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Résumé

Ce travail fait suite aux interrogations soulevées par la médecine interventionnelle
concernant la prise en charge des pathologies de la paroi artérielle (anévrisme, dis-
section, coarctation, athérosclérose). En e�et, les cliniciens cherchent actuellement un
outil su�samment robuste et intuitif pour prévoir les conséquences du geste médical.

Une approche numérique, notamment de type Mécanique des Fluides Numériques
(MFN), peut répondre aux questions posées avec une imagerie fonctionnelle de type
biomécanique, à condition d'être intégrée à la fois en pratique clinique et en dévelop-
pement technologique.

L'originalité de ce travail est centrée sur la façon comment est imposée la posi-
tion de la paroi dans le domaine discret. Les simulations hémodynamiques réalisées
à ce jour ont beaucoup de mal à décrire une loi de comportement pour la paroi arté-
rielle. Nous proposons d'opter plutôt pour un modèle non-couplé, �uide / structure,
imposant au code de calcul, à chaque instant, la position de la paroi basée sur l'ima-
gerie médicale dynamique. Un nouveau protocole d'IRM est à la base des conditions
imposées aux calculs numériques.

La preuve du concept est donnée à travers quelques applications in-vitro et in-vivo.
Une étude clinique permet de donner la preuve de faisabilité pour les cas de patients
ayant un contrôle de Stent-Graft aortique.

Ce projet de recherche compte propulser la médecine moderne vers une meilleure
connaissance de la pathologie vasculaire et des moyens techniques pour sa prise en
charge.
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Abstract

This work is a response to the queries raised by interventional medicine concerning
the taking in charge of the arterial wall's pathologies (aneurysm, dissection, coarcta-
tion, atherosclerosis). Indeed, clinicians are currently looking forward for a su�ciently
robust and intuitive tool to forecast the consequences of therapeutic interventions.

A numerical approach, in particular, Computational Fluid Dynamics (CFD), can
answer to the interrogations put forward by biomechanical functional imaging, provi-
ded it is integrated to both clinical routine and to technological development.

The originality of this work is focused on the way how the position of the wall is set
in the discrete �eld. The hemodynamic simulations carried out up to now can hardly
describe the behaviour for the arterial wall. We propose to choose a non-coupled, �uid
/ structure model, which will impose at each time step of the CFD code, the position
of the wall based on the dynamic medical imaging. A new MRI protocol is at the
heart of the conditions imposed to the numerical calculations.

The validation of this concept is averred through some in-vitro and in-vivo appli-
cations. A clinical study enabled to realise the feasibility in the case of patients having
an Aortic Stent-Graft control.

This research project intends to drive modern medicine towards a better knowledge
of vascular pathologies and innovative technical means to handle them.
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Abréviations

� MFN, mécanique des �uides numérique
� IRM, imagerie par résonance magnétique
� RMN, résonance magnétique nucléaire
� CL, conditions limites
� AAA, anévrisme de l'aorte abdominale
� AAT, anévrisme de l'aorte thoracique
� TABC, tronc artériel brachiocephalique
� LEI, limitante élastique interne
� LEE, limitante élastique externe
� VG, ventricule gauche
� TDM, tomodensitométrie
� VENC, vitesse d'encodage
� VAD, ventricular assist device (Thoratec)
� ALE, algebraic lagrangian eulerian (formulation)
� CFD, computational �uid dynamics (MFN)
� HPC, high performance computing
� FID, free induction decay (signal RMN)
� MIP, maximum intensity projection
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Introduction générale

Présentation de la problématique
La mécanique des �uides est un champ disciplinaire où le recours à l'image a

été constant. Léonard de Vinci se servait déjà du dessin pour décrire un phénomène
comme la turbulence, dont la complexité n'a permis des descriptions que bien plus
tard. Les mécaniciens des �uides ont longtemps employé l'image de façon annexe, pour
compléter les mesures de champ de vitesse ou de pression dans les écoulements. Mais
les dernières décennies ont connu une explosion technologique et l'image est utilisée
aujourd'hui de façon quantitative comme support premier d'un projet de recherche.

Ce travail fait suite à des interrogations soulevées par la médecine interventionnelle
concernant la prise en charge des pathologies de la paroi artérielle (anévrisme, dis-
section, coarctation, athérosclérose). En e�et, les cliniciens cherchent actuellement un
outil su�samment robuste et intuitif pour prévoir les conséquences du geste médical.
Concernant la prise en charge, deux procédures sont utilisées à ce jour : la chirurgie
ou le traitement endovasculaire.

Ce travail propose une méthode qui se sert de l'imagerie en médecine pour pa-
ramétrer un modèle vasculaire numérique, réaliste et patient-spéci�que, basé sur la
mécanique des �uides numérique (MFN). Cette combinaison donne accès à un
nouveau type d'imagerie quantitative (fonctionnelle) où plusieurs grandeurs physiques
intéressant la paroi artérielle peuvent être analysées en trois dimensions.

