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Introduction génerale



Les maladies cardio-vasculaires représentent une cause majeure de déces dans les pays occidentaux.
L’anévrisme de 1’aorte abdominale, qui se caractérise par une dilatation localisée de 1’aorte, est une
pathologie cardio-vasculaire touchant 6 a 7% de la population occidentale. La rupture d’anévrisme est
un accident redoutable et mortel : sa prévention constitue donc un enjeu majeur.

11 existe deux techniques de traitement possibles d’un anévrisme de I’aorte abdominale. La premiére
technique est la méthode chirurgicale classique, bien maitrisée, mais qui reste une intervention lourde
avec de nombreux risques de complications cardiaque et respiratoire. La seconde technique est la
procédure endovasculaire qui consiste a faire glisser une endoprothése par voie fémorale jusqu’au
niveau de I’anévrisme. Bien que présentant de nombreux avantages, comme une durée
d’hospitalisation plus courte, cette technique n’est pas encore totalement validée : [’évolution a long
terme de ces endoprothéses et les complications engendrées par leurs mises en place ne sont pas
encore maitrisées.

Les deux principales complications pouvant survenir aprés une procédure endovasculaire sont les
phénoménes de migrations et d’endofuites. Les phénoménes de migration se traduisent dés lors que
I’endoprothése se déplace de plus de 10 mm par rapport a se position initiale. Les endofuites sont
définies comme la persistance d’un flux sanguin en dehors de la prothése et au sein du sac anévrismal.
Il en existe différents types classés selon le moment de leur découverte et leur origine anatomique. Les
endofuites de type |, considérées comme les plus dangereuses, sont dues a un défaut d’accolement de
I’endoprothése au niveau de la paroi aortique, soit proximalement, soit distalement. La forme de
I’endoprothése ou ses dimensions mal adaptées aux mesures initiales de I’anévrisme sont la plupart du
temps mises en cause.

Notre intérét s’est donc porté vers 1’analyse des phénomenes d’endofuites de type 1. Ces endofuites
peuvent étre considérées comme une rupture de contact entre I’endoprothése et la paroi de I’aorte, sous
I’effet de I’impulsion sanguine. Le but de cette étude a donc été de développer une maquette
numérique nous permettant de ssmuler le comportement d’une endoprothese implantée dans un
anévrisme aortique afin de comprendre les phénoménes mis en jeu et de réaliser une analyse de
sensibilité afin de détecter les phénoménes d’ endofuites detypel.

Pour traiter efficacement ce probléme, on utilise le code de calcul par éléments finis Plast2, développé
au sein du Laboratoire de Mécanique des Contacts et des Solides, et basé sur une formulation
dynamique explicite, incluant les grandes déformations et la gestion du contact avec frottement entre
plusieurs corps déformables.

Dans le premier chapitre un exposé du contexte médical et technique est présenté. Le probléme
clinique est énoncé, les différentes techniques de traitement sont comparées entres elles et une
stratégie d’étude est mise en place. La maquette devant faire intervenir le sang, I’aorte, 1’endoprothése
et ’athérome, le chapitre I présente le comportement de chacun de ces éléments ainsi que la stratégie
de modélisation adoptée.

Le deuxiéme chapitre présente la mise en ceuvre de la modélisation de 1’écoulement sanguin et des
structures déformables, élaborée dans le premier chapitre. L’ajout d’un module viscoélastique dans le
code Plast2 permet de prendre en compte cet aspect du comportement de 1’aorte. Un anévrisme de
I’aorte abdominale étant un systéme présentant de forts phénomeénes de couplage entre I’écoulement
du sang et les parois de ’aorte, un couplage fluide structur e est réalisé.

Le troisiéme chapitre est consacré a la validation et & [’utilisation de cette maquette numérique.
L’objectif poursuivi est alors de déterminer et analyser I'influence de certains paramétres
biomécaniques sur I’apparition des endofuites de type I, afin de dégager des indications permettant
d’orienter le choix d’une endoprothése pour un patient.

Une conclusion générale cloture ce mémoire, ou sont présentées, entre autres, les perspectives de cette
étude.
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Chapitrel :

Contexte médical et technique



|.1. Introduction

|.1.1. Généralités sur la biomécanique

La biomécanique est la mécanique appliquée au vivant. Le monde du vivant est naturellement un sujet
d’interrogations en mécanique. La biomécanique permet de proposer, grace a I’application des lois de
la mécanique, des solutions a des problémes médicaux, biologiques et sportifs. Elle nous aide a
comprendre le fonctionnement d’un organisme, a prévoir ses changements dus a son altération et a
proposer des méthodes de remplacements artificiels. Elle contribue ainsi a l’accroissement des
connaissances sur les systémes biologiques et a I’innovation de nouveaux systémes (Fung, [Fun96])

Que ce soit pour I’évaluation d’un appareil orthopédique, d’une endoprothése aortique ou d’un
matériau dentaire, la quantification de la performance est une des principales préoccupations des
intervenants en biomécanique. Les techniques de quantification des paramétres, modélisation
biomécanique, simulation et prédiction, sont employées tant par I’ingénieur que par le chercheur
spécialiste dans ce domaine. L’analyse quantitative de la performance apporte un éclairage sur la
nature du probléme du patient ou de ses difficultés. L’intervention est alors mieux ciblée lorsqu’elle
est guidée par des données biomécaniques et les chances d’une meilleure performance sont accrues.
L’analyse de la gestuelle sert aussi bien a la réalisation de bancs d’essais pour tester le matériel
orthopédique (prothéses, plaques, vis...) que pour améliorer le matériel sportif pour répondre aux
besoins des athlétes. De méme, 1’identification des limites physiques d’un individu en milieu de travail
ou d’un athléte, sert a élaborer des normes de sécurité ainsi que des cahiers des charges pour
I’équipement. Ces exemples illustrent le nombre mais aussi la diversité des professionnels faisant
appel a la biomécanique, de I’ingénieur a I’éducateur physique, en passant par 1’orthopédiste,
I’ergonomiste, le chirurgien cardiovasculaire et le dentiste. Le rayonnement de la biomécanique a
travers tant de disciplines explique en partie son histoire ancienne. (Allard, [All 99])

Le livre le plus ancien contenant le concept de biomécanique est probablement le classique grec « Les
parties des animaux » d’Aristote (384-322 av JC). Il y présente une description soignée de 1’anatomie
et des fonctions des organes internes. [Fun96]
La biomécanique s’est réellement initiée avec le développement de la mécanique. On peut dresser un
rapide bilan des principales découvertes qui ont marquée 1’histoire de la biomécanique :
- 1615 : William Harvey découvre la circulation sanguine.
- 1620 : Galilée utilise un pendule pour mesurer la pulsation sanguine.
- 1662 : Descartes met au point un modele compliqué de la structure animale, incluant la
fonction des nerfs.
- 1680 : Giovanni Alfonso Borelli clarifie le mouvement des muscles et la dynamique du
corps. Il traite du vol des oiseaux, des mouvements du cceur et des intestins.
- 1690 : Robert Hooke donne la loi de Hooke et le mot ‘cellule’ en biologie pour désigner
les entités élémentaires vivantes.
- 1775 : Euler écrit le premier papier sur la propagation de 1’onde de pulsation dans les
arteres.
- 1800 : Thomas Young étudie la formation de la voie humaine, identifiée comme des
vibrations.
- 1827 : Poiseuille met au point un appareil de mesure des changements de la pression
sanguine dans I’aorte.
- 1871 : Helmholtz étudie les mécanismes de focus de I’ceil.
- 1929 : Van der Pol crée un modéle du cceur avec des oscillateurs non linéaires.

Ce portrait historique de la biomécanique se dresse en réalité sur plusieurs plans, a savoir, la physique,

la médecine et la biologie, la mécanique des tissus biologiques, la modélisation et 1’instrumentation.
L’évolution des connaissances dans un de ces domaines profitait aux autres.

13



La biomécanique a progressé en cascade, pour émerger comme champ d’intérét vers la fin du XIX°

siécle (figure I.1).

: M édecine
PERIODES Physique ot Biologie
Antiquité Aristote Galien
Archimede
Vitruve
Renaissance . .
(XVéme et XVIéme) Da Vinci Vésale
Harvey
Meca_nlque Modélisation
destissus
XVII Borelli Malpighi Galilée Descartes
Newton Boyle Hooke
Pascal
XVIII Young Euler
Fourier
Dirichlet
XIX Franck Wolff Starling
Hill Benedickt Van der Pol
Fenn Bernstein
XX Winter

I nstrumentation

Weber
Rontgen
Marey
Demeny
Braiine
Fisber
Muybridge
Elftman

Figure 1.1 : Profil historique de la biomécanique

Aprées une période longue de plus de 2000 ans ou 1’on décrivait de maniére qualitative la mécanique
humaine et animale, I’évolution rapide des sciences méne au XVII® siécle, & 1’analyse quantitative. Ce
n’est qu’avec les développements technologiques amorcés 4 la fin du XIX® siécle que la biomécanique
connait un rayonnement beaucoup plus large touchant a I’instrumentation, la conception d’implants
orthopédiques, la chirurgie assistée par ordinateur, I’ergonomie... [All99]

La biomécanique ouvre un champ d’intérét trés large et fait intervenir plusieurs spécialités. Cependant
les spécialistes cherchent tous a leur fagon de mieux : [Al199]
- comprendre le comportement mécanique du monde animal et végétal
- étudier la locomotion humaine normale et pathologique
- améliorer la performance d’une personne ayant une incapacité physique
- améliorer la performance d’un athléte de haut niveau
- améliorer la performance par les aides orthopédiques ou le matériel sportif
- améliorer les postes de travail
- établir des normes de sécurité
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Plus précisément, les principaux domaines de recherche sont : [Al199]

résistance, blessures et tolérances des tissus biologiques et des

Chirurgie organes
nouvelles approches chirurgicales
propriétés mécaniques des ligaments, tendons, fascia, os et
cartilages

M atériaux

rhéologie des tissus biologiques

biocompatibilité des matériaux

Orthopédie et
orthodontie

aspects biomécaniques de la croissance et génie tissulaire

vibrations des organes et des tissus biologiques

modélisation du systéme musculo-squelettique, tissus
biologiques, articulations

techniques d’imagerie médicale, techniques d’éléments finis et
d’optimisation

Organes artificiels

reins, coeur, poumons

Aidestechniques

conception de membres artificiels

fauteuil roulant, lits, aides a la vision, aides auditives

Activité physique et

analyse du mouvement humain

sportive
: conception de voiture, train
Ergonomie .
analyse des postes de travail
) . ostéoporose
Aérospatial

mouvement en apesanteur

Cardiovasculaire

ceeur artificiel, endoprothése, stent
pompe ventriculaire, ballon aortique
machine coeur-poumon

analyse des turbulences sanguines

mécanique des fluides, analyse de la diffusion a la membrane

Physiologie surfactant des poumons
microcirculation sanguine du sang
Robotique aide au geste chirurgical

Table I.1 : Thémes de recherche en biomécanique

La biomécanique est donc présente a tous les niveaux de I’étude du vivant : [Wip]

- lacellule : échanges, transformations, pathologie...
- letissu : croissance, résistance, vieillissement, réparation. ..
- D’organe : fonctionnement, pathologie, remplacement...

- le systéme, I’appareil : relations entre les organes au sein d’un systéme, organisation vis-a-
vis des propriétés physiques du milieu extérieur... (par exemple, adaptation de I’appareil

cardiovasculaire a la gravité)
- le corps dans son ensemble : déambulation, posture, ergonomie...




Les principaux acquis théoriques utilisés concernent : [Fun96]
- Contraintes et déplacements dans les matériaux
- Equations constitutives décrivant les propriétés mécaniques de matériaux
- Résistance des matériaux, fluage, relaxation, écoulement plastique, propagation de
fissures, fatigue, corrosion...
- Théorie de dislocation
- Matériaux composites
- Ecoulement de fluide : air, eau, sang...
- Transferts de chaleur, distribution de la température, contraintes thermiques...
- Transfert de masse, diffusion...
- Déplacement de particules chargées...
- Meécanismes, structures...
- Contréle de systéemes mécaniques...
- Dynamique, vibration, propagation d’onde...

La biomécanique a participé d’une maniere ou d’une autre dans toutes les avancées en sciences et en
technologies médicales. La biologie moléculaire peut apparaitre comme étant lointaine de la
biomécanique et pourtant, le chercheur doit comprendre la mécanique de formation, de design, de
fonction des molécules. La chirurgie semble aussi étre une activité sans lien avec la mécanique alors
que la cicatrisation est intimement liée aux contraintes et aux déformations dans les tissus.

Un développement important issu de la biomécanique concerne 1’orthopédie, étant donné que la
majeure partie des patients fréquentant les salles de chirurgie est touchée par des problémes musculo-
squelettiques. En orthopédie, la biomécanique est devenue un outil clinique permanent. La recherche
fondamentale s’est penchée non seulement sur 1’acte chirurgical, les prothéses et les matériaux
biocompatibles, mais aussi sur les aspects moléculaires et cellulaires de la cicatrisation, le
comportement du cartilage, des tendons, des os....

Un autre développement important, plus récent, concerne le domaine cardiovasculaire, auquel nous
allons nous intéresser plus spécifiquement.

|.1.2. Biomécanique car diovasculaire

Aujourd’hui, les maladies cardiovasculaires sont la premicre cause de mortalité dans les pays
développés. La biomécanique cardiovasculaire concerne 1’étude des trois composants figurant sur la

figure 1.2. [BioCV]

Fonetion propulsive pulsatile Fluide-vecteur

FPrapuisian

Pompe Sang

|
¥

Campiignee
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REsistaRce

KlrEoluyie

Résean vasculaire

Distribution tissulaire

Figure 1.2: Représentation schématique du systéme cardiovasculaire
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Voici un tour d’horizon des pathologies cardiaques et vasculaires les plus fréquentes et de leurs
traitements respectifs :

Fonction atteinte Pathologie Traitement
Bradycardie Stimulateur cardiaque
Systéme électrique . P .
e p— Tachycardie Défibrillateur automatique
Fibrillation atriale Stimulateur cardiaque, Cardioversion

Pompage du ; Insuffisance cardiaque M¢édicaments ou Chirurgie (implantation valve

artificielle)
. Médicaments ou Chirurgie (implantation
. . Coronaropathie €
Vaisseaux sanguins endoprothése)
du coaur i i
Acmdenjc ou crise Médicaments ou Chirurgie
cardiaque
Vaisseaux sanguin . . ‘1 o .
a ; UX sanguins Maladie vasculaire Médicaments ou Chirurgie (implantation
al'extérieur du 1o . .
périphérique (athérome) endoprothese)

coaur

Table 1.2 : Pathologies cardiovasculaires

L'athérosclérose est - de loin - la premiére cause de mortalité au niveau mondial, et a l'origine de la
plupart des maladies cardio-vasculaires. Certains auteurs prévoient d'ailleurs qu'elle pourrait conserver
cette place pendant au moins vingt ans.

L’anévrisme de I’aorte abdominale (AAA) compte parmi les pathologies ayant pour origine la
formation d’athérosclérose. L’AAA est une maladie grave, survenant le plus souvent chez des malades
agés de plus de 60 ans, athéromateux, hypertendus dans 40% des cas, coronariens dans 25% des cas.
De nombreuses études ([Ana99]) ont montré que 1'incidence et la prévalence des anévrismes de 'aorte
abdominale sont en augmentation, notamment grace a des campagnes de dépistage échographique. La
prévalence peut €tre estimée a 5% chez les hommes de plus de 65 ans.

Ces données induisent un grand intérét des médecins et des chercheurs a développer des traitements

pour cette pathologie. Nous nous sommes donc intéressés plus particuliérement aux anévrismes de
I’aorte abdominale (AAA).

|.2. Position du probleme clinique

|.2.1. Description et typesdetraitement d’'un AAA
Quelques notions médicales sont nécessaires a la compréhension de cette pathologie.

Aorte:

L’aorte est la plus grosse artére du corps humain. Elle prend son origine au niveau du cceur et chemine
tout au long de la face antérieure de la colonne vertébrale. Elle distribue le sang oxygéné a tous les
organes et se divise au niveau de I’abdomen pour donner les artéres des membres inférieurs.
Classiquement elle est divisée en deux : aorte thoracique et aorte abdominale.
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L'aorte thoracique comprend trois segments : l'aorte ascendante, horizontale et descendante. Le
segment initial de 1'aorte, 1'aorte ascendante, émerge du ventricule gauche, dont elle est séparée par la
valve aortique. Les deux artéres coronaires du cceur naissent de la base de l'aorte juste au dessus de la
valve aortique. L'aorte horizontale passe ensuite derriére l'artére pulmonaire et la bronche principale
gauche. Trois vaisseaux naissent de cette crosse aortique, le tronc brachio-céphalique, l'artére carotide
commune gauche, et l'artére sous-claviére gauche. Ces vaisseaux irriguent la téte et les bras. L'aorte
descend ensuite dans le tronc, dans le médiastin, en arriére du coeur et en avant de 1'eesophage. On note
que cette partie est relativement fixée par rapport aux deux autres segments. La jonction entre 'aorte
horizontale et descendante est appelée isthme aortique. Elle traverse ensuite le diaphragme et devient
l'aorte abdominale (figure 1.3).

Durant son trajet dans 1'abdomen, 1'aorte court a gauche de la veine cave inférieure et en avant de la
colonne vertébrale. La totalit¢é des vaisseaux irrigant les organes abdominaux naissent de l'aorte
abdominale. Bien qu'il existe de nombreuses variantes anatomiques reconnues, la topographie
vasculaire la plus fréquente est, de haut en bas: le tronc cceliaque, les artéres rénales, l'artére
mésentérique supérieure et l'artére mésentérique inféricure. L'aorte se termine en bifurquant en deux
branches : les artéres iliaques communes droite et gauche. Celles-ci irriguent le bassin et donnent les
artéres irriguant les membres inférieurs. [Wip]

Aorte ascendante
Arc aortique
Aorte thoracique
Aorte abdominale

UQwp

Figure 1.3: Localisation de 1’aorte abdominale [CANa]

Anévrisme:

La définition générale d’un anévrisme (ou anévrysme) est la suivante : dilatation localisée de la paroi
d'une artére aboutissant a la formation d'une poche de taille variable, communiquant avec l'artére au
moyen d'une zone rétrécie que l'on nomme le collet. Sa forme habituelle est celle d'un sac, son
diamétre pouvant atteindre plusieurs centimétres.

Plus précisément, I’AAA est une dilatation permanente de 1’aorte abdominale de plus de 50 % par
rapport au diametre normal attendu (figure 1.4 et figure 1.5).
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Figure 1.4: Anévrisme de I’aorte abdominale [BioPoly]
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Figure 1.5: Angiographie (a gauche) et Tomographie (2 droite) d’un anévrisme de 1’aorte abdominale [BioPoly]

Le diamétre normal de I’aorte est donc une donnée fondamentale. I1 dépend de 1’age et du sexe. Pour
information, le diamétre moyen de [’aorte abdominale évalué chez des sujets normaux en
tomodensitométrie est de 2.1+ 0.1 cm en sous-rénal. Ces valeurs dépendent du sexe: 2.3+ 0.1 cm
chez les hommes et 1.9+ 0.1cm chez les femmes. Le diamétre augmente avec I’age de 0.1mm/an chez
les deux sexes (cf. Annexe 1, Tableau 1). [Ana99]
On parlera de : - ‘petit” AAA lorsque son diamétre est inférieur & Scm

- AAA ‘moyen’ lorsque son diamétre est compris entre 5 et 7 cm

- AAA ‘large’ lorsque son diametre est de plus de 7 cm

Avec le temps, 1'anévrisme, soumis aux impulsions sanguines, augmente progressivement de diametre
(selon la loi de Laplace). Le risque de rupture devient menagant dés un diameétre de 7 cm. Lorsqu'il se
rompt, l'anévrisme provoque une hémorragie interne pouvant entrainer rapidement la mort. Le risque
essentiel est donc celui de la rupture de l'anévrisme, constituant une urgence absolue [Wip]. La
rupture d’AAA est la 13°™ cause de décés la plus fréquente aux Etats-Unis et elle est responsable de 1
a 2% des déces chez les hommes de plus de 65 ans.

La formation d'un anévrisme est étroitement liée a trois facteurs principaux :
- D’athérosclérose : dégénérescence de la paroi artérielle s’accompagnant de dépots lipidiques
(cholestérol) sous forme de plaques blanchéatres (athérome).
- I'hypertension artérielle qui, par les a-coups de pression engendrés au niveau de la zone
fragilisée, entraine une augmentation de la taille de 1'anévrisme.
- parfois, une anomalie congénitale de la paroi de I'artére.
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Athérosclérose:

L’athérosclérose est a la source de plusieurs pathologies cardiovasculaires.

La structure d’une artére normale répond a un modéle commun d’organisation. Leur paroi est
constituée de trois tuniques qui, de ’intérieur vers 1’extérieur, sont : I’intima, la média et I’adventice
(Figure 1.6). [Le0]
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Figure 1.6: Structure de la paroi artérielle

L’intima est la couche interne de la paroi artérielle. Elle est principalement constituée par une couche
monocellulaire (épaisseur =15 um) de cellules endothéliales qui reposent sur une membrane basale,

séparée de la limitante élastique interne (LEI) par un espace virtuel acellulaire : la zone sous
endothéliale. La LEI est une couche bien individualisée (épaisseur =40-80 #m) de fibres ¢lastiques

(élastine) qui sépare l'intima de la média.

La media est la couche principale de l'artére. Elle est limitée par les limitantes élastiques interne et
externe (LEE), épaisses lames d'élastine percées de fenestrations. Ces ouvertures sont suffisamment
grandes pour permettre le passage bidirectionnel de substances et de cellules. La média est constituée
par l'empilement concentrique d'unités lamellaires formées de cellules musculaires lisses et d'une
matrice conjonctive (élastine, collagéne...)

L’adventice, tunique externe, est composée d'un tissu conjonctif banal. Elle repose sur une limitante
¢lastique externe qui délimite cette tunique de la média. Elle contient des fibroblastes et des cellules
adipeuses. [BioCV]

Selon la proportion relative des constituants dans la matrice conjonctive de la media, deux grands
types d'arteres sont ainsi distingués :

* |es artéres musculaires (artéres coronaires, fémorales, spléniques, rénales) ou l'absence de fibres
¢lastiques est le déterminant principal. Cette couche de cellules musculaires lisses assure les propriétés
vasomotrices de ce type artériel.

* |es arteres élastiques (aorte, gros troncs artériels supra-aortiques, artéres iliaques) possedent une
média riche en fibres élastiques qui assurent les propriétés de compliance artérielle.

L’aorte abdominale fait donc partie des arteres élastiques.

En plus des modifications liées au vieillissement physiologique, les artéres sont soumises a différentes
maladies, en particulier [’athérosclérose. D’aprés les plus récentes descriptions, la plaque
d’athérosclérose apparait comme une lente métamorphose de I’intima artérielle. Son évolution peut se
décrire en 8 stades :
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- Stade I : Epaississement fibromusculaire de 1’intima.

- Stade II : L’épaississement se transforme en une strie graisseuse...
- Stade III : ...puis en une plaque de pré-athérome...

- Stade IV et V : ...pour donner la plaque simple fibro-lipidique.

- Stade VI : des accidents de rupture avec thrombose et infiltration hémorragique peuvent

survenir, on obtient une plaque compliquée.

- Stade VII : aux ages avancés on observe des plaques lourdement calcifiées...

- Stade VIII : ...ou presque exclusivement fibreuses

11 peut alors se produire des cycles évolutifs de la plaque (figure 1.7). [L 0]
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La plaque d’athérosclérose simple est une élévation réguli¢re de couleur blanche ou jaune clair, qui

fait saillie dans la lumiére artérielle.
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Figure 1.8: Plaque athéroscléreuse.

Les territoires les plus touchés par les 1ésions d’athérosclérose sont, par ordre de fréquence :

- I’aorte abdominale

- les artéres coronaires

- les artéres des membres inférieurs
- les artéres carotides
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L’athérome représente 1’étiologie presque exclusive des anévrismes de 1’aorte abdominale (95% des
cas). Il contribue en modifiant la résistance de la paroi aortique :

- infiltration de la média par des dépdts lipidiques. ..

- ...aux dépends des fibres musculaires et élastiques...

- ...avec des plages de nécroses...

- ...le tout aboutissant & une destruction lente des structures de la paroi aortique.
Cet affaiblissement de la paroi permet une distension progressive de 1’aorte, favorisée par les
turbulences physiologiques propres a certains sites. La bifurcation aortique est I'un de ces sites
particuliers : I’onde sanguine frappe sur la bifurcation, ce qui génére une onde réfléchie qui rencontre
I’onde sanguine principale, et créé ainsi une poussée latérale sur la paroi. Ce phénomene explique
pourquoi, fréquemment, 1’anévrisme de 1’aorte abdominale se développe sous les artéres rénales, juste
au-dessus de la bifurcation entre les artéres iliaques. On parle alors d’anévrismes de 1’aorte
abdominale sous-rénale.

Techniquesdetraitement d’un AAA :

11 existe deux techniques de traitement d’un AAA :
- la procédure chirurgicale classique
- la procédure endovasculaire

- Procédure chirurgicale classique : [Ana99]

La chirurgie des anévrismes de ’aorte abdominale, ou « mise a plat-greffe » est le traitement de
référence depuis plus de 50 ans. Cette technique est celle utilisée en urgence dans le cas de rupture de
I’anévrisme mais elle est aussi utilisée comme moyen de prévention de la rupture.

Cette méthode nécessite une grande incision dans 1’abdomen du patient. L’aorte est clampée,
I’anévrisme est incisé et nettoyé. La prothése (en tissu chirurgical) est cousue au tissu aortique sain en
amont et en aval de I’anévrisme (figure 1.9). La technique chirurgicale précise est détaillée par Kieffer
[Kie05].

Figure 1.9: Etapes de la procédure chirurgicale.

Si I’anévrisme est strictement limité a 1’aorte abdominale sous-rénale, la prothése utilisée est tubulaire.
Si I’anévrisme s’étend aux artéres iliaques, la correction chirurgicale fait appel a une prothése
bifurquée.

- Procédure endovasculaire : [Ana99]

Le traitement endoluminal (ou endovasculaire) d’un anévrysme de 1’aorte sous rénale a commencé
avec les travaux et les applications chez I’homme réalisés par Parodi en 1991. Cette technique
nécessite deux petites incisions dans 1’aine du patient. Au moyen d’un dispositif radiographique, un
tube de pose contenant I’endoprothése est guidé a travers 1’artére fémorale, de 1’aine jusqu’a 1’aorte.
L’endoprothése est alors déployée au niveau de I’anévrisme (figure 1.10).
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Figure 1.10: Etapes de la procédure endovasculaire.

En excluant la poche anévrismale et en renforgant la paroi, I’implantation d’une prothése
endovasculaire a pour but de protéger 1’anévrisme des élévations de pression qui s’exercent a chaque
systole sur la paroi. A terme, le but est de prévenir la croissance et la rupture de I’anévrisme. Réalisée
par abord fémoral ou iliaque, cette méthode devrait étre moins agressive que la chirurgie classique.

Les endoprothéses utilisées pour le traitement des AAA doivent étre étanches. Elles sont donc
constituées d’une partie cylindrique en tissu chirurgical (polyester Dacron, PTFE, polyuréthane...) et
une partie métallique (ou stent) qui assure la rigidité du systéme et/ou son ancrage (figure [.11) :

- la structure métallique peut étre présente sur toute la longueur de 1’endoprothése ou seulement aux
extrémités.

- elle peut étre a I’intérieur du cylindre de tissu ou a I’extérieur ou encore insérée dans le tissu.

- aux extrémités, elle peut dépasser le tissu et laisser une partie non couverte.

- le systéme d’ancrage est variable, avec pour certaines endoprothéses la présence de crochets qui se
fixent dans la paroi de 1’aorte.

Figure I.11: Un exemple d’endoprothése (Zenith AAA)
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Outre sa conception, propre a chaque fabricant, une endoprothese est caractérisée par :

- son concept : tube droit, tube a calibre dégressif, endoprothése bifurquée...

- son diametre : fixe ou variable

- sa longueur : fixe ou modulaire

- son systéme de largage: endoprothése expansible par ballonnet (les stents sont déformés
plastiquement grace a I’inflation d’un ballonnet) ou auto expansible (les stents se comportent comme
des ressorts, ils sont comprimés dans une gaine et déployés au niveau de I’anévrisme).

La faisabilité du traitement endovasculaire d’un AAA et le choix de I’endoprothése sont directement
liés a la morphologie de ’AAA. L’adéquation de I’endoprothése a I’AAA devant étre optimale, le
bilan morphologique préthérapeutique de I’AAA doit étre trés précis. Ce bilan fait appel a
I’artériographie, a I’examen tomodensitométrique hélicoidal et a 1’échographie Doppler.

Il n’est pas possible d’avoir a disposition toutes les endoprothéses disponibles dans toutes les tailles ;
de ce fait, chaque endoprothése implantée devra étre parfaitement adaptée a I’AAA. Il faut distinguer
les endoprothéses manufacturées et les endoprothéses artisanales (cf. Annexe 1, Tableau 2 et 3).

Il est primordial d’effectuer un état des lieux des études cliniques concernant les deux techniques de
traitement présentées précédemment, afin de détecter les éventuelles difficultés rencontrées par celles-
ci.

|.2.2. Etudes cliniques sur les deux typesdetraitement

- Chirurgieclassique:

Les résultats de la chirurgie classique dépendent avant tout du caractére rompu (traitement d’urgence)
ou non rompu (traitement préventif) de I'anévrisme. En cas d’anévrisme rompu, le pronostic dépend de
I’état du patient a 1’arrivée en salle d’opération. Le but étant de comparer les deux techniques de
traitement d’un AAA, nous nous intéresserons exclusivement a la procédure chirurgicale classique en
tant que traitement préventif.

Les deux critéres d'évaluation les plus importants sont le taux de mortalité et les complications
intervenant a la suite de l'opération. Hertzer [Her02] a réalisé une étude de 1989 a 1998 afin de
déterminer P’efficacité et la durabilité de la chirurgie classique dans le cas du traitement d’un AAA.
Entre ces deux dates, 1135 patients ont subi la procédure chirurgicale classique sur un anévrisme non
rompu, dans la clinique de Cleveland. Les principaux résultats sont réunis dans le tableau suivant :
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n %
Dieachs
Cardiac 3 0.3
Pulmonary 3 0.3
Multisystem organ failure 4 0.3
Other causes 4 0.3
Any complication
Mone 939 83
Single 150 13
Mulriple 46 4
Cardiac complications
Arrhythmia 38 3
MI lé 1
CHE L 1
Pulmonary complications
Prneumonia A5 3
Adult respiratory distress syndrome 12 1
Pulmonary embaolism 2 0.2
Benal complications
Monoliguric 11 1
Oliguric 8 0.7
{Mew dialysis) () (0.5)
Miscellaneous complicarions
Wound 38 3
Intestinal obstrucoon 14 1
Intestinal 1schemia 11 1
Sepsis 8 0.7
Retroperitoneal blesding 3 0.4
Stroke 4 0.4
Lower extremity DWVT 4 0.4
Amputation 1 0.1
DVT, Deep vein thrombosis,

Figure 1.12: Mortalité et complications a 30 jours [Her 02]

De cette étude il ressort les points importants suivants :
- le taux de mortalité a 30 jours est de 1.2 % et celui a 50 jours est de 6.5 %.
- 13% des patients ont eu une complication post opératoire (cardiaque, respiratoire, rénale...)
- le taux de survie a 5 ans est de 75% et a 10 ans, de 49%.
- sur les patients restants, seuls 0.4% ont eu des complications tardives.
Ces résultats sont confortés par d’autres é¢tudes du méme type réalisées par Johnston [Joh89], [Joh94].

Toutes ces études mettent en avant un taux de mortalité post opératoire conséquent ainsi que la
probabilité élevée d’avoir de sérieuses complications précoces. Il faut tout de méme noter que les
complications tardives restent rares.

Hertzer s’est alors questionné sur les facteurs de risque influencant la survie du patient aprés une
procédure chirurgicale classique. Son étude [Her05] s’est portée sur 855 patients et il s’est avéré que
les facteurs augmentant le plus le taux de mortalité étaient 1’Age élevé du patient et un gros diamétre de
I’anévrisme. Ces résultats prouvent que cette technique de traitement demeure une intervention trés
lourde a supporter pour des personnes agées.

- Procédureendovasculaire:

Il existe une multitude d’études cliniques sur la procédure endovasculaire. Certaines ne traitent que
d’un type bien précis d’endoprothése tandis que d’autres confrontent différents concepts
d’endoprotheses. On trouve aussi de nombreuses études traitant du suivi a court et moyen terme mais
peu d’études traitent du suivi a long terme, étant donné la relative nouveauté de la technique. La
plupart de ces études relatent simplement les principales complications survenant aprés la mise en
place de I’endoprothése et seulement certaines études analysent les facteurs pouvant influencer
’apparition de ces complications. Nous allons présenter ici les éléments indispensables afin de se faire
une idée de la valeur de ce type de traitement.
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Selon les études, la mortalité précoce varie de 1.6 % ([Jac03]) a 5.6 % ([Maya98]). Ce taux de
mortalité dépend du risque chirurgical initial et est donc plus élevé chez les patients a haut risque
[ChuO0Q].
Il faut indiquer que la procédure endovasculaire a fait 1’objet d’un rapport de 1’Agence Nationale
d’Accréditation et d’Evaluation en Santé (ANAES) (JAna99]). Les conclusions de ce rapport
indiquent qu’il s’agit d’une technique non encore validée et que son expérimentation entre totalement
dans le champ de la loi ‘Huriet’ relative a la protection des personnes qui se prétent a des recherches
biomédicales : « L’évaluation du traitement par voie endovasculaire des anévrismes de |’aorte
abdominale d’aprés la littérature a montré la faisabilit¢ de la technique mais aussi le manque de
résultats d’essais cliniques méthodologiquement rigoureux. L’évaluation a long terme des prothéses et
de leurs complications n’est pas connue. »
La mise en place d’une endoprothése pour le traitement d’un AAA est donc soumise a des
recommandations trés strictes : contraintes d’environnement, contraintes de formation, contraintes de
matériel, sélection soignée des patients, suivi tres strict. ..
Les événements indésirables pouvant apparaitre aprés la mise en place de I’endoprothése sont :

- des endofuites

- des phénomeénes de migrations

- la nécessité de gestes chirurgicaux complémentaires

- la rupture de I’anévrisme

- la perte d’intégrité du dispositif (fixations, revétement...)

Endofuites

Les endofuites, définies comme la persistance d’un flux sanguin en dehors de la prothése et au sein du
sac anévrysmal, représentent une des principales causes d’échec des procédures endovasculaires.

En 2002 a été organisée une conférence afin de définir un schéma de classification des endofuites
[Vei02].

Les endofuites peuvent étre classées selon leur moment de découverte :

- endofuites périopératoires : découverte dans les 24 heures suivant la mise en place de 1’endoprothése.
- endofuites précoces : découverte dans les 90 jours suivant la mise en place de I’endoprotheése.

- endofuites tardives : découverte apres 90 jours.

Mais la classification principale des endofuites prend en compte I’origine anatomique des endofuites :

Endofutes

Description : origine du flux pénprothétique
Types

1 Fuites au nivean des sites d’attachement de 1"endoprothése
A Exmeénuté proximale de 'endoprothése

B  Extrénuté distale de I'endoprothese

Fuites depwis des branches artérielles de 'aorte sans rapport avec les sites de
2 comnections de 'endoprothése (artéres lombaires, mésentérigque inférieurs,
hypogastriques, on autres artéres)
A Simple : 1 seule branche ariénelle perméable réalise I"endofiite

B Complexe : 2 branches ou plus sont permeéables et nuises en cause

3 Defaut stmctural de 1'endoprothése
A Fuite 3 la jonction entTe deux éléments de 1'endoprothése, déconnection
Dechimure de 'endoprothése
B - mineurs (< 2pum, correspend & un trou de suture)

- majeure (= Jmm}

4 Porosité de I'endoprothése

Figure 1.13: Classification des différents types d’endofuites [V ei02]
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- Les endofuites de type I sont dues & un défaut d’accolement de 1’endoprothése au niveau de la paroi
aortique, soit proximalement, soit distalement. Cela entraine un probléme d’étanchéité de I’extrémité
de D’endoprothése, avec une fuite de sang vers D’extérieur. La forme de 1’endoprothése ou ses
dimensions mal adaptées aux mesures initiales de ’anévrysme sont la plupart du temps mises en
cause.

- Les endofuites de type II sont définies par la persistance d’un flux sanguin dans le sac anévrysmal
par une circulation rétrograde a partir d’une ou plusieurs branches artérielles de 1’aorte native, toujours
connectées avec le sac anévrysmal. L’endoprothése n’est pas mise en cause.

- Les endofuites de type III sont définies par la présence d’un flux sanguin dans le sac anévrysmal a
partir d’une déchirure de I’endoprothése (microperforation < 2 mm aux zones de suture de la
couverture avec le stent ou déchirure > 2 mm) ou a partir d’une déconnection mécanique entre deux
segments d’une endoprothése modulaire (composée de plusieurs segments, a la différence des
endoprotheses monocorps). Une défaillance mécanique de 1’endoprothése est toujours mise en cause.

- les endofuites de type IV sont définies par 1’extravasation de produit de contraste dans le sac
anévrysmal lors du contréle angiographique de la bonne mise en place de I’endoprothése au cours de
la procédure. La porosité de I’endoprothese est mise en cause, mais il ne s’agit pas d’une défaillance.

Tous types d’endofuites confondus, on estime leur taux de survenue entre 10 et 44% (figure 1.14). Ces
endofuites ont été observées avec tous les types commerciaux d’endoprothéses utilisées [M oh01].

Type of device Percentage of Percentage of
devices used endoleak
Wanguard 407 15%
Stentor 15% 14%
Talent 13% 17%
AneuBx 18% 21%
EVT % 12%
Cther 1% 40%
Excluder 4% 14%
Zenith 6% 16%

Figure 1.14: Pourcentage d’endofuite en fonction du type d’endoprothése utilisé.
(base de 2146 patients) [M oh01]

Les endofuites de type I apparaissent dans 0 a 10% des procédures endovasculaires et les endofuites de
type Il dans 10 a 25% des cas [Vei02].

Les endofuites de type I et III prouvent 1’absence d’exclusion du sac anévrysmal de la circulation
systémique, le risque de rupture est donc important. Le consensus général est de les traiter activement
dés leur mise en évidence, avec soit une nouvelle procédure endovasculaire, soit une conversion
chirurgicale pour mise a plat-greffe d’une prothése conventionnelle. Les endofuites de type IV seront
traitées si elles persistent au-dela de un mois, car elles sont alors considérées comme des endofuites de
type III. Il n’y a pas a I’heure actuelle de consensus thérapeutique concernant les endofuites de type II.
Celles-ci sont considérées comme moins dangereuses que les endofuites de type I [Chu01] mais plus
difficiles a traiter [Vei02].

Selon une étude clinique réalisée sur un suivi a long terme des patients (7 ans) ayant subi une
procédure endovasculaire, voici les taux cumulés d’endofuites [Alr03]:

3 ans 5 ans 7 ans
endofuites 34% 41% 49%
Table 1.3 : Taux cumulés d’endofuites

Il a été constaté que les endofuites tardives se développaient, pour la majeure parti, entre 3 et 6 mois
aprés la mise en place de 1’endoprothése [Scha99]. Cependant, selon certaines études, [Zara99] et
[Ton02], la présence ou I’absence d’endofuite ne semble pas signifier forcément respectivement un
échec ou une réussite de la procédure endovasculaire. L’indicateur ‘endofuite’ comme prédicateur
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d’échec reste peu sir et il serait nécessaire de multiplier les études a long terme pour éclaircir ce point.
En attendant, beaucoup d’études ont été réalisées afin d’essayer de mieux cerner ces phénomeénes
d’endofuites.
Tout d’abord, il a trés rapidement été fait le lien entre endofuite et endotension.
L’endotension est définie comme une ¢lévation ou le maintien d’une pression du sang élevée au sein
du sac anévrysmal aprés mise en place de 1’endoprothése. Une classification en 4 types est proposée :

- Type A : endotension sans endofuite

- Type B : endotension avec endofuite bouchée

- Type C : endotension avec endofuite de type I ou type 111

- Type D : endotension avec endofuite de type II

Une étude expérimentale in vitro, réalisée par Schurink [Sch98], a mis en évidence, grace a un modéle
de circulation dans un anévrisme artificiel, le fait que toute endofuite entraine une pression dans le sac
anévrismal plus grande que la pression diastolique. Le lien entre endofuite et endotension est donc
réalisé. De ce fait, lors d’une procédure endovasculaire incompléte, avec la présence d’une endofuite,
le sac anévrismal est toujours sujet a une pression élevée, s’élargit [Lin03] et peut rompre [Mar97].
Les phénomeénes d’endofuites étant généralement assez difficiles a observer, la mesure des pressions et
des mouvements pulsatiles du sac [Lind04] peuvent aider a leur détection.

Afin d’essayer de connaitre les causes possibles des endofuites, le regard critique des cliniciens s’est
alors posé sur les caractéristiques de 1’endoprothése implantée chez le patient: influence du
surdimensionnement, influence de son systéme de largage, influence de son concept. Chaque patient
présente une configuration d’anévrisme différente et 1’idéal serait d’arriver a établir un diagnostic
personnalisé.

L’endoprothése, une fois mise en place, doit avoir un rayon supérieur au rayon de 1’aorte. Lorsque I’on
parle d’un surdimensionnement de & %, cela signifie que le rayon de 1’endoprothése mise en place
sera & % supérieur au rayon de 1’aorte.

Selon Sternbergh [Ste04], le surdimensionnement idéal doit se situer dans I’intervalle [10% ; 20%] car
il a constat¢ qu’un surdimensionnement inférieur a 10 % impliquait une nette augmentation des
endofuites de type I (figure 1.15).

Endograft oversizing, % (n)

Follmw-up

Endalenk rype (mea) < 30% = 30% P

All 12 TO18/2207 11 (3727 47
Type I 8 111 12 22054220, 0027 99
Type 11 12 48011729 11327 17
Type IV 12 0 0 MA
All 24 6.7 (101507 11 (219 .63
Type I and II1 24 0 0 MA
Type 11 24 4.707 /1500 112719 27
Type IV 24 0 0 MA

Figure 1.15: Effet du surdimensionnement sur les endofuites [ Ste04]

En ce qui concerne I’influence du systéme de largage, Schurink [Schb99] a réalisé une comparaison
entre les stent Gianturco, auto-expansif, et les stent Palmaz, expansible par ballonnet. Au cours du
cycle cardiaque, les stents auto-expansif suivent 1’aorte de tres pres tandis que les stent expansibles ne
la suivent pas. Le caractére auto-expansif du stent est alors relié a une augmentation des phénomenes
d’endofuites.

Enfin, le concept de 1’endoprothése choisie entre aussi en jeu dans la fréquence de survenue des
endofuites. Selon May [Mayb98], on observe plus d’endofuites avec les endoprothéses tubulaires. La
probabilité de succes a 40 mois est de 50 % pour les tubes et 80% pour les bifurquées. Mais, selon
cette étude, il ne faut pas pour autant abandonner le concept tubulaire qui s’avére étre meilleur pour
traiter les petits anévrismes détectés précocement.
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Migration

Apres les endofuites, les phénomenes indésirables pouvant intervenir aprés la mise en place de
I’endoprothése sont les migrations.

On parle de migration lorsque I’endoprothése se déplace de plus de 10mm par rapport a sa position
initiale. Selon I’¢tude a long terme d’Alric [Alr03], les taux cumulé de migration sur 7 ans sont :

3 ans 5 ans 7 ans
migration 66% 75% 75%
Table 1.4 : Taux cumulés de migrations

Plusieurs études font le lien entre migration et élargissement tardif du collet de I’anévrisme : [Alr03],
[Ste04] et [Con02]. Cet élargissement du collet peut étre due a la force de I’écoulement sanguin
[Alr03] ou a un surdimensionnement de 1’endoprothése trop important. Selon Sternbergh [Ste04], un
surdimensionnement de 1’endoprothése supérieur a 30% entraine une augmentation du risque de
migration (figure 1.16).

Migrasion Odds zario
Risk facror No wiigrarion (=3 wo ) (3% confiden ce liwiirs) D vafue (wariric)
Neck diameter, mean = SEM (n) 245 202253 243+0606) 0972072, 1.31) L85 (1 test)
Neck length, mean = SEM (n) 33.3x1.0(254) MHoex70(6) 0,952 (0.89,1.02) A7 i test)
Neck angulation, mean = SEM (n) 1.2 =1. 273x6l 4 1.023 1097, 1.08) A4 irwest)
Neck shape, ™ (n) .67 (Fisher's exact test)
Funnel 00 6 NA
[nverted funnel Di0/6 NA
[rregulart 1711/6) 1.7710.20, 15.76)*
Parallel B3i5/6)
Endograft oversizing, % (n) 00167 (Fisher exact test)
2 99 {230,232) 0.02/232)
86 (25,20 14 14729 18.413.22,106.01 #

Figure 1.16: Effet du surdimensionnement sur les migrations [Ste04]

Cette corrélation est confortée par Conners [Cona02], dans une étude sur le design AneuRx ou le
risque de migration est de 29% chez les patients avec un surdimensionnement > 20% et de 18% chez
ceux avec un surdimensionnement < 20%.

Il a aussi été découvert une corrélation entre la distance sommet prothése/artéres rénales et les
migrations [Zar03]. Des efforts sont faits pour lutter contre les migrations : mise en place de crochets
de fixation, d’ardillons...

2" procédure chirurgicale

Une autre complication aprés la procédure endovasculaire est la nécessité d’un 2™ geste chirurgical,
soit au cours de I’intervention, soit au cours du suivi. Selon Fairman [FaiO1], au cours de la procédure
endovasculaire, il se produit au moins 1 probleme dans 89% des cas et au moins 2 problémes dans
51% des cas. Au cours du suivi, une fois I’endoprothése mise en place, dans 19% des cas, il y a
nécessité d’intervenir dans les 3 premiers mois [Conb02].

Rupture

L’événement indésirable qui demeure le plus dangereux aprés une procédure endovasculaire est la
rupture de I’anévrisme.

Tout d’abord, il a été mis en évidence par Lumsden en 1995 [Lum95] que les patients ayant des
endofuites ne sont clairement pas protégés de la rupture. Ensuite deux grosses études, I’'une avec le
systétme AneuRx [Zar00], I’autre avec le systeme Guidant [Ber02] ont démontré que le risque de
rupture apreés une procédure endovasculaire restait assez faible et que ces ruptures étaient trés souvent
causées par des endofuites de type I.
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Perted’intégrité del’endoprothése

Enfin, le dernier événement indésirable aprés une procédure endovasculaire concerne une perte
d’intégrité de I’endoprothése. Certains types d’endoprothéses présentent des risques d’infections des
fixations [Ste03] : cela reste rare.

L’étude réalisée sur 10 ans par Jacobs [Jac03] décrit les problémes d’usure rencontrés avec les
endoprotheses. On note des fractures du stent, des ruptures de suture ou des trous dans le revétement...
On peut trouver de nombreux phénoménes de fatigue mais notons que ces problémes touchent aussi
bien les prothéses implantées lors de la chirurgie classique.

- Comparaison des deux techniques de traitement

Avec I’apparition de la procédure endovasculaire, les chirurgiens se sont questionnés sur 1’existence
ou non d’avantages a cette nouvelle technique de traitement. La chirurgie classique étant la technique
de référence depuis plus de 50 ans, il fallait de bonnes raisons pour bouleverser la facon de traiter un
AAA. Aprés une premiére vague d’enthousiasme, s’en est suivi une méfiance plus raisonnée et un
travail de comparaison des résultats entre les deux techniques.

Avant tout, il faut souligner la 1égitimité de 1’existence de la procédure endovasculaire puisque c’est la
seule technique applicable chez les patients a ‘haut risque’ ou dits & ‘ventre hostile’, ne pouvant
supporter une chirurgie classique.

Trois grosses études de comparaison ont été réalisées : I’une par May en 1998 [Maya98] sur 303
patients, la seconde par Zarins en 1999 [Zarb99] sur 250 patients, et la troisiéme par Greenberg en
2004 [Gre04] sur 280 patients.

