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Les maladies cardio-vasculaires représentent la premiere cause de mortalité dans le monde :
17,3 millions de déces selon I'OMS (statistiques 2008). D’ici 2030, prés de 23,6 millions de
personnes mourront d’une maladie cardio-vasculaire. Notamment, I'Anévrisme de I'Aorte
Abdominale (AAA) est une pathologie cardio-vasculaire qui touche 6 a 7 % de la population
occidentale et son incidence augmente avec I'age. Par an, 5% des hommes plus de 65 ans sont

touchés et pres de 50 000 endoprotheses aortiques sont implantées dans le monde [1]-[3].

Au moins 90 % des AAA sont affectés par I'athérosclérose du a un exces de cholesterol,
d'inflammation, d'infection ou de tabac [4], la plupart de ces anévrismes siege a proximité de
la bifurcation iliaque [5], ce qui en favorise la rupture, qui est un accident redoutable et
mortel. La prévention de la rupture des AAA constitue donc un enjeu majeur pour la santé [2].

Depuis plus que 50 ans, la chirurgie ouverte était le seul traitement possible des AAA. Cette
intervention est bien maitrisée, mais reste relativement lourde avec de nombreux risques de
complications cardiaques (infarctus du myocarde ..), respiratoires, hémorragiques, rénales,

infectieuses et coliques (risque d'ischémie colique) [2].

Depuis 1991, une nouvelle procédure chirurgicale mini-invasive a été mise en place: la
procédure endovasculaire. Ce traitement consiste a faire glisser une endoprothese, a travers un

dispositif de largage, par voie fémorale jusqu’au niveau de I’anevrisme.

Malgre les avantages que présentent cette technique, tels qu'une durée d’hospitalisation plus
courte, des incisions plus petites, un retablissement plus rapide ainsi que des morbidités et
mortalités plus faibles [6], les résultats cliniques actuels dans le long terme ne different pas
significativement en comparaison avec la chirurgie classique [7] (1/4 a 1/3 des publications de
chirurgie vasculaire), mais en raison des complications engendrées par leurs mises en place, le
niveau de fiabilité de ces nouvelles modalités de traitement restent un sujet de discussion [8],

et la surveillance a vie par scanner est obligatoire annuellement [9].

Les principales complications qui peuvent survenir sont les suivantes :

v' En peropératoire : des difficultés de navigation du dispositif de largage, liées a une
forte angulation et une calcification trés importante des parois artérielles, peuvent
entrainer des concentrations de contraintes et par conséquence, un risque de rupture

[10]-[11]. D’autre part, le patient et le médecin sont exposes a des doses importantes
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de rayon X au cours de la navigation des outils endovasculaires, ce qui constitue un
risque pour leur santé [12]-[13].

v' En postopératoire : des phénomenes de migrations, de fatigues, d'endotensions,
d'endofuites, d'évolution des collets [14]-[18] observés chez environ 40% des patients
apres 4 ans de traitement ne sont pas encore parfaitement maitriseés [19]. La non prise
en compte de la déformation de I’artere sous I’action du dispositif de largage pourra
étre la cause d'un mauvais dimensionnement, d’un mauvais positionnement ou encore
d’un mauvais choix du stent [20]-[22]. Un surdimensionnement d'une endoprothese
supérieur a 30% pourrait négativement impacter les résultats de la procédure

endovasculaire [23].

De nombreux chercheurs ont tenté de comprendre la biomécanique du diagnostic ou du
traitement clinique [24]-[26] et d'apporter des améliorations a cette intervention mini-
invasive, qui permet de traiter des pathologies artérielles trés complexes (anévrismes,
sténoses, embolisations..), utilisant un guide, un cathéter contenant l'endoprothése et une
gaine. De différents environnements anévrismales ont été simulés : neurologiques [27]-[32],
urologiques [33]-[34], abdominales [35]-[36], leurs apports se focalisant principalement sur
la modélisation de I'interaction endoprothése/anévrisme, sur la mécanique du stent ou sur les

techniques conventionnelles, manuelles et robotiques.

Malgré les progres enormes de cette technologie (dispositifs et techniques) [37]-[38], certains
facteurs anatomiques de patients spécifiques font que la manipulation du cathéter devient
difficile, et nécessite une grande maitrise technique. Plus les cas traités sont complexes et plus
I’intervention devient ambitieuse et la maitrise des compétences endovasculaires devient
difficile [39].

Ce projet s’inscrit dans le cadre d'une collaboration multidisciplinaire qui fait intervenir

plusieurs communautés :

» communauté scientifique (LTSI UMR 642, LaMCoS UMR 5259) qui font
respectivement la partie de coordination, de traitement d'images et du signal et la
partie de modélisation numérique et de caractérisation des outils chirurgicaux et des

tissus biologiques,
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communauté industriel (sociétés Therenva et ANSYS) qui font la conception et le
développement des logiciels de planification et du guidage ainsi que la simulation
numérique,

communauté médicale (CIC-IT de Rennes, Hépital Henri Mondor (HMN) de Créteil,
Hépital Edouard Herriot de Lyon) qui s'occupent de la partie d'acquisition des données

patient et des interventions chirurgicales.

Afin de contribuer a I'amélioration des procédures thérapeutiques endovasculaires, en terme

de précision et d’optimisation de la stratégie interventionnelle, un outil de simulation

numérique d’aide a I’acte chirurgical a été mis en place. Ces simulations sont effectuées a

partir

de la géométrie réelle bio-fidéle reconstituée a partir des images cliniques

préopératoires sur un groupe de patients spécifiques (forte tortuosité et calcification) et

prennent en compte les propriétés mecaniques locales du systeme de largage, la variation des

propriétés mecaniques des tissus mous en fonction de leur degré de calcification, la projection

de I’environnement de I’artére sur le modéle simulé ainsi que la précontrainte présente dans

I’artére.

Les objectifs principaux de la modélisation de la procédure endovasculaire sont :

v

v

un controle précis en temps réel et en 3D des différentes étapes du traitement
endovasculaire des AAA,

une étude de la faisabilité de l'intervention chirurgicale, et donc une évaluation précise
de I'état de contraintes, afin d’étre en mesure de prédire des risques de rupture liés a
des zones artérielles tres tortueuses et calcifiées lors de la montée des outils
endovasculaires,

une aide au choix des outils chirurgicaux pour chaque patient, afin de réduire le
nombre d'outils endovasculaires utilisé lors de I’intervention, la dose de rayonnement
et le produit de contraste,

une aide au choix des endoprothéses, choix qui est effectué, a I’heure actuelle, a partir
d’examen d’imagerie préopératoire de I’artére non déformée et qui ne prend donc pas
en compte les modifications morphologiques subies par les vaisseaux au cours de
I’intervention chirurgicale,

une aide a la compréhension des causes d’apparition des phénomenes d’endofuites et

de migration des endoprothéses.
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Pour traiter efficacement ce probléeme, le logiciel utilisé est le code de calcul par éléments
finis Abaqus Explicit [40], qui permet de prendre en compte les grandes déformations, les non
linéarités géométriques et matérielles ainsi que la gestion efficace du contact avec frottement

entre différents éléments de la structure.

Le premier chapitre est consacré a la caractérisation mécanique des matériaux intervenant
dans le probleme étudié : les materiaux biologiques (arteres saines et pathologiques) et les
matériaux non biologiques (outils endovasculaires). Des caractérisations macroscopique et

nanoscopique ont été réalisées afin d’établir des cartographies des propriétés mécaniques.

Le deuxiéme chapitre présente la maquette numerique réalisée, afin de modéliser les
interactions outils/vaisseaux sanguins : reconstruction géometrique des parois artérielles a
partir des données préopératoires sur des patients spécifiques, projection de I'environnement
de l'artere dans le modeéle simulé, cartographies des caractéristiques mécaniques en fonction
de la qualité pariétale des tissus biologiques et aussi de la position le long des outils
endovasculaires, matériau composite, qui décrit un aspect plus réel du comportement des
vaisseaux sanguins, avec des lois de comportement hyperélastiques, hétérogenes, transverses

isotropes et prise en compte de la précontrainte présente dans I’artere.

Le troisieme chapitre est un exposé des résultats obtenus avec la maquette numérique. Les
résultats des simulations sont comparés a des résultats cliniques de patients déja traites, afin
de valider cette maquette numérique. Des études ont été réalisées afin de déterminer et
d’analyser I’influence de certains parameétres biomécaniques sur la réussite du traitement

endovasculaire.

Une conclusion générale cl6ture ce mémoire, ou sont présentés, entre autres, les apports et les

perspectives de cette étude.
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Chapitre I : Caractérisation mécanique des

tissus biologiques et des outils endovasculaires
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|.1. Caractérisation mécanique des tissus biologiques

1.1.1 Introduction

La modélisation numérique du systéme complet composé du guide, du cathéter, des
arteres (aorte, arteres fémorales, arteres iliaques), de I’anévrisme et de I’environnement des
arteres nécessite la modélisation de ces différents composants. L'objectif de cette partie est de
déterminer les propriétés mecaniques de chaque composant et de créer une cartographie des
propriétés mécaniques en fonction du degré de calcification le long des tissus biologiques
parcourus par le systeme de largage. Cette cartographie permettra de distinguer les parois
calcifiées, les parois pathologiques et les parois saines.

Etant donné le manque flagrant de données sur les caractéristiques mécaniques en fonction du
degré de calcification [41], nous proposons de faire des essais nano et macro mécaniques sur
des tissus artériels humains, afin de pouvoir représenter le mieux possible l'anatomie de

chaque patient étudie.

Cette partie présente une description des vaisseaux artériels sains et malades, les différents
traitements de cette maladie, les lois de comportement, le protocole expérimental, les résultats

et enfin une conclusion.

1.1.2 Contexte médical et technique

+ Description des vaisseaux sanguins : fémorale, iliaque et aorte

La structure d'une artere normale répond a un modéle commun d'organisation (Figure

1.1), leur paroi est constituée de 3 couches concentriques :

e L'intima est la couche interne de la paroi artérielle. Tres active sur le plan
métabolique, elle est constituée d'une couche monocellulaire de cellules endothéliales,
qui sont nécessaires pour maintenir le niveau vasomoteur et la compliance. Ces
cellules 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 individualisee (épaisseur~40-80um) de fibres élastiques (élastine) qui

sépare l'intima de la média.
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e La media est la couche principale de l'artére. Elle est limitée par les limitantes
élastiques internes et externes (LEI et LEE) et composée d'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
d'empilement concentrique d'unités lamellaires formées de cellules musculaires lisses
et d'une matrice conjonctive (élastine, collagene...).

e L’adventice est la tunique externe. Elle est composée d'un tissu conjonctif de fibres de
collagene, de fibres d'élastine et de fibroblastes. Elle repose sur la limitante élastique
externe qui délimite cette tunique de la média. Son r6le principal est de s'opposer aux

contraintes mécaniques élevées.
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ot Kbres musculsres |
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Ed-um musculaing |

=
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unkgos Oouche
de cellules dand
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Figure 1.1 : Structure de l'artére : intima, média, adventice

Selon la proportion relative des constituants dans la matrice conjonctive de la media,

deux grands types d'artéres sont ainsi distingués :

« Les arteres musculaires (artéres coronaires, fémorales, spléniques, rénales), ou
I'absence de fibres élastiques est le déterminant principal. Cette couche de cellules
musculaires lisses assure les propriétés vasomotrices de ce type artériel.

« Les artéres élastiques (aorte, gros troncs artériels supra-aortiques, artéres iliaques)
possedent une média riche en fibres élastiques qui assurent les propriétés de

compliance artérielle.

Les artérioles sont des petits vaisseaux sanguins, de 40 a 110 um de diameétre, qui se
raccordent et se ramifient au départ d'une artere vers des terminaisons arterielles débouchant

sur des capillaires.
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L’aorte abdominale et les artéres iliaques font donc partie des arteres élastiques, alors que

I'artere fémorale est plut6t musculaire (Figure 1.2) :

v L'aorte est la plus grosse artére du corps humain. Elle prend son origine au niveau du
ceeur et chemine le long de la face antérieure de la colonne vertébrale. Classiquement,
elle est divisée en aorte thoracique et en aorte abdominale. Elle ameéne le sang oxygéné
du ventricule gauche du cceur vers tous les organes et les tissus a I'exception du
poumon. L'aorte abdominale se divise au niveau de la bifurcation en deux branches
pour donner naissance aux artéres des membres inférieurs.

v’ L'artere iliaque est issue de la division en deux de l'aorte abdominale au niveau de la
quatrieme vertebre lombaire. L'artere iliague commune s'oriente alors vers le bas et le
dehors le long du rachis jusqu'a sa division en artere iliague externe et artére iliaque
interne (ou hypogastrique) au niveau du sacrum.

v L'artere fémorale nait de l'artére iliaque externe lors de son passage sous le ligament
inguinal, a mi-distance entre I'épine iliaque antéro-supérieure et la symphyse
pubienne, en dehors de la veine fémorale et en dedans du nerf féemoral. On compte une

artere fémorale droite et une fémorale gauche.

Zone parcourue
par le systéme
de largage

Figure 1.2 : Différents vaisseaux sanguins du corps humain
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En plus des modifications liées au vieillissement physiologique, les arteres sont
soumises a différentes maladies, en particulier la calcification et I’anévrisme de l'aorte

abdominale.

> Les arteres calcifiées se définissent par une altération des vaisseaux sanguins.
Cependant, ce processus naturel au cours duquel les tissus de I'organisme se durcissent, du fait
d'un dépodt de sels de calcium conduit a une perte d'élasticité et donc une diminution de la

résistance a la rupture.

> L'anévrisme de l'aorte abdominale représente une pathologie multifactorielle,
responsable de la premiere cause de mortalité dans les pays industrialisés. C'est une maladie
des vaisseaux associée a de nombreux facteurs de risque génétiques et environnementaux, qui
agissent en synergie pour favoriser le développement des plaques d'athérome. Ces plaques
augmentent progressivement la lumiére de l'artere engendrant des turbulences, et donc

fragilisent les parois artérielles, et provoquent un accident vasculaire (Figure 1.3).

A~ Al R R A

i 41

| i S 0 K ("1 Yy
Aorte abdominale Aaorte abdominale

£veloppement de
normale D=2 cm anévrismale D »5em Développement

I'angvrismz

Figure 1.3 : Développement de I'AAA au cours du temps

Du fait de la gravité de cette maladie, d’importants efforts scientifiques et médicaux sont

déployés pour la traiter.
w Description des traitements d’un AAA :

Il existe deux techniques de traitements possibles des 'AAA : la chirurgie classique et la

chirurgie mini-invasive.
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v Procédure chirurgicale classique :

L’intervention chirurgicale ouverte ou « mise a plat greffe » est le traitement de référence
depuis plus de 50 ans. Cette procédure nécessite une grande incision dans I’abdomen du
patient. L aorte est clampée, I’anévrisme est incisé et nettoyé. La prothese en tissu chirurgical

est cousue au tissu aortique sain en amont et en aval de I’anévrisme [42] (Figure 1.4).

Figure 1.4 : Etapes de la procédure chirurgicale classique

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

une prothese bifurquée.

Cependant, cette technique est une intervention tres lourde avec de nombreux risques de
complications cardiaques (infarctus du myocarde..), respiratoires (insuffisance respiratoire..),

hémorragiques, rénales, infectieuses et coliques (risque d'ischémie colique).

A long terme, la chirurgie donne d'excellents résultats, puisque I'anévrisme est définitivement
exclu. Le taux de mortalité au premier mois qui suit l'intervention chirurgicale d’un AAA
(mortalité postopératoire) est compris entre 1 et 3 % dans la plupart des cas. Ce taux est
extrémement faible par rapport au risque de rupture encouru en cas de non intervention [43]-
[45].

v" Procédure endovasculaire :

Cette nouvelle procédure chirurgicale mini-invasive, mise en place depuis 1991, consiste a
faire glisser une endoprothése a travers un dispositif de largage, de I'artére fémorale jusqu'au
niveau de I’anévrisme. L'endoprothese est maintenue grace a un équilibre entre les

précontraintes appliquées lors de la pose et les contraintes induites par le flux sanguin.
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Son implantation permet l'isolation de la poche anévrysmale et le renforcement de la paroi
artérielle. Elle permet ainsi la protection de I'anévrisme aux élévations de pression exercées
sur la paroi a chaque systole. L'objectif final de cette technique est donc de prévenir la

croissance et la rupture de I'anévrisme [46].

Malgré les avantages que présente cette procédure tels que des petites incisions, un
rétablissement plus rapide, des pertes sanguines réduites, un temps d'intervention moins
important, une mortalité opératoire moins importante [16], la faisabilité du traitement
endovasculaire est directement liée a la morphologie de chaque patient en fonction du degré
de tortuosité des arteres et de leur qualité pariétale. Chez des patients a risques élevés dont les
arteres sont extrémement tortueuses et calcifiées, la navigation endovasculaire en

peropératoire devient difficile, ce qui peut augmenter le taux de mortalité [47].

En postopératoire, les principales causes d’échec des procédures endovasculaires sont liées a
des phénomeénes d'endofuites, définies comme la persistance d’un flux sanguin en dehors de la
prothese et au sein du sac anévrysmal, et a des phénoménes de migration de I’endoprothése et

de rupture de I'anévrisme [48]-[50].

En raison de ces complications engendrées en peropératoires et postoperatoires, le niveau de
fiabilité de ces nouvelles modalités de traitement reste un sujet de discussion et donc prouve
I'intérét a étudier et améliorer la procédure endovasculaire, et c'est donc dans ce cadre que

s’inscrit notre travail.
I.1.3 Essais méecaniques sur des tissus biologiques humains

De nombreux chercheurs ont tenté de caractériser le comportement des parois vasculaires

normales, pathologiques, dans I'espoir d'apporter une aide précieuse aux cliniciens.

Cependant, la plupart des travaux présentés dans la littérature sont focalisés sur la partie
anévrismale et notamment sur le comportement biomécanique des parois [51]-[52], la
dilatation et la compliance des vaisseaux [53]-[54], les différents géométries et matériaux de
I'anévrisme [55]-[57], les indicateurs du risque de rupture [58], les propriétés mécaniques
[59] ou sur la partie saine et plus particulierement sur le comportement mécanique,
notamment un comportement non linéaire de la paroi artérielle [60]-[61], I'orientation des

fibres [62] et le matériau des vaisseaux [63]-[64].
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Par ailleurs, peu d'études analysent I'indicateur de calcification : Walraevens [41] a fait des
tests sur des tissus aortiques sains et artificiellement calcifiés de porcines et il a constaté
gu'une anastomose réalisée dans des tissus calcifiés se déchire plus vite que dans des tissus
sains. Son modeéle ne suffit pas pour faire une cartographie spécifique a chaque patient des
propriétés mécaniques en fonction du degré de calcification, et reste une approche sur des
parois artérielles non humaines avec un processus de calcification non naturelle, et donc peu
fiable.

Etant donné le manque flagrant de données sur le comportement mécanique des vaisseaux
sanguins en fonction du degré de calcification, nous proposons de faire des essais mécaniques
sur des tissus artériels humains, des essais in-vitro réalisés dans un environnement trés proche
des conditions physiologiques. Cependant, I’hydratation des tissus est une condition
nécessaire pour approcher a I’état physiologique. Betsch et al. ont remarqué une augmentation
de la raideur des tissus biologiques d'un tendon de rat [65], cornée bovine [66] et méme a
I’échelle de la cellule [67], quand son taux d'hydratation diminue.

Le but de cette partie est de pouvoir établir une cartographie qui permet de distinguer des
parois calcifiées, pathologiques et saines et d'intégrer ces caractéristiques mécaniques dans le

modele numérique créé par la suite.
w Description des échantillons :

Les aortes, les arteres fémorales et les arteres iliaques ont été prélevées sur des personnes
agées qui ont subi une chirurgie conventionnelle, leurs arteres ont été remplacées par une

prothese artificielle.

Ces prélevements artériels ont été faits le 12/07/2010 et ont été conservés dans l'eau salée
avec un antibiotique pendant trois jours. Le 15/07/2010, les arteres ont été recues au
laboratoire d’essais, puis certaines ont été testées le lendemain, aprés conservation dans une
solution PBS (Phosphate Buffered Saline). Les artéres restantes ont éte testées aprés 5 mois et
durant cette période, elles étaient conservées dans une solution de mélange de 5% de
diméthylsulfoxyde (DMSO) et 95 % de PBS.

Les préléevements comportent tous les tissus biologiques parcourus par le systéme de largage,

notamment, les arteres fémorales, iliaques, aortiques ainsi que les branches secondaires. Tout
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au long de ce parcours, différentes zones ont été distinguées : des zones saines, graisseuses,
anevrismales, peu, moyennement ou tres calcifiées ainsi que les différentes couches de la

paroi artérielle. La figure 1.5 montre quelques exemples des prélévements effectués.

Hypogastrigye

Prilivement zone
athérome 1

a)

Adventice

b)

Figure 1.5 : a) Quelques prélevements artériels des tissus biologiques parcourus par le
dispositif de déploiement sur des personnes ageées. b) Différentes couches d'une artere

athéromateuse

Différents prélevements artériels cliniques ont été effectués sur des patients agés de tout le
parcours biologique du dispositif médical, puis ces prélevements ont été découpés en
plusieurs échantillons, qui sont ensuite divisés en deux ou trois couches (Figure 1.6). La
découpe des échantillons est réalisée a partir d’informations préopératoires sur la qualité
pariétale, et notamment de données scanners dont les différents niveaux de gris peuvent étre
associés a un degré de calcification qui sera associé a des caractéristiques mécaniques précises

a I’issu des essais expérimentaux réalises.
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Figure 1.6 : Différents échantillons d'une aorte abdominale athéromateuse, coupés en fonction

du degré de calcification et immergés dans une solution de conservation
+ Description du protocole expérimental :

Pour ce travail, le microscope a force atomique (AFM) ainsi que le tribometre, le binoculaire
et le rhéomeétre ont été utilisés pour caractériser le comportement mécanique en compression,
décompression, cisaillement et frottement de différentes couches d'artéres en fonction du
degré de calcification (Figure 1.7). 474 échantillons ont été testés.

Cependant, ces essais in-vitro ne peuvent pas prendre en compte le comportement actif de la
partie musculaire de I’artere. Avec I’utilisation de produits chimiques dans les conditions ex-
vivo, les propriétés mécaniques sont altérées a cause des dégradations biologiques. C’est
pourquoi, les spécimens artériels doivent étre aussi frais que possibles et doivent étre testés
tout en étant plongés dans des solutions salines maintenues dans des conditions
particulierement contrdlées. Le tonus musculaire peut étre obtenu a I’aide de produits
chimiques au cours des essais [68]. Pour cela, lors des manipulations, les échantillons ont été

immergés dans un environnement liquide PBS et une température ambiante, ce qui n’apporte
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pas de différence notable en termes de propriétés mécaniques par rapport a la température
physiologique [69].

Figure 1.7 : Dispositif expérimental ex-vivo : tests mécaniques de compression sur des

échantillons artériels en présence d'un fluide de conservation

Essais de compression sur le Microscope a force atomigue AFM :

Le principe de fonctionnement de I'AFM est le suivant : un micro-levier sur lequel est montée
une pointe (cf. annexe 1) balaye la surface de l'artere par l'intermédiaire d'un tube piézo-
électrique. Les forces s'exergant entre la pointe et la surface provoquent les déflexions du
micro-levier, détectées par un faisceau laser qui le réfléchit vers la photodiode, ainsi le

systeme d'acquisition du signal permet de tracer la force normale en fonction du déplacement
de la piezo (Figure 1.8).

Force normale (Fn)

(nN)
i e el Surface rigide Surface élast
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E* — Modula da Young apparent
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{nm] a.z — indantation
¢ — demi-angle su sommet du
coma

Figure 1.8 : Principe de fonctionnement de I’AFM
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Dans la figure 1.9.a, le nombre d'événements est tracé en fonction des forces d'adhésion, ce
qui a permis de vérifier I'hypothese que les forces d'adhésion sont négligeables devant les
forces élastiques. Ensuite, pour chaque échantillon, la force d'indentation est mesurée en
fonction de la profondeur pour différentes vitesses. Ainsi ces données sont présentées sous
forme d’une courbe déflexion/distance, appelée courbe de force. L’allure générale d’une

courbe de force est présentée dans la figure 1.9.b.
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Figure 1.9 : a) Histogramme du nombre d'échantillons traités en fonction des forces
d'adhésion. b) Courbe Force/Distance au cours des essais de compression/décompression. c)
Courbe compression/décompression, énergie de plasticité/énergie d'adhésion
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v' Le point A de la figure 1.9.b représente la position du levier lorsque la pointe est
suffisamment éloignée de I'échantillon et aucune force n’agit pour fléchir le levier.

v Le point B représente la position du levier lorsqu’il commence a fléchir a cause des
forces qui agissent au voisinage de I'echantillon.

v Le point C correspond a la position du levier lorsque la pointe commence a pénétrer
dans la surface, la pente de la courbe située entre le point C et le point D correspond a
la rigidité du contact « levier + surface testée ».

v La portion B-C est spécifique pour chaque type de surface testée et son allure est
donnée par la force dominante. Dans le cas de mesures AFM en milieu liquide, ces
forces sont dues a la dissociation des groupements surfaciques sur le levier et la
surface. Et la valeur de ces forces dépend de la concentration en ions dans la solution

et éventuellement du pH et de la pression osmotique de la solution.