Les procédures endovasculaires ont leurs avantages et leurs inconvénients, face à la
chirurgie. Il est admis que la mortalité post-opératoire est inférieure après la mise en
place d'une endoprothèse. Cependant le traitement chirurgical garde l'avantage d'être
une technique dont on sait que les résultats sont durables (survie de plusieurs décen-
nies) et avec laquelle le risque de rupture secondaire est exclu, puisque l'anévrisme
a été retiré. Dans le cas du traitement par endoprothèse le patient doit s'astreindre
à des contrôles réguliers (scanner ou IRM), car il existe un risque non négligeable
d'"endofuites" qui, dans un très faible pourcentage, peuvent conduire à la rupture
malgré le traitement. Depuis les premières implantations en 1991 [1], le traitement
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8 Organisation du manuscrit

par endoprothèse, ou Stent-Graft, ne cesse d'évoluer cherchant à optimiser la procé-
dure. Les médecins s'interrogent donc sur l'avenir de cette technique et les ingénieurs
biomécaniciens, sur les matériaux et le design les plus adaptés.

Objectif de l'étude
Une approche numérique peut répondre aux questions posées, à condition d'être

intégrée à la fois en pratique clinique et en développement technologique.
De nombreuses études se servent de la MFN pour répondre à ce sujet. Elles ont

développé des modèles théoriques et expérimentaux, et leurs travaux sont disponibles
dans la littérature spécialisée. Mais les méthodes utilisées ne sont pas encore au point
pour représenter la réalité physiologique de façon signi�cative, tenant compte des
contraintes temporelles retrouvées en pratique clinique. Les objectif de ce travail de
thèse sont les suivants :

� Il faut intégrer la MFN dans le protocole d'imagerie qui sert de contrôle post-
opératoire, pour qu'elle puisse travailler sur des données réalistes (géométrie et
hémodynamique).

� Il faut préparer les méthodes de post-traitement des images pour tirer le meilleur
pro�t de chaque protocole d'imagerie en fonction des avancées technologiques
des nouveaux appareils.

� Il faut limiter les erreurs sur le déplacement de la paroi dans le domaine discret.
Proposer une méthode non linéaire au lieu de coupler la MFN avec une loi de
comportement pour la paroi, semble être la meilleur solution.

� Il faut proposer une méthode numérique qui utilise des modèles mathématiques
adaptés aux applications biomédicales, pour imposer correctement les conditions
initiales aux algorithmes de calcul pour la MFN.

� Finalement, il faut que toutes les parties puissent être assemblées pour donner
un résultat robuste et signi�catif de la réalité modélisée.

L'héritage industriel, en matière d'optimisation des systèmes, apporte dans ce
projet son expertise à travers la MFN. Ce travail de doctorat cherche à propulser la
médecine moderne vers une meilleure connaissance de la pathologie vasculaire.

Organisation du manuscrit
Ce manuscrit s'articule autour de quatre axes principaux.
Le premier chapitre fait un état de l'art autour de la pathologie artérielle et ses

di�érentes techniques diagnostiques disponibles à travers l'imagerie. Il décrit la dis-
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section aortique comme étant la pathologie la plus complexe en termes biomécaniques
et donne certaines références bibliographiques sur l'étude de cette maladie de la pa-
roi. Cet état de l'art se complète avec la description des avantages apportés par les
nouvelles technologies en imagerie et les nouvelles possibilités données par la MFN à
travers les protocoles d'imagerie par résonance magnétique (IRM).

Le deuxième chapitre amène le lecteur à se concentrer uniquement sur le protocole
d'IRM clinique utilisé actuellement lors du contrôle d'une procédure par endoprothèse
vasculaire. Il décrit le principe physique du recueil du signal de résonance magnétique
nucléaire (RMN) à travers les antennes dédiées et explique comment il est possible
d'optimiser la qualité des images reconstruites. Il présente l'avantage de re-formuler le
protocole clinique pour qu'il soit à la fois utile pour le radiologue diagnosticien et pour
le développement des applications en MFN. Il nous a permis de proposer un nouveau
protocole qui préserve le matériel diagnostique de base, l'ergonomie du patient et qui
a une valeur ajoutée pour les applications numériques. Cette partie aboutit sur des
possibles solutions en terme d'optimisation de séquences dans le domaine de l'imagerie
cardiovasculaire rapide à haute dé�nition.

Un chapitre central vient ensuite avec l'introduction d'un concept de chaîne de
traitement, où sont impliquées toutes les parties d'un processus d'obtention, de pré-
paration et d'exploitation des données issues du nouveau protocole. En particulier
il explique le passage de l'IRM vers le domaine numérique, à travers l'extraction de
la géométrie vasculaire. Une technique de segmentations par la méthode Level Set
en 3D et alors proposée et développée par les algorithmes codés au laboratoire. Une
nouvelle méthode de déformations non-linéaires est aussi présentée pour la première
fois comme une solution à un problème d'interaction �uide / structure. Elle permet
à présent la reconstruction d'un domaine numérique (maillage) qui suit exactement
le déplacement de la paroi vasculaire évitant de faire des erreurs sur sa rhéologie. Les
traitements sur les données de vélocimétrie par contraste de phase concluent cette
partie du manuscrit avec un ensemble de conditions limites (CL) qui sera nécessaire
à l'application du problème en MFN.