Les principaux résultats se trouvent dans les tableaux suivants :

Surgery (n = &0) Srenr graft (n = 1000
DParicwrs % Parierrs & P value
Primary technical success™ 59 98 146 77 <01
Primary procedural successt 44 77 148 78 HS
Secondary procedural successf 57 95 1&4 29 NS
Aneurysm excluded ar 30 days Ll 1000 led a1 <05

Figure I.17: Succés de la procédure [Zarb99]

Surgery (= 60} Srent geafting (n = 190)
Patients % Pariewts % P palue
Mortality 0 0 5 3 NS
Dievice-related mortality 0 0 0 0 NS
Major morbidity 14 23 22 12 <05
Surgical complications 7 12 14 9 N3
Medical complications 7 12 & 3 <01
Minor morbidicy 4 7 10 5 NS

Figure 1.18: Taux de mortalité et de morbidité a 30 jours [Zarb99]
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Surgery (n = &0 Srenr grafhing (s = 1940}
Paricnts % Patienss 13 P value
Surgical complications 7 2 16 9 NS
Major abdominal & 10 2 1 <001
Groin/ penpheral 1 2 13 7 NS
Other — —_ 1 1 NS
Hespital LOS (davs) 21 22 77 <0
Medical complications 7 12 & 3 <1
MI/amhythmia 3 5 + 2 NS
CVA 2 3 1 1 NS
Other 2 3 1 1 NS
Hespital LOS (davs) 11+7 Us6 NS
Hospital LOS wich complicanons 21 £ 18 8x7 <05
(days)
Hospital LOS without complications 6 + 2 a2 =001
{days)

Figure 1.19: Principales complications [Zarb99]

Time of evaluarion Number of endoleaks L4
Betore discharge 39/185 21
1 month after procedure la/180 9
& months after procedure 157167 ]
12 months after procedwre 2733~ 6

Figure 1.20: Endofuites aprés la procédure endovasculaire [Zarb99]

Les conclusions essentielles sont les mémes dans les trois études :
- Taux de mortalité au cours de 1’opération similaire entre chirurgie classique et procédure
endovasculaire.
- Taux de réussite a 30 jours similaires
- Procédure endovasculaire = moins de pertes sanguines, moins de temps en soins intensifs,
séjour a I’hdpital plus court, convalescence plus rapide, meilleure résorption de 1I’anévrisme.

Ces conclusions sont confortées par d’autres études [M at03] & [M ak02].

Ces trois études indiquent un avantage envers la procédure endovasculaire mais soulignent le manque
d’études a long terme pour pouvoir conclure. Il faut noter que les évolutions de conception des
endoprothéses induisent une évolution positive des résultats obtenus [M ay01], [Res01].

Evidement, la tenue des prothéses cousues a la main lors de la chirurgie classique ne sera jamais
surpassée par la tenue des endoprothéses [ResO0] mais 1’absence de laparotomie, de clampage
aortique, la diminution des pertes sanguines induites par la procédure endovasculaire pésent tout
autant dans la balance.

1.2.3. Stratégie

La partie précédente prouve tout I’intérét a étudier et a essayer d’améliorer la procédure
endovasculaire. Celle ci est indispensable pour les patients chez qui la chirurgie est contre-indiquée et,
pour les autres patients, cette technique représente un autre choix de traitement beaucoup moins lourd.
Cette procédure demeure tout de méme sous le coup de la loi Huriet car certains événements
indésirables, tels que les endofuites ou les migrations, ne sont toujours pas maitrisées et peuvent
conduire a I’échec du traitement.
A T’aide de toutes les études cliniques réalisées sur la procédure endovasculaire, on peut constater que
les endofuites de type I seraient le premier probléme a éradiquer :

- elles surviennent précocement

- elles surviennent dans 0 a 10% des cas

- elles peuvent entrainer la rupture de I’anévrisme

- elles peuvent entrainer une migration de 1’endoprothése
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D’autre part, les endofuites de type I sont fortement liées a la forme de I’endoprothése ou a ses
dimensions mal adaptées aux mesures initiales de 1’anévrisme. Etant donné que 1’endoprothése
constitue le seul élément extérieur venant se positionner chez le patient, c¢’est donc le seul élément sur
lequel on peut apporter des améliorations pour qu’il s’adapte le mieux au patient. Donc, contrairement
a d’autres phénomeénes indésirables liés directement a 1’anatomie du patient (endofuites de type II), les
endofuites de type I pourraient étre mieux gérées par une meilleure connaissance des conséquences du
choix d’une endoprothése particuliére sur le patient.

Jusqu’en 2004, les études expérimentales et numériques se sont focalisées sur [’analyse de
I’écoulement sanguin soit sur I’anévrisme seul, soit sur I’endoprothése seule.
Toutefois, un anévrisme de 1’aorte abdominale est un systétme complexe présentant de forts
phénoménes de couplage entre 1’écoulement du sang et les parois de 1’aorte et de I’endoprothése.
En 2004, Li [Li04] réalise alors un modéle numérique 3D aorte/sang/endoprothése avec un couplage
fluide/structure, dans le but de simuler et d’analyser les niveaux de pressions dans le sang stagnant
dans I’anévrisme, les contraintes et les déplacements de la prothése, la force de trainée exercée sur la
prothése. Il a donc pu mettre en évidence, au cours de cette premiére étude, le risque élevé de
migrations chez les patients présentant de I’hypertension.
En 2005, Li poursuit ses investigations dans deux directions :

- I’étude des facteurs biomécaniques influengant la migration [L ia05]

- I’analyse numérique des endofuites de type II [Lib05].

Jusqu’ici, aucune étude de ce type n’a été menée en ce qui concerne les endofuites de type 1. Les
principales informations sur les endofuites de type I sont tirées d’études cliniques, c'est-a-dire issues
d’observations et non de I’analyse des phénoménes. On ne peut que constater le manque flagrant
d’études scientifiques sérieuses dans ce domaine. Une thérapie concentrée uniquement sur des
observations ne permet que rarement d’aboutir a un traitement personnalisé.
Les endofuites de type I, proximales ou distales, peuvent étre considérées comme une rupture de
contact entre I’endoprothése et la paroi de 1’aorte, sous I’effet de I’impulsion sanguine. L’étude des
endofuites de type I passe donc par la considération du systéme complet : aorte + endoprothése + sang,
avec la réalisation d’un couplage fluide/structure et la gestion des contacts entre les structures
déformables. Etant donné la fagon dont se forme un anévrisme (cf. 1.2.1), il est indispensable de
prendre en compte la matiére remplissant I’anévrisme : I’athérome.
Nous nous proposons donc de réaliser une maquette numérique du systéme complet: aorte +
endoprothese +athérome + sang.
Les nouveaux apports seront les suivants :

- caractérisation plus fine de I’écoulement sanguin grace a une approche multi échelle.

- étude du phénomeéne d’endofuites de type |

- étude du systéme aorte/athérome/endoprothése avec un couplage avec le sang.
L’objectif sera d’analyser les facteurs influengant les risques d’endofuites de type I afin d'aboutir a un
diagnostic et au choix personnalisés de la meilleure endoprothese pour chaque patient.
Mais, avant tout, il faut s’intéresser a chacun des protagonistes du systéme afin de le modéliser au
mieux.
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|.3. Rhéologie du sang

Notre objectif étant 1’étude des endofuites de type I dans les anévrismes de 1’aorte abdominale traités
par endoprothése, il faut s’intéresser a I’écoulement du sang dans 1’aorte et aux différentes possibilités
de le modéliser.

1.3.1. Généralités

Circulation sanguine
Le schéma classique de la circulation sanguine est donné par la figure 1.21.
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Capillaires pulmaonaires

areillette Coeu:;
droile = -

Veines Artéres

Tissus capillaires

Tissus et
organes

———————

T Cellules l

Figure [.21: Schéma de la circulation sanguine

La mise en mouvement du sang est due a I’action du cceur qui joue le rdle d’une double pompe a
quatre cavités ; le cceur droit et le cceur gauche, chacun formé d’une oreillette et d’un ventricule.
Venant du corps et drainé par les veines, le sang arrive au coeur droit & une pression a peine supérieure
a la pression atmosphérique. Passant ensuite dans le ventricule droit, le sang est envoyé sous faible
pression (25-30 mmHg) dans les poumons, par 1’artére pulmonaire qui se divise en conduits artériels
de plus en plus fins et nombreux jusqu’aux capillaires pulmonaires au niveau desquels s’effectuent les
échanges avec les alvéoles pulmonaires : le sang perd en CO,; et gagne en O,. Le sang se rassemble
ensuite dans les conduits veineux de plus en plus gros jusqu’aux deux veines pulmonaires qui
débouchent dans I’oreillette du cceur gauche. Ce circuit correspond a la circulation pulmonaire.

Dans le coeur gauche, le sang passe de 1’oreillette au ventricule d’ou il est expulsé sous forte pression
(110-140 mmHg) dans 1’aorte. Celle-ci, par des artéres spécifiques, alimente les divers territoires et
organes du corps. Chaque artére se divise en conduits de plus en plus fins et nombreux jusqu’aux
capillaires qui alimentent en nutriments et oxygeéne les divers organes du corps et récupérent les
déchets et le CO,. Rassemblé par les veinules et les veines, le sang fait ensuite retour au coeur droit. Ce
circuit correspond a la circulation artérielle [Com84].
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Chez I’adulte normal, le volume sanguin est de 5 a 6 litres et le débit cardiaque au repos est de 5.5
litres par minute en moyenne. En cas d’exercice intense, ce débit peut atteindre 25 litres par minute.

Le cceur procure au sang un mouvement pulsé de fréquence moyenne 70 a 75 pulsations par minute (w
= 7.5 rad/s). Les artéres possédent des propriétés mécaniques particulieres exploitant ce caractére
pulsatoire (effet Windkessel) : elles sont capables de se distendre lors de 1’éjection sanguine (systole)
en stockant sous forme de pression une partie de 1’énergie mécanique fournie au sang par le ceeur et en
la libérant ensuite au cours de la diastole. La pression et la vitesse du sang dans les artéres varient donc
d’une maniére périodique. La systole dure a peu prés un tiers de la période inter battements (figure
1.22).

La pression motrice moyenne diminue cependant réguliérement de ’aorte (100 mmHg) aux capillaires
(25mmHg). Dans I’aorte, on peut considérer un gradient de pression de 900 Pa/m.
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Figure 1.22: Différentes phases du cycle cardiaque

Composition du sang

Le sang est une suspension tres concentrée de cellules dans une solution aqueuse, le plasma. Ces
cellules occupent environ 50% du volume total et sont réparties de la maniére suivante :

- 97% de globules rouges (hématies ou érythrocytes)

- 3% de globules blancs (leucocytes) et plaquettes (thrombocytes).
Le plasma est une solution aqueuse ressemblant beaucoup a I’eau de mer.
Les globules rouges sont des cellules de forme discoidales, biconcaves, de diameétre 8 a 9 ¢m (figure
1.23). IIs contiennent 1’hémoglobine qui permet le transport de I’oxygene vers les tissus et le gaz
carbonique vers les poumons. Il y en a 4 a 6*10° par mm’ de sang. Les globules blancs sont
grossierement sphériques, de diamétre 7 a 22 gm. Ils interviennent dans la lutte contre les infections.

Ilyena4al1*¥10° par mm’. Les plaquettes, discoides, rondes ou ovales, de 2 & 4 #m, contiennent les
facteurs nécessaires a la coagulation du sang. Iy en a 2 a 5%10° par mm’ de sang (figure 1.24).
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Figure 1.23: Globules rouges
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Figure 1.24: Cellules en suspension dans le plasma (a droite : globules rouges)

La masse volumique du sang est 1.05 g/cm’, celle des globules 1.10 g/cm® et celle du plasma
1.02g/cm’. Le pourcentage en volume occupé dans le sang par les globules rouges est appelé
hématocrite. L’hématocrite est normalement de 40 a 50%. Du point de vue de la mécanique de
I’écoulement, le sang peut étre considéré comme une suspension concentrée de globulesrouges: il y
a 600 globules rouges pour 30 plaquettes et 1 globule blanc. Les globules rouges sont les seules
cellules a influencer significativement les propriétés mécaniques du sang.

Caractéristiquesdu sang a I’ écoulement : rhéologie du sang

Le sang pouvant étre considéré comme une suspension de globules rouges dans le plasma, nous allons
d’abord nous intéresser au comportement de chacun de ces deux éléments [Car 78].

- Le plasma, jaune pale transparent, est la phase liquide du sang. Son comportement est parfaitement
Newtonien: il y a proportionnalité entre la contrainte de cisaillement et le taux de cisaillement, si bien
que sa viscosité est indépendante du taux de cisaillement (cf. Annexe 2).

A 37 °C, la viscosité du plasma est de ’ordre de 1.2 a 1.1 mPa.s. Cette viscosité diminue avec la
température : une augmentation de 5 °C la réduit de 10% (figure 1.25).
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Figure 1.25: Viscosité du plasma
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-> Considérons maintenant les propriétés des globules rouges. Ces cellules sont constituées d’une fine
membrane contenant un liquide. La viscosité de ce liquide est supposée étre de 6 mPa.s. Ces cellules
sont extrémement déformables : elles sont capables de traverser un tube de 3 M de diametre et de
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12 um de long sans rompre. La cellule adopte la forme suivante : émoussée a I’avant et pointue a

’arriere. 1l se produit donc un écoulement de son contenu dans la partie avant. Un constat similaire est
effectué lors du cisaillement d’un globule rouge entre deux parois (figure 1.26).

Figure 1.26: Déformation d’un globule rouge cisaillé

Cette grande capacité a se déformer est due aussi bien a sa forme qu’aux propriétés de la membrane et
du liquide qu’elle contient. Comme d’autres cellules non sphériques, les globules rouges biconcaves
peuvent prendre une infinité de formes sans changer leur volume ou leur surface.

Considérons maintenant le comportement de ces cellules dans une suspension. Lorsque la suspension
est mise sous cisaillement les cellules se déforment et montrent un mouvement de rotation. Les taux de
déformation et de rotation dépendent du taux de cisaillement et de la concentration des cellules. A un
taux de cisaillement d’environ 1 s™, les cellules se courbent tandis qu’elles tournent sur elles-mémes.
Si I’on augmente le taux de cisaillement, elles cessent leur mouvement de rotation et continuent leur
voyage avec un angle non nul entre leur axe principal et la direction de I’écoulement (figure 1.27).

ol .

Figure 1.27: Orientation des globules rouges

Une autre propriété des globules rouges est leur tendance a s’agglomérer : les cellules s’attachent les
unes aux autres pour former des sortes de ‘rouleaux’ (figure 1.28).

Figure 1.28: Agrégation des globules rouges en rouleaux
Ces mécanismes d’agrégats ne sont pas encore bien cernés.

Ces propriétés bien particuliéres des globules rouges laissent entrevoir un comportement complexe du
sang.
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> Le sang peut donc étre considéré, d’un point de vue mécanique, comme une suspension de cellules
déformables (globules rouges) dans un fluide newtonien (plasma).

Des résultats expérimentaux prouvent la dépendance de la viscosité du sang au taux de cisaillement
(figure 1.29). Ces résultats prouvent le comportement non Newtonien du sang: la relation de
proportionnalité entre la contrainte de cisaillement et le taux de cisaillement n’est plus vérifiée (cf.
Annexe 2) [Py02].
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Figure 1.29: Comportement rhéofluidifiant du sang

On constate que le rhéogramme du sang 7 = f () a une concavité tournée vers le bas: la viscosité du
sang décroit lorsque le cisaillement augmente, le sang devient plus fluide lorsque le cisaillement croit.
Cela traduit le comportement rhéofluidifiant du sang. De plus, sachant que les rouleaux de globules
rouges se forment a faible taux de cisaillement, lorsque ceux-ci sont soumis a un cisaillement plus
¢élevé, ces agrégats vont d’abord se déformer sans que le sang ne s’écoule: il existe donc une

contrainte critique de cisaillement7,, seuil en dessous duquel I’écoulement ne se produit pas

(7. = SmPa.s).

A fort et a faible taux de cisaillement, on peut considérer le sang comme newtonien, avec pour
viscosité respectivement [, =5.10 * Pa.s et . = 5.10 ~* Pa.s.

Le comportement non Newtonien du sang s’explique sur la base de deux processus :

- dans le domaine des faibles taux de cisaillement, il y a agrégation des globules rouges, ce qui conduit

aux fortes valeurs de viscosité.

- dans le domaine des forts taux de cisaillement, il a dislocation des agrégats et déformation des
globules rouges, ce qui conduit aux faibles valeurs de viscosité.

L’hématocrite joue un réle important (figure 1.30) : lorsque I’hématocrite est faible (H=20%),
I’agrégation est pratiquement inexistante et le sang a un comportement Newtonien.
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Figure 1.30: Influence de I’hématocrite sur la viscosité du sang
Le sang présente aussi un caractére thixotrope (viscosité diminuant avec le temps quand une contrainte

constante est appliquée, cf. Annexe 2), lié aux mécanismes d’agrégation et de désagrégation des
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rouleaux ainsi que d’orientation et de désorientation, auxquels se superposent les propriétés
viscoélastiques [Cou02].

Si I’on représente la variation du module de conservation G’ ( = 7) d’un échantillon de sang de cheval
mesuré pour une sollicitation en déformation de 0.06 a une fréquence de 1 Hz, aprés que cet
échantillon ait été soumis a un taux de cisaillement de 66 s pendant 1 minute, les résultats mettent en
évidence une dépendance temporelle marquée pour les valeurs d’hématocrites entre 41% et 65%.

D’autre part, il faut noter que dans un fluide Newtonien soumis a un écoulement de cisaillement

simple (U, = yY), seule la contrainte tangentielle 0, est modifiée par I’écoulement, les contraintes

xy
normales restent isotropes et égales a —p. Dans certains liquides, tels que le sang ou les solutions de
polyméres de trés grande masse moléculaire, 1’écoulement de cisaillement induit également une
différence entre les contraintes normales :

O _O-yy = Nl (}/) O-yy -0, = N2 (7) L1

On parle d’anisotropie des contraintes normales (cf. Annexe 2).

- Le comportement rhéologique du sang influera de maniére différente dans la circulation sanguine
selon la taille caractéristique des vaisseaux et selon le caractére continu ou instationnaire de
I’écoulement. La circulation artérielle se caractérise principalement par la présence d’un écoulement
instationnaire, quasi-périodique, correspondant a 1’¢jection du sang par les ventricules cardiaques. 11
est alors nécessaire de s’intéresser a la rhéologie pariétale et d’évaluer la contrainte de cisaillement
pariétale, en prenant en compte le comportement non Newtonien du sang.

De plus, le systéme artériel est constitué d’un réseau complexe comportant des coudes, des
rétrécissements ou des dilatations. Dans ces différentes situations, les écoulements présentent des
morphologies complexes qui peuvent inclure des zones de recirculation, a vitesse de cisaillement
anormalement basse, ou des zones a vitesse anormalement élevée. Dans ce cas le comportement non
Newtonien du sang ne peut plus étre négligé puisque, par exemple, la viscosité sanguine va s’accroitre
de maniére notable quand la vitesse de cisaillement diminue, modifiant ainsi fortement la nature des
zones a faible vitesse de cisaillement [CouQ2].

|.3.2. Moddlisation de I’ écoulement sanguin dans|’aorte
Généralités

Nous avons choisi de nous intéresser spécifiquement aux phénomeénes d’endofuites de type I dans les
AAA traités par endoprothése. Pour cela, nous avons vu, dans la partie 1.2.3, qu’il était nécessaire de
prendre en compte le systéme complet aorte + endoprothese +athérome + sang. Nous allons donc nous
intéresser plus particuliérement a la circulation artérielle, et mettre en évidence le role que peut jouer
I’hémodynamique sur les phénoménes d’endofuites de type L.

De nombreuses observations cliniques ont prouvé I’existence de sites préférentiels quant au
développement de pathologies artérielles telle que I’athérosclérose. Il s’avere que les zones de
géométrie complexe de 1’arbre artériel, tels que les embranchements et les bifurcations, sont des
régions privilégiées de développement de 1’athérosclérose.

Les chercheurs se sont alors questionné sur le réle éventuel de I’écoulement sanguin dans 1’apparition
de ces pathologies. De nombreux auteurs (Womersley [Wom55], McDonald [Don74], Caro [Car 78],
Ku [Ku85], Moore [M0094], Reneman [Ren93], Taylor [Tay96], Vorp [Vor98]) ont prouvé la
relation entre les caractéristiques de 1’écoulement sanguin et I’apparition de maladies cardiovasculaires
a certains endroits. De nombreux rapports relatent le fait suivant : une contrainte de cisaillement
pariétale faible et oscillante favorise le développement d’athérosclérose et donc d’anévrisme.
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Le traitement des AAA ou des sténoses artérielles fait appel a la mise en place d’une endoprothése,
couverte ou non. On peut alors se demander quelles sont les conséquences de la présence de ces
protheses sur la circulation sanguine.

Chong ([Ch098], [Cho03]) s’est particuliérement intéressé aux effets de la mise en place d’une
endoprothése dans un AAA sur la circulation sanguine. Pour cela, il a réalisé une reconstitution en
silicone d’un AAA, relié a un circuit d’écoulement, dans lequel circule une solution aqueuse. Une
endoprothese bifurquée est mise en place dans I’AAA. L’observation majeure est une altération de
I’hémodynamique locale, avec I’apparition de zones de vitesse réduite, pouvant affecter la durée de vie
de I’endoprothése. Il faut aussi noter la présence de grosses instabilités dans la région proximale.

Des résultats similaires ont été obtenus par Surovtsova ([Sur04]) et Nicoud ([Nic04]) lors d’études sur
I’influence de la mise en place de stent non couverts dans des artéres obstruées. Surovtsova réalise un
modele d’écoulement théorique en supposant le sang Newtonien, D’artére et le stent élastiques. Le
changement brutal de caractéristiques mécaniques lors du passage de I’artére au stent entraine un
phénomene de concentration de contraintes a la jonction. Nicoud réalise une étude semi théorique,
semi numérique, en prenant les mémes hypothéses que Surovtsova quand aux comportements des
différents éléments. Il s’avére que le stenting de I’artére provoque une augmentation drastique de la
contrainte de cisaillement pariétale de plus de 50% dans la zone proximale.

Il est donc essentiel de pouvoir quantifier la contrainte de cisaillement pariétale (CCP) dés lors que
I’on s’intéresse au développement de 1’athérosclérose ou a I’évolution d’une endoprothése dans une
artere.

Imagerie

L’estimation de la CCP nécessite la mesure de la vitesse de I’écoulement sanguin dans 1’artére. En
supposant I’écoulement laminaire, le sang newtonien, et une condition de non glissement a la paroi, la
CCP s’écrit :

ou

T= ,Ua—r 1.2

paroi
: o : ou : , ‘ :
ou 7 est la CCP, i est la viscosité dynamique et a— est le gradient de vitesse a la paroi.
r

Afin de déterminer le profil de vitesse du sang dans 1’artére,et en déduire la valeur de la CCP, de
nombreux chercheurs se sont tournés vers ’utilisation des nouvelles techniques d’imagerie, telles que
I’IRM (résonance magnétique) ou 'ultrasonographie Doppler a émission pulsée. Ces deux méthodes
permettent de réaliser, de maniére non invasive, des mesures de profil de vitesse in-vivo (cf. Annexe
3).

Oyre, Pedersen et Cheng ont appliqué la technique d’IRM a I’évaluation de la CCP dans 1’aorte
abdominale. Le travail de Oyre ([Oyr97]) a permis d’obtenir une premiére évaluation de ces
contraintes sur les parois antérieures et postérieures de I’aorte abdominale infrarénale et suprarénale.
Pedersen ([Ped99]) étudie alors la relation entre ces valeurs de CCP et le développement
d’athérosclérose précoce. Il confirme le fait que des valeurs de CCP faibles et fortement oscillantes
entrainent une épaisseur d’intima faible et favorisent le développement d’athérosclérose.

Selon Lou ([Lou93]) cette technique d’évaluation de la CCP est fortement limitée par le choix de la
méthode d’interpolation des mesures discrétes de vitesse : son étude comparative prouve la supériorité
de la méthode quadratique par rapport a la méthode linéaire. La méthode quadratique est alors reprise
par Pedersen dés 1997 ([Ped97]). Suivent d’autres études du méme type, avec une approximation du
profil de vitesse par des paraboloides 3D pour Oyre ([Oyra98], [Oyrb98]) et Wu ([Wu04]), des
fonctions de Lagrange pour Cheng ([CheQ2]).

La figure 1.31 présente I’évolution de la CCP moyenne dans 1’aorte abdominale infrarénale, obtenue
par Cheng (1 dyn/cm® = 0.1Pa):
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Wall Shear Stress vs. Time

Shear Stress (dyneslcm’)

Time (sec)
Figure 1.31: Evolution de la CCP dans I’aorte abdominale infrarénale
au cours du temps [Che02].

La valeur maximum atteinte par la CCP au cours du cycle cardiaque est de 1.4 Pa.

La figure 1.32 présente les valeurs de CCP maximum, minimum et moyennes obtenues par Pedersen a
différents niveaux de 1’aorte abdominale. Dans cette étude, Pedersen compare deux cas d’écoulement
sanguin : lorsque le patient est au repos et lorsque le patient réalise un exercice sportif.

Wall shear stress values rest/exerase (N/m’)

Location in abdominal aorta Max Min Mean

Suprarenal anterior 3.1/42 0.1/04

posterior 28/4.1 04/04
Proximal anterior 28/76 2.7 1.2
Infrarenal posterior 1.6/42 18/-11 0.0/1.0
Disital anterior 22/6.0 20/04 02/27
Infrarenal paosterior 1.9/35 —-23/-14 0.0/0.5

Figure 1.32: Evolution de la CSP dans I’aorte abdominale infrarénale [Ped97].

La valeur maximum atteinte par la CCP est de 1.6 Pa a 2.8 Pa, au repos, au niveau de l’aorte
abdominale infrarénale proximale.

La seconde fagon de mesurer un profil de vitesse dans une artére consiste a utiliser I’imagerie
ultrasonore. La méthode de calcul de la CCP, décrite précédemment, est appliquée a partir de profils
de vitesse issus de mesures ultrasonores. Gnasso ([Gna96], [Gna97]) s’est intéressé a 1’évaluation de
la CCP dans la carotide et a son rdle dans I’apparition d’athérosclérose. Reneman ([Ren00]) a
appliqué cette technique a la carotide et au niveau de la bifurcation entre les artéres fémorales. Cette
méthode n’a pas encore été appliquée a I’étude de vaisseaux sanguins plus ‘profonds’, tels que 1’aorte
abdominale, la mesure ultrasonore étant génée par les organes recouvrant ces vaisseaux.

Ces deux techniques de calcul de la CCP, basées sur I’imagerie, sont fondées sur I’hypothése d’un
comportement newtonien du sang. Il a été prouvé que la mise en place d’une endoprothése provoquait
de grosses instabilités au niveau de la zone d’attache proximale: les écoulements étant plus
complexes, certains auteurs se sont tournés vers 1’utilisation de modéles rhéologiques permettant de
prendre en compte les spécificités particuliéres du sang : comportement non linéaire, effets €lastiques,
contraintes normales...
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M odéles rhéologiques

Au cours de son DEA au Laboratoire de Mécanique des Contacts et des Solides, Py ([Py02]) a réalisé
une revue de différents modeles rhéologiques applicables au cas de 1’écoulement sanguin dans I’aorte,
dans le but d’évaluer la CCP.

Py s’est tout d’abord intéressée aux modeles phénoménologiques, établis pour caractériser le
comportement des fluides non Newtonien. L’écriture de ces modeles a pour but de trouver par
interpolation une relation entre contrainte de cisaillement et taux de cisaillement s’approchant le plus
possible des courbes expérimentales d’un type de fluide donné. Les modéles fréquemment utilisés
dans le milieu médical pour le cas du sang sont les lois de Carreau, Casson, Cross... (cf. Annexe 2).
Le sang est considéré comme un fluide homogéne et la seule particularité de ces modeles est la prise
en compte de la variation de la viscosité en fonction du taux de cisaillement. L’équation de
Rabinowitsch permet, a partir d’une relation rhéologique, d’évaluer la valeur de la contrainte
tangentielle a la paroi.

Le tableau 1.5 réunit les valeurs de contraintes pariétales obtenues pour différentes lois :

Nom delaloi Contrainte pariétale (Pa)
Bingham 0.405
Casson 0.015
Sisko 4

Table 1.5 : Contraintes pariétales

On observe une trés grande disparité parmi les valeurs calculées. 11 faut comprendre que ces modeles
phénoménologiques ne sont valides que pour le type de fluide pour lequel ils ont été établis
(lubrifiants, encres...), pour des tranches de sollicitation bien déterminées. Py en conclut alors a un
manque de pertinence de ces lois pour modéliser 1’écoulement sanguin et a la nécessité de prendre en
compte les spécificités microstructurales du sang, telle que la présence des globules rouges.

Py s’est alors intéressée a la théorie des suspensions diluées ou le sang peut étre considéré comme une
solution de particules rigides dans le plasma. Les globules rouges peuvent tre assimilés a des sphéres
rigides ou a des ellipsoides rigides. Toutefois, les globules rouges étant, en réalité, extrémement
déformables, ces modéles manquent de représentativité.

Le reste des modeles testés par Py découlent de la rhéologie de solutions de polymeéres. En effet, une
branche trés importante de la rhéologie s’intéresse aux solutions de polymeres, ceux-ci représentant
une treés grande part des liquides industriels (lubrifiants, cosmétiques...). Il est possible de faire un
certain nombre d’analogies entre 1’écoulement sanguin et 1I’écoulement des solutions de polymeéres : ce
sont des fluides non Newtonien, générant des différences de contraintes normales lors d’écoulement en
cisaillement et présentant des similarités dans la fagon dont vont s’orienter et interagir les globules
rouges et les polyméres. En se basant sur ces constats, Py a alors testé différents modéles issus de la
rhéologie des solutions de polyméres au cas de I’écoulement sanguin, en assimilant le plasma au
solvant et les globules rouges aux chaines de polymére : modeles différentiels non linéaires et modéles
issus de la théorie des haltéres.

Le modéle de White-Metzner, modéle différentiel non linéaire, prenant en compte le caractére instable
de I’écoulement, permet d’obtenir une CCP moyenne de 4.95Pa avec une fluctuation de son amplitude
de 0.12Pa. Toutefois, dans ce modele, les effets non newtoniens ne sont pris en compte qu’a travers
une simple loi de viscosité, sans regard de la structure interne du fluide.

Py s’est alors tournée vers la théorie des haltéres, créée pour modéliser le comportement des solutions
diluées. Celle-ci consiste a modéliser les chaines de polymeres par des systémes billes-ressort. Dans le
cas du sang, on obtient la modélisation suivante (figure 1.33) :
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Figure 1.33: Utilisation de la Théorie des haltéres pour représenter le sang.

Les effets visqueux sont modélisés par un coefficient de frottement sur les billes et 1’¢lasticité du
fluide est modélisée par une tension dans le ressort. Les chaines de polymeres sont supposées n’avoir
aucune interaction entre elles, et ne sont influencées que par 1’écoulement du solvant. Cette théorie
permet d’inclure une analyse statistique de la répartition des chaines (donc des globules rouges).

Le mod¢le de FENE dumbbell (Finitely Extensible Nonlinear Elastic Dumbbell), issu de cette théorie
des halteres, permet d’avoir une idée de I’impact relatif d’une impulsion cardiaque sur I’écoulement
sanguin et offre la possibilit¢ (non exploitée) de calculer les différences de contraintes normales
générées par I’écoulement. Le manque majeur de cette théorie est la non prise en compte des
interactions entre les globules rouges alors qu’en réalité, celles-ci sont prédominantes.

Py a alors lancé de premicres investigations du coté des théories des solutions concentrées et plus
particuliérement de la théorie des réseaux. Celle-ci cherche, au contraire, a prendre en compte
I’enchevétrement des chaines de polymeéres. On considére le lubrifiant comme un réseau de polymeres
baignant dans un solvant. Les jonctions du maillage ne sont pas clairement identifiées et peuvent
représenter des nceuds ou des boucles entre les différentes chaines de polymeéres. Durant 1’écoulement,
certaines jonctions disparaissent mais d’autres sont aussi créées. L’analyse de leur évolution conduit a
la formulation de 1’équation de comportement du milieu.

1.3.3. Stratégie

Le sang fait preuve d’un comportement complexe a 1’écoulement : non-Newtonien, thixotrope et
présentant une anisotropie des contraintes normales. Ces caractéristiques particuliéres sont
essentiellement dues a la constitution propre du sang, comparable a une suspension de gouttes de
liquides déformables. Effectivement, nous avons constaté, dans la partie 1.3.1, que la présence des
globules rouges en suspension dans le plasma était responsable du comportement non-linéaire du sang.

11 ressort des différentes études issues de la littérature, que la contrainte de cisaillement pariétale joue
un role extrémement important sur le comportement de la paroi vasculaire et qu’inversement, la mise
en place d’une endoprothése va venir perturber fortement I’hémodynamique locale et engendrer une
augmentation drastique de cette contrainte. L’étude des endofuites de type I passant par 1’analyse de la
facon dont vont se déformer 1’endoprothése et la paroi de I’aorte, 1’évaluation des contraintes
pariétales induites par 1I’écoulement du sang est donc indispensable.

De différentes maniéres, de nombreux chercheurs se sont attachés a I’évaluation de la CCP. Certains
se sont appuyés sur les techniques d’imagerie, afin de mesurer le gradient de vitesse a la paroi, et,
prenant I’hypothése d’un comportement Newtonien, en déduisent la CCP.

Il est vrai que dans les artéres, le sang peut étre considéré comme Newtonien. Toutefois, dans notre
étude, nous nous situons dans 1’aorte, sous les artéres rénales et juste au dessus de la bifurcation
iliaque, zone reconnue pour présenter un écoulement sanguin perturbé. De plus, nous sommes en
présence d’un anévrisme, traité par endoprothése, engendrant des écoulements complexes et ou les
variations de la viscosité sanguine en fonction du taux de cisaillement ne sont plus négligeables. Dans
cette configuration, il n’est plus réaliste de considérer le sang comme étant un simple fluide
Newtonien.
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Il est donc nécessaire de faire appel a un modele rhéologique suffisamment élaboré pour nous
permettre de connaitre les contraintes générées par le sang sur la paroi de 1’aorte.

Au cours de son DEA, Py a réalisé un état des lieux des modeles rhéologiques pouvant étre appliqués
au cas de I’écoulement sanguin. Des modéles de viscosité les plus simples aux théories rhéologiques
un peu plus élaborées, son étude sur 1’écoulement sanguin offre une approche assez large de la
rhéologie des solutions macromoléculaires. On peut constater que les modeéles phénoménologiques
classiques de viscosité ne permettent pas une bonne représentation de 1’écoulement sanguin. Il apparait
nécessaire d’établir un modele tenant compte de 1’analyse microstructurale du sang. La méthode la
plus simple est alors de voir le sang comme une solution de particules rigides dans le plasma. Si
I’approche parait au premier abord intéressante, elle fournit des résultats peu pertinents, et ne donne
qu’une vision statique du comportement du sang. L’introduction d’un mode¢le différentiel non linéaire
permet de prendre en compte le caractére instable de 1’écoulement sanguin et fournit les premiéres
estimations intéressantes de la contrainte de cisaillement générée par 1’écoulement sanguin sur la paroi
de I’aorte. Le modéle de I’haltére permet de considérer avec pertinence les interactions entre les
globules et le plasma et les effets viscoélastiques, et offre I’avantage d’inclure une analyse statistique
de la répartition des globules. Toutefois cette modélisation néglige les interactions entre les globules
rouges.

Enfin, la théorie des réseaux autorise une plus large prise en compte des spécificités rhéologiques du
sang, notamment avec les effets de glissement entre plasma et globules. Outre les contraintes
tangentielles, les modeles issus de cette théorie permettent d’obtenir les différences de contrainte
normale que les mode¢les classiques ne permettent pas de calculer.

Nous avons alors décidé de poursuivre nos investigations dans cette direction et de modéliser
I’écoulement du sang dans I’aorte par un modéle rhéologique issu de la théorie des réseaux : le modele
de Phan-Thien et Tanner. Les hypothéses de ce modele, liées a la création et a la destruction des
liaisons micro-structurales, nous semblent représentatives des phénoménes observés lors de
I’écoulement du sang. Ce mode¢le est détaillé dans le chapitre I1.
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|.4. Rhéologie des parois vasculaires

|.4.1. Généralités
Généralités

La paroi des vaisseaux sanguins présente une structure stratifiée (détaillée en 1.2.1) ou I’on distingue
trois constituants fondamentaux :

- les fibres d’¢lastines

- les fibres de collagéne

- les fibres musculaires lisses
Ces fibres sont réparties différemment selon trois couches en partant de ’intérieur :

- D’intima, riche en élastine

- la média, contenant les fibres de collagéne et musculaires

- I’adventice, riche en collagéne

Les fibres d’élastine apparaissent sous la forme de lames élastiques concentriques (interne ou externe),
et sous la forme de fibres disposées en couches superposées et paralléles au sein de la média. Les
fibres de collagéne forment des boucles laches quand la paroi n’est pas étirée. Quand la pression
intravasculaire augmente, ces boucles se défont 1’'une apres 1’autre. Un tel agencement fait jouer aux
fibres de collagéne un réle de manchon limitant la dilatation du vaisseau. Les fibres musculaires sont
des cellules musculaires de deux catégories [Com84]:

- les cellules musculaires de tension, fixées aux fibres élastiques, comme des tendons ; elles peuvent,
en se contractant, augmenter la tension du tissu élastique et modifier ainsi le module d’élasticité de la
paroi artérielle sans en modifier sensiblement le diamétre (figure 1.34).

- les cellules musculaires en anneau, reliées les unes aux autres, ces fibres forment un cordon
musculaire hélicoidal. Cet arrangement se retrouve principalement dans les artéres musculaires, les
artérioles, les sphincters...

a)

a

Fibres élastiques

Fitres musculaires lisses

\

b)

Figure 1.34: Structure fonctionnelle de la paroi artérielle [Com84]
a) Fibres musculaires et élastiques au repos
b) Contraction des fibres musculaires

La distinction entre les trois couches est assez nette chez les artéres, elle I’est beaucoup moins chez les
veines.
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Comportement mécanique

Les parois vasculaires comprennent donc trois constituants en proportions et arrangements variés, ce
qui donne aux vaisseaux des propriétés mécaniques anisotropes. Ainsi les mesures faites sur une
éprouvette taillée dans une paroi vasculaire sont différentes selon que 1’éprouvette est prélevée dans le
sens longitudinal ou dans un autre sens. La loi effort-déformation va alors dépendre de la maniere dont
I’éprouvette a été taillée dans le milieu.
En ce qui concerne les parois vasculaires, 1’intérét se porte sur des éprouvettes taillées, soit selon la
direction axiale du conduit (déformation axiale ou longitudinale) soit selon sa circonférence
(déformation circonférentielle).
Quelque soit la méthode, la courbe effort-déformation est fortement non linéaire et présente les
caractéristiques de celle d’un milieu viscoélastique, avec concavité tournée vers 1’axe des contraintes
(figure 1.35).
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Figure 1.35: Variation de la contrainte circonférentielle avec 1’allongement circonférentiel,
a différents allongements longitudinaux, pour une artére iliaque humaine. [Com84]

Par ailleurs, 1’état physiologique moyen des parois vasculaires est un état de contrainte non nulle
(point M de la figure 1.36), ce qui conduit a étudier le comportement du matériau autour de ce point et
non a partir de 1’origine 0 des contraintes. Ce fait justifie I’introduction dans les calculs de la pente de

. . do . . :
la tangente en M, c'est-a-dire le module incrémental E;,. = (— . Einc varie avec la position du point
M

de
M. Il ne peut étre constant que sur d’éventuelles parties rectiligne de la caractéristique (figure 1.36).

o £

Figure 1.36: Loi de comportement non linéaire d’un tissu vasculaire [Com84]

Dans les conditions physiologiques, la variation relative du rayon des artéres est au maximum de 7 a
10 % autour de sa valeur moyenne correspondant a une pression transmurale p de ’ordre de 100
mmHg. Pour de telles déformations, le comportement de la paroi est suffisamment bien déterminé par
la connaissance du module incrémental défini a cette valeur de pression.

S'il s'agit d'artéres dans les conditions physiologiques, on peut retenir que le module incrémental
circonférentiel est de l'ordre de 4*10° a 10° N/m? et que le module incrémental longitudinal est environ
10 fois plus grand. Par ailleurs, ces parois sont pratiquement incompressibles : V =0.45.
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Les fibres d'élastine sont trés élastiques, leur module d'Young est de l'ordre de 3*10° N/m’. Elles
peuvent &tre étirées a plusieurs fois leur longueur initiale avant que ne soit atteinte leur limite
¢lastique. Les fibres de collagéne, au contraire, sont peu élastiques et leur module d'Young est de
l'ordre de 3*10® N/m®. Les fibres musculaires, en tension active, ont un module d'Young pouvant
varier entre 6*10° et 6*10° N/m”.

Dans leur état physiologique normal, les artéres sont dans un état d'étirement longitudinal et
généralement en surpression interne, donc a une pression transmurale positive de valeur moyenne 100
mmHg pour les grosses artéres systémiques ce qui leur assure une section droite circulaire. Leur rayon
augmente avec la pression mais suit une loi fortement non linéaire (figure 1.37) dont on admet qu'elle
est sous la dépendance de I'¢lastine aux faibles pression puis sous la dépendance du collagéne aux
fortes pressions.
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Figure 1.37: Diagramme tension-allongement circonférentiel de 'artére iliaque humaine [Com84)]
1. Tissus a I'état frais /2. Tissus sans élastine/3. Tissus sans collagéne
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Figure 1.38: Variations avec la pression pour différents conduits [Com84]
——————— : conditions physiologiques

Les parois vasculaires se comportent comme des corps viscoélastiques. Par exemple, a la suite d'un
effort brusquement appliqué a l'instant t = 0 et maintenu constant, il se produit une déformation
instantanée (élasticité) qui se prolonge par une déformation lente jusqu'a ce que soit atteinte une
pression d'équilibre (recouvrance et fluage). De méme, a la suite d'une déformation brusque imposée a
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l'instant t = 0 et maintenue constante, la contrainte qui se développe diminue lentement a partir de sa
valeur initiale instantanée jusqu'a ce que soit atteint un état d'équilibre (relaxation). L'hypothése
courante est de supposer les fibres musculaires et les fibres de collagéne viscoélastiques et les fibres
d'¢lastine €lastiques.

De plus, quand l'effort appliqué est cyclique, il se produit un phénomeéne d'hystérésis (figure 1.39) et si
l'effort est sinusoidal, la déformation sera sinusoidale en retard de phase sur l'effort, et d'amplitude
moindre que si le corps était purement élastique (figure 1.40).
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Figure 1.39: Effet de Rochet (a gauche) et Effet d'accomodation (a droite)
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Figure 1.40: Comportement d'un matériau vis a vis d'une contrainte périodique
1. Contrainte sinusoidale/2. Déformation élastique/3. Déformation viscoélastique

|.4.2. Modédlisation du comportement des parois vasculaires

De nombreux chercheurs ont tenté de caractériser le comportement de vaisseaux normaux ou
pathologiques, dans 1'espoir d'apporter une aide précieuse aux cliniciens.

Dans les années 1970, Fung ([Fun79]) et Vaishnav ([Vai72]) propose une premiére description du
comportement des parois vasculaires : l'anisotropie et les effets élastiques non linéaires sont pris en
compte mais l'hypothése d'une paroi a épaisseur mince rend ce modele non approprié¢ dans de
nombreux cas. En effet, de nombreuses pathologies entrainent une augmentation de I'épaisseur de la
paroi et la variation des contraintes dans 1'épaisseur n'est plus négligeable.

En 1980, Misra et Chakravarty ([Mis80]) proposent un modéle supposant un état de contraintes
planes. En 1983, Demiray et Vito ([Dem83]) supposent, dans leur modéle, un comportement
isotropique des parois vasculaires. Weizsacker ([Wei83]), quant a lui, propose un modéle en prenant
comme hypothése majeure un comportement linéaire des tissus vasculaires.
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Finalement, dans les modé¢les cités précédemment, certains négligent des aspects essentiels de la
structure anatomique du tissu vasculaire, d'autres sont des modéles mathématiques trop complexes ou
encore prennent des hypothéses tellement simplificatrices qu'elles ne collent plus a la réalité
expérimentale.

En 1995, Vorp ([Vor95]) propose alors un nouveau modéle : la paroi vasculaire est supposée
homogéne, orthotropique, compressible et hyperélastique. La viscoélasticité est négligée. Le modele
contient une série de parameétres matériaux a identifier expérimentalement. Ce modéle a été validé sur
une carotide de chien puis sur une aorte infrarénale de lapin.

En 2002, Sokolis ([Sok02]) s'intéresse plus spécifiquement a établir une relation
contrainte/déformation au niveau de l'aorte abdominale de porcs et de lapins. Il s'avére que cette
relation peut se décomposer en deux parties : une loi de puissance pour la région a faible contraintes et
une loi exponentielle pour la région a forte contrainte.

L'évolution des techniques d'imagerie apporte alors de nouvelles informations et les études sur le
comportement des parois vasculaires prennent un nouvel essor. Zhang ([Zha02]) utilise la corrélation
d'image digitale pour examiner les déplacements de 1'aorte bovine et établit en paralléle un modéle
bilinéaire pour décrire son comportement hyperélastique non linéaire. Schulze-Bauer ([BauO2])
reprend le modele de Fung et détermine, par des mesures in vivo (ultrasons et IRM), les paramétres
constitutifs de l'artére. Enfin, Long ([Lon05]) s'intéresse plus particuliérement aux anévrismes de
l'aorte abdominale et utilise les ultrasons pour obtenir des informations in vivo sur la dilatation et la
compliance de la paroi de I'AAA.

Une autre technique fait son apparition en 2004 : l'aspiration par pipette, appliquée par Ohashi
([Oha04]) dans le but de mesurer les propriétés anisotropes non linéaires des vaisseaux en grandes
déformations. Dans cette étude, celui-ci arrive a déterminer les modules d'Young d'une aorte porcine
dans plusieurs directions.

L'apparition de nouvelles techniques de chirurgie endovasculaire telles que la mise en place de stent
ou d'endoprothéese, a 'aide de la technique d'angioplastie, a impliqué un réel besoin de connaitre le
comportement mécanique de l'artére et des anévrismes. La connaissance des contraintes dans la paroi
artérielle est indispensable au choix du dispositif endovasculaire ou encore a 1'évaluation du risque de
rupture d'un anévrisme. Pour cela, la méthode la plus usitée est la modélisation par ¢léments finis.

Dés 1987, Stringfellow ([Str87]) effectue les premiéres observations sur la répartition des contraintes
circonférentielles et longitudinales dans la paroi d'un anévrisme.

S'enchainent alors de nombreuses études sur la détection de facteurs cliniques pouvant donner une
indication sur le risque de rupture d'un anévrisme.

En 1998, Vorp ([Vor98]) réalise plusieurs modéles numériques 3D d'anévrismes ayant différentes
formes et différents diamétres. Ces deux facteurs ont une influence significative sur la répartition des
contraintes et sur I'amplitude de la contrainte maximum. Par la suite, Fillinger ([Fil02]), en supposant
l'aorte élastique, confirme le fait que la valeur de la contrainte maximum est un bon élément prédisant
le risque de rupture de l'anévrisme. De plus, Fillinger ([FilO3]), en supposant cette fois l'aorte
hyperélastique non linéaire, et Venkatasubramanian ([Ven04]), avec un mode¢le élastique, démontrent
la supériorité de I’indicateur ‘contrainte maximum’ sur I’indicateur ‘diametre de l'anévrisme’ comme
prédicateur du risque de rupture. Une étude réalisée par Hua en 2001 ([HuaOl1]) prouve qu'il n'existe
pas de critére géométrique simple permettant de prédire des contraintes élevées dans la paroi d'un
anévrisme et donc la rupture. Cette information justifie la multiplication des études éléments finis pour
l'analyse des contraintes subies par I'anévrisme.

Les cliniciens ont aussi tenté, de leur c6té, de découvrir les paramétres biomécaniques pouvant se
révéler étre de bons prédicateurs du risque de rupture d'un anévrisme. A 1'aide de mesures ultrasons,
Sonesson ([Son99]) constate qu'il n'y a aucune différence de diamétre entre des anévrismes non
rompus et des anévrismes rompus. Ceci valide le fait que le diamétre de I'anévrisme ne peut étre utilisé
comme indicateur du risque de rupture. En 2004, Di Martino ([Dim04]) analyse des morceaux de
tissus d'anévrisme qui ont rompu. Dans les échantillons étudiés (n = 13), il s'avére que 1'épaisseur de la
paroi est plus élevée que dans des conditions normales.

Un autre domaine d'étude motive la modélisation EF des parois vasculaires : I'accidentologie. Certains

chercheurs commencent a implémenter des modeles de thorax avec des vaisseaux sanguins afin de
comprendre les dommages subis par ceux-ci lors d'un accident. Richens ([Ric03]) compléte un modéle
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de thorax avec une aorte, supposée €lastique, afin d'analyser de quelle maniére les forces impactées sur
le thorax sont transmises et entrainent des lésions de l'aorte. Cette étude Iui permet de confirmer la
présence, au niveau de l'isthme aortique, d'un pic de contrainte, dans la zone de rupture généralement
observée.

Enfin, en 2004, Li réalise le premier modéle numérique complet aorte/sang/endoprothése pour I’étude
des phénomeénes de migration et d’endofuites de type II ([Li04], [Lia05], [Lib05]). Les parois de
I’aorte et de 1’anévrisme sont considérées isotropes ¢élastiques.