Si la surface testée n’est pas rigide, la force dominante est de type élastique. On observe alors
que la portion B-C a un profil répulsif qui commence a une distance proportionnelle a la

raideur du contact surface testée — levier AFM.

v' La portion de la courbe située entre le point D et E correspond a la partie de
décompression du contact «levier — surface testée». Cette portion de la courbe n’est
pas toujours identique a la portion C-D, car elle est influencée par les forces
d’adheésion et les forces plastiques entre la pointe du levier et la surface.

v La portion de la courbe située entre le point E et F représente la partie qui correspond
au décrochage de la pointe de la surface testée. Ce décrochage peut étre brutal si les
liaisons adhésives entre la pointe et la surface testée sont rompues simultanément, et
non accessibles instrumentalement. Par contre si les laissons adhésives sont rompues

progressivement cette partie présente des fluctuations.

On remarque que le trajet compression / décompression ne se superpose pas toujours pour des
raisons due essentiellement a l'apparition de la déformation plastique. Aussi l'allure de la
courbe en fonction de différentes vitesses n'est plus identique, ce qui explique I'effet

viscoélastique de certains échantillons.

Les courbes force / distance ont été initialement surtout utilisées pour la mesure des forces

d'adhésion, puis ont rapidement été détournées de cette premiére utilisation pour étre utilisées
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afin d'indenter les surfaces grace a la maitrise des forces appliquées entre la pointe et la
surface [70].

Les premieres mesures par Burnham et Colton effectuées sur différentes surfaces (élastomere,
graphite, or) ont conduit a des mesures de la résistance mécanique proches des valeurs
macroscopiques. Par la suite, Weisenhorn et al. ont testé la sensibilité¢ de la technique,
puisqu'ils ont réussi a caractériser deux couches de polyuréthane possedant un module
élastique trés proche (respectivement 14 et 30 MPa). Il est ainsi possible de distinguer deux

matériaux avec des courbes de force-distance [70]-[71].

Cette technique a ensuite été largement utilisée pour I'étude des proprietés élastiques
d'échantillons biologiques tels que l'os, les cellules, les protéines, les fibres biologiques ou le

cartilage [72].

Ainsi, l'estimation de la profondeur de ces indentations mene a l'estimation du module
élastique du matériau. Pour une surface souple, celle-ci se déforme sous I'effet de la force
appliquée lors de l'approche de la pointe. On détecte les déflexions du micro-levier, et
I'indentation dans la surface correspond alors a la différence entre le déplacement du tube
piézo-électrique et celui de la pointe. La calibration de ce mouvement s'obtient en faisant une
courbe de force / distance sur une surface tres rigide pour laquelle il n'y aura pas, ou peu,
d'indentation, la déflexion du micro-levier étant alors égale au déplacement de la céramique

piezo électrique (Figure 1.10).

4 -
Force "

normale h

(nN)

Déplacement - Z piezo (hm)

Figure 1.10 : Représentation des deux courbes de forces d’approche : pointe AFM sur une
surface rigide (Si) et sur une surface souple (artere)
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Théories du contact :

Differentes théories du contact élastique entre deux solides (Hertz en 1889, Sneddon en 1965,
Kendall et Roberts (JKR) en 1971, Derjaguin, Muller et Toporov (DMT) en 1975) ont été

proposées pour expliquer la nature des nano-contacts mécaniques [71], [73], [74]. Le tableau

1.1 présente un récapitulatif des principaux résultats (cf. annexe 2) :

(A)

pointe

(B)

pointe /\
" = -

échantillon

v

(x.y) échantillon

x.y)

AR

pointe

auw
3

.
o0 "

=
.
.
-

| Het JKR | DMT
I3 1/3 / v 113
R [ R{ - -1 ) R
Rayon de contact a= —Fu} a :(— F +F, +4F, a=|—(F, +F, ]}
; = W R+ RS | +E)]
Force adhésive E,=0 E, =im\-—R Ey =2nwR
ac 2 i
P NS, p 4 3113
Rayon de contact sous a0 . _" 6mwR” ‘i . _{ 2nwR? |
charge nulle ’ = R ) Ol K J
/ 2 3113
Ru)'un, de cSmtact lors 2 =0 . JawR 1 1 =0
de la séparation : K
Indentation élasti s 5= _4 |3 &
stique B a5 B
R R 3VRK R
l ) l[ ﬂ_u\\_‘\."l
igidité ‘male 3 3 2\ a 3
Rigidit¢ normale du & =P k, =2 Ka _ &, =2Ks
contact v 2 1ia Y 2
6\ a )

Table 1.1 : Distribution de la pression et de la déformation des surfaces avec les théories de
Hertz (A), JKR (B) et DMT (C). A) la distribution de pression est localisée a l'intérieur de la

surface de contact. B) les forces adhésives agissent a I'intérieur de la zone de contact. C) la

théorie DMT garde une déformation Hertzienne des surfaces agissant autour de l'air de

contact.

Le tableau 1.1 représente un récapitulatif des principales relations de chaque théorie. Il

apparait que certaines hypothéses sur lesquelles sont basées ces théories, et notamment

relatives aux forces d'adhésion, restreignent leur champ d'application. Le modele de Hertz en
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milieu liquide avec I'hypothése de faibles forces d'adhésion intermoléculaires, de type van der
Waals ou capillarité, a été adapté pour caractériser le contact pointe-échantillon, ce qui permet
d’estimer le module d'élasticité grace aux relations suivantes, qui relient la force normale a

'indentation o :

¢+ Pour un cylindre de rayon R :

2ER
nT1 2

+«+ Pour un cbne de demi-angle au sommet ¢ :

_ 2Etg o 52
"on(1—-v?)

+«+ Pour un paraboloide d'équation z(r) = 4kr , avec k une constante arbitraire :

po_4 VR s

=, .02

n 3

avec E et v, respectivement, le module élastique et le coefficient de Poisson de la surface

étudiée.

Ces formules sont principalement utilisées pour I'analyse des courbes de force/distance dans
le cas de matériaux souples, et seront notamment utilisées dans la caractérisation nano-

mécanique des tissus biologiques.

Essais de frottement sur le tribometre (ZEISS)

Le tribometre de ZEISS (Figure 1.11) est un dispositif expérimental qui permet de calculer le
coefficient de frottement. Une table de déplacement liée a un systeme de lames flexibles
permet d'imposer des mouvements de translation alternative. Un capteur de position mesure
une tension proportionnelle & la déformée du systeme de lames flexibles. Cette déformée
élastique est elle-méme proportionnelle a la force tangentielle. Un étalonnage avec des masses
marquéees variant entre 2g et 80g permet d’obtenir la valeur de la constante de
proportionnalité (k,) entre la force et la tension. Cette constante dépend des conditions de
démontage et de remontage du dispositif. Par consequent un étalonnage est réalisé lors de

chaque essai (Figure 1.12).
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Figure 1.11 : Dispositif expérimental des essais de frottement
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Figure 1.12 : Courbe d'étalonnage pour la mesure du coefficient de frottement

La charge normale est appliquée par gravité a I’aide de masses, et la force tangentielle
mesurée donne le coefficient de frottement. La variation de ce coefficient est enregistrée
pendant les essais.

1.1.4 Résultats

* Reésultats de compression/décompression :

Le protocole décrit dans les figures suivantes montre les procédures d'obtention des propriétés
mécaniques pour un échantillon trés graisseux a une vitesse d'indentation de v=1um/s. Ce

protocole a pour but de caractériser le comportement en compression de différentes couches
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de l'artere. La premiére courbe (Figure 1.13) présente la force normale en fonction du
déplacement de la piézo-électrique pour une surface rigide et souple (artére trés graisseuse),
ce qui permet de calculer l'indentation. Puis grace a des régressions avec des théories de

contact de Hertz (Figure 1.14), on déduit le module d'¢lasticité.

3,00E-07

Verre .
2,50E-07 — Calibrage

2,00E-07

A
\ 4

52 Calcul de I'indentation §Z

1,50E-07

1,00E-07

Echant
5,00E-08

0,00E+00 T T 1
OE+00 1E-06 2E-06 3E-06

Figure 1.13 : Force normale (N) en fonction du déplacement du piezo (m) pour le verre et

I'échantillon.

- E* =11 KPa

2510 P

#
-7 y=a w5
2 1 D Vakig Ermar
A | 6d BEE 0 0E3Tae
R | 0a&F7 .
=T -

1,510 | = .
= Régression
“ 4107 h

V= 5"‘:"".:
.5 Walue Error
5 1{J al 45985 1837 41 o
R |[0,8769 1
I:I- ..... | |

Identation (m)

Figure 1.14 : Courbes de régression (en rouge) avec la théorie de Hertz et courbe

expérimentale (en noir)

Ces etapes ont eté appliquées pour chaque échantillon. Ainsi les résultats obtenus sont les

suivants :
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Figure 1.15 : Effet de la vitesse d'indentation sur les différents échantillons (sains, graisseux,

calcifies, athéromateux)
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Figure 1.16 : Comparaison de courbes force (N) - indentation (m) de différents tissus artériels

en fonction de la qualité pariétale (degré de calcification et de graisse)

Les courbes en pointillées (Figure 1.15) force - indentation (analytiques) correspondent

a deux régressions qui suivent deux lois différentes de contact de Hertz pour des vitesses
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d'indentation qui varient entre 0,1 et 1 um/s, et les courbes continues correspondent aux

courbes expérimentales.

Les parameétres définis sur la figure 1.16 représentent :

e R :le coefficient de corrélation

4, N . . .
a= T‘E.E pour un contact en puissance de 1,5 (suivant une loi de contact
. . 4 t N . .
Hertzien entre une sphere et un plan) et a = 5.%@.E (suivant une loi de

contact Hertzien entre un cone et un plan).

. E A
avec : E"=—: le module élastique apparent

—v2 "

r : le rayon de la pointe

v : le coefficient de Poisson

@ : le demi angle au sommet du cone

E : le module de Young

On remarque pour les différents échantillons que les courbes théoriques les plus
proches des essais expérimentaux sont celles qui suivent une loi de contact Hertzien avec une
pointe colloidale (R(Hertz puissance 1,5) < R(Hertz puissance 2)), ce qui correspond a un
contact entre une sphere et un plan. Ce résultat est cohérent puisque les tests ont été réalisés
entre une sphére et un plan a I’exception de I'échantillon 1 qui suit une loi de contact Hertzien

avec une pointe pyramidale.

Dautre part, il apparait que, bien que I'échelle de variation de la vitesse d'indentation soit
faible [0,1 - 1 um/s], le module d'élasticité est Iégerement influencé par la vitesse de la piézo-
électrique, le type des couches (la couche interne, externe et la média) et la qualité pariétale
des arteres (saine, pathologique, degré de calcification et de graisse). Sa valeur reste

relativement faible pour les zones calcifiées.

Ces résultats permettent de constater que I'effet viscoélastique de certaines parois artérielles a

I'échelle nanoscopique est négligeable.
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D’autre part, certaines valeurs de module d’élasticité mesurées semblent trop faibles par

rapport a celles attendues. Ce phénomene peut étre expliqué de différentes manieres :

v' la congélation peut avoir un effet néfaste sur la rigidité des vaisseaux sanguins, ce qui
peut étre une cause de perte de propriétés mécaniques, et par conséquent étre
responsable d’une faible élasticité des tissus biologiques [75].

Par ailleurs, I’effet de la congélation est évalué par plusieurs travaux en termes de
modification des propriétés mécaniques : Tamura [76] n'observe pas de différence
significative entre des tissus frais et des tissus décongelés sur un ligament canin, un
muscle de lapin et aussi un parenchyme de foie de porc. En revanche, Dorlot [77]
constate une raideur plus importante sur le ligament canin préalablement congelé que
sur le ligament frais. Enfin, Santago [78] observe sur parenchyme de foie bovin que la
contrainte a rupture n’est pas influencée par la congélation, mais que la déformation a
rupture est plus faible sur des éprouvettes décongelées que sur des éprouvettes de
tissus frais. Les informations fournies par la littérature sur les effets de la congélation
sont donc relativement contradictoires et aucune conclusion ferme ne peut étre

apportée dans I’état actuel des recherches.

v/ Etant donné les faibles dimensions de la pointe et le caractére hétérogeéne de l'artére, il
est fort possible aussi que le contact soit fait entre un bout de graisse et la pointe, ce
qui conduit a une diminution du module d'élasticité.

v’ Les préléevements étant issu de patients particuliers avec une anatomie différente des
cas standards (une réaction inflammatoire de la zone opérée avec une fibrose locale
qui a tendance a durcir), les modules d’Young mesurés peuvent ne pas é&tre

représentatifs mais spécifiques a ces patients.
> Les essais mécaniques effectués apres un jour de conservation :

Les échantillons testés dans ce cas ont été prélevés sur des parties d’arteres trés graisseuses.
Les essais ont été realisés un jour apres la réception des prélevements au laboratoire d’essais.
Ceux-ci ont seulement été conservés dans une solution PBS meélangée avec 1% d'antibiotique
sans congélation. Au cours des essais, les échantillons ont été également immergés dans une

solution PBS. Quelques résultats obtenus sont présentes sur les figure 1.17 et 1.18.
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Artere trés graisseuse :

Couche externe Couche interne
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Figure 1.17 : Force normale (nN) en fonction du déplacement (nm) pour un contact entre la
pointe et une surface rigide (verre : courbe rose) et un contact entre la pointe et la couche

interne et externe d'une aorte trés graisseuse (courbe bleue)

Artere tres graisseuse : Comparaison couche interne- couche externe
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Figure 1.18 : Force en nN en fonction du déplacement en nm pour la couche interne et externe

d'une artére trés graisseuse

Les courbes qui relient la force normale au déplacement, pour un contact entre deux
corps rigides (la pointe et le verre) d’une part, et pour un contact entre un corps rigide et un
corps souple (la pointe et la couche externe ou interne de lI'aorte abdominale) d’autre part, sont
présentées dans la figure 1.17. La rigidité arterielle est ainsi calculée en utilisant une

régression avec une loi de Hertz pour un contact entre une sphére et un plan. Le module
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d’Young obtenu est E = 162 KPa pour la couche externe de I'aorte abdominale et E = 56 KPa
pour la couche interne. Von Maltzahn et al. ont disséqué la media et l'adventice d'aortes
bovines, ont étudié ces deux couches séparément et ont déterminé leurs propriétés et la
distribution des contraintes sous différentes pressions. lls ont conclu que la media était

beaucoup plus rigide que I'adventice et soumise a des contraintes beaucoup plus élevées [79].

En effet, la caractérisation des propriétés mécaniques de l'artére tres graisseuse a montré que
la couche externe est plus dure que la couche interne (Figure 1.18), et que le module d"Young
mesuré est proche des valeurs de la littérature (E(lipides) =~ 39 KPa). D’autre part, les valeurs
trouvées pour wune artere athéromateuse sont de l'ordre de quelques MPa:
E(Intima) = 0,7 MPa, E(Media) =0,4 MPa, E(Adventice) =0,16 MPa et ces résultats sont

coheérents avec ceux trouveés dans la littérature (E(athérome) € [0,2 ; 0,5] MPa) [73].

De plus, les trajets compression-décompression se superposent, et il n’y a donc pas d'effets de

plasticité a I'échelle nanoscopique.

« Résultats de frottement :

Quelques résultats de tests de frottement :

Des exemples de résultats obtenus sur la couche interne d'une artere humaine calcifiée et saine

sont présentés dans les figures suivantes (Figure 1.19 et 1.20) :
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Artéres saines

Coefficient de frottement aprés un temps de stabilisation :
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Figure 1.19 : a) Coefficient de frottement en fonction du temps pour des zones saines avec une
charge normale de 182 g, pour deux vitesses 0,5 mm/s et 1 mm/s. b) Courbe des instabilités

du coefficient de frottement au cours du temps. ¢) Rugosité de la surface de l'aorte

Artéres calcifiées :
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Figure 1.20 : Coefficient du frottement en fonction du temps (s) : effet de la vitesse et du

chargement sur le coefficient de frottement

Les résultats des tests de frottement ont permis de mesurer les charges tangentielles et de
déduire le coefficient de frottement en fonction du degré de calcification, ce coefficient étant
égal au rapport entre la force normale, imposée par gravité, et la force tangentielle mesurée.
La variation de ce coefficient est enregistrée au cours du temps ainsi qu’une image de la
rugosité de la surface. La courbe de frottement montre ainsi 45 cycles avec des parties
positives et négatives, chacune correspondant a une alternance de déplacement. Cependant, on
remarque que ce coefficient de frottement reste stable au cours du temps si la surface du
contact est constante, et si les instabilités générées en début de I'essai restent les mémes qu'au
cours de l'essai. Le coefficient de frottement ne varie donc pas au cours du temps, ce qui
valide le régime linéaire du fonctionnement tribologique du modeéle artériel, appelé régime de
lubrification de type limite. La moyenne de ces instabilités est égale a 0,01 et le coefficient de
frottement est de I'ordre de 0,5 pour les zones tres calcifiées et de 0,04 pour les zones non

calcifiées.
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Takashima et al. ont fait une étude expérimentale et numérique dans le but de caractériser les
interactions de frottement entre la paroi des vaisseaux sanguins (des fantémes de silicone-eau
savonneuse lubrifiés) et le cathéter durant la navigation endovasculaire, et ont constaté que la
tortuosite des tissus biologiques augmente le coefficient de frottement durant le contact [ 0,3 —
0,51180].

Afin de valider completement le mécanisme de frottement, I’influence de la vitesse et de la
charge normale sur le fonctionnement artériel a été également étudiée. Johansson et al. ont
montré que le coefficient de frottement statique ne dépend pas du temps de repos mais du taux
d'application du chargement tangentiel [81]. Pour cela, plusieurs échantillons avec différents
degrés de calcification et de graisse (45 allers-retours) ont été testés. La charge normale
appliquee est comprise entre 82 et 164 g de facon a reproduire des conditions de sollicitations
réelles. En effet, suite a une analyse numérique et expérimentale sur l'interaction entre les
vaisseaux sanguins et le cathéter au cours de la procédure endovasculaire, Fry et Baier ont
constaté que la force de frottement varie entre 10 g et 100 g, ce qui implique que la force
normale est comprise entre 20 et 200 g et qu'une force de frottement supérieure a 100 g
entraine un endommagement des cellules endothéliales [80]-[82]. Ces essais ont montré que
le coefficient de frottement n’est pas influencé par la variation de la vitesse ni par la charge
normale, et donc que des conditions de sollicitations telles que les effets de portance

hydrodynamique sont totalement négligeables.

Le bilan des essais sur les différents prélevements artériels humains a permis de réaliser des
cartographies des propriétés nano-macro-mecaniques des différentes couches de la paroi
artérielle en fonction du degré de calcification et de graisse. Ces cartographies prennent en
compte la morphologie artérielle afin de mieux représenter I'anatomie specifique a chaque
patient. En effet, grace a des images préopératoires de la qualité pariétale des parois artérielles
présentées sur la figure 1.21, chaque niveau de gris est relié a une propriété mécanique sous
forme de module de rigidité et de coefficient de frottement. On constate que le module de
compression radiale est influencé par le degré de calcification, contrairement, a son module

tangentielle [83].
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Figure 1.21 : Cartographie du module d'élasticite et du coefficient du frottement en fonction

du degré de calcification

1.1.5 Conclusion

Les séries d'expérimentations sur les vaisseaux sanguins a I'échelle macroscopique et
nanoscopique ont permis de différencier les zones saines, calcifiées, athéromateuses et
graisseuses, d'identifier le caractére non linéaire du comportement mécanique des tissus
biologiques, et de démontrer l'indépendance a la vitesse de sollicitation a [I'échelle
nanoscopique. Les ordres de grandeur de la rigidité des parois artérielles varient de quelques

KPa pour les zones saines a quelques MPa pour les zones calcifiées.

Ces protocoles expérimentaux ont également permis d’étudier I’influence de la congélation
sur les caractéristiques mécaniques des parois artérielles, et de comparer ces résultats avec des
études issues de la littérature, menées notamment par Walravens sur des artére saines et
artificiellement calcifiées. Il apparait clairement que les résultats (propriétés mécaniques
élastiques) des tests sur des artéres humaines calcifiées naturellement sont tres différents de
ceux sur des artéres porcines calcifiées grace a une solution de phosphate de calcium [41],
[84]. Beaucoup de données publiées sur les propriétés mécaniques des tissus arteriels sains ou
athéromateux constatent que la relation contrainte-déformation des tissus aortiques est non
linéaire, viscoélastique [60]. Le comportement observe dans nos expériences a été conforme a

ces conclusions.
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Enfin, cette campagne d'études a pour objectif principal de faire une représentation bio-fideéle
de l'anatomie des artéres de chaque patient, en terme de rigidité et de coefficient de
frottement, de fagon a distinguer les parois artérielles saines, pathologiques et calcifiées. Et
donc pouvoir créer une maquette numerique pour une meilleure compréhension de
I'interaction entre le systeme de largage et les vaisseaux sanguins au cours du traitement

endovasculaire.

I.2. Caracterisation du systeme de largage : le guide et le

porte stent
1.2.1 Introduction

Le but de cette partie est d’effectuer une étude expérimentale pour mesurer les
caractéristiques mécaniques le long de chaque outil chirurgical utilisé lors du traitement
endovasculaire, afin de créer des cartographies des propriétés mécaniques. Les outils
endovasculaires les plus utilisés dans le milieu clinique ont été testés. Ces données sont
nécessaires pour mettre en place un outil de simulation numérique par éléments finis des
différentes étapes du protocole opératoire, spécifique a chaque patient et créé a partir des
données préopératoires. Cette simulation permettra de prévoir les déformations subies par les
parois artérielles lors de la procédure endovasculaire.

Différentes variétés de cathéters endovasculaires ont été développées pour des utilisations
dans des interventions mini-invasives. Des recherches cliniques ont été menées sur des
cathéters conventionnels, manuels orientés et robotiques, afin de comparer qualitativement et
quantitativement ces différents systemes et ont montrée que la meilleure technologie
endovasculaire est la robotique. En effet, cette technique ne nécessite pas de grandes
compétences et expériences cliniques, ni beaucoup de maitrise ou de temps de navigation du
guide et du cathéter [35]. D autres auteurs ont développé des fantdmes pour estimer les forces
induites dans les structures anatomiques sous l'action du guide et du cathéter au cours de

différentes étapes de la procédure endovasculaire [85].

Par ailleurs, la majorité des études se sont focalisées sur la prothése elle-méme : des tests
mécaniques ont été effectués sur différents stents pour aider les chirurgiens a un meilleur
choix ; des modeles éléments finis ont été réalisés pour la comprehension des interactions

anévrisme/prothese/sang [86]-[87] ; des recherches cliniques ont été menées sur les nouvelles
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nanotechnologies endovasculaires pour I'amélioration de la micro fabrication des cathéters, de
facon a limiter les réponses inflammatoires au sein de la paroi endovasculaire et le

développement des lésions [39].

Peu d'études ont été menées pour caractériser les propriétés mécaniques des outils de mise en
place des endoprothéses tels que le guide et le cathéter. Cependant, Schroder a constaté que le
diametre du cceur de la pointe du guide est un facteur essentiel pour la détermination de la
rigidité et de la torsion, et qu’un revétement en Téflon réduit le coefficient de frottement de la
moitié environ. D’autre part, un revétement en polymeére hydrophile entraine une réduction
supplémentaire de un sixiéeme de la valeur du coefficient de frottement par rapport a un guide

sans revétement [88]-[90]. Les résultats de ces études ne sont pas directement quantifiés.

L'objectif de cette partie est d’effectuer une caractérisation mécanique des différents outils
chirurgicaux les plus utilisés dans le milieu clinique lors des procédures endovasculaires, en
prenant en compte la variation locale de la rigidité le long du guide et du cathéter, afin
d'apporter une aide aux cliniciens pour un meilleur choix des outils de largage ainsi qu’a la

réalisation du geste chirurgical [91].
1.2.2 Etapes de la procédure endovasculaire

Le traitement endovasculaire des AAA est un traitement mini-invasif qui se fait par ponction
percutanée de I’artére fémorale commune. Un introducteur est ensuite mis en place au niveau
de l'incision qui permet la navigation du systeme de largage suivant les étapes suivantes
(Figure 1.22) :

> Insérer un guide souple (Radiofocus) a l'intérieur de l'artére iliaque ou fémorale
jusqu'a une position située au-dessus de I’AAA.

> Insérer un cathéter souple dans le guide souple.

A\

Enlever le guide souple.

A\

Insérer le guide rigide (par exemple Lunderquist ou Amplatz) a l'intérieur du cathéter
souple.

Retirer le cathéter souple.

Insérer le cathéter contenant la prothese dans le guide rigide.

Déployer I'endoprothése.

YV V V V

Retirer le systéeme de largage.
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Porte stent : Guid i Aort
s e i Endoprothése D

Cathéter abdominale

Figure 1.22 : Etapes du traitement endovasculaire de I'Anévrisme de I'Aorte
Abdominale.

1.2.3  Description des outils médicaux

w+ Guide :

Devant la multitude des guides existants, nous avons decidé de caractériser de préférence les
outils les plus fréguemment employés par les chirurgiens lors des interventions

endovasculaires :

% guide Cook : guide extra rigide a base d'acier inoxydable, avec un revétement TFE et
une pointe en double revétement de longueur égale a 4 cm, composée d'une bobine
externe et d'or pour une meilleure visibilité, commercialisé par William Cook (Europe,

Danemark).