En dernière partie et comme preuve de faisabilité des techniques et méthodes citées
plus haut, plusieurs exemples d'application sont présentés. Tout d'abord sera exposé
un modèle physiologique simpli�é d'un anévrisme de l'aorte thoracique (AAT). Ce
modèle expérimental reprend le modèle de Windkessel et démontre qu'il est possible
de faire un calcul non couplé à partir de la méthode de déformation qui est propo-
sée dans ce document. Un modèle in-vivo sur une bifurcation carotidienne illustrera
les possibilités de cette méthode dans l'étude de la plaque d'athérome. En�n, les pre-
mières applications de la méthode sur l'aorte thoracique donnent la voie vers l'analyse
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des pathologies de la paroi et ouvrent l'étude sur l'optimisation des prothèses endovas-
culaires. Pour cette dernière partie nous allons présenter les calculs sur deux patients
avec une endoprothèse aortique.



Chapitre 1

État de l'art

Introduction

Nombreuses sont les équipes qui, dans le monde, se sont depuis l'antiquité intéres-
sées à la circulation du sang et au système cardiovasculaire. Ainsi, Jean-Louis-Marie
Poiseuille (1797-1869), médecin français auquel on doit di�érents mémoires sur le c÷ur
et la circulation du sang dans les vaisseaux (l'hémodynamique), a établi en 1844 - à
travers son ouvrage "Le mouvement des liquides dans les tubes de petits diamètres"
- les lois de l'écoulement laminaire des �uides visqueux dans les tuyaux cylindriques.
Par ailleurs, Osborne Reynolds (1842-1912), ingénieur et physicien Irlandais, �t d'im-
portantes contributions à l'hydrodynamique et à la dynamique des �uides, la plus
notable étant l'introduction du nombre de Reynolds en 1883, nombre sans dimen-
sion qui caractérise le régime d'un écoulement. Et si la médecine reste toujours en
constante évolution, c'est parce qu'elle s'est toujours donné les moyens scienti�ques
pour travailler avec tout l'éventail des dernières avancées technologiques. Chaque jour
les dé�s sont déplacés et de nouvelles perspectives sont mises sur la table de travail.

Aprés une brève présentation de l'anatomie de l'aorte thoracique et de l'orga-
nisation structurelle de sa paroi vasculaire, nous insisterons sur la description des
pathologies liées à cette artère , en particulier la dissection de l'aorte thoracique qui
sera suivie des di�érents types de prise en charge pour ces patients. Finalement, la
présentation des di�érentes techniques disponibles en imagerie pour le diagnostic et
le traitement (interventionnel) aura pour but d'essayer de montrer pourquoi le cou-
plage imagerie / calcul numérique est nécessaire pour optimiser le geste médical et le
design des prothèses endovasculaires. Pour ne pas surcharger le sujet, certains thèmes
ne seront pas développés et le lecteur sera donc invité à suivre les références citées s'il
veut aller plus loin dans le détail d'un thème en particulier.
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12 Chapitre 1 : État de l'art

1.1 Aorte thoracique
L'aorte est la plus grande artère du corps. Elle part du ventricule gauche du c÷ur

et assure la vascularisation artérielle ( sang oxygéné) de à tout le corps. Elle possède
des propriétés biomécaniques qui dépendent des caractéristiques structurelles de sa
paroi. Di�érentes pathologies peuvent concerner ce vaisseau, d'ordre génétique par
défaut du tissu élastique, ou liées à la dégénérescence pariétale essentiellement due à
l'hypertension artérielle essentielle ou l'athérosclérose [2, 3]

1.1.1 Notions d'anatomie

L'aorte thoracique s'étend de l'ori�ce du ventricule gauche à la base du c÷ur
jusqu'à la traversée diaphragmatique. Trois segments sont décrits (Fig. 1.1) :

� Le segment I ou aorte ascendante chemine dans le médiastin antérieur depuis
le ventricule gauche jusqu'à la ligne de ré�exion péricardique au voisinage du
tronc artériel brachiocéphalique (TABC). Sa partie initiale ou segment 0 (sinus
de Valsalva) est parfois distinguée en raison de ses particularités cliniques et
thérapeutiques ;

� Le segment II, aorte transverse ou arche aortique chemine d'avant en arrière
dans le médiastin supérieur et donne naissance aux troncs supra aortiques (Le
TABC, l'artère carotide commune et l'artère sous clavière gauche ;

� Le segment III ou aorte descendante chemine dans le médiastin postérieur et se
poursuit jusqu'au hiatus diaphragmatique ;

La jonction entre l'arche aortique (portion mobile) et l'aorte descendante (portion
relativement �xe) s'appelle 'isthme aortique' et représente le lieu de prédilection des
ruptures traumatiques de l'aorte et des dissections de type B.