1.4.3. Stratégie

Nous avons vu dans la partie 1.3.1 que les parois vasculaires se comportaient comme des corps
viscoélastiques. Les modeles proposés dans les années 1980 par Fung, Vito...sont soit inexploitables
car trop complexes, soit trop éloignés de la réalité car prenant des hypothéses simplificatrices trop
importantes. L’évolution des techniques d’imagerie permet I’apport d’informations plus précises et
I’amélioration de ces modéles ainsi que 1’apparition d’une nouvelle vague de modeles théoriques.

La recrudescence des pathologies vasculaires et 1’innovation des techniques de traitement, telles que la
mise en place des endoprothéses, ont impliqué un réel besoin de connaitre 1’état de contrainte des
parois vasculaires et plus particuliérement des parois d’anévrismes. La simulation numérique par
¢léments finis est venu combler ce manque et a confirmé les conclusions d’études cliniques quant a
I’existence de facteurs biomécaniques pouvant aider a la prédiction du risque de rupture de
I’anévrisme.

Toutefois, que ce soit les modeles théoriques ou numériques, aucun ne prend en compte le caractére
viscoélastique de la paroi vasculaire. La plupart des études considérent le vaisseau élastique ou
hyperélastique. Le manque de données expérimentales est certainement a 1’origine de cette lacune.
Cependant, dans toute description du comportement mécanique des parois vasculaires, la
viscoélasticité, se manifestant par des phénomenes de relaxation des contraintes, est mise en exergue.
Nous avons alors décidé de prendre en compte le caractére viscoélastique dans notre maquette
numérique. La modélisation du comportement de 1’aorte est détaillée dans le chapitre I1.
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|.5. Comportement mécanique de
I'endoprothese

Dans la partie 1.2.1, nous avons décrit brievement les différents types d’endoprothéses utilisées pour le
traitement d’un AAA.
Rappelons qu’elles sont constituées de deux parties : une partie étanche en tissu chirurgical et une
partiec métallique assurant la rigidité et 1’ancrage du systéme. Il existe plusieurs concepts
d’endoprothése (figure 1.41) :
a- tube droit : adapté aux anévrismes strictement limités a 1’aorte abdominale sous-rénale
ayant un collet proximal et un collet distal suffisants.
b- endoprothése bifurquée permettant de reconstituer la bifurcation aortique et de traiter les
lésions iliaques associ¢es. Il peut s’agir d’une monopiéce, d’une endoprotheése en 2
composants (une pi¢ce aorto-iliaque et une piéce iliaque controlatérale) ou en 3 composants
(une picce aortique et 2 pieces iliaques).
C- tube a calibre dégressif : endoprothése aorto-mono-iliaque nécessitant d’occlure 1’artére
iliaque primitive controlatérale si elle est perméable et de réaliser un pontage croisé.

b)

Figure 1.41: Différents concepts d’endoprothése aortique
a) tubulaire, b) bifurquée, c) calibre dégressif

Chacune de ces configurations semble avoir des avantages et des inconvénients : une endoprothése
tubulaire monopicce est plus facile a mettre en place, mais une fois positionnée, sa stabilité dans le
temps est inférieure aux autres configurations [M ayb98].Une endoprothése en deux composants pose
des problemes de cathétérisme lors de la mise en place de la piece iliaque. Les endoprothéses en 2 ou 3
pieces sont a plus haut risque de déconnection des piéces.

Dans notre étude, nous nous intéressons spécifiquement aux phénomenes d’endofuites et il s’avere que
des endofuites ont été observées avec tous les types commerciaux d’endoprothéses utilisées, (figure
1.15) [Moh01], a plus ou moins grande échelle.

May a réalisé une étude spécifique sur I’influence du concept sur 1’apparition d’endofuites précoces ou
tardives [Mayb98] : 50 patients ont re¢u une endoprothése tubulaire et 54 patients une endoprothése
bifurquée. Les résultats concernant 1’observation de phénomeénes d’endofuites sont les suivant (table
1.6):
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Endoprothése tubulaire Endoprothése bifurquée
Endofuites précoces 10% 1.8%
Endofuites tardives 14% 1%

Table 1.6 : Pourcentage d’endofuites en fonction du concept

Ces phénomeénes d’endofuites, plus présents dans les endoprothéses tubulaires, impliquent une
probabilité de succes a 40 mois de 50 % pour les tubes et 80% pour les bifurquées. Toutefois, selon
May, le concept tubulaire présente certains avantages dans le traitement des petits anévrismes détectés
précocement et ne doit pas étre mis de cOté.

Etant donné notre intérét pour les phénomenes d’endofuites, nous nous orientons donc vers la
modélisation d’une endoprothése tubulaire, celui-ci étant plus sujet a ce type de complication.

On peut trouver, dans la littérature, plusieurs études in-vitro sur I’écoulement dans une endoprothése
aortique : Chong ([Cho98], [Cho03)]), Fillinger ([Lif03], [Lif05], [Lif06])... Les principaux résultats
de ces études ont été exposés en partie 1.3.2.

Par contre, il existe peu de modélisation numérique EF d’endoprotheése.

La connaissance des forces de trainée agissant sur I’endoprothése est essentielle a la compréhension
des phénoménes de migration. En 2003, Morris ([Mor03]) développe un modéle mathématique
permettant 1’évaluation de ces efforts sur une endoprothése bifurquée aortique. La validation de ce
modéle mathématique s’effectue uniquement dans le cas d’une endoprothése rigide, a 1’aide d’un
modéle EF réalisé avec Fluent 6.0 Inc.

En 2004, Li ([Li04]) propose un modéle EF complet aorte/sang/endoprothése avec un couplage
fluide/structure, dans le but de simuler et d’analyser les niveaux de pressions dans le sang stagnant
dans I’anévrisme, les contraintes et les déplacements de la prothése, la force de trainée exercée sur la
prothése... Dans son modéle, Li suppose 1’endoprothése homogene, élastique, isotrope, avec un
module d’Young de 10MPa et un coefficient de Poisson de 0.27.

La modélisation EF des endoprothéses aortiques ne posséde pas un lourd passé. Les premicres
tentatives effectuées par Morris et Li prennent de nombreuses hypothéses simplificatrices quant au
comportement mécanique de 1’endoprothése : aucune étude ne prend en compte la présence des deux
parties distinctes constituant 1’endoprothése, le revétement et 1’armature métallique.

Morris suppose 1’endoprothése rigide. Li prend tout de méme en compte le caractére élastique de
I’endoprothése.

Etant donné la multitude d’endoprothéses utilisées par les chirurgiens cardiovasculaires, nous nous
arréterons, nous aussi, a la considération d’un comportement homogene, élastique, isotrope d’une
endoprothése tubulaire auto-expansive. L’objectif premier est de fournir une étude générale des
phénomeénes d’endofuites ; cette étude pourra étre affinée par la suite et appliquée a des concepts bien
précis d’endoprotheése.

|.6. Comportement mécanique de
|'athérome

Dans la partie 1.2.1 sont détaillés les principes de formation de la plaque d’athérome, a I’origine de la
formation de I’AAA. Rappelons cependant que 1’athérosclérose est une dégénérescence de la paroi
artérielle s’accompagnant de dépdts lipidiques (cholestérol) sous forme de plaques blanchatres
(athérome). L’athérome consiste alors en une accumulation focale de lipides, de glucides complexes,
de sang et de produits sanguins, de tissu fibreux et de dépots calcaires.
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Une des complications possibles de I’athérosclérose est la sténose : rétrécissement de la lumiére
artérielle provoqué par la saillie de la plaque. Cette sténose peut étre constituée par une plaque
d’athérome seule ou par une plaque a laquelle s'est ajouté un thrombus (amas de sang coagulé). Ce
rétrécissement peut prendre des formes multiples, symétriques ou excentrées, longue ou courte,
réguliére ou irréguliere. La sténose est 3 fois sur 4 excentrée (73%) avec une atteinte des 3/4 de la
circonférence laissant un arc artériel qui conserve une structure pari¢tale normale.

La plaque d’athérome et le thrombus ont été pris en compte dans peu d’études ; la difficulté de
caractériser ce type de matériau induisant un gros manque de données.

L’étude de I’athérome a tout de méme été motivée par 1’analyse du risque de rupture d’un AAA et
inclue dans plusieurs mod¢les EF : le sac anévrismal étant rempli de cette substance, le comportement
mécanique de la paroi de ’anévrisme s’en trouve forcément affecté.

Dés 1993, Inzoli ([1nz93]) se lance dans la caractérisation des contraintes dans la paroi d’un AAA, en
présence d’athérosclérose et dun thrombus. Son modéle EF, axisymétrique, suppose un comportement
homogene, élastique, isotrope de ces deux derniers éléments. La taille de I’anévrisme ayant été
longtemps considérée comme le premier facteur déterminant le risque de rupture, et la rupture
survenant malgré tout dans de petits AAA, 1’objectif d’Inzoli était la détermination d’autres facteurs
influengant réellement la rupture. Il s’avére que la présence du thrombus réduit la contrainte maximale
de 30% mais que la plaque d’athérosclérose entraine des concentrations de contraintes.

En 1998, Di Martino ([Dim98]) continue les investigations sur le role spécifique du thrombus. D une
part, elle lance une campagne d’essais de traction uniaxiale sur 21 spécimens de thrombus. Les
modules d’Young résultant des ces essais son présentés sur la figure .42 :
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Figure 1.42: Caractéristiques mécaniques des spécimens de thrombus [Dim98]

D’autre part, a 1’aide d’un modéle EF, en supposant le thrombus élastique et en faisant varier
I’excentricité de la lumiére vasculaire au niveau de I’AAA, elle conclut a I’influence de la disposition
du thrombus sur 1’amplitude des contraintes : selon comment le thrombus est situé, les contraintes
seront plus ou moins réduites.

Le role protecteur du thrombus et son influence sur la répartition des contraintes dans la paroi d’un
AAA sont confirmés par d’autres modéles EF : Di Martino ([Dim01]), Vorp ([Vor01]), Wang
(fWan02]), Papaharilaou ([Pap06]). Toutes ces études supposent un comportement élastique du
thrombus et de I’athérome sauf 1’étude de Wang qui considere ’aorte et le thrombus hyperélastiques.
Les conclusions tirées par Wang sont les mémes et prouvent la nécessité d’introduire le thrombus dans
les modeles EF afin d’évaluer correctement les contraintes dans la paroi d’un AAA.
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Etant donné le manque flagrant de données sur les caractéristiques mécaniques de la plaque
d’athérome, nous avons décidé de la considérer homogene, élastique, isotrope.

|.7. Conclusion

Les maladies cardio-vasculaires représentent une cause majeure de décés dans les pays occidentaux.
L’anévrisme de I’aorte abdominale, qui se caractérise par une dilatation localisée de 1’aorte, est une
maladie cardio-vasculaire touchant 6 & 7% de la population occidentale. La rupture d’anévrisme est un
accident redoutable et mortel : sa prévention constitue donc un enjeu majeur.

11 existe deux techniques de traitement possibles d’un anévrisme de I’aorte abdominale. La premiére
technique est la méthode chirurgicale classique, bien maitrisée, mais qui reste une intervention lourde
avec de nombreux risques de complications cardiaque et respiratoire. La seconde technique est la
procédure endovasculaire qui consiste a faire glisser une endoprothése par voie fémorale jusqu’au
niveau de I’anévrisme. Bien que présentant de nombreux avantages, comme une durée
d’hospitalisation plus courte, cette technique n’est pas encore totalement validée : I’évolution a long
terme de ces endoprothéses et les complications engendrées par leurs mises en place ne sont pas
encore maitrisées. Les principales complications signalées dans les études actuelles sont les endofuites
qui exposent au risque de rupture la poche anévrismale et justifient une surveillance prolongée des
patients pour les dépister.

Les endofuites de type I sont une conséquence du phénomeéne dit de « pelure » lié au comportement
viscoélastique de la paroi de 1’artére sous 1’action des contraintes induites par 1’afflux périodique de
sang sur la zone de fixation de la prothése.

Pour une meilleure compréhension des phénomenes d'endofuites de type I, nous avons réalisé une
maquette numérique permettant I'observation du comportement des structures déformables
aorte/endoprothése/athérome soumises a I'écoulement sanguin, au cours de plusieurs cycles
cardiaques. Ce modele gére les contacts entre les différentes surfaces déformables et prend en compte
le comportement viscoélastique de 'aorte. Cette modélisation éléments finis est décrite dans la partie

IL.3.

Le sang étant un fluide non newtonien, viscoélastique, une étude préalable nous a permis de constater
que les modeles phénoménologiques classiques de viscosité ne permettaient pas une bonne
représentation de I’écoulement sanguin. I1 est apparu nécessaire d’utiliser un modéle tenant compte de
I’analyse microstructurale du sang. Le modéle de Phan-Thien et Tanner (PTT), formulé suivant les
concepts de la théorie des réseaux, en fait partie. Outre les contraintes tangentielles, ce modéle permet
d’obtenir les différences de contraintes normales générées, caractéristiques essentielles de
I’écoulement sanguin, que les modéles classiques ne permettent pas d’obtenir. Ce modele rhéologique
est décrit dans la partie 11.2.

Enfin, il s'avére nécessaire de prendre en compte l'interaction mécanique entre le sang et la paroi de
l'aorte et de I'endoprothése : ces structures vont se déformer sous l'effet de 1'écoulement du sang et,
naturellement, leur déformation influence a son tour I'écoulement. Cette interaction sera modélisée par
un couplage 'faible' entre le modéle rhéologique et le modéle EF.

L'objectif a terme, grace a cette maquette numérique, est d'aboutir au choix personnalis¢ d'une

endoprothése pour chaque patient afin de limiter les risques d'endofuites de type I. Pour cela, il sera
nécessaire d'identifier les facteurs biomécaniques qui influencent l'apparition de ce type d'endofuite.
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Chapitrell :

M odélisation



[1.1. Introduction

L’objectif de la modélisation de 1’ensemble endoprothese/aorte/athérome/sang constitue 1’originalité
de ces travaux. Etant donné la complexité du comportement de chacun de ces éléments, nous sommes
dans I’obligation d’effectuer des choix restrictifs dans la modélisation. La stratégie adoptée est décrite
dans le chapitre 1. Le chapitre II présente la mise en ceuvre de cette stratégie.

Devant la multitude d’endoprothéses existantes, nous avons décidé de favoriser la qualité¢ de la
modélisation du ‘vivant’, c'est-a-dire des ¢léments propres au patient: le sang et [’aorte.
L’endoprothése constitue le seul élément extérieur et peut donc étre adapté au patient. L’inverse n’est
pas possible. L’idée est donc de pouvoir représenter le mieux possible la diversité des patients se
présentant & une procédure endovasculaire et pour cela I’utilisation de mode¢les élaborés pour le
comportement du sang et de 1’aorte est indispensable.

La 2°™ partie de ce chapitre présente le modéle rhéologique utilisé pour décrire 1’écoulement sanguin
dans I’aorte. La 3°™ partie expose la modélisation des structures solides a ’aide du code éléments finis
Plast2 ainsi que I’implémentation du module viscoélastique.

La 4™ partie démontre 1’intérét du couplage fluide structure et présente I’implémentation de celui-ci
dans Plast2.

Enfin, une fois toutes les méthodes numériques mises en place, nous avons créé un modele de
référence constitué d’une géométrie, de caractéristiques matériaux, de conditions limites, de
chargements et de conditions de contacts de référence. Ce modéle, présenté dans la 5°™ partie de ce
chapitre, correspond au patient ‘type’ et nous permettra de réaliser des observations générales sur le
comportement du systéme complet.

11.2. Modélisation del’ écoulement sanguin

[1.2.1. Cadredel’ éude

Notre souhait de modéliser le systéeme complet aorte/endoprothése/sang s’accompagne nécessairement
d’une évaluation des contraintes induites par 1’écoulement sanguin sur les parois de 1’aorte et de
I’endoprothése. Dans la partie 1.3 nous avons mis en évidence la complexité de 1’écoulement sanguin
en établissant un bilan détaillé des propriétés rhéologiques du sang. Dans cette partie, notre objectif
sera de trouver un modele rhéologique permettant une représentation fiable de ces différentes
propriétés.

Sans perdre de vue le calcul des contraintes pariétales nécessaire a 1’étude des endofuites, nous
souhaitons nous extraire du simple cadre de cette application particuliére. Nous voulons donc exploiter
un modele permettant une représentation du plus grand nombre de propriétés sanguines et pouvant étre
appliqué a différentes études concernant la description de 1’écoulement dans le réseau artériel,
artériolaire ou veineux. Cette démarche d’élargissement du cadre de 1’étude laisse entrevoir de
nombreuses perspectives.

Tout d’abord, nous allons établir un bilan des propriétés rhéologiques sanguines a représenter :

Sang = suspension concentr ée de globules rouges (50% de cellules dont 97% de globules rouges)
Plasma = comportement Newtonien

Globule rouge = extrémement défor mable
+ mouvements de rotation sous cisaillement
+ phénomenes d’ agglomér ations en rouleaux

Sang = comportement Non Newtonien avec formation et dislocation des rouleaux
Sang = fluide thixotr ope
Anisotropie des contraintes normales
Table II.1 : Caractéristiques du sang
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Ce tableau met en évidence des phénomeénes se produisant a différentes échelles.

Le bilan des différents modeles rhéologiques utilisés pour modéliser 1’écoulement sanguin, établi par
Py [Py02], révéle les déficiences de chacun d’entre eux. Voici un tableau réunissant les différents
modeles testés ainsi que leurs aspects positifs et négatifs majeurs:

Typede modéle Nom delaloi Bilan
Bingham
Casson + : sang = non Newtonien
M odéles phénoménologiques Ostwald de Waele ; g_ : N
. - : sang = fluide homogéne
Prandtl-Eyring
Sisko
Einstein L. _ ion de elobul
Théorie des suspensions diluées Ball & Richmond i & - pras
- - : sang = Newtonien et globules
Frankel & Acrivos L.
rouges = rigides
Metzner

Modeles différentiels
non linéaires :

+ : prise en compte du caractére
instable de 1’écoulement
- : structure interne du fluide

White-Metzner e,
négligée
Rhéologie des solutions de

polymeéres + : prise en compte des interactions
entre les globules rouges et le
plasma.

- : interactions entre les globules

rouges négligées

Théorie des haltéeres

Théorie des réseaux ... asuivre ...

Table I1.2: Différents types de modéles

Comme énoncé dans la partie 1.3.3., nous allons poursuivre les investigations entamées par C. Py
([Py02]) au cours de son Master et étudier un modéle rhéologique issu de la théorie des réseaux : le
modele de Phan-Thien et Tanner.

1.2.2. Modele de Phan-Thien et Tanner et modifications

Commengons par une présentation des éléments de ce modele : sa provenance, ses hypothéses de
bases et les différentes équations menant a son écriture. Rappelons que ce modéle a été développé pour
traiter de la rhéologie des solutions de polyméres.

- Recadrage ([Ehr93)):
Rappels

Les lubrifiants modernes incorporent une large variété d’additifs qui ont pour but d’améliorer les
propriétés des huiles de base d’origine minérale. Ces additifs sont des longues chaines de polymeéres.
L’addition de ces polymeéres s’accompagne d’une modification du comportement rhéologique du
lubrifiant : une relation linéaire entre les taux de déformations et les contraintes ne suffit plus a décrire
le lubrifiant. Son comportement est non-newtonien ce qui est principalement illustré par 1’effet
fluidifiant. Par ailleurs I’adjonction des additifs impliquent des effets viscoélastiques.
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Rappelons tout d’abord les différents choix de lois de comportement viscoélastiques concernant les
lubrifiants.

La loi du comportement du lubrifiant peut &tre abordée de deux facons :
- en considérant le lubrifiant en tant que milieu continu, viscoélastique : Théorie des milieux
continus.
- en analysant le comportement des longues chaines macromoléculaires, responsables des effets
viscoélastiques : Analyse microstructurale.

e Théorie des milieux continus: cette théorie est a 1’origine des principes du déterminisme, de la
localisation spatiale et de I’indifférence matérielle sur lesquels doit reposer la formulation de toute loi
de comportement. L’approche des milieux continus ne distingue pas la microstructure du matériau.
Les lois de comportement formulées a partir des seuls principes cités précédemment sont applicables a
tout type de fluide.

e Analyse microstructurale: la démarche suivie par ces théories pour obtenir la loi de comportement
a pour principaux attraits :
- d’expliciter les différents mécanismes microstructuraux qui entrent dans la formulation de la
loi de comportement
- de fournir une justification physique des termes apparaissant dans la loi de comportement
- de définir les limites de la loi de comportement

La modélisation de la microstructure conduit a différents concepts selon que le fluide est considéré en
tant que solution diluée de polymeres ou solution concentr ée de polyméres.

- dans la théorie de solutions diluées, les longues chaines de polymeéres sont modélisées par
des ressorts qui caractérisent le déploiement de la molécule. La résistance hydrodynamique
due au mouvement du solvant (huile de base) et la résistance brownienne (agitation
thermique), provoquée par le mouvement aléatoire de la molécule, sont appliquées a chaque
extrémité du ressort. Les chalnes de polymeéres sont supposées n’avoir aucune interaction entre
elles, et ne sont influencées que par 1’écoulement du solvant. = théorie des haltéres

- les théories de solutions concentrées cherchent, au contraire, a prendre en compte
I’enchevétrement des chaines de polymeéres. On considére le lubrifiant comme un réseau de
polyméres baignant dans un solvant. Les jonctions du maillage ne sont pas clairement
identifiées et peuvent représenter des nceuds ou des boucles entre les différentes chaines de
polymeéres. Durant 1’écoulement, certaines jonctions disparaissent et d’autres sont créées.
L’analyse de leur évolution conduit a la formulation de I’équation de comportement. =
theorie desréseaux.

Le domaine d’application de ces différentes théories dépend de la concentration et de la longueur des
chaines de polymeéres.

Positionnement du modele de Phan-Thien et Tanner

Le modéle de Phan-Thien et Tanner modélise le comportement rhéologique de lubrifiants soumis a
certaines conditions. Ces lubrifiants sont dopés d’additifs qui sont de longues chaines de polyméres, et
méme si la forme des globules baignant dans le sang est lointaine de la structure en spaghettis des
chaines de polymeres, on peut dresser de nombreuses analogies du point de vue rhéologique : les
interactions entre les molécules et entre les molécules et le solvant sont communes aux deux
types defluide.

Tout d’abord, le modéle de Phan-Thien et Tanner appartient a la théorie des solutions concentr ées.
Or, on a pu voir dans le bilan de la partie 11.2.2., que le sang pouvait €tre considéré comme une
suspension concentr ée de globulesrouges.
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De plus, ce modéle appartient plus particuliérement a la théorie des réseaux, et cette modélisation de
I’enchevétrement des polymeéres va nous permettre de représenter les phénoménes de formation et de
dislocation des agrégats de globules rouges.

Ce modele a été développé pour 1’étude du comportement de lubrifiants soumis a des sollicitations
brutales. Sous ce type de sollicitations, le lubrifiant perd son caractére newtonien, sa viscosité chute
pour des taux de cisaillement ¢élevés, et des surmodulations de contrainte sont observées. Ces
propriétés laissent donc entrevoir des analogies intéressantes avec 1’écoulement sanguin.

- Formulation de base ((Mew83]): (cf Annexe 4)
Définitions et hypotheses

Une chaine est une partie de molécule située entre deux jonctions.

A tout temps t, on peut trouver des chaines de différentes longueurs dans un élément de volume. La
longueur de la chaine est représentée par i, le nombre de sous-unités.

N; est le nombre de chaines contenant i sous unités. (i-chaines)

Une chaine est représentée par son nombre de sous unités et par le vecteur p entre ses extrémités.

Vi (p) est la fonction de distribution des vecteurs extrémités p .

Vi ( p) d°p est le nombre de chaines par unité de volume ayant i sous unités et un vecteur extrémité
dans un voisinage d’p autour de p .

chaine parasite

\ ( %g\%’é
L

jenctions

extrémité 1ache

Figure I1.1: Représentation et modélisation du réseau
Equation d'équilibre de i

L’écoulement de la solution introduit une déformation du réseau qui s’accompagne d’une disparition
de jonctions d’enchevétrements et donc de chaines, de méme que d’une formation de nouvelles
jonctions et de chaines. C’est ce processus qui est décrit.
Ecrivons 1’équation d’équilibre pour la fonction de distribution des chaines contenant i segments. Pour
cela, il faut établir le bilan de brins de 1 sous-unités dans une unité de volume.
Ce bilan est régi par :

- le nombre de i-chaines qui sortent et qui entrent du volume dans I’intervalle dt.

- le taux de formation k; de ces i-chaines.

- le taux de disparition ; de ces i-chaines.

La dérivée totale de y est égale au taux de création moins le taux de destruction.

d¥ _ 9 vk |
ot ap(lP' p2)+k -l 1.1
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Défor mation non affine

Le modéle de Phan-Thien et Tanner se distingue des modeles de la théorie des réseaux en prenant pour
hypothése un mouvement non affine des brins de polymére au sein du solvant.
La vitesse p peut étre reliée au vecteur extrémité o par une transformation.

Si le déplacement des jonctions coincide avec le déplacement des particules de matériau du continuum
macroscopique équivalent, alors la transformation est linéaire : c’est une déformation affine.

p=Lp I1.2

L est le tenseur gradient de vitesse de 1’écoulement macroscopique : Vv
Le développement reste inchangé si on emploie la déformation non affine suivante :

p=(L-¢D).p=L.p 1.3
D est le tenseur taux de déformation macroscopique, c’est la partie symétrique de L.
€ est un paramétre définissant le taux de glissement.
L est le tenseur gradient de vitesse de 1’écoulement local.

Expression destaux de formation et de création

Avec les hypothéses constitutives spécifiques sur k; et I; (cf Annexe 4), I’équation d’équilibre pour la
fonction de distribution (I1.1) devient :

d¥
T =T?O(‘Pi fL.p)HG (Fo-¥)-p Y 14

Equation bilan des chaines

Le nombre de i-chaines N; est obtenu en intégrant la fonction de distribution sur 1’espace de
configuration :

Ni=jqﬂd%7 1.5

Dans ce cas ’intégrale de 1’équation d’équilibre (I1.4) sur I’espace de configuration donne I’équation
cinétique :

=g (No-N)-p N 1L

Equation de contraintes

L'équation de contraintes est obtenue a partir de 1'équation (I1.4) (cf Annexe 4):

XD 4, 40__X)1-&D
g DEN, KT NKT g (1=¢) 1.7

avec %=%() -L.()—().L" = opérateur différentiel non affine
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Le temps de relaxation est donné par :

1

= I1.8
g tp

Ce temps de relaxation fait intervenir a la fois la constante de temps de destruction du réseau et le
retard de construction du réseau du aux déformations.

- Modéle de Phan-Thien et Tanner :

Deux hypothéses sont faites :
e La premiére hypothése est un état pseudo stationnaire de la structure :

dN,
d—tlz O 11.9
D’ou, d’apres 1’équation (II. 6), on a :
N zggTimNi,o 1110
[

Cela suppose que les transitions structurelles sont lentes par rapport a une échelle de temps égale au
temps de relaxation A . En prenant cette hypothése, on peut réécrire 1’équation de contraintes (I1.7):

DTi _ Ui
o (@ +p)7 “atp (N, kT)2(1-¢)D IL11
Le temps de relaxation de Maxwell A =g+ﬂ peut étre écrit en fonction de la contrainte :
i
o; (Irvg
g+p="—F—"= ars ) IL12

Ao

e La seconde hypothése, faite explicitement, mais qui n’est pas fondamentale en ce qui concerne le
comportement de base, est que les fonctions g; et g; + p;, ou g; et p;, forment un ratio constant :

Oi

— —=I =Cte 11.13
g+p

Cette hypothése semble étre significative seulement si le ratio vaut 1 (c’est a dire p; =1 ) et si la
structure est toujours a 1’équilibre. De toutes fagons, méme dans les limites de non déformation, il
s’ensuit de la premiére hypothése que la structure n’est pas a I’équilibre.

Si on integre (I1.12) et (I1.13) dans (II.11), on obtient 1’équation constitutive du modele de Phan-
Thien et Tanner (PTT):

ﬂi,o%+oﬁ (trz. )5 =24 ,G (D .14
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avec: G o=f (1-&)N, (kT

trz; )
Gy
e I faut apporter une légeére modification au modele de Phan-Thien et Tanner afin de prendre en

compte I’effet fluidifiant. L’effet fluidifiant décrit la chute de la viscosité a taux de cisaillement élevé.
On obtient 1’équation constitutive du modele de Phan-Thien et Tanner Modifié (MPTT) :

([Py02])

Phan-Thien utilise : Oi =€Xp(€

A’O%+o-i (trz )z =27mD IL15

avec Ny, viscosité donnée par la loi de Carreau :

1+82-5)A%p?
Im=1]p (1+F2 7-/2)(1— n)/2

II.16

avec: - M, estla viscosité des globules lorsque le taux de cisaillement est faible

A est le temps de relaxation du fluide

I' est un parametre dimensionné a un temps, fixé numériquement a 11.08*A
n est le degré de la loi puissance (n<1)

11.2.3. Application, études paramétriques et nouveaux apports
- Application du modéle MPTT :

Le modéle de MPTT a été testé dans le cas d'un écoulement en cisaillement simple [AmMbO3]. Nous
avons pu déterminer une premicre évaluation des contraintes pariétales et mettre en évidence
l'importance de la prise en compte de l'effet fluidifiant en comparant les modéles PTT et MPTT.
L'utilisation de ce modéle rhéologique a pour objectif 1'évaluation des contraintes sanguines sur la
paroi de l'aorte et de I'endoprothése. Dans un premier temps il est possible de considérer I'ensemble
aorte/endoprothése comme axisymétrique. Nous avons donc décidé de tester le modéle MPTT au cas
d'un écoulement a profil parabolique selon la largeur de 'aorte et variant sinusoidalement au cours du
temps.

4R %

'3
=

uZ = U max (1 - %) COS(Wt)

u =u,=0

r
Figure I1.2: Conditions a I'entrée de 1'aorte
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Rappelons 1'équation de base du modéle de MPTT :

MDT' +0, (Ir7. )5 =277mD
_ o 1+5@2-5H)A%p?
< Um—ﬂp(1+F272)(1_n)/2 .17
o =exp(et(%>
SyNe; D_d. _ ‘
| Ao=Ao ot =gt "L-O-0O.L

Le calcul des tenseurs gradient de vitesse de 1'écoulement global et local, taux de déformation

macroscopique puis la projection du modele MPTT permet d'obtenir le systeme d'équations
différentielles suivant (cf Annexe 4):

p

dz, __ O 2Umax

a 2102'”. r&cos(Wt) iz

dr, o, U U

Z=——L11 +—%71cos(W -2, +S67,|—2n, —=—1 cos(Wt I1.18

F e s (€20 + o2y o costu)

dTZZ 2Umax _

dt ﬂmhl =3 rcos(wt)(E-2) 7w

\

que I'on adimensionne en considérant : (les variables * sont adimensionnées)

T _ MUy
= avec A= R
*—_t *:—r
= p) et r R

On obtient le systéme adimensionné suivant :

dTrr_ L2Umax -y s
- — Tt R r+&A cos(WAt*) 77

{ Q=4 cosWAL (-2 mréral-2mbzr Leoswat) 119

dez_ *Lzumax % s _ 5
g et R cos(WAt)(E-2) 17

\

La résolution d'un tel systéme se fait a l'aide d'un schéma de Runge Kutta d'ordre 4 avec 4
approximations, codé avec le langage Fortran.

62



Grandeurset résultats de référence

Grandeur Signification Valeurs
U ([Com84]) Viscosité du sang a fort taux de cisaillement 5%107 Pa.s
R ([Com84]) Rayon de l'aorte 1*107 m
Q ([Com84]) Débit 5.5 L/min
Unoy= 2—% ([Com84]) Vitesse moyenne 4.58%10° m/s
_3Q : , 3
Upax = ﬁ([Com84]) Vitesse maximale 6.875*%10” m/s
A ([Py02]) Temps de relaxation du sang 4*107s
Gip ([Py02)]) Module de cisaillement du sang 800 Pa
% ([Com84]) Gradient de pression le long de l'aorte 900 Pa/m
o= 2L ?jl; R Taux de cisaillement 900 5™
& ([Ehr93)) Taux de glissement [0.1;0.4]
w ([Com84]) Pulsation cardiaque 7.5 rad/s
eps Paramétre de la fonction O 1
r 11.08* 4
n Degré de la loi puissance n=0.8<1
([Coms4]) Viscosité des globules rouges 109%107
e a taux de cisaillement faible
k Constante de Boltzmann 1.38%107
T Température 310.15 K

Table I1.3: Caractéristiques du modele de MPTT

Remarque: La viscosité 1, représente la viscosité des globules rouges a taux de cisaillement faible. Il
n’existe pas de valeur de cette viscosité. En considérant que la viscosité L du sang est une moyenne
entre la viscosité du plasma et celle des globules, en pondérant par le pourcentage volumique de
chaque ¢lément, on a :

W =m,*45/100 + Wplasma * 55/100

avec L viscosité du sang  faible taux de cisaillement = 5*107 Pa.s
et Uplasma Viscosité du plasma = 1.2%* 10 Pa.s

La résolution du systeme (II. 29), avec les paramétres ci-dessus, fournit I'évolution de la contrainte de
cisaillement T,, et de la premicre différence de contraintes normales Ny = T,, — T,; , en fonction du
temps t et sur la largeur de l'aorte r. Les courbes ci-dessous représentent des valeurs adimensionnées.
Nous considérerons ces courbes comme des résultats de r éférence.
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Tirme t* o

Wyidth r* :
Tirme t*

Width r

o -1

Figure I1.3: Contraintes pariétales T,, et N, adimensionnées en fonction du temps et du rayon de 1’aorte

On peut relever les résultats suivants :

Amplitude maximum ala

Contrainte | Variation selonr Variation selon t ) :
paroi del’aorte (mPa)
T, Linéaire Osc111at10n.a la fréquence 147
cardiaque w
Ny Parabolique Oscillation a 2*w 15%107

Table I1.4: Variations des contraintes pariétales

Ces résultats ont été présentés et commentés dans [Amba05].
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I11.3. Modélisation des structures solides

11.3.1. Code élément fini utilisé: Plast2

Dans cette partie nous allons exposer les principales caractéristiques a partir desquelles a été
développé le programme de calcul par éléments finis Plast2. Ce code a été développé en interne au
LAMCOS par M. Brunet, L. Baillet et H. Walter-Le Berre. 11 a déja été utilisé et validé sur de
nombreuses applications.

Plast2 est basé sur une méthode dynamique explicite en grandes transformations avec des lois de
comportement élastoplastiques utilisées pour les métaux. Une loi de comportement viscoélastique a
été rajoutée spécifiquement pour notre étude. La discrétisation spatiale utilise la méthode des éléments
finis basée sur une formule variationnelle en déplacement pour résoudre les équations aux dérivées
partielles de 1’équation d’équilibre du systéme. L’intégration temporelle ainsi que la méthode de
résolution du contact peuvent étre basées sur différents schémas numériques ; nous verrons quelles ont
été les méthodes retenues pour le code Plast2.

- Formulation variationnelle :

Notations :

[O'] et {O'} : Matrice et vecteur représentatifs du tenseur des contraintes de Cauchy.

[8] et {8} :  Matrice et vecteur des déformations.

{u} : Vecteur des déplacements.

[D] : Matrice opérateur différentiel.

[C] e Matrice symétrique constitutive du matériau.

{fv } , {fs} . Vecteur force de volume, de surface (pression).
[n

] : Matrice des cosinus directeurs de la normale extérieure a la surface d'un solide.
p£,S,V: Masse volumique, surface, volume.

Le tenseur [ 0 ] des contraintes admet 9 composantes, dont 6 différentes :

On Oy Oy
[o]= o, O,
sym Oy

Les 6 composantes différentes sont regroupées sous la forme d’un vecteur :
t t
auquel correspond le vecteur déformation :
t t
e} =1, £, €, 26, 26, 2¢, |
Les équations de la mécanique sont les suivantes :
- relation déformations/déplacements : {8} = [D]{u}

- équation constitutive (loi de Hooke généralisée) : {0 }= [C]e| {8}= [C]e| [D]{u}

- équations d’équilibre :

Equations aux contraintes : [D]‘{O‘ }+{fv }:p{u}
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Bquations aux déplacements : [D] [C]el [D]{u}+ {fv }= plu}

- conditions aux limites :

(S) ()

—
—»

®

- cinématique : sur la surface (S,), on impose le déplacement {U} qui peut étre une
condition constante ou variable dans le temps ou une condition initiale.

U=}

- équilibre : sur la surface (&) on impose une force surfacique (pression, flux

thermique...).
[nHo={f. }

- principe des travaux virtuels : pour un corps solide élastique en équilibre et pour tout
accroissement virtuel cinématiquement admissible des déplacements, on a :

_ J<a>{§g}dV+( i) (fwfoujav+ [(fs >{dJ}dS:( & plufsulav 11.20

V) (So)

Le probleme étudié consiste a trouver le champ de déplacement {u} et le tenseur des contraintes [O']
satisfaisant les équations précédentes.

Le code de calcul par éléments finis Plast2 est basé sur une configuration Lagrangienne réactualisée,
du fait des grandes déformations. Cela signifie que la configuration initiale a l'instant t, n'est plus la
configuration de référence mais c'est la configuration a l'incrément de temps précédent l'instant
considéré qui sera utilisé comme telle. En effet, une fois la configuration a l'instant t connue, elle peut
étre employée comme nouvel état de référence pour évaluer les contraintes et les déformations a
l'instant t+dt. Ainsi les noeuds du maillage coincideront avec les points matériels a chaque instant. De
plus, en configuration Lagrangienne réactualisée, la configuration initiale et la configuration actuelle
coincident (comme en petites déformations).

- Discrétisation spatiale:

Aprés avoir introduit la formulation variationnelle du probléme mécanique, la seconde étape consiste a
discrétiser les différentes expressions sur ce domaine matériel. Le domaine (@) de la structure a
modéliser est divisé en domaines élémentaires (@ ©) de taille finie, de forme géométrique simple
appelés ¢léments finis (EF). Cette discrétisation doit étre effectuée de maniére a approcher le mieux
possible la géométrie et doit bien gérer le compromis nombre d'éléments-précision souhaitée. On
obtient alors le maillage suivant:
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Dans le code Plast2, en 2 dimensions, les ¢léments utilisés pour la discrétisation sont des éléments
quadrilatéres a 4 nceuds axisymétriques ou en déformations planes.

Dans chaque sous-domaine (D), les approximations nodales du champ de déplacements u, du champ
de vitesse U et du champ d'accélérations U sont définies respectivement par les équations :

u:kZ:Nk.uk U=kZi;Nk-Uk U:Z;,Nkﬂk

avec n le nombre de noeuds, Ny représentent les fonctions d'interpolation (fonctions de forme) des
déplacements au nceud k. Les vecteurs U, , Uget U, représentent respectivement le déplacement, la
vitesse et l'accélération du nceud k de I'é1ément (D).

La forme discrétisée de la formulation faible de l'équation d'équilibre (I1.20) est ainsi obtenue a
l'instant t :

M.U; +C.u; +Rint=FRe 11.21

avec :
- Ui et U les vecteurs des accélérations et des vitesses nodales a l'instant t.

-M= éjp.N.N‘.dVe la matrice de masse cohérente et N la matrice des fonctions de forme
Ve

- C la matrice d'amortissement de type Rayleigh ([C] = a[M ]+ B [K] )

-FM= AJ. Bt.o.dVe le vecteur des forces internes avec B la matrice gradient des fonctions de
© Ve
forme

-F™ = ,S\J‘N t .dSﬁ—é\ I £.N.b.dVe le vecteur des forces extérieures.
Se Ve

- Asymbolise le passage des intégrales élémentaires aux intégrales sur I'ensemble du maillage
e

Dans un cadre plus général, un terme représentant les efforts engendrés par le contact et le frottement,
noté K¢, est ajouté a I'équation (I1.21) :

M.U; +C.0; + Rt —Ret —Re=0 11.22

Les fonctions de forme Ny propres a chaque type d'élément, sont exprimées dans le repére naturel 1ié€ a
I'¢lément. Pour le quadrangle a 4 noeuds :

1
4-1.1y & 3(l.1y h -

|

I(-1.-1) 2(1.-1) 0

Figure I1.4: Passage du repére naturel li¢ a un élément au repére réel
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On a deux degrés de liberté, u(x, y) et v(x, y), tels que :
U Y) LS N (277 Y
[V(x,y)}; N (5’")[\4 }

D }ZN s

avec x; le vecteur des coordonnées nodales.
Les fonctions de forme pour I'¢élément quadrilatére a 4 noeuds sont les suivantes :

L'élément est isoparamétrique si :

N, (§m)=3(1=9).(1-7)
N, (&)= (146).(1-17)
Ns(&m)=J.(148).(1+)
Ny(&m=J.(1-9).(1+7)

La matrice des fonctions de forme a pour dimension le nombre de degrés de liberté de I'élément * la
dimension de 'espace discrétisé. Ainsi on aura :

- Intégration temporelle:

L'é¢tude de problémes dynamiques non-linéaires par la méthode des ¢léments finis nécessite
l'utilisation d'algorithmes d'intégration pas a pas pour résoudre l'équation d'équilibre (I1.22). On
dispose d'un large éventail de possibilités. Suivant les approches, on distingue les formulations
suivantes : les schémas explicites et les schémas implicites.

Les méthodes implicites (Newmark, Houbolt...) sont plus lourdes a mettre en oeuvre lorsqu'il s'agit de
traiter de problémes fortement non linéaires. En revanche, 1'avantage de telles méthodes est la stabilité
inconditionnelle du schéma permettant ainsi 'utilisation d'un plus grand pas de temps. Les méthodes
explicites sont plus faciles a implémenter mais leur inconvénient majeur est la nécessité de prendre un
pas de temps trés petit pour permettre la convergence.

Dans son mémoire de doctorat, V. Linck [LincO5] énumére les différents schémas implicites et
explicites pouvant permettre l'intégration temporelle de I'équation d'équilibre (11.22).

La méthode explicite la plus connue est celle des différences centrées. L'algorithme des différences
centrées exprime les vitesses et les accélérations au temps t en fonction des déplacements aux temps
[+At, tett—AtL.

Ut=ﬁ(Ut+At ~Uk-at)

Ut:ﬁ(uwm —2U+Ue-at )
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M AL(F2 +F—F™) +2.u, + (0"2At T

D’ou : U = 0 11.23
—+1

2

Pour résoudre le systeme d’équation (I1.23), il est nécessaire d’inverser la matrice de masse M a
chaque pas de temps. Cette procédure étant coliteuse en temps de calcul, on utilise une matrice de
masse concentrée, diagonale, et donc directement inversible. La méthode de diagonalisation utilisée
est celle proposée par Owen & Hinton [Owe80].

La méthode de différences finies centrées peut étre modifiée en ajoutant un paramétre /3, permettant

d'introduire un amortissement numérique qui supprime les hautes fréquences. Ce parameétre est
introduit dans les expressions de la vitesse et de 1'accélération a l'instant t :

&=m(2ﬂzwmt—2(l—ﬂz Yk-at+2(1-2 /8 Jk+At (2 fo—1 M-t )

UtZﬁ(UHAt —U+Att )

C’est ce schéma d'intégration temporelle, basé sur la méthode des différences finies centrées et nommé
méthode explicite 3, , qui est utilisé dans le code Plast2.

L'inconvénient majeur des schémas explicites est la nécessité de prendre un pas de temps At qui doit
étre suffisamment petit pour que la stabilité du schéma d'intégration temporelle soit satisfaite. Une
approximation de la limite de stabilité consiste a évaluer le temps nécessaire pour qu'une onde de
pression parcourt la longueur du plus petit élément du maillage :

Atcrit=|min'\/é

|.in la plus petite dimension de I'élément du maillage, 0 la masse volumique et E le module d'Young

du matériau. C=, /% est la vitesse de propagation de l'onde de pression.
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- Gestion du contact :

En simulation numérique, la loi de contact unilatéral utilisée est illustrée par le probléme de Signorini.
Considérons un corps déformable en contact avec un corps rigide :

Contraintes

; ) Déplacements imposés
ou forces imposées

Corps déformable

—

Aire de contact f : Normale extérieure au contact

Corps rigide

»
>

t: Tangente au contact

Figure I1.5: Contact entre un corps déformable et un corps rigide

Les conditions de contact unilatéral de type Signorini devant étre respectées en tous points du corps
déformable situés sur l'aire de contact sont :

g<0 11.24a
F., <0 11.24b
0.F:=0 I1.24¢

avec g l'interstice ou le déplacement d'un point du contact dans la direction de la normale au contact i
et F; la composante de l'effort normal. L'équation (I[.24a) traduit la condition d'impénétrabilité,
I'équation (I1.24Db) le fait que la force normale de contact est de compression et 1'équation (I1.24c)
représente la condition de complémentarité (si le point est en contact alors g =0 et F;<0; si le point

quitte le contact alors g <0 et F;=0).

1l existe différentes méthodes numériques permettant de gérer le contact entre deux solides ou entre un
solide et une surface rigide : méthode de pénalisation, multiplicateurs de Lagrange, méthodes
hybrides... [Wal99], [Linc05].

Dans le cadre de la méthode des multiplicateurs de Lagrange, la fonctionnelle de I'énergie totale de la
structure est modifiée de la fagon suivante (cf. Annexe 5):

(W) =7 )+ A0

avec Alle vecteur ligne des multiplicateurs de Lagrange associés & chaque nceud en contact, u; le

vecteur des déplacements nodaux et g; celui des interstices nodaux a l'instant t. Les forces de contact
sont données par les valeurs des multiplicateurs de Lagrange. En minimisant la fonctionnelle, les deux
équations suivantes sont obtenues :

é‘ﬂ(ut)'i‘l% . @t :O
§ﬂ%gt :0

La formulation matricielle semi-discrétisée de mouvement peut s'écrire, a l'instant t+At :

M.Up At Colpat F B+ Gliar A a—F 8% =0 I1.25a
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Gt+At'{xt +ut+At_Ut }:0 IIsz

avec Gy, la matrice des contraintes en déplacement des surfaces de contact et X le vecteur des
coordonnées des noeuds a l'instant t.

Par rapport a la méthode de pénalisation, la méthode des multiplicateurs de Lagrange apporte les deux
avantages majeurs suivants :

- satisfaction exacte des conditions de contact avec la condition d'impénétrabilité

- pas de choix de coefficients de pénalisation

Par contre, cette méthode augmente le nombre d'inconnues du probléme (multiplicateurs de Lagrange)
et nécessite la définition d'une surface maitresse et d'une surface esclave. Les conditions de contact
sont imposées aux nceuds esclaves pour les empécher de pénétrer dans le domaine délimité par les
surfaces maitresses et pour controler leurs glissements tangentiels le long de ces surfaces.

D’autre part, Carpenter & al ont mis en évidence que cette méthode formulée avec les équations
(IL.25) n’est pas compatible avec les opérateurs d’intégration explicites [Car91]. Par conséquent, la
méthode des multiplicateurs de Lagrange a été principalement développée en conjonction avec un
schéma d’intégration temporelle implicite. Carpenter & al ont alors développé, avec une méthode
d’intégration temporelle explicite, la méthode des multiplicateurs de Lagrange a incrément ‘avant’
dans laquelle les conditions de contact et les équations d’équilibre sont satisfaites aux instants t + At et
t respectivement [Car91]. Comme les pas de temps sont trés petits dans un schéma d’intégration
temporelle explicite, ’erreur commise avec cet algorithme est négligeable devant I’erreur de
discrétisation spatiale [Wal99]. C'est cette méthode des multiplicateurs de Lagrange a incrément
avant qui a été¢ implantée dans le code Plast2.

La détection des endofuites de type I passe par l'analyse d'une rupture de contact entre I'endoprothése
et 'aorte. La gestion des contacts entre les différentes structures solides se situe au coeur de notre étude
et il est nécessaire de faire appel a un algorithme robuste et efficace. La méthode des multiplicateurs
de Lagrange répond a ces exigences.

11.3.2. Nouvel apport : laviscoélasticité
> Rappels (cf. Annexe 6)

Tous les matériaux présentent, a des degrés divers, des propriétés viscoélastiques : leur comportement
s'apparente a la fois au comportement du solide élastique parfait et du liquide visqueux newtonien. La
connaissance de la fonction fluage ou de la fonction de relaxation d'un matériau permet de déterminer
toutes les propriétés viscoélastiques du matériau : chacune de ces fonctions, a elle seule, est suffisante
pour décrire complétement le comportement viscoélastique.

Sachant qu’un solide élastique parfait sera symbolisé en rhéologie par un ressort et qu’un liquide
visqueux Newtonien sera symbolisé par un amortisseur, le comportement viscoélastique linéaire le
plus général est défini en construisant un modele constitué d'un assemblage de ressorts et
d'amortisseurs en série et en parallele. 11 s'agit d'un assemblage analogique et symbolique. L'équation
rhéologique du matériau sera obtenue en utilisant les équations rhéologiques des constituants
¢lémentaires et en respectant les lois d'association en série et en paralléle. On peut alors en déduire les
fonctions fluage et relaxation dans chaque cas particulier.