X/
°

guide Amplatz : guide super rigide a base d'acier inoxydable, avec un revétement TFE
et une pointe droite et flexible de 6 cm, commercialisé par Boston Scientific (USA).

+«+ guide Terumo : fil guide hydrophile avec un cceur en Nitinol (qui résiste a la torsion et
conserve sa forme tout au long de la procedure endovasculaire), une gaine en
polyuréthane et une pointe droite souple de longueur égale a 3 cm, commercialisé par
Terumo Europe (Belgique) [92].

Durant un diagnostic ou une intervention chirurgicale, les cathéters ou autres dispositifs
endovasculaires sont rarement suffisamment fiables pour étre utilisés sans fils guides. Le but
de ces derniers est de tracer le chemin du porte stent, et donc déformer les artéres iliaques afin

de permettre ensuite la montée du cathéter jusqu'a la zone de largage de I’endoprothése.
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Le guide est un outil trés fin dont le diamétre est égal a 0,889 mm et est constitué de trois

zones principales (figure 1.23) :

+« La pointe est une téte trés flexible, de longueur variable (en fonction du fabricant),
généralement, comprise entre 3 et 7 cm, qui permet de faciliter la navigation du guide
dans des artéres tortueuses et calcifiées.

++ La zone de transition brutale ou transitoire, d'environ 11 a 15 cm, assure la transition
entre la pointe (zone flexible) et la zone rigide.

+« La zone rigide, de longueur comprise entre 162 et 245 cm, permet de déformer les
vaisseaux sanguins et tend a rendre les arteres iliaques rectilignes, pour une meilleure

navigation du cathéter.

Le choix du guide est spécifique a chaque patient et dépend dans une large mesure de
I'expérience du chirurgien. Une expérience suffisante de la procedure endovasculaire doit étre
acquise afin de déterminer le guide le plus adequat, pour accomplir le traitement

endovasculaire le plus efficacement possible [93].

Pour cela, différents outils chirurgicaux (Cook, Amplatz, Terumo) ont été testés (cf. annexe 3)
et caractérisés mecaniquement et les resultats ont été implémentés dans le modele numérique

afin d’apporter une aide au choix du guide pour chaque patient.

Zone de
transition

Zone
rigide

zone tras
flexible 11

Figure 1.23 : Zones principales d'un guide (exemple du Lunderquist)
w Le porte stent ou le cathéter :

Le cathéter est le systeme qui contient I'endoprothése. Son diamétre intérieur est de
0,889 mm, ce qui permet de naviguer en interaction avec le guide. 1l est également composé
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de plusieurs zones principales : une zone flexible située a la pointe dont le diameétre est
variable, une zone qui contient I’endoprothése, une zone tubulaire, et une gaine qui permet la
navigation dans les vaisseaux sanguins (figure 1.24).

Il est constitué de polyester thermoplastique & base de polyuréthanne, de polychlorure de
vinyle de qualité médicale (PVC), de platine iridié. Ces matériaux contiennent des plastifiants
pour une meilleure flexibilité. Par conséquent les cathéters sont souples et peuvent se déplacer
a travers les branches artérielles courbeées.

Dans ce travail, quatre modeles de cathéters ont été testés afin de déterminer les
caractéristiques mécaniques locales sur leur longueur. Les modéles les plus couramment
utilisés par les chirurgiens lors des interventions endovasculaires sont Talent (Medtronic,
Sunrise, FL), Zenith, Zenith flex et Zenith Low Profile (Cook, Bloomington, IN) [12], [94-
95]. Nevala et al. ont souligné que I'endoprothese Zenith (Cook) a rapidement gagné en
popularité en raison de la gamme importante de tailles d’endoprothéses qui est couverte avec

ce modele [96].

Zaone 1 : Pointe |

Zone 2 : avec
Stent

I Zone 3 : Haute

La gaine du
syst&me
(a) d'immpolantation

Zenith

Fenith Flex

(b)

Figure 1.24 : (a) Différentes zones du cathéter. (b) Différents modéles des cathéters les plus

employés par les chirurgiens
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1.2.4 Essais mecaniques sur les outils endovasculaires

w+ Protocole expérimental

Les tests mécaniques ont été réalisés avec la machine LFPlus (figure 1.25), qui est une
machine programmable de traction, compression, flexion, cyclique... Cette machine pése
environ 46 kg, et est constituée de deux mors en aluminium fixés sur la plaque inférieure et la

traverse de la machine pilotée en déplacement.
La LFPIlus permet de réaliser une large gamme d'essais mecaniques :

e Des tests immergés dans un liquide avec des plateaux de récupération, qui sont congus
pour recueillir tout liquide susceptible de s'échapper durant un essai, notamment, des
tissus biologiques.

e Des tests sur des éléments tres larges et tres fins (un guide et un ordinateur par
exemple), grace a des plateaux taraudés, possédant chacun des trous taraudés pour un
ancrage facile des élements a tester.

e Des tests sur des objets irréguliers avec des plateaux rainurés (fémur par exemple).

Un dynamométre

Un capteur

Un panneau de
commande

Les mors

Figure 1.25 : Machine LFPlus

Les guides et les cathéters ont été coupés en plusieurs parties, et un mouchetis noir sur fond
blanc est appliqué sur les échantillons testés. Ceux-ci sont ensuite serrés entre les deux parties
de chaque mors a I’aide de deux boulons. Le glissement de I’éprouvette dans les mors est

contr6lé en mettant des marqueurs sur les deux bords de I’éprouvette. Le serrage des boulons

45

Cette thése est accessible a I'adresse : http://theses.insa-lyon.fr/publication/2013ISAL0047/these.pdf
© [G. Mouktadiri], [2013], INSA de Lyon, tous droits réservés



est manuel et doit permettre I’adhérence entre I’éprouvette et I'échantillon, sans trop écraser

les outils pour ne pas créer de rupture au niveau des mors.

La machine de traction est connectée a un capteur de déplacement et un capteur d’effort (1 N,
100 N, 1 KN), qui permettent de mesurer respectivement le déplacement de la traverse et
I’effort longitudinal & certaines fréquences d’acquisition. La machine est également reliée a un
systeme d'éclairage, a un extensomeétre, ainsi qu’a un systeme d'acquisition d'images constitue
de deux caméras (4872 * 3248 pixels), placées devant la machine et enregistrant I’ensemble
de I’essai (une image par seconde). Puis des outils de différents fabricants (Cook, Amplatz,
Terumo, Medtronic..) ont été découpés en eéchantillons de 8 a 12 mm de longueur, et soumis a

un essai de traction uniaxiale quasi-statique a une vitesse de 0,5 mm/s (figure 1.26).

Figure 1.26 : (a) Dispositif expérimental des essais mécaniques sur le systéme de largage, (b)
Calibration des caméras, (c) Pointe du cathéter coupée, mouchetée et fixée entre les deux

mors.

+ Méthode : Traitement des données

Les résultats ont été exploités grace & une caractérisation locale (la corrélation 3d et
I'extensometre) et globale (le systeme de la traverse de la machine). En effet, une mesure dite
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globale (effort/déplacement pour un essai de traction uniaxiale par exemple) permettra la
détermination d’un comportement homogénéisé du matériau testé, tandis qu'une mesure
locale donnera une information précise, de par I'éventuelle hétérogénéité du champ mesuré

sur le phénomene local observe.

Avant de présenter les résultats des tests expérimentaux réalisés, I'intérét de I’utilisation de la

mesure locale est présenté dans le cadre de I’étude du traitement endovasculaire.

Corrélation d'images :

La corrélation d'images 2d et 3d est appliquée au suivi de la déformation et de
I’endommagement dans divers matériaux, soumis a des chargements mécaniques statiques
dans le cas d'un essai uniaxial. Cette approche permet de faire I’analyse de séquences
d’images 3d avec l'image référence prises par les deux caméras, et donc, permet de donner les

quantifications de la déformation le long de I'échantillon.

Cette méthode consiste en I’association d’images d’une méme zone d’intérét, a différents états
de sollicitation de la matiére. En évaluant le degré de coincidence de deux images, le
déplacement des points de la zone d’intérét est déterminé, ce qui permet de déduire I’état de
déformation. La corrélation d’images peut s’appliquer a des surfaces planes (corrélation 2d), a
des surfaces gauches (stéréocorrélation) ou encore a des volumes (corrélation 3d). La figure
1.27 décrit le principe de la corrélation 2d et de la stéréocorrélation, utilisées dans notre étude.
La corrélation 2d met en correspondance une image de référence et une image déformée,
obtenues au cours de I'essai, pour définir le champ de déplacement des points de la zone

d’intérét.

La methode de corrélation d’images est utilisée a partir des séries d'images mouchetées.
Contrairement aux méthodes de mesure globale des déplacements, cette méthode sans contact
permet la détermination du déplacement réellement appliqué a I’éprouvette [60], qui peut étre
différent du déplacement de la traverse notamment dans le cas d’un glissement de I’éprouvette
dans les mors. Le champ de déformation a la surface est calculé a lI'aide du logiciel Vic3d. Les
déformations locales sont calculées sur I'ensemble de la zone d'intérét définie par I'utilisateur,
au centre de patterns de 9 x 9 pixels, soit 1,2 x 1,2 mm?, avec une précision de 1/100 de
pixel. Les patterns constituent le découpage de la zone d’intérét et sont génerés

automatiquement par Vic3d pour remplir la zone d’intérét (figure 1.27).
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corrélation 2D stéréocomé lation

micra de gamche camera de droie
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mage référence  Image déformee
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lemps

Figure 1.27 : a) Comparaison des principes de la corrélation 2d et de la stéréocorrélation - b)

Représentation du principe du traitement d'images entre t, et t, par la corrélation 2d.

La stéréocorrélation nécessite une étape supplémentaire de calibration préalable pour
déterminer la position relative des deux cameéras (géométriquement et optiquement), puis met
en correspondance un couple d’images de référence avec un couple d’images de [I'état

déformé.

Procédure de calibration :

Le calibrage des caméras influence essentiellement la performance des résultats des essais de
caractérisation mécanique. Pour cela un calibrage permettant de déterminer les parametres

suivants est nécessaire :

% Parametres intrinseques tels que la longueur focale des lentilles,
les points principaux des lentilles et les distorsions radiales et tangentielles des
lentilles.

«» Parametres extrinseques tels que le vecteur de translation, la matrice de rotation.

Dans une premiere étape, les paramétres intrinseéques et extrinseques sont déterminés grace a
un essai, réalisé sur une plaque (Figure 1.28). Cette plaque est déplacée manuellement a
l'avant des caméras, qui enregistrent différentes positions de la plague, ce qui donne
suffisamment de données pour I'étalonnage. Le logiciel enregistre automatiquement les points

nodaux de la plague ainsi les images associées aux différentes positions de la plaque testée.
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Les principaux parametres intrinséques et extrinseques et les erreurs associées peuvent ainsi

étre déterminés.

Figure 1.28 : Calibration plaque avec la détermination des points nodaux.

Cependant, I'algorithme de corrélation C(x,y,u,v) présente la valeur de niveau de gris en terme
de pixels associée aux coordonnées X et y de I'image de référence et de I’image déformée. Il
correspond a la somme des carrés des écarts de la valeur de pixel. Cette fonction s'écrit sous la
forme suivante pour une corrélation 2d [60] :

Coordonnees en pixel

Coordonneées en pixel

a [W+i, y+i) a [x+u+i, y+w+j)

ClxEv.u.v) = E:—J:_EUU: FLy ) —I"{xFuFiy F+v+ )3
2

Image aprés le déplacement

Image avant le déplacement

Fonction de corrélation

Gestion des erreurs et défauts d’images :

Les algorithmes de corrélation d’images fonctionnent efficacement lorsque les images
présentent un contraste local adéquat et que ce dernier suit bien la transformation mécanique.
Ce n’est toutefois pas toujours le cas, notamment pour les guides qui présentent de faibles
dimensions avec une spirale qui rend la peinture délicate. Pour traiter ces difficultés, les
points d’analyse sont sélectionnés en fonction des caractéristiques locales de I’image de I’état
initial, ce qui permet d’éliminer les points ou la corrélation n’aurait pas de sens.

Pour les images des outils médicaux, un tel traitement est particuliérement nécessaire parce

que les endroits difficiles a corréler sont nombreux du fait des changements locaux dans les
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niveaux de gris des images et des zones d’images pauvres en informations (contraste ou
netteté de certaines zones trop faible, variation locale du champ trop rapide, taches des
mouchetis) [97].

Les principaux parametres d'entrée de Vic3d sont la taille de motif, le raffinement du motif ou
le maillage et la taille de la zone de recherche, qui sont définis pour tous les nceuds. La
définition de la zone de recherche est efficace si les déplacements ne sont pas trop importants,
parce qu’il suffit de rechercher seulement dans la région d’intérét. Avec ces définitions
globales, tous les nceuds sont traités et le bruit (déplacements aberrants) est réduit au

maximum.

Compte-tenu de la variation des caractéristiques mecaniques le long des dispositifs médicaux,
la mesure de champs s'est révelée le meilleur outil pour suivre cette variation et prendre en
compte l'effet d'hétérogénéité des propriétés mécaniques des outils médicaux. D'aprés
Jacquet, la mesure locale de la déformation donne une valeur significativement plus élevee

que la mesure globale (basée sur le deplacement des mors) [98].

1.2.5 Résultats

Les résultats des essais mécaniques réalisés sur différents échantillons sollicités en traction, et
associeés a I’observation du volume moucheté, ont permis de déterminer la déformation

moyenne a chaque pas de temps dans une zone appelée zone de calcul.

La figure 1.29 montre un exemple de courbe de traction obtenue sur une éprouvette issue de la
zone du cathéter contenant le stent. Les résultats ont été exploités grace a une caracterisation
sans contact et avec contact : locale (corrélation 3d et extensometre) et globale (systéme de la

traverse de la machine).

Zone avec
stent

mouchetée

g Les mors de
(a) la LFPlus
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Figure 1.29 : (a) Contrainte en MPa en fonction de la déformation, (b) Tests de traction sur la

partie contenant le stent mouchetée en blanc sur fond noir
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Figure 1.30 : (a) Déformation transversale - (b) Déformation longitudinale de la zone

contenant le stent en fonction du temps

La courbe reliant la contrainte a la déformation longitudinale (figure 1.29) permet de calculer
le module d’Young du matériau testé, la limite élastique, la déformation plastique et la
contrainte & la rupture, Alors que la mesure de la déformation transversale et de la

déformation longitudinale (figure 1.30) permet le calcul du coefficient de Poisson.

Les résultats obtenus a partir des mesures locales et globales restent généralement proches,
mis & part pour certains échantillons pour lesquels des différences significatives, entres les
méthodes de mesure utilisées, sont observées pour une force de l'ordre de 600 N. Ce
phénomene peut s’expliquer soit par des glissements de I'échantillon au voisinage des mors,
soit par une flexion au niveau des mors, ce qui donne des résultats aberrants. D’autre part, le

coefficient de Poisson est calculé de la maniére suivante :
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Déformation transversale
V=— - — = 0.36
Déformation longitudinale

Les différents tests mécaniques réalisés ont permis de déterminer les propriétés mécaniques
(module d’Young et coefficient de Poisson) des guides et cathéters constituant les systemes de
largage les plus fréquemment utilisés dans le milieu clinique. Les figures 1.31 décrivent la

variation des caractéristiques mécaniques le long des guides Radiofocus, Amplatz et Cook.
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Figure 1.31 : Module d"Young et coefficient de Poisson en fonction de la position pour
differentes gammes de guides. (a) Radiofocus, (b) Amplatz, (c) Cook.

Il apparait que le guide extra-rigide Cook (Lunderquist) est significativement plus rigide que
tous les autres guides testes, son extrémité possédant un module d’Young équivalent a celui
de I'acier, suivi par le guide Amplatz Super-rigide et enfin par le guide Radiofocus (Terumo).
Ce dernier, du fait de sa construction hydrophile, est le plus souple. De ce fait, les guides de
type Terumo sont actuellement les meilleurs fils disponibles pour un acces initial aux
vaisseaux sanguins grace a leurs capacités a naviguer facilement le long des artéres sans les
redresser. En effet, la flexibilité de la pointe et le faible coefficient de frottement sont des
caractéristiques essentielles dans le traitement endovasculaire. Les guides de type Amplatz et
Lunderquist sont quant a eux utilisés principalement pour redresser les parois artérielles et

faciliter la navigation des cathéters en interaction avec les guides.

Les conclusions issues de cette étude sont cohérentes avec celles trouvées dans la littérature.
Clayman et al. ont étudié seulement la pointe des guides et des cathéters et ont comparé
plusieurs outils utilisés dans des milieux urologiques. lls ont constaté que le guide a pointe a
base de Nitinol semble étre recommandé dans la navigation endovasculaire grace a sa
résistance a la flexion et a son revétement a faible coefficient de frottement, tandis que le
guide Amplatz super rigide est recommandé pour la deuxieme étape de la navigation, c'est-a-
dire pour un passage coaxial du cathéter avec I'endoprothese [33].
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Des récapitulatifs des caractéristiques mécaniques locales le long des différents modeles de

cathéters Talent, Zenith Flex, Zenith et Zenith low profile sont donnés figure 1.32.
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Figure 1.32 : Variation du module d"Young et du coefficient de poisson le long de différents
modeles de cathéters. (a) Talent, (b) Zenith Flex, (c) Zenith, (d) Zenith low profile

Composé d’acier inoxydable, les modéles Zénith sont donc plus rigides que les modéles
Talent dont la composition est a base de Nitinol, ce qui est confirmé par les résultats des

essais de traction réalisés sur différents cathéters.
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1.2.6 Conclusion

La caractérisation mécanique locale des outils composant le systeme de largage reste un
probleme encore peu traité. La mesure des deformations locales apparait comme un outil

nécessaire pour une détermination précise des propriétés mécaniques.

Les premiers essais de caractérisation mécanique effectués sur des éprouvettes d'outils
endovasculaires ont montré la faisabilité d’une caractérisation locale. Le guide de type
Lunderquist possede un module d”Young proche de celui de I’acier inoxydable et les courbes
reliant les contraintes aux déformations obtenues sont similaires a celles issues de la
littérature. Cependant, peu de données quantifiées sont disponibles en terme de variation du

module d”Young le long des guides et des cathéters.

Un grand nombre d’éprouvettes issues de différents guides et cathéters les plus utilisés dans le
milieu clinique a été testé et ces essais ont permis d’établir une cartographie des propriétés
mécaniques pour ces outils. Néeanmoins, tous les essais de traction effectués n’ont pas pu étre

exploités et cela pour deux raisons principales :
- mauvaise qualité des mouchetis, due a la peinture qui coule le long des cathéters,

- plusieurs éprouvettes ont soit glissé dans les mors, soit se sont cassées au niveau des mors,
empéchant la caractérisation locale, ces deux phénomeénes étant dus a un serrage trop faible ou
trop important de I’éprouvette dans les mors.

Un certain nombre d’échantillons ont présenté des résultats différents, et cela peut étre due

aux glissements entre la spirale et le cceur des outils endovasculaires.

Le protocole décrit dans cette section avait pour but d'estimer le module de rigidité en traction
uniaxiale d'une fagon locale. Ces essais de caractérisation des outils chirurgicaux ont montré
que les caractéristiqgues mécaniques varient tout au long les différents guides suivant un

gradient trés important entre la pointe et I'extremité rigide [714 , 190000 MPa].

La pointe des différents guides utilisés dans le milieu clinique posséde un module d’Young
compris entre 700 MPa et 2000 MPa. En effet, le rle de la pointe étant d'assurer la navigation
des guides dans des arteres tortueuses et de faciliter le contact entre la pointe du guide et les

parois vasculaires, il est nécessaire qu’elle soit souple. Les zones des guides situées apres la
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pointe sont nettement plus rigides, avec un module d’Young compris entre 11800 MPa et
190000 MPa, car leur rdle est de rendre I’artére rectiligne afin de faciliter la navigation des

outils suivants.

Les essais de caractérisation mécanique effectués sur les différents cathéters ont mis en
évidence une variation de la rigidité sur sa longueur avec une pointe plus souple afin de
faciliter son introduction et sa navigation. En effet, les cathéters sont composés de différents
matériaux (silicones, polyuréthanes ou polytétrafluoréthylene) qui sont choisis afin,

notamment, d'éviter tout risque de coagulation ou d’infections.

1.3. Bilan des essais

Les différents protocoles établis pour caractériser les tissus biologiques et les outils médicaux
ont permis de réaliser une cartographie des propriétés mécaniques qui sera spécifique a

chaque patient.

Les essais réalisés sur les différents échantillons de parois artérielles ont permis d’établir une
cartographie des proprietés mécaniques, et plus précisement du module d’Young et du
coefficient de frottement, en fonction de la qualité pariétale. Les propriétés mécaniques
associées a un degré de calcification sont également associées a un niveau de gris précis situé
sur les images préopératoires de la structure vasculaire spécifique a chaque patient. Grace a

cette cartographie on peut distinguer les parois saines, athéromateuses et calcifiées.

Les essais mécaniques réalisés sur les outils de mise en place de la prothése ont mis en
évidence que la technique de corrélation d’images est la plus efficace pour mesurer le champ
de déformation et ont permis d’établir une cartographie des propriétés mécaniques, plus

précisement du module d”Young et du coefficient de Poisson, le long de ces différents outils.
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I1.1. Introduction

L’objectif de ce chapitre est de décrire le modele mis en ceuvre en vue de réaliser une
simulation de la procédure endovasculaire destinée a traiter un Anévrisme de I’Aorte
Abdominale AAA. Pour obtenir un modéle précis et réaliste, il est nécessaire de prendre en
compte la géométrie artérielle réelle, son environnement ainsi que la qualité pariétale
spécifiqgue a chaque patient, la précontrainte présente dans les parois artérielles, le
comportement non linéaire des matériaux intervenant dans le probléme traité et la gestion du
contact avec frottement entre les parois artérielles et les outils chirurgicaux d’une part et entre

les différents outils d’autre part.

L'objectif de cette eétude est de mettre en place un outil de simulation numérique d’aide a

I’acte chirurgical, a partir des images cliniques peropératoires, afin d’obtenir :

e Un contrdle précis en temps réel et en 3d des différentes sous étapes de la navigation
endovasculaire pour le traitement des AAA, sous forme d'un environnement virtuel.
Ce dernier fournira un service d’assistance au chirurgien au cours des phases
préopératoire, peropératoire et postopératoire.

e Une étude de la faisabilité¢ de l'intervention chirurgicale, et donc une évaluation
précise de I'état de contrainte présent dans les arteres, afin d’étre en mesure de prédire
les risques de rupture des arteres tortueuses et calcifiées lors de la simulation de la
montée des outils endovasculaires.

e Un meilleur choix des outils chirurgicaux pour chaque patient, ainsi qu’une
diminution du nombre d'outils endovasculaires utilisés et une diminution de la dose de
rayonnement.

e Une aide au choix et au dimensionnement des endoprothéses a partir de la
connaissance de I'état deformé de la structure vasculaire. En effet, les outils d’aide a la
procédure endovasculaire, dont disposent actuellement les chirurgiens, sont basés
uniquement sur des techniques d'imagerie médicale, images réalisées avant la
procédure et donc avant la déformation de la structure vasculaire par les outils de la
mise en place de I'endoprothese. Ces outils d'aide ne permettent pas d'anticiper le
déroulement du traitement et peuvent étre a I’origine a la fois d’un mauvais
dimensionnement (longueur, diamétre) mais aussi d’un mauvais positionnement de

I’endoprothése.
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e Une meilleure compréhension des causes d’apparition des phénomeénes d’endofuites et

de migration des endoprotheses.

Dans ce chapitre, on présente les principales caractéristiques a partir desquelles a été créé ce
modele numérique par éléments finis de la simulation des interactions outils/vaisseaux

sanguins au cours de la procédure endovasculaire de traitement des AAA.

I1.2. Modele geométrique

1.2.1 Reconstruction géomeétrique des parois artérielles

Des données patients spécifiques et complexes a traiter en terme de tortuosité, de calcification
et de développement d'anévrisme ont été collectées a partir d’images en phases préopératoire,

peropératoire et postopératoire.

En phase préopératoire, le patient effectue un scanner tridimensionnel avec injection de
produit de contraste, afin de révéler I’agencement des vaisseaux sanguins disposés autour de
la zone anévrismale. Puis, au cours de I’intervention chirurgicale, des radiographies sont
effectuées afin d’observer la progression des outils endovasculaires et la position des
vaisseaux sanguins lors des injections de produit de contraste. Enfin, en phase postopératoire,
le patient effectue un second scanner afin d’évaluer les déformations rémanentes subies par
les vaisseaux ainsi que I’apparition éventuelle de phenomeénes d’endofuites ou de migration

de I’endoprothese (Vincenzo Brizzi).

Les données utilisées afin de créer le modele géométrique de l'aorte, de l'artére iliaque, de
I’artere fémorale et de I'environnement de I'artére sont issues d'un scanner preopératoire sur

les patients opérés avec un taux de risque éleve.