1.1.2 La paroi vasculaire

Le comportement mécanique du réseau vasculaire est régi par des propriétés phy-
siques qui sont plus di�ciles à appréhender que celles de simples tuyaux. En e�et, les
vaisseaux sanguins sont vivants, ils changent constamment de taille, non seulement de
façon passive avec les changements de pression sanguine, mais aussi de façon active
par l'activation des cellules musculaires lisses de leur paroi. De plus au cours de la
croissance, du vieillissement et dans de nombreuses situations pathologiques, la com-
position et la structure histologique des vaisseaux sont modi�ées et en conséquence,
leur comportement mécanique est di�érent.
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Figure 1.1 � Atlas de l'Aorte Thoracique

La paroi artérielle est constituée de plusieurs tuniques, disposées de manière concen-
trique de la lumière vers la périphérie de l'artère (Fig. 1.2). Ces tuniques sont l'intima,
la media et l'adventice. L'intima peu épaisse, est constituée d'une couche de cellules
endothéliales et d'une couche de cellules musculaires lisses vasculaires. Elle est séparée
de la media par une lame élastique épaisse, la limitante élastique interne (LEI). La
media des artères élastiques présente une apposition concentrique de lamelles élas-
tiques circulaires, qui peut aller jusqu'à 40 couches dans l'aorte. La média est séparée
de l'adventice par une lame élastique épaisse, la limitante élastique externe (LEE).
C'est l'organisation générale tridimensionnelle des éléments distensibles, comme l'élas-
tine et les cellules musculaires lisses vasculaires, avec des éléments rigides, comme le
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collagène, qui confère à la paroi vasculaire ses propriétés élastiques.
La compliance de la partie proximale de l'aorte sert de transducteur d'énergie.

L'énergie développée par le ventricule gauche (VG) pendant la systole est stockée
dans la paroi artérielle sous forme de déformation élastique, puis restituée à la colonne
sanguine pendant la diastole. D'un point de vue hémodynamique, toute perte de
compliance artérielle est équivalente à une surcharge de pression dans le VG. A cette
dépense d'énergie s'ajoute celle occasionnée par la viscosité artérielle. En e�et la
déformation de la paroi artérielle est en partie visqueuse, entraînant un amortissement
de la pression le long de l'arbre artériel qui se traduit par une dissipation d'énergie.
Les propriétés mécaniques et géométriques de la paroi artérielle conditionnent donc
l'e�cacité du couplage c÷ur - vaisseaux.

Les facteurs d'augmentation de la rigidité artérielle seront nombreux et incluent,
parmi les plus importants, le vieillissement, le sexe masculin, les antécédents fami-
liaux de diabète et d'infarctus, l'hypertension artérielle, le tabac, la sédentarité et
une alimentation riche en graisses. Un mécanisme bien accepté à l'heure actuelle est
qu'une rigidité artérielle excessive entraîne un retour anormalement précoce des ondes
ré�échies en �n de systole. Ceci augmente la pression au niveau de l'aorte ascendante,
réduisant la fraction d'éjection et augmente la consommation d'oxygène du myocarde.
La rigidité artérielle est un facteur 'intégrateur' des lésions d'athérosclérose au niveau
cérébrovasculaire et constitue un facteur de risque cardiovasculaire indépendant.

Figure 1.2 � Feuillets composants la paroi artérielle
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1.2 La dissection aortique

La dissection aortique est l'urgence aortique non traumatique la plus fréquente.
Son incidence est estimée entre 10 et 20 cas par million d'habitants et par an. En
dehors de tout traitement, le pronostic d'une dissection est grave avec près de 75% de
décès à 48h [4].

1.2.1 Étiologie

Le facteur favorisant la maladie est une fragilité anormale de la média. Celle-ci
peut être favorisée par l'hypertension et l'âge ou par une dégénérescence kystique
de la média chez les patients présentant une anomalie du collagène, type maladie
de Marfan ou d'Ehlers-Danlos. Le facteur déclenchant de la dissection est la plaie
intimale provoquant la pénétration de sang dans la média avec clivage de celle-ci au
niveau de son tiers interne. Les deux chenaux aortiques sont séparés par la membrane
intimale appelée �ap intimal. La progression de la dissection peut se faire de manière
antérograde ou rétrograde. Le �ux circulant dans l'aorte va produire d'autres plaies
intimales qui permettent au sang de circuler d'un chenal à l'autre. En fonction du sens
de circulation du �ux dans ces ori�ces, on les appelle ori�ces de sortie du faux vers
le vrai chenal, ou de réentrée du vrai vers le faux chenal. L'ori�ce d'entrée peut être
situé sur toutes les portions de l'aorte thoracique et abdominale, mais il siège le plus
souvent au niveau du bord externe de la première portion de l'aorte ascendante au-
dessus des valves aortiques (type A de Stanford) ou au niveau de l'aorte descendante
(type B de Stanford) en particulier en regard de l'isthme aortique. L'extension de
ce clivage de la paroi peut se faire dans le sens du �ux (antérograde) ou à contre
courant (rétrograde). La présentation clinique et la gravité dépendent du site de la
porte d'entrée et de l'extension aux collatérales aortiques. Les collatérales aortiques
peuvent être obstruées selon deux mécanismes, statique ou dynamique.