Toutes les associations de ressorts et d'amortisseurs correspondent & un comportement viscoélastique
linéaire. Il en existe une multitude : modéles de Kelvin Voigt, Maxwell, Zener...
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- Nouvel apport : la viscoélasticité dans Plast2

Choix d'un modéle viscoélastique

Nous avons vu dans le chapitre I I'importance de prendre en compte le comportement viscoélastique
de l'aorte. Nous avons donc décidé d'implémenter le modele de Maxwell généralisé au code EF Plast2

ffffffffffx‘ff’ffx‘x‘ffx‘ff
% % I

e el I

Gn

I
|
|
|
|
|
|
|
|
| T
|
|
|
|
|

Figure I1.6: Modéle de Maxwell généralisé

Avec la fonction de relaxation suivante :

ot
G(t):&+ZG e’ 11.26a

Gy= 2(1 e ZG 11.26b

G, = module de cisaillement instantané (module de rigidité instantané = instantaneous elastic moduli)

G.. = module de cisaillement retardé (module de rigidité retardé = long-term elastic moduli)
G; = modules de rigidité, en Pa.
1), = viscosité de I’amortisseur i, en Pa.s.

77.

—— =temps de relaxation, en s.

T, =
Modélisation élémentsfinis
La formulation intégrale générale de la viscosité linéaire isotrope est la suivante :

o(t):jZG(z'—r')édt'JrljK(r—r')édt' 11.27

avec e le déviateur des déformations et ¢ les déformations volumiques.

K est le module de compressibilité et G le module de cisaillement.
" signifie une dérivation par rapport a t'.
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D'une maniére générale, on peut avoir les expressions des modules de relaxation représentées par des
fonctions sous forme de séries dites de Prony :

K(T)=Koo+_nZKjKi e/" G( r):GM+iG\ Y

La pression hydrostatique est déterminée avec la partie volumétrique et le module de compressibilité
K ¢lastique :

__E
K=3—2v)

p=_K8V et 8\/:111\/1

0

Il reste a se concentrer sur le comportement en déviateur. On a :
t de
5= [2[G+Y G et
=1

_[ S (o | de qn
_L 2 Gm+;(3ﬁ Jedr 11.28

L'équation est réécrite sous la forme :
n
S= 2G0(e—2ai e j 11.29
=1

n
avec G, le module de cisaillement instantané :G"’+ZG et o =% le module relatif a la branche i et
=

6= j( —n de dr 1130
0

est la déformation visqueuse pour chaque terme de la série.
Pour une modé¢lisation éléments finis, cette équation doit étre intégrée sur un incrément fini de temps.
Pour effectuer cette intégration nous allons supposer que durant cet incrément, e varie linéairement
selon 7, d'ou:

de_Ae

dr At

Pour utiliser cette relation, il faut décomposer (I1.30) en deux parties :

— (r /g, (r /7 i '
en JO-( jdr dr+j[l ]dr'dr

On remarque que :

(7'-7")/7;

1-€ —l-g AT/T; +e—A‘r/z' (1 (T ™/ )
de
dr

et en utilisant I'approximation de sur l'incrément, on observe :
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+1

(l—e(’ —"h/g, )dr'

La premicére et la derniére intégrale de cette expression sont facilement évaluées. De 1'équation (I1.30),
-eme

il s'ensuit que la seconde intégrale représente la déformation visqueuse du i terme au début de
l'incrément. On obtient :

qn+1 — (l_e—Ar/ri ) Igdr' +e—A1/1i T.([(l_e(r —") /1 )%dr' +gln

At/z - iz | |AE
Ae, =(1_eAr/r, ) en+(e AT/ T _1 ) e|n+(AT—Ti (l_eAr/T, ))_
At
T AT | _arr _At/z
= == +e?" —1 Ae+(1—e“/") e"—e" .31
AT\ 7
Si AT tend vers z€ro, cette expression peut étre approximée par :
Ti
At 1
Ae :—( —Ae+e" —e{‘j 11.32
7\ 2

Cette forme sera utilisée dans les calculs dés que Az,
i

Finalement, sur un incrément de temps, on aura recours soit a I'équation (I11.31), soit a 1'équation (I11.32)
pour le calcul des nouvelles valeurs de déformations visqueuses. L'équation (I1.29) est alors utilisée
pour en déduire les nouvelles valeurs des contraintes :

AS=2G,| Ae-Y o (e 1—er)
i=1

Les équations étant linéaires, le module 'tangent' G' dépend seulement du pas de temps A7 :

( _
1— . o i | M.,.e—AT/f. -1 ; M>10—7
6|13 M(Ti i
G'= 4
N1, T : AT 10
Go_l ;204 M} si . <10
\

L'utilisation du module viscoélastique de Plast2 nécessite 1'entrée des données supplémentaires (G;,

T; ) caractérisant le comportement de 1'aorte.
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|1.4. Couplage fluide-structure

I1.4.1 Nécessité d’un couplage fluide-structure

Le systeme étudié comporte trois structures solides déformables (aorte, endoprothése, athérome) en
contact avec un fluide visqueux (sang). Les trois structures solides sont donc soumises :
- a la pression artérielle Pyyq, fonction du temps au cours d’un cycle cardiaque
- aux contraintes sanguines pariétales T, et N; évaluées avec le modele MPTT,
fonction du temps et du rayon du vaisseau sanguin.

De plus, I’aorte et I’athérome seront soumis a une contrainte constante, induite par la mise en place de
I’endoprotheése, et nommée précontrainte P.

11 est nécessaire de se demander si I’on peut parler de phénomeéne couplé : I’évolution dans le temps
des structures solides déformables est elle étroitement liée a 1’évolution des efforts générés par
I’écoulement du sang et des valeurs des contraintes pariétales ?

Dans la partie 1.3., nous avons rappelé le schéma classique de la circulation sanguine. Le cceur fournit
I’énergie nécessaire aux mouvements sanguins, de maniére périodique, par un phénomene pulsatoire
de fréquence moyenne 70 a75 pulsations par minute. Les artéres, telle que 1’aorte, ont des propriétés
mécaniques particuliéres qui exploitent ce caractére pulsatoire (effet Windkessel) (cf 1.4.). Elles sont
en effet dotées d’une certaine élasticité, ce qui leur permet de se distendre lors de 1’¢jection sanguine
(systole) en stockant sous forme de pression une partie de 1’énergie mécanique fournie au sang par le
cceur et en la libérant ensuite (diastole). La paroi de ces vaisseaux présente d’ailleurs, une structure
musculaire particuliére qui permet d’en faire varier le diameétre et ainsi d’assurer I’irrigation
préférentielle de tel ou tel territoire ou organe.

Dans les conditions physiologiques, la variation relative du rayon des artéres est au maximum de 7 a
10% autour de sa valeur moyenne, correspondant a une pression transmurale p de 1’ordre de 100
mmHg.

Nous avons vu dans la partie I1.2. que les contraintes pariétales induites par 1’écoulement du sang
étaient fonction de la valeur du rayon de la conduite veineuse. La variation relative du rayon de 1’aorte
au cours du cycle cardiaque (de 7 a 10%) induit elle une variation significative des contraintes
pariétales sanguines ?

Les résultats présentés dans le tableau I1.5 fournissent I’évaluation des contraintes sanguines pariétales
T,, et N en fonction de la valeur du rayon de I’aorte. Le rayon Ry correspond a la valeur moyenne de
référence, R, correspond a une diminution du rayon de 10% par rapport a Ry et R, correspond a une
augmentation de 10% par rapport a Ry.

Comparaison p/r
Rayon de | aorte (m) T,,(mPa) N; (mPa) référence
Trz Nl
Ry = référence = 0.01 147 15*10° - -
R, =0.009 167 20%107 +14 % +33%
R,=0.011 129 13%107 -12% -13%

Table I1.5: Contraintes pariétales sanguines en fonction du rayon de 1’aorte

Les variations du rayon aortique provoquées par 1’afflux sanguin induisent une variation significative
des contraintes sanguines pariétales. Il est donc nécessaire de faire appel a un couplage fluide-
structure : a chaque pas de temps, il faut relever la valeur du rayon de la conduite déformée en chaque
nceud, pour pouvoir y calculer les contraintes pariétales correspondantes et appliquer le chargement
sanguin correct.
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Le code Plast2 ne permettant pas d’appliquer des contraintes réparties dépendant du temps,
1’établissement du couplage fluide-structure a du étre réalisé en deux étapes :
- 1% étape : application du chargement sanguin dépendant du temps, calculé au préalable avec
des données géométriques initiales
- 2™ étape : application du chargement sanguin dépendant du temps et réactualisé en fonction
des déformations subies par la structure.

11.4.2. Etape 1 : chargement fonction du temps

Cette étape correspond a 1I’implémentation dans Plast2 de la possibilité d’appliquer un chargement
sanguin dépendant du temps. Cet ajout va donc concerner 1’application de la pression artérielle le long
de I’aorte ainsi que I’application des contraintes sanguines pariétales calculées a I’aide du modé¢le de
MPTT.

- Pression hydrostatique Ppyq :
La pression artérielle en aval d’un anévrisme, au cours d’un cycle cardiaque, est issue des travaux de

Di Martino sur les écoulements dans les anévrismes [DimO1]. Cette courbe représente les variations de
la pression hydrostatique relativement a une pression de base de 80 mmHg.

1.2 5
Figure I1.7: Pression hydrostatique en aval de I’anévrisme [DimO1]

Pour notre application, cette courbe de pression artérielle est linéarisée en 8 segments de droites y =
a*x +b:

17000
16000 £
15000 1
14000 €
¢ \

13000 -

1 / N ¢
12000 |« R

11000 =

10000 T T T T T T T T
0 0.063 0.091 0.126 0.238 0.343 0.588 0.784 0.84

t(s)

P (Pa)

L 2

Figure II.8: Pression hydrostatique

n° du segment a b
1 0 1.18E-02
2 -0.04761 0.01478
3 0 1.05E-02
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4 0.04761 4.45E-03
5 -5.08E-03 0.01699
6 -0.01306 0.019729
7 -1.36E-03 0.012847
8 0 1.18E-02

Table I1.6: Segments de droites de la pression hydrostatique

11 faut tenir compte du gradient de pression le long de 1’aorte de 900Pa/m. Soit z I’axe de I’artére, nous
pouvons donc établir la valeur de la pression hydrostatique tout le long de ’aorte, a chaque instant t :

Phyd (Z,t).

- Contraintes pariétales sanguines:

Dans cette premiére étape nous réalisons le calcul des contraintes sanguines pariétales avec les valeurs
de référence fournies dans le tableau I1.3. Ces contraintes sont donc calculées une seule fois, avec un
rayon aortique pris égal & 1¥107 m, et ne seront pas réactualisées en fonction des déformations de la

structure. Leur seule particularité prise en compte dans cette étape, est leur dépendance au temps.

Il s’avére que la contrainte tangentielle pariétale T, ainsi que la premicre différence de contraintes
normales pariétale N peuvent étre approximées par des fonctions sinusoidales.

* Contrainte tangentielle : T,

0.150

0.100

0.050 A

0.000

Trz (Pa)

-0.050 +

-0.100 ¢

-0.150

Temps (s)

» Contraintes normales : N;

Trz= A * sin (w*t + @)
avec A=0.111, =75¢et ¢ =311/2

1.00E-05

9.00E-06 f\
8.00E-06

7.00E-06 \

6.00E-06

5.00E-06

N1 (Pa)

/0/"/

4.00E-06
3.00E-06 X
2.00E-06

[\

1.00E-06 \

0.00E+00

/ \
Ns

0.0 0.1

0.2 0.3 0.4 0.5 0.6
Temps (s)

0.7

0.8 0.9
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NI = A* [sin (Wt + @) — 1]
avec A=4.66*10°, w=15et @=37/2.

Nous connaissons donc la valeur des contraintes pariétales sanguines a chaque instant t. Celles-ci ne
dépendent pas de z.

- Organigramme fonctionnement Plast2 :

Nous connaissons donc le chargement a appliquer a la structure en tout temps t. L’organigramme
présenté en Annexe 5 s’en trouve légérement modifié :

Entrées
[ Géométrie, maillage, conditions limites, chargements constants (P) et conditions initiales }

|

I=1 (on connaitat, on cherche a t + At)

|

Chargements dépendant du temps:
Calcul de la valeur de Pyyq, T, et Nja t,
en chacun des nceuds de la paroi interne du systéme

|

[ Calcul des effortsinternes Fi ]

|

Résolution de 1'équation de mouvement
sans prendre en compte le contact : Uy,

|

Gestion du contact avec les multiplicateurs de L agrange
Correction des déplacements des nceuds concernés : U, a

|

{ Calcul de U , U et l]t+ A T Calcul de [O'] et [8] aux points de Gauss
2

I=1+1

Ut =Ugyat

u ,=u
2 2
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11.4.3. Etape 2 : couplage fluide structure

Cette étape correspond a I’implémentation dans le code Plast2 d’un couplage fluide structure complet.
La pression hydrostatique, dépendant du temps et de la coordonnées z du nceud chargé, reste la méme
que celle décrite dans la partie précédente 11.4.2..

Par contre, les contraintes pariétales sanguines vont désormais &tre recalculées a chaque pas de temps,
pour chacun des nceuds concernés, a I’aide du modele rhéologique MPTT implémenté dans Plast2.

Entrées
[ Géométrie, maillage, conditions limites, chargements constants (P) et conditions initiales }

|

I =1 (on connait a t, on cherche a t + At)

|

f Char gements dépendant du temps \

Pour chaque noeud chargé :
- Coordonnée z = pression artérielle Ppy(t, z)
- Rayon r de I’artére/endoprothése déformée  mmmmmmpy-

k T, (t, 1) & Ny (t, 1) j—
|

[ Calcul des effortsinternesFiy, ]

|

Résolution de I'équation de mouvement
sans prendre en compte le contact : U

|

{ Gestion du contact avec les multiplicateurs de Lagrange }

Modéerhéologique
MPTT

I=1+1
Ut =Ugyat
0 =l

Correction des déplacements des nceuds concernés : U a

|

{Calcul deli, U et l,'lH A T+ Calcul de [O' ] et [8] aux points de Gauss

2
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Nous sommes donc en présence d’un couplage fluide structure dit ‘faible’ ou ‘indirect’. Les équations
de base des deux milieux solide et fluide sont résolues de manicére découplée et on procéde, a chaque
pas de temps, a un échange de données a I’interface.

La partie couplage seule peut étre représentée par 1’organigramme ci-dessous. Considérons un ¢lément
de I’endoprothése, en noir, posé sur un élément de ’aorte, en rouge.

/ Tiot = 0 \
Géométrie initiale :

Données sur les i nceuds chargés :
Ttot

+ - Rayons I;

Tiot
i

L.
\ / Calcul des chargements

dépendant du temps

- Coordonnées Z

Calcul de Ppyq (Tior, zi' )

Calcul de ToyTiop, 1, ) et Ny(Tyor, ;' ) par MPTT

A
Application des chargements
Calcul dela déforméedelastructure
/ Géométrie déformée a Ty, : \
|
i ....... __
|
|
i Données sur les i nceuds chargés :
i Tt ) —
i BN - Rayons T; Réactualisation des chargements
. + 7
! - Coordonnées Z'™ dépendant du temps
2! Tt = Tia + At

L Y,
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11.4.4 Cas de décollement ou de migration de |’ endoprothése

Dans le cas d’un décollement entre 1’endoprothése et la paroi aortique, le sang va pouvoir s’engouffrer
dans I’ouverture et il est donc nécessaire d’appliquer le chargement sanguin sur les éléments de 1’aorte
qui, jusque la protégés par I’endoprothese, se retrouvent alors a découvert. Il en est de méme lors
d’une migration de 1’endoprothése. Le chargement doit s’adapter au glissement ou au décollement
éventuel de I’endoprothése. La prise en compte de ce phénoméne a donc fait 1’objet d’une
modification dans le code Plast2.

L’illustration de ce probléme est la suivante, en rouge sont représentés les cotés chargés :

Etat Initial : (les éléments rouges sont soumis au chargement sanguin)

A

Le principe est le suivant :

1- L’utilisateur doit appliquer un chargement fictif a tous les éléments susceptibles d’étre soumis a
I’écoulement sanguin au cours de I’évolution du systéme

2- Dans I’organigramme présenté en 2.4.3, lors de 1’étape ‘Chargements dépendant du temps', on
effectue la vérification suivante : s’il existe un nceud de 1I’endoprothése qui se projette sur la surface de
I’aorte, le chargement appliqué sera nul, sinon il sera calculé de la méme maniére qu’en 2.4.3 ou en
2.4.2 selon le choix de I'utilisateur.
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11.5. Création d’'un modele deréféerence

L’objectif de cette partie est de créer une configuration de notre systéme qui puisse nous servir de
référence pour le reste de nos études. Nous allons donc chercher a déterminer une géométrie et des
propriétés matériaux de chacune des structures reflétant le mieux possible le patient « typex. I
s’agira, par la suite, de faire évoluer ces différents parameétres sur des intervalles acceptables et
d’étudier quelle peut étre leur influence sur I’apparition d’endofuite ou de migration.

[1.5.1 Choix des matériaux deréférence

Nous sommes en présence de trois structures solides déformables : 1’endoprothése, 1’athérome et
I’aorte (contenant 1’anévrisme). Chacune de ces structures présente un comportement complexe.
L’étude du systeme complet, couplé avec 1’écoulement sanguin, nous a amené a effectuer des choix
simplificateurs quant aux caractéristiques matériaux des différents éléments.

- Endoprothése:

Comme nous 1’avons vu dans la partie 1.2.1., il existe une multitude d’endoprothéses, variant selon
leur concept, leur diametre, leur longueur...Chacune de ces configurations semble posséder des
avantages et des inconvénients. Le chirurgien va donc devoir établir, pour chaque patient, un choix
personnalisé d’endoprothése, en fonction des caractéristiques de I’anévrisme a traiter. Notre étude des
phénomeénes d’endofuite et de migration se doit de rester générale et adaptable a n’importe quel type
d’endoprothése. Dans la partie 1.5., nous avons donc décidé de nous concentrer sur I’étude d’une
endoprothése tubulaire, auto-expansive, possédant un comportement homogene, élastique, isotrope. 11
faut donc définir les caractéristiques classiques de 1’élasticité linéaire : module de Young, coefficient
de Poisson, masse volumique. Nous verrons par la suite (cf. chapitre II1), quelle peut étre 1’influence
de ces différentes caractéristiques sur les déformations du systéme complet.

Pour déterminer les caractéristiques élastiques de référence de notre endoprothése, nous nous sommes
appuyés sur le projet de fin d’étude mené par S. Nguyen [Ngu97]. Cette étude s’est déroulée en
collaboration avec F. Beck, chirurgien vasculaire, sur un prototype d’endoprothése tubulaire auto-
expansive. Cette endoprothése, mise au point de maniére empirique, est constituée d’une armature
métallique en Nitinol et enrobée d’un revétement étanche en silicone. Pour information, les
caractéristiques de chacun de ces constituants sont les suivantes :

Moduled’Young E Coefficient de Poisson v
Silicone 0.1 210 MPa 0.4
Nitinol 28 GPa 0.3

Table I1.7 : Caractéristiques élastiques du silicone et du nitinol [L ub]

L’objectif de ce projet étant de déterminer certaines propriétés physiques de I’endoprothese (raideur,
module d’Young, coefficient de Poisson), S. Nguyen s’est attachée a réaliser une série d’essais
expérimentaux sur ce type d’endoprothése. La premicre étape consistait en une mise en tension de
I’endoprothese, afin de la faire passer de son diamétre au repos jusqu’a un diametre inférieur donné.
La seconde étape consistait & venir enserrer 1’endoprothése entre deux plaques puis a la comprimer
avec la plaque supérieure. La mesure des efforts et des déplacements permettait 1’obtention de la
raideur de I’endoprothese a différents diametres.

L’objectif de remonter aux caractéristiques €lastiques de 1’endoprothése n’ayant pas été atteint par S.
Nguyen, les travaux ont été repris en 2004 par L. Marrec et E. Louis, au cours d’un projet de fin
d’études [Mar04]. Tout d’abord, leurs travaux ont consisté en un dépouillement des résultats
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expérimentaux obtenus par S. Nguyen. Nous obtenons alors une valeur de raideur moyenne pour
chaque diameétre de 1’endoprothése étirée :

Diamétre del’endoprothése Raideur moyenne
(mm) (N/mm)
10 0.5845
12 0.527
14 0.52675
16 0.44425
18 0.4115

Table 11.8 : Raideur moyenne pour chaque diamétre

Certaines données concernant la réalisation des essais expérimentaux manquaient pour pouvoir
remonter directement a un module d’Young et & un coefficient de Poisson. L’idée a alors été de
modéliser ces essais numériquement sous ABAQUS, puis de faire varier les caractéristiques de
I’endoprothése jusqu’a la concordance entre 1’expérimentation et les essais numériques. Tous les
détails de la simulation numérique se trouvent dans le rapport [Mar 04].

Figure I1.9 : Maillage initial et déformé (en gris) apres réduction du diamétre de I’endoprothése

Finalement, il s’est avéré que les valeurs suivantes permettaient de décrire le comportement de ce type
d’endoprothese :

Moduled’Young E [10; 100] MPa

Coefficient de Poisson v 0.45

Table I1.9 : Caractéristiques élastiques de I’endoprothése référence

Dans I’intervalle de module d”Young de I’endoprothése nous avons alors choisi la valeur de 50 M Pa
comme I éférence.
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La masse volumique de ce type d’endoprothése a ét€ mesurée en connaissant sa masse et son volume :

M asse 4.845%107 kg
Volume 2%10°m’
M asse volumique 2400 kg/m’

Table I1.10 : Masse volumique de I’endoprothése référence

Nous avons donc déterminé toutes les propriétés élastiques, homogenes, isotropes de notre
endoprothése tubulaire auto expansive de r éférence.

- Athérome:

Dans la partie 1.6., nous avons pu constater le role primordial joué par 1’athérome sur les valeurs des
contraintes dans la paroi de 1’anévrisme. Protecteur ou aggravant selon les points de vue, sa prise en
compte dans notre modélisation s’avére inévitable. Toutefois, la structure de l’athérome étant
extrémement complexe, il existe trés peu de données matériaux le caractérisant... Nous nous sommes
appliqués a rechercher des caractéristiques élastiques.

Une recherche bibliographique nous a permis d’extraire quatre principales sources de données.

La premiére est issue des travaux de F. Auricchio [Aur00] sur 1’étude du contact entre une
endoprothése expansible par ballonnet et une artére athéromateuse. Celui-ci utilise des résultats de
tests de traction uniaxiale pour caractériser I’artére et la plaque d’athérome :
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Figure I1.10 : Tests de traction uniaxiale [Aur00Q]
(a) Réponse de ’artere - (b) Réponse de I’athérome

Une autre source de donnée concerne les travaux en ultrasonographie intravasculaire (IVUS).
Certaines caractéristiques de la plaque d’athérome peuvent étre déterminées grace a cette technique.
Les travaux réalisés dans ce domaine par C.L. de Korte [Kor02] fournissent une estimation du module
d’Young de I’athérome chez les cochons Yucatan, en fonction de sa constitution plus ou moins
fibreuse ou graisseuse:
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Moduled’Young E

Athérome fibreux 0.493 MPa
Athérome gr aisseux 0.296 MPa
Athérome fibreux/graisseux 0.222 MPa

Table I1.11 : Module d'Young de I'athérome en fonction de sa composition

Enfin, les deux derni¢res sources d'information sont constituées par les travaux de Di Martino,
[Dim98] & [DimO0l]. Ses premiers travaux consistent a étudier spécifiquement les propriétés
mécaniques de la plaque d'athérome et fournissent les résultats de tests de traction effectués sur 21

spécimens :

Sample  Ullimate stress  Ultirnate Yourg's Modulss
(MPap deforrmation [WPa)

Al 0,047 0564 0,083
Bl .ot 0481 0.042
B 010rid 0335 a0s?
B3 (41 0726 0.035
C1 0= 0545 0,158
2 0161 0875 018
L 0033 0255 Q.0
C4 0L07% (.67 0ILF
C5 n.0s1 0387 0,208
m 002 0432 0.045
Dz 0471 0782 (.09
D3 0116 (.54 0134
El e 0g 0098
E2 D118 0511 0.128
E3 L1m 0727 0151
E4 (el LEEAE LLIMA
ES eT 0,623 0.108
Fi {171 0817 0.20%
F2 (087 0358 0.2
F2 17 0.628 0,171
Fi 019 0691 n.1a7
Mdean D085 0,636 0.131
5.0 L1 e 0187 D64

Table I1.12 : Caractéristiques mécaniques de 21 spécimens d'athérome [DimO01]

Selon Di Martino, I'athérome semble posséder un comportement linéaire élastique isotrope. Ces
résultats sont repris dans ses travaux de 2001 ayant pour objectif la simulation de l'interaction entre
I'écoulement sanguin et la paroi d'un anévrisme. La plaque d'athérome considérée posséde les

propriétés suivantes :

Moduled’Young E

0.11 MPa

Coefficient de Poisson v

0.45

Table I1.13 : Caractéristiques ¢lastiques de 1'athérome selon Di Martino

Au vu des données fournies par ces quatre sources nous avons décidé de prendre les caractéristiques
mécaniques de référence suivante pour l'athérome :

Moduled’Young E 0.3 MPa
Coefficient de Poisson v 0.3
M asse volumique 1000 kg/m’

Table I1.14 : Caractéristiques élastiques de 1'athérome de référence

La masse volumique a été choisie comme étant équivalente a celle de la graisse.
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- Aorteet anévrisme:

Dans la partie 1.4.3, nous avons mis en évidence l'absence d'étude considérant la paroi aortique comme
étant viscoélastique, alors que dans toute description du comportement mécanique des parois
vasculaires, cette propriété semble étre primordiale. Nous avons donc tenu a considérer la paroi
aortique comme étant isotrope, viscoélastique linéaire.

Caractéristiques éastiques

Tout d'abord, il s'agit de réunir les propriétés élastiques de 1'aorte, telles que son module d'Young, son
coefficient de Poisson et sa masse volumique.

La littérature fournit différentes valeurs de module d'Young et de coefficient de Poisson. Ces valeurs
ne sont données qu'a titre indicatif puisqu'elles sont fonction, entre autres, de I'dge du patient, de son
sexe, de son état de santé et du trongon d'artére considéré... Cependant, le but de cette étude n'est pas
d'é¢tudier un cas particulier, et la connaissance dun ordre de grandeur de ces caractéristiques
mécaniques suffiront a établir notre modéle de référence.

D'aprés R. Comolet, [Com84] : "s’il s’agit d’artéres dans les conditions physiologiques, on peut
retenir que le module incrémental circonférentiel est de I’ordre de 4*10° a 10° N/m” et que le module
incrémental longitudinal est environ 10 fois plus grand. Les parois vasculaires ont une masse
volumique comprise entre 1 et 1.2g/cm’. Par ailleurs, ces parois sont pratiquement incompressibles:
Nu=10.45."

Dans son étude, Di Martino [DimO1] considére que les caractéristiques moyennes des parois aortiques
sont, si on suppose que l'aorte est un matériau isotrope, E=2,7 MPa et v=0,45. Li, [Li04], fait la
distinction entre la paroi aortique saine de la paroi de 1’anévrisme au niveau des propriétés
mécaniques :

Faramaters Neimal anery Aty
Youmz's maduins 1.2 0Pa 4,66 0MFa
Peisson ratio 045 043
Density 1.12 gl 112 glem®

Table I1.15 : Caractéristiques élastiques choisies par Li, [Li04]

Pour le moment, nous nous contenterons de dégager des caractéristiques élastiques valables a la fois
pour 1’aorte saine et pathologique.

Afin d'établir des caractéristiques de référence basées sur toutes les données en notre possession, nous
nous sommes penchés sur les résultats obtenus pas S. Nguyen, [Ngu97]. En paralléle avec ses travaux
sur les endoprothéses, celle-ci a pu réaliser des essais expérimentaux sur des aortes. L'expérience
menée consistait a mettre sous pression radiale une aorte a l'aide d'un dispositif de pompe faisant
circuler une solution saline a l'intérieur de la paroi. Deux plateaux venaient ensuite comprimer l'aorte.
La force nécessaire a cette compression ainsi que le déplacement induit étaient mesurés. Le tracé de la
courbe force-déplacement permettait de connaitre la raideur de l'aorte.

Nguyen n'étant pas parvenue a dégager des caractéristiques élastiques de 1'aorte a partir de ces résultats
expérimentaux, ses travaux ont été poursuivi en 2004, [Mar04]. Marrec et Louis ont établi une
mod¢élisation numérique de ces essais expérimentaux sous ABAQUS.

Tous les détails de la simulation numérique se trouvent dans le rapport [M ar 04].
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des outils
=1 Tua Jun 15 05:07:24 GTB 2004

Figure II.11 : Aorte avant la compression

Connaissant les valeurs de la pression, des forces et des déplacements, ils en ont alors déduit, par
processus inverse, un ordre de grandeur des caractéristiques mécaniques de l'aorte.

Malgré la difficulté de modéliser numériquement 1'essai expérimental mené par Nguyen, cette étude a
permis de vérifier que les valeurs annoncées par la littérature étaient cohérentes avec celles qui avaient
été déterminées expérimentalement.

Les caractéristiques élastiques de référence de la paroi aortique seront les suivantes :

Moduled’Young E 2.7 MPa
Coefficient de Poisson v 0.45
M asse volumique 1000 kg/m’

Table I1.16 : Caractéristiques élastiques de référence

Caractéristiques viscoélastiques

Le code éléments finis Plast2 a été amélioré dans le but de pouvoir prendre en compte la
viscoélasticité de 1’aorte. Pour cela, nous avons choisi ’utilisation du modéle viscoélastique linéaire
généralisé de Maxwell, traduisant un comportement solide avec élasticité instantanée et retardée, cf.
2.3.2.

La fonction de relaxation d’un tel modéle s’écrit sous la forme :
N _t
G(t)=G-+Y Ge" G,
i=1 avec

Les caractéristiques matériau a fournir sont donc les couples :

T

G; : modules de rigidité (Pa)
: temps de relaxation (s)
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Dans la littérature, on trouve trés peu d’informations concernant les caractéristiques viscoélastiques de
I’aorte. Nous nous sommes basés sur les travaux de doctorat de Zaguia, [Zag84], sur 1’étude des
écoulements de fluides newtonien ou viscoélastique en conduite €lastique ou viscoélastique. Celui ci
fournit une modélisation du comportement viscoélastique linéaire de I’aorte par un modele de Kelvin-
Voigt a quatre éléments :

| I I
Fo 4 o T3
E1 Eg E3
E E E
L =5 =028 —2=5 T, = 0.02s = =10 5, =001s
ED EEI ED

Figure I1.12 : Comportement viscoélastique linéaire d’une aorte [Zag84]

11 est possible d’exprimer les paramétres du modéle de Maxwell en fonction des parameétres du modéle
de Kelvin Voigt équivalent, et réciproquement. Le calcul utilise la méthode des transformées de
Laplace-Carson et permet de transformer les équations rhéologiques, équations différentielles linéaires
a coefficients constants, en équations algébriques.

Nous souhaitons donc faire la correspondance entre le modele de Kelvin Voigt utilisé par Zaguia et le
modele de Maxwell suivant :

A L L 4
Glé Gz G3é
Hl\_r[ i?g\_r[ ﬂ;\_r[

Figure I1.13 : Comportement viscoélastique linéaire Maxwell a 4 branches

L’objectif est donc d’obtenir les valeurs des couples (G;, 77, ) a partir des données (E;, 7, ).

Dans un premier temps, nous avons réalis¢ I’équivalence entre les deux modé¢les suivants, en utilisant
une analogie avec des circuits électriques (cf Annexe 6):

88



Kelvin-Voigt M axwell

fﬁf‘f\fﬁfﬁ NN
-t
b = ? G,
<
) 8

I
1 Il

Objectif : Connaissant les paramétres (Jo, J 1, 771' ), en déduire les paramétres (G, G, 77, ).

Equationsrhéologiques:

- Modéle de Kelvin-Voigt : 77, C(jj +J,J,e= n, C(ij +(J, +J o

- Modéle de Maxwell : (1+G—) dg G —E&=— ! dO-+LO'
G, dt n, G, d 7,

M ontages électriques équivalents:

On considére : o= et e=U
Résistances : U=R.1 et impédance Zgr =R
d du 1
Condensateur : 1= Y_c& et impédance Z¢ = ——
dt dt jCw
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‘Kelvin-Voigt’ ‘Maxwell’

) |
? s
o] e ]
2
i |
U1 U,I
- Modéle de « Kelvin-Voigt » : &d_U + ! -U = C{ d—|+ I (L + L)
R, d RR dt R R
- Modele de « Maxwell » : (1+&)d_U+ 1 U=R, d—I+L|
R d RC, d C,

Objectif : On veut exprimer (Ry, R,, C;) en fonction de (Ro, R’;, C*).

Analogie montages électriques::

+R)+ jRC,RwW
- Impédance du modéle de « Kelvin-Voigt» : Z,,, = (R, 1)_ ,J - Ry
1+ JRC,w

B R1+R1R2jC2w
" 1+ jWR C, +R.C,)

- Impédance du modéle de « Maxwell » : Z

On a: Zo =2y
( )
D’ou : R =R +R
R
=—++ *
(R R Ry *)
) 2
— R
. (R +R)
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Retour aux systémes mécaniques:

Ona:
p
( \]0 zL (31 zL
R, R
< o=t G, =t
R R,
L ~C, LG =m,
Avec le systéme (*), on obtient :
P 2
G = Jo ) = vJO m = < ~ | Th
J, +J, J, +J, J, +J,

Les étapes intermédiaires de calcul se trouvent dans I’ Annexe 6.

Avec le méme type de raisonnement nous obtenons les caractéristiques viscoélastiques suivantes :

Variable Valeur
Go (MPa) 0.93
G, (MPa) 0.186
7, (s) 0.166
G, (MPa) 0.186
7, (s) 0.02
G; (MPa) 0.093
7, (8) 0.01

Table I1.17 : Caractéristiques viscoélastiques de référence

Celles-ci constitueront donc les propriétés viscoélastiques de r éférence de notre paroi aortique.

91



11.5.2. Géométrie, conditions limites, char gement, contacts

Dans le cas d’un anévrisme de ’aorte abdominale infra-rénale traité par endoprothése tubulaire auto
expansive, nous avons la configuration suivante :

Sang
£ Aorte
| U Endoprothese
Anévrisme ——p Athérome

Figure I1.13 : Configuration réelle

Le systéme complet est soumis aux contraintes induites par 1’écoulement sanguin, a la pression
hydrostatique et 1’endoprothése va appliquer une précontrainte sur la paroi de 1’aorte (qui la
maintiendra en place). A la vue de la géométrie a modéliser, du chargement subi par les structures et
des conditions limites, nous avons décidé, dans un premier temps, de considérer le probléme comme
étant axisymétrique.

-> Géométriederéférence:

Endoprothése

Les dimensions de référence utilisées sont celles mesurées sur I’endoprothése ayant servie aux travaux
de Nguyen [Ngu97], Marrec et Louis [Mar 04].

Dimension Valeur
Epaisseur (mm) 0.1
Rayon (mm) 9.9
Longueur (mm) 120

Table I1.18 : Dimensions de référence de I’endoprothése
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Aorte et anévrisme

D’aprés R. Comolet [COomB84], les dimensions classiques de 1’aorte saine sont les suivantes :

Dimension Valeur
Epaisseur (mm) 2
Rayon (mm) 10

Table I1.19 : Dimensions de référence de la paroi aortique saine

Nous allons considérer une longueur totale d’étude de 240 mm.
En ce qui concerne les dimensions de 1’anévrisme, nous nous sommes basés sur des statistiques issues
d’une enquéte nationale sur les endoprothéses aortiques, [AsmO02]. Cette étude fournit la répartition
des anévrismes de 1’aorte abdominale ayant €té traité par endoprothése en fonction de leur diamétre :

Diameétre anévrisme

% selon diameétre

<50 mm 30.1
=50 mm 16.4
>50mmet<70 mm 47.7
>70 mm 5.8

Table I1.20 : Répartition des anévrismes traités par endoprothése en fonction de leur diametre

Prés de 50% des anévrismes traités par endoprothése ont un diamétre compris entre SO0mm et 70mm.
Nous avons donc décidé de choisir les dimensions suivantes :

Dimension Valeur
Epaisseur (mm) 2
Rayon maximum (mm) 30
Longueur (mm) 60

Table I1.21 : Dimensions de référence de 1’anévrisme

Athérome

Nous considérerons que I’athérome remplit entierement le sac de I’anévrisme.

Systeme complet

On obtient le systeme complet suivant (les distances sont en millimétre):
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Figure I1.14 : Géométrie du systéme complet (distance en mm)



- Conditionslimitesderéférence:

L’endoprothése auto expansive est maintenue en place grace a sa précontrainte induite lors de sa pose.
Elle est donc laissée totalement libre. L’aorte est bloquée selon z a ses deux extrémités,
1’¢largissement radial de celle-ci est libre.

[~

Figure I1.15 : Conditions limites

- Conditions de contact deréférence:

Le modeéle va devoir gérer trois contacts entre trois solides déformables : endoprothése/aorte,
endoprothése/athérome et athérome/aorte. Chacun de ces contacts est caractérisé par un coefficient de
frottement. N’ayant aucune donnée a ce propos dans la littérature, une premicre estimation nous
servira de valeur de référence et nous ne manquerons pas d’étudier I’influence de ces coefficients de
frottement sur le comportement du systéme, en les faisant varier sur des plages raisonnables.

Nous allons supposer que 1’athérome est adhérente a 1’aorte car écrasée par 1’endoprothése. Nous
voulons éviter tout phénomene de glissement de la plaque d’athérome.

Pour les deux autres contacts, nous allons supposer que les dépdts de substances diverses, telles que le
cholestérol, vont former un film lubrifiant, insuffisant tout de méme pour isoler complétement les
solides en contact.

Nous obtenons les conclusions suivantes :

Contact Gestion MultiplicatelﬂrsdeLagrange Coefficient de frottement
Surface maitr esse
Endoprothese/Aorte Aorte 0.05
Endoprothése/Athérome Endoprothése 0.05
Aorte/Athérome Aorte 1
Table I1.22 : Caractéristiques des trois contacts
-> Chargement :

Nous avons déja vu, au cours de la partie 1.2 et 11.4, que I’aorte et I’endoprothése sont soumises a la
pression artérielle ainsi qu’aux contraintes générées par 1’écoulement sanguin. L’endoprothése est, en
plus, soumise a la précontrainte appliquée lors de sa pose.

Pour chaque simulation, nous allons considérer deux étapes successives de chargement :

1°¢ étape : application de la précontrainte P seule pour simuler la mise en place de
I’endoprothése dans I’anévrisme.
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Figure I1.16 : Applicatioﬁ de la précontrainte

Cette précontrainte P dépend des caractéristiques mécaniques et géométriques de
I’endoprothése utilisée. Dans un premier temps nous allons appliquer la valeur de référence P
=50 000 Pa.

2" étape : application du chargement complet : Précontrainte P + Pression Hydrostatique
Pyyq + Contraintes sanguines T,, et N,

,Phyd
| |:||§I IEI |§ |i|Nl|§ Sang
IR IR AN nn N AR A
ARAA WWMMNM MMNMNM(W VYo

Figure I1.16 : Application du chargement complet

I1.6. Conclusion

Ce chapitre présente les méthodes numériques utilisées pour modéliser chaque élément du systéme
endoprothése/aorte/athérome/sang.

D’aprés la stratégie élaborée dans le chapitre I, nous avons décidé de nous tourner vers 1’utilisation
d’un modéle issu de la rhéologie des solutions de polymeéres pour caractériser le sang. Celui-ci
présentant un comportement complexe a 1’écoulement, le modéle utilisé permet une représentation
d’un grand nombre de ses propriétés et permet d’obtenir une évaluation des contraintes pariétales
s’exercant sur les parois de 1’aorte et de I’endoprothése.

Au niveau de la modélisation des structures solides, nous avons décidé d’utiliser le code EF Plast2,
développé en interne et validé sur de nombreuses applications. Ce code dynamique explicite présente
tout son intérét dans la gestion performante du contact entre deux surfaces déformables. De plus, les
choix stratégiques du chapitre I, tels que la considération de la viscoélasticité de 1’aorte et le couplage
fluide structure, ont impliqué une implémentation de modules spécifiques dans le code existant. Ce
travail a été réalisable et optimisé grace a I’utilisation de ce code interne au laboratoire.

Ce chapitre II s’achéve avec la description d’un modéle de référence complet nous servant de base
pour toutes les études du chapitre III.

Le chapitre II présente les moyens numériques mis en ceuvre pour répondre a la stratégie élaborée dans
le chapitre 1. Le chapitre III présente 1’utilisation de ces moyens numériques pour une analyse des
phénomeénes d’endofuite de type I.
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Chapitrelll :

Validation, Etudes paramétriques
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[11.1. Introduction

Apres avoir €laboré une stratégie d’étude dans le chapitre I et présenté les méthodes numériques
nécessaires a sa réalisation dans le chapitre 11, le chapitre III expose quelques résultats obtenus grace a
ce nouveau logiciel.

La 2°™ partie permet la validation du logiciel développé :

Validation du modele de MPTT : les résultats obtenus avec ce modele rhéologique
sont comparés a ceux obtenus a 1’aide d’autres modéles rhéologiques, plus
couramment utilisés, ainsi qu’a ceux obtenus a 1’aide des techniques d’imagerie.
Cette partie permet de prouver la validité des contraintes pariétales appliquées sur
les structures solides du systéme.

Validation du modéle viscoélastique : les résultats obtenus avec le code EF Plast2
sont comparés avec ceux d’un autre logiciel.

Validation de la maquette numérique compléte : aprés avoir prouvé 1’intérét de
I’utilisation d’une caractérisation viscoélastique de 1’aorte ainsi que du couplage
fluide structure, les résultats obtenus avec le modele de référence sont comparés a
des résultats théoriques, des observations cliniques et des simulations numériques
réalisées par Li.

La 3°™ partie établit quelques observations générales et comparaisons entre le comportement du
modele de référence et celui d’un modéle présentant une endofuite de type I.

La fin du mémoire s’oriente vers 1’étude de I’influence de certains parameétres biomécaniques sur
I’apparition des endofuites. Nous nous sommes d’abord intéressés aux caractéristiques de

I’endoprothése : ‘
Influence de I’amplitude de la précontrainte en 4™ partie
Influence de la longueur des collets proximaux en

Séme

partie

La 6°™ partie traite de I’influence des coefficients de frottement aux trois interfaces.
Enfin, les deux derniers paramétres concernent plus 1’aspect ‘état de santé’ du patient, par le biais de :
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[11.2. Validation du logiciel developpé

111.2.1. Validation du modéle rhéologigue MPTT

L’étude des phénoménes d’endofuite de type I nécessite 1’évaluation des contraintes induites par
I’écoulement sanguin sur la paroi de I’aorte et de I’endoprothése. Dans la partie 1.3.2, nous avons pu
observer les différents moyens pour obtenir cette information : a I’aide des techniques d’imagerie ou a
I’aide de modé¢les rhéologiques plus ou moins complexes. Nous avons alors décidé de poursuivre les
investigations lancées par Charlotte Py et d’exploiter le modele rhéologique de Phan-Thien et Tanner,
présenté dans la partie 11.2. C’est apres une légere modification de ce modele, afin de prendre en
compte 1’effet rhéofluidifiant du sang, que nous avons obtenu le mod¢le final qui nous servira au cours
de cette étude : le modéle MPTT.

Dans la partie 11.2.3, nous avons pu définir une configuration de référence (géométrie aortique de
référence et parameétres du modele rhéologique de référence) correspondant a un ‘patient type’, afin
d’obtenir une idée de 1’évolution des contraintes pariétales au cours du cycle cardiaque. Nous allons
maintenant comparer la valeur maximum de la contrainte de cisaillement pariétale (CCP) obtenue
avec le modele MPTT avec celles obtenues avec d’autres modéles rhéologiques plus couramment
utilisés dans le secteur médical et avec celles obtenues a 1’aide des techniques d’imagerie.

Comparaison avec d’ autres modéles rhéologiques empiriques

Rappelons que les modeles fréquemment utilisés dans le secteur médical sont la loi de Carreau,
Casson ou Cross (cf. partie 1.3.2). Les résultats suivant ont été obtenus par Py ([Py02], (cf. Annexe 2).

Nom delaloi CCP (Pa)
MPTT 0.147
Bingham 0.405
Casson 0.015
Ostwald de Waele 0.697
Prandtl-Eyring 0.473
Sisko 4

Table III.1 : Contrainte de cisaillement pariétale

Etant donné la grande disparité parmi les valeurs de CCP obtenues, nous constatons qu’avec le modéle
MPTT, la valeur obtenue est comprise dans I’intervalle [0.015 ; 4] Pa.

Compar aison avec lestechniques d’imagerie

Rappelons que I’estimation de la CCP nécessite la mesure de la vitesse de 1’écoulement sanguin dans
I’artére (cf. partie 1.3.2). Des chercheurs se sont tournés vers les techniques d’IRM ou
d’ultrasonographie afin de déterminer les profils de vitesse du sang dans ’artére. Puis, en supposant
I’écoulement laminaire, le sang newtonien, et une condition de non glissement & la paroi, la CCP
s’écrit :

T=U— 1.1
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o . ou : . . :
ou 7 estla CCP, i est la viscosité dynamique et > est le gradient de vitesse a la paroi.

Voici un bilan des estimations de la CCP obtenues avec ces techniques d’imagerie :

Référence del’ étude Technique employée Lieu delamesure CCP (Pa)
Moyenne : 0.38
Aorte abdominale -
infrarénale antérieure Maxi : 2.9
Mini : -0.76
Oyr9 IRM
Oyre, [Oyr97] Moyenne : 0.18
. Aoryte abdomlrne.lle Maxi 2.5
infrarénale postérieure
Mini : -1.25
. Moyenne : 0.3
Mesures In Vitro
Aorte abdominale Maxi: 0.9
infrarénale antérieure .
Mini : -0.76
Pederson, [Ped99] Ultrasonographie
. Moyenne : 0.1
Mesures In Vitro
Aorte abdominale Maxi : 0.54
infrarénale postérieure .
Mini : -1.5
Cheng, [Che02] IRM Aorte abdominale Maxi : 1.4
infrarénale

Table II1.2 : Contrainte de cisaillement pariétale

La valeur de CCP calculée avec le modele MPTT n’entre pas tout a fait dans I’intervalle des valeurs
obtenu avec les techniques d’imagerie : [0.54 ; 2.9] Pa. Toutefois, rappelons que ce type d’étude
souffre de limitations telles que les erreurs de mesures ou encore des problémes de résolutions,
intrinséques aux techniques d’imagerie. De plus, I’hypothése d’un comportement Newtonien du sang
explique aussi en partie les différences obtenues.

Validation du modéle MPTT

Les résultats obtenus avec le modele MPTT s’avérent tout a fait satisfaisant quant a leur application
particuliére au cas de 1’étude des phénoménes d’endofuites dans un AAA. Rappelons que 1’étude de ce
modéle rhéologique élaboré n’a pas pour seule ambition 1’étude des phénomeénes d’endofuites mais
une utilisation plus générale, a différentes configurations d’écoulement. Les différents parameétres de
ce modele permettent de modéliser un comportement non-Newtonien plus ou moins accentué du sang
avec une prise en compte plus ou moins appuyée du comportement des globules rouges dans le
plasma... et autorise donc la modélisation de 1’écoulement sanguin aussi bien dans les artéres que dans
les veines ou les capillaires.

L’avantage majeur de ce modele complexe est la possibilit¢é d’examiner une multitude de
configurations. Il est donc intéressant, a ce stade de 1’é¢tude, d’analyser la sensibilit¢ du modeéle MPTT
a la variation de certains paramétres rhéologiques, tels que le débit sanguin ou la viscosité du sang,
afin de représenter le mieux possible la diversité des patients se présentant a une procédure
endovasculaire.

100




Etude paramétrique

Avant de coupler le modéle rhéologique sanguin de MPTT avec la déformation de la structure
endoprothése/aorte/athérome, il est donc intéressant d’avoir connaissance de l'influence des différents
paramétres caractérisant le sang sur les valeurs des contraintes pariétales. De cette maniére nous
pourrons avoir une idée de I’intervalle sur lequel peuvent évoluer ces contraintes.

- Influence du rayon du vaisseau sanguin R

Dans la partie 11.4.1, nous avons pu démontrer qu’une variation du rayon de I’artere de =+ 10%
entrainait une variation significative du pic de contraintes pariétales. Ce fait nous a permis de justifier
I’utilisation d’un couplage fluide-structure, et nous a donné des premiéres conclusions quant a
I’influence du rayon sanguin sur les contraintes pariétales.