Dans un premier temps, une étape manuelle est nécessaire pour la création de la géométrie.
Cette étape consiste a convertir les images cliniques, présentées sous forme de différentes
coupes de l'artere et des organes I’entourant, en format « .mhd » gréce au logiciel ITK-Snap.
La deuxiéme étape consiste a faire une segmentation de la zone d'intérét en utilisant les
logiciels CreaTools et MeVislab on extrait la ligne centrale, la lumiére de l'artére présentée
par des splines, ainsi les plans orthogonaux a la ligne neutre en fonction du degré de courbure
des vaisseaux. La reconstruction se fait ensuite par l'intermeédiaire d'un script de Design

Modeler (Ansys) développé spécifiquement pour cette étape. Puis une reconstruction des
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surfaces de la paroi artérielle présentant la partie anévrismale, la bifurcation, les artéres
iliaques et les artéres fémorales est réalisée. Cette technique présente I’avantage de fournir
une géomeétrie tres proche de la géométrie du scanner.

Les figures 11.1 présentent les étapes de reconstruction du modéle géométrique associé a
quelques exemples de patients.

données patient en phase préopératoire

Segmentation sur un scanner 3d avec injection de produit contraste

o —
Splines surface d'artere lliaque lliaque géométrie géométrie
Plans orthogonaux avec deux iliaques droite gauche réelle reconstituée

Ligne neutre
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sction [

Figure 1.1 Etapes de reconstruction de la géométrie & partir des images préopératoires : (a)
Segmentation des coupes de scanners - (b) Création des splines contenues dans le plan
orthogonal a la ligne neutre - Géométrie simulée - Géométrie réelle - Superposition de la

géomeétrie reconstituee a base de splines avec la géomeétrie réelle.

Le modeéle est ensuite maillé par des éléments coques, afin de prendre en compte I'épaisseur
de la paroi artérielle (figure 11.2). Les éléments coques sont bien adaptés a la géométrie du
modéle du fait de la faible épaisseur des parois artérielles. Enfin, il est nécessaire aussi de
projeter la géométrie simulée sur la geométrie réelle, afin de pouvoir créer une géométrie bio-
fidéle.

géométrie
réelle

géométrie
reconstituée
et maillée

Figure 11.2 : Exemple d’un maillage d'une artére anévrismale réalisé avec des éléments coques
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Afin de limiter les difficultés de convergence dues a la géométrie complexe, a la bifurcation et
aux contacts entre les outils de largage et les parois artérielles, seules I’aorte et I’artere iliaque
utilisées pour la montée des instruments médicaux sont modélisées, ce qui permet également
d’alléger le modele en terme de temps de calcul. La seconde artére iliaque, l'artére
hypogastrique ainsi que les artéres secondaires sont prises en compte grace a des conditions

aux limites appropriées.
1.2.2 Description des outils médicaux
¢ Guides :

Les modeles des guides intégrés dans la simulation numérique de la navigation
endovasculaire sont les mémes que ceux employés au cours de l'intervention chirurgicale sur
les patients sélectionnés avec un degré de complexité trés important. Les différents guides
existants et utilisés par les chirurgiens lors des proceédures endovasculaires de traitement des

AAA sont répertoriés en annexe 3.

La variation des propriétés mecaniques le long du guide a été prise en compte dans le modeéle
numérique (figure 11.3), en utilisant la cartographie établie dans le chapitre 1. Le guide rigide
est divisé en plusieurs parties qui permettent d'attribuer des propriétés des matériaux
différentes a chaque partie, afin de créer un gradient de raideur au niveau de la téte et

d'ajouter, au niveau des jonctions entre les parties adjacentes.
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Figure 11.3 : Variation des propriétés mecaniques le long du guide

«+ Cathéters :

Plusieurs porte-prothéses ont éte utilises pour la modélisation de la procédure endovasculaire
de traitement des AAA. Un des cathéters les plus utilisés dans le milieu clinique est
commercialisé par Medtronic et possede une longueur de 620 mm et un diamétre de 7,33 mm.
Le cathéter est tubulaire avec un diameétre intérieur de 0,889 mm, afin de pouvoir suivre le
chemin tracé par le guide rigide dans la structure vasculaire. Le porte-prothese est constitué de

trois parties:

e Une pointe de longueur égale a 100 mm dont le diamétre varie de 1 mm a 7.3 mm.
e Une partie de 154 mm de longueur qui contient la prothése a larguer au niveau de
I’anévrisme.

e Une partie de 366 mm de longueur qui permet la montée par une artere iliaque interne.

Le chapitre 1 a permis de réaliser une caractérisation locale des matériaux du porte-prothése.
Les résultats obtenus sous forme d'une cartographie de la variation des propriétés mécaniques
le long du cathéter utilisé lors de I’intervention chirurgicale ont été intégrés dans le modele

numeérique (figure 11.4).
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Figure 11.4 : Projection des propriétés mécaniques locales du cathéter dans le modele
numérique

I1.2.3  Description de I'assemblage du modele numérique

endovasculaire

Les chirurgiens posent un introducteur au niveau de l'incision, ce qui permet de donner une
voie d'acces au guide et au cathéter. Cette introducteur est traduit dans le modéle numérique
par un encastrement au niveau de I'artéere fémorale. De la méme fagon, une condition limite de
type encastrement est imposée dans la zone extréme haute du collet de I'anévrisme afin de

prendre en compte la présence du tronc ceeliaque qui tient l'artére.

Les outils médicaux du protocole endovasculaire sont donc initialement positionnés au centre
de l'artére fémorale incisée, dans la direction de la ligne centrale. Afin de simuler la montée
progressive des dispositifs endovasculaires de la zone d'incision jusqu'au collet de la zone
anévrismale, un déplacement progressif de l'ordre de 400 mm est imposé de la facon
suivante : dans une premiére sous-étape, une condition limite de type déplacement est

appliquée dans une zone de poussée créée au milieu du guide, puis dans la seconde étape un
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déplacement est imposé a la base inférieure du guide (figure 11.5). Ce déplacement est une

fonction dont I'amplitude dépend du temps :
a=A4;+ (4;41 —A4,)e3(10 — 15¢ + 6¢?)

t—t;

Avec € =
i+1~ L

A, I'amplitude de déplacement

T, le temps et i est le numéro d'itérations.

Tronc celiaquels 1
Diaphragme

=p Encastré

Points de référence :
Environnement g Encastre

de I'aocrte
Introducteur au .
niveaude m=p ENCastre
Ampilitude de lincision
deplacement

Figure I1.5 : Définition des conditions aux limites correspondant au modéle patient opéré

Une fois le guide mis en place, le cathéter est introduit progressivement de fagon a ce que sa
lumiére soit alignée avec le guide, afin de pouvoir monter autour de ce dernier déja en place
dans les vaisseaux du patient, et donc naviguer en interaction avec le guide et les vaisseaux

sanguins jusqu'au collet de I'anévrisme (figure 11.6).
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coques

~(b)

Figure 11.6 : Représentation du modéle géométrique du traitement endovasculaire d’un AAA :
(a) Différents composants du modéle numérique (guide, cathéter, vaisseaux sanguins), (b)

Assemblage des géométries et position initiale des outils endovasculaires.

11.2.4 Distance entre I’aorte et la colonne vertébrale

D’autre part, les images préopératoires issues des scanners permettent d’obtenir des
informations sur I’environnement de I’aorte nécessaires a la modélisation, notamment la
position des branches secondaires et la distance entre la colonne vertébrale et I’aorte. Cette
derniére donnée est tres importante puisqu’elle va nous permettre de prendre en compte
I’enveloppe fibreuse qui entoure I’aorte et qui est reliée a la colonne vertébrale. Une
segmentation de la colonne vertébrale et des artérioles du patient est faite et permet d’extraire

la liste des points les plus proches de la colonne vertébrale, de la ligne centrale et des
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branches secondaires de I'artere. Ces points sont ensuite importés dans la géométrie de l'artere
et sont utilisés pour définir des conditions aux limites a I’artere par I’intermédiaire de supports
élastiques. Ainsi cet environnement a été représenté dans le modéle numérique par des
ressorts dont la raideur dépend de la distance a la colonne vertébrale. Une faible raideur, de
I'ordre de 0,001 N/mm, est appliquée dans la partie anévrismale, I’artére fémorale et l'artére
iliaque alors qu’une raideur plus importante, de I’ordre de 0, IN/mm, est appliquée dans la
partie aortique. Les figures 11.7 et 11.8 présentent successivement des données
d'environnement artériel humain aprés segmentation et aprés projection dans le modele

éléments finis.

ke

igne

—
neutre d¢
Lartere

Figure I1.7 : Distance entre la ligne neutre et la colonne vertébrale - I'artére et la colonne
vertébrale (le bleu représente une distance faible de 8mm et le blanc une distance plus

importante de 23mm)

67

Cette thése est accessible a I'adresse : http://theses.insa-lyon.fr/publication/2013ISAL0047/these.pdf
© [G. Mouktadiri], [2013], INSA de Lyon, tous droits réservés



Figure 11.8 : Informations préopératoires sur la distance entre I'artére et la colonne vertébrale
(le bleu représente une distance faible et le blanc une distance plus importante). Présentation
de I’environnement de I'artére dans le modele numérique par des supports élastiques.

I1.2.5 Qualité pariétale

La calcification n'est pas nécessairement symptomatique, puisque 20 % de la population en
sont victimes et n'ont aucun symptéme. Cependant, les informations sur la qualité pariétale
des vaisseaux sanguins doivent étre prises en compte dans le modele numérique. Des données
scanner liées a la repartition du degré de calcification permettent de différencier les zones
saines, anévrismales et calcifiées et sont utilisées dans le modéle numérique. La cartographie
des propriétés mécaniques en fonction du degré de calcification a été établie pour chaque
patient aprés segmentation de la zone d'intérét. Chaque niveau de gris des images issues du
scanner est associé a une qualité pariétale, dont les propriétés mécaniques ont été determinées
dans le chapitre 1. Deux exemples de projection de la qualité pariétale du scanner dans le
modele numérique sont présentés dans la figure 11.9.
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modeéle reconstitué f modeéle réel

Figure 11.9 : Exemple de deux patients : projection des données préopératoires de la qualité

pariétale dans le modéle simulé (blanc calcifié, bleu - rouge sain, vert anévrismal)
I1.2.6  Non - linéarité géomeétrique

La plupart des tissus biologiques mous comme les arteres subissent des grandes déformations
dues aux forces physiologiques (pression sanguine et tissus adjacents). En faisant une
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comparaison de dimensions entre les arteres soumises aux forces physiologiques in-vivo et
celles qui n'ont pas subi ces forces, les artéres se sont étendues jusqu'a 120-140% pour la
direction circonférentielle et jusqu'a 150% pour la direction longitudinale. Si on fait subir a
une artere une force de tension variable et cyclique, sa réponse ressemble a un cercle et est
non-linéaire. Ce cercle diminue avec les cycles successifs jusqu'a un état stable apres quelques
chargements et non-chargements. Selon toutes les analyses quantifiées de courbes tension-
extension, le comportement mécanique d'une artére est essentiellement non-linéaire

géométriquement [99].

Dans notre modéle numeérique, la cinématique interne des éléments est représentée par des
matrices de raideur qui sont plus constantes et qui évoluent avec la géométrie, les charges sont
implicitement dépendantes des déplacements subis, et les déformations ne sont plus une
fonction linéaire du déplacement, et donc la réponse de la structure n'est plus proportionnelle
a la charge. Il peut y avoir un assouplissement progressif (grands déplacements), ou au
contraire un raidissement (petits déplacements) au fur et a mesure de l'augmentation de la
charge. La matrice de raideur n'est pas la méme pour toutes les charges et son inverse

également. Ainsi :
e=Du=DNq=Bq
B=B(e)# By » K=K(q) # K,
Avec :

B : la matrice de déformation qui relie les déformations dans I'élément a ses degrés de liberté,
elle est calculée a partir des dérivés des fonctions de forme N, ou aussi la matrice qui relie le

gradient de déplacement aux inconnus.
D : l'opérateur dérivation permet le passage de déplacements u aux déformations ¢.
K : la matrice de raideur et g le vecteur des degrés de liberté de la structure.

La matrice de raideur discrétisée K;, dans une analyse avec une non linéarité géométrique, est

associée a l'accroissement du travail virtuel des forces internes, s'écrit de la fagon suivante :
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Ktzf [BSHBO]de+f [BL H B, + B{HBO+BltHBl]dv0+f [A o ]dv,
D, v

0 0 Vo

= Ky+ K, + K;

Le premier terme de cette somme est la raideur linéaire classique, dite raideur initiale, notée
K,. Les deux termes suivants sont linéaires en q, le quatrieme est quadratique en q: ils
traduisent la modification de raideur due aux déplacements que subit la structure sous la
charge appliquée. Le dernier terme est linéaire en o et s'appelle la matrice de raideur
géomeétrique. Il traduit la variation de raideur qui se développe avec I'état de contrainte qui

évolue dans la structure sous I'effet de la charge.

Dans notre probleme, d’autres termes se rajoutent a la matrice de raideur dus soit a la
présence des charges vives (ce terme noteé K, traduit la modification de la raideur due a la
variation d'orientation du chargement), soit a la contribution de la précontrainte, notée K.
Dans la matrice tangente il y a la contribution due a I'élément lui-méme et celle due au

chargement qui lui est appliquée.

I1.2.7 Contraintes résiduelles « contraintes a I’état libre de

chargement »

Dans leur état physiologique normal, les artéres sont dans un état d'étirement et généralement
en surpression interne, ce qui revient a dire que la contrainte est non nulle lorsque le muscle
vasculaire lisse est inactif. Cette hypothese a été prouvée grace a plusieurs travaux
expérimentaux sur des arteres. La premiére découverte a été faite par Zanchi qui a montré
I'existence d'une importante contrainte résiduelle au sein de la paroi artérielle [100]. Ce
résultat a été confirmé par Bergel en coupant longitudinalement une artére et en remarquant
qu’elle s’ouvre d’elle-méme. Vashnav et Vossoghi [101] ainsi que Chuong et Fung [102] ont
confirmé cette observation en quantifiant les contraintes résiduelles sur diverses arteres et en
décrivant un état quasi libre de contraintes. Puis, Saini et Hong ont fait des tests sur des
arteres normales et décellularisées et ont révélé aussi I'existence d'importantes contraintes
résiduelles au sein de la paroi artérielle [103—104]. D’autres essais ont suivi pour donner des
explications de ces contraintes résiduelles présentes dans les vaisseaux a I’état non chargé
[105]. Ces contraintes résiduelles ont pour role de réduire les contraintes circonférentielles et
le gradient de contraintes induites par le flux sanguin [106].
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Dans notre modéle, on a pris en compte ces contraintes internes qui se manifestant dans la
paroi artérielle lorsque le chargement est nul. Deux méthodes possibles ont été proposées pour

estimer leur valeur.

Dans la premiére méthode, un état de référence de I’artere (configuration zéro-chargement)
est défini, état qui correspond a I'état de contraintes non nul lorsque la pression intra
vasculaire est nulle. Des déplacements sont appliqués a cette configuration afin d’obtenir un
état de zéro-contraintes, c’est-a-dire une artére libre de toute contrainte interne et libre de tout
chargement extérieur. Les contraintes engendrées par ces déplacements correspondent alors
aux contraintes résiduelles physiologiques a I’état passif non chargé [107]. Dans la deuxiéme
méthode, certains auteurs [108] supposent que, dans les conditions physiologiques, la pression
transmurale (différence de pression entre le milieu extérieur et le milieu intérieur du vaisseau)
est de l'ordre de 0,13 bar et que I'état physiologique moyen d'une paroi vasculaire correspond
a un état de contrainte non nul. A partir de cette hypothése, cette pression est appliquée a une
configuration inconnue de parois artérielles afin de reproduire la configuration du scanner, et

c'est cette configuration qui correspond a I'état de zéro-contraintes (figure 11.10).

L T R TE e~ o T e BT

Figure 11.10 : Présentation de la précontrainte dans les vaisseaux sanguins et comparaison des

résultats avec et sans précontrainte
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I1.3. Modele matériaux

Les informations sur la qualité pariétale des parois vasculaires obtenues dans le chapitre 1
sont intégrées dans des lois de comportement soit élastiques, soit hyperélastiques. En effet,
dans notre modeéle, les zones saines et anévrismales sont modélisées par des lois de
comportement hyperélastiques, alors que les zones calcifiées sont modélisées par des lois

linéaires élastiques.

Ce choix a été fait suite a plusieurs travaux précédents sur des vaisseaux sanguins sains et
pathologiques. La courbe effort — déformation en traction d’une paroi artérielle est fortement
non linéaire [109] et présente les caracteristiques de celle d'un milieu hyperélastique [56]. De
plus, des phénomenes de relaxation des contraintes se manifestent dans la plupart des
descriptions du comportement des parois artérielles. Tanaka et Fung ont constaté apres des
essais mécaniques sur des artéres saines que la contrainte diminue jusqu'a une valeur stable,
ce qui veut dire que la contrainte subit une relaxation, qui est due principalement a la réponse
de fibres musculaires lisses, de collagénes et d'élastines [110]. D’autres auteurs ont montre
que les parois artérielles ont un comportement viscoélastique, du fait de leur composition
[111]. Pour vérifier ce comportement, des essais de compression-décompression sur des bouts
d'arteres humaines, ainsi que des essais de relaxation sur le rhéomeétre ont été réalisés. Apres
avoir comprimé les échantillons a différentes vitesses, pour une déformation constante, la
contrainte diminue au cours du temps. Les résultats de ces tests ont montré que les arteres
saines se relaxent trop vite en peu de temps (figure 11.11), ce qui prouve l'aspect
viscoélastique, alors que le comportement des artéres calcifiées ne présente pas cet aspect
(figure 11.12).
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En 2010, d’autres travaux effectués au sein du laboratoire LaMCoS ont été axeés sur la
modélisation du comportement artériel avec des lois élastiques, hyperélastiques et visco-
hyperélastiques. Les résultats obtenus montrent qu'un modéle élastique sous-estime la rupture
par rapport a un modele hyperélastique, et donc que le comportement réel de la paroi artérielle
est un comportement qui subit des grandes déformations (hyperélasticité) avec des propriétés
visqueuses. D’autres analyses ont montré un léger écart en terme de contrainte et déplacement
entre un comportement hyperélastique et visco-hyperélastique [112].

I1.3.1 Modeéle hyperélastique

Les matériaux hyperélastiques sont des matériaux qui peuvent subir des grandes déformations
récupérables. Ils sont purement de nature élastique, conservatrices et ne dépendent pas du

chemin de chargement. Ils possedent la particularité de ne pas dissiper I’énergie.
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La théorie de I’hyperélasticité postule I’existence d’un potentiel de déformation élastique W,
fonction de I’état de déformation, qui permet de relier a tout instant I’état de contrainte a I’état

de déformation.

Les lois hyperélastiques sont obtenues en postulant des expressions du potentiel d'énergie de
déformation W. Cependant, plusieurs formes particuliéres pour des matériaux incompressibles
sont disponibles dans Abaqus, notamment le modéle polynomial ou le modéle de Rivlin
géneralisé, appelé le modeéle néo-Hookéen, le modele de Mooney-Rivlin ou le modele

d’Ogden en fonction des conditions choisies.

Dans les modeéles hyperélastiques pour des matériaux isotropes et incompressibles, le
potentiel d'énergie de déformation est formulé comme une fonction des invariants du tenseur
des déformations de Cauchy-Green droit [C], ou du tenseur des déformations de Cauchy-

Green gauche [B] qui posséde les mémes valeurs propres que [C].

La nullité de la dissipation d'énergie permet d'écrire la loi de comportement genérale d'un
matériau hyperélastique reliant [S], le second tenseur des contraintes de Piola-Kirchoff, au
tenseur des déformations de Green-Lagrange [E] ou au tenseur des déformations de Cauchy-
Green droit [C] :
(] = ow 5 oW
~O[E] T o[C]
De nombreuses formes du potentiel d'énergie de déformation ont été proposées dans la
littérature. Certaines se basent sur une théorie statistique, d’autres sont purement

phénoménologiques.

Il existe plusieurs maniéres de classer les différentes énergies de déformation. On peut par
exemple séparer celles qui s’expriment en fonction des invariants, et celles qui s’expriment en
fonction des élongations principales. Une autre maniére d'établir une séparation est de
considérer celles dont les coefficients interviennent sous forme linéaire (c'est le cas
notamment pour le modéle de Rivlin géneéralisé) et celles dont les coefficients interviennent
sous forme de lois puissance (comme par exemple pour le modéle d'Ogden). Nous ne
présentons dans cette partie que les fonctions d’énergie de déformation polynomiales, ainsi
que celles de puissance du type Ogden disponibles dans le code numérique Abaqus. Elles

figurent parmi les énergies de deformation les plus utilisees lors d’études prealables [112—
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113]. Dans le cas des lois polynomiales, I'énergie de déformation dépend linéairement des
paramétres de la loi de comportement, et celle-ci s'exprime en fonction des invariants du
tenseur des déformations de Cauchy-Green droit [C] I, et I,. Ces lois polynomiales sont
d’identification aisée. Elles permettent en genéral un bon lissage des résultats expérimentaux
jusqu’a des taux de deformation modérés. Pour des taux de déformation plus élevés, il faudra
souvent augmenter I’ordre du polyndme. Toutefois, le fait de travailler avec un nombre de
coefficients élevé conduit a des instabilités numériques aux limites du domaine
d’investigation en déformation. Pour les modeles qui s’expriment sous forme de lois
puissance comme le modéle d’Ogden, les coefficients interviennent sous forme non linéaire
(exposants). Ces modeles permettent en genéral d’avoir un bon lissage pour des niveaux de
déformations plus élevés. Toutefois, I’identification des coefficients est moins aisée. Ce
modele a été trés utilisé dans la modelisation des matériaux complexes tels que les

caoutchoucs, les polymeres et aussi les tissus biologiques.

+ Modéle de Rivlin généralisé

La forme polynomiale générale du potentiel d'énergie de déformation, implantée dans le code
de calcul Abaqus, est une fonction des invariants du tenseur des déformations de Cauchy-
Green droit [C] :

Wil) = ) au(h -3 0, - 3)! a
k+l=1

ay; sont les parametres du modéle de Rivlin généralisé et I;,1,, sont respectivement le
premier et le second invariant du tenseur de Cauchy-Green droit (cf. annexe 4), le troisieme

invariant I3 étant égal a I’unité sous couvert de I’hypothése d’incompressibilité :
L =2+2+ 25 =tr([C])
I, = 2123 + 2325 + 2341 = 1/2(1F — tr([C]?))
I; = 222323 = det([C]) =1

ol A; sont les élongations principales, A7 étant les valeurs propres de [C].
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Le choix du nombre de parameétres du modele de Rivlin généralisé est basé a partir du nombre
de courbure de la courbe contrainte-déformation. Ce type de loi est généralement le plus
utilisé. Le potentiel d'énergie de déformation est développé a un ordre proportionnel a la plage
de déformation souhaitée (pour N=3 (trois points d'inflexion), on a généralement une bonne

corrélation avec les mesures expérimentales) (figure 11.13).

two inflection
points

oheinflection

single
point

curvatLre

Figure 11.13 : Courbes contrainte - déformation

En pratique, la plupart des lois polynomiales utilisées correspondent a un cas particulier du
développement de Rivlin. Par exemple, en ne gardant que le premier terme du
développement, on obtient la loi Néo-Hookéenne :

W =a;(,—3)

Le modeéle Néo-Hookéen a été initialement élaboré pour le caoutchouc vulcanisé, en
considérant que ce matériau est un réseau tridimensionnel de longues chaines moléculaires.
Ce modele permet d'avoir une bonne corrélation pour des taux de déformation moderés

(jusqu'a 50%), mais n'est pas adapté a la prise en compte des grandes déformations.

Le second cas particulier du développement de Rivlin correspond au modeéle
phénoménologique de Mooney Rivlin, qui a été initialement tres utilisé dans I'industrie des
élastomeres et qui est également appliqué apres dans la modélisation des matériaux
biologiques en général. Ce modele est obtenu en conservant les deux premiers termes du

développement de Rivlin et s'écrit :
W =ayo(l; —3) + ap,(I; — 3)

Ce modele donne une bonne corrélation avec les résultats expérimentaux et cela pour des

taux de déformation qui peuvent aller jusqu'a I'ordre de 150%.
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+ Modeéle Ogden

Ogden a proposé une potentiel d'énergie de déformation qui s'exprime en fonction des
élongations principales et décrit les variations de ces dernieres de la configuration de

référence a la configuration actuelle :
N
W =W(h, Ay hg) = Z %(x‘fk + A% 4% — 3)
k
k=1

ou N désigne le nombre de termes de la fonction énergie de déformation par unité de volume,
les w; désignent des coefficients de cisaillement et les a; sont des constantes sans dimension.
Par linéarisation, on obtient la relation suivante entre le coefficient de cisaillement linéaire p
(pente a I’origine lors de I’essai de cisaillement) et les coefficients de la fonction d’énergie de

déformation d’Ogden :

N
2p = Z My O
k=1

En général, il est possible d'obtenir une trés bonne corrélation avec les résultats

expérimentaux pour N=3.

Dans le cadre de ce projet, les tissus biologiques ont été modeélisés par des lois de
comportement hyperélastiques, pour simuler la relation non linéaire entre les contraintes et les
déformations des zones saines des parois artérielles, utilisé par Patel [114], Tang [83], Weiss
[115] et Prendergast [116], alors que les zones anévrismales et calcifiées ont été modélisées

par des lois élastiques linéaires (figure 11.14).
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Figure 11.14 : Représentation des zones saines par des lois de comportement hyperélastiques,

et les zones calcifiées et anévrismales par des lois élastiques linéaires.