� Dans le mécanisme statique, le �ap intimal s'étend à la collatérale dont la vraie
lumière est comprimée par la fausse lumière.

� Dans le cadre d'un mécanisme dynamique, c'est le prolapsus du �ap intimal
aortique contre l'origine d'une collatérale qui peut entraîner son obstruction.

La classi�cation de Stanford permet ainsi de séparer les di�érents types de dissec-
tion selon le site lésé, elle guide l'attitude thérapeutique
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Figure 1.3 � Endoprothèse recouverte (stent-graft) déployée dans l'aorte thoracique

1.2.2 La prise en charge
À la phase aiguë, l'évolution peut se faire vers la rupture du faux chenal, soit au

niveau de la cavité péricardique, représentant la cause de décès la plus fréquente (70%
des cas), soit au niveau de la cavité pleurale. Les dissections de type A béné�cient
d'un traitement chirurgical en urgence de type remplacement prothétique simple du
segment I ou par la technique de Bentall (tube aortique valvé avec réimplantation des
coronaires). Les dissections de type B peuvent béné�cier soit d'un traitement médical,
d'une chirurgie ou bien de la mise en place d'une endoprothèse couverte (Stent-Graft)
en fonction des signes cliniques et des complications (Fig.1.3) . En cas de malperfu-
sion vicérale à côté des traitements chirurgicaux, les techniques endovasculaires de
revascularisation se sont développées et sont maintenant en première ligne du fait de
leur meilleure tolérance dans le contexte. Les di�érentes techniques endovasculaires
sont :

� La fenestration : le principe est de créer un ori�ce distal de communication large
entre les deux chenaux qui permettra de lever la pression du faux chenal, de
décomprimer le vrai, donc de lever l'ischémie liée au mécanisme dynamique [5].

� Le stenting de l'aorte ou des artères concernées par la malperfusion, réalisé seul
ou en complément d'une fenestration.

� La pose d'une endoprothèse couverte, rarement réalisée en urgence pour une
malperfusion, est indiquée en urgence surtout en cas de signe d'évolutivité ou
de rupture du faux chenal. En cas de dissection subaiguë ou chronique, le traite-
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localisation endovascular chirurgical
2004 2005 % 2004 2005 %

AAA 2,560 3,769 47% 14,380 13,257 -8%
Aorto-Iliac 22,141 23,971 8% 11,986 10,606 -11%
Carotid 3,242 4,362 34% 21,013 19,495 -7%
Fem-Pop 24,851 28,195 13% 17,295 15,101 -13%
Thoracic 645 939 45% 1,525 1,321 -13%
Overall 53,439 61,236 14% 66,199 59,780 -10%

Source : BIBA Estimates based on EVEM Panel Data & other BIBA Research Q3 2005
Total Western Europe

Tableau 1.1 � Chirurgie et Endoprothèse : évolution des procédures entre 2004 et
2005

ment par endoprothèse couverte peut être proposé après une parfaite évaluation
anatomique.

Les thérapeutiques interventionnelles précoces ont permis d'améliorer de manière
très sensible l'évolution des dissections. Un court aperçu des chi�res du tableau 1.1
en constante progression montrent que le traitement par Stent Graft est de plus en
plus utilisé. Les examens annuels de contrôle par IRM ou angioscanner sont proposés,
avec une prédilection pour l'IRM car non irradiante et non néphrotoxique.

1.3 Imagerie du c÷ur et des vaisseaux

Depuis les années 1920 avec l'avènement de l'artériographie, l'imagerie des artères
périphériques est longtemps restée du domaine de l'invasif. Il a fallu attendre les an-
nées soixante-dix pour voir éclore avec le Doppler continu les méthodes d'exploration
non invasives. Depuis, grâce aux progrès techniques, ces méthodes se sont dévelop-
pées, o�rant ainsi aux praticiens des possibilités d'exploration précises, reproductibles
et faciles à mettre en ÷uvre en pratique clinique. Bien sûr, en matière d'explorations
vasculaires, la clinique reste la pierre angulaire de l'évaluation des patients. Pour au-
tant les possibilités o�ertes par l'imagerie moderne conduisent à repenser les stratégies
d'explorations dans tous les territoires. Aujourd'hui les méthodes d'exploration non
invasives des vaisseaux font essentiellement référence aux ultrasons, au scanner et à
la résonance magnétique. Leur utilisation s'est vue enrichie de nouvelles indications,
dépistage de formes symptomatiques et contribution à l'évaluation du risque cardio-
vasculaire en particulier.
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1.3.1 Angioscanner
La tomodensitométrie multibarrette a singulièrement amélioré les performances

du scanner et permet actuellement l'exploration de la majorité des artères et de
l'aorte [6]. L'association d'émetteurs comportant plusieurs barrettes (16,40,64) pla-
cées en parallèle permet l'acquisition de plusieurs coupes en une seule rotation. La
dose d'irradiation nécessaire reste un point critique même si elle n'excède pas celle
d'une angiographie conventionnelle [7].