Nous avons vu dans la partie 1.2.1 que le diamétre moyen de 1'aorte abdominale est de 2.3+ 0.1 cm
chez I'nomme et de 1.9+ 0.1 cm chez la femme. La formation de l'anévrisme s'accompagne d'un
¢largissement de l'aorte et son diamétre peut atteindre 7 cm dans les cas les plus graves. Nous allons
compléter 1’étude réalisée dans la partie 11.4.1 par le calcul des contraintes sur les parois d’un
anévrisme de 6 cm de diamétre. Ce complément nous permettra d’avoir un ordre d’idée de I’intervalle
limite des contraintes sanguines qui seront appliquées sur notre mod¢le.

Grandeur Signification Valeur
R Rayon de l'aorte 3*10%m
Unoy= 2—% Vitesse moyenne 1.53*%10° m/s
_3Q : : 3
Upax = IR Vitesse maximale 2.3* 107 m/s
Y% :ﬁg—z R Taux de cisaillement 2700 s™!

Table I11.3 : Paramétres du modele de MPTT
Les résultats sont les suivants :

Lo f‘
w10 = 1 :
4 Wyidth 1 Time £ o -1

Width r*

]

Tirme t*

Figure III.1 : Contraintes pariétales T,, et N; adimensionnées en fonction du temps et du rayon de 1’aorte
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Amplitude maximum Comparaison p/r

Contrainte Variation selon t (mPa) Référ ence

Oscillation a la fréquence

T .
i cardiaque w

15 -89%

N, Oscillation a 2*w 1.9 *10™ -99%

Table I11.4 : Contraintes sanguines pariétales

Les contraintes sanguines exercées sur les parois de I’anévrisme seront donc nettement inférieures aux
contraintes sanguines exercées en amont et en aval de celui-ci.

- Influence du débit sanguin Q

Chez I’homme, au repos, a la fréquence cardiaque de 70 a 75 pulsations par minute (w = 7.5 rad/s), le
débit sanguin est alors de 5.5 L/min. Dans le cas d'un effort physique intense, la fréquence cardiaque
peut monter a 180 pulsations par minute (w = 18.8 rad/s) et le débit sanguin peut alors atteindre
25L/min. Les patients atteints d'anévrisme sont généralement agés et une simple montée d'escalier
peut correspondre a un effort sportif chez un individu plus jeune. Il est donc intéressant d'observer si
un débit sanguin élevé a une influence sur les valeurs des contraintes sanguines pariétales.

Les patients atteints de pathologies cardiovasculaires, telle qu’un anévrisme de 1’aorte abdominale,
présentent, en large majorité, une hypertension artérielle. Dans notre configuration d’écoulement,
I’influence de la pression artérielle sur les contraintes sanguines sera la méme que I’influence du débit
sanguin.

Grandeur Signification Valeur

Q Débit 25 L/min

W Pulsation cardiaque 18.8 rad/s
Unnoy = 2—% Vitesse moyenne 21*10° m/s

_3Q , , 3
Upax = IR Vitesse maximale 31.25* 107 m/s

Table I11.5 : Paramétres du modele de MPTT

Les résultats sont les suivants :
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Figure II1.2 : Contraintes pariétales T,, et N; adimensionnées en fonction du temps et du rayon de 1’aorte

Comparaison p/r

Contrainte Variation selon t Ampll'Fude,maX|mum ala "y
paroi del’aorte (mPa) Référence
T, Oss:lllatlon ala pouvelle 669 +300 %
fréquence cardiaque w
N, Oscillation a 2*w 0.34 + 1500 %

Table IIL.6 : Contraintes sanguines pariétales

On observe une augmentation drastique de l'amplitude des contraintes sanguines pariétales. Ce fait
sera a considérer dans la suite de notre étude : une augmentation soudaine (montée d'escalier) et aussi
conséquente des contraintes sanguines peut surcontraindre le systéme endoprothése/aorte et provoquer
des phénomeénes de migrations ou de décollement. De méme, les patients présentant une hypertension

artérielle subiront les mémes conséquences que celles obtenues ici.

- Influence de la viscosité des globules rouges 7o

. N . , , . ., . 3
Si I'on considére un taux de cisaillement élevé, le sang a une viscosité moindre : WUgn, = 5*10™ Pa.s (le

sang est plus fluide). La viscosité des globules rouges s'en trouve modifiée.
La fluidité du sang du patient a-t- elle une influence sur les contraintes sanguines pariétales?

Grandeur Signification Valeur
H Viscosité du sang a fort taux de cisaillement 5%10 Pa.s
Viscosité des globules rouges %103
o a fort taux de cisaillement 9*107 Pas

Table I11.7 : Paramétres du modéle de MPTT
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Figure II1.3 : Contraintes pariétales T,, et N; adimensionnées en fonction du temps et du rayon de 1’aorte
: _ Amplitude maximum ala | Comparaison p/r
Contrainte Variation selon t bt : pat P
paroi del’aorte (mPa) Référence
T, Oscﬂlatlon'a la fréquence 11.7 92 9%
cardiaque w
N Oscillation a 2*w 1.32 %107 -93 %

Table II1.8 : Contraintes sanguines pariétales

On peut observer une forte diminution des contraintes sanguines pariétales lorsque le sang est soumis
a un fort taux de cisaillement et est donc plus fluide.

-> Influence des autres parametres

Il est apparu que les paramétres suivant n'influencaient pas significativement I'amplitude des
contraintes pariétales : le module de cisaillement du sang G o, le taux de glissement &, le degré de la

loi puissance n.

- Bilan

Le tableau ci-dessous présente les intervalles sur lesquels peuvent évoluer les contraintes sanguines

pariétales :
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Variable Intervalle (mPa)
N, [1.9 *10*; 0.34]

Table I11.9 : Intervalles limites des contraintes sanguines pariétales




111.2.2. Validation du modéle viscoélastique

Dans la partie 1.4.3, nous avons vu la nécessité de prendre en compte le caractére viscoélastique de
I’aorte dans la modélisation. Dans la partie 11.3.2, nous avons choisi le modele de Maxwell généralisé
suivant :

LSS x‘x’f’/’/‘x‘f{/‘x‘r’/’
i
G1§ ng

?}‘1|—_j 3’?2\__

Gn

T

(LI

Figure I11.4: Modéle de Maxwell généralisé

La description de la fonction de relaxation correspondante ainsi que la modélisation éléments finis se
trouvent en 11.3.2. Une fois ce modéle implémenté dans le code Plast2, il fait I’objet d’une validation
grace a I’étude de deux cas simples.

Cette validation est issue de la collaboration avec le Centre de Recherche et d’Application en
Traitement de I’Image et du Signal et plus spécifiquement avec des membres de I’équipe Imagerie
Ultrasonore : S. Balocco, G. Courbebaisse, O. Basset et C. Cachard. Les recherches récentes en
imagerie ultrasonore ont montré 1’intérét de cette nouvelle technique pour tenter d’extraire des
informations complémentaires a 1’échographie classique et pour permettre des mesures quantitatives
précises dans le but de faciliter le dépistage et la prévention des maladies liées a 1’athérosclérose.
Rappelons que la plaque d’athérome entraine des 1ésions de la paroi artérielle : celle-ci perd de son
¢lasticité et ses caractéristiques mécanique sont modifiées.

Le travail de doctorat de S. Balocco [BalO6] porte sur la quantification des caractéristiques
mécaniques viscoélastiques des parois vasculaires a partir de mesures ultrasonores et par résolution
d’un probléme inverse (figure II1.5).

] \ . Module
Contraintes 0 |— P Problémeinverse N
d’Young E
> -
Déformations Coefficients de
des parois € viscosite L

Figure II1.5: Probléme inverse

L’intérét majeur de la méthode proposée réside dans le fait que les mesures mécaniques sont dérivées
uniquement de données ultrasonores qui présentent 1’avantage d’étre non invasives et non irradiantes.
Dans un premier lieu, leur étude s’est focalisée sur une artére facilement accessible par les ultrasons :
la carotide.

Pour les besoins de son étude, S. Balocco a du introduire le modéle de Maxwell généralisé de la figure
II1.4 dans le code de FEMLAB. Nous avons donc décidé de réaliser une validation du modéle
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viscoélastique, dans chacun des codes Plast2 et FEMLAB, grace a la comparaison des résultats
obtenus dans 1’étude de deux cas simples.
Rappelons que la fonction de relaxation du modele de Maxwell généralisé a la forme suivante (cf.

.3.2):
_t

G(t)=Gw+Zn:G e’ avec G,= E

2(1+v) ) +ZG

La premiére étude a eu pour objectif la comparaison entre un calcul purement élastique et un calcul en
viscoélastique mais avec des coefficients tels que la viscosité du systéme soit quasi-nulle. Cette étude

a permis de faire une premiére validation pour chacun des codes en particulier et d’effectuer une
premiere comparaison entre les deux codes.

La géométrie étudiée et les résultats sont présentés ci-dessous (figure II1.6 et table II1.10). Les
caractéristiques matériaux, le chargement et les conditions limites sont détaillés en Annexe 7.

bbb el o

y

L.

® - °
A E B
Figure I11.6: Etude 1

Le tableau suivant présente les déplacements selon x et y du point C, de coordonnées (1 ; 1), ainsi que
le temps a partir duquel le maximum des déplacements est atteint. La derniere ligne correspond a la
différence relative en considérant la valeur obtenue avec Plast2 comme étant la valeur référence.

Elastique Viscoélastique ‘quasi-nul’
Amplitude Atteinte du Amplitude Atteinte du
dép/x (mm) | déply (mm) | MEXIMUM | qan/e (mm) | déply (mm) | Maximum
FEMLAB 4.0 *107 -1.78 *107 ls 4.00 *10° | -1.78 %1072 ls
Plast2 6.0%107 -1.46*107 s 6.27%107 -1.5%10 ls
Ecart
relatif a 34 % 21 % - 36 % 18% -
Plast2
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Les écarts obtenus a I’issue de cette étude restent raisonnables :
- pour chacun des codes, la différence relative entre le calcul élastique et le calcul
viscoélastique ‘quasi-nul’ ne dépasse pas 4%.
- la comparaison des résultats obtenus par les deux codes s’avére elle aussi tout a fait
acceptable.

La seconde étude concerne un quart d’artére soumis a un chargement radial. De méme, la géométrie et
les résultats sont présentés ci-dessous (figure I11.7 et table II1.11). Les caractéristiques matériaux, le
chargement et les conditions limites sont détaillés en Annexe 7.

C

B

Figure I11.7: Etude 2

Le tableau suivant présente les déplacements selon x et y du point E, de coordonnées (3, 4), situé sur la
paroi interne de I’artére, ainsi que le temps a partir duquel le maximum des déplacements est atteint.
Comme précédemment la derniére ligne permet la comparaison des résultats obtenus entre les deux
codes.

Dep/x Deply
Amplitude Atteinte du amplitude Atteinte du
max max
FEMLAB 0.335 mm 1.2 sec 0.446 mm 1.19 sec
Plast2 0.371 mm 1.1 sec 0.479 mm 1.2 sec
Ecart relatif a 0 o
Plast? 9% - 6% -

Table III.11: Résultats de 1’étude 2

Les résultats obtenus par Plast2 et Femlab ne différent, au plus, que de 9%. Ce résultat est tres

satisfaisant et nous prouve le bon fonctionnement du module viscoélastique qui a été ajouté au code
Plast2.

107



111.2.3. Validation de la maquette compléte

Notre maquette numérique complete est constituée de trois structures solides déformables
(aorte/endoprotheése/athérome) soumises a I’écoulement du sang.
Le chargement induit par le flux sanguin peut tre pris en compte de deux manicres (cf. 11.4):
- soit calculé pour une géométrie initiale, identifi¢ comme une fonction sinusoidale puis
appliqué comme un chargement fonction du temps (cf. 11.4.2).
- soit réactualisé a chaque pas de temps afin de prendre en compte les déformations de la
géométrie et aboutir a un couplage fluide-structure (cf. 11.4.3).

Dans les deux cas, les contraintes sont calculées avec le modéle MPTT. Ce modele a fait I’objet d’une
validation dans la partie II1.2.1. Il serait désormais intéressant de prouver I’intérét du choix d’un
couplage fluide structure pour I’é¢tude des phénomenes d’endofuite.

De la méme maniére, on peut considérer la paroi aortique comme étant élastique ou viscoélastique. Le
modele viscoélastique a fait I’objet d’une validation dans la partie II1.2.2. Nous allons donc aussi
prouver I’importance du choix de la caractérisation mécanique de 1’aorte dans ce type d’étude.

Pour cela, nous allons nous baser sur le modéle de référence qui a été décrit en partie I1.5. Pour
justifier I'intérét du choix du couplage nous allons comparer :
- les résultats obtenus avec le modéle de référence avec I’hypothése du chargement fonction
du temps uniquement (noté CHf(t))
- les résultats obtenus avec le modéle de référence avec I’hypothése du couplage (noté FS)

De méme, pour justifier I’intérét de la caractérisation viscoélastique de 1’aorte, nous allons comparer :
- les résultats obtenus avec le modéle de référence en considérant I’aorte élastique (noté E)
- les résultats obtenus avec le modéle de référence en considérant 1’aorte viscoélastique
(noté VE)

Pour cela, nous allons considérer quatre nceuds particuliers du maillage : deux sur la surface externe de
I’endoprothése (en bleu) et deux sur la paroi interne de 1’aorte (en rouge).

_______________________________________ _>Z_________________
l Ecoulement sang
r S —
A B D
[ ) o (-]
0
(]

Figure II1.8: Systéme complet

r z

(mm) | (mm)
A 10 0
B 10 60
C 28 0
D 10 90

Table I11.12: Coordonnées des points d’étude
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Choix du chargement sanguin : CHf(t) ou FS

Nous allons comparer les résultats obtenus (déplacements, états des contacts entre les surfaces,
contraintes...) avec les deux types de chargement sanguin.

- Déplacements:
Nous représentons les coordonnées radiale et longitudinale en fonction du temps.
Pour le point A:

105 G Em
— CHfi) — CHf()
——FS —+—FS
5]
1
4
10.95 P
E
E 2
£ °
ry g
E 109 5 0
5 2
: !
3 s
= _
£ 1085 $ 7
S c
E s
] 2
3 5
Q
108 o
-B
10.75
-8
107 1 1 1 1 1 1 1 1 1 1 10 | | 1 | | 1 |
o ooe 01 015 02 02 03 035 04 045 05 o oo0s 01 015 02 0Z5 03 035 04 045 05
Temps (s) Temps (s)
Figure II1.9: Position du point A au cours du temps
Pour le point B:
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10.9 . .

Coordonnée radiale {mm)

T T T T T I I SB E T T T T T I I
——CHf(t) ——CHf(t)
——FS ——FS
585

454

m m
o o
[N w

Coordonnée longitudinale (mm)
5]

58
57.8
578
103 | | | | | | | | | 577 | | | | | | | | |
O 005 01 015 02 02 03 035 04 045 05 0 005 01 015 02 025 03 035 04 045 05
Temps (s) Temps (s)
Figure II1.10: Position du point B au cours du temps
Pour le point C:
10°
242 . . . | | | . . ‘ 8 . . | | | | :
—— CHf{t) ——CHf(t)
——FS ——FS
B4 8
2638
E
ok E
-]
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S B ]
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3 2
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226
2826
28 24 1 1 1 1 1 1 1 1 Il _8 1 1 1 Il 1 1 1 Il 1
0 005 01 015 02 025 03 035 04 045 05 0 005 01 015 02 025 03 035 04 045 05
Temps (s) Temps (s)
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Figure III.11: Position du point C au cours du temps



Pour le point D:
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Figure I11.12: Position du point D au cours du temps

Dans le cas du modéle de référence, on note une différence maximum de 8% sur les déplacements du
point A Cette différence ne permet pas de justifier I’utilisation du couplage fluide structure.

Or, rappelons que le modele de référence fait intervenir une précontrainte de 1’endoprothese
relativement importante (50 000 Pa) tendant a stabiliser I’ensemble du systéme dés son application.
Afin d’évaluer la sensibilité de la maquette au choix de la maniére d’appliquer le chargement sanguin,
nous nous sommes intéressés a 1’étude d’un second cas. Cette seconde étude reprend le modele de
référence et a pour seule modification la valeur de la précontrainte P : celle-ci est désormais imposée a
5000Pa. En diminuant la précontrainte nous gommons ses effets et exacerbons ceux des contraintes
sanguines. Ainsi nous espérons pouvoir mieux visualiser I’importance du choix effectué entre CHf(t)
et FS. De plus, cette nouvelle configuration numérique peut étre associée a un cas réel de mauvais
dimensionnement de 1’endoprothése et posséde donc toute la légitimité d’étre étudiée. Dans cette
nouvelle configuration, voici les déplacements aux quatre nceuds A, B, C et D.
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Pour le point A:
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Figure III.13: Déplacements au point A
Pour le point B:
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Figure I11.14: Déplacements au point B



Pour le point C:
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Figure I11.15: Déplacements au point C
Pour le point D:
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On peut noter les observations suivantes :
- les déplacements selon r ne différent, au plus, que de 1% entre les deux types de
chargement
- pour le déplacement selon z du point A, a t = 0.27 s, on note une différence de 49% par
rapport au couplage FS.

Le décollement de I’endoprothése va survenir subitement suite a la prise en compte simultanée de
parametres défavorables concernant le chargement sanguin, le dimensionnement de la prothése et son
positionnement au cours du cycle cardiaque... Le moindre élément peut étre responsable d’un
phénomene d’endofuite. Nous retiendrons donc que la différence de déplacement du point A observée
dans I’étude précédente est a considérer avec attention. L’idée du couplage fluide structure nous
rapproche de la réalité et cette option doit donc étre envisagée comme la plus valable.

- Contact Endoprothése/Aorte:

Une autre comparaison intéressante concerne 1’évolution de I’état des nceuds dans le contact
endoprothése/aorte. Rappelons que notre objectif est la détection des phénoménes d’endofuite au
niveau de la zone d’attache proximale de I’endoprothése. L’évolution des nceuds du contact dans cette
zone particuliére est donc de premiére importance.

Nous allons donc considérer 1’évolution des nceuds de la paroi externe de 1’endoprothése, ceux-ci
pouvant avoir le statut glissant, adhérent ou décollé par rapport a la paroi interne de I’aorte. La zone
d’étude se situe sur la ligne bleue pointillée.

Figure II1.17: Systéme complet

Dans le contact endoprotheése/aorte, les nceuds de I’endoprothése se situant dans la zone [BC] seront
forcément en état ‘décollé’ étant donné que 1’athérome s’interpose entre les deux. Notre attention se
portera plus spécifiquement sur la zone d’attache proximale [CD] et sur la zone d’attache distale [AB].
Les graphes ci-dessous représentent les statuts des nceuds de la paroi externe de 1’endoprothése dans sa
position initiale, a différents moments du cycle cardiaque.

114



200

150

100

a0

*  Adhérent
*  Glissant
Décollé

[+2]
-~
o
@
S
Ix]
o
=

Figure II1.18: Contact endoprothése/aorte a t = 0.01s

T =0.01 s : fin d’application de la précontrainte
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Figure I11.19: Contact endoprothése/aorte a t = 0.14s
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T=03s:
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Figure I11.20: Contact endoprothése/aorte a t = 0.3s
T =0.5s: demi cycle cardiaque
* 5 * A
Adhérent Adhérent
*  Glissant * Glissant
20} Décollé | 200} Décollé |
180+ 180 =
100 100 =
a0 = S0 =
n] | | | | | | | | n] | | | | | | | |
g B 7 g 9 10 1 12 13 14 15 g B 7 g 9 10 1 12 13 14 15
CHF(t) FS

116

Figure I11.21: Contact endoprothése/aorte a t = 0.5s



Au cours du cycle cardiaque, on peut noter des différences significatives dans 1’évolution du contact
entre I’endoprothése et 1’aorte, suivant si le calcul est appliqué comme un chargement fonction du
temps ou a travers un couplage fluide structure. La répartition des statuts des nceuds de ce contact
donne de précieuses informations et permet I’observation des phénoménes d’endofuite.

- Contraintes o, :
[0.00394 CHf(t)

—-0.00321

—=0.0104

—-0.0389
——0.0461
—0.0532

—0.0604

SIGMRR
0.0111
0.00393 F S
——0.00322

—-0.0104

—-0.0383

—-0.0481
-0.0532

-0.0803

Figure I11.22: Répartition de O, dans les 2 types de chargement

La répartition des contraintes et les valeurs obtenues ne différent pas significativement entre les deux
types de chargement.

- Conclusion :

Que ce soit pour les déplacements de certains nceuds bien particuliers du systéme ou dans 1’étude de
I’évolution du contact entre 1’endoprothése et 1’aorte au cours du temps, on observe des différences
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significatives dans les résultats selon que le chargement sanguin appliqué est uniquement fonction du
temps ou provenant d’un couplage fluide structure. L’idée d’utiliser un couplage fluide structure
permet de mieux décrire les phénoménes réels et nous avons pu constater, dans un cas sensible de
décollement, que les déplacements de 1I’endoprothése s’en trouvaient considérablement modifié.

Ces différentes comparaisons nous permettent de valider 1’utilisation du couplage fluide-structure pour
I’étude des phénomeénes d’endofuite.

Caractérisation mécaniquedel’aorte: E (élastique) ou VE (viscoélastique)
Afin d’étudier I’importance du choix de la caractérisation mécanique de la paroi aortique (¢lastique ou
viscoélastique), nous allons comparer les résultats obtenus (déplacements, états des contacts entre les
surfaces, contraintes...) avec les deux choix possibles.

- Déplacements:

Considérant la configuration de la figure II1.17, nous allons nous intéresser successivement aux
déplacements des points A, B, C et D du modéele de référence.

Nous obtenons pour le point A:
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Figure II1.23: Position du point A au cours du temps
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Pour le point B:
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Pour le point C:
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Pour le point D:
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Figure I11.26: Position du point D au cours du temps
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Pour chacun des points de 1’étude et pour chaque type de déplacement nous avons relevé la différence
relative maximum atteinte au cours du demi cycle cardiaque, entre les deux caractérisations de 1’aorte :

r 0,
Point A De,:placement selon r 5%
Déplacement selon z 150 %
r 0
Point B D?placement selon r 37 %
Déplacement selon z 22 %
A o
Point C D?placement selon r 25 %
Déplacement selon z 200 %
A 0
Point D D?placement selon r 40 %
Déplacement selon z 21 %

Table III.13: Comparaison des déplacements

Les différences constatées dans les déplacements des quatre nceuds prouvent 1’importance du choix de
la caractérisation du comportement mécanique de 1’aorte. Les points A et C, situés au centre du
systéme semblent étre particulierement affectés par ce choix dans leurs déplacements longitudinaux.
Les points B et D sont plus sensibles a ce choix dans leurs déplacements radiaux. La présence de
I’athérome entre I’endoprothése et 1’aorte sur 1’axe [AC] contribue certainement a ces modifications.

-> Contact Endoprothese/Aorte:

De la méme manieére que précédemment nous allons nous concentrer sur 1’évolution du contact
endoprotheése/aorte. La zone d’étude représentée sur les graphes ci-dessous est la partie [AD] définie

sur la figure I11.17.
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T =0.01 s : fin d’application de la précontrainte
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Figure I11.27: Contact endoprothese/aorte a t = 0.01s
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Figure I11.28: Contact endoprothése/aorte a t = 0.1s
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T=03s
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Figure I11.29: Contact endoprothése/aorte a t = 0.3s
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Selon que I’on considére 1’aorte élastique ou viscoélastique, les différences dans 1’évolution du contact
endoprothése/aorte sont flagrantes. On se retrouve donc dans deux configurations complétement
différentes, avec, par exemple, la possibilité pour I'une d’aboutir a un décollement alors que 1’autre

n’en montrera peut étre aucun signe.

- Contraintes o, :

Figure I11.31: Répartition de O,
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Sont représentés ci-dessous les répartitions de o, dans le cas élastique (E) puis dans le cas

viscoélastique (VE).
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Tout d’abord, on peut constater une différence dans la valeur maximum atteinte par o, : 12200 Pa

dans le cas ¢lastique et 11100 dans le cas viscoélastique. Ensuite, il faut noter que la répartition de o,
n’est pas la méme dans I’athérome.

- Conclusion :

Les résultats précédents prouvent I’impact du choix de la caractérisation mécanique de ’aorte sur
I’ensemble du systéme. L.’objectif est donc de représenter le comportement de 1’aorte de la maniére la
plus réaliste possible. Nous avons vu dans la partie 1.4 que celle-ci présentait un comportement
viscoélastique non linéaire. Dans la suite de ces travaux, pour une premicre phase de modélisation,
nous allons la considérer viscoélastique linéaire.

Validation de la maquette compléte

Maintenant que I’intérét du couplage faible et de la caractérisation viscoélastique de 1’aorte a été
prouvé, nous allons réaliser une validation du logiciel complet. Considérons le modéle de référence
défini en I1.5, axisymétrique, en grandes déformations, avec le chargement sanguin appliqué a travers
un couplage fluide structure et I’aorte considérée viscoélastique.

Nous allons comparer les résultats obtenus a partir de ce modele avec des résultats théoriques, des
observations cliniques ou encore des résultats de simulations numériques.

- Résultatsthéoriques:
Les rares résultats théoriques pouvant nous servir de comparaison sont issus des travaux de Nichols,

(INic90]) sur les écoulements de sang dans les artéres. Ceux-ci concernent 1’artére saine ou 1’artére
pathologique atteinte d’un anévrisme et sont basés sur [’utilisation de la loi de Laplace.

Grandeur Théorie Plast2 I%cart rfela_nf
alathéorie
Déformation radiale 0.203 mm 0.154 mm 24 %
_ (paroi interne)
Arteresaine : - —
Contrainte glr'conferentlelle 0.115 MPa 0.128 MPa 1%
(paroi interne)
Anévrisme | Contrainte circonférenticlle 0.16 MPa 0.185 MPa 15 %
maximum

Table III.14: Résultats théoriques et comparaison avec Plast2

- Observationscliniques:

Apres I’apparition de la procédure endovasculaire, certains chercheurs se sont intéressés a 1’étude des
mouvements de la paroi de 1’anévrisme exclu par 1’endoprothése. Il s’avere que la détection, non
invasive, des mouvements pulsatiles de la paroi anévrysmale peut donner des indications sur la
présence d’endofuites et méme prouver leur présence. En suivant ce concept, Malina ([Mal98]) a
mesuré les mouvements de la paroi de I’anévrisme de 47 patients ayant subi une procédure
endovasculaire, a 1’aide de 1’échographie ultrasonore. De cette ¢tude nous avons pu extraire des
mesures du déplacement radial.
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Grandeur Mesures cliniques Plast2 Erreur relf_;m_f aux
mesur es cliniques
Anévrisme sans stent Déplacement 1 mm 1.08 mm 8%
maximum
Anévrisme avec stent de la paroi 0.2 mm 0.185 mm 7%

Table II1.15: Résultats cliniques et comparaison avec Plast2

A la suite de ce type d’étude, d’autres chercheurs ont estimé que la pression dans le sac anévrismal
était un meilleur indicateur des phénomenes d’endofuite que la mesure des déplacements de la paroi de
I’anévrisme. En 2004, Dias ([Dia04]) a développé une technique de mesure de cette pression, a I’aide
de ponction lombaire au niveau de 1’anévrisme. Ces mesures peuvent étre comparées aux contraintes
obtenues au sein de 1’athérome a 1’aide de notre maquette numérique.

Perlode_du cycle Pression artérielle Pron_ intra- Plast? Ecart rela_t|f_ aux

cardiaque anévrisme mesures cliniques
Systole (0.3s) 19 000 Pa 6118 Pa 7240 Pa 18%
Diastole(0.1s) 10 000 Pa 5719 Pa 5140 Pa 10%

Table III.16: Résultats cliniques et comparaison avec Plast2
- Simulations numériques:
Enfin, nous pouvons comparer certains de nos résultats a ceux obtenus par Li ([Li04]). Rappelons que

Li a réalis¢é une maquette numérique 3D, asymétrique, d’un anévrisme traité par endoprothése
bifurquée. Le sang est décrit par un modéle de Quemada, non Newtonien (111.2) :

n= L p 111.2
/2
1_1 kO +k°°7/r Ht
20 1+,

Ou 7nest la viscosité du sang, 77,1a viscosité du plasma, ¥, le taux de cisaillement relatif, K, la

viscosité de Quemada a fort taux de cisaillement, K_la viscosit¢é de Quemada a faible taux de
cisaillement.

La cavité de I’anévrisme est supposée €tre remplie par du sang stagnant. L’aorte est considérée
¢lastique. Un couplage fluide structure est réalis¢ a 1’aide du solveur ANSYS. Son objectif est 1’¢tude
des migrations et des phénomenes d’endofuite de type I1.

Grandeur Simulation numérique Plast2 Erreur
Déformation radiale 0.195 mm 0.154 mm 21 %
' (paroi interne)
Artéresaine — —
Contrainte qlr.conferentlelle 0.121 MPa 0.128 MPa 59,
(paroi interne)
Anévrisme | Contrainte circonférentielle 0.175 MPa 0.185 MPa 5%
maximum

Table I11.17: Résultats numériques et comparaison avec Plast2
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Grandeur Simulation numérique Plast2 Erreur

Anévrisme sans stent Déplacement 1.52 mm 1.08 mm 29%
maximum
Anévrisme avec stent de la paroi 0.179 mm 0.185 mm 3%

Table III.18: Résultats numériques et comparaison avec Plast2

Pour la comparaison des déplacements dans un anévrisme exclu ou non par une endoprothése, nous
nous placons dans la configuration utilisée par Li lors de ces études, avec un module d’Young d’aorte
de 1MPa et un module d’Young d’endoprothése de 10MPa.

On considére que le déplacement maximum a lieu lors de la systole.

- Conclusion :

La comparaison de nos résultats avec ceux obtenus a 1’aide de modéles théoriques, d’observations
cliniques et de simulations numériques s’avere €tre treés satisfaisante. Les configurations testées sont
variées et les écarts constatés ne dépassent pas 29%. Apres avoir validé le modéle rhéologique en
II1.2.1, Ie modéle viscoélastique en I11.2.2, nous pouvons estimer que notre logiciel complet est validé.
Rappelons que la plupart des résultats présentés dans cette partie III.2 sont issus du modele de
référence ne présentant pas de phénomene de décollement. Avant de s’attaquer a [’étude des
paramétres pouvant influencer les endofuites de type I, nous allons présenter, dans la partie I111.3, un
cas particulier de décollement.
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111.3. Etuded’un cas particulier de
décollement

La partie 1.2 a permis la validation de la maquette numérique compléte sur le modéle de référence
défini en I1.5. Avec cet outil numérique, I’objectif est d’identifier les facteurs pouvant favoriser les
phénomenes d’endofuites de type 1. Les paramétres biomécaniques soupgonnés de pouvoir influencer
I’apparition d’un décollement de 1’endoprothése sont nombreux : dimensionnement de 1’endoprothése,
caractéristiques matériau des différents ¢léments. ..

Mais avant d’entamer les études paramétriques sur ’apparition des endofuites, nous allons établir
quelques observations générales et comparaisons entre le modéle de référence et un modéle
présentant un cas de décollement.

Ce ‘modéle de décollement’ ne différe du modéle de référence que par la valeur de la précontrainte
appliquée.

Précontrainte
Modélederéférence 50 000 Pa
M odéle de décollement 5000 Pa

Table I11.19: Valeur de précontrainte

Précisons que I’application d’une précontrainte de 5000 Pa correspond & une situation extréme, ne
pouvant pas se rencontrer dans la réalité. L objectif de cette partie est simplement d’exposer quelques
observations générales sur un phénoméne de décollement.

Dans cette étude nous considérerons qu’une endofuite de type I est décelée dés lors que I’extrémité de
la zone d’attache proximale de 1’endoprothése se retrouvera décollée de la paroi aortique. Dés que le
point D de la figure I11.32 aura le statut décollé, nous considérerons que le sang peut s’engouffrer entre
I’endoprotheése et I’aorte et donner lieu a un phénomene d’endofuite de type I.

Figure I11.32: Systéme complet

111.3.1. Répartition des contraintes et des déplacements

- Déplacementsradiaux et phénomeéne de décollement

Nous allons considérer le modéle deréférence, dés le début de I’application du chargement sanguin, a
t=0.03s.La figure I11.33 représente les déplacements radiaux du systéme complet.
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0.113
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Figure II1.33: Déplacements radiaux (mm)

On peut observer une symétrie des déplacements radiaux par rapport a I’axe (Or). La figure suivante
réduit donc I’observation a la partic proximale du systéme et se focalise sur I’extrémité de
I’endoprothése.

0.316

—0.266

Figure I11.34: Déplacements radiaux (mm)
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Dans le cas du modéle de décollement, le phénoméne d’endofuite survient au cours du premier cycle
cardiaque dés t = 0.3 s. La figure II1.35 permet la visualisation du décollement entre 1’endoprothése et
la paroi interne de l'aorte, a t = 1.6s. La figure II1.36 zoome sur l’extrémité proximale de

I’endoprotheése.

S
AN

N
o

Figure I11.35: Décollement de I’endoprothése a t = 1.6s

Figure I11.36: Zoom sur I’extrémité proximale de I’endoprothése

-> Contrainteso,,

Nous considérons le modéle de référence, a t = 0.03 s. La figure I11.37 représente la répartition de la

contrainte 07, .

0.0109

—-0.00373

—-0.0184 \/

-0.033

-0.0478

-0.06823

Figure I11.37: Répartition de O, (Pa)

On observe une symétrie par rapport a I’axe (Or) et une concentration de contrainte dans la paroi de
I’anévrisme. Cette zone est fragilisée par la mise en place de I’endoprothése, il faudra veiller a ne pas
trop la surcontraindre afin d’éviter son éclatement.
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La figure II1.38 réduit I’observation a la moitié du systéme et présente un zoom de 1’extrémité
proximale de I’endoprothése.

I0.0109

——0.00373

——0.033

——0.0476

—0.0623

Figure I11.38: Répartition de O, (Pa)

111.3.2. Survenue du décollement au coursdu cycle cardiaque

Nous allons considérer les noeuds A et B présentés sur la figure I11.39.

Figure I11.39: Systeme complet

Le nceud A est situé¢ a ’extrémité de la surface externe de 1’endoprothése, en contact avec I’aorte. Le
nceud B est situé sur la paroi interne de 1’aorte et correspond a la projection du point A selon 1’axe
(Or). Sachant que le point A va se déplacer selon z, le point B choisi va varier au cours du temps.

On considere qu’il y a endofuite dés que le point A de I’endoprothése est décollé de la paroi aortique.
Ceci équivaut a vérifier si les déplacements radiaux de A et B sont les mémes. Dans le cas d’un
décollement, le déplacement radial de B devient supérieur au déplacement radial de A.

130



Nous allons donc considérer 1’évolution du déplacement radial des nceuds A et B, au cours de deux
cycles cardiaques, pour le modéle de référence et pour le modéle de décollement.

- Modéle deréférence
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Figure I11.40: Déplacements radiaux des nceuds A et B au cours du cycle cardiaque

- Modéle de décollement
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Figure I11.41: Déplacements radiaux des nceuds A et B au cours du cycle cardiaque

131



- Observations

Dans le cas du modéele de référence, aucun phénomene de décollement n’est détecté au cours des deux
premiers cycles cardiaques : le déplacement radial du noeud A est exactement égal au déplacement du
nceud B et le nceud A conserve un statut d’adhérence ou de glissement le long de la paroi aortique (cf.
figure 111.40).

Dans le cas du modele de décollement, les courbes de déplacement radial du nceud A et du noeud B se
superposent dans ’intervalle de temps [0, 0.3] s. A t=0.3 s, le déplacement radial du nceud B devient
supérieur au déplacement radial du nceud A, un écart se crée entre l’extrémité proximale de
I’endoprothése et la paroi interne de I’aorte : on assiste a un phénomene de décollement, le sang peut
s’engouffrer dans 1’anévrisme (cf. figure I111.41).

On peut alors observer le devenir du décollement entre I’endoprothése et 1’aorte. Les conditions
appliquées dans ce cas sont décrites dans la partie 11.4.4. La figure 111.42 présente 1’évolution de
I’amplitude radiale du décollement au cours de deux cycles cardiaques. Dans le cas du mod¢le de
décollement, le noeud A reste décollé sur I’intervalle de temps étudié.

w10
03

Amplitude du décollement (mm)
Pression artérielle (Pa)

0 | | | | | | | | ]
] 0.z 0.4 06 08 1 12 1.4 16 1.8

Temps (s)

Figure I11.42: Amplitude radiale de décollement au cours du temps

111.3.3. Etat du contact endoprothese/aorte au cours du cycle
cardiaque

De la méme manicre que dans la partie I111.2.3 nous allons étudier I’évolution des nceuds du contact
endoprothése/aorte au cours du temps. La zone de contact est sur le segment [AD] de la figure 111.43.
Rappelons que la zone [BC] de I’endoprothése n’étant pas en contact avec 1’aorte, ses nceuds auront le
statut ‘décollé’ en permanence au cours du temps.
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-> T =0.01s
* 2 * -
Adhérent Adhérent
*  Glissant *  Glissant
200 Décollé 1 200~ Décollé A
180 - 180 - —
100 - 100 - .
a0 - A0 - —
0 1 1 1 1 1 | | 1 ] | 1 1 1 1 1 1 1
a 4] 7 g 9 10 11 12 13 14 18 a 4] 7 g g 10 11 12 13 14

Figure I11.43: Systéme complet

r I Ecoulement sang
S —

Modéle de référence Modeéle de décollement

Figure 111.44: Contact endoprothése/aorte a t = 0.01s
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Figure I11.45: Contact endoprothése/aorte a t = 0..3s

- T =0.8s: fin du premier cycle cardiaque
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Figure I11.46: Contact endoprothése/aorte a t = 0..8s
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- T = 1.6s: fin du second cycle cardiaque

*  Adhérent *  Adhérent
*  Glissant *  Glissant
200 Décollé - 200 Décollé |
150 4 150 | .
100 4 100 .
anf- 4 a0k .
] L L L L L L L L ] L L L L L L L L
5 [ 7 & 5 1w 11 12 13 14 15 5 B 7 g 9 0 11 12 13 14 15
Modéle de référence Modéle de décollement

Figure I11.47: Contact endoprothése/aorte a t = 1.6s

On peut constater un décollement quasi complet de I’endoprothése a t = 0.3 s. Seuls deux nceuds,
situés a I’extrémité amont et aval de I’anévrisme, sont en glissement avec la paroi interne de ’aorte. A
t= 0.5 s, ’endoprothése est complétement décollée.

111.3.4. Phénomenes de migration

Une autre complication survenant aprés la procédure endovasculaire est le phénomeéne de migration de
I’endoprothése. D’apres la définition clinique, on parlera de migration lorsque I’endoprothese se
déplacera de plus de 10 mm par rapport a sa position initiale. Certains paramétres, tels que le mauvais
dimensionnement de ’endoprothése ou 1’¢largissement du collet de I’anévrisme, sont mis en cause
lors de 1’apparition de migration.

La démarche d’étude des migrations présentée sur la figure 111.48.
Nous allons observer le déplacement longitudinal de I’extrémité amont de 1’endoprothése :

z; Zy O] z

r l Ecoulement sang
: : _——
: ’ Endoprothése I
i Aprés déformation

Figure 111.48: Phénomeéne de migration
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Si ‘ZO‘ -‘ Z, ‘ 20 : absence de migration et si ‘ZO‘ -‘ Z, ‘ <0 : présence de migration.

On se place a différents instants du cycle cardiaque.

ARERNCLY
T=0.01s T=03s T=08s T=16s
Modéle deréférence 1.4 2.2 2.2 2.2
M odéle de décollement 0.14 0.52 0.94 0.94

Table 111.20: Distance ‘ZO‘ -‘ Z, ‘ en fonction du temps

On ne constate pas de phénoméne de migration de I’endoprothése dans ces deux cas. Précisons que
I’extrémité amont de I’endoprothése montre exactement les mémes déplacements que I’extrémité aval,
de manicre symétrique par rapport a I’axe (Or).

Dans le cas du modéle de référence, la précontrainte élevée de 50 000Pa tend a stabiliser plus
rapidement I’endoprothése que dans le modele de décollement avec une précontrainte de S000Pa.

111.3.5. Conclusion

Apres avoir validé le logiciel développé dans la partie I11.2, nous avons souhaité donner, dans cette
partie, quelques observations globales sur le comportement du systéme complet. Nous avons donc
considéré deux cas, le cas référence et un nouveau cas présentant un décollement.
Cette partie fournit des observations sur la répartition des déplacements, des contraintes... et plus
particuliérement sur le décollement, avec I’étude de 1’état du contact endoprothése/aorte au cours du
temps.
Dans la suite du mémoire nous allons chercher a déterminer quels roles vont jouer les principaux
paramétres biomécaniques suivants dans la survenue des phénomeénes d’endofuite :

- Amplitude de la précontrainte

- Longueur des collets proximaux

- Coefficients de frottement

- Caractéristiques mécaniques de 1’aorte

- Caractéristiques mécaniques de I’athérome

Les deux premiers parameétres cités concernent plus 1’aspect industriel, c'est-a-dire le choix de
I’endoprothése a implanter. Ces parameétres sont les plus faciles a contréler lors de I’implantation de
I’endoprothése. Les deux derniers paramétres concernent plus I’aspect ‘état de santé’ du patient. Ceux-
ci ne peuvent faire 1’objet que d’un bilan et I’endoprothése devra s’adapter a ces caractéristiques. Le
troisiéme parametre dépend a la fois de 1’endoprothése (matériau du revétement) et de 1’état de santé
du patient (topographie de la paroi interne de ’aorte).
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I11.4. Influence dela précontrainte sur le
décollement

[11.4.1. Introduction

Rappelons que la précontrainte est une contrainte radiale uniforme appliquée sur la paroi interne de
I’endoprothése. Cette précontrainte simule la mise en place de I’endoprothése auto expansive : lorsque
celle-ci se déploie au niveau de 1’anévrisme, elle tend a retrouver sa forme initiale et vient contraindre
la paroi aortique. C’est cette précontrainte qui permet a 1’endoprothése de se maintenir en place. La
valeur de la précontrainte va dépendre directement des caractéristiques géométriques de
I’endoprothése et de 1’aorte. L objectif du chirurgien est d’arriver a trouver la précontrainte optimale
que I’endoprothése devra appliquer sur I’aorte de maniére a prévenir tout phénomeéne de migration et
d’endofuite aprés ’opération, sans pour autant surcontraindre la paroi artérielle déja fragilisée par
I’anévrisme. Malheureusement, plusieurs études cliniques font état de nombreux mauvais
dimensionnements de I’endoprothése ayant pour conséquence une ou plusieurs complications graves
apres ’implantation (cf. partie 1.2.2).

Dans cette partie, nos objectifs seront :
- d’observer si le parameétre ‘précontrainte’ joue un role dans I’apparition des endofuites de
type I ou des migrations.
- de dégager des consignes quant au dimensionnement de 1’endoprothése afin de limiter les
risques de complication.

Selon Comolet, [Com84], les milieux biologiques ne sont généralement pas homogénes ni isotropes.
En raison de I’hétérogénéité du milieu, la loi effort-déformation dépend de la manieére dont
I’éprouvette a été taillée dans le milieu.

En ce qui concerne les parois vasculaires, 1’intérét se porte sur des éprouvettes taillées, soit selon la
direction axiale du conduit (déformation axiale ou longitudinale) soit selon sa circonférence
(déformation circonférentielle). Quelque soit la méthode, la courbe effort déformation est fortement
non linéaire et présente les caractéristiques de celle d’un milieu viscoélastique (cf. partie 1.4.1).

Par ailleurs, 1’état physiologique moyen des parois vasculaires est un état de contrainte non nulle
(point M) ce qui conduit a étudier le comportement du matériau autour de ce point et non a partir de
I’origine 0 des contraintes.

9
B>

o £

Figure I11.49: Loi de comportement non linéaire d’un tissu vasculaire

Ce fait justifie I’introduction dans les calculs de la pente de la tangente en M, c'est-a-dire le module

d
incrémental E; . = (d—o-j .
E Jm

Dans les conditions physiologiques, la variation relative du rayon des artéres est au maximum de 7 a
10 % autour de sa valeur moyenne correspondant a une pression transmurale p (cf. Rappél ci-dessous)
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de I’ordre de 100mmHg. Pour de telles déformations, le comportement de la paroi est suffisamment
bien déterminé par la connaissance du module incrémental défini a cette valeur de la pression.

Soit donc une coque cylindrique isotrope, déformée a longueur constante, dont les rayons intérieur et
extérieur sont respectivement R; et R., quand la pression transmurale p;-p. est p. Si une variation de
pression p entraine une variation de R. du rayon extérieur, on a, en appliquant les équations linéaires
de I’¢lasticité (Bergel) :

R.R' Ap
R - R’ AR

e -
Si la paroi cylindrique est d’épaisseur e faible devant le rayon moyen R (E<10 "), on a

Ene=2(1- V) 1113

sensiblement :

R* A
Eine=(1- V* AN 111.4
e AR,
. . . . . . i s . e .
Bien que les parois vasculaires ne soient pas isotropes et pas toujours d’épaisseur relative E petite, on

utilise ces derniéres formules en premiére approximation.

Rappel :

En raison de la déformabilité de leurs parois, les dimensions transversales des vaisseaux sanguins
dépendent de la pression transmurale p = p;-p., différence entre la pression intérieure p; et la pression
extérieure p.. Souvent, on admet que la pression extérieure p. est constante et égale a la pression
atmosphérique, on peut prendre cette derniére comme origine des pressions et écrire p = p;.

Evaluation dela précontrainte exer cée par |I’endoprothese:

On veut connaitre la pression que va exercer I’endoprothése sur 1’aorte, une fois celle-ci mise en place.
Cette pression résiduelle, nommée précontrainte, permet le maintien de 1’endoprothése en place, au
niveau de I’anévrisme. Cette précontrainte va dépendre des caractéristiques mécaniques et
géométriques de I’endoprothese et de 1’aorte.

Une donnée importante nous a été fournie par des membres de Medtronic (société fabricant d’implants
endovasculaires, [Med]) : I’endoprothése choisie pour un patient X a un rayon 20 % supérieur au
rayon de I’aorte de ce patient. Une étude clinique menée par Abraham, [Abr02], sur I’implantation de
I’endoprothése Zénith sur 116 patients entre 1998 et 2001 confirme cette donnée : le diamétre des
endoprotheses mises en place sont surdimensionnées de 10% a 20% par rapport au diamétre de 1’aorte.

Le rayon de I’aorte ‘référence’ étant de Ryone = 1*¥107 m, le choix des ingénieurs et des cliniciens se
portera donc vers une endoprothése de rayon R,epos = rayon de ’endoprothése avant la pose = 1.2 *
107 m.

Dans notre mode¢le, la précontrainte est représentée par I’application, au cours d’une premicre étape de
chargement, d’une pression P a I’intérieur de I’endoprothése, celle-ci étant déja mise en place dans
I’aorte.

Pour avoir une estimation de cette précontrainte P:

1- Calcul du AP nécessaire pour avoir une variation du rayon extérieur de I’endoprothése AR, =
2*10” m. (approximation 1 : on suppose que 1’endoprothése va retrouver sa forme initiale une
fois mise en place = on surévalue la valeur de la pression)

R A
E=(1-v* ~ap 1L5

e AR,
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2-  On applique cette pression P dans notre modéle. (approximation 2 : on applique la pression

calculée pour I’endoprothése seule a notre systéme complet > on sous évalue les

déplacements)

Rayon endoprothése X % > Rayon aorte

AR, maximum (m)

50% 5%107
20% 2% 1073
1% 1*10™

L’objectif étant d’établir une plage raisonnable de valeur de la précontrainte on pourra calculer le AP
dans les différents cas suivant :

Table II1.21: Surdimensionnement

11.4.2. Plan d’ é&tude

On suppose que les paramétres concernant I’existant (aorte, sang et athérome) sont fixés. Les valeurs
utilisées sont celles du modéle de référence.
L’estimation de la précontrainte dépend du module d’Young E de 1’endoprothése.
Or, d’apres la partie I11.5.1:
Eendoprothéeee [10 > 100] MPa

On choisit d’étudier 3 cas : Ecngoprothese = 10 MPa, Ecngoprothese = 50 MPa et Ecngoprothese = 100 MPa.

Pour chacun de ces cas, nous allons faire varier la précontrainte P sur un intervalle raisonnable, qui
sera déterminé par la méthode décrite dans 11.4.1.