I1.3.2  Composites : Matériaux hyperélastiques, hétérogenes et

isotro pes transverses

Les couches des parois artérielles présentent des comportements mécaniques différents selon
les constituants et selon la topographie de ces derniers. Par exemple, la media, la couche
moyenne des parois artérielles, est constituée par un empilement d'unités lamellaires formées
de cellules musculaires lisses, de fibres de collagéne, de fibres d'élastine, etc. Tandis que
I'adventice est composée de fibres de collagéne et de fibres d'élastine. L'intima d'une artere
saine est une couche tres fine composée de fibres d'élastine, tandis que celle d'une artére
atteinte d'une pathologie s'épaissit a cause de la présence de plaques d'athérome. Le rapport
des épaisseurs de l'intima, de la media et de l'adventice est de 10%, 60% et 30%

respectivement [117].

L'artere a été modélisée par des matériaux composites (figure 11.15), ces derniers étant
considérés comme des matériaux matriciels avec trois couches, qui sont renforcés par une
famille de fibres. Par conséquence, les propriétés mécaniques des couches dépendent de la
direction des fibres. Beaucoup d’auteurs ont souligné que la plupart des vaisseaux sanguins
sont renforcés par des fibres de collagene, qui constituent le principal composant de support
de charge de l'artére, alors que les fibres d'élastines ne servent qu'a retourner les fibres de

collagene a I'état de repos entre les cycles de chargement [118-120]. L'orientation des fibres
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de collagéne a éte observée par microscopie dans les couches de l'aorte humaine et est de
I'ordre de f = 10° en moyenne dans la média, et de § =40° dans l'adventice [121]. Le
diametre de ces fibres de collagene est de I’ordre de 100 um [119]. Ce résultat est en accord

avec les données histologiques générales d'une media d'aorte abdominale humaine.

Cependant, Holzapfel a développé un modele hyperélastique des parois artérielles saines qui
prend en compte les directions privilégiées des fibres et qui dissocie les trois couches de
I'artere. Ce modele a été créé en 2001 [121] ; il décrit le potentiel d'énergie de déformation par
deux fonctions, une qui caractérise la partie hyperélastique isotrope de la réponse et la

deuxieme qui caractérise la contribution anisotropique liée aux fibres :
— kl k(I _1)2 k3 k(I _1)2
W—a10(11—3)+a01(12—3)+k—(e2 41 —1)+k_(e4 42 _1)
2 4

ol Iy, = [a,]¢[C]la4] et 1, = [a,]¢[C][a,] sont des invariants par rapport aux vecteur [a;] et
[a;] respectivement, vecteurs unitaires dans la configuration non déformée indiquant la
direction des fibres. ajo et ag; sont les paramétres de Mooney-Rivlin, ki ks ks et k4 sont des

parametres matériaux a identifier.

Les termes d'anisotropie de Mooney-Rivlin représentent I'énergie emmagasinée dans les fibres

et sont décrits par des fonctions exponentielles.

Six parameétres matériaux inconnus doivent étre déterminés pour définir la forme générale du
potentiel d'énergie de déformation. On peut noter que pour un matériau orthotrope, on a
ki = ks, kz=Kks, pour un matériau isotrope transverse, ky=0 ou k3=0, alors que pour un

matériau hyperélastique isotrope, k; = k3= 0.
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Figure 11.15 : Modélisation des zones saines par des matériaux hyperélastiques isotropes

transverses.

Dans la littérature, quelques données sur les caractéristiques meécaniques des différents

constituants des couches des vaisseaux sanguins et ceux des fibres, notamment le module de

Young et le coefficient de Poisson, sont disponibles. Ces données sont résumées dans les

tableaux 1.1 et 11.2 :

Matériaux _ )
_ Couche interne Couche médiane Couche externe
(Hyperélastiques)
a,0(kPa) 2 0.43 2
agq(kPa) 0.5 0.1075 0.5
ki(kPa) - 260 -
k, - 1 -
a)
Matériaux _
o Couche médiane Couche externe
(Hyperelastiques)
a,0(kPa) 15 0,15
ki(kPa) 2,36 0,56
k, 1,6 14
B 29° 62°
b)
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Matériaux - Artere ) )
o Artére calcifiée ) Artére saine Valve aortique
(Hyperélastiques) graisseuse
a10(kPa) 18,8 0,05 2,64 5,5.10°
ao1 (kPa) 20 5 8,36 1,38.10°

Tableau I1.1 : a) Résumé des caractéristiques mécaniques pour les couches des parois

artérielles saines [121]. b) Tableau de parameétres des couches de la carotide d'une artere de

lapin [122], c) Parametres de différentes qualités d'une artére et d'une valve aortique [113—

114]
. L . . Cellules musculaires
Matériaux Fibres d'élastine Fibre de collagene _
lisses
E(MPa) 0,3 300 6.1073 - 6
v 0,45 0,45 0,45
p(Kg/mm3) 107° 107° 107°

Tableau 11.2 : Résumé des caractéristiques mécaniques pour les constituants des couches
artérielles [123].

I1.4. Analyse numerique de la navigation endovasculaire

11.4.1 Introduction

Le code utilisé est un code de calcul par éléments finis, Abaqus, utilisé pour la modélisation
d'un probléme non linéaire : un probleme de contact avec frottement entre plusieurs corps
hétérogénes, isotropes transverse et élastiques/hyperélastiques. Une description lagrangienne
réactualisée du fait des grandes déformations a été utilisée. La discrétisation spatiale est basée
sur une formule variationnelle en déplacement pour résoudre les equations aux dérivees
partielles de I'équation d'équilibre du systéme. La discrétisation temporelle ainsi que la
méthode de résolution du contact peuvent étre basées sur différents schémas numériques qui
seront présentés successivement dans I'annexe 5 et 6. Les parois artérielles ont été modelisées
avec des coques minces, alors que des poutres ont été utilisés pour les outils médicaux [124—
125].
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11.4.2 Conclusion

Notre probleme numérique est fortement non linéaire. Ces non linéarités sont dues a la
présence de plusieurs contacts entre des corps déformables, tortueux, hétérogénes (contacts
arteres/guide, artéres/cathéter, guide/guide et cathéter/guide), aux grandes déformations, aux
matériaux dont le comportement est fortement non linéaire, a l'application d'une charge
suiveuse pour laquelle l'orientation de la force dépend de la rotation du nceud ou elle est

appliquée.

Dans un premier temps, une analyse statique/implicite a été utilisée, mais le temps de calcul a
été évalué entre quatre et cing mois, lié principalement au colt des boucles c'est-a-dire a
I'évaluation de la matrice tangente non symetrique et non diagonale, puis a son inversion, et a
la réactualisation pendant chaque itération. De plus de nombreuses oscillations se sont
présentées dans le processus de Newton quand le statut du contact change pendant les

itérations.

Pour ces raisons, un schéma d'intégration temporel explicite qui introduit un amortissement
numérique a été finalement choisi. Cependant, pour calculer le comportement quasi-statique
de la structure, comme la convergence était difficile avec une approche statique non linéaire,

la prise en compte des effets d'inertie avaient tendance a stabilisé le processus numérique.

Cependant, plusieurs modéles de gestion du contact entre les différents outils et les vaisseaux
sanguins ont été présentés en annexe 6, principalement la méthode de pénalité et celle de
Lagrange. Un des inconvénients des méthodes de Lagrange et Lagrange augmentée est
l'augmentation du nombre d'inconnues du probléme nécessaires pour satisfaire la condition
d'impénétrabilité. Notre probleme étant fortement non linéaire, avec plusieurs corps
déformables dont les surfaces potentiellement en contact sont tres importantes, il est
nécessaire d’utiliser un algorithme de résolution robuste, ce qui peut étre a I’origine d'un

temps de calcul tres important.

De plus, au cours des itérations, des interpénétrations tres importantes apparaissent et
génerent des oscillations. Géneralement l'algorithme de contact restaure I'equilibre sous la
double action des efforts de contact qui s'opposent a la pénétration et des efforts extérieurs,
qui ont tendance a accentuer la pénétration. ce qui peut entrainer de nombreux problémes de

convergence.
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Pour ces raisons, la méthode de pénalité a été retenue dans la modelisation du traitement

endovasculaire des AAA.

I1.5. Conclusion

Le chapitre 2 décrit le modele éléments finis pour modéliser la procédure endovasculaire
utilisee pour traiter les AAA, Ce modele prend en compte le comportement et la géométrie

réels de la structure endovasculaire et son environnement.

Afin d'obtenir un modele bio-fidéle pour chaque patient, les vaisseaux sanguins, de I’artére
fémorale jusqu'au collet de I'anévrisme, ont été reconstruits a partir d’images cliniques
préopératoires sur un groupe de patients spécifiques, dont les artéres présentent de fortes
tortuosités et calcifications, puis ont été modélisés par des matériaux composites qui
permettent de prendre en compte les différents constituants des parois artérielles et de
distinguer les différentes couches de l'artere. L'hétérogénéite des parois artérielles a été prise
en compte grace a la projection de la cartographie des caractéristiques mécaniques en fonction
du degré de calcification dans le modéle simulé. L'environnement des vaisseaux parcourus par
le systeme de largage est présenté par des supports élastiques aprés une segmentation de la
colonne vertébrale et des branches secondaires. Les zones saines ont été caractérisees par une
loi de comportement hyperélastique alors que les zones calcifiées et anévrismales sont

modélisees par une loi linéaire élastique.

Cet outil numérique d'aide a I'acte chirurgical permet une analyse en 3d de la navigation

endovasculaire du systeme de largage en interaction avec les vaisseaux sanguins.
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Chapitre lll : Resultats et validation
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I11.1. Introduction

Nous avons établi, dans la premiere partie, une caractérisation mécanique a I'échelle
nanoscopique et macroscopique des tissus biologiques en fonction du degré de calcification et
une caractérisation meécanique des outils de largage sur toute leur longueur. Grace a des
images préopératoires, un modéle numérique d'aide a I'acte chirurgical, lié a I'interaction entre
la structure complexe des vaisseaux sanguins et le systéeme de largage, est possible pour
chaque patient.

Dans cette partie, des résultats obtenus grace a la modélisation progressive du traitement des
AAA par angionavigation augmentée sont présentés, et notamment des cas complexes
(patients dont les arteres sont trés tortueuses et tres calcifiees), sélectionnés par nos

collaborateurs cliniciens spécialisés dans la chirurgie endovasculaire, ont été traités.

L'étude a été validée grace a la projection des résultats de la simulation numérique sur les

résultats cliniques (résultats in-vivo sous forme d’images préopératoires).

Afin que les résultats du modéle éléments finis se superposent au mieux avec les résultats
cliniques, certains recalages et études paramétriques sont effectués avec la prise en compte

cette fois de I'environnement de I'artere.

I11.2. Résultats de la simulation du traitement des AAA par

voie endovasculaire

La simulation numérique du traitement des AAA par voie endovasculaire, réalisée sur un
groupe de patients sélectionné pour une forte angulation de leurs artéres et une importante
hétérogénéité des tissus, a permis de visualiser la navigation du systéme de largage de la zone
d'incision jusqu'au collet de I'anévrisme. Initialement les outils chirurgicaux sont positionnés a
I'entrée de I’artere fémorale, dans la direction de la ligne neutre, puis un déplacement est
imposé, dans un premier temps, au milieu du guide puis, dans un second temps, a I’extrémité
inférieure du guide. Une fois les guides montés jusqu'a la zone anévrismale, le cathéter est

introduit par le dernier guide mis en place.
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 Résultats obtenus avec la méthode implicite :

Une premiére simulation par éléments finis de la procédure endovasculaire a été réalisée avec

le logiciel Abaqus en utilisant une intégration temporelle implicite avec la méthode de

parallélisation MPI (Message Passing Interface). Cette méthode est basée sur une résolution

avec des solveurs en paralléle, ce qui permet d'employer une décomposition du domaine afin

d'équilibrer le travail entre les processeurs disponibles, d'ou une minimisation du temps de

calcul pour de problémes fortement non-linéaires tels que celui traité.

Les résultats obtenus sont les suivants :
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Figure I11.1 : Déformation de la structure vasculaire lors de la montée du guide en utilisant

une méthode d’intégration temporelle implicite (Abaqus/Standard)
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Figure I11.2 : Répartition des contraintes lors de la montée du guide en utilisant une méthode
d’intégration temporelle implicite (Abaqus/Standard) : (a) dans les vaisseaux sanguins (b)

dans le guide

Cette simulation a permis de visualiser le comportement de la structure anatomique sous
I’action du guide jusqu'a sa mise en place, et ainsi de localiser les zones a forte concentration
de contraintes tout au long des sous étapes de la montée du guide (figure 111.2). Cependant,
cette simulation qui utilise un schéma d’intégration temporelle implicite est extrémement
colteuse en temps de calcul et reste numériguement fortement instable, notamment du fait de
la gestion des multiples contacts entre les outils et la paroi artérielle et des nombreuses non-

linéarités inhérentes au probléme étudie.
+ Reésultats obtenus avec la méthode explicite :

Une comparaison entre la méthode implicite et la méthode explicite pour traiter des problémes
présentant de fortes non-linéarités a été effectuee par Harewood, Rebelo et al.[126-127]. La
méthode implicite inconditionnellement stable rencontre des difficultés quand il s'agit d'un

probleme tridimensionnel complexe a modéliser. Ce phénomene est principalement di a une
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réduction continue de l'incrément de temps, au codt du calcul de la matrice de rigidité et de
son inverse qui augmente de fagon spectaculaire jusqu'a provoquer une divergence du schéma
numérique, ainsi qu’a des instabilités locales qui empéchent I'équilibre des forces régi par les
équations d'equilibre qui doivent étre résolues a chaque itération. De plus la solution peut
facilement diverger au cours d’un pas de temps de par les instabilités dues a une mauvaise
gestion du contact, de la non-linéarité des matériaux, de la tortuosité et des singularités

géomeétriques, en particulier au niveau de la bifurcation aortique.

Afin de réaliser une optimisation du temps de calcul pour I’application médicale étudiee, un
second modele numérique du traitement des AAA par voie endovasculaire a été créé en
utilisant Abaqus/Explicit, basé sur une intégration temporelle explicite, qui est mieux adaptée
a la résolution des problemes fortement non-linéaires. Cette technique a été développée pour
dépasser les limitations de la méthode implicite [40] et semble donc indiquée pour traiter les
cas étudiés, d’autant plus que la difficulté de la gestion du contact et le temps de calcul
augmentent lorsqu’on ajoute le deuxiéme outil (le porte-prothése), qui navigue dans le guide
et en interaction avec les parois artérielles. En effet, le nombre total d’éléments augmente
fortement ainsi que le nombre de contacts a gérer dans cette simulation (guide-artere, porte-
prothese-artere, guide-porte-prothése, guide-guide). De plus, le diametre du guide est
sensiblement égal au diameétre de la lumiére du porte-prothese. Il n’y a donc presque aucun
jeu entre les deux outils de largage : le contact est difficile a gérer dans les zones tres

anguleuses et hétérogenes.

Dans une analyse explicite, le pas de temps de calcul est proportionnel a la taille des éléments
du modele élément finis, et ne change pas aussi dramatiquement qu’en approche implicite.
Ainsi, pour cette simulation, le temps de calcul est nettement réduit par rapport a la méthode
implicite, car I'équilibre est supposé vérifié a chaque pas de temps et il n’y a donc pas
nécessité d’itérer pour atteindre I’équilibre. Cette simulation par une méthode explicite a été
utilisee pour modéliser la procédure endovasculaire sur le méme patient. Les figures 111.3 et

111.4 présentent les résultats obtenus :
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Figure I11.3 : Déformation de la structure vasculaire lors de la montée du guide en utilisant
une méthode d’intégration temporelle explicite (Abaqus/Explicit)
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Figure 111.4 : Répartition des contraintes lors de la montée du guide en utilisant une méthode
d’intégration temporelle explicite (Abaqus/Explicit) : (a) dans les vaisseaux sanguins (b) dans

le guide

Les résultats des modeles implicite et explicite en terme de déformee et de répartition des
contraintes dans les parois artérielles ont montré une concentration des contraintes dans la
zone courbée et calcifiée lors de la montée du guide, de I’ordre de 0,08 MPa, ce qui reste une
valeur inférieure a la valeur critique de la contrainte a la rupture [128-129]. Ces résultats
permettraient aux chirurgiens d’identifier et de localiser durant la phase préopératoire les
difficultés auxquelles ils risquent de faire face au cours de I’intervention chirurgicale.
Actuellement, le chirurgien décide d’aprés son expérience si les artéres iliaques et fémorales
des patients supportent une chirurgie endovasculaire a partir d’un scanner préopératoire. Ainsi
les résultats de la simulation pourraient contribuer a la décision du chirurgien vis-vis de la
faisabilité de l'intervention, et cela grace a I’étude de la répartition des contraintes au niveau
des artéres iliaques, et plus globalement des zones critiques a chaque pas de temps et tout au
long de la navigation endovasculaire.
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La simulation utilisant une méthode explicite a été utilisée lors du recalage. Le temps de
simulation permet d’effectuer rapidement des tests sur différents patients, et notamment sur
des patients présentant des arteres tres tortueuses et tres calcifiées, et permet également de
simuler la montée du deuxieme outil (cathéter) dans le premier (guide), ce qui n’avait pas été
possible avec la méthode implicite. La simulation de la montée du porte-prothése commence
lorsque le guide rigide est en place. Initialement, la téte du porte-prothése est donc
positionnée au niveau de I’incision de I’artére et aligné avec la lumiére du guide. Puis, de la
méme facon que pour le premier outil, des déplacements sont imposeés a différents niveaux du
porte-prothese, ce qui permet une navigation progressive. La figure 111.5 montre les étapes
d'avancement du systéme de largage jusqu'au collet de I'anévrisme.

e

Figure I11.5 : Déformation de la structure vasculaire lors de la montée du guide puis du
cathéter en utilisant une méthode d’intégration temporelle explicite (Abaqus/Explicit)

Le guide a initialement navigue dans la lumiere de I'artere et déformé les vaisseaux sanguins.
Le cathéter est inséré progressivement et peut augmenter la déformation de I'artére lors de son
passage dans la premiére courbure (figure 111.6).
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Figure 111.6 : Structure vasculaire non deformee, déformée apres la montée du guide et
déformée apres la montée du cathéter en utilisant une méthode d’intégration temporelle

explicite (Abaqus/Explicit)

La figure I11.6 présente la structure anatomique avant le passage du systéme de largage, apres
le passage du guide rigide, puis apres la mise en place du cathéter dans le guide. L'état
déformé de la structure vasculaire peut étre obtenu par la simulation et peut s’avérer utile pour
les cliniciens afin d’améliorer le dimensionnement de I’endoprothese. En effet, ce
dimensionnement est actuellement effectué a partir des images préopeératoires de I'artéere non
déformée et ne prend donc pas en compte les modifications morphologiques subies par les

vaisseaux au cours de I’intervention chirurgicale.

Daprés J. Lenoir et S. Cotin [31], [130], le catheter est un dispositif creux et dans sa lumiere
se déplace un fil de guidage (le guide). Dans des situations réelles, un mouvement du fil de
guidage a l'intérieur du cathéter modifie le comportement du cathéter : lorsqu'un guide est
inséré a travers un cathéter ou un cathéter se déplace le long d'un guide, la forme générale de
la structure anatomique sous l'action de ces outils est modifiée, et ceci due a un changement
dans la résistance a la flexion et du moment de flexion. La différence d'échelle des
caractéristiques mécaniques entre le guide et le cathéter peut étre aussi une explication quant a
I’obtention de deux déformées différentes de la structure anatomique apres le passage du
guide, puis du cathéter. De plus, les dimensions (géométriques) du cathéter sont plus
importantes au niveau du diameétre que celles du guide, et ainsi le cathéter entre en contact

avec l'artére durant quasiment toutes les étapes de la montée.
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Nous avons traités deux autres patients (figure 111.7), pour lesquels nous avons réalisé la
simulation de la navigation du guide et du cathéter. Les deux exemples étudiés ont montré une
forte déformation des vaisseaux sous l'action du guide rigide, et plus précisément au niveau

des arteres iliaques, tandis que le passage du cathéter suit quasiment le trajet du guide sans

beaucoup modifier la structure vasculaire.

non déformée

déformée aprés la montée du cathéter | & ¥ | déformée aprés la montée du guide

non déformée déformée apres la montée du guide

déformée aprés la montée du cathéter

Figure 111.7 : Exemples de structures vasculaires déformées par la montée du guide puis la
montée du cathéter (Abaqus/Explicit)

D’autres simulations ont été effectuées sur des cas plus complexes. Ainsi la figure 111.8
montre les résultats pour un patient dont les artéres iliaques sont trés courbées et tres

calcifiées :
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Figure 111.8 : Répartition des contraintes dans les vaisseaux sanguins au cours de la procédure

endovasculaire : a) structure vasculaire non déformée, b) déformation de la structure pendant

la montée du guide, c) déformation de la structure apres mise en place du guide

(Abaqus/Explicit)

L’intérét de cette simulation est de pouvoir suivre les déformations des vaisseaux au cours de

la montée des outils de largage, notamment pour des cas complexes a traiter afin d’apporter

des eéléments de réponse aux cliniciens. Ainsi, il est possible d’obtenir I’état de contraintes et

de deformations a chaque étape de la montée des outils, et donc d’étudier spécifiquement les

moments critiques de la montée du guide liés principalement & la calcification et a la

tortuosité des artéres iliaques.
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Les exemples de patients étudiés n'ont pas montré de cas de perforation des arteres lors de
I'intervention chirurgicale. Les résultats cliniques peuvent étre superposés aux résultats de la
modélisation. En conséquence, le chirurgien peut obtenir une image 3d virtuelle de I’acte
chirurgical simulé en peropeératoire et peut ainsi contréler de maniere précise la procédure

endovasculaire.

Le modele numérique permet aussi de simuler la navigation des différents guides les plus
utilises dans le milieu clinique. Cette simulation permet d'obtenir des informations utiles pour
le chirurgien de facon a pouvoir optimiser le choix des outils médicaux appropriés pour
chaque patient. La figure 111.9 montre un exemple de la flexibilité des parois artérielles sous

I'action de différents types de guides.
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Il apparait que le guide Radiofocus ne déforme quasiment pas les artéres lors de sa montée
mais c’est le guide lui-méme qui se déforme et suit le chemin des vaisseaux sanguins. A
I’inverse, le guide Amplatz et le guide Lunderquist de Cook déforment tous les deux les
arteres lors de leur montée, et plus précisément les artéres iliaques qui deviennent alors
rectilignes (redressement souhaité), ce qui facilitera la montée du cathéter. La comparaison
des résultats en termes de déformées et de contraintes entre Amplatz et Lunderquist ne
montrent pas une grande différence, ce qui peut permettre aux chirurgiens d'optimiser le
temps de I’intervention chirurgicale, en faisant monter I’un ou I’autre des deux guides (figure
I11.9 et figure 111.10). Ces résultats de simulation sont cohérents avec les observations et

I'analyse des résultats cliniques au cours de l'intervention chirurgicale.
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Figure 111.10 : Répartition des contraintes et localisation des zones critiques (concentration
des contraintes) dans les vaisseaux sanguins lors de la montée des différents guides : a)

Radiofocus, b) Amplatz, ¢) Lunderquist (Abaqus/Explicit)

L'étude de la répartition des contraintes dans les vaisseaux sanguins a montré que pour ce
patient, la concentration des contraintes dans les zones trés tortueuses reste inférieure a la
valeur critique de rupture, et ce pour la navigation endovasculaire des trois guides
(Radiofocus, Amplatz et Lunderquist). Cette simulation permet d'affiner le choix des guides
nécessaires a l'intervention endovasculaire. En conséquence, pour ce patient, on constate que
la montée des trois outils n'est pas nécessaire, et que le guide Lunderquist peut tracer le trajet

dans les vaisseaux sans aucun risque de perforation.

On propose maintenant de réaliser la simulation du traitement d’un AAA par voie
endovasculaire pour un patient en modélisant les deux artéres iliaques et en tenant compte des
differents guides utilisés dans les blocs opératoires. Les figures 111.11 et 111.12 présentent les

étapes de la montée des guides Radiofocus et Lunderquist.
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Figure 111.11 : Déformation de la structure vasculaire lors de la montée du guide Radiofocus
(Abaqus/Explicit)
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Figure 111.12 : Déformation de la structure vasculaire lors de la montée du guide Lunderquist
(Abaqus/Explicit)
Une fois que les guides sont mis en place, le porte-prothése est inséré dans le guide.