C'est la méthode actuellement la plus utilisée pour faire le diagnostic de dissection :
61% des examens de première intention dans l'étude de l'IRAD (International Registry
of Acute Aortic Dissection) [8]. Ses performances sont excellentes pour le diagnostic
positif et l'étude de l'extension des dissections (section 1.2) en rapport avec sa bonne
résolution et son volume d'acquisition. Actuellement, le scanner permet, dans tous les
cas, de poser l'indication thérapeutique et sert de référence initiale pour le suivi. [9].

Une nouvelle génération est proposée pour le scanner avec l'arrivée du scanner avec
double tube (DualTube)(Fig.1.4). Les possibilités de faire des acquisitions de qualité
avec des résolutions temporelles constantes voisines de 80 ms ouvrent la voie vers
l'imagerie cardiaque haute résolution [10]. L'application d'une acquisition à double
énergie est plus spéci�que et permet de di�érentier les structures, en particulier en
Imagerie de la plaque pour l'athérosclérose [11].

1.3.2 Angiographie par Résonance Magnétique (ARM)
L'IRM de l'aorte thoracique est une méthode d'analyse simple et �able. Du fait

de son caractère non invasif, elle est la référence pour le suivi évolutif (pas de né-
phrotoxicité, pas de radiation ionisante). Pour le diagnostic des maladies de la paroi
aortique, son utilisation est variable selon les centres. Plusieurs types de séquences
sont disponibles. Les examens en mode ciné ont un intérêt particulier pour l'étude
cardiovasculaire. Les séquences citées ci-dessous sont les plus utilisées en clinique clas-
sique et seront décrites brièvement dans la section 2.1.2.

� La séquence SSFP Single-Shot
� La séquence mono-coupe Turbo Spin Echo T1
� La séquence en écho de gradient T2 haute résolution
� La séquence à e�et angiographique (ARM 3D)
� La séquences cinétiques (SSFP multi shot)
� La séquences dynamiques (ARM 2D)
Les artéfacts d'origine métallique peuvent gêner la visualisation de petits vaisseaux

collatéraux (clips chirurgicaux) ou l'analyse de l'aorte (présence d'une endoprothèse).
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Figure 1.4 � Scanner DualTube, acquisition simple (A) et double source (B). Imagerie
cardiaque, reconstruction des coronaires (C). Imagerie de la plaque avec double énergie
(sélective)(D).

Les artéfacts cinétiques sont présents en cas de synchronisation mal réglée, d'aryth-
mie ou d'apnée imparfaite. Les limites tiennent aux di�cultés d'exploration et de
surveillance des patients instables (champ magnétique et taille de l'anneau restant
peu compatibles avec l'utilisation des systèmes de monitoring continu) et au nombre
restreint de machines installées. L'IRM de l'aorte thoracique est une méthode d'ana-
lyse simple et �able. Du fait de son caractère non invasif, elle est la référence pour
le suivi évolutif. Pour le diagnostic des maladies de la paroi aortique, son utilisation
est variable selon les centres. Elle sou�re, par rapport à la TDM multidétecteurs, de
la durée relative de l'installation du patient et de la réalisation de l'examen, de sa
sensibilité aux artéfacts métalliques et surtout, de sa résolution spatiale inférieure.

Les performances de l'IRM, pour le diagnostic de dissection, sont excellentes avec
une sensibilité et une spéci�cité proches de 100%. L'étude avec l'agent de contraste
permet de contrôler l'endoprothèse. Le gadolinium, contrairement aux produits de
contraste iodés, n'a en général pas de néphrotoxicité, même si des cas exceptionnels
ont été décrits [12]. En revanche, l'ARM reste de réalisation di�cile chez les patients
intubés et ventilés, mais elle présente de rares contre-indications.
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1.3.3 Angiographie conventionnelle

Cet examen est resté pendant longtemps l'examen de référence pour le diagnostic
des maladies aortiques. Il garde une place importante dans le bilan pré-thérapeutique.
L'angiographie reste le moyen de guidage essentiel des procédures interventionnelles
aortiques (stent-grafts, fenestration). Des séries d'angiographie globale sont obtenues
à l'aide d'une sonde multiperforée positionnée au niveau de l'aorte sus-sigmoïdienne.
Les séries sont réalisées en oblique antérieur gauche, de face et en oblique antérieur
droit. La cadence des images doit être supérieure à 3 images/seconde. Dans le bi-
lan pré-implantation d'une endoprothèse, un cathéter gradué permet de �abiliser les
mesures de longueur (Fig. 4.11(b)). Elle n'est proposée que, lorsqu'un traitement en-