Rappelons que:

Vendoprothéee =0.45

Rendoprothéﬁe =9.9% 10-33 m
€endoprothese = 0.1 *10” m

D’ou, pour chaque type d’endoprothése, on obtient les intervalles de précontrainte correspondant a un
surdimensionnement de 1% a 50% :

Rayon endoprothése X % > Rayon aorte | AR, maximum (m) AP (Pa)
50% 5*%107 63 967
20% 2% 107 25587
1% 1*10* 1279
Table I11.22: Précontraintes avec Eendoprothese = 10MPa
Précontrainte € [1000 ; 70 000] Pa
9 Emdoprothé% = 50M Pa .
Rayon endoprothése X % > Rayon aorte | AR, maximum (m) AP (Pa)
50% 5%107 319 844
20% 2% 107 127 935
1% 1*10* 6 395

Table I11.23: Précontraintes avec Eengoprothese = SOMPa
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Précontrainte € [6000 ; 400 000] Pa

Rayon endoprothése X % > Rayon aorte | AR, maximum (m) AP (Pa)
50% 5%107 639 689
20% 2% 107 255 875
1% 1*10* 12 794

Table I11.24: Précontraintes avec Eendoprothese = 100MPa

Précontrainte € [12 000 ; 700 000] Pa
111.4.3. Résultats

Pour chacune des valeurs de Eendoprothese NOUs avons balayé I’intervalle de précontrainte défini en 111.4.2
et surveillé 1’apparition ou non de décollement entre 1’endoprothése et 1’aorte, au niveau de la zone
d’attache proximale.

9 Emdoprothé% = 10M Pa .

Précontrainte appliquée (Pa) Tempstotal (9) Décollement ?
100 000 0.1 non
70 000 0.2 non
5000 0.03 non
2 000 0.03 non
1 000 0.1 non

Table I11.25: Apparition du décollement

Précontrainte appliquée (Pa) Tempstotal (s) Décollement ?
100 000 0.3 non
50 000 1.7 non
40 000 0.03 non
30 000 0.03 non
10 000 0.5 non
6 000 0.2 non
5000 1.7 oui
3 000 0.1 oui
2000 0.03 oui

1 000 0.03 oui

Table II1.26: Apparition du décollement

> Eendoprothéﬁ = 100M Pa:

Précontrainte appliquée (Pa) Tempstotal (9) Décollement ?
30 000 0.03 non
20 000 0.1 non
19 000 0.03 oui
18 000 0.03 oui
15 000 0.03 oui

Table I11.27: Apparition du décollement
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111.4.4. Conclusion

Dans le premier cas, avec Eendoprothese = 10 MPa, on ne détecte aucun cas d’endofuite de type I avec des
valeurs de précontrainte sur l’intervalle [1000; 100 000] Pa. Par contre, dans le deuxiéme et le
troisiéme cas, pour Eengoprothese = 50 MPa ou 100 Mpa, nous pouvons dégager une valeur minimum de
précontrainte en dessous de laquelle apparait un risque de décollement et donc d’endofuite de type 1.
Le choix du diametre de I’endoprothese en fonction du diamétre de I’aorte s’avére étre primordial dans
I’obtention de bons résultats a court terme. D’aprés ces études, en préconisant un surdimensionnement
d’au moins 10%, on peut considérer les risques d’endofuite de type I comme inexistants.

Ce résultat confirme les observations cliniques réalisées par Sternbergh [Ste04]: le
surdimensionnement idéal doit étre supérieur a 10% et méme peut etre 20% car il a constaté qu’un
surdimensionnement inférieur a 10 % impliquait une nette augmentation des endofuites de type L.

On peut aussi observer des phénomeénes intéressants quant a la période d’apparition des endofuites de
type I au cours du cycle cardiaque. Il s’avére que le décollement survient fréquemment lorsque la
pression artérielle est en phase de décroissance (Figure I11.50). Le comportement viscoélastique de
I’aorte est alors mis en évidence : le retard de déformation, induit par le temps de relaxation, provoque
un décollement entre I’aorte et I’endoprothése, considérée, elle, comme élastique.

x 10
012 . 18
Précontrainte = 5000 Pa
01+ —1.8
Eu.ua— T
£ ; o s
2 Precontrainte = 3000 Pa =
[] =
- ~0
‘§ 0.06 — —1.3 E
= =
) S
= (7]
2 8
E-n n4 — {120
L
0.02 - —1.1
n | | | | i
1] 0.05 0.1 015 0.2 0.25 0.3 035

Temps (s)
Figure II1.50: Apparition de décollement dans le cas oU Eengorpothese = S0Mpa
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Figure II1.51: Apparition de décollement dans le cas ou Eengorpothese = S0Mpa et P = 5000Pa

Que ce soit pour des valeurs de précontrainte élevées ou faibles, on n’observe aucun phénoméne de
migration. Comme nous 1’avons vu dans la partie II1.3, I’endoprothése tend a se rétracter dans
I’athérome et aucun glissement vers 1’aval n’est détectable.

Les résultats de cette étude ont été présentés dans [Ambb05].
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[11.5. Influence de lalongueur du collet
proximal sur le décollement

[11.5.1. Introduction

La longueur du collet proximal d’une endoprothése aortique est représentée par L sur la figure 111.52.
Elle correspond a la distance entre le sommet de 1’endoprothése et le début de I’anévrisme.

Figure I11.52: Collet proximal

La longueur du collet proximal résulte directement du choix de I’endoprothése et de la maniére dont
elle a été¢ implantée par le chirurgien. Elle est facilement mesurable a I’aide des techniques d’imagerie.
Plusieurs études cliniques montrent 1’influence potentielle de ce paramétre dans 1’apparition de
phénomeénes de migration et d’endofuites.
Il faut savoir que ce paramétre n’est pas fixé définitivement lors de I’implantation de 1’endoprothése.
Une étude menée par White en 2001, [Whi01], sur des patients traités avec 1’endoprothése AneuRx, a
permis d’observer une augmentation de la distance entre les artéres rénales et le sommet de
I’endoprothése de 3mm par an en moyenne. Une augmentation plus importante était observée chez les
patients ayant recu une endoprothése plus rigide. Une augmentation de la distance entre les artéres
rénales et le sommet de I’endoprothése signifie une migration de 1’endoprothése vers 1’aval et donc
une diminution de la longueur du collet proximal. L’objectif de cette étude était de déterminer si la
mesure de la distance artére rénale/endoprothése pouvait permettre 1’évaluation de la fonction
d’exclusion de 1I’endoprothése a long terme.
Cette étude a été complétée par une étude de Zarins, [Zar03]. L’objectif de cette étude clinique est
I’observation des phénomeénes de migration et d’endofuites aprés une procédure endovasculaire et
I’identification des facteurs pouvant prédisposer a ces phénomeénes. 1119 patients ont été suivis par
tomographie avec une observation spécifique de la distance entre les artéres rénales et 1’extrémité
proximale de I’endoprothése. Les résultats sont les suivants :

- 8.4% des patients montrent un probléme de migration

- dans 47% des cas de migration, 1’endoprothése était implantée plus bas : les fixations

proximales sont donc plus courtes.

Zarins dégage deux prédicateurs fiables de migration ou d’endofuite :

- distance entre artéres rénales et sommet de 1’endoprothése

- longueur des fixations proximales (longueurs des collets)
Chaque millimétre supplémentaire entre les artéres rénales et le sommet de 1’endoprothése entraine
une augmentation de 5.8% du risque de migration.
Pour conclure, un déploiement de 1’endoprothése trop bas sous les artéres rénales, ou des fixations
proximales trop courtes entrainent une augmentation des risques de migration et d’endofuites.
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A l’aide de la maquette numérique, nous allons donc étudier I'impact d’une longueur de collet
proximal plus courte sur les phénoménes d’endofuite et de migration.

[11.5.2. Plan d’ é&tude

Revenons au modéle de référence défini en I1.5. Rappelons que celui-ci présente une longueur de
collet de 30 mm de part et d’autre de 1’anévrisme.
Nous allons considérer les deux cas suivants :

Longueur du collet proximal Longueur totale del’endoprothese

Etude 1 20 mm 100 mm

Etude 2 10 mm 80 mm
Table I11.28: Différentes configurations étudiées

Pour chacune des deux études nous allons considérer deux cas :

Précontrainte
Casl 3000 Pa
Cas?2 10 000 Pa

Table I11.29: Différentes valeurs de précontrainte appliquées

Les résultats obtenus pour chacune de ces études seront comparés aux résultats obtenus avec le modele
de référence a la bonne précontrainte.
L’intérét d’étudier ces deux cas réside dans le fait que :

- pour le modéle de référence, le cas 1 représente un cas de décollement (cf. 111.4)

- pour le modéle de référence, le cas 2 présente un cas d’absence de décollement (cf. 111.4)
Tous les paramétres non évoqués ici sont laissés égaux a ceux choisis pour le modéle de référence.

[11.5.3. Résultats

Pour chaque étude nous allons comparer les déplacements selon r et z du point A (cf. fig. 111.53). Ce
point A, situé a ’extrémité amont de la paroi externe de I’endoprothése, est le premier noeud a se
décoller de I’aorte en cas d’endofuite de type I. Son comportement est donc extrémement révélateur.
Dans le cas ou on observera un phénomeéne d’endofuite, une comparaison de la période d’apparition
du décollement au cours du cycle cardiaque sera effectuée.

Ecoulement sang
r </

Figure I11.53:Position du point d’étude A

144



Dans ces différentes configurations, le point A a pour coordonnées initiales :

Référence Collet 20 mm Collet 10 mm
10 mm 10 mm 10 mm
z 60 mm 50 mm 40 mm

Table I11.30: Coordonnées initiales du point A

Les graphes ci-dessous représentent les déplacements du point A au cours du temps, depuis sa position

initiale, dans les différents cas étudiés.

- Cas1: P=23000 Pa

Etudel: L =20 mm
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Figure I11.55: Période d’apparition du décollement au cours du cycle cardiaque

On peut observer, sur la figurelll.54, que dans le cas d’un collet de 20 mm, les déplacements radial et
longitudinal du point A sont plus importants que dans le cas du collet de 30 mm : au maximum +36%
selon r et +21% selon z. Dans le cas d’une longueur de collet plus faible, le point A se retrouve plus
proche du sommet de I’anévrisme et donc plus proche du point de I’endoprothése présentant le
déplacement radial maximum. Dans le cas du collet de 20 mm nous avons pu détecter un phénoméne
de décollement de I’endoprothese. La figure 111.55 montre I’amplitude du décollement au niveau du
point A (c'est-a-dire la différence de déplacement selon r entre le point A de I’endoprothése et le point
B de I’aorte lui faisant face) en fonction du temps. La courbe verte montre I’évolution de la pression
artérielle en parallele. Cette figure nous montre que dans le cas du collet de 20 mm, le décollement
survient plus rapidement au cours du cycle cardiaque: cette configuration semble donc E&tre
défavorable.

- Cas2: P =10 000Pa
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Figure I11.56: Déplacements du point A
Dans ce cas, ou la précontrainte appliquée est plus élevée, on observe toujours une augmentation des
déplacements dans le cas du collet plus petit mais dans une moindre mesure qu’avec une précontrainte
plus faible : au maximum +2% selon r et +16% selon z. Aucun phénomene de décollement n’est

détecté. Les effets négatifs de la diminution de la longueur du collet semblent étre atténués par
I’application d’une précontrainte plus élevés.

Etude2: L =10 mm

- Cas1: P=3000Pa
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Figure II1.57: Déplacements du point A
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Figure II1.58: Période d’apparition du décollement au cours du cycle cardiaque

Dans ce cas, la longueur du collet a encore été réduite de 10 mm. On observe les mémes effets que
dans le cas 1 de I’étude 1. Les déplacements radial et longitudinal du point A sont plus importants que
dans la configuration de référence : au maximum +34% selon r et +38% selon z. De méme, ces
déplacements sont plus élevés que dans le cas d’un collet de 20 mm. On observe un phénoméne de
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décollement survenant quasiment dés le début de ’application du chargement sanguin : la réduction du
collet a 10 mm augmente donc le risque d’apparition d’endofuite précoce.

- Cas2: P =10 000Pa
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Figure I11.59: Déplacements du point A

Comme dans le cas 2 de I’étude 1, la précontrainte de 10000Pa entraine des différences de
déplacements moindres entre la configuration de référence et le collet de 10mm : au maximum +2%
selon e et +30% selon z. On n’observe pas de décollement.

- Synthése Etude 1 et Etude 2:

La diminution de la longueur du collet proximal entraine :
- une augmentation des déplacements radial et longitudinal de I’extrémité de 1’endoprothése
- une arrivée précoce du phénoméne de décollement

Evolution du contact Endoprothése/Aorte

De la méme maniére que dans la partie II1.2.3, nous pouvons comparer I’évolution du contact
endoprothése/aorte au cours du cycle cardiaque pour les trois configurations définies.

Les statuts des nceuds sont représentés comme suit :

- * - nceud adhérent

- * : nceud glissant

- " :nceud décollé
Rappelons que la partie centrale de I’endoprothése n’est pas en contact avec ’aorte, mais avec
I’athérome. Ces nceuds seront donc forcément considérés comme étant décollés dans le contact
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endoprothése/aorte. On se place dans le cas n°1 avec P = 3000Pa. L’intérét est de pouvoir observer
I’état du contact avant le décollement.

2> T=0.01s:
T T

200 - . 200 - - 200 -
150 ; . 150 - 180 -
100+ . 100+ - 100} -
50+ . 50+ - a0k -
0 ! 0 0

5 10 15 5 10 15 5 10 15

L=10mm L=20mm L =30mm

Figure I11.60: Contact endoprothése/aorte en fonction de la longueur du collet proximal, at=10.01 s
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Figure II1.61: Contact endoprothése/aorte en fonction de la longueur du collet proximal, a t=10.02 s
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> T=0.05s:
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Figure I11.62: Contact endoprothése/aorte en fonction de la longueur du collet proximal, a t = 0.05 s
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Figure I11.63: Contact endoprothése/aorte en fonction de la longueur du collet proximal, at=0.1s
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Les figures I11.60, 111.61, I11.62 et I11.63 permettent d’observer I’évolution de 1’état du contact entre
I’endoprothése et 1’aorte au cours du temps. On peut remarquer le rapide décollement de
I’endoprothése dans le cas de collets de 10 et 20 mm. Dans ces cas, seuls quelques nceuds de
I’endoprothése vont rester en glissement ou en adhérence avec 1’aorte. Dans la configuration de
référence, avec un collet de 30 mm, on peut observer, a t = 0.05s, ’apparition d’une zone continue de
glissement a chaque extrémité de I’endoprothése, et d’'une zone d’adhérence en amont et en aval de
I’anévrisme. Le décollement survenant peu apres, cette configuration bien particuliere de 1’état des
nceuds du contact en constitue peut étre un élément prédicateur.

Les endoprothéses avec des collets de 10 et 20 mm se comportent de maniére similaire. L’ajout de
10mm pour obtenir un collet de 30 mm modifie déja beaucoup le comportement du contact
endoprothése/aorte.

Influence sur larépartition des contraintes
dansla paroi aortique

La distribution des contraintes O, le long de la paroi aortique reste la méme quelle que soit la

longueur du collet. On peut observer une concentration de contrainte sur les bords supérieur et
inférieur de 1’anévrisme, cf. Fig. 111.64.

Figure I11.64: Répartition des contraintes O, le long du systéme

L’endoprothése devant se maintenir en place sans pour autant trop surcontraindre la paroi de ’aorte,
déja affaiblie par I’anévrisme, 1’observation de I’amplitude maximum des contraintes est intéressante.

On se place dans le cas n° 2 (P =10 000Pa), pour T =0.1 s.

Longueur du collet (mm) | Amplitude maximum de o,, (Pa) | Variation p/r alaréférence

30 (référence) 7 890 +0%
20 9570 +21.3 %
10 10 300 +30.5 %

Table 111.31: Amplitude maximum de la contrainte en fonction des différentes longueurs de collet

On observe une augmentation drastique du pic de contrainte dans la paroi de I’anévrisme lorsque 1’on
réduit la hauteur du collet.
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Phénomeénes de migration

Nous allons observer le déplacement selon z de la partie amont de 1’endoprothése :

VA Z O z

r I Ecoulement sang
: : _—
: ’ Endoprothése I
I ITITTITITTTTIoToTITIoTITIoTITITTTTITTTR Aprés déformation

Figure I11.65: Phénomeéne de migration

Si ‘ZO‘ —‘ Z, ‘ =0 : absence de migration et si ‘ZO‘ —‘ z, ‘ <0 : présence de migration.

On se placea T=0.1s.

L ongueur du collet (mm) ‘Z‘)‘ ‘ Z ‘ (mm)
Cas 1 (P = 3000Pa) Cas 2 (P = 10 000Pa)
30 (référence) 0.63 0.67
20 0.51 0.55
10 0.39 0.47

Table I11.32: Distance‘Zo‘ -‘ Z, ‘ en fonction de la longueur du collet

Aucun des cas traités ne permet d’observer de phénoméne de migration de 1’endoprothése. Celle-ci se
‘rétracte’ dans 1’anévrisme et prend une forme bombée. On peut tout de méme observer les deux
phénomenes suivants :
- une précontrainte plus élevée entraine des glissements de I’endoprothése selon z plus
élevés.
. \ \ .
- plus la longueur de collet est grande, moins I’endoprothése aura tendance a se rétracter
dans I’anévrisme.

[11.5.4. Conclusion

La tenue de I’endoprothése est directement liée aux fixations de celle-ci sur les collets de I’anévrisme.
Dans cette étude nous avons pu voir le role primordial joué par la longueur des collets sur 1’apparition
de décollement entre I’endoprothése et 1’aorte et donc sur la survenue d’endofuites de type 1.

Cette étude permet de tirer quelques consignes a respecter. On constate qu’une longueur de collet plus
courte favorise les phénomeénes d’endofuites de type 1. La longueur du collet peut étre diminuée mais
il faudra augmenter la précontrainte en conséquence afin d’annuler I’effet d’augmentation des risques
d’endofuite. La remarque précédente doit tre prise avec précautions car nous avons pu voir que la
diminution de la longueur des collets entrainait une augmentation drastique des contraintes dans la
paroi de I’anévrisme.

Finalement, nous avons pu constater que la diminution du collet, méme minime, de 10 mm entraine de
profonds changements dans la fagon dont va évoluer le contact entre 1’endoprothése et 1’aorte.

153




[11.6. Influence des coefficients de
frottement sur le décollement

[11.6.1. Introduction

Le logiciel développé doit gérer trois contacts entre des surfaces déformables : endoprothése/aorte,
endoprothese/athérome et athérome/aorte. Chacun de ces contacts est caractérisé par un coefficient de
frottement. Le modéle de référence présente les valeurs de coefficients de frottements suivantes :

Contact Coefficient de frottement
Endoprothése/Aorte 0.05
Endoprothése/Athérome 0.05
Aorte/Athérome 1

Table I11.33: Coefficients de frottement de référence
Rappelons que 1’athérome est supposé étre adhérent a 1’aorte.

Dans une étude sur des patients traités par I’endoprothése AneuRx entre 1997 et 1998, Zarins
([Zar01]) cherche a connaitre le réle joué par ’athérosclérose dans 1’élargissement de 1’aorte. La
conclusion majeure de cette étude est que 1’aire de la plaque d’athérome constitue 1’indicateur le plus
fiable pour prédire la taille de 1’aorte abdominale. De nombreuses études cliniques ont confirmé ce
fait : au cours du temps, 1’aorte s’¢élargit en fonction de 1’agrandissement de la plaque athéroscléreuse.
En fonction de 1’age et de 1’état de santé du patient, la plaque athéroscléreuse peut présenter une
grande variété de configurations.
De ces observations cliniques, on peut imaginer que les coefficients de frottement entre les différents
¢léments du systéme vont dépendre largement de la configuration de la plaque. Selon le patient, cette
plaque va pouvoir s’étendre sur les collets proximal et distal ou bien se restreindre au sac anévrismal.
Cette plaque étant constituée, en partie, de dépdts graisseux, on peut conclure aux évidences
suivantes :

- une plaque large va réduire les frottements

- une plaque peu étendue va augmenter les frottements

La plaque athéroscléreuse peut donc étre considérée comme un lubrifiant et son étendue va modifier le
coefficient de frottement des deux contacts endoprothese/aorte et endoprothése/athérome.

Les observations cliniques précédentes concernent les états avancés de développement
d’athérosclérose. Rappelons que 1’évolution de 1’athérosclérose peut se décrire en 8 étapes (cf. partie
1.2.1) et que dés la 2™ étape du processus, I’épaississement fibromusculaire de I’intima (couche
interne de 1’aorte) se transforme en une strie graisseuse. Selon 1’état de santé du patient, les contours
proximal et distal de I’anévrisme seront a un stade plus ou moins avancé de la maladie athéroscléreuse
et 1’état de surface en ces zones sera plus ou moins graisseux. Il est tout a fait Iégitime de tenir compte
des différents états pathologiques de la paroi aortique.

Nous avons donc décidé de balayer les intervalles suivants :

Contact Coefficient de frottement
Endoprothése/Aorte [0.03 ; 0.08]
Endoprothése/Athérome [0.03 ; 0.08]

Table I11.34 : Intervalles limites

Dans un premier temps, le contact entre 1’aorte et 1’athérome est supposé rester adhérent.

154



[11.6.2. Plan d’ é&tude

Nous allons considérer les quatre études suivantes :

Endoprothése/Aorte | Endoprothése/Athérome | Aorte/Athérome
Etude 1l 0.03 0.03 1
Etude 2 0.08 0.08 1
Etude 3 0.08 0.03 1
Etude 4 0.05 0.05 0.5

Table II1.35 : Etudes réalisées

L’étude 1 représente un cas de plaque athéroscléreuse largement développée jusqu’au niveau des
zones de fixation de I’endoprothése. L’étude 2 représente un cas de plaque peu développée. L’étude 3
représente un cas intermédiaire entre les deux premiéres études : la plaque rempli le sac de I’anévrisme
mais ne déborde pas sur les zones de fixation de I’endoprothése. L’étude 4 devrait permettre d’évaluer
I’influence des glissements de 1’athérome dans le sac de I’anévrisme.

Pour chacune des quatre études nous allons considérer deux cas :

Précontrainte
Casl 3000 Pa
Cas?2 10 000 Pa

Table II1.36 : Précontrainte appliquée

Les résultats obtenus pour chacune de ces études seront comparés aux résultats obtenus avec le modéle
de référence a la bonne précontrainte.

111.6.3. Résultats

Comme en II1.5.3, nous allons commencer par étudier les déplacements du point A situé a I’extrémité
amont de la paroi externe de I’endoprothése. Pour chacune des études, ces déplacements seront
comparés a ceux issus du modele de référence.

I Ecoulement sang

r A </

Figure II1.66:Position du point d’étude A
Ensuite, nous ferons des comparaisons entre les quatre études, au niveau de 1’évolution du contact

endoprothése/aorte, au niveau des contraintes dans la paroi aortique et enfin au niveau des
phénomeénes de migration.
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Figure I11.67:Position du point d’étude A
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Figure I11.68: Période d’apparition du décollement au cours du cycle cardiaque

On peut observer, sur la figure I11.67, que dans le cas étudi¢, les déplacements radial et longitudinal du
point A sont relativement similaires a ceux obtenus dans le cas de référence. On peut tout de méme
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noter une différence de 30% des déplacements selon r et z & t = 0.1s. Les coefficients de frottement
appliqués permettent a I'endoprothése de se déplacer plus facilement selon z. Cela explique que les
déplacements selon z du point A sont légérement supérieurs a ceux obtenus avec le modele de
référence.

Dans le cas étudié, avec les nouveaux coefficients de frottement, on observe un phénomeéne de
décollement, mais survenant de maniére plus tardive par rapport au cas référence. L'application d'un
coefficient de frottement plus faible pour les contacts endoprothése/aorte et endoprothése/athérome
semble étre un élément positif dans la lutte contre les endofuites.

- Cas2: P =10000 Pa
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Figure I11.69:Position du point d’étude A

Dans le cas de 'application d'une précontrainte plus élevée, les déplacements observés sont similaires
a ceux du modéle de référence. On note tout de méme des déplacements selon z plus élevés dans le
nouveau cas étudié, le contact étant considéré comme plus glissant.

De la méme maniere que dans le modele de référence, aucun décollement n'est observé.

Etude2:

- Cas1: P=3000Pa
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Figure II1.70:Position du point d’étude A
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Figure II1.71: Période d’apparition du décollement au cours du cycle cardiaque

Dans cette étude, les contacts endoprothése/aorte et endoprothése/athérome sont rendus moins glissant
que dans le modele de référence. Le déplacement radial du point A reste relativement similaire a celui
observé dans le modéle de référence. Par contre, le déplacement longitudinal de ce point est moins
élevé de 20%. Les coefficients de frottement appliqués rendent 1'endoprothése moins sensible au
chargement tangentiel sanguin.
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Dans cette nouvelle étude, on observe un décollement survenant de maniére plus précoce. Ces
conclusions sont donc totalement opposées a celles observées dans 1'étude 1/cas 1.

- Cas2: P =10000 Pa
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Figure I11.72:Position du point d’étude A
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01

De la méme maniére, avec une précontrainte plus élevée, le déplacement radial est similaire et le

déplacement longitudinal du point A est inférieur au modéle de référence.

- Cas1: P=3000Pa

Etude 3:
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Figure I11.73:Position du point d’étude A
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Figure II1.74: Période d’apparition du décollement au cours du cycle cardiaque

Dans cette étude, on maximise le coefficient de frottement du contact endoprothése/aorte et on
minimise le coefficient de frottement du contact endoprothése/athérome. Le comportement du point A
est similaire a celui observé dans le cas 1 de I’étude 2 : seul le déplacement longitudinal est affecté par
la modification des coefficients de frottement, et celui-ci est inférieur au modéle de référence.
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On observe un décollement entre 1’endoprothése et 1’aorte, survenant précocement, toujours comme
dans le cas 1 de 1’étude 2. On peut donc mettre en évidence la prépondérance du role joué par la zone
de contact endoprothése/aorte par rapport a la zone de contact endoprothese/athérome.

- Cas2: P =10000 Pa
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Figure I11.75:Position du point d’étude A
Dans le cas d’une précontrainte plus élevée, on peut observer les mémes phénomeénes légérement
atténués. L’endoprothese se retrouve plaquée de manicre plus importante sur 1’aorte ce qui limite
I’influence des coefficients de frottement des contacts sur les déplacements radiaux et longitudinaux.
Le déplacement longitudinal de A reste tout de méme inférieur a celui observé dans le modele de
référence. Aucun décollement n’est observé.

Etude 4 :

- Cas1: P=3000Pa
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Figure I11.76:Position du point d’étude A
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Figure II1.77: Période d’apparition du décollement au cours du cycle cardiaque

Dans ce cas, les coefficients de frottement des contacts endoprothése/aorte et endoprothése/athérome
sont laissés égaux a ceux du modele de référence : 0.05. Seul le contact entre 1’athérome et I’aorte a
été modifié. Rappelons que dans le modéle de référence nous considérons I’athérome adhérent a
I’aorte. Ici nous supposons que ’athérome peut glisser le long de I’aorte. On peut observer sur la
figure II1.76 que les déplacements du point A ne sont pas affectés par cette modification. La seule

162



différence concerne la période d’apparition du décollement : celle-ci est retardée. Le contact entre
I’athérome et ’aorte joue donc un réle dans 1’apparition des phénoménes d’endofuites.

- Cas2: P =10000 Pa
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Figure I11.78:Position du point d’étude A

L’application d’une précontrainte plus élevée réduit encore plus les différences dans les déplacements
du point A. Dans ce cas, les déplacements ne sont absolument pas affectés par la modification du
coefficient de frottement entre I’athérome et I’aorte. Aucun décollement n’est observé.

Evolution du contact Endoprothése/Aorte

De la méme mani¢re que dans la partie II1.2.3, nous pouvons comparer 1’évolution du contact
endoprothése/aorte au cours du cycle cardiaque pour les 4 études considérées.

Les statuts des nceuds sont représentés comme suit :

- * - nceud adhérent

- * : nceud glissant

- * :nceud décollé
Rappelons que la partie centrale de I’endoprothése n’est pas en contact avec ’aorte, mais avec
I’athérome. Ces nceuds seront donc forcément considérés comme étant décollés dans le contact
endoprothése/aorte. On se place dans le cas n°1 avec P = 3000Pa. L’intérét est de pouvoir observer
I’état du contact avant le décollement.
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-2 T =0.01s: fin de la premiére étape de chargement
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Figure I11.79: Contact endoprothése/aorte en fonction de la longueur du collet proximal, at=0.01 s
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Figure I11.80: Contact endoprothése/aorte en fonction de la longueur du collet proximal, at=0.02 s
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Figure II1.81: Contact endoprothése/aorte en fonction de la longueur du collet proximal, a t =0.05 s
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Figure I11.82: Contact endoprothése/aorte en fonction de la longueur du collet proximal, at=0.1s
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Les figures 111.79, 111.80, I11.81 et II1.82 permettent d’observer I’évolution de 1’état du contact entre
I’endoprothése et I’aorte au cours du temps. On peut constater le décollement précoce, a t = 0.02 s,
pour I’étude 2 et 3. La zone de fixation proximale est la premiére a se décoller.

Influence sur larépartition des contraintes dansla paroi aortique

On se place dans le cas n® 2 (P =10 000 Pa), pour T =0.1 s.

Amplitude maximum de o, (Pa) | Variation p/r alaréférence
Référence 7 890 -
Etude 1 8900 +11 %
Etude 2 6690 -17 %
Etude 3 7340 -6%
Etude4 9160 +16 %

Table 111.37: Amplitude maximum de la contrainte 0, en fonction des différentes longueurs de collet

On note une légeére augmentation du pic de contrainte maximum dans la paroi de I’anévrisme dans le
cas de I’étude 1 et 4.

Phénomeénes de migration

De la méme manicre qu’en I11.5.3, nous allons observer le déplacement selon z de la partie amont de
I’endoprothése :

LA s o
r l Ecoulement sang
: : <
3 Endoprothése I
%:::::::::::::::::::::::::::::::::::::::::::::::::::::::::::J Apres déformation
Figure I11.83: Phénomeéne de migration
Si ‘Zo‘ —‘ Z, ‘ 20 : absence de migration et si ‘Zo‘ —‘ Z, ‘ <0 : présence de migration.
Onseplacea T=0.1s.
ol 2|
Cas 1 (P = 3000 Pa) Cas 2 (P =10 000 Pa)
Référence 0.63 0.67
Etudel 0.48 0.71
Etude 2 0.69 0.61
Etude 3 0.7 0.62
Etude 4 0.46 0.68

Table I11.38: Distance‘ZO‘ -‘ Z, ‘ en fonction de la longueur du collet

166




Aucun des cas traités ne permet d’observer de phénoméne de migration de 1’endoprothése. Les
déplacements longitudinaux observés a I’extrémité distale de 1’endoprothése valent exactement
I’opposé de ceux observés au niveau de I’extrémité proximale.

[11.6.4. Conclusion

Cette étude consiste a mettre en évidence I’influence des coefficients de frottement des trois contacts
sur les phénomeénes de décollement.

L’étude 1 avait pour objectif de minimiser les frottements entre 1’endoprothése et le reste (aorte et
athérome). Cette configuration correspondait a I’existence prédominante d’un film graisseux
(athérosclérose) entre I’endoprothése et 1’aorte. L’¢tude 2 avait pour objectif de maximiser les
frottements entre 1’endoprothése et le reste (aorte et athérome). Cette configuration correspondait a la
présence tres réduite d’athérosclérose le long de la paroi aortique. L’étude 3 permettait de mixer les
coefficients de frottement afin de représenter au mieux chaque contact, individuellement ; le contact
endoprothése/athérome étant plus glissant que le contact endoprothése/aorte, du fait de la composition
graisseuse de I’athérome. Enfin, dans 1’étude 4, on ne considérait plus une adhérence de 1’athérome sur
I’aorte, contrairement au modéle de référence.

Les principaux résultats sont synthétisés dans le tableau ci-dessous :

Coefficients de Coe fficients de .
Observations frotiement faibles | frottement élevs . i“d“P‘;wT]“j;ixr“ - uﬂuﬁm
(’H=uﬂ3) ('ﬂ=ﬂ.ﬂ8) Ha0proihese TOMHE
Déplace menis/r érquivalents gguivalents gguivalents
Déplace ments/z SUpETEUs inférieurs inférieurs
Apparition de e ndofuite tetardée avancée avancée

Table I11.39: Influence des coefficients de frottements sur les déplacements et les endofuites

La modification des coefficients de frottement affecte principalement les déplacements longitudinaux.
Elle affecte aussi la période de survenue du décollement au cours du cycle cardiaque. Selon les études,
I’endoprothése est rendue plus ou moins sensible au chargement tangentiel sanguin, ce qui explique
les observations précédentes.

L’observation majeure est tirée de 1’é¢tude 1: des coefficients de frottement plus faibles entre
I’endoprothése et 1’aorte et entre 1’endoprothése et 1’athérome repoussent 1’apparition du décollement.
Les consignes a tirer de ces études sont donc les suivantes :

- selon la configuration de la plaque d’athérome (plus ou moins étendue), I’objectif sera de
chercher a mettre en place une endoprothése qui minimise le frottement. Il faudra tout de
méme faire attention aux phénomeénes de migration pouvant en découler.

- l’analyse des contacts devra se concentrer plus précisément sur la zone entre
I’endoprothese et 1’aorte, celle-ci influengant plus le comportement global du systéme que
la zone entre I’endoprothése et 1’athérome.

Les résultats de cette analyse ont été regroupés dans les articles [Amba06] et [Ambb06].
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[11.7. Influence des car actéristiques de
|”’aorte sur le décollement

[11.7.1. Introduction

Nous avons vu, dans la partie 1.2.1, que la paroi des vaisseaux sanguins est composée de trois couches
successives ayant chacune une fonction particuliére. Les propriétés mécaniques des différentes
couches constituant les artéres dépendent de leur quantité d’élastine, qui varie avec le diamétre du
vaisseau. Les propriétés des artéres sont modifiées par le vieillissement et la multiplication de facteurs
de risque qui peuvent conduire a différentes pathologies.

Parmi les différentes pathologies touchant le systéme vasculaire, on en distingue quatre principales
que sont 1’athérosclérose, la thrombose, la formation d’anévrisme et la dissection. Dans cette étude
nous sommes particuliérement intéressés par [’athérosclérose, responsable de la formation
d’anévrisme.

L’athérosclérose est une pathologie qui se caractérise par une perte des propriétés structurales de la
paroi artérielle. On observe la formation d’une plaque athérosclérotique tapissant la paroi interne des
artéres, ce qui obstrue partiellement ou totalement la circulation sanguine. Elle touche principalement
les grosses artéres (artére aorte et ses principales artéres), mais aussi les petites artéres (arteres
coronaires et cérébrales). Malgré la fréquence de cette maladie et les nombreuses études qui s’y
rapportent, ses origines sont encore mal définies. Cependant plusieurs facteurs peuvent étre
incrimings :

- la formation de cette plaque athérosclérotique est une des conséquences naturelles de la vieillesse

- I’athérosclérose progresse plus rapidement chez les femmes ménopausées

- cette maladie est plus répandue dans les pays dits industrialisés

- il y a un certain nombre de facteurs de risque répertoriés : I’hypertension, le tabagisme, la
dyslipidémie (alimentation trop riche en gras), le stress et les facteurs génétiques.

L’athérosclérose peut étre a I’origine de la formation d’un anévrisme : les parois artérielles peuvent se
distendre jusqu’a plusieurs fois leur diamétre initial en perdant leurs propriétés élastiques. Le risque
majeur en est la rupture, causant une hémorragie pouvant entrainer la mort.

Les patients subissant une procédure endovasculaire présentent une aorte fortement pathologique,
puisque atteinte d’athérosclérose et d’un anévrisme. Les caractéristiques mécaniques de celle-ci
peuvent étre trés différentes d’un patient a un autre. Nous allons donc tenter de déterminer quels sont
les intervalles limites de module d’Young et de coefficient de Poisson pouvant étre rencontrés chez ces
patients. L’objectif est d’étudier quel peut étre le role de ces caractéristiques sur 1’apparition des
phénomenes d’endofuite.

Le modéle de référence, décrit en partie I1.5, utilise les caractéristiques mécaniques suivantes pour la
paroi aortique :

Moduled’Young E 2.7 MPa
Coefficient de Poisson v 0.45
M asse volumique 1000 kg/m’

Table I11.40 : Caractéristiques élastiques de référence
Rappelons que dans le logiciel développé nous considérons 1’aorte comme étant un matériau

viscoélastique linéaire. Les parameétres viscoélastiques sont déduits des caractéristiques élastiques a
I’aide de la méthode de Laplace-Carson (cf. 11.5.1).
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D’aprés Comolet, [Com84], s’il s’agit d’artéres dans les conditions physiologiques, on peut retenir
que le module incrémental circonférentiel est de 1’ordre de 4*10° a 10° N/m* et que le module
incrémental longitudinal est environ 10 fois plus grand. Par ailleurs, les parois vasculaires ont une
masse volumique comprise entre 1 et 1.2 g/cm’ et sont pratiquement incompressibles: v = 0.45.

Dans ses études, Li, [Li04], considére que la paroi de I’anévrisme a un module d’Young plus élevé
que la paroi aortique saine. Les valeurs utilisées sont celles du tableau I11.41.

Module d’Young (MPa)
Anévrisme 4.66

Aorte saine 1.2
Table 111.41 : Caractéristiques mécaniques paroi aortique [Li04]

Di Martino, [Dim0Q1], a réalisé une série d’essais uniaxiaux, circonférentiels et longitudinaux, sur des
spécimens de parois anévrismales et de parois saines. Les parois pathologiques présentent
effectivement un comportement plus rigide. De plus, elles présentent les mémes caractéristiques dans
les deux directions, contrairement aux parois aortiques saines. Dans ses études, Di Martino considére
’aorte homogene élastique isotrope avec pour caractéristiques E =2.7 MPa et v =0,45.

Valenta, [Val93], expose les effets de 1’dge et de 1’athérosclérose sur les propriétés mécaniques des
arteres. Selon ses travaux, 1’age est le premier facteur a considérer. Les caractéristiques mécaniques
longitudinales de I’aorte, pour plusieurs catégories d’age, sont regroupées dans le tableau 111.42 :

Elongation

and Force

Age Limit Force (N) | Max Elongation (%) | Strength (Mpa) | 10 N 20 N

15-19 59 165 2.36 55 80

20-34 79 134 2.62 41 58

Aorta 35-44 83 124 1.99 30 51
Abdominal 45-59 91 99 1.49 17 25
60-74 94 61 1.24 8 12

75-89 82 42 0.8 8 11

Table I11.42 : Caractéristiques mécaniques de 1’aorte abdominale en fonction de 1’age [Val 93]

La contrainte maximum décroit avec 1’dge avec un facteur de 2 a 2.5. L’allongement relatif décroit
avec un facteur de 3 a 4. La chute la plus importante de 1’allongement relatif est observé entre le
groupe d’age [35-44] ans et [45-49] ans.

Les effets de 1’athérosclérose sur les propriétés mécaniques de 1’aorte ont été étudiés par Purinja et
Kasjanov, [Val93]. Dix-neuf spécimens d’aorte abdominale ont été soumis a des essais biaxiaux (a un
taux de déformation de 3 N/mn). Ces spécimens appartenaient a deux catégories d’age :

- groupe A : 43-45 ans

- groupe B : 51-61 ans
Les valeurs concernant la paroi affectée par I’athérosclérose sont en colonne I du tableau 111.43, tandis
que les valeurs de la colonne II concerne la paroi restante, débarrassée de la zone affectée.
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A B
| I | I
Initial thickness (mm) 2204019 | 1.74+ 028 | 231+033 | 193+ 0.17
Maximum intensity of stress N N N N
& (MPa) 0.74 £ 0.10 | 091+ 0.14 | 059+ 0.14 | 0.86 +0.28
Relativedlongationinthe | 3,0 4 041 | 1404 +0.066 | 1346 + 0.131 | 1310 +0.048
longitudinal elongation
Relativeelongationinthe | 574 4 (055 | 1502 + 0.144 | 1.375 +0.022 | 1.468 + 0.053
circumferential elongation
Secant modulus of elasticity
Ei (MPa) at o, (MPa) Es Es E1 E1
0. =01MPa 0.072 £0.008 | 0.085 + 0.005 | 0.081 +0.005 | 0.084 % 0.002
0, =02MPa 0.162 £0.003 | 0.160 £0.002 | 0.158 £0.091 | 0.162 +0.006
o, =03 MPa 0.232 £ 0.003 | 0.232 + 0.003 | 0.240 £ 0.006 | 0.240 + 0.011
Secant modulus of elasticity
E,(MPa) at o, (MPa) E E E E
o, =0.1MPa 0.077 + 0.002 | 0.079 + 0.004 | 0.082 £ 0.004 | 0.077 + 0.002
0, =02MPa 0.130 + 0.007 | 0.147 + 0.009 | 0.155 £ 0.006 | 0.148 + 0.003
0, =03MPa 0.201 £ 0.007 | 0.211  0.012 | 0.226 + 0.007 | 0.216 %+ 0.005

Table 111.43 : Caractéristiques mécaniques de 1’aorte abdominale en fonction de 1’age [Val 93]

Une autre étude, menée par Loshchilov et Savrasov pour deux classes d’ages, [Val93]:

- groupe A : 35-55 ans
- groupe B : 56-77 ans

Les propriétés mécaniques du tissu affecté sont en colonne I du tableau I11.44, tandis que la seconde
colonne concerne la paroi restante. Les essais ont été réalisés dans la direction longitudinale.

A B
| T | T
Initial thickness (mm) 0467 + 0.124 | 1.335 + 0.110 | 0.580 + 0.102 | 1.521 + 0.156
Strength (M Pa) 0.955 + 0.117 | 0.633 + 0.093 | 0.831 + 0.124 | 0.497 + 0.089
M ax. defor mation 0.380 £0.094 | 0.661 + 0.989 | 0.279 + 0.025 | 0.450 + 0.079
Modulus of elasticity 2771 £0.612 | 1.028 + 0.186 | 3.069 %+ 0.558 | 1.251 + 0.198
in shear (M Pa)

Table 111.44 : Caractéristiques mécaniques de 1’aorte abdominale en fonction de 1’age [Val 93]

Afin de balayer I’ensemble des données mécaniques présentes dans la littérature, nous avons considéré

les intervalles suivants :

Caracté&ristique Intervalle
Module d’Young (M pa) [1; 5]
Coefficient de Poisson [0.45 ; 0.49]
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[11.7.2. Plan d’ é&tude

Nous allons réaliser deux analyses successives :
- influence du module d’Young de ’aorte sur le décollement (cf. partie 111.7.3)
- influence du coefficient de Poisson sur le décollement (cf. partie 111.7.4)

Rappelons que le modéle de référence utilise pour valeur du module d’Young de la paroi aortique,
2.7MPa. L’intervalle de balayage du module d’Young est centré autour de cette valeur. Pour tester
I’influence du module d’Young sur les décollements, nous avons décidé de mener 2 études
complémentaires avec les caractéristiques suivantes :

Moduled’Young (MPa)

Coefficient de Poisson

Etude 1

1

0.45

Etude 2

5

0.45

De méme, le modeéle de référence prend en compte un coefficient de Poisson de 1’aorte de 0.45. Nous
allons étudier un cas supplémentaire afin d’observer ’influence du coefficient de Poisson sur les
phénomeénes de décollement :

Moduled’Young (MPa) Coefficient de Poisson
Etude 3 2.7 0.49

Pour chacune de ces trois études nous allons considérer deux cas :

Précontrainte
Casl 3000 Pa
Cas?2 10 000 Pa

Les résultats obtenus pour chacune de ces études seront comparés aux résultats obtenus avec le modéle
de référence a la bonne précontrainte.

111.7.3. Résultats : influence du module d’Y oung

Comme en II1.5.3, nous allons commencer par étudier les déplacements du point A situé a I’extrémité
amont de la paroi externe de I’endoprothése. Pour chacune des études, ces déplacements seront
comparés a ceux issus du modele de référence.

I Ecoulement sang

< ——

Figure II1.84:Position du point d’étude A
Ensuite, nous ferons des comparaisons entre les deux études, au niveau de 1’évolution du contact

endoprothése/aorte, au niveau des contraintes dans la paroi aortique et enfin au niveau des
phénomeénes de migration.
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Etudel:

Dans cette étude, le module d’Young de I’aorte a été diminué et le coefficient de Poisson reste fixé a
0.45.

- Cas1: P=23000 Pa
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Figure II1.85:Position du point d’étude A
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Figure I11.86: Période d’apparition du décollement au cours du cycle cardiaque
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L’aorte est considérée moins rigide que dans le modeéle de référence. On constate des déplacements
radiaux et longitudinaux plus élevés : au maximum +50% selon r et +40% selon z. Le résultat était
attendu : I’endoprothese vient se plaquer sur une aorte qui se déforme plus, car moins rigide.

Dans cette nouvelle étude, on observe un décollement de I’endoprothése, survenant précocement par
rapport au modele de référence.

Reste a savoir si pour une valeur de précontrainte plus élevée, les effets de la diminution du module
d’Young de ’aorte sont aussi importants que ceux constatés ici.

- Cas2: P =10000 Pa
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Figure I11.87:Position du point d’étude A

Dans le cas d’une précontrainte plus élevée, les déplacements radiaux et longitudinaux du point A
demeurent largement supérieurs a ceux observés dans le modele de référence : au maximum +70%
selon r et +64% selon z.

La figure II1.88 montre un phénoméne trés intéressant : alors que dans le modele de référence, on ne
détecte aucun décollement, la nouvelle étude montre un signe de décollement trés précoce de
I’endoprothése.

Dans toutes les études qui ont précédées, méme lorsque le changement d’un paramétre entrainait un
avancement de la période de survenue du décollement dans le cas ou P = 3000 Pa, on n’observait
aucun décollement dans le cas ou P = 10 000 Pa.

La présence d’une aorte avec un module d’Young faible augmente considérablement le risque de
décollement de 1I’endoprothése.

173



Etudel1l/Cas?2
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Figure I11.88: Période d’apparition du décollement au cours du cycle cardiaque

Etude2:

Dans ce cas, [’aorte posséde un module d’Young plus élevé que dans le modele de référence. Le
coefficient de Poisson reste fixé a 0.45.

- Cas1l: P=3000Pa
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Figure I11.89:Position du point d’étude A
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On observe les phénoménes inverses a 1’étude 1. Les déplacements radiaux et longitudinaux sont
moins ¢élevés que dans le modéle de référence : au maximum - 35% selon r et — 40% selon z.
Contrairement au modéle de référence, la nouvelle étude ne présente pas de phénomene de
décollement sur la durée de 1’étude. Il faut noter I’impact important d’un changement minime du
module d’Young : le passage de 2.7 MPa a 5 MPa suftit a empécher tout phénoméne de décollement.

- Cas2: P =10000 Pa
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Figure I11.90:Position du point d’étude A

Dans le cas d’une précontrainte plus élevée, on observe les mémes variations de déplacements : au
maximum — 35% selon r et — 28% selon z. Aucun phénomeéne de décollement n’est détecte.

- Synthése Etude 1 et Etude 2:

La valeur du module d’Young de I’aorte semble avoir une influence drastique sur le comportement du
systéme et donc sur les phénomenes d’endofuites. Une diminution de E,. favorise I’apparition des
décollements tandis qu’une augmentation de ce paramétre semble les faire disparaitre.

Evolution du contact Endoprothése/Aorte

De la méme maniére que dans la partie II1.2.3, nous pouvons comparer I’évolution du contact
endoprothése/aorte au cours du cycle cardiaque pour les 4 études considérées.

Les statuts des noeuds sont représentés comme suit :

- * : nceud adhérent

- * . nceud glissant

- * :nceud décollé
Rappelons que la partie centrale de I’endoprothése n’est pas en contact avec ’aorte, mais avec
I’athérome. Ces nceuds seront donc forcément considérés comme étant décollés dans le contact
endoprothese/aorte. On se place dans le cas n°1 avec P = 3000Pa. L’intérét est de pouvoir observer
I’état du contact avant le décollement.
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Figure I11.91: Contact endoprothése/aorte en fonction de la longueur du collet proximal, at=0.01 s
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Figure I11.92: Contact endoprothése/aorte en fonction de la longueur du collet proximal, a t=0.02 s
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Figure I11.93: Contact endoprothése/aorte en fonction de la longueur du collet proximal, a t = 0.05 s
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Figure I11.94: Contact endoprothése/aorte en fonction de la longueur du collet proximal, at=0.1s
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Les figures 111.91, 111.92, 111.93 et I111.94 permettent d’observer I’évolution de 1’état du contact entre
I’endoprothése et I’aorte au cours du temps. On peut noter le décollement précoce dans le cas d’un
module d’Young de I’aorte plus faible. Le seul cas résistant au phénomeéne de décollement possede un
module d’Young plus élevé

Influence sur larépartition des contraintes dansla paroi aortique

On se place dans le cas n® 2 (P =10 000 Pa), pour T =0.1 s.

Amplitude maximum de o, (Pa) | Variation p/r alaréférence

Référence 7 890 -
Etude 1 12 500 + 58%
Etude 2 7 890 -

Table 111.46: Amplitude maximum de la contrainte 0, en fonction des différentes longueurs de collet

L’amplitude maximum de o, relevée dans I’étude 1 doit étre prise avec précaution étant donné qu’a

r
T = 0.1 s, I’endoprothése est largement décollée. Nous ne pouvons donc pas extraire d’informations
intéressantes de ces valeurs.