Figure 111.13 : Déformation de la structure vasculaire lors de la montée du porte-prothése
(Abaqus/Explicit)
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Ce patient présente une tortuosité et une calcification importantes des artéres. Nous obtenons
ainsi des images virtuelles 3d de la montée des guides en interaction avec les parois artérielles
et du cathéter en interaction avec I'ensemble {guide + structure vasculaire}. Le passage du
guide rigide (Lunderquist) puis du porte-prothése déforment fortement les vaisseaux, ce qui
peut provoquer un déchirement ou une rupture lorsque la paroi est rigidifiée par une plaque

calcifiée ou lorsque la zone présente une forte courbure.
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Figure I11.14 : Répartition des contraintes dans les vaisseaux sanguins sous l'action des
guides : (a) Radiofocus, (b) Lunderquist (Cook) (Abaqus/explicit)

La figure I11.14 montre la répartition des contraintes le long du parcours des guides
Radiofocus et Lunderquist. Il est donc possible de localiser les pics de contraintes a chaque

étape de la navigation et prédire les risques de rupture liés a de fortes angulations et/ou a une
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calcification importante des arteres fémorale et iliaques, et ce en se référant a des modeéles de
rupture déja établis dans la littérature [116], [128], [129], [131], [132]. On observe aussi que
le passage des outils de largage pousse les parois artérielles vers le haut, ce qui est conforme

aux observations cliniques effectuées dans les blocs opératoires.
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Figure 111.15 : Deformation et répartition des contraintes le long des guides : a) Radiofocus b)
Lunderquist (Cook) (Abaqus/Explicit)

La simulation du protocole opératoire de la procédure endovasculaire permet d'obtenir la
position finale des outils de largage. Ces résultats peuvent étre comparés aux résultats

cliniques (figure 111.15).
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Figure 111.16 : Déformation de la structure vasculaire lors de la montée du guide
(Abaqus/Explicit)

Les résultats de la figure 111.16 peuvent étre utilisés dans le milieu clinique car ils permettent
non seulement d’anticiper la déformation des artéres mais également de quantifier la variation
de longueur des arteres iliaques et fémorales lors de la montée des outils de largage. En effet,
la connaissance de ces variations de longueur peut aider & choisir en phase préopératoire
I’endoprothése la mieux adaptée au patient traité en termes de modeéle et de dimensions afin
d’éviter que I’endoprothese choisie ne recouvre des branches secondaires de I’aorte telle que
les artéres rénales, les arteres hypogastriques ou les artéres iliaques internes, ce qui peut
entrainer un échec de la procédure endovasculaire. A I’heure actuelle, la planification
opeératoire est principalement effectuée a partir des images scanner préopératoire et ne dépend
donc que de la morphologie des artéres des patients. Une planification réalisée a partir des
images de la déformée de lartere obtenues a partir de simulation de la procédure

endovasculaire pour chaque patient peut contribuer a améliorer le choix de I'endoprothése.

Les résultats présentés dans ce paragraphe montrent clairement la supériorité de la méthode
explicite par rapport & la méthode implicite pour la modélisation par éléments finis du
traitement d’un AAA par voie endovasculaire. La méthode explicite permet d’obtenir des
temps de calcul réduits, de gérer les nombreuses non-linéarités présentes dans le probléme
étudié et donc d’éviter de nombreuses instabilités numériques. Elle offre donc de nombreuses
perspectives en terme de modélisation — cas cliniques complexes, études paramétriques —

études qui ne pourraient pas étre envisagées avec une méthode implicite. Toutes les
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simulations qui suivent et qui sont présentées dans ce rapport ont donc été réalisées avec le

logiciel Abaqus/Explicit.

111.3. Validation des résultats de la simulation avec le protocole

opératoire in-vivo
+¢ Description du protocole de comparaison des résultats :

Afin d'obtenir une modélisation bio-fidéle de la procédure endovasculaire, le modéle
numérique a été validé grace a une comparaison des résultats de la simulation avec des
résultats cliniques peropératoires. Des radiographies ont été effectuées afin d’observer la
position finale des vaisseaux sanguins et des outils de largage lors des injections de produit de
contraste (figure 111.17). A partir de ces images, une projection de la ligne centrale de I’aorte,
des artéres iliaques et fémorales est faite dans le méme plan contenant la position des guides,
et cela grace a un logiciel de recalage, qui a été développé par le LTSI. Ce logiciel permet
d'importer les informations de la ligne neutre, calculées a partir des images peropeératoires, et
de les projeter sur la géométrie finale du guide (figure 111.18). Ensuite, il est possible d'aligner
la position de la ligne centrale du modele numérique avec celle des résultats cliniques (figure
111.19). Enfin, une comparaison de la géométrie finale du guide obtenue par simulation et de
la position du guide en phase peropératoire obtenue par les chirurgiens peut étre effectuée
(figure 111.20).

Figure 111.17 : Image peroperatoire de la position du guide apres sa mise en place (résultats

cliniques)
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Figure 111.18 : Projection de la position de la ligne centrale de I'artere sur le plan de lI'image de
la figure 111.17 (LTSI)

Figure 111.19 : Alignement de la ligne centrale du modéle numérique (en rose) avec la ligne
centrale des résultats cliniques (en bleu)
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Figure 111.20 : Premier recalage pour deux patients : projection de la position finale du guide
obtenue par simulation numérique sur la positon finale du guide obtenue gréce a I'image
peropératoire (résultat de la simulation en vert, guide de I’image peropératoire en noir)

La projection des résultats de la simulation dans le méme plan que les images cliniques a
permis de comparer la géométrie finale du guide obtenue par la simulation et la position du
guide en phase peropératoire obtenue par les chirurgiens. La comparaison entre les résultats
de la premiére simulation et les résultats cliniques montrent un écart non négligeable, du
essentiellement a la non prise en compte de I'environnement de l'artere. Pour cela d’autres
simulations ont été effectuées afin de converger progressivement vers la réalité clinique. Des
supports élastiques représentant I'environnement de I'artére ont été ajoutés dans le modele
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numérique. Le résultat obtenu est satisfaisant, et nous permet de valider notre modéle

numeérique du traitement des AAA par voie endovasculaire.
¢ Tests de recalage :

La prédiction du modele numérique a été évaluée grace a des tests de recalage. Le premier
résultat numérique projeté sur I'image peropératoire n'était pas satisfaisant, I’environnement
de l'artére n'ayant pas été pris en compte. Des données fournies par Therenva, contenant des
informations sur la distance entre I’aorte et la colonne vertébrale et la position des branches
secondaires de I’aorte ont été prises en compte dans le modele numérique et se sont traduits
par I’ajout de supports élastiques sur les parois artérielles. Les projections successives des
résultats numériques sur I’image peropératoire ont permis d’affiner les valeurs des raideurs
des ressorts, afin de se rapprocher progressivement de la realité clinique. Cette amélioration,
suite a l'ajustement des supports élastiques dans le modéle éléments finis, a été possible grace
a une analyse rapide de la sensibilité de ce paramétre a la déformation des différentes zones
de la structure anatomique (arteres fémorale et iliaque, anévrisme, aorte abdominale). Ce
recalage a permis d'obtenir des résultats satisfaisants, qui se superposent aux resultats

peropératoires (figure 111.21).
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Figure I11.21 : Procédure du recalage progressif des résultats de la simulation avec les
résultats peropératoires : a) position du guide obtenue sans prise en compte de
I’environnement de I’aorte, b) étapes du recalage, ¢) position final du guide apres recalage
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Pour évaluer la validité du modéle numérique, un recalage a été fait sur une population
compléte de patients bien spécifiques, patients dont les arteres présentent une forte tortuosité
et un degré de calcification important. La position finale du guide obtenue par simulation
numérique se superpose a la position du guide lors de la procédure endovasculaire réelle
(figure 111.22).
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Figure I11.22 : Recalage de résultats numeériques avec les résultats réels (position finale du
guide et du cathéter) pour quelques patients traités.

111.4. Etudes paramétriques

Aprés avoir validé le modele numérique de la simulation du traitement des AAA par voie
endovasculaire, nous nous sommes focalisés sur un patient, et nous avons étudié I’influence
de certains paramétres biomécaniques. Des premiéres investigations ont été réalisées pour
analyser I’influence de I'angle d'insertion du systéeme de largage, de I'épaisseur de I’aorte, des
artéres iliaques et des artéeres fémorales, de la présence des fibres de collagénes sur le
comportement des parois vasculaires, des coefficients de frottement entre les différents corps
déformables et du comportement non-linéaire des vaisseaux sanguins.
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¢ Influence de I'angle d'incidence :

A l’aide de la maquette numérique, nous avons étudié I’impact d’une variation de l'angle
d'introduction du systéme de largage sur le comportement de la structure vasculaire lors de la
procedure endovasculaire. Les valeurs de I'angle sont choisies en correspondance avec des
situations réelles dans les blocs opératoire. La figure 111.23 présente un patient ayant subi une
intervention endovasculaire. Lors de I’insertion du systeme de largage, le chirurgien pousse le
cathéter dans I’artéere fémorale avec une main tandis qu’il plaque le cathéter contre I’aine du
patient avec son autre main afin d’éviter tout risque de déplacement indésirable dans les
autres directions. Les cliniciens indiquent que I’angle d'introduction est compris dans
I'intervalle suivant : [-5°, 10°].

Figure 111.23 : Introduction du cathéter lors d’une procédure endovasculaire réalisée en bloc

opératoire

On choisit d’étudier quatres cas: 8 = —5° 6 = 0°, 6 = 5°et 8 = 10°. Pour chaque cas,
le comportement des parois artérielles et la répartition des contraintes ont été analysés puis

comparés aux résultats réels obtenus grace aux images peropératoires.

Nous avons pu demontrer qu’une variation de I'angle d'introduction du systeme de largage
comprise entre -5° et 10° par rapport a la ligne neutre n'entrainait pas de variation
significative de la déformée finale de la structure vasculaire. Néanmoins on observe une
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localisation différente des concentrations de contraintes aux endroits de contact entre le

systeme de largage et les parois artérielles (figure 111.24).

Vert :0°
Rouge : 5°
Bleu :10°
Orange: -5°

Figure 111.24 : Comparaison de la position finale du guide obtenu par simulation pour

differents angles d’introduction du systeme de largage avec la position réelle du guide

Ces études peuvent permettre aux chirurgiens de réaliser une optimisation de la valeur de
I'angle d'introduction pour que le systéme endovasculaire parcourt le chemin optimal durant la
phase peropeératoire, avec le moins de risques possibles de contacts avec des zones tres

calcifiées ou courbées, essentiellement au niveau des artéres iliaques.
s Influence de I'épaisseur des arteres :

Suite a une étude cliniqgue menée par Cohen et al [133], des mesures d'épaisseur ont été
effectuées sur différentes parties de I’aorte : partie ascendante, partie descendante, partie
située au niveau du diaphragme, partie abdominale jusqu'au niveau des arteres iliaques. Les
auteurs ont constaté que ce parametre a tendance a diminuer lorsque I’on s'éloigne de l'origine
de l'aorte. En effet, ils ont mesuré I'épaisseur moyenne des artéres chez des chiens en fonction
de leur position anatomique et ont constaté que cette épaisseur e varie de 2,1 mm a 1 mm
quand on passe de l'aorte ascendante a l'artere iliaque, alors que cette variation est tres faible -
de Il'ordre de 0,1 mm - quand on se déplace de I'aorte abdominale a l'artére iliaque. D’autres
études, notamment menées par Comolet et Amblard [134], [135], sur le comportement d'une

endoprothése aortique abdominale, ont utilisé des dimensions de référence e =2 mm pour
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I'aorte saine et anévrismale. Ces dimensions sont employées dans 50 % des anévrismes traites

par endoprothese dont le diameétre est compris entre 50 mm et 70 mm.

On choisit d’étudier trois cas :
e cas 1: épaisseur constante des artéres e=1 mm
e cas 2 : épaisseur variables des arteres : e sorte abdominale=2 MM €t € arteres iliaques=1 MM

e cas 3 : épaisseur constante des arteres e=2 mm
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Figure 111.25 : Déformation de la structure vasculaire aprés la mise en place du guide pour

différentes valeurs d’épaisseur e des artéres
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Figure 111.26 : Répartition des contraintes apres la mise en place du guide pour différentes

valeurs d’épaisseur e des artéres

La variation de I'épaisseur des zones aortique, iliaque et fémorale, de 1 mm a 2 mm, induit des
contraintes comprises entre 0,32 et 0,56 MPa, et des déformations comprises entre 0,09 et
0,13. Plus I'épaisseur augmente et moins la structure anatomique se déforme. De méme la

résistance mécanique diminue (figure 111.25 et 111.25).

Pour valider ces résultats numériques qui peuvent influencer le diagnostic clinique, nous nous
sommes appuyes sur des résultats cliniques sous forme d’images peropératoires. La figure
I11.27 présente la projection des résultats numériques sur les résultats cliniques pour chaque

épaisseur.
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Figure I11.27 : Position finale du guide projetée sur le méme plan que la ligne neutre : a)

résultats cliniques b) projection des résultats dans le cas d’une épaisseur constante e = 2 mm
(cas 3), c) projection des résultats dans le cas d’une épaisseur constante e = 1 mm (cas 1), d)

projection des résultats dans le cas d’une épaisseur variable (cas 2).

La projection des résultats de la simulation sur les résultats réels des trois cas étudiés, liés
chacun a la variation de I'épaisseur de l'artere, a montré que, pour les cas 1 et 2, I’écart est
négligeable et localise principalement dans la zone aortique. Alors qu'avec I'augmentation de
I'épaisseur des parois (cas 3), on peut constater que les résultats numériques s'éloignent des
résultats cliniques.
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 Influence des fibres de collagéne dans la paroi artérielle :

La forme la plus simple de représentation des matériaux anisotropes est un matériau
transversalement isotrope, qui posséde une seule direction principale de fibres, qui est la
direction des fibres de collagene dans le cas des parois artérielles. Le collagéne est une
protéine qui est le constituant majeur de la matrice extracellulaire du tissu conjonctif. Il est le
principal élément porteur de la charge dans les tissus mous. Plus de 12 types de collagéne ont
été identifiés [136]. Le collagéne le plus répandu dans les tissus mous est de type I, et c'est le
constituant majeur dans les vaisseaux sanguins. La forme en tige de la molécule de collagéne
provient de trois chaines polypeptidiques. Ces molécules sont composées de trois acides

aminés, la glycine (33 %), la proline (15 %) et de I'hydrox proline (15 %).

De maniére générale les tissus mous ont un comportement mécanique anisotrope, en raison de
la présence des fibres qui ont des directions privilégiées. De plus, a I'échelle microscopique,

ils ne sont pas homogeénes en raison de leur composition.

Les tests expérimentaux montrent que les propriétés élastiques de la média (la couche
moyenne de l'artére) et de l'adventice (la couche externe de l'artere) sont significativement
differentes. La média est beaucoup plus rigide que l'adventice, en particulier, dans la
configuration non chargée. La valeur moyenne du module d'Young pour la média est d'un

ordre de grandeur plus élevé que celui de lI'adventice [122].

La figure 111.28 décrit le modele de I'artere comme une paroi constituée de trois couches
correspondant a l'intima, la média et l'adventice. Pour la configuration a) les fibres de
collagene sont prises en compte dans chaque couche, alors que pour b) les fibres de
collagenes ne sont pas modélisées. Dans chaque cas, nous avons visualisé la répartition des
contraintes dans chaque couche. La figure 111.29 présente le comportement global de
I'ensemble des couches (a) avec la présence des fibres de collagenes et (b) en absence de ces

derniéres.
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Figure 111.28 : Répartition des contraintes dans les trois couches de I'artere : a) avec fibres de

collagenes, b) sans fibres de collagenes
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Figure 111.29 : Deformation de la structure vasculaire et répartition des contraintes dans les
vaisseaux sanguins aprés mise en place du guide : a) avec fibres de collagene, b) sans fibres

de collagene

On observe qu'en présence ou absence de fibres de renfort dans les parois artérielles, la
réponse globale de la structure anatomique sous l'action du systéme de largage est différente.
Quand on tient compte des fibres de collagéne, l'artere se déforme moins et les contraintes
générées par la montée du guide sont plus faibles.

Le comportement global de la structure anatomique differe. La figure 111.30 permet de

comparer les résultats avec ou sans prise en compte des fibres.
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Figure 111.30 : Position finale du guide projetée sur le méme plan que la ligne neutre avec et
sans fibres de collagene

On constate que la présence du renfort de collagéne dans les parois artérielles ne modifie pas
significativement la déformée finale du guide.

¢ Influence de I'interaction entre le guide et le cathéter :

Il s’agit ici d’optimiser le temps de calcul et d'estimer une application en milieu clinique de la
modélisation du traitement des AAA par voie endovasculaire. Dans les études précédentes, le
cathéter a été inséré a l'intérieur du guide de telle fagcon qu'il se déplace le long de ce dernier.
Nous présentons deux cas d'études : le premier consiste a monter toujours le cathéter dans le
guide, et donc de prendre en compte I'interaction via le contact entre les deux outils tout au
long de la procédure endovasculaire en plus de l'interaction avec la structure anatomique.
Dans le deuxiéme cas, le cathéter est monté sans interaction avec le guide donc sans contact
guide/catheter. La figure 111.31 montre la simulation de la procédure endovasculaire dans les

deux cas pour deux patients différents :
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Figure 111.31 : Déformation de la structure vasculaire aprés montée du guide et du cathéter : a)
avec prise en compte du contact guide/cathéter, b) sans prise en compte du contact

guide/cathéter
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La simulation de la montée du cathéter sans la prise en compte de l'interaction avec le guide
augmente le nombre de zones de contact entre la structure anatomique et le cathéter, ce qui va
générer un comportement différent de I'ensemble du systéme, notamment dans les zones

iliaques, du fait de la tortuosité de ces arteres.

A Bxalk K 5 10-1 | Sac fuq 20 16a3: 55 GHT-02:00 2011

Figure 111.32 : Déformation de la structure vasculaire aprés montée du catheter : a) avec prise
en compte du contact guide/cathéter et b) sans prise en compte du contact guide/cathéter

Le contact entre le guide et le cathéter lors de la montée de ce dernier influence fortement la
déformation de la structure vasculaire (figure 111.32) et doit étre pris en compte afin que les
résultats numériques soient proches des résultats cliniques. Bien que la principale fonction du
guide rigide soit de déformer la structure vasculaire afin de tracer le chemin pour le porte-

124

Cette thése est accessible a I'adresse : http://theses.insa-lyon.fr/publication/2013ISAL0047/these.pdf
© [G. Mouktadiri], [2013], INSA de Lyon, tous droits réservés



prothese, ce dernier, lors de sa montée, déforme également les arteres et cette déformation ne
peut pas étre négligée car elle influence la configuration anatomique au moment du largage de
I’endoprothése.

+ Influence du frottement :

L’influence du coefficient de frottement p entre les différentes artéres (aorte, artere iliaque et
artere femorale), le guide et le cathéter sur le comportement du modéle global a été étudiée en
utilisant les données obtenus lors de la caractérisation mécanique des arteres et les résultats

obtenus sont directement comparés aux images cliniques.

La figure 111.33 présente la simulation endovasculaire pour deux patients pour des valeurs de

coefficient frottement p comprises entre 0 et 0,05.
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Figure 111.33 : Deformation de la structure vasculaire et répartition des contraintes dans les

vaisseaux sanguins aprés montée du guide pour différentes valeurs de coefficient de

frottement p pour deux patients (P1 et P2)

Il apparait que les déformées finales ainsi que la répartition des contraintes dans les parois

artérielles ne sont pas sensibles a la variation du coefficient de frottement.
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Figure 111.34 : Variation des énergies des éléments du modéle numérique au cours de la
simulation de la procédure endovasculaire pour différentes valeurs du coefficient de

frottement p

Malgré I’augmentation du coefficient de frottement, I'équilibre énergétique reste quasiment le
méme au cours de la montée du systeme de largage (figure 111.34). Pour valider ce point, on

compare ces résultats avec les résultats cliniques (figure 111.35).
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Figure 111.35 : Position finale du guide projetée sur le méme plan que la ligne neutre pour

différentes valeurs du coefficient de frottement p

On ne détecte pas d'écart significatif entre les trois cas traités.

¢ Influence de la non-linéarité du comportement mécanique des parois

vasculaires :

Le comportement mécanique des parois artérielles influence fortement le comportement
global de la structure vasculaire. Le modéle utilisé pour la simulation numérique doit donc
étre choisi de maniére a refléter au mieux le comportement réel. Deux cas ont donc été
étudiés : un premier cas ou le comportement de la paroi artérielle est supposé linéaire
élastique et un second cas ou ce comportement est supposé non-linéaire, et plus précisement

hyperélastique. Les résultats obtenus pour deux patients sont présentés figure 111.36.

128

Cette thése est accessible a I'adresse : http://theses.insa-lyon.fr/publication/2013ISAL0047/these.pdf
© [G. Mouktadiri], [2013], INSA de Lyon, tous droits réservés



ODE: faleml o112 7116247 14.0a0  Absguz'Esplci O frypasslrsts.=adn Abaga=m/Explck B O-EFL T,

élastique

hyperélastique

Figure 111.36 : Deformation de la structure vasculaire et répartition des contraintes dans les
vaisseaux sanguins aprés la montée du guide pour deux modéles de comportement mécanique

des parois vasculaires pour deux patients (P1 et P2)
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La figure 111.36 montre les contraintes et les déplacements subis par les parois artérielles aprées
le passage du guide. Il s'avere que dans le cas du comportement non linéaire hyperélastique
des vaisseaux, ces derniers se déplacent moins dans les deux plans et atteignent des valeurs de
contrainte de l'ordre de 0,95 MPa, alors qu'avec un comportement linéaire élastique, les
déplacements de l'artére sont plus importants, et notamment au niveau des artéres iliaques. La

contrainte maximale dans ce cas est de 0,84 MPa.

Vert : élastique

Bleu : hyperélastique

Figure 111.37 : Position finale du guide projetée sur le méme plan que la ligne neutre pour

deux modeles de comportement mécanique des parois vasculaires

L’utilisation d’un modele de comportement mécanique des parois artérielles non-linéaire
hyperélastique permet d’obtenir des résultats numériques proches des résultats cliniques, ce
qui n’est pas le cas avec un modeéle linéaire élastique (figure 111.37). Le comportement
mécanique des parois artérielles est complexe, fortement non-linéaire, notamment du fait de la
composition et de la structure de ces parois, et doit donc absolument étre pris en compte dans

les modélisations effectuées.

111.5. Conclusion

Les patients modélisés, qui ont subi la procédure endovasculaire, sont des patients qui
présentent des complications lors de la navigation du systeme de largage dans les vaisseaux
sanguins, dues a des fortes tortuosités et calcifications. Le modéle numérique créé pour
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modeéliser les étapes de la procédure endovasculaire, utilisant des données scanners pour la
reconstruction géométrique, la qualité pariétale et I'environnement de l'artere, s‘avere étre
pertinent. La comparaison des résultats de la simulation du traitement endovasculaire avec
ceux obtenus a I’aide du systeme d'imagerie, montre des résultats trés satisfaisants et permet

ainsi aux chirurgiens d'avoir une bonne maitrise de I'intervention endovasculaire.

Aprés avoir validée le modele numérique, les parametres biomécaniques soupconnés de
pouvoir influencer le comportement de la structure endovasculaire ont été étudies. 1l s'agit des
caractéristiques mécaniques et géométriques des parois artérielles, de I'angle d'introduction du
systeme de largage et de l'interaction entre le guide et le cathéter. Les résultats associés sont

ensuite comparés aux résultats obtenus avec les images médicales.

Dans cette étude, on constate que la prise en compte du comportement non-linéaire des parois
artérielles et la présence des fibres de collagéne semble étre nécessaire pour avoir un
comportement réel de I'assemblage du modele numérique. De plus, le contact entre le guide et
le cathéter lors de la procédure endovasculaire influence fortement la déformation de la
structure vasculaire, et ne peut pas étre négligé afin que les résultats numériques soient
proches des résultats cliniques. Cependant la sensibilité de la déformation de I'ensemble du
modele numérique a la variation du coefficient de frottement et de I'angle d'introduction du

systeme semble négligeable.
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Conclusions et perspectives
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Ces dernieres années ont vu I’émergence des traitements endovasculaires simplifiant le
traitement des AAA, notamment grace a I’évolution des techniques d’imagerie. Ces
traitements sont efficaces et offrent une alternative a la chirurgie ouverte. Elles représentent
pour certains patients le seul traitement possible. Néanmoins cette technique n’est pas encore
complétement validée car I’évolution a long terme des endoprothéses et les complications
engendrées par leur mise en place ne sont pas encore parfaitement maitrisées. C’est dans ce
cadre que s’inscrit cette etude: réaliser des simulations numériques du traitement

endovasculaire des AAA afin d’étre en mesure d'apporter une aide aux cliniciens.

La création de cette maquette numérique a nécessité la modélisation du systeme complet
{guide / cathéter / aorte /anévrisme / artére iliaque / artere fémorale / environnement de

I'artére}. Pour atteindre cet objectif, le travail a été organise de la fagon suivante :

> caractérisation mécanique locale des différents outils composant le dispositif
chirurgical de largage : les guides (Cook, Amplatz...) et le cathéter, en utilisant
notamment la stéréo-corrélation 3d.

» cartographie des propriétés mécaniques en fonction du degré de calcification pour les
tissus biologiques, et ceci grace a des essais mécaniques sur des prélevements réalisés
en utilisant le microscope a force atomique. L'objectif de cette cartographie est de
pouvoir distinguer les parois calcifiées pathologiques et les parois saines afin
d'intégrer ces caracteristiques mecaniques dans le modéle numérique complet.

» création d'une maquette numérique compléte de I'ensemble {aorte / artére iliaque /
artere fémorale / environnement des arteres / outils de mise en place de
I’endoprothése}.

> recalage et validation des resultats de la simulation numérique du traitement
endovasculaire d’un AAA grace a une confrontation des résultats numériques aux

résultats cliniques.