Figure 1.5 � Angiographie avant l'introduction d'une prothèse aortique. Crosse aor-
tique avec une dissection aortique de type B.

dovasculaire est envisagé, pour réalimenter le vrai chenal aortique ou des collatérales
aortiques par endoprothèse ou fenestration [13]. L'imagerie rotationnelle 3D par cap-
teur plan (�gure 1.6) révolutionne à nouveau le monde de l'imagerie angiographique
et de la radiologie interventionnelle. La rotation, autour du patient, d'un bras (C
arm) muni d'un capteur plan, permet d'obtenir des reconstruction en 3D avec une
résolution et une qualité exceptionnelles.
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Figure 1.6 � Angiographie par capteur plan et angiographie 3D rotationnelle (Tiré
de CIRSE 2004, Barcelona, Spain, Annual meeting and postgraduate course of the
Cardiovascular and Interventional Radiological Society of Europe

1.4 Mesure du �ux sanguin aortique : existe-t-il un
"gold standard" ?

Les deux grandes techniques utilisées pour mesurer l'hémodynamique artérielle
sont l'échographie par e�et doppler et la vélocimétrie par contraste de phase en IRM.
La première est la plus répandue, la plus robuste, elle correspond à l'indication initiale
chez le sujet athéromateux et elle est la plus accessible. La deuxième est utilisée à
l'heure actuelle à des �ns diagnostiques précis comme c'est le cas de l'étude de la
fonction cardiaque (�ux mitral, % régurgitation, ejection systolique, etc..).

Bien que l'échographie reste le 'gold standard' en vélocimétrie, chacune a ses avan-
tages et ses inconvénients. Je veux ici justi�er l'utilité de la vélocimétrie par contraste
de phase comme méthode de référence dans ce qui va suivre de mon étude.

1.4.1 Échographie par e�et doppler

Par échographie trans-thoracique (super�cielle), il est possible d'accéder à la grande
circulation artérielle mais compte-tenu de la présence de la cage thoracique, barrière
très echogène, les ultrasons sont ré�échis. L'échographie trans ÷sophagienne (semi-
invasive) est capable de mesurer le �ux aortique par l'accès d'une sonde près de l'aorte
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descendante. Certains travaux ont démontré qu'il était possible de reconstruire le pro-
�l de vitesses sur une section artérielle à partir de cette méthode [14]. S'il est vrai que
l'echographie doppler est une technique assez �able destinée à mesurer la vitesse du
sang, elle est limitée par le facteur géométrique et donne des informations provenant
du plan de focalisation (2D).

L'échographie intravasculaire : la miniaturisation de la technologie doppler permet
actuellement la réalisation de guides extrêmement �ns (technique invasive) compa-
tibles avec les techniques de coronarographie comme d'angioplastie autorisant ainsi
l'exploration de la majorité des vaisseaux coronaires épicardiques. Un guide métal-
lique souple de 0.014 inch possède à son extrémité distale un transducteur ultrasonore
(12 MHz), fonctionnant sur un mode d'échos pulsés, qui permet par l'application de
l'e�et doppler de déterminer les vélocités du �ux sanguin coronaire. La validation
d'un tel guide revient à Doucette et son équipe en 1992 [15], qui ont ainsi montré sur
banc d'essai la relation linéaire extrêmement étroite (r=0,93 à 0,99) liant le pic du
spectre de vélocité doppler à la vitesse absolue, et ce pour des diamètres très variés,
quels que soient le segment étudié et la fréquence. La principale limite de la technique
est son caractère invasif, en e�et, cette technique présente le risque non nul de créer
le détachement d'une plaque d'athérome par son passage à l'intérieur du vaisseau.

1.4.2 Velocimétrie par contraste de phase

Le contraste entre les vaisseaux et les tissus environnants est obtenu par la di�é-
rence de phase entre les spins circulants et ceux statiques. Un gradient magnétique bi-
polaire est appliqué. Les spins statiques sont défocalisés puis refocalisés. L'application
de ces gradients de champ magnétique est donc responsable d'un déphasage entre les
protons circulants et ces protons stationnaires. L'intensité de ce déphasage est directe-
ment proportionnelle à la vitesse des protons circulants. L'acquisition peut se faire en
2D ou en 3D. L'utilisation d'un navigateur respiratoire avec une e�cacité proche de
60 % ouvre actuellement la possibilité de faire l'acquisition du champ de vitesse dans
les trois directions de l'espace et en respiration libre [16, 17]. Ce type d'applications
permettent de reconstruire le champ de vitesses en 3D pour l'aorte (Fig 1.7). Le temps
d'examen d'un grand volume d'acquisition reste encore long (20, 1 ± 5, 3min) pour
un imageur 3T. Les problèmes liés à cette technique sont principalement la di�culté
à choisir une vitesse d'encodage (Venc) optimale pour tout le domaine à explorer.
Avec une même Venc, certains territoires présenteront un phénomène d'aliasing aux
zones où les vitesses sont supérieures à Venc, et d'autres, aux vitesses très faibles par
rapport à la Venc, présenteront un défaut de contraste.
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Figure 1.7 � Acquisition multicoupes, multiphases et dans les trois directions de
l'espace pour l'orientation d'encodage de la vitesse (Vx, Vy, Vz)(A). Reconstruction
du champ de vitesses (streamlines)(B) [16,17]