Phénomeénes de migration

De la méme maniere qu’en I11.5.3, nous allons observer le déplacement selon z de la partie amont de
I’endoprothese :

LA s o
r I Ecoulement sang
: : <—
3 Endoprothése I
%:::::::::::::::::::::::::::::::::::::::::::::::::::::::::::J Apres déformation
Figure I11.95: Phénomeéne de migration
Si ‘Zo‘ —‘ Z, ‘ 20 : absence de migration et si ‘Zo‘ —‘ Z, ‘ <0 : présence de migration.
Onseplacea T=0.1s.
4l {2,
Cas 1 (P = 3000 Pa) Cas2 (P =10000 Pa)
Référence 0.63 0.67
Etudel 0.68 1.04
Etude 2 0.35 0.51

Table I11.47: Distance‘zo‘ -‘ Z, ‘ en fonction de la longueur du collet

Aucun des cas traités ne permet d’observer de phénoméne de migration de I’endoprothése. On peut
tout de méme confirmer les deux phénoménes suivants :
- un module d’Young de I’aorte plus faible entraine une augmentation des glissements selon
z de I’extrémité de I’endoprothése
- un module d’Young de I’aorte plus élevé entraine une diminution des glissements selon z
de I’extrémité de I’endoprothese
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111.7.4. Résultats: influence du coefficient de Poisson

Dans I’étude 3, seul le coefficient de Poisson a été modifié. Nous nous intéressons aux déplacements

du point d’étude A de la figure I11.84.

Déplacements du ncaud A :

- Cas1: P=3000Pa
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Figure I11.96:Position du point d’étude A

Sur les deux courbes de la figure I11.96, nous pouvons constater que le changement de coefficient de
Poisson n’a pas d’influence significative sur les déplacements longitudinaux et radiaux du point A.
Par contre, la figure II1.97 met en évidence un léger effet de retardement du décollement lorsque le

coefficient de Poisson est plus élevé.
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Figure I11.97: Période d’apparition du décollement au cours du cycle cardiaque
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Figure I11.98:Position du point d’étude A

Dans le cas d’une précontrainte plus élevée, les déplacements selon r et z sont similaires entre 1’étude
3 et le modéle de référence. Aucun décollement n’est détecté.
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Evolution du contact Endoprothése/Aorte

> T=001s:
T T T T T T T T T T T T T
200} . 200 | R
150 N 150 |- —
100k . 100 R
a0 . a0 R
o 1 | | 1 1 1 1 1 o 1 1 1 | 1 1 1 1
5 3 7 g 3 w11 12 13 14 15 5 B 7 g 3 w11 12 13 14 15
Référence Etude3/Cas 1

Figure I11.99: Contact endoprothése/aorte en fonction de la longueur du collet proximal, at=0.01 s
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Figure I11.100: Contact endoprothése/aorte en fonction de la longueur du collet proximal, a t = 0.02 s
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Figure I11.102: Contact endoprothése/aorte en fonction de la longueur du collet proximal, at=0.1s
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Les figures I11.99, I11.100, II1.101 et II1.102 permettent d’observer 1’évolution de 1’état du contact
entre I’endoprothése et 1’aorte au cours du temps. On ne note pas de différence significative : la
variation du coefficient de Poisson de 1’aorte n’influence pas 1’état du contact avec I’endoprothese.

Influence sur larépartition des contraintes dans la paroi aortique

On se place dans le cas n°® 2 (P =10 000Pa), pour T =0.1 s.

Amplitude maximum de o,, (Pa) | Variation p/r alaréférence

Référence 7 890 -
Etude 3 8340 + 5%

Table 111.48: Amplitude maximum de la contrainte 0, en fonction des différentes longueurs de collet

La variation du pic maximum de contrainte peut étre considéré comme négligeable.

Phénomeénes de migration

Si ‘ZO‘ -‘ Z, ‘ 20 : absence de migration et si ‘ZO‘ -‘ Z, ‘ <0 : présence de migration.

Onseplacea T=0.1s.

|| m
Cas 1 (P = 3000 Pa) Cas 2 (P = 10 000 Pa)
Référence 0.63 0.67
Etude 3 0.62 0.67

Table I11.49: Distance‘zo‘ -‘ Z, ‘ en fonction de la longueur du collet

On ne note pas de phénomene de migration.
111.7.5. Conclusion

Les études 1, 2 et 3 ont eu pour objectif de tester I’influence des caractéristiques mécaniques de 1’aorte
sur le comportement global du systéme et plus particuliérement sur les phénomeénes d’endofuites de
type L.
Les études 1 et 2 ont permis de mettre en évidence I’importance de la rigidité de I’aorte. Le module
d’Young de I’aorte varie d’un patient a I’autre en fonction de son age et de son état de santé. Nous
avons pu dégager les deux observations suivantes :
- un module d’Young élevé, correspondant a une aorte fortement pathologique, entraine un
retard de décollement de I’endoprothése choisie dans notre modéle.
- un module d’Young faible, correspondant a une aorte saine, entraine un décollement plus
précoce de 1’endoprothése choisie dans notre modéle.

A la vue de ces deux observations et des résultats de la partie 111.4, il semblerait qu’il faille plutot
considérer la différence entre le module d’Young de 1’aorte du patient et le module d’Young de
I’endoprothése. Lorsque la quantité Ecngoprothese - Eaore €5t réduite, 1’endoprothése présente moins de
risque de décollement.

La consigne a tirer de ces études est la suivante : en considérant 1’état de I’aorte du patient (plus ou
moins atteinte par 1’athérosclérose), on peut estimer de la valeur du module d’Young de celle-ci et
choisir I’endoprothése telle que Ecngoprothese = Eaore. Sachant que 1’endoprothése est largement plus
rigide que l’aorte, il s’agit finalement de trouver une endoprothése ayant le comportement le plus
proche de ’aorte.
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111.8. Influence des car actéristiques de
I”athérome sur le décollement

[11.8.1. Introduction

Rappelons que I’athérosclérose est une dégénérescence de la paroi artérielle s’accompagnant de dépots
lipidiques (cholestérol) sous forme de plaques blanchatres (athérome). L’athérome consiste alors en
une accumulation focale de lipides, de glucides complexes, de sang et de produits sanguins, de tissu
fibreux et de dépots calcaires.

Nous avons vu, dans la partie 1.6., qu’il existait peu de données sur les caractéristiques mécaniques de
I’athérome dans la littérature. Relativement peu de modéles numériques prennent en compte cette
couche spécifique.

Le modele de référence, décrit en partie I1.5, utilise les caractéristiques mécaniques suivantes pour
I’athérome :

Moduled’Young E 0.3 MPa
Coefficient de Poisson v 0.3
M asse volumique 1000 kg/m’

Table I11.50 : Caractéristiques élastiques de I'athérome de référence

La partie I11.5.1 expose des données fournies dans la littérature, essentiellement issues des travaux de
Di Martino [Dim98] & [Dim01], Korte [Kor02] et Auricchio [AurQ0].

Ces données nous permettent d’établir des intervalles acceptables de module d’Young et de coefficient
de Poisson caractérisant 1’athérome. Afin de balayer ’ensemble des données mécaniques présentes
dans la littérature, nous avons décidé de considérer les intervalles suivants :

Caracté&ristique Intervalle
Moduled’Young (M Pa) [0.03; 0.3]
Coefficient de Poisson [0.3;0.45]

Table IIL.51 : Intervalles acceptables

[11.8.2. Plan d’ é&tude

Nous allons considérer deux analyses successives :
- influence du module d’Young de I’aorte sur le décollement (cf. partie 111.8.3)
- influence du coefficient de Poisson sur le décollement (cf. partie 111.8.4)

Rappelons que le modele de référence utilise pour valeur du module d’Young de I’athérome, 0.3Mpa.
Pour tester I’influence du module d”Young sur les décollements, nous avons décidé de mener 2 études
complémentaires avec les caractéristiques suivantes :

Moduled’Young (MPa) Coefficient de Poisson

Etude 1

0.03

0.3

Etude 2

0.15

0.3
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De méme, le modéle de référence considére que le coefficient de Poisson de 1’athérome est de 0.45.
Nous allons étudier un cas supplémentaire afin d’observer I’influence du coefficient de Poisson sur les
phénomeénes de décollement :

Moduled’Young (MPa) Coefficient de Poisson
Etude 3 0.3 0.45

Pour chacune de ces trois études nous allons considérer deux cas :

Précontrainte
Casl 3000 Pa
Cas?2 10 000 Pa

Les résultats obtenus pour chacune de ces études seront comparés aux résultats obtenus avec le modéle
de référence a la bonne précontrainte.

111.8.3. Résultats: influence du module d’Y oung

Etudel:

Dans cette ¢tude le module d’Young de 1’athérome est inférieur a celui utilisé dans le modele de
référence.
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Figure I11.103: Position du point d’étude A
Dans cette nouvelle étude, les déplacements longitudinaux et radiaux de I’extrémité de 1’endoprothése

sont supérieurs a ceux observés avec le modele de référence : au maximum +36% selon r et + 66%
selon z. La figure II1.104 montre que le décollement survient plus précocement dans cette nouvelle
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étude. Un module d’Young d’athérome plus faible semble

I’ensemble du systéme.
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Dans le cas d’une précontrainte plus élevée, les déplacements de 1I’extrémité de I’endoprothése restent
supérieurs a ceux du modele de référence : au maximum +11% selon r et +14 % selon z. L application
d’une précontrainte plus élevée gomme les effets observés dans le cas 1.

Etude2:

Dans cette étude, le module d’Young de I’athérome est pris égal a la moitié de celui utilisé dans le
modéle de référence.

- Cas1l: P=3000Pa
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Figure II1.106: Position du point d’é¢tude A

Les déplacements du point A sont similaires a ceux observés dans le modéle de référence. Par contre
aucun phénomeéne de décollement n’est observé sur la période de I’étude.

- Cas2: P=10000 Pa
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Figure II1.107:Position du point d’étude A

Les déplacements du point A sont similaires & ceux observés dans le modéle de référence. Aucun
décollement n’est détecté.

Evolution du contact Endoprothése/Aorte
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Figure I11.108: Contact endoprothése/aorte en fonction de la longueur du collet proximal, a t=0.01 s
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2> T=002s:
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Figure I11.109: Contact endoprothése/aorte en fonction de la longueur du collet proximal, a t = 0.02 s
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Figure I11.110: Contact endoprothése/aorte en fonction de la longueur du collet proximal, a t = 0.05 s
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Figure I1I.111: Contact endoprothése/aorte en fonction de la longueur du collet proximal, at=0.1s

Les figures II1.108, II1.109, 1I1.110 et III1.111 permettent d’observer I’évolution de I’état du contact
entre 1’endoprothése et 1’aorte au cours du temps. De gauche a droite, le module d’Young de
I’athérome est de moins en moins important et pourtant les effets observés se contredisent : avec un
module d’Young trés faible (0.03 MPa) le décollement survient le plus tot qu’avec un module
d’Young élevé (0.3 MPa) alors qu’avec une valeur moyenne de 0.15 MPa, le décollement survient
tardivement. Les caractéristiques et la configuration de I’athérome présent dans le sac de 1’anévrisme
jouent un réle complexe dans D’apparition des endofuites. On peut supposer que pour chaque
configuration d’athérome il existe une endoprothése ‘otpimale’ mais le lien entre les deux n’est pas
évident a énoncer.

Influence sur larépartition des contraintes dansla paroi aortique

On se place dans le cas n° 2 (P =10 000Pa), pour T =0.1 s.

Amplitude maximum de o, (Pa) | Variation p/r alaréférence

Référence 7 890 -
Etude 1 7 980 +1%
Etude 2 & 500 +7%

Table 111.52: Amplitude maximum de la contrainte 0, en fonction des différentes longueurs de collet

La variation du module d’Young de I’athérome ne modifie pas significativement la contrainte
maximum dans la paroi de ’anévrisme. On peut tout de méme constater que cette contrainte augmente
lorsque la rigidité de 1’athérome diminue.
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Phénomeénes de migration

De la méme maniere qu’en I11.5.3, nous allons observer le déplacement selon z de la partie amont de
I’endoprothese :

Z; Zy @] z
r l Ecoulement sang
: : <—
3 Endoprothése I
5_'_'_'_'_'_'_'_'_'_'_'_'_'_'_'_'_'_'_'_'_'_'_'_'_'_'_'_'_'_'_'_'_'_'_'_'_'_'_'_'_'_'_'_'_'_'_'_'_'_'_'_'_'_'_'_'_'_'_'J Aprés déformation
Figure I11.112: Phénomeéne de migration
Si ‘ZO‘ -‘ Z, ‘ 20 : absence de migration et si ‘ZO‘ -‘ Z, ‘ <0 : présence de migration.
Onseplacea T=0.1s.
2|2, (m
Cas 1 (P = 3000 Pa) Cas2 (P =10000 Pa)
Référence 0.63 0.67
Etudel 0.70 0.78
Etude 2 0.49 0.71

Table I11.53: Distance‘Zo‘ -‘ Z, ‘ en fonction de la longueur du collet

Aucun phénomene de migration n’est observé dans ces études.

111.8.4. Résultats: influence du coefficient de Poisson

Déplacementsdu noaud A :

Dans cette étude, le coefficient de Poisson de I’athérome est fixé a 0.45. On considére cette matiere
comme étant incompressible.

- Cas1: P=3000Pa
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Figure I11.113:Position du point d’étude A
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Figure I11.114: Période d’apparition du décollement au cours du cycle cardiaque

Les déplacements du point A sont similaires a ceux observés dans le modéle de référence. Par contre
le décollement survient plus tot au cours du cycle cardiaque. L’incompressibilité de 1’athérome semble
favoriser les phénomenes d’endofuites.
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Figure II1.115:Position du point d’étude A

Dans le cas d’une précontrainte plus élevée, les déplacements du point A dans le nouveau cas étudié

restent similaires a ceux du modéle de référence.

2> T=001s:

Evolution du contact Endoprothése/Aorte
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Figure I11.116: Contact endoprothése/aorte en fonction de la longueur du collet proximal, a t =0.01 s
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2> T=002s:
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Figure I11.117: Contact endoprothése/aorte en fonction de la longueur du collet proximal, at=0.02 s
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Figure II1.118: Contact endoprothése/aorte en fonction de la longueur du collet proximal, a t=0.05 s
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Figure II1.119: Contact endoprothése/aorte en fonction de la longueur du collet proximal, at=0.1's

Les figures III.116, 1I1.117, II1.118 et II1.119 permettent d’observer 1’évolution de 1’état du contact
entre I’endoprothése et ’aorte au cours du temps. Dans le cas d’une plaque d’athérome incompressible
(étude 3), le décollement survient dés t = 0.05 s mais seulement au niveau de la zone d’attache
proximale de 1’endoprothése. Dans le cas du modéle de référence, le décollement est quasi symétrique
par rapport a 1’axe (Or). On peut supposer que le mouvement de rétraction de I’endoprothése dans
I’athérome est limité par I’incompressibilité¢ de celle-ci et se répercute dans la zone proximale qui est
soumise, en premiére ligne, a I’écoulement sanguin.

Influence sur larépartition des contraintes dansla paroi aortique

On se place dans le cas n° 2 (P =10 000 Pa), pour T = 0.1 s.

Amplitude maximum de o,, (Pa) | Variation p/r alaréférence

Référence 7 890 -
Etude 3 8320 + 5%

Table 111.54: Amplitude maximum de la contrainte 0, en fonction des différentes longueurs de collet

La variation de la contrainte maximum est peu significative.
Phénomeénes de migration

On se place dans la configuration de la figure I11.112.
Si ‘Zo‘ —‘ Z, ‘ 20 : absence de migration et si ‘Zo‘ —‘ Z, ‘ <0 : présence de migration.

Onseplacea T=0.1s.
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‘ZO‘—‘Zl‘ (mm)

Cas 1 (P = 3000 Pa) Cas 2 (P = 10000 Pa)
Référence 0.63 0.67
Etude 3 0.64 0.68

Table I11.55: Distance‘ZO‘ -‘ Z, ‘ en fonction de la longueur du collet

On ne détecte aucun phénoméne de migration pouvant étre induit par le changement du coefficient de
Poisson.

111.8.5. Conclusion

L’athérome se présente sous une multitude de forme, allant d'une simple tache dont la coloration tire
sur le jaune, jusqu'a un important relief susceptible de boucher le passage du courant sanguin a
l'intérieur de la lumiére artérielle. La plaque d’athérome a été prise en compte dans peu d’études ; la
difficulté de caractériser ce type de matériau induisant un gros manque de données.

Les travaux de Di Martino, Korte et Auricchio nous ont permis d’extraire une évaluation des
caractéristiques élastiques de 1’athérome. Les progres effectués dans les techniques d’imagerie pour la
caractérisation des matériaux vivants promettent une amélioration des connaissances dans ce domaine.

Avec les données a notre disposition, nous avons pu étudier I’influence du module d’Young de 1’aorte
sur le décollement de I’endoprothése. Les résultats obtenus sont assez ambigus et ne permettent pas de
tirer de consigne générale. Le modéle de référence semble mieux se comporter avec une valeur de
module d’Young intermédiaire dans l’intervalle [0.03 ; 0.3] MPa. Les effets observés ne sont pas
linéaires : pour cette endoprothése implantée dans cette configuration d’aorte et d’anévrisme
particuliére, il existerait une valeur de rigidité de I’athérome plus défavorable a I’apparition du
décollement...

Par contre, nous avons pu constater que la modification du coefficient de Poisson de I’athérome
n’influencait pas le comportement du systéme complet, au regard du décollement.

111.9. Conclusion

A travers les étapes suivantes, la maquette numérique développée a été validée dans son intégralité :
- validation du modéle rhéologique utilisé
- validation du modéle viscoélastique linéaire choisi
- intérét de I’utilisation de la caractérisation viscoélastique et du couplage fluide-structure

La précontrainte et la longueur du collet sont des caractéristiques propres au choix de I’endoprothése
et 2 sa mise en place. Ceux-ci peuvent donc étre maitrisés. Il s’avére qu’un surdimensionnement
inférieur & 10% implique une nette augmentation des endofuites de type I. De méme, une longueur de
collet proximal faible augmente les risques de décollement.

Les coefficients de frottement entre les différents éléments jouent un réle complexe. Ceux-ci pourront
étre maitrisés a travers le choix du revétement de 1’endoprothése. Enfin, les caractéristiques propres a
chaque patient, concernant 1’état de son aorte et la constitution de son athérome, jouent aussi un role
dans I’apparition des phénomenes d’endofuites : la différence Ecngoprothese - Eaorie devra étre minimisée
afin que I’endoprothése ait un comportement le plus proche possible de 1’aorte.
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Conclusions et perspectives
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Le traitement endovasculaire d’un anévrisme de 1’aorte abdominale est une nouvelle alternative a la
chirurgie classique. Toutefois cette procédure demeure sous le coup de la loi Huriet car certains
évenements indésirables, tels que les endofuites ou les migrations, ne sont toujours pas supprimés et
peuvent conduire a I’échec du traitement. Les endofuites de type I, correspondant a un défaut
d’étanchéité du montage a un collet, présentent un risque majeur de rupture de I’anévrisme et impose
un traitement supplémentaire d’urgence.

Ces phénomenes sont encore assez mal maitrisés dans le milieu médical. Ceci a motivé cette étude et
la  réalisation d’une maquette ¢léments finis représentant le  systéme complet
aorte/endoprothése/athérome, dans le but de développer une méthodologie permettant :

- de déterminer les paramétres qui augmentent les risques d’endofuites

- d’aider au choix de la meilleure endoprothése en terme de caractéristiques mécaniques.

Dans le modéle développé, la pression artérielle et les contraintes induites par I’écoulement du sang
sont considérées au travers d’un couplage fluide/structure. Il prend en compte le comportement
viscoélastique de D’aorte, le comportement ¢lastique de la prothése et la forme spécifique de
I’anévrisme ainsi que la présence de l’athérome dans le sac (dépot graisseux/fibreux li¢ a la
dégénérescence de la paroi). Le code de calcul ‘Plast2 modifié’ développé en interne est utilisé afin de
visualiser I’évolution des contacts endoprothése/aorte, endoprothése/athérome et athérome/aorte.

Le sang étant un fluide non newtonien, viscoélastique, une étude préalable nous a permis de constater
que les modéles phénoménologiques classiques de viscosité ne permettaient pas une bonne
représentation de I’écoulement sanguin. Le modéle de Phan-Thien et Tanner permet la description de
nombreuses spécificités de I’écoulement du sang. Outre les contraintes tangentielles, ce modele permet
d’obtenir les différences de contraintes normales générées, caractéristiques importantes de
I’écoulement sanguin, que les modeles classiques ne permettent pas d’obtenir.

Ces travaux fournissent un outil numérique permettant de simuler le comportement d'une
endoprothése implantée dans un anévrisme aortique et de détecter les phénomeénes d’endofuites
detypel.

Pour élaborer cette maquette numérique pouvant contribuer au diagnostic clinique nous nous sommes
appuyés sur des modéles théoriques rigoureux pouvant décrire :

- le comportement rhéologique complexe du sang

- les propriétés mécaniques de 1’aorte, de 1’athérome et de 1’endoprothése

- la gestion du contact entre les divers ¢léments
Tout au long de I’étude, nous avons eu le souci d’une validation pour chaque étape et d’une
caractérisation mécanique des tissus biologiques la plus représentative possible. En dépit de la
complexité du probléme, nous avons constamment tenté de relier les enjeux cliniques réels aux aspects
mécaniques concrets. Malgré le manque de données, nous avons essay¢, dans I’é¢tude de sensibilité, de
balayer des intervalles réalistes de propriétés afin de dégager des indications utiles pour les cliniciens.

Ainsi, les simulations numériques effectuées ont permis la mise en évidence de I’influence de certains
facteurs biomécaniques sur [’apparition des endofuites de type . Des premicres investigations ont été
réalisées concernant 1’influence de la précontrainte, de la longueur des collets, des coefficients de
frottement entre les structures, ainsi que des caractéristiques mécaniques de 1’aorte et de I’athérome.
L’originalit¢ majeure de ce travail de recherche réside dans la réalisation d’une maquette numérique
permettant I’étude de 1’ensemble du systéme endoprothése/aorte/athérome/sang.

Les perspectives pouvant étre envisagées a ce travail de recherche sont innombrables.
Au niveau de la modélisation du comportement des différents éléments, certaines améliorations
pourront &tre apportées afin de tenir compte des caractéristiques non linéaires de I’aorte. Ces travaux

devront s’appuyer sur les avancées effectuées dans les domaines de 1’imagerie et de la quantification
des caractéristiques mécaniques des vaisseaux sanguins.
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Une thématique d’étude pouvant découler de ces travaux concerne le développement de
I’athérosclérose. Cette pathologie artérielle présente des sites préférentiels d’évolution : une contrainte
de cisaillement pariétale faible et oscillante semble en étre un des facteurs. Une analyse fine de
I’écoulement sanguin ainsi que 1’étude des turbulences, en tenant compte de la rhéologie propre du
sang, dans les zones de géométric complexe, tels que les embranchements et les bifurcations,
permettraient d’analyser la genése de 1’athérosclérose.

A un état avancé de développement, 1’athérosclérose donne lieu a un dépot graisseux sur la paroi
interne de I’artére. Sous I’effet de I’impulsion sanguine, cette plaque peut se décoller brutalement et
provoquer une embolie. L’¢étude des phénomenes de décollement de I’athérome présente donc un
intérét certain. Des travaux spécifiquement sur les écoulements ont débuté dans ce sens, au LAMCOS.

Cette maquette numérique peut servir de base a des études en accidentologie. En effet, les accidents de
la voie publique sont la quatrieme cause de mortalit¢ en Europe. L’atteinte thoracique est retrouvée
chez 33% des traumatisés et constitue la premicre cause de déces immédiat chez ’enfant et 1’adulte
jeune. Parmi ces traumatismes, on retrouve deux mécanismes lésionnels pouvant toucher 1’aorte :

- la compression ou 1’écrasement, a 1’origine des fractures, des contusions pulmonaires et des blessures
cardiaques et aortiques (aorte thoracique descendante distale).

- la décélération, responsable de déchirures ou de sections de 1’aorte thoracique.

La rupture traumatique de ’aorte thoracique est considérée comme I’exemple type de la 1ésion de
décélération

Des études antérieures, effectuées au LAMCOS [Ehr93], sur des mécanismes lubrifiés soumis a des
impulsions de charge ou chocs ont permis de caractériser la réponse du fluide a ce type de sollicitation,
a I’aide du modéle rhéologique de type PTT. Une extension de 1’é¢tude de ce modele permettra de
connaitre la réponse du sang a une sollicitation impulsionnelle, ce que ne peut pas fournir une
modélisation classique.

Sachant que la transmission des forces de décélération et la sévérité des lésions sont influencées par
les propriétés viscoélastiques des organes qui subissent le choc, un couplage fluide-structure
(sang/aorte viscoélastique) pourrait permettre une meilleure compréhension des mécanismes a
I’origine des différentes lésions de 1’aorte.
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Annexel

Tableau 1: Croissance des AAA évaluée par échographie ou tomodensitométrie. [Ana99]

Auteurs

Diamétre en cm

Expansion en cm

Sterpetti, 1985

Guircuis, 1991

Limet, 1991

Bengtsson, 1993

Brown, 1996

Stonebridee, 1996

3,5-39
445
4549
5-54

5,559

N
=

3.0 -39

40 49

0,18 /an
0,33 /an
0,50 /an
(68 /an
(.67 /an

Taux madian 0.2 /an
0,30 fan
0,40 /an
0,=0 /an

Movenne 0.53 /an (£ 0.06)

(0,649 /an (LEJ_IIUJ
0,75 flan (£ 0,13)

Mowvenne 0,08 fan (0,12)

Movenne 0,33 (0,12)

Movenne 0,17 (+ 0,11)
0,22 (£ 027)/an
033 (£0,59)/an
041 (+0,53)/an
0.54 (£ 0,540/ an
071 (£ 0,78}/ an

Movenne 0,26 /an
0,41 Jan

an
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Tableau 2 : Endoprothéses manufacturées implantées chez I’homme. [Ana99]

Composant Etudes Marquage
CE
ANEUR X Stent modulaire Polvester a I'intérieur d™un Une étude multicentrique Oui
Medironic stent en nitinol (tissu a européenne
I"intérieur) Ftude multicentrique loi Huriet en
France
CORVITA Stent fait dune double tresse  Une étude multicentrique loi Hurlet Non
Schneider/Boston scientific hélicoidale de Phynox avec & en cours
sa face nterne du tissu
poreux de fibres de
polvearbonate uréthane ; sont
collés entre eux (tissu a
I"intérieur)
EVT{(EGS1/EGS ) Polvester avec 4 chaque Une étude FDA : phase 1 terminée, Oui
EndoVascular Technologies  extrémité un stent « 7 » auto-  phase 11 en cours. Une étude
- Guidant expansible avec des crochets  multicentrique loi Huriet dont
I"inclusion est terminée
EXCLUDER PTFE avec dunitinol a Une étude européenne en cours. Oui
Gore I"extérieur (tissu a lintérieur)  Pas d"étude loi Huriet en France
STENFORD Polvester avec un stent en Une étude loi Huriet en cours Ol
nitinol interne (tissu a
I"extérieur)
TALENT Stent en nitinol Pas détude loi Hurlet. Oui
Advanced Vascular autoexpansible fixé sur du Une étude en cours en France
Engeenering (AVE) polvester (corps aortique) ou  TEAM randomisée versus chirurgie
sur du PTFE (branches dans le cadre d'un PHRC. Une étude
thaques) (tissu a U'mntérieur)  FDA phase [ ; phase 1T prévue en
janvier 1998
VANGUARD Polvester recouvrant un stent  Une étude multicentrique loi Hurlet Oui
Boston Scientific / Meadox en nitinol autoexpansible en France (75 patients inclus de sept
thermosensible (tissu a 96 4 juin 97 ; 5 ans de suivi prévus
I"extérieur) résultats précoces - 6 mois — 2 ans -
en cours de publication).
Une étude FDA aux USA en cours
White-Yu Endovascular Polvester avec [l métallique  Une étude multicentrique loi Huriet Non
GAD Graft “Svdney ™ Graft  ntégré dans le polvester en cours
Baxter
ZENITH AAA Polvester avec un stent de Pas d"étude multicentrique loi Huriet Oul

Cook Endovascular

Gianturco en 7 (tissu a
I"intérieur dans la partie
couverte sauf sur une petite
hauteur qui est inversée)

en France
Des études en Australie et en
Angleterre
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Tableau 3 : Endoprothéses artisanalesimplantées chez I'homme [Ana99]

Composant

Références

Stent de PARODI
{ Historique)

Stent de CHUTER
{ Abandonné)

AUTRES STENTS
sans nom particulier

['ube en polvester avec un stent de Palmaz a
chaque extrémité

Polvester avec un stent de Gianturco modifié
(crochets), Wallstent pour rigidifier le

svstéme

PTFE avec un stent de Palmaz a Iextrémité
supérieure ; extrémité inférieure suturée

Polvester (2 greffons de diamétre différent
suturés bout 4 bout) avec un stent veineux
modifié de Gianturco en 7

PTFE avec un stent de Palmaz 4 chaque
extrémité

PTFE recouvrant de stents modifiés de
Glanturco connectés en tandem. Fénestration
du montage en regard de 'ostium de
collatérales (artére mésentrique inférieure
dans un cas, artére rénale dans un cas)

Coppi, 1997 (63)
Parodi, 1997 (64)

Chuter, 1996 (65)
Yusul, 1997 (66)

[hompson, 1997 (67)

Ivancev, 1997 (68)

Adiseshiah, 1997 {69)

Park. 1996 {70}

212




Annexe 2
Rhéologie des fluides complexes

La rhéologie (étude des écoulements et des déformations) fait son apparition devant l'impuissance de
la théorie de 1'¢lasticité et de la mécanique des fluides a décrire et a expliquer les propriétés des
matériaux aux comportements mal définis et intermédiaires entre celui du solide élastique parfait et
celui du fluide newtonien.

|- Initiation a la rhéologie

Un exemple simple de cisaillement concerne le mouvement d'un échantillon entre deux surfaces
planes, l'une au repos, l'autre animée d'un déplacement paralléle a elle-méme. Sous l'effet de ce
cisaillement, le matériau s'écoule en couches planes, paralléles entre elles, animées de vitesses
différentes qui varient continiment entre 0 pour la couche au contact de la surface fixe et V pour la
couche au contact avec la surface mobile (figure A2.1). On admet que les couches de matériau au
contact avec les deux surfaces planes sont solidaires de ces surfaces : hypothése de non glissement a la
paroi.

v

—

fize
Figure A2.1: Couches de cisaillement.

Deux grandeurs permettent de caractériser quantitativement le cisaillement :
- lavitesse de cisaillement (gradient de vitesse) : 7/=V€ s™)

Elle caractérise la variation de la vitesse entre les couches limites. Elle dépend non
seulement de la vitesse de déplacement de la couche mobile mais aussi de I'épaisseur
cisaillée. Si cette derniére est faible, on peut atteindre des vitesses de cisaillement tres
¢élevées, méme avec des vitesses de déplacement faibles.
- la contrainte de cisaillement : 7 (Pa)

Sous l'effet du déplacement relatif des différentes couches, il apparait des forces de
frottement entre les couches, qui s'exercent tangentiellement a la surface de ces couches.
On a I'habitude de ramener ces forces a l'unité de surface et de définir ainsi la contrainte de
cisaillement.

Ces mouvements de cisaillement ne sont pas toujours engendrés par le déplacement d'une paroi solide:

ce peut-&tre une différence de pression appliquée aux extrémités de 1'échantillon ou encore le seul effet
de la pesanteur.
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|I- Phénomeénologie
1- Comportements non linéaires

Intuitivement, il est clair que la contrainte de cisaillement va en général croitre avec la vitesse de
cisaillement, mais le rapport entre ces deux grandeurs va dépendre des propriétés du liquide considéré.
Ce rapport est appelé viscosité : 77 (Pa.s)

On pourrait croire que ce coefficient suffit a caractériser les propriétés d'écoulement, a une pression et
a une température données. C'est vrai dans le cas des fluides newtoniens pour lesquels il y a
proportionnalité entre contrainte et vitesse de cisaillement, si bien que la viscosité est indépendante du
cisaillement. Mais ce n'est plus vrai dans le cas des fluides non newtonien, pour lesquels la relation
de proportionnalité n'est plus vérifiée et qui présentent un comportement en écoulement plus
complexe.

Le graphe qui représente 1'évolution de 7 en fonction de }/ est appelée rthéogramme. On a ['habitude

de dresser une typologie des différents comportements selon le profil du rhéogramme. On distinguera
principalement (figure A2.2):

- le comportement rhéofluidifiant (pseudo-plastique) : rhéogramme dont la concavité est
tournée vers le bas. La viscosité décroit lorsque le cisaillement augmente : le liquide
devient moins visqueux et donc plus fluide lorsque le cisaillement croit.

- le comportement rhéoépaississant (dilatant) : rhéogramme dont la concavité est tournée
vers le haut. Le liquide devient plus visqueux et donc plus épais lorsque le cisaillement
Croit.

- le comportement a seuil de contrainte (plastique) : rhéogramme présentant une
contrainte critique appelée seuil d'écoulement, le matériau ne s'écoule qu'au dela de cette
contrainte critique.

newtonien

rhéoépaississant

4

Figure A2.2: Bilan des comportements linéaires et non linéaires

Le comportement rhéofluidifiant est de loin le plus fréquent et est souvent défini par un graphe

représenté dans le systeéme de coordonnées (77, j/)

7

7o -

Figure A2.3: Comportement rhéofluidifiant (77, }/ )

h‘ L]
4
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Cette représentation permet de mettre en évidence l'existence de deux plateaux newtoniens définis
pour les faibles et les hautes vitesses de cisaillement (77, et 77 ).

La variation de la viscosité avec la vitesse de cisaillement représente le caractére non Newtonien le
plus répandu.

2- Comportements dépendant du temps

Jusqu'a présent on a supposé implicitement que les comportements rhéologiques présentés étaient
indépendants de I'histoire mécanique antérieure de l'échantillon, et qu'en particulier les rhéogrammes
obtenus par cisaillement croissant et décroissant étaient superposables.

Ce n'est pas toujours le cas : pour certains fluides, le graphe qui décrit un cycle de cisaillement
montée-palier-descente (phase de cisaillement croissant + phase de cisaillement constant + phase de
cisaillement décroissant) présente une boucle d'hysteresis, ce qui traduit un comportement dépendant
de I'histoire passée de I'échantillon.

Un cas particulier important et trés connu d'un tel comportement est celui d'un fluide thixotrope, qui
posséde les propriétés spécifiques suivantes :
- il posséde un caractére rhéofluidifiant qui se manifeste par une diminution de la viscosité
lors de la montée
- les effets de cette fluidification ne se produisent pas en totalité dés l'application du
cisaillement. Ils se produisent aussi de facon retardée dans le temps: le cisaillement induit
une destructuration qui se manifeste de fagon différée, ce qui signifie que pour une méme
valeur de la contrainte ou de la vitesse de cisaillement, la viscosité est plus faible a la
descente qu'a la montée.

T.ii.

. ¥

Figure A2.4: Comportement thixotrope a contrainte imposée

- on ne parlera de thixotropie que si le liquide considéré ne régénére sa structure initiale
qu’apres un temps de repos suffisant. Comme la déstructuration, cette restructuration ne se
produit pas instantanément mais, la encore, de fagcon différée dans le temps. Et c’est
d’ailleurs en jouant sur ces temps de restructuration que les liquides thixotropes présentent
de nombreuses applications (peinture, vernis a ongle...)

3- Comportement viscoélastique

Tous les liquides présentent des propriétés visqueuses. Mais, a condition de posséder une structure
relativement complexe, ils présentent également des propriétés élastiques. Cette €lasticité se manifeste
en particulier par le fait que lorsqu’on applique ou lorsqu’on supprime brutalement un cisaillement, il
apparait un régime transitoire pendant lequel la structure de I’échantillon évolue avant de se stabiliser.
Si ’on considére par exemple le cas d’une solution de polymére, ’application brutale d’un
cisaillement va faire évoluer la conformation des macromolécules d’une configuration repliée sur elle-
méme (de type pelote statistique) a une configuration plus étirée. Il est facile de comprendre qu’en
passant de 1’état de repos a 1’état d’équilibre sous cisaillement, la macromolécule emmagasine de
I’énergie élastique, qu’elle est susceptible de restituer aprés suppression du cisaillement : tout se passe
comme si la macromolécule jouait le role d’un ressort.
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Les processus mis en jeu pour atteindre la configuration d’équilibre sont des mécanismes de
réarrangement moléculaire. On imagine que, si on a affaire a une structure complexe, il y aura
plusieurs processus de réarrangement moléculaire. Si on considere par exemple un polymére fondu a
longue chaine dans un état enchevétré, il est évident que la chaine va réagir a 1’application d’un
cisaillement brutal par des mécanismes différents.

Certains mécanismes font intervenir les mouvements locaux des segments et monomeres : ce sont des
mouvements a petite échelle qui seront caractérisés par des temps courts. Ces mouvements mettent
donc en jeu I’élasticité des chaines, d’abord une ¢€longation brutale, qui correspond a 1’élasticité
instantanée, suivie, en général, d’'une élongation ralentie par les frottements internes des chaines, qui
correspond a 1’¢lasticité retardée.

D’autres mécanismes vont faire intervenir des mouvements de 1’ensemble de la chaine : ce sont des
mouvements a grande échelle (mouvements de reptation) qui seront caractérisés par des temps longs et
qui correspondront a I’écoulement du matériau.

Les tests transitoires qui consistent & imposer brutalement une contrainte constante (test de fluage) ou
une vitesse de déformation constante (test de relaxation) permettent théoriquement d’obtenir le spectre
de ces temps de réarrangement moléculaire, et qui sont appelés respectivement temps de retard et
temps de relaxation. L’état d’équilibre sous cisaillement n’est pas atteint instantanément. Dans le cas
particulier du fluage résultant de ’application brutale d’une contrainte, on observe que la viscosité
augmente avec le temps jusqu’a atteindre un plateau lorsque la configuration d’équilibre est atteinte.

Une démonstration des effets élastiques dans les liquides est 1’expérience du siphon ouvert dans
laquelle on peut siphonner un liquide élastique d’un bécher a un autre sans utiliser un tuyau. Cela est
di a une forte viscosité ¢longationnelle qui induit une contrainte trés forte au niveau du bec du bécher
qui tire le fluide.

Figure A2.5: Effets élastiques

Une autre expérience est celle de la détente élastique : un matériau, que I’on verse d’un récipient, peut
étre coupé a 1’aide de ciseaux et remonte dans le récipient.

Figure A2.6: Détente élastique

216



4- Anisotropie des contraintes normales

Dans un fluide Newtonien soumis & un écoulement de cisaillement simple, seule la contrainte

tangentielle 0, est modifiée par I’écoulement, les contraintes normales restent isotropes et égales a —

Xy
p. Dans certains liquides, essenticllement des solutions de polyméres de trés grande masse
moléculaire, I’écoulement de cisaillement induit également une différence entre contraintes normales :

O-xx_o-yy:Nl (7) O-yy_o-zz:Nz(j/)

L’anisotropie des contraintes normales est un effet non linéaire : a faible taux de cisaillement, N; et N,

sont des fonction quadratiques de . Pour refléter ce caractére non linéaire, on définit deux

coefficients d’anisotropie ¥/, et ¥/, tels que :
_ 2 _ 2
Ni=-y, 7 No=-y, 7

En général, N, est négatif et beaucoup plus grand en valeur absolue que N, qui est généralement
positif.

L’apparition d’anisotropie des contraintes normales est li¢ au fait que 1’écoulement de cisaillement
modifie la microstructure et la rend anisotrope. Prenons 1’exemple d’une solution de polyméres : la
macromolécule en solution a I’aspect d’une « pelote » de fil contenue dans une enveloppe sphérique.
Lorsqu’elle est soumise a un cisaillement suffisamment fort, cette pelote se déforme en un ellipsoide
dont le grand axe a tendance a tourner vers la direction de I’écoulement

L’¢lasticité du polymeére, d’origine essentiellement entropique, a tendance a ramener cet ellipsoide
vers une forme sphérique. La force de rappel est maximale dans la direction de 1’écoulement ; elle est
responsable de D’apparition d’une compression le long de I’écoulement. Ceci implique donc

ueo,, <O soit N;<0. En revanche, il n’y a pas d’interprétation simple du signe de N,.
q XX y ap p p g

yy b
L’anisotropie des contraintes normales a deux manifestations spectaculaires : I’ascension du fluide le
long d’un barreau tournant (effet Weissenberg) et I’expansion du jet sortant d’un orifice (figure A2.7).

Figure A2.7: Effets de I’anisotropie des contraintes normales.
Ascension d’une solution le long d’un barreau tournant (a droite)
Expansion d’un jet de solution a la sortie d’un orifice (a gauche)

Dans I’écoulement engendré par le cylindre tournant, la vitesse est essentiellement azimutale, avec un
gradient radial. L anisotropie des contraintes normales conduit 40, < 0,,. Il y a une « tension » le

long des lignes de courant circulaires qui tend a pousser le fluide vers le centre de rotation et donc a le
faire monter le long du cylindre tournant. Dans le cas du jet, ’expansion a la sortie de ’orifice est diie

a la relaxation des contraintes normales O, (x étant la direction de 1’axe du tube) accumulées pendant
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I’écoulement a I’intérieur du tube. Cet effet d’expansion intervient fréquemment dans les procédés
d’extrusion des polymeres fondus.

5- Surmodulation de contraintes

Lorsque la solution est mise brutalement en mouvement, dans un écoulement en cisaillement simple, il
y a apparition de surmodulations de contrainte. Pour d’importants taux de cisaillement, la contrainte de
cisaillement passe par un maximum et atteint 1’état stationnaire aprés une ou deux oscillations.
L’amplitude de la surmodulation augmente avec le taux de cisaillement. On observe le méme type de
comportement pour la différence de contrainte normale N;.

[11- Contraintes et Défor mations
1- Contrainte

On peut classer les forces qui s’exercent sur un élément fluide de volume dV en 2 catégories, selon
leur portée :

- les forces en volume qui sont des forces a longue portée (gravité, forces électriques...)

- les forces de surface a courte portée dont I’origine est dans les interactions moléculaires
qui assurent la cohésion du liquide. Ces interactions a courte portée ne vont concerner
qu’une mince couche externe sur un ¢lément de volume donné. La force globale exercée
par ces interactions est proportionnelle a 1’aire de la surface limitant 1’élément fluide et est
indépendante de son volume.

Sur un élément de surface dS, de normale unité i, cette force de surface va s’écrire :
dF = G.AdS
Le tenseur des contraintes & (ou O;) est symétrique donc 0y = 0;;. Les termes diagonaux 0y sont

les contraintes normales tandis que les termes non diagonaux sont les contraintes tangentielles.
Dans un fluide au repos, le tenseur des contraintes est :

0; =—PJ; ou p est la pression
Le tenseur des contraintes est alors isotrope : 0}, =0,, =05, =—p
Dans un fluide en mouvement, le tenseur des contraintes est :
o; =—pd; +d;
Ou: - premier terme = partie isotrope = pression
- second terme = partie anisotrope due a la viscosité du fluide = déviateur

Considérons le cas ou les contraintes sont appliquées par I’intermédiaire d’un plan animé d’une vitesse
V et d’un plan parall¢le fixe distants de e. Les contraintes ne dépendent que de y par symétrie. De

plus, seules existent la contrainte de cisaillement O =0, =0 ¢t les contraintes normales

OO0y, 0, (figure A2.8).
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Figure A2.8:Cisaillement simple

2- Déformation

Sous I’action des contraintes, un matériau va se déformer. On considére 1’écoulement en cisaillement
laminaire. Si un élément matériel est localisé au point My de coordonnées (X, y, z), il sera localis¢ au
point My de coordonnées (x+¢, y, z) a Iinstant t puisque la vitesse du fluide est paralléle a I’axe des

X.

¥

Le déplacement & dépend seulement de y. L’élément matériel situé au point M de coordonnées (x, y +
: o d .
dy, z) sera localisé au point M’ de coordonnées (x + & +d_é: dy, y+dy, z) a I’instant t.
y

On appelle déformation la variation du déplacement lorsqu’on passe d’une couche a une couche
infiniment voisine :

d
Y= —5 =tano
dy
C’est cette variation qui caractérise un mouvement de cisaillement pour lequel les différentes couches
ont des déplacements relatifs les uns par rapport aux autres.

La vitesse de déformation est définie est définie par :

,_Oy_ddé_ddé_dv,
dt dtdy dydt dy
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dg

Car la composante suivant x de la vitesse est V, = E .La vitesse de déformation est égale au taux de

cisaillement.

Dans le cas particulier du cisaillement simple, le taux de cisaillement n’a qu’une seule composante
suivant x. Dans le cas général, le taux de cisaillement associé aux deux directions i et j est :
ov. ov.
—1 4 _ ) _ 26”
ox; 0%

Le tenseur e est appelé tenseur taux de déformation.

3- Décomposition du champ de gradient de vitesse au voisinage d’ un point

Considérons un élément matériel de fluide situé au point r avec une vitesse V(I',t) et un élément situé

au point I+ dr avec une vitesse V + dV , un développement de premier ordre donne :
-
dv = grad v.dr

Ou gradV est le tenseur des gradients de vitesse.

oV,
On peut décomposer ce tenseur a—' en une partie symétrique, le tenseur taux de deformation €; et
X
i

une partie symeétrique, le tenseur taux de rotation W .

ov, 1fov, 9vy| 1fov, 9V,
- — + + — — = el +V\/i_
ox;  2{ox; ox 2\ 0x; o ! )

j i i

On a alors :
dv = é.dr +w.dr
Lorsque le fluide est incompressible, la trace du tenseur symétrique €; est nulle, soit

€ =€, +€, +€, =0.Lécoulement correspondant & €.dr" est un écoulement de déformation pure

appelée ¢écoulement ¢longationnel. Le tenseur antisymétrique W; n’a que trois composantes

—

_y . . , . . & rotv o o
indépendantes. Il est possible de lui associer un vecteur vitesse de rotation Q2 = ou rotvVest la
vorticité. L écoulement correspondant a W.dIr = Q AdF est un écoulement de rotation en bloc. De
maniére générale, pour un fluide incompressible, un écoulement peut &tre considéré comme la
superposition d’un écoulement de déformation pure et d’un écoulement de rotation pure.

Dans le cas particulier du cisaillement :
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. 0 0 r 0 0 r 0
gradv = = _ 2 + : 2
0 0 0 % 0 0 —% 0 0
0 0 0
0 0 0 0 0 0

Le terme symétrique a une trace nulle, il n’y donc pas de variation en volume des éléments fluide. Le

/4

terme symétrique a des axes propres a 45° et les valeurs propres sont %et—z. Le terme

antisymétrique donne une rotation a la vitesse angulaire — g .

Remarque : lorsque le fluide est compressible, le terme symétrique isotrope €, # 0 va donner un
accroissement relatif de volume d’un élément de fluide, alors que le terme symétrique anisotrope
€, avec i # ] correspond & une déformation pure sans changement de volume.

V- Loisconstitutives
1- Fluides newtoniens et non newtoniens
Les équations qui gouvernent 1I’écoulement ou la déformation d’un matériau sont de deux types :

- les équations de conservation (conservation de la masse et de la quantité de mouvement)
qui sont les mémes pour tous les matériaux.
- les relations constitutives qui dépendent des propriétés et de la nature du matériau.

Le matériau est traité comme un milieu continu et est caractérisé par une masse volumique p(',1) et
un champ de vitesse V(I',t) qui sont (en général) des fonctions continues de la position I = (X, Y, Z) et

du temps t.
Dans la plupart des écoulements, on peut négliger la compressibilit¢ du matériau et la condition
d’incompressibilité s’écrit :

divv=0

On écrit la conservation de la quantité de mouvement selon la forme de Cauchy :

Dv ov - ,
_— _— _._ d vV = d o ol
Yo, Dt p{at +(V.gra )v} Vo + od

ou g est I’accélération de la gravité.

Pour I’équation constitutive on a besoin d’une relation entre la contrainte o et 1’écoulement V(T',t) .

Pour un fluide newtonien, comme 1’eau dans des conditions ordinaires de température et de pression,
la relation entre contrainte et taux de cisaillement est linéaire :

O =— pé‘ij +2ue,
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C’est-a-dire que le déviateur (partie non isotrope du tenseur des contraintes) ou encore tenseur des
contraintes de viscosité s’écrit :

dij = 2ll'lelj

Ou la constante 4 est la viscosité du fluide, qui ne dépend pas des contraintes ou du taux de

cisaillement.
Pour le cisaillement simple, ona: o = uy.

Pour les fluides newtoniens, I’équation de conservation de la quantité de mouvement devient
I’équation de Navier Stokes :

Dv o - _

p—=p| —+((V.grad)v |=—grad p, + LAV
Dt ot

ou la pression dynamique P, est en fait un champ de pression modifié de facon a intégrer les forces

extérieures conservatives (c'est-a-dire qui dérivent d’un potentiel comme la gravité).