La simulation numérique du traitement endovasculaire d’un AAA a été effectuée de la fagon

suivante :

e a partir des données scanner de patient en phase préopératoire, une segmentation est
effectuée et permet la reconstruction d'une géométrie bio-fidele comprenant l'aorte,
I'anévrisme, les arteres iliaques, les arteres fémorales, la ligne neutre et les organes les

plus proches de l'artére.
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des données scanner contenant des informations sur la qualité pariétale des vaisseaux
et sur la distance a la colonne vertébrale sont utilisées dans le modéle de simulation
endovasculaire, afin de s'approcher au mieux du cas réel clinique. Le recalage est
effectué par superposition des résultats de la simulation numérique sur les images
peropératoires.

utilisation des informations postopératoires de la navigation endovasculaire pour

valider les résultats numeriques.

L'intérét de cette étude est la possibilité de modéliser des cas complexes (patients dont les

arteres sont trés tortueuses et tres calcifiées), en tenant compte des spécificités liés a chaque

patient, et de simuler et évaluer les différentes étapes de I’intervention endovasculaire dans la

phase

préopeératoire. L'analyse des resultats du modele éléments finis du traitement

endovasculaire d'un AAA démontre tout son potentiel pour :

v

v

un contréle précis en 3d durant les différentes étapes du traitement endovasculaire de
I’AAA.

une aide a l'acte chirurgical pour un meilleur choix des outils chirurgicaux pour
chaque patient, une optimisation du nombre d'outils utilises et de la dose de
rayonnement.

une étude de faisabilité de l'intervention chirurgicale, par une évaluation de I'état de
contraintes et du risque de rupture des artéres trés tortueuses et calcifiées, durant la
montée des outils endovasculaires. La connaissance et la localisation de ces
contraintes est un indicateur du risque de rupture et est indispensable pour le choix du
dispositif endovasculaire.

ce modele peut étre utile dans la conception des endoprotheses a partir de la
connaissance de I'état déformé de l'artére. A I'état actuel, le dimensionnement est fait
a partir de I’artére non déformée et ne prend donc pas en compte les modifications
morphologiques subies par les vaisseaux au cours de I’intervention chirurgicale.
D’autre part, ce modéle numérique peut contribuer a la compréhension des causes
d’apparition de phénomenes d’endofuite et de migration des endoprothéses et ainsi

contribuer a I’amélioration du traitement clinique pour chaque patient.

La simulation du déploiement de la prothese a partir de I'état déformée de I'artere complétera

la modélisation du protocole opératoire complet.
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Les perspectives pouvant étre envisagées suite a ce travail de recherche sont trés nombreuses :
robotisation d’une partie de I’acte chirurgical, utilisation pour des actions de formation,
extension a d’autres pathologies cardio-vasculaires et dans des autres sites vasculaires.

Au niveau de la modélisation du comportement de différents éléments du modéle numérique,
certaines ameéliorations pourront étre apportées, telles que la prise en compte du
comportement complexe de I'athérome et la prise en compte de I’hémodynamique dans

certains sites anatomiques particuliers...
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Annexel

Parameétres d'essais AFM

Caractéristiques des pointes AFM utilisées :

Les différentes formes de pointes utilisées dans les essais de compression - décompression sur

les tissus biologiques et leurs caractéristiques sont les suivantes :

> Pointes sondes colloidales : billes en borosilicate avec un rayon R =20 um et une
rigidité k = 1,88 N/m
» Pointes pyramidales : pointes en nitrure de silicium (Si3N4) avec un rayon R = 10 nm,

une hauteur h = 0,6 um et une constante de rigidité K = 0,08 N/m.

(b)

illustration exampie of sQube & colloidal probe
based on PNP-TR-TL

Figure Al.1 : Pointes AFM : (a) Pointe colloidale — (b) Pointe pyramidale

La connaissance de la forme de la pointe est nécessaire, d'une part pour estimer le rayon de

courbure et d'autre part pour confirmer la géométrie du contact.

La distance de séparation maximale entre la pointe et la surface a été fixée a 250 nm, la
déflexion maximale du levier quand la pointe est en contact avec la surface a été fixée a

100 nm pour les premieres quatre surfaces et a 200 nm pour les derniéres quatre surfaces.

Pour calculer I'effort normal exercé sur la pointe AFM, nous utilisons une surface rigide en
verre borosilicate. La pente de la partie élastique de la courbe de force AFM tracée pour cette
surface rigide nous donne la conversion de mV en nm. Donc, I’effort exercé sur la pointe est
égal a la mesure de déflexion multiplie par S (conversion nm/mV) et par K (raideur du levier
AFM ~ 10 N/m).
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Annexe 2

Les théories élastiques du contact

Le but de cette partie est de déterminer les caractéristiques du contact entre deux corps
telles que l'indentation, I'aire, la distribution des contraintes en fonction de la charge appliquée
et les propriétés surfaciques. Tous ces parametres dépendent principalement des propriétés
élastiques des deux materiaux. Si I'on est capable de caractériser la nature du contact en
microscopie a force atomique, il est alors possible de remonter a celles-ci. C'est ainsi que
différentes théories macroscopiques du contact sont généralement utilisées pour expliquer la
nature des nano-contacts mécaniques et ainsi utiliser la microscopie a force atomique comme

outil d’étude quantitative des propriétés nano-mécaniques.

Avant tout, il faut expliciter les hypothéses générales sur lesquelles reposent ces
theories [72] :

> Le contact s'effectue entre deux solides élastiques et isotropes, les solutions étant
obtenues a partir des équations générales de I’élasticité linéaire.

> Le contact est supposé étre uniqguement soumis aux forces normales, c'est-a-dire que
les forces de friction et de cisaillement n'ont aucune influence sur la nature du contact.

> Le contact est axisymetrique, et on se limite aux cas ou le rayon a de I’aire de contact

et la profondeur d’indentation élastique & restent trés inférieurs au rayon de courbure
R.

Il faut remarquer que le passage aux nano-contacts présuppose que la pointe est de
forme parabolique. Nous simplifierons en décrivant le contact entre une sphére modélisant la
pointe, et un plan représentant la surface de I'échantillon, puisque les profondeurs

d'indentations élastiques obtenues sont bien inférieures au rayon de courbure de la pointe.

Figure A 2.1 : Contact entre deux sphére sous

une force normale E,
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e Lathéorie de Hertz

1. Approche classique

Ce modele est le plus ancien développé par Hertz. 1l considere un contact élastique en
I'absence d'adhésion. Sous I’effet d’une force normale F,,, le rayon de contact noté a entre une

sphére de rayon R et un échantillon plan est donné par la relation suivante[70] :

_RPiz o 410 10E) T
a=— ouK—3(Ep + Ee) (1.1)

avec vy, et v, respectivement les coefficients de Poisson de la pointe et de I'échantillon, E, et

E. les modules d’Young caractérisant respectivement la pointe et I’échantillon.

La profondeur d'indentation élastique 6 de la pointe dans le matériau est :
aZ
§=— (12
La relation entre force F,, et I’indentation élastique 6 s'écrit donc :
13
F, = KRz262 (1.3)

Ces résultats ont éte obtenus en considérant que la distribution de pression est nulle en

dehors du contact, et que la pression a une valeur finie en tout point de I’aire de contact.

Ce modeéle s’applique surtout pour les matériaux trés rigides pour lesquels les
déformations élastiques sont trés faibles. Il est pratiquement inutilisable en microscopie a
force atomique puisqu'il ne tient pas compte des forces adhésives qui ne sont généralement

pas négligeables par rapport a la force normale appliquee.
2. Extension de la théorie de Hertz

Les équations précédentes ne sont plus valables si la profondeur d'indentation
¢lastique 6 est du méme ordre de grandeur ou supérieure au rayon de courbure R. Ainsi,
Sneddon a étendu le modele de Hertz pour le calcul de ¢ a des formes axisymétriques avec
des profils variables. Les relations entre la force normale F, et la profondeur d'indentation

¢lastique o sont :
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Pour un cylindre de rayon R :

2ER
1-v2

F,=2R3§ (1.4)

. ] 2.t ¥
Pour un cone de demi-angle au sommet ¢ : F, = qu’ .E*.dz?

= 285 (15)

07 n(1-v2)

Pour un paraboloide d'équation z(r) = 4kr , avec k une constante arbitraire
3
F,=— .E".dz2 (1.6)

avec E et v, respectivement, le module élastique et le coefficient de Poisson de la surface

étudiée.

Ces formules sont principalement utilisées pour I'analyse des courbes de force distance
dans le cas de matériaux souples, et sont notamment utilisées dans la caractérisation nano-

mécanique des tissus biologiques.

e Lathéorie JKR

Nous avons déja rappelé ci-dessus que la théorie de Hertz ne tient pas compte des
forces d'adhésion intermoléculaire, de type van der Waals ou de capillarité par exemple, qui

peuvent intervenir entre les deux solides d'apres Israelachvili.

Cette théorie de JKR, qui a été développée par Johnson, Kendall et Roberts (JKR) en 1971,

est une extension de la théorie de Hertz qui prend en compte les forces adheésives.

En effet, pour une méme force appliquee F,, la théorie JKR prédit un rayon de contact plus

grand que celui prévu par la théorie de Hertz :

1

a= (%(Fn + 3nwR + /6TWRF,, + (3an)2)>3 .7)

avec w le travail thermodynamique d'adhésion (appelée aussi I'énergie d'adhésion de Dupré).
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En particulier, pour une force appliquée nulle (F, =0), la théorie JKR ne prévoit pas un

contact ponctuel, comme pour Hertz, mais un petit disque de rayon :

1

a0 = () (18)

De plus, cette théorie nous explique aussi que pour séparer la pointe de la surface, il faut
exercer une force vers le haut. Cette force de séparation, que I'on appelle force d'adhérence, a

pour expression :
Faq = %T[WR (1.9)

Ainsi la profondeur d'indentation s’écrit :

2

§=-2 |24 (110)

2
R RK
Ces équations ne sont valables que pour un profil parabolique de la pointe, ce qui limite leur
utilisation aux faibles aires de contact et aux indentations & bien inférieures au rayon R de la

pointe. Maugis a ainsi étendu la théorie JKR a une géomeétrie purement sphérique, notamment

utilisée pour décrire le contact entre une surface et une pointe colloidale.

Cependant, la theorie JKR s’applique particulierement bien pour les énergies d'adhésion
fortes, les matériaux souples ainsi que les grands rayons de courbure, par contre elle ne prend
pas en compte les forces agissant a I'extérieur de l'aire de contact qui sont prépondérantes
pour les faibles rayons de courbure. Les désavantages de ce modéle sont d'une part une sous-
estimation de la charge en surface et d'autre part, la présence de contraintes infinies au niveau

du col, ce qui est physiquement inacceptable.
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Figure A 2.2 : Représentation des distributions de pression (gras) et de la déformation des
surfaces pour Hertz (A), JKR (B) et DMT(B). Pour Hertz, la distribution de pression est
localisée a I'intérieur de I'air de contact. Pour JKR, les forces d'adhésion agissent a I'intérieur
de la zone de contact. Elles conduisent & une distribution de pression infinie et a la formation
d"un col au bord du contact. La théorie DMT garde une déformation hertzienne des surfaces

tout en considérant des forces adhésives agissant autour de l'air de contact.

e Lathéorie DMT

C'est pour remédier a ce probleme que Derjaguin, Muller et Toporov (DMT) ont
proposé un modele construit a partir d'une déformation hertzienne du contact, tout en tenant
compte de I’adhésion. Les auteurs supposent ainsi que ces forces adhésives ne peuvent
modifier la géométrie hertzienne du contact. Contrairement au modéle JKR, cette théorie
prend en compte les forces attractives a I'extérieur de la zone de contact. Ainsi, le rayon de

contact, pour une force appliquée F,,, est donné par la relation :

1

a= (%(Fn + 2an))5 (1.11)

Et donc le rayon de contact sous charge nulle et la force d'adhésion s'écrivent sous la forme

suivante :
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2nwR?\3
a,=(E5) (12)
F,q = 2mwR (1.13)

Il est & noter que, contrairement au modéle JKR, la sphére quitte la surface de I’échantillon
dés que I’aire de contact devient nulle. L’expression de I’indentation est :

2
a?  (Fp+2mwR)3

1 2
R R3K3

8= (1.14)
Ce modeéle s’applique surtout pour de faibles forces d’adhésion ainsi que pour de faibles
rayons de courbures. Son inconvénient principal est qu’il sous-estime la valeur du rayon de

contact, du fait de la considération d’une géometrie hertzienne.

w -+ ——+—— Figure A 23: Carte d'adhésion

pour un contact élastique. Chaque

théorie est applicable dans un

la force d'adhésion, la théorie de

10 intervalle de A donné. Le modéle
. | de Bradley concerne le contact
N II Mangis-Dugdale entre  deux sphéres  rigides
10 | indéformables. Pour une charge
. : | normale trés grande par rapport a

107 1 L

Hertz est valable partout :

A est généralement appelé parametre d'élasticité. Il permet de connaitre le domaine de validité

des modeles JKR et DMT et vaut :

3

A =20, (—=)" (115)

La transition entre les modéles DMT et JKR a été présentée par Maugis a partir d'un potentiel
d'interaction carré, appelé potentiel de Dugdale, et est décrite par la valeur du paramétre

d'¢lasticité A. Une faible valeur de A tend a un contact de type DMT, alors que le modele JKR
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est approché pour de grandes valeurs de A, tandis que pour des charges bien supérieures aux

forces adhésives JKR, DMT et Maugis tendent vers Hertz.
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Annexe 3

Dimensions et

matériaux

Fabricants

Caractéristiques

Benston Starter

0.035” by 180 cm

Stainless steel

Boston Scientific

Preferred wire for
initial access, TFE-

coated medium rigid

wire with straight
floppy tip
Safe T-J 0.035” by 180 cm | Cook TFE-coated with soft
Stainless steel J-tip
Wholey 0.035” by 145 cm | Mallinckrodt TFE-coated steerable
Stainless steel with wire with floppy tip
gold tip
Glidewire 0.035” by 180 cm | Terumo Hydrophilic-coated,;

Nitinol
core wire;
polyurethane jacket

with tungsten

adept at traversing
difficult

dissection risk

anatomy,

Magic Torque

0.035” by 180 cm

Stainless steel

Boston Scientific

Hydrophilic-coated,
calibrated wire with
good support for

catheters

Nitrex

0.035” by 260 cm
nitinol core wire;
gold-tungsten  coil
with IVUS; silicone-

coated

Ev3

Preferred wire for
reflection off aortic
valve and aortic

inspection

Platinum Plus

0.025” by 260 cm
Stainless steel with
platinum distal coil

Boston Scientific

TFE-coated with

shapeable
floppy tip

platinum

Meier

0.035” by 300 cm

Boston Scientific

TFE-coated, flexible
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Stainless steel with
gold-plated tungsten

distal coil

tip

Amplatz Super Stiff

0.035” by 260 cm

Stainless steel

Boston Scientific

TFE-coated stiff wire

with 6cm flexible

straight tip
Lunderquist 0.035” by 260 cm | Cook TFE-coated
Stainless steel extremely stiff wire,
4cm  flexible tip,
useful in
straightening
tortuous anatomy
Rosen 0.035” by 260 cm | Cook TFE-coated stiff wire
Stainless steel with flexible J-tip
Amplatz Ultra Stiff | 0.035” by 260 cm | Cook TFE-coated stiff wire
Stainless steel with 7cm flexible tip
Glidewire 0.035” by 450 cm | Terumo Long  wire  for

Nitinol core wire

polyurethane jacket

with tungsten

brachiofemoral
access/ “body floss”

technique

Tableau A4.1 : Différents modeles des outils endovasculaires, leurs dimensions,

compositions, fabricants et caractéristiques.
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Annexe 4

Rappels des bases de la mécanigue des milieux continus en grandes transformations

Généralités

En mécanique des grandes transformations, il est important de distinguer la configuration
initiale et la configuration actuelle déformée. Les différentes mesures de déformations et de
contraintes seront précisées dans chacune de ces configurations, avec I'écriture des

équations d’équilibre correspondantes.

Figure A 4.1 : Configuration initialeC, et configuration déformeec;

On note C, la configuration initiale (ou le solide occupe le volume Q,) et C; la configuration

actuelle a I’instant t (ou déformée) ou le solide S occupe le volume w.

Le vecteur position de la particule (P € S) a I’instant initial est noté X. On note % le vecteur

position de cette particule a I’instant t.
Le mouvement du milieu continu est alors défini par la fonction y :

C, > C;
VAR - _
X—> X=y(X,1)

Cette équation définit la transformation qui fait passer la configuration de référence C, a la

configuration C;.

Pour analyser le mouvement du solide au voisinage d’un point My a I’instant initial qui se

déplace au point M; a I’instant t, le tenseur gradient de la déformation F est défini tel que :

147

Cette thése est accessible a I'adresse : http://theses.insa-lyon.fr/publication/2013ISAL0047/these.pdf
© [G. Mouktadiri], [2013], INSA de Lyon, tous droits réservés



F== F = Gradx

avec le tenseur gradient des déplacements Grad défini par rapport a la configuration initiale
non déeformeée. Le jacobien de la transformation est non nul. La transformation étant supposee

continue, il existe une bijection entre les points du domaine initial et ceux du domaine final.

La variation de volume dv entre deux configurations est caractérisée par I'équation suivante :

dv =] dV° avec] = det(F) = pﬂ

0

Cependant, une premiére possibilité est de définir le tenseur gradient des déformations et le
vecteur déplacement dans la configuration initiale, par rapport aux grandeurs non déformées

(description lagrangienne) :

Grad U = Grad® — GradX = F~! — 1

Soit C le tenseur de Cauchy-Green droit qui caractérise la norme du vecteur aprés

déformation par rapport a la norme du méme vecteur avant déformation :
C= F'".F

E, le tenseur de Green Lagrange, est défini a partir de la différence des carrés des longueurs

aprés et avant déformation :
1 I
E= 2 (C )

Description des déformations

Pour caractériser les changements de forme entre les configurations C, et C;, il faut

caractériser les variations de longueur et les variations d’angle. On forme donc le produit
scalaire de deux vecteurs matériels dx et dy, et on examine sa variation en fonction des

vecteurs initiaux dX et dY . Selon la configuration privilégiée, plusieurs mesures des

déformations sont possibles :
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e Description lagrangienne (confiquration C,)

En  configuration lagrangienne, le tenseur de  Cauchy  Green  droit
C = F'.F est utilisé pour décrire les déformations dans la configuration Co. Ce tenseur
symétrique et défini positif caractérise les dilatations. Dans le cas ou le milieu ne subit aucune

transformation, C = I.

Le tenseur de déformation de Green Lagrange, purement lagrangien, symétrique, est relié a C

par :
E= ! C—1I
=5 (C-D
et traduit la différence des produits scalaires entre les deux configurations. Si I’on introduit le
vecteur déplacement, E s’exprime en fonction du gradient des déplacement de la maniere
suivante.

1
Eij = o (uij+ uji + eilieg)

e Description eulérienne (configuration c,)

De la méme maniere dans la configuration actuelle, on introduit le tenseur de Cauchy Green
gauche B = F'.F, symétrique et défini positif. Le tenseur de déformation associé, lié a la

différence de produit scalaire, est le tenseur d’Euler-Almansi A :
A= 1 [-B!
=5 ( )

La loi reliant les déplacements aux deformations est non linéaire, en prenant en compte les

termes quadratiques.

Les composantes du tenseur de Green-Lagrange en fonction du gradient des déplacement :

1
Ej = E(ui,j + uj;i + ugiug;)
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Description des efforts intérieurs — Contraintes

Les contraintes sont caractérisees a partir des efforts intérieurs a travers un elément de surface
relatif a une configuration donnée. Suivant le choix de la configuration pour la mesure de
I'effort et de la surface, on pourra avoir une description eulérienne, mixte, ou lagrangienne des

contraintes.

e Description eulérienne

Le tenseur des contraintes est défini par :
t=on

test I’effort mesuré par unité de surface définie dans la configuration actuelle, s’appliquant

sur I’élément de surface ds de normale extérieure ni. L'effort résultant (actuel) agissant sur

I’élément de surface est noté df. Cet effort est lié au vecteur contrainte par la relation

suivante :

—

df = tds=onds

Le tenseur de Cauchy o est symétriqgue. On peut également introduire le tenseur de
Kirchhoff T =J. o, qui n’a pas de signification physique particuliere mais qui est souvent

utilise dans les calculs numériques.

e Description mixte

On peut également lier la force élémentaire df de la configuration actuelle & I’élément d’aire

ds de la configuration initiale, par la relation : df = Pds

Il s’agit alors d’une description mixte. Le vecteur P représente le vecteur contrainte de Piola

Kirchhoff 1 (ou vecteur de Boussinesq). Il mesure la force par unité de surface définie dans la
configuration de référence. Le vecteur T agit sur la région actuelle Q. Contrairement au

vecteur contrainte de Cauchy, il est fonction des positions X et de la normale N a la frontiére

0Q,. Le tenseur de contrainte associé est le premier tenseur de Piola Kirchhoff T tel que :

— -1
= O-cauchy] F
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Ce tenseur T n’est ni lagrangien, ni eulérien. On parle de tenseur mixte, il est relié au tenseur

de Cauchy gréace a cette relation.

e Description lagrangienne

Pour avoir un tenseur complétement défini en fonction des variables lagrangiennes, on

transporte la force df agissant sur le volume actuel vers la configuration initiale non déformée,

de la fagon suivant :
df, = Ftdf

On a alors une force fictive, d_f(; agissant sur la surface initiale. Le tenseur de Piola Kirchhoff

2 est alors défini de la maniére suivante :
df, = S24NdsS

La contrainte de deuxiéme Piola Kirchhoff est exprimée de la fagon suivante, ce qui permet

d'écrire la relation établie entre le tenseur de Cauchy et le tenseur de Piola Kirchhoff 2 :

S?d =F Ocauchy J F1 - Ocauchy = F 52d ]_1 FT

Soit :
011 012 O13 X 0 0
o(M) = [021 022 033 2(M) = Ac(M)*'A sxM)=|0 Iz O
031 032 O33 _— 0 0 X

o(M) : Tenseur des contraintes

Z(M) : Contraintes principales

A : Matrice de rotation

Ainsi on peut définir des invariants par changement de repere, les invariants tensoriels

s'écrivent de la fagon suivante :

Il = ZI + ZH + ZHI = ?)O'm = Tr(O‘)
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[, =22 + ZpZm + Zmi2p = (011022 — 012)2 + (011033 — 013)2 + (022033 — 023)2

13 = ZI'ZH'EHI = Det(G)

On peut décomposer le tenseur en un tenseur sphérique et un tenseur deviatorique.

La partie sphérique et déviatorique du tenseur des contraintes :

om O 0 011 — Om 012 013
G(M) == S + D = 0 O-m 0 + 0-21 022 - Gm 023
0 0 op 031 032 033 = Om

AVeC o, = 2 Tr(o) et 63 = Tr(D?)
La partie sphérique S Tr(S)= Tr(o) et la partie déviatorique D Tr(D)=0
o, Contrainte Normale Moyenne (Traction ou Compression)

o4 Contrainte Déviatoriqgue Moyenne (Cisaillement)

mt Tenseur des Directions Tr(m)= 0 et Tr(n?) = 3

100 m() 0 0
o(M)=S+D=0,6+ oqgm=0,|0 1 0|+ ogq| O 1, (W) 0
0 01 0 0 3 (W)
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Annexe 5

w+ Formulation variationnelle :

On considére un corps élastique représenté par un domaine Q de R?, de frontiére I'. Soit n la
normale extérieure a I'. La frontiére est divisée en trois parties disjointes I, I'r et .. Sur la
frontiere I, on impose un champs de déplacement U, sur Iz on impose des forces surfaciques
F. Les densités volumiques de forces extérieures sont notées f,,,. La frontiere I'. décrit le

contact, on note F. les forces surfaciques de contact.
Fr=T,URUT.
[LNTENT. =0

Au niveau de la surface de contact une loi de Coulomb standard non régularisé est imposée.

A LHELEL LA LAV LT LT
*n

Figure A 5.1 : Exemple de corps élastique (W) en contact avec une fondation rigide
- L'équation dynamique d'équilibre dans Q :
divao(u) + fyor = pii
- Les conditions aux limites mécaniques sur I} :
clun—F=0
- Les conditions aux limites géométriques sur T, :

u=U
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- La loi de comportement élastique reliant le tenseur des contraintes o au tenseur des

déformations ¢ :
0;j(u) = Ajjkn€rn

La forme variationnelle faible associée au probleme différentiel dérive directement du

principe des puissances virtuelles :

—ja:56d9+ jf&udQ+ jF6udF—fpﬂ6udQ+]FC6udF=0
Q

Tp Q T,

avec 8¢ le tenseur du taux de déformations virtuelles et du le vecteur des déplacements

virtuelles.
+ Discrétisation spatiale :

La description du mouvement des corps solides est basée sur une représentation lagrangienne
c'est-a-dire que les points matériels sont identifiés par leurs positions dans une configuration
particuliére ou initiale, par exemple 2,, a t,, et on cherche a déterminer les positions au

cours du temps.

Dans le code de calcul par éléments finis Abaqus, une description lagrangienne réactualisée
est utilisée du fait des grandes déformations. Cela signifie que la configuration initiale a
I'instant t, n'est plus la configuration de référence mais c'est la configuration a lI'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+At. Ainsi les nceuds du maillage

coincideront avec les points matériels a chaque instant.