La technique de contraste de phase est dépendante des tissus environnants, ré-
férence utilisée pour la vitesse nulle. Cette hypothèse n'est pas toujours con�rmée
et un décalage peut se retrouver dans la mesure quantitative de la grande circula-
tion [18]. D'autres problèmes sont liés aux courants de Foucault (Eddy currents) qui
présentent des gradients concomitants locaux qui faussent les mesures de �ux. Une
bonne connaissance de ces problèmes et une correcte utilisation des techniques de
contraste de phase peut donner lieu à des mesures assez précises du �ux sanguin [19].

1.5 Biomécanique et CFD
L'écoulement sanguin est régi par la mécanique des �uides. Quand on parle de

sang, il faut parler de �uide incompressible et de liquide non-newtonien. Ce qui veut
dire qu'il a une densité constante et une viscosité apparente fonction du calibre de
l'artère. Si pour la grande circulation la viscosité est de 4cPoi elle peut descendre
jusqu'à 1 cPoi dans le lit capillaire par un phénomène connu sous le nom de Fâhreus-
Lindqvist et pris en compte par le modèle Carreau-Yasuda. Un exemple de calcul
tenant compte de ce phénomène dans un stent coronaire a été développé par Benard
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et al. [20]. Tout au long de mon travail de thèse, je me suis appliqué à décrire l'étude
de la grande circulation (aorte et collatérales) ce qui permet de faire la simpli�cation
au liquide newtonien avec un comportement visqueux constant.

Si cette simpli�cation est possible et couramment acceptée, des simpli�cations sur
la rhéologie de la paroi sont beaucoup moins courantes et c'est normal : par exemple
le comportement élastique d'une paroi artérielle athéromateuse est complètement non
linéaire et sa description mathématique s'avère presque impossible.

Maintenant, si nous essayons de décrire le phénomène �uide en même temps que
le phénomène structure (paroi), nous sommes alors face à un problème d'interaction
�uide / structure très di�cile à résoudre.

1.5.1 Biomécanique de la paroi vasculaire
La quantité de collagène présente dans la média augmente régulièrement avec

l'âge, alors que le contenu en élastine reste stable ou inchangé, ce qui explique la rigi-
di�cation artérielle. La compliance d'un vaisseau dépend directement des propriétés
mécaniques de sa paroi ainsi que de son volume. La capacité du système artériel à
stocker une partie du volume d'éjection systolique (VES) est le rapport 1.1. L'im-
possibilité de mesurer directement la variation systolo-diastolique du volume artériel
rend nécessaire l'utilisation de modèles simpli�és. On distingue plusieurs types de
compliance artérielle : systémique, régionale et locale.

C =
∆V

∆P
(1.1)

� La compliance artérielle systémique : elle représente la compliance de tout
le secteur à haute pression, depuis les valves aortiques jusqu'aux artérioles pré-
capillaires. C'est l'un des facteurs déterminants de la post-charge du ventricule
gauche (VG). La compliance artérielle systémique est calculée à partir d'un mo-
dèle très simpli�é du système vasculaire [21]. Le modèle classique de windkessel
considère le réseau artériel comme un vaisseau unique distensible connecté en
amont à la pompe ventriculaire gauche et ouvert en aval sur le système veineux
à basse pression par l'intermédiaire d'une résistance périphérique unique équi-
valente. Ce modèle suppose que le système artériel ait une compliance unique et
constante pendant tout le cycle cardiaque et qu'à la sortie artériolaire du réseau
à haute pression, le débit et la pression sanguins soient reliés linéairement. Dans
ces conditions, la pression artérielle diastolique suit un décours exponentiel dont
la constante de temps dépend uniquement de la résistance périphérique et de
la compliance artérielle systémique. Ce modèle mathématique, plus ou moins
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modi�é ou compliqué, rend des services incontestables et suppose que l'onde de
pression (ou onde de pouls) soit transmise de façon instantanée depuis le c÷ur
jusqu'aux artérioles.

� La compliance artérielle régionale : elle mesure les propriétés élastiques d'un
segment artériel limité comme celui de l'aorte thoraco-abdominale. L'hypothèse
de propagation instantanée de l'onde de pression est évidemment inexacte et
l'on complète valablement les modèles de type windkessel par des modèles de
type propagatif. Ces