De nombreux fluides ne sont pas newtonien : le rapport des contraintes aux vitesses de déformation
dépend des contraintes, des vitesses de déformation et éventuellement du temps.

Le but de la rhéologie est de déterminer la relation entre contrainte et déformation ou vitesse de
déformation qui détermine toutes les propriétés rhéologiques du matériau.

On cherche :

O, = f(e”.)
Dans la suite, on note O la contrainte et ¥la vitesse de déformation car nous considérons que les

caractérisations du matériau ont été faites en utilisant un cisaillement simple.
On cherche :

o; = ()

2- Liquidesnon linéaires

On utilise principalement des mod¢les pour lesquels la viscosité dépend du taux de cisaillement, sans
effet dépendant du temps :

o =uy)y
a- Liquides plastiques

Ce sont des liquides présentant une contrainte seuil d’écoulement (cf Fig. 2). La représentation la plus
simple d’un fluide a seuil est le modéle de Bingham qui donne la relation suivante entre contrainte et
taux de cisaillement :

=0, +i,7

avec O . : contrainte seuil

C

M, : viscosite plastique

Le matériau ne commence a s’écouler qu’au-dela du seuil et présente un comportement newtonien.
Certains matériaux ne présentent pas un comportement newtonien au-dela du seuil. C’est le cas du

fluide de Casson :
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On rencontre d’autres relations, comme celle de Her chel-Buckley :

o=0, +ky"

ou k et I’exposant n sont a déterminer.

b- Fluide rhéofluidifiant

Ce sont les liquides qui ont une viscosité qui décroit avec le taux de cisaillement. Une loi empirique
trés utilisée pour la variation de la viscosité avec le taux de cisaillement est la |oi puissance:

avec k et n <1, a déterminer empiriquement.
La viscosité s’écrit donc :

Le cas ou n = 1 correspond au comportement newtonien. Il est judicieux de tracer le rhéogramme en
coordonnées log-log :

logo =logk +nlog y
ou la pente de la droite donne 1’exposant n et I’ordonnée a 1’origine la constante k.

Une extension du modéle en loi puissance est la relation de Carreau qui fait intervenir cinq

parametres :

n-1
LN
My —H,

ou L4, est la viscosité a cisaillement nul, £_ est la viscosité a cisaillement infini, A est une constante

de temps et aun parameétre qui décrit la transition entre le comportement a faible taux de cisaillement
et la région en loi puissance. Ces coefficients sont & déterminer empiriquement.
Une autre approche est celle de Shandraw qui admet la relation :

0=0,+U.y—0,exp(-by)

c- Fluide rhéoépaississant

Ce sont des liquides qui ont une viscosité qui croit avec le taux de cisaillement. On utilise une l0i
puissance:

o =kj"

avec n>1 qui est d’autant plus grand que le matériau s’écarte du comportement newtonien.
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Annexe 3
| magerie médicale

Les méthodes d’imagerie médicale sont nombreuses et utilisent plusieurs procédés physiques :
- les rayons X, qui furent les premiers exploités
- les ultrasons
- I’émission de rayonnement par des particules radioactives
- le magnétisme du noyau des atomes
Le tableau suivant résume les différentes méthodes, le principe physique employé, le type d’image
obtenu (statique ou dynamique, projection du volume du corps sur une image plane, ou coupe), les
parties du corps que 1’on explore, le type de détecteur.

Type Procédé Fixe ? Image Explore
Poumons,
. . . . abdomen,
Radiographie Rayons X Statique | Projection squelette,
seins
Poumons,
Radiologie Radioscopie Rayons X | Dynamique | Projection| abdomen,
squelette
Poumons,
. . .. . . abdomen,
Radiographie numérique | Rayons X Statique | Projection squelette,
seins
Abdomen,
Echographie Ultrasons | Dynamique | Coupes Crillllsr’clie:;’
Ultrasonogr aphie tendons
. . Vaisseaux
Doppler Ultrasons | Dynamique | Coupes sanguins
Scanner ou Scanner Rayons X Statique Coupes Toutes
. e Scanner hélicoidal Rayons X Statique Coupes Toutes
tomodensitométrie = : ~ :
Scanner " multicoupe Rayons X Statique Volume Toutes
Résonnance Toutes ou
IRM magnétique Statique Coupes resque
nucléaire presq
Résonnance Vaisseaux
. Angio-RM magnétique 3D )
Imagerie par " sanguins
. nucléaire
resonnance Résonnance
magnétique : e s Cerveau,
Imagerie de diffusion magnétique Coupes foie
nucléaire
Résonnance
Imageriefonctionnelle | magnétique |Dynamique| Coupes Cerveau
nucléaire
. Artériographie Rayons X Projection .
Imagerie : : . — Vaisseaux
. Angiographie Rayons X | Dynamique | Projection .
vasculaire . . —— — sanguins
Angiographienumérisée | Rayons X Projection
_ . Emission de . L Toutes ou
M édecine Scintigraphie rayonnement Statique | Projection presque
nucléaire Tomographie par Positons Coupes

émission de positons
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Annexe 4
Modéele de Phan-Thien et Tanner

|- Comportement d’une solution de polymere a |’ écoulement ([Ehr93]):

Comme nous I’avons exposé dans la partie 11.2.1, I’adjonction d’additifs dans les lubrifiants modernes
implique des effets viscoélastiques. Nous rappelons que ces lubrifiants additivés sont des solutions de
polymeéres.

Lodge caractérise un fluide viscoélastique par son incapacité a obtenir un état de contraintes
instantanément isotrope ou nul lorsqu’on modifie sa configuration, ou a rester sous une configuration
constante dés que 1’état de contrainte devient isotrope. On parle de phénomeénes de relaxation ou de
recouvrance.

De plus on observe :

- Contraintes normales anisotropes (cf. Annexe 2)

- Surmodulation de contraintes (cf. Annexe 2)

- Viscosité ¢longationnelle importante : les fluides viscoélastiques montrent une résistance
nettement plus élevée que les fluides newtoniens lorsqu’ils sont sollicités en étirement. Cette
résistance est définie par le rapport des contraintes normales Ty, — Ty, sur le taux d’étirement
& . Elle est désignée sous le nom de viscosité élongationnelle 1 .

- Effets mémoires (cf. Annexe 2)

Parlons maintenant des aspects physiques. Nous avons vu que ’effet viscoélastique se caractérise par
un temps de relaxation. Dans le cas de solutions additivés de polymeéres de poids moléculaires élevés,
I’effet viscoélastique provient de I’interaction entre deux effets :

I’action hydrodynamique du solvant qui tend a déployer la macromolécule dans la direction
de I’écoulement.
- I’agitation thermique ou mouvement brownien qui s’oppose a cette orientation

Au repos, sans aucun écoulement de la part du solvant, la configuration de la molécule de poids
moléculaire élevé correspond a celle d’une chaine dense, enchevétrée, repliée sur elle-méme, en
mouvement continuel (ces mouvements aléatoires sont provoqués par I’agitation thermique). Dans
cette configuration, la macromolécule atteint une entropie maximale qui traduit son désordre
maximum.

Lorsque le solvant est mis en mouvement, les chaines macromoléculaires subissent un effet
d’entrainement suivant la direction du solvant. Deux cas sont possibles :

- les forces d’interaction solvant-polymere restent plus faibles que les forces de cohésion
polymeére-polymere : les macromolécules restent repliées sur elles mémes. Leurs mouvements
ressemblent a celui de petites spheres rigides qui roulent les unes sur les autres sans affecter le
mouvement du solvant.

- dans le cas contraire, 1’action du solvant tend a déployer la macromolécule dans le sens de
I’écoulement. Cet effet d’orientation prédomine dans les premiers instants. Puis 1’agitation
thermique se fait de plus en plus sensible et vient s’opposer a 1’orientation de la molécule afin
de rétablir une partie du désordre initial. L’équilibre s’instaure progressivement. Le temps
d’adaptation marque I’instant ou ces deux effets se compensent.
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|- Eléments de base de la théorie des réseaux ([Ehr93]):

Dans la théorie des réseaux des solides macromoléculaires, les articulations chimiques sont décrites
comme des points ou des jonctions au niveau desquelles, des portions de molécules sont toujours
obligées de se déplacer ensemble. En adaptant cette théorie aux liquides, il est supposé¢ que les
jonctions ne sont pas permanentes mais sont continuellement en train de se créer et de se détruire.
L’approximation principale dans la théorie des réseaux est le fait que les interactions entre les
polymeres sont localisées au niveau des jonctions. Une jonction est un endroit d’attraction forte entre
deux points isolés appartenant chacun a une chaine polymére différente, et qui sont obligés de
coincider.

Une chalne macromoléculaire joignant deux jonctions successives est appelée « segment ».

Une chaine macromoléculaire connectée a une seule jonction est appelée « extrémité lache ».

Une chaine macromoléculaire non attachée au réseau est appelée « chaine parasite ».

La totalité des segments forme le réseau moléculaire. L’organisation des jonctions assure la cohésion
du réseau. Rappelons que ces jonctions dépendent du temps.

Voici une partie du réseau macromoléculaire :

ch’%fg ke

segmernt /
Qf \ f\ﬁ%\

jonctions

chaihe parasite

extrémiteé lache

Figure A4.1: Représentation du réseau

Voici la modélisation de ce réseau :

Figure A4.2: Modélisation du réseau

Toutes les chaines de polymére qui ne sont pas des segments, c’est a dire les chaines parasites et
extrémités laches, sont entiérement négligées dans la théorie des réseaux.
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Voici les 6 hypothéses communes aux théories des réseaux pour solides et liquides :

- une solution concentrée de polymeres peut étre représentée par un réseau moléculaire dont les
interactions entre polyméres interviennent uniquement de maniére locale au niveau de points
isolés le long des chaines. Seul ce réseau est responsable du comportement rhéologique : les
extrémités laches et les chaines parasites sont négligées.

- La solution de polymeéres est supposée incompressible : les déformations sont considérées a
volume constant.

- Les points de jonction ont un mouvement affine. Les mouvements thermiques des jonctions
sont négligés.

- La fonction de distribution sur 1’espace de configuration pour chaque segment, est en équilibre
quelque soit t.

- La solution de polymeéres est sujette soit a une déformation homogeéne soit un écoulement
homogene.

- Chaque segment du réseau peut étre modélisée par une chaine Gaussienne. (probabilité de
localisation spatiale)

Ces 6 hypothéses ne peuvent pas étre modifiées sans changer fondamentalement la théorie.
La théorie des réseaux pour les solides obé¢it essentiellement a ces 6 hypothéses avec 1’ajout de
quelques hypothéses mineures. Pour les liquides on prend les hypothéses supplémentaires suivantes :

- les segments sont perdus et créés au cours de I’écoulement. Quelque soit t, le réseau sera
constitué¢ de segments avec une distribution d’age. La contrainte est supposée étre la somme
des contributions de tous les segments existants au temps présent, ceux ci ayant été créés a
différents temps passés.

- 1l est supposé que la fonction de distribution des segments au moment de création est
identique a la fonction de distribution a I’équilibre pour une chaine librement jointe sans
contraintes a ses extrémités. La distribution Gaussienne pour les nouveaux segments créés est
parfois désigné sous le nom de « Wall distribution »

- Les segments peuvent étre caractérisés par un seul nombre entier positif i qui indique la
« complexité » du segment.

On ne connait pas bien les mécanismes de création et de destruction des enchevétrements temporaires
des polymeres dans les liquides. C’est pourquoi la théorie se concentre plus sur les segments. On
s’attend a la formation de nombreux différents types d’enchevétrement ce qui va entrainer un large
éventail de « degré de permanence ». L’idée de « complexité du segment » est employée pour décrire
la « permanence » relative des différents segments. On distingue les segments formés résultants d’un
enchevétrement physique temporaire des segments formés entre des liaisons chimiques permanentes.
Pour les solides, les segments ont tous la méme complexité puisqu’ils sont tous permanents. Pour les
liquides la complexité d’un segment est attachée a la topologie du nceud formé par mouvement
brownien et qui constitue la jonction.

I11- Formulation de base ([Mew83)):
Définitions et hypothéses

Hypothése : On prend I’hypothése d’un écoulement isotherme.

Une chaine est une partie de molécule située entre deux jonctions.

A tout temps t, on peut trouver des chaines de différentes longueurs dans un élément de volume. La
longueur de la chaine est représentée par i, le nombre de sous-unités.

N; est le nombre de chaines contenant i sous unités.(i-chaines)

Une chaine est représentée par son nombre de sous unités et par le vecteur p entre ses extrémités.

Vi (p) est la fonction de distribution des vecteurs extrémités p .
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Vi ( p) d°p est le nombre de chaines par unité de volume ayant i sous unités et un vecteur extrémité
dans un voisinage d°p autour de p .

Hypothése : La réponse dans le voisinage d’un point matériel dépend seulement de la déformation et
de la configuration a ce point.

Equation d'équilibre de i

L’écoulement de la solution introduit une déformation du réseau qui s’accompagne d’une disparition
de jonctions d’enchevétrements et donc de brins, de méme que d’une formation de nouvelles
jonctions et de chaines. C’est ce processus qui est décrit.
Ecrivons I’équation d’équilibre pour la fonction de distribution des chaines contenant i segments. Pour
cela, il faut établir, dans une unité de volume, le bilan de brins de i sous-unités.
Ce bilan est régi par :

- le nombre de i-chaines qui sortent et qui entrent du volume dans I’intervalle dt.

- le taux de formation k; de ces i-chaines.

- le taux de disparition |; de ces i-chaines.
La dérivée totale de y est égale au taux de création moins le taux de destruction.

d¥ _ 9 ap svak 1
0 - ap(‘l’. p)+k -l A4

Ki est le taux de formation des i-chaines. |; est le taux de disparition des i-chaines.
Les taux k; et I; dépendront de la taille et de la configuration de la chaine, des paramétres locaux
instantanés de 1’écoulement.

Défor mation non affine

Le modéle de Phan-Thien et Tanner se distingue des mod¢les de la théorie des réseaux en prenant pour
hypothése un mouvement non affine des brins de polymeére au sein du solvant.
La vitesse p peut étre reliée au vecteur extrémité o par une transformation.

Si le déplacement des jonctions coincide avec le déplacement des particules de matériau du continuum
macroscopique équivalent, alors la transformation est linéaire : ¢’est une déformation affine.

p=Lp A42

L est le tenseur gradient de vitesse de I’écoulement macroscopique : Vv
Le développement reste inchangé si on emploie la déformation non affine suivante :

p=(L=¢D).p=L.p A43
D est le tenseur taux de déformation macroscopique, c’est la partie symétrique de L.

€ est un paramétre définissant le taux de glissement.
L est le tenseur gradient de vitesse de 1’écoulement local.

Expression destaux de formation et de création

e ]I faut spécifier les taux k; et 1. Ceux ci sont les premiéres hypothéses constitutives menant a
I’écriture de I’équation finale entre contrainte et taux de déformation.
Le taux de destruction est pris proportionnel au nombre de chaines présentes :

li = hi Vi A4.4
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h; est fonction de la taille de la chaine, de sa configuration et de paramétres de 1’écoulement local.
Hypothése : la formation des segments suit un processus Brownien

Le taux de création est proportionnel a la fonction de distribution a I’équilibre : k; = g; yi,

On suppose ensuite que 1’écoulement va réduire le taux de création de ces jonctions. Cette réduction
est représentée par un terme du premier ordre en ;:

ki=gi Wio - 0i Vi A4.5
0 et o dépendent des mémes variables que h; .

e A I’équilibre, en I’absence de toute déformation, les taux de création et de destruction doivent étre
égaux, d’ou :

hig = gio - Cip A4.6
Il convient alors d’exprimer h; :
hi=(g-o)+pi A4.7
pio=10

e Avec les hypothéses constitutives spécifiques faites a propos de k; et I; , ’équation d’équilibre pour
la fonction de distribution (A4.1) devient :

d\¥
Td = Lprg (- - A4S

Cette équation ne differe pas de celle que I’on aurait obtenue avec un taux de destruction l;=h; y; , un
taux de création k; = g; Wi , et un coefficient h;= g; + p; . Mais I’interprétation physique est différente.
Cette équation peut étre utilisée pour calculer la structure instantanée et par la suite, avec d’autres
hypothéses, la distribution des contraintes.

Des simplifications drastiques sont nécessaires si 1’on veut réaliser des intégrations afin de pouvoir
obtenir une équation constitutive reliant directement les contraintes aux déformations. Il est courant,
dans d’autres domaines de rhéologie, d’obtenir des équations couplées.

Equation bilan des chaines

Le nombre de i-chaines N; est obtenu en intégrant la fonction de distribution sur I’espace de
configuration :

N; =J"H d3p A4.9

Selon Phan-Thien et Tanner, il est supposé que les paramétres g; , p; et & dépendent des propriétés de
la distribution . Dans ce cas 1’intégrale de 1’équation d’équilibre (A4.8) sur ’espace de configuration
donne 1’équation cinétique :

=g (N-N)-p N A4.10

Il est pratique de définir la fraction relative a 1’équilibre des i-chaines, dans un but de pouvoir
comparer :

X =" A4.11
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On obtient alors :

[
ot =Y (I=-%)—p % A4.12

Limitation : cette équation ne permet pas de prendre en compte le fait que le nombre de segments
d’une certaine longueur sera augmenté par le cisaillement tandis que le nombre d’autres segments sera
diminué par ce cisaillement.

Equation de contraintes

e [’équation de contraintes est obtenue en multipliant 1I’équation d’équilibre pour la fonction de
distribution (A4.8) par le dyadique p;p; et en intégrant sur I’espace de configuration :

Dt<pp> 8 (<p0p,0> <ﬂﬁ >) A4.13

avec ——%() -L.()—().L" = opérateur différentiel non affine

Dt

e Le fluide étant incompressible, les contraintes sont déterminées a une pression isotrope arbitraire p;
pres.

T =T+ pi A4.14
On veut calculer 7;. La théorie de la cinétique moléculaire fournit 1’expression suivante :

7 =N X 2 )~ p10) A415

Pour déterminer <pi,0 p,,o>, il est nécessaire de définir la fonction de distribution des segments a

I’instant initial pris comme équilibre. On considére que 1’état des contraintes initiales est isotrope. On
suppose que la fonction de distribution ;  a la forme suivante :

3

|3 i 2
¥, (27zia2j ex (mazpj A4.16

<,0i,0,0i,0>:(i%2j| A4.17

avec I tenseur unité et ia” la distance entre les extrémités d’un segment.
k est la constante de Boltzmann et T est la température absolue.

d’ou :

e En prenant en compte les équations (A4.15) et (A4.17), on peut réécrire 1’équation (A4.13) sous la
forme :

g DtN KT NKT g o 20-9) A4.18

Le tenseur total est donné par la somme des contraintes partielles :
=7 A4.19
i
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Le temps de relaxation est donné par :
1

A=—— A4.20
gt+p

Ce temps de relaxation fait intervenir a la fois la constante de temps de destruction du réseau et le
retard de construction du réseau du aux déformations.

V- Modélede Phan-Thien et Tanner :

Deux hypothéses sont faites :
e La premiére hypothése est un état pseudo stationnaire de la structure :

dN,
T%O A4.21
D’ou, d’apres 1’équation (A4.10), on a :
Ni = gngn Ni ,0 A4.22
[

Cela suppose que les transitions structurelles sont lentes par rapport a une échelle de temps égale au
temps de relaxation 4 . En prenant cette hypothése, on peut réécrire 1’équation de contraintes (A4.18):

Dr; Oi
—4+(@+p )5 =——(N,kT)2(1-$)D
o (@ +p)7 gi+n( wkT)2(1-8) A4.23
Le temps de relaxation de Maxwell A :gT peut étre écrit en fonction de la contrainte :
i
o (trzi )
g+Pp=""" A4.24
Ao

e La seconde hypothése, faite explicitement, mais qui n’est pas fondamentale en ce qui concerne le
comportement de base, est que les fonctions g; et g; + p;, ou g; et p;, forment un ratio constant :

Lﬂi =cte A4.25
g +p

Cette hypothése semble étre significative seulement si le ratio vaut 1 (c’est a dire p; =1 ) et si la
structure est toujours a 1’équilibre. De toutes fagons, méme dans les limites de non déformation, il
s’ensuit de la premiére hypothése que la structure n’est pas a I’équilibre.

Si on intégre (A4.24) et (A4.25) dans (A4.23), on obtient I’équation constitutive du modéle de
Phan-Thien et Tanner (PTT):
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Ao DDZ,;' +0i (tr5 )5 =24 .G (D A4.26

avec: G o=f (1-&)N; (KT

trz,
G,

e L’hypothése d’état stationnaire pour la structure est valide pour des nombres de Déborah faibles,
mais I’hypothése que r; = cte enléve toute dépendance sur la structure sauf la « saturation en
contrainte » introduite dans les écoulements élongationnels avec le terme G .

Les comportements non linéaires observés dans tous les autres types d’écoulement sont seulement dus
aux déformations non affines.

Phan-Thien utilise : Oi =€Xp(€

e I faut apporter une légeére modification au modele de Phan-Thien et Tanner afin de prendre en
compte I’effet fluidifiant. L effet fluidifiant décrit la chute de la viscosité a taux de cisaillement élevé.
On obtient I’équation constitutive du modéle de Phan-Thien et Tanner Modifié (MPTT) :

([Py02])
Dz _
ﬂi,oﬁ+0'i (trz )z =2nmD A427

avec N, viscosité donnée par la loi de Carreau :

Q2= A2p?
m=1Tp (142 52) n)/2

n A4.28

avec: - T, estlaviscosité des globules lorsque le taux de cisaillement est faible

A est le temps de relaxation du fluide

- T est un paramétre dimensionné a un temps, fixé numériquement a 11.08*A
n est le degré de la loi puissance (n<1)

V- Application

'3
=

2

uZ :Umax (1_%) COS(Wt)
u =u, =0

Figure A4.3: Condition a l'entrée de 'aorte

Rappelons 'équation de base du mod¢le de MPTT :
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D7
fﬂIOT

+o (trs ) =2nmD
1+5(2-5)A% 2 tro
§ Im=le (142 2) 0= 172 0 =exp(€ G 0)
_Ao=Ao Z=80-L.0-0.L"
Tenseur gradient de vitesse del'écoulement global L
_aaUr aaUr aa&—
r d6 oz
0 00
L =g% dou L= %%% dou L= 0 00
| du: 0U: A =201 cos(wt) 00
| Jr 96 0z |

Tenseur taux de défor mation macroscopique D

_aUr } aUr aUr % auﬁ aUr % aUZ_
or or 060 or o0z or
D 1[au. au) dou D,= Uy  du, 9Uy  0U, 09U, Ju,

72\ 0%, ox T or 90 00 00 o0z 06
duU; , O 9dU: ,9Y JU, , U,

| or 0z 060 0z 0z 0z |

0 0 %rcos(wt)
d'oi Di,-:% 0 0 0
Mrcos(wt) 0 0

R2

Tenseur gradient de vitesse del'écoulement local L

0 0 %rcos(wt)
L=L-¢&D dou L= 0 0 0
Blasr cos(wty*(£-2) 0 0
2Uma"r§cos(\l\lt)2'rz 0 %rCOS(Wt)[ffzz'i‘(g—z)Trr]
dou L.(7 )+ (7). L' = 0 0 0
Yses reoswtferat(-2)z] 0 aercoswtyé-2)7
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Projection du modéle MPTT

On obtient le systeme d'équations différentielles suivant

i

dTrr 12U max
at 2102'”. R r&cos(Wt) iz
dTrZ Oi Umax . Umax
¢ da LR FCOS(WO(E=2) Tir +ET |2 1 Smex s
dzz
A7z_ O p, 4 2bm
L at A,

2Umax Fcos(WH)(E—2) 7z

= avec A= R
* t *:—r
t ) et r R

On obtient le systéme adimensionné suivant

dTrr_ .1
dt- = °

Z%max r*gﬂi COS(Wﬂ; t*) T

\ %} TfZ+U§“ 14 cos(WAt)(E-2) zir +&72 -2 77
dez_ 2Umax * s - .

\ dt* —TatT R R r COS(WAt )(é‘: 2)Trz

U 7 max
r *
AR

I cos(wt)

que 1'on adimensionne en considérant : (les variables * sont adimensionnées)

cos(W/lt )



Annexeb5
Gestion du Contact Plast?

Equation de mouvement : Mu, +Cu ,, +Ku, =F,, +F
t—
2

cont

Algorithme simplifié:

Entrées
[ Géométrie, maillage, conditions limites, chargements et conditions initiales }

|

I =1 (on connait a t, on cherche a t + At)

|

[ Calcul des effortsinternes Fi ]

I=1+1 l
Ut =Ugy At
utfg =l]t LA Résolution de I'équation de mouvement
2
sans prendre en compte le contact : Uy,

|

Gestion du contact avec les multiplicateurs de L agrange
Correction des déplacements des nceuds concernés : U a

|

{ Calcul de U , U et l]pr A T Calcul de [O'] et [8] aux points de Gauss
2
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Algorithme plus élaboré:

[ Entrées

Coordonnées, Table de connectivité des noeuds, Conditions limites, Efforts extérieurs..]

|

4t=0: U=l =l =0_,=0

Conditionsinitiales

?

Calcul des effortsinternes Fi
Fix=KuU, +CU , avecC= oM + K
t,

2

|

R

/ Résolution de |'éguation de mouvement sans le contact :
On suppose Fon = 0 et on résout : Mut* =F ot — |:int

Discrétisation avec la méthode [, :

ok 2 .
u, = E(unm —u, —At*u,)
o 1 : , 2/
u, = m(ut—m +AL(1 = B, )y + th(uHAt — U )J
En chaque nceud, on obtient :
. At (1+2%* 5,)

K U = M (Fext - Fint ) + At(Z * ﬂz - l)ut—At - 2(1 - ﬂz )ut—At + (3 —2% ﬂz )ut /

|
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Gestion du contact avec les multiplicateurs de Lagrange:

r * r r r . r
Les déplacements U,, ,, ont été calculés pour chaque nceud de la structure sans considérer le contact

entre les surfaces esclaves et maitresses. Il faut désormais faire le tour de tous les nceuds esclaves et
déterminer ceux qui ont pénétré la surface maitresse correspondante.

Trois possibilités apparaissent :

1- Le nceud esclave considéré possede le statut décollé:

+ .
o——0 E=)  Pas de modification : Uy, =U,,,

2- Le nceud esclave considéré possede le statut adhérent :

O———0 mm)  Pas de modification : Uy, = U,
3- Le neeud esclave considéré a pénétré la surface maitresse : OTO

- Evaluation de la distance de pénétration O
—> Calcul de la force de contact correspondante, a I’instant t, permettant de replacer le nceud

2M
pénétrant en adhérence (projection dynamique): F*" = —————
At (1+24,)
; At (1+2
D’ou: Uy = Upp + AU,y avee  Ugy = —IBZ) Fo"

cont 2 M

- La projection de F,*" fournit une force tangentielle A, et une force normale A, (nommés

multiplicateurs de Lagrange)
—> Application de la loi de Coulomb :

-Si A, < pA,, :le statut reste adhérent, fin des modifications pour ce nceud.
-Si A, > pA, :lestatut passe a glissant. On impose Si A, = A, .
On modifie donc A, de A4, =A™ — A avec M = uA, .

A (1+2%B,)

1l faut donc faire glisser le nceud de 8, = AA, = nouvelle correction

2M

de Uy, pour ces neeuds.

Conclusion dela gestion du contact:
On connait pour chacun des nceuds esclaves : 4, , A, le statut du neeud, U, , . , sa position par rapport

au segment maitre associé.
== On connait U,,,, pour tous les nceuds du systeme

!

Calcul de Uk , U et U al’aidede Uy, en chaque noeud
2

Calcul de [O'] et [8] aux points de Gauss, a t + At
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Annexe 6
Viscodlasticité

|- Définitions générales
Comportement linéaire: principe de superposition de Boltzmann

On dira qu'un matériau satisfait au principe de superposition de Boltzmann, si, soumis a une contrainte
T=Zi’i , 11 subit une déformation 6=Z€i ¢gale a la somme des déformations & qu'il subirait s'il
i i

était soumis isolément a la contrainte 7; . Si le matériau posséde 1'équation rhéologique d'état
e=f[r], on dira qu'il posséde un comportement linéaire si la fonction £=f[7] est linéaire.

Tous les matériaux présentent un comportement linéaire, a condition que les contraintes et les
déformations auxquelles ils sont soumis demeurent suffisamment faibles. Si £€< 107, presque tous les

matériaux peuvent étre considérés comme linéaires. Le comportement linéaire est lié¢ a l'aptitude du
matériau a supporter les déformations sans modification de sa structure microscopique.

Fonctions de fluage et de relaxation (creep and relaxation functions)

Les fonctions de fluage et de relaxation sont des fonctions essentielles en viscoélasticité linéaire.
La fonction fluage f(t) est la déformation subie par le matériau, lorsqu'on impose a ce dernier une
contrainte d'amplitude unité a l'instant initial t = 0, contrainte maintenue constante au cours du temps.

TA f

p | p i
Figure A6.1: Fonction fluage

La fonction relaxation g(t) est la contrainte résultant de I'application d'une déformation d'amplitude
unité a 'instant initial t = 0, déformation maintenue constante au cours du temps.

£
A gA

TN\

p L p L

Figure A6.2: Fonction relaxation

Supposons maintenant que 1'on soumette le matériau a partir de t = 0 a une contrainte 7(t) quelconque.

On peut alors montrer, en utilisant le principe de superposition de Boltzmann et la définition de la
fonction fluage, que la déformation &£(t) correspondante est donnée par la relation générale :
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e(t)=7(t) f (0)+j f (t—t")7(t)dt’ A6.1

ol f'(u)z%(u)

De méme, on montre que si l'on fait subir, a partir de t = 0, au matériau, une déformation
£(1) quelconque, la contrainte 7(t) correspondante est donnée par :

T ) = ag0+Hg syt A62

ou g(u)sg—g(u)

La connaissance de la fonction fluage ou de la fonction de relaxation d'un matériau permet de
déterminer toutes les propriétés viscoélastiques du matériau : chacune de ces fonctions, a elle
seule, est suffisante pour décrire complétement le comportement viscoélastique.

De plus, elles sont accessibles directement par 1'expérience : l'utilisation de tel ou tel rhéomeétre va
permettre de déterminer expérimentalement la fonction fluage ou la fonction de relaxation.

Comportement solide et liquide

Une substance est solide si, soumise a une contrainte constante ne provoquant pas la rupture, elle tend
vers un état d'équilibre statique, pour lequel sa déformation demeure constante.

Une substance est liquide si, soumise a une contrainte constante, elle n'atteint jamais un état d'équilibre
statique : sa déformation augmente indéfiniment, la substance s'écoule.

|- Modéles viscoélastiques élémentaires

Un corps viscoélastique linéaire est compris dans l'intervalle [solide élastique parfait ; liquide
visqueux newtonien]

Solide élastique parfait

L'équation rhéologique du solide élastique parfait est la loi de Hooke : &(t)=J7(t)avec J la

complaisance élastique (elastic compliance). On utilise souvent le coefficient G = 1/J appelé module
de rigidité ou module de cisaillement. J est en Pa™' et G est en Pa.

Cette relation s'applique a une expérience de cisaillement simple. Pour un solide élastique parfait, la
déformation et la contrainte sont toujours reliées par une relation linéaire de ce type, mais les
coefficients de proportionnalité dépendent du type de déformation imposé.

De l'expression de la loi de Hooke, on tire les informations suivantes :

- dés qu'une contrainte est appliquée, instantanément une déformation prend naissance, proportionnelle
a la contrainte; inversement, si la contrainte est ramenée a zéro, immédiatement la déformation
s'annule : on dit que la déformation élastique est instantanée et récupérable.

- le comportement est bien un comportement solide : soumis a une contrainte constante, le matériau
atteint instantanément un état d'équilibre.

- la fonction fluage a pour expression : f(t)=J pour t=0

Un solide élastique parfait sera symbolisé en rhéologie par un ressort de coefficient de complaisance
¢lastique J :
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t
- 3

Figure A6.3: Fonction fluage et représentation du solide élastique parfait

Liquide visqueux newtonien

dé‘(t)_@
d 7@

L'équation rhéologique du liquide newtonien est I'équation de Newton :

Tenant compte des conditions initiales : t<0  7(t)=0 £(H)=0
t

1'équation s'intégre immédiatement : 8(t)=% .[ T(t"dt'
0

On tire les informations suivantes :

- le liquide visqueux newtonien se 'souvient' de toutes les contraintes qui lui ont été imposées dans le
passé.

- si la contrainte est ramenée a zéro a un certain instant, la déformation demeure constante et égale a la
valeur qu'elle possédait au méme instant: la déformation est irrécupérable.

- le comportement est bien un comportement liquide: soumis a une contrainte constante 7,, la

déformation €(t)=70t croit linéairement avec le temps: le matériau sécoule indéfiniment.

L'expression de la fonction fluage est obtenue en remplagant 7, par l'unité : f (t)=%

Le liquide visqueux newtonien sera symbolisé en rhéologie par un amortisseur de coefficient de
viscosité 77 .

T A

pente = 1

p

(2 4

Figure A6.4: Fonction fluage et représentation du liquide visqueux newtonien

Loisd'association en série et en paralléle

Le comportement viscoélastique linéaire le plus général est défini en construisant un modéle constitué
d'un assemblage de ressorts et d'amortisseurs en série et en parallele. Il s'agit d'un assemblage
analogique et symbolique. L'équation rhéologique du matériau sera obtenue en utilisant les équations
rhéologiques des constituants élémentaires et en respectant les lois d'association en série et en
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paralléle. Ces lois d'associations ont été définies de fagon a ce que tous les modéles susceptibles d'étre
construits a l'aide de ressorts et d'amortisseurs correspondent a des comportements viscoélastiques

linéaires observables expérimentalement.

Dans une association en paralléle :
- la contrainte imposée a l'ensemble est la somme des contraintes

imposées a chaque branche : 7=7, +7, 71,8
- la déformation subie est identique dans chaque branche et égale a la
déformation subie par I'ensemble : £=¢, =€,

Dans une association en série :
- la contrainte imposée a l'ensemble est supportée en totalité par chaque

élément : 7=7, =7,
- la déformation totale est la somme des déformations subies par chaque
élément : £=¢&, +¢&,

Solide de Kelvin Voigt

S

75,&,

T,

Tl 981

75,E

T,

Le solide de Kelvin Voigt correspond a l'association en paralléle d'un ressort de complaisance

¢lastique J et d'un amortisseur de coefficient de viscosité 77 :

T,

Equation rhéologique du solide de Kelvin-Voigt : 77%—‘;:+%8=T

_t
Fonction fluage (on remplace la contrainte par I'unité) : f (t)=J(1—€ ¢) avec 8=nJ le temps de retard

(s)-
f
A
J
p 1 p t
Solide ¢élastique parfait Solide de Kelvin-Voigt
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La fonction fluage du solide de Kelvin-Voigt est représentée par une exponentielle croissante
possédant une asymptote horizontale d'amplitude J. Théoriquement, cette amplitude maximale J n'est
atteinte qu'au bout d'un temps infini. Pratiquement, on peut considérer que cette amplitude est atteinte
au bout d'un temps de l'ordre de 8. @ est donc le temps nécessaire pour que le ressort couplé avec
I'amortisseur atteigne la déformation que le ressort seul atteindrait instantanément.

Le role de I'amortisseur, couplé en paralléle avec le ressort, est de freiner, de retarder la déformation.
On dit que le solide de Kelvin Voigt posséde une €élasticité retardée, par opposition a 1'élasticité
instantanée du solide élastique parfait.

Liquide de M axwell

Le liquide de Maxwell correspond a l'association en série d'un ressort de complaisance élastique J et
d'un amortisseur de coefficient de viscosité 77 :

J
n
T,
Equation rhéologique du liquide de Maxwell : Ez\]mﬁ-l’[
dt "~ dt 7@
Fonction fluage : f (t):J+%
f . f
pente = —
T pente = 1
n
J
>t ! p t
Liquide visqueux newtonien Liquide de Maxwell

On observe :
- une variation instantanée a l'instant t = 0, d'amplitude J : elle décrit 1'¢lasticité instantanée du liquide
de Maxwell.

1

- une variation linéaire de pente ﬁ qui correspond au comportement de liquide visqueux newtonien du

liquide de Maxwell.

Le liquide de Maxwell est un liquide visqueux possédant une élasticité instantanée.
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[11- Comportement viscoélastique général: modeles de Kelvin Voigt et de
Maxwell généralisé

Toutes les associations de ressorts et d'amortisseurs correspondent & un comportement viscoélastique
linéaire. A partir des lois d'association, on peut établir 1'équation rhéologique de chaque modele et en
déduire les fonctions fluage et relaxation dans chaque cas particulier. On distingue le modéle de
Kelvin Voigt généralisé et le modele de Maxwell généralisé.

Modéle de Kelvin Voigt généralisé

Il est constitué par 'association en série d'un liquide de Maxwell et d'un certain nombre de solides de
Kelvin Voigt. La valeur des différents paramétres (77,,J,.77; ,J;i ), et le nombre de solides de Kelvin
Voigt présents dans le modéle dépendent bien slir de la nature et des propriétés du corps viscoélastique
linéaire.

La fonction de fluage d'une association en série étant égale a la somme des fonctions fluage des
différents ¢léments :

n _t
f(t):JO+77L+ZJi (l—e &) avec HI :77i ‘]i A63
0 =l
A
A o

J |’;
Y .
g - . __},\

Figure A6.5: Fonction fluage et représentation du modéle de Kelvin Voigt généralisé

Le graphe de la fonction fluage comprend 3 parties :

- une variation instantanée au temps t = 0, d'amplitude J, : élasticité instantanée. (ressort Jo)

- une variation assez rapide au cours du temps correspondant a I'éasticité retardée des différents
solides de Kelvin Voigt.
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- une variation linéaire de pente 1/7], correspondant & un régime d'écoulement permanent

newtonien.(amortisseur 7}, ).
1l faut noter que le modéle général et la fonction fluage qui lui est associée sont également susceptibles
de décrire un comportement solide : il suffit de donner au coefficient 7], une valeur infinie. Cela

revient a supprimer I'amortisseur 7, . La fonction fluage a alors pour expression :

f ®=J +i~1. (1—9% ) A6.4

— |
Figure A6.6: Comportement solide

Son graphe présente une asymptote horizontale caractéristique du comportement solide.

Modéle de Maxwell généralisé

Tous les modéles viscoélastiques linéaires peuvent étre représentés par des modéles de Kelvin Voigt
généralisés. Il faut cependant bien comprendre que le comportement le plus général peut également
étre décrit par d'autres modéles équivalents, de structure différente, mais conduisant a la méme
¢équation rhéologique. Une autre structure équivalente, présentant un grand intérét, est le modéle de
Maxwell généralisé : il est constitué par l'association en parall¢le de n liquides de Maxwell, chacun

d'entre eux étant caractérisé par un module de rigidité G; et un coefficient de viscosité 77, .

‘

L - | ? ]
5 S | :
Ly / G, 8 | i’n"'?
y i <

| : : !

| ‘ ' ; i
| 1 | i vl
1 mIT% J -

|

i

|

|
T

Figure A6.7: Réprésentation du modéle de Maxwell généralisé
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A condition que tous les paramétres G; , 7J; possédent des valeurs finies, le modeéle précédent décrit un
comportement liquide avec €lasticité instantanée et retardée.
Si, au contraire, dans une ou plusieurs branches, l'un des coefficients G; , 77, posseéde une valeur

infinie, la branche correspondante se réduit respectivement a un amortisseur ou a un ressort libre et le
modele correspondant décrit d'autres types de comportement :

- liquide sans ¢lasticité instantanée

- solide avec ou sans ¢élasticité instantanée...

Le modéle de Maxwell est particulicrement adapté aux expériences de relaxation. La fonction de
relaxation g(t) s'exprime de cette facon :

g(t)=ZG e% : comportement liquide A6.5
=
n-1 7}/
g(t)an+ZG e /% : comportement solide A6.6
=

_n

ou les coefficients & —a sont appelés temps de relaxation.

Ces relations, représentées graphiquement, établissent que, lors d'une expérience de relaxation, les
contraintes se relachent, décroissent exponentiellement avec le temps vers une valeur limite, différente
de zéro pour un solide, nulle pour un liquide.

g
A

\

\ S

\-\ ———S0ljg, e
G by L e sl ot
n \
™

o 3 o= —— ot
Figure A6.7: Fonction de relaxation du modele de Maxwell généralisé

Autres modeles

Les autres modeéles couramment utilisés sont les suivants :

- Comportement liquide avec élasticité instantanée et retar dée:
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- Comportement liquide sans élasticité instantanée:

e ST ! N S
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- Comportement solide avec élasticité instantanée et retar dée:

T
A
G-:g Gn_é |
e
FL—: y Tl |
L. P | L
Y
T
- Comportement solide sans élasticité instantanée :
T
A
S ) TR P
< | l I L y
G,-‘I I G g
¢ i n.-'lf» _L
: R elm

T

i

.

¢
e
TR

~ -
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Annexe 7/

Validation du modele viscoélastique
Comparaison Femlab/Plast2

|- Rappels
Modéle de Maxwell généralisé : comportement solide avec élasticité instantanée et retardée

x’x’x’x’z’fﬁfﬁfﬁfﬁ’fﬁfﬁ{fﬁfﬂ

??1|__j ??z|__j

G

|
I
I
|
I
I
I
|
I
|
I T
:
I
I
|
I

Figure A7.1: Représentation du modéle de Maxwell généralisé

t

G(1)=G.+) Ge " AT

G, :L:Gm +>°G
2(1+v) -

G, = module de cisaillement instantané (module de rigidité instantané = instantaneous elastic moduli)

G.. = module de cisaillement retardé (module de rigidité retardé = long-term elastic moduli)
G; = modules de rigidité, en Pa.
1), = viscosité de I’amortisseur 1, en Pa.s.

T, = g—' = temps de relaxation, en s.

i
DansPlast2 : entrer les paramétres (G;, 77; ). Plast2 en déduit G et G .

L .G
Dans Femlab : On considére les ratlosG—, d’ou :

Go i=1 Go

o  l=mu_0+) mu_i
i=1
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|- Etude 1

1- Géométrie

bbb bl

y
L.

° . J
A E B

Figure A7.2: Géométrie et chargement de 1’étude 1

2- Conditionslimites

Sur [AE] : ligne bloquée selon oy
Sur [EB] : ligne bloquée selon oy
En E : nceuds bloqués selon ox et oy

3- Chargement

P = A* Ftime avec Ftime :

Ftime

X y

(mm) | (mm)
A 0 0
B 1 0
C 1 1
D 0 1
E 0.5 0

> t(s)

T
Partie [0 ; t;] : sinusoidale, de la forme Ftime = sin (——1)
1
A =50 000Pa

4- Caractéristiques matériau

a. Elastiques

249



Moduled’ Young E (Pa) 2.7 %10°

Coefficient de Poisson 0.45

Densité (kg/m°) 1000

Table A7.1: Caractéristiques mécaniques du matériau

b. Viscoéastiques‘quasi-nul’
i

5]

]

Figure A7.3: Modele de Maxwell a une branche

E
G, = =0.93 * 10° Pa
2(1+v)
® ParamétresFEMLAB :
mu_O I-mu_1
mu_1 1*10™
n, (Pa.s) 0.0258

Table A7.2: Paramétres FEMLAB

Goo
Avecmu 0= — etmu | = —.

0 0
® ParamétresPlast2 :
G, (Pa) 93
n, (Pa.s) 0.0258

Table A7.3: Paramétres Plast2

A partir de Gy et Gy, Plast2 déduit la valeur de G_ : G_ =0.92991* 10° Pa

250



5-

Résultats

Les résultats relevés sont les déplacements selon x et y du point C, de coordonnées (1 ; 1), ainsi que le
temps a partir duquel le maximum des déplacements est atteint.

Elastique Viscoélastique ‘quasi-nul’
Amplitude Atteinte du Amplitude Atteinte du
dép/x (mm) | déply (mm) | MEIMUM & qenx (mm) | déply (mm) | Maximum

FEMLAB | 4.0069 *10° | -1.7808 *107 1s 4.0074*10° | -1.7810 *10° 1s
Plast2 6.078*10° | -1.466*107 1s 6.271*10° | -1.503*107 1s

Erreur
relative a 34 % 21 % - 36 % 18% -

Plast2

Table A7.4: Déplacements du point C et comparaison FEMLAB/Plast2
[11- Etude 2
1- Géométrie
C
X (mm) y (mm)
B
A 5 0
E
Vi B 0 5
‘ C 0 6
] X A D D 6 0
E 3 4
Figure A7.4: Géométrie et chargement de 1’étude 2
2- Conditionslimites
Sur [AD] : nceuds bloqués selon y

Sur [BC] :

3-

Char gement

P = A* Ftime avec Ftime :

nceuds bloqués selon x
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Ftime

A =50000 Pa

1
, L)
. . .. . . T
Partie [0 ; t;] : sinusoidale, de la forme Ftime = sin (Ft )
4- Caractéristiques matériau
a. Elastiques
Moduled’ Young E (Pa) 2.7*10°
Coefficient de Poisson 0.45
Densité (kg/m°) 1000

b. Viscoélastiques

Table A7.5: Caractéristiques mécaniques du matériau

Figure A7.5: Modele de Maxwell a une branche

G, = =0.93 * 10° Pa (= Egernpa
0 2(1+V) ( fi lb)
@ ParameétresPlast2 :
G, (Pa) 0.155 * 10°
n, (Pa.s) 0.0258
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A partir de Gy et Gy, Plast2 déduit la valeur de G_ : G_ =0.775 * 10° Pa

® ParametresFEMLAB :

mu_0O 0.833
mu_1 0.1667
1, (Pa.s) 0.0258

Geo
Avecmu 0= —etmu 1=

5- Résultats

® Etudeau point A :

- Elastique

Table A7.7: Paramétres FEMLAB

0

G
G,

Plast2

Dép/x (mm)

0.7
0.6
0.5
0.4
0.3
0.2
0.1
0.0

Dép/x pt A en fonction du temps

/4—0—0—0—0—0—0—0—0—0—0
/
»
4
¥
Dr‘b Q Dq \:» '\'r‘b '\fo \r/\

Temps ()
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Contrainte de Von Mises

3.5E-01
3.0E-01
2.5E-01
2.0E-01
1.5E-01
1.0E-01
5.0E-02
0.0E+00

Von Mises (MPa)

Temps (s)
FEMLAB
Déplacement/x au point A, en métres:
x107

5
4
53
5
1
0

0 1 2 3 4

Time
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Contrainte de Von Mises au point A, en Pascal:

x10°

25

05
0
0 1 2 3 4 5
Time
- Viscodlastique
Plast2
Dép/x pt A en fonction du temps
0.7
0.6
/E\ 0.5
£ 04
%03
()
Q0.2
0.1
0.0
AN PN RN RN S ARV N2
Temps (s)
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FEMLAB

Déplacement/x au point A, en métres

x "I:I"‘I
/
II|II
4} IlI
A
_'I'L,E; 3 I|
0 f
J'I
1t I|I
0} i:
0 2 3 4 K E 7
Time
- Bilan
Elastique Viscoélastique
Déplacements/x : :
Amplitude A”e'T“e du Amplitude A“e".”te du
maximum maximum
FEMLAB 0.555mm Is 0.58mm 1.25s
Plast2 0.586mm Is 0.606mm 1.2s
Erreur relative o 0
a Plast? 5% ' 4% -
Table A7.8: Déplacements du point A et comparaison FEMLAB/Plast2

® Etude au point E en viscoélastique :
L’étude au point A est complétée par une étude au point E, se situant sur la paroi interne de ’artére,

assez loin des conditions limites.
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Plast2

Dep/x (mm)

Dep/x pt E en fonction du temps

4.00E-01
3.50E-01
3.00E-01
2.50E-01
2.00E-01
1.50E-01
1.00E-01
5.00E-02
0.00E+00

Temps ()

Dep/y (mm)

Deply pt E en fonction du temps

6.00E-01
5.00E-01
4.00E-01
3.00E-01
2.00E-01
1.00E-01
0.00E+00

Temps (s)
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FEMLAB

Déplacement/x et /y au point E, en métres:

2.5

w-displacement

[
in

ka

y-displacement

s
[+
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Bilan :

Dep/x pt E en fonction du temps
0.40
0.35 >
_. 030 s
S
g 0% —e— PLAST
x 020 FEMLAB
S .
§ 0.15
0.10
0.05 A
000 I I I I I I I I I I I I I I I I
Temps (s)
Deply pt E en fonction du temps
0.60
0.50
g 0.40
< 030 —e— PLAST2
S —s— FEMLAB
2 0.20 |
0.10 ~
0.0o T T T T T T T T T T T T T T T T
NN N N N R S NN
Temps (s)
Dep/x Deply
Amplitude Atteinte du amplitude Atteinte du
max max
FEMLAB 0.335mm 1.2sec 0.446mm 1.19sec
Plast2 0.371mm 1.1sec 0.479mm 1.2sec
Erreur relativea 0 0
Plast2 o % - 6% -
Table A7.9: Déplacements au point E et comparaison FEMLAB/Plast2
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