Les différents termes de la formulation variationnelle sont discrétisés sur tout le domaine
matériel Q en sous domaines élémentaires de taille finie Q;, de forme géométrique simple

appelé éléments finis [137].

Cette discrétisation doit étre faite de maniere a approcher le mieux possible la géométrie
réelle. Ces éléments peuvent étre représentés par différents formes géométriques (des
éléments triangulaires a 3 ou 6 nceuds, des éléments quadrangles a 4 ou 8 nceuds, des éléments
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tétraédriques a 4 ou 10 nceuds, des éléments pyramidaux a 5 ou 13 nceuds, des prismes a 6 ou
15 nceuds ou encore des cubes a 8 ou 20 nceuds). Un exemple de discrétisation spatiale, qu'on
a intégré dans notre modele, avec des éléments quadrangles a 4 nceuds est donné dans la
figure A 5.2.

Figure A 5.2 : Exemple de discrétisation du domaine Q avec des éléments quadrangles Q;

Dans chaque élément finis Q;, les approximations nodales des champs de déplacement u, de

vitesse u et d'accelération u- sont données par les équations suivantes :
— n R n . “— n -
U = Yge=1Ni- Uk W =Yp=1 Ny w = Yp=1 N wg

Avec n le nombre de nceud, Ny, les fonctions de forme ou d'interpolation des déplacements au
nceud K. Les vecteurs u, ,u, et u; representent respectivement le deplacement, la vitesse et

I'accélération du noeud k de I'élément

En utilisant cette analyse par élément finis, la forme discrétisee de la formulation

variationnelle faible de I'équation d'équilibre est ainsi obtenue a l'instant t :
Mu; + Cuy + F{™ — F£* = 0

Avec :

M = A; [, p.N.N*.dQ; la matrice de masse cohérente et N la matrice des fonctions de
J

forme,

C la matrice d'amortissement de type Rayleigh qui peut, par exemple, étre exprimée de la
maniere suivante :
[C] = a[M] + B[K]
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; . < e Nk .
Fi" = A; [, B'.0.dQ; le vecteur des forces internes & l'instant t, avec B* = —, |a matrice
J

gradient des fonctions de forme N,

F&t = Aj [ NE.F.dS;+ A; [, N'.F.dS;+ A; fan.f. dQ; le vecteur des forces

extérieures a l'instant t,

u; et u; les vecteurs des accélérations et des vitesses nodales a l'instant t,

F_ les forces engendrées par le contact et le frottement,

A;j symbolise le passage des intégrales élémentaires aux intégrales sur I'ensemble du maillage.

Les fonctions de forme N,, propres a chaque type d'élément, sont exprimées dans le repére

naturel lié a I'élément.

Par exemple pour le quadrangle a 4 nceuds :

n
W-1.1) & (1.1 -~

1]

)

£
-

II'I_'IF _‘ll.'l]‘ )

Figure A 5.3 : Passage du repére naturel lié a un élément au repére réel

On a deux degrés de liberté, u(x, y) et v(x, y), tels que :

S e

Ui
vix,y)| 3 v,

L'élément est iso paramétrique si :

HoXEEH

Avec X; le vecteur des coordonnées nodales.
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Les fonctions de forme pour I'élément quadrilatérale a 4 nceuds sont les suivantes :

Ny (£m)=7-(1-8).(L-1)
No(&m)=5.(1+9).(-1)
Ny (&)= (1+9). (L)

Na(Em)=3(1-8).(1+7)

La matrice des fonctions de forme a pour dimension le nombre de degrés de liberté de

I'élément par la dimension de I'espace discrétisé. Ainsi on aura :

t~[N, ON, 0N, O N, 0
N_[OlNl 0N, 0 N, OANJ

«+ Discrétisation temporelle

L'étude de problemes dynamiques non-linéaires par la méthode des éléments finis nécessite
I'utilisation d'algorithmes d'intégration pas a pas pour résoudre I'équation d'équilibre d'une
facon itérative. Les schémas d'intégration temporelle sont en général construits par différences
finies dans le domaine temporel. Cependant, il existe différentes approches et selon les
approches, on distingue deux schémas d'intégration : explicite et implicite. Les schémas
explicites sont facilement implémentables car ils permettent de calculer le résultat de
I'équation au temps t + At en fonction des quantités connues a t et t — At, alors que les
schémas implicites expriment les résultats a l'instant ¢t + At en fonction des quantités connues

a t et aussi des quantités inconnues a t + At [138].

Schéma implicites

Les schémas implicites (Newmark, HHT, Houbolt, Wilson...) sont plus lourds a mettre en
ceuvre lorsqu'il s'agit de traiter des problémes fortement non linéaires. lls nécessitent la
factorisation des matrices, et, afin que I'équation d'équilibre soit validée a l'instant t + At, une

convergence de la solution est effectuée a l'instant At. Ainsi, si les non-linéarités sont
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importantes pendant At, la convergence du probléme sera difficile. En revanche, I'avantage de
telles méthodes est la stabilité inconditionnelle du schéma permettant ainsi l'utilisation d'un

plus grand pas de temps.

« Méthode de Newmark

Ce schéma, base sur le développements en série de Taylor [139], [140], utilise deux

parametres indépendants S et y pour écrire les accélérations, les vitesses et les déplacements

des nceuds a l'instant t + At ;

. At? § )
Uspar = U + At Uy + T [(1 = 2pB)il + 2B1ipsa¢]

Uppnr = Up + At [(1 = )il + Vilpiae)

Les paramétres S et y doivent étre choisis en fonction des applications [141]. La méthode la
plus couramment utilisée est la méthode d'accélération moyenne (8 = 0.25 et y = 0.5). On
remarquera également que lorsque g = 0 et y = 0.5, on retrouve la méthode des différences

centrées.
On cherche alors a résoudre I'équation d'équilibre a l'instant t + At :
. . int _ t
Mu“gyae + Cuegac + Fiae = Feiae

Et donc I'accélération s'écrit sous la forme suivante :

i =ut+At_ut_ Uy —(1—1)11
t+At ﬁAtz ﬁAt Zﬁ t
Ainsi on obtient I'expression de la vitesse a l'instant t + At :
. AW 14 . 14
Utint = <1 _E) t +At|(1—]/) - (ﬁ— )] U +m(ut+At — Uy)

La résolution de I'équation d'équilibre par la méthode de Newton-Raphson permet ainsi
d'obtenir une nouvelle approximation des ult%, a t + At. Les vitesses et les accélérations sont

alors remises a jour ult}, et iilty, grace aux équations précédentes. On réitére le procédé
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jusqu’a I’obtention d’un champ de déplacements qui satisfait le critére de convergence, et cela
en évaluant le résidu a I'itération i et en le comparant avec le seuil de convergence du

probléme.

”Ff-ﬁt - Fi:l-tAt — CUrpyar — MGt+At”

int
I

La stabilité de cette méthode dépend du choix des parameétres 8 et y. pour la méthode de
Newmark, en choisissant f = 0.25 et y = 0.5, le schéma numérique est inconditionnellement

stable [139], [142], c'est-a-dire indépendante du pas de temps choisi pour calculer la réponse.

L'amortissement numérique du schéma de Newmark est nul siy > 0.5, il augmente avec la

valeur du parameétre y.
« Meéthode « :

La méthode « ou schéma de Hilber-Hughes-Taylor (schéma HHT) [139], est une méthode a
un pas, qui conserve les propriétés du schéma de Newmark, tout en accroissant
I'amortissement numérique sur les composantes de plus hautes fréquences, mais pas sur les
fréquences les plus basses. Ces composantes de hautes fréquences, qui sont en général
numériques et non physiques, ce schéma ne possede qu'un seul parametre, noté «, les

paramétres S et y étant alors calculés par les relations suivantes :
1 1-a)? y= ! (1-2a) € [0 !
ﬁ—4 a y—2 a) avec «a [,3]

Les approximations du déplacement et de la vitesse sont les mémes que pour le schéma de
Newmark, I'équation d'équilibre modifiée étant :

M Ugype + (1= @CUgype — CU + (1 — o) KUpyne = FEfa

L'avantage de la méthode « sur le schéma de Newmark amorti y > 0.5 est de conserver une

précision du second ordre tout en étant inconditionnellement stable.

«+ Méthode Wilson- @ :
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Ce schéma a lui-méme été modifié, Chung et Hulbert [143 ] ont proposé une autre forme a
deux parameétres, Wilson et al[144] rendent la méthode de Newmark inconditionnellement
stable en introduisant un facteur 8 (6 > 1.37) d’ou le nom de la méthode Wilson- 6. Cette
méthode suppose que les accélérations sont linéaires entre le temps t et t + 6At. Ainsi les

accélérations et les vitesses sont exprimeées au temps a t + @At par les équations suivantes :

) . OAt
Utroat = m(uHGAt —Up) — 2U; — Tut

. 6 . )
Utroat = W(UHGM —u) — 2l — mut

Ainsi la résolution de I’équation d’équilibre a t + 6At permet alors d’obtenir ;4 ga¢-
M Urrone + Ctierone + K Upron = FE* + B(FEfa, — FE)
On peut donc calculer ;4 g€t il 194: grace aux équations précédentes.

Les accélérations, vitesses et déplacements sont alors calculés a t + At:
Upypr = Ue + 5 (leyone — )

Uppne = U + AL U + % (liergar — U¢)

. At? 1 ..
Uppnr = Up + AL U + > + 0L (it +one — Ut)

Lorsqu'on augmente la valeur du paramétre 6, I’amortissement numérique des modes de

vibration associés aux fréquences élevées croit aussi.

«+ Méthode de collocation

Les travaux de Newmark et Wilson ont donné suite a des schémas d’intégrations connus sous

le nom de la méthode de collocation [145].

L'équation d'équilibre associée a la méthode de collocation s'écrit sous la forme suivante :

. . _ rext
MUiionc + CUiponr + Kuerone = Figat
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Avec :

Uppone = U + OAL[(1 —y) Uiy + ¥ Uirroae]

Urponar = Up + 0 At u; + [(1 = 2B)iis + 2P tigrgat]

Et

2 62
20 + 1) 4203 — 1)

D
V
[S=Y
~<
v
N =

Un des autres schémas les plus utilisés est la méthode de Houblot [146], I'équation d’équilibre
est intégralement résolue a I’instant t + At, les accélérations et les vitesses sont definies en

fonction des déplacements aux temps t — 2At, t — At et t + At.
M Ut+At + Ctlgynr + KUpyar = F?i(tAt

. 1
Uy = m (Uerne — Ue—nt)

. 1l upne =18 up + Y uppne — 2 Up—opt
Utiat = 6 AL

.. _ 2Ugyppr — S UL+ 4 Uppr — Up—2ac
Utsat = AL2

Schéma explicite

Les schémas explicites ne nécessitent pas de calculs colteux a chaque pas de temps : il n'y a
pas de factorisation de la matrice d'itération si la matrice de masse et la matrice
d'amortissement sont diagonales. Mais ces schémas sont conditionnellement stables et les pas
de temps tres petits. Ces schémas sont utiles pour I'étude des phénomeénes physiques

fortement non linéaires nécessitant de trés petits pas de temps [147].

«» Méthode des différences centrées :

La méthode explicite la plus connue est celle des différences centrées. L'équation d’équilibre
est résolue a I’instant t :
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Miy, + C1y + Ku, = Fext

L algorithme explicite des différences centrées exprime les vitesses et les accélérations au

temps t en fonction des déplacements aux tempst + At et t — At :

. 1
Uy = m (Utsar — Ue—at)

. 1
Uy = m (Utsar — 2 Up + Up_pt)

En remplacent les vitesses et les accélérations par leurs expressions dans I’équation

d'équilibre discrétisée, on obtient I'expression du déplacement a t + At :
At 17 et wint At
ut_l_At = [M + ? C] (At (F?X - Fén ) + ZMut - [M - ? C] ut_At)
Il est possible de simplifier cette équation en prenant I'expression de la vitesse a t — At/2:

U At (Ur — Up—pt)

-2 T oAt

L'équation d’équilibre devient donc :

Mu, +Cu_ac+Kup = Fgxt
2
Et I’expression suivante du déplacement a t + At est obtenue :
— —1A4+2 ext _ pint __ . _
ut_l_At - M At (Ft Ft C ut_§> + Zut ut_At)
2

Résoudre ce systeme revient a inverser la matrice de masse, qui est diagonale, donc non

couteuse en terme de temps de calcul.

% Méthode g — 2 :

C'est une méthode tres utilisée en calcul des structures, basée sur la méthode des différences
finies centrées. Ce schéma ne posséde qu'un seul parametre, noté 3,, qui permet d'introduire

un amortissement numérique qui supprime les hautes fréquences.
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Le parameétre B, est introduit dans I'expression de la vitesse a l'instant t :

U¢ (2B2upsar — 2(1 — Bug—ae + 2(1 — 2B2)ue + At(2B, — D)ug_pe

(1 +2B)At
Ainsi I'accélération peut s'écrire sous la forme suivante :

. 2
Uy = F (Ugsar — U + At uy)

La détermination du déplacement a l'instant t +At est alors modifiée de la fagon suivante :

1+ 2B,) ) )
Utrat = TBZM_lAtZ (FteXt - Fént —C ut_ﬁ) + (3 = 2B)ur — 2(1 — B)ue_ar
2

+ At(2B; — Dup—ae
Le schéma d’intégration temporel B, introduit un amortissement numérique qui permet
d'atténuer les réponses du systeme aux excitations parasites a trés hautes frequences. Plus la

valeur du coefficient B, est importante (0.5 <8, < 1) plus I’amortissement numérique sera

important.

Stabilité du schéma : I'inconvénient majeur des schémas explicites est la nécessité de prendre
un pas de temps At qui doit étre suffisamment petit pour que la stabilit¢ 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 parcoure la longueur du plus petit élément du maillage :

p
Aterie = lmin\/%

avec I, la plus petite dimension de I'élément du maillage, p la masse volumique et E le

module d'Young du matériau. ¢ = \/% est la vitesse de propagation de I'onde de pression.
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Annexe 6

Gestion de contact

Le cas des conditions aux limites unilatérales est abordée dans cette partie. Ces conditions se
traduisent par des restrictions de non pénétration ou petites pénétrations relatives des corps
qui arrivent en contact. En effet, la gestion du contact est basée d'abord sur I'évaluation de la
distance normale entre les deux corps potentiellement en contact, puis la détermination de la

force associée pour éliminer la pénétration.

e Conditions de Signorini

On introduit les conditions de Signorini qui doivent étre satisfaites sur I'ensemble de la
frontiére de contact et qui peuvent se traduire de la maniere suivante : quand il n'y a pas
contact, le déplacement u,, d'un point du contact dans la direction de la normale est négatif et
la force normale de contact est nulle, alors que quand il y a contact, le déplacement normal est
nul et la force de contact est non nulle. Cela revient a dire que le produit de la force de contact

par la distance de contact est toujours nul :

u, <0 et F,=0 Pas de contact

Un-Fr =0 {un =0 et F,<0 Contact

Ces équations permettent de verifier les conditions d’impénétrabilité et de compression des

solides.

e Loide Coulomb ou d'’Amontons

La réaction R au point de contact peut se décomposer en une force normale F, et une force

tangentielle (ou force de frottement) F, (R = F,.A + F,.t ).

Historiquement, G. Amontons proposa une loi de proportionnalité entre la force normale F, et
la force de frottement F;. On appelle loi de Coulomb ou d'’Amontons toute loi de frottement

respectant cette proportionnalité. La loi de Coulomb s'énonce de la fagon suivante :
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Si les condition de contact satisfont u, = 0 et F,, < 0 alors :

”Ft” < M. | Fnl = Vgliss =0 (adhérence)
el = | Fylalors3 A = liss = —A k¢ issement
IF.l | F,|al A 20V, AF, (gli

avec u le coefficient de frottement de Coulomb et V;,, la vitesse relative de glissement entre

les deux corps en contact.
e LoideTresca

Un autre modeéle pour modéliser le frottement, appelé loi de Tresca est utilisé lorsque les
forces normales sont importantes. Contrairement a la loi de Coulomb qui s'exprime en termes
de forces (ou de contraintes), la loi de Tresca s'exprime uniquement en contraintes de la facon

suivante :
Siu, = 0etFE, < 0 (condition de contact) alors :

lowl < | Omax| = Vgiiss = 0 (adhérence)
llocll = | Omax| alors 3 A = 0 Vgi5s = —A o (glissement)

aveC opmgqy le seuil de Tresca, o, la contrainte tangentielle et V,, la vitesse relative

tangentielle entre les deux corps en contact.

Supposons que la distance normale est connue, il existe différentes méthodes numériques
permettant de déterminer les forces de contact : méthode de pénalisation, multiplicateurs de
Lagrange, méthodes hybrides [143], [147]-[149].

e Meéthode de la pénalisation

Une premiére méthode de résolution du probleme de contact est de dire que le contact est une
non-linéarité comme tout probléme comportant des non-linéarités géométriques et/ou
matérielles. On associe a la distance normale une raideur non linéaire : si la distance est
positive, la raideur est nulle, si la distance est négative, la raideur de contact k est différent de

Zéro.
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Avec cette méthode de resolution, le critéere de contact porte sur le signe de la distance
normale, les conditions de Signorini n’étant pas respectées. En effet, ce n'est que lorsque la
distance de contact est négative que le contact est numériquement détecté. Si la distance est
positive, le contact n'est pas établi. En cas de contact, si la rigidité de pénalité k est grande, la
pénétration dans la surface de contact est faible, par contre le processus de convergence peut

provoquer des difficultés due a de mauvais conditionnement.

Cette methode est facile a implémenter dans un code de calcul par éléments finis, g
correspond a une légére pénétration normale du nceud dans le corps 1 a l'instant t et gf est

I'évaluation de I'incrément de déplacement tangentiel du nceud entre les instants t — At et t.
gt = (xf—xP).7 =0

avec x? les coordonnées du point P, projection orthogonale du noeud k sur le segment [AB] a

I'instant t.

Pendant un incrément de temps At, le noeud k,_,, Se déplace en k,. La projection orthogonale

P;_a: du nceud k,_,, sur le segment [AB] se déplace donc au point P;.

K : Neeud du corps élastigue 2

’7'_- Corps  élastique 1
" wn (on surface rigide)

Figure A 6.1 : Résolution du probléme de contact par la méthode de pénalisation

La méthode de pénalisation consiste a augmenter la fonctionnelle de I'énergie totale[150] par

une fonction de pénalisation :

k
" (u) = M(ue) + EgtT'gt
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avec IT(u;) la fonctionnelle de I'énergie totale associée aux corps en contact, u, le vecteur des
déplacements nodaux a I’instant t, g, = [gF, gf]7 le vecteur de la pénétration nodale a
I’instant t et k le coefficient de pénalisation. En minimisant la fonctionnelle IT* (u,), on obtient

I’équation variationnelle discréte :
k T
OM(uy) = M(uy) + E‘gt .69¢

Il est alors possible de calculer les forces de contact normale F! et tangentielle Ff a l'instant t.

Celles-ci sont proportionnelles a g* et a gt :
F' =Flpn +k"g7
Ff =F_a t kgt

Ces forces de contact correspondent aux réactions dues a deux ressorts fictifs introduits entre
les entités en contact (nceud K et segment [AB]). k" et k* sont les deux coefficients de
pénalisation (ou raideurs de contact), respectivement suivant la normale et suivant la

tangentielle a la surface de contact.

Puis I'équation de mouvement semi-discrétisée peut s'écrire alors :
Muy + Cuy + F™ — FP** — Ff =0

Avec F{ le vecteur des forces nodales de contact.

L'avantage de cette méthode est qu'il y a pas de modification de la dimension du systeme
initial, puisque tous les degrés de liberté y sont présents, par contre , des degrés de liberté
initialement indépendants se trouvent couples par les conditions de contact. Le principal
inconvénient de cette méthode est le choix des coefficients de pénalisation (ou raideurs de
contact) qui ont une influence directe sur les résultats. En effet, une faible valeur de ce
coefficient conduit a de grandes valeurs de pénétration qui ne sont pas acceptables
physiquement tandis qu’une valeur élevée de la raideur de contact tend a rigidifier le systéeme
et engendre des oscillations et des problémes de convergence. Il est donc nécessaire de choisir
une valeur appropriée pour les coefficients de pénalisation.

Dans Abaqus, la rigidite de penalité peut étre estimée a partir de la relation suivante :
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avec f, un facteur compris entre 0,1 et 10, et E, le module d'élasticité du matériau le plus
souple des corps en contact. Pour des probléemes dont le phénomene de flexion est
prépondérant, la valeur la plus appropriée est 0,1. D’autres auteurs ont proposé de I'exprimer

en fonction de certains paramétres tel que :

A? k€

k =
“,

avec A I’aire de la surface de I’élément en contact, V, le volume de cet élément, k€ le module

de compressibilité et a un facteur d’échelle généralement égal & 0,1.

Il existe d'autres méthodes permettant d’améliorer le choix du coefficient de penalisation.
Chamoret et Arnoult [151], [152] ont notamment proposé un ajustement automatique du
coefficient de pénalisation en fonction de la précision désirée sur la pénétration. Ces derniers
ont présenté une approche différente pour déterminer cette raideur de contact. Cependant, la
correction sur les vecteurs des forces de contact est considérée dans le cas des multiplicateurs
comme le produit d’une raideur de contact et de la distance prédite de pénétration. En
considérant que la méthode des multiplicateurs de Lagrange a un comportement similaire a la

méthode de pénalisation une nouvelle raideur de contact k. est déterminée :

k. =

Tl

ou B est un paramétre de Newmark et QM~1QT le résultat d’une condensation de toutes les
masses candidates au contact. Contrairement a la raideur proposée par Hallquist[153], cette

nouvelle raideur ne dépend pas des caractéristiques des matériaux.

e Meéthode des multiplicateurs de Lagrange

Une méthode alternative a celle de la pénalisation est la méthode des multiplicateurs de
Lagrange qui consiste & introduire une contrainte cinématique en cas de contact. Cette
contrainte cinématique impose a la distance normale d'étre nulle. Un multiplicateur de
Lagrange est associé a cette contrainte pour satisfaire a la condition d'impénétrabilité, ce qui
augmente la taille du systéme, mais, en géneral, la taille est négligeable dans le cas ou seule

une partie de la frontiére est concernée par le contact. L'ajout de cette contrainte cinématique
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selon le statut du contact peut provoquer des oscillations dans le processus de Newton, de tel
sorte que la solution n'est plus continiment dérivable et la convergence du schéma numérique

peut étre perdue, quand le statut du contact change pendant les itérations.

. ji | ),
\\ / I & "/ 'Dl‘hb
af o SS] - ‘%%
i 'QM
Q
/ \ |
\‘\\Lf | 1
\
A (tacht”) e AN
|'r‘I'H'-|li:||{|II " un neeud
F, fo'“
\ / \ Q &
{ | \ 1 &
\
a (i) \;‘{1 ~ _‘/ 2
b
Condition de Non-Péndtration = force de contact

Figure A 6.2 : Résolution d'un probleme de contact avec la méthode des multiplicateurs de
Lagrange

* La méthode des multiplicateurs de Lagrange consiste a modifier la fonctionnelle d'énergie

totale de la structure qui s'exprime alors de la fagon suivante :
T(uy) = m(ue) + ¢ . gy

avec AL le vecteur ligne des multiplicateurs de Lagrange associés a chaque nceud du contact,
u; le vecteur des déplacements nodaux et g, correspond au vecteur de pénétration nodale a
I’instant t si aucune force empéche la pénétration. La minimisation de la fonctionnelle

it (u, )donne les deux équations suivante :
57‘[(ut) + /1% .5gt = O
5/1%— 'gt - O

Ainsi la formulation matricielle semi-discrétisée de I'équation de mouvement est donnee par

les équations suivantes :
. . int t ext __
Mu-pipe + Cwppnr + Feyae + G Aevar — Friae = 0

Geene- 1Xe + Upypr — U} =0
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avec G..a; la matrice globale des contraintes en déplacement des surfaces de contact et X; le

vecteur des coordonnées des nceuds a I’instant t.

La résolution de ces équations permet de déterminer les incréments de déplacement ainsi que
les multiplicateurs de Lagrange. Ces derniers correspondent aux forces de contact agissant sur

les nceuds esclaves et qui sont exprimés de la fagon suivante :

c — nrt
t+At — Gt+At At+At

La méthode des multiplicateurs de Lagrange présente l'avantage de satisfaire exactement les
conditions de contact de Signorini sans ajout de coefficients réglables tels que les coefficients

de pénalisation.

e Meéthode du Lagrangien augmentée

La méthode du Lagrangien augmentée combine a la fois la méthode de pénalisation et celle
des multiplicateurs de Lagrange pour faire respecter la compatibilité de contact. Dans la
premiére serie d'itérations, la compatibilit¢ de contact est déterminée en fonction du
coefficient de pénalisation. Une fois I'équilibre atteint, la tolérance de pénétration est vérifiée.

A ce stade, si nécessaire, la pression de contact est augmentée et les itérations se poursuivent.

k
T(uy) = wluy) + AL . g, + 59?-&

La minimisation de cette fonctionnelle donne les deux équations suivantes :
SM(uy) + AL .6g: + kgl.6g, =0
5AL.g, =0

L'avantage de la methode de Lagrange augmentée est que le coefficient de pénalisation n'a pas
une influence importante sur la solution. Mais la résolution itérative du probleme et la taille

du systeme d'équation augmentent le temps de calcul.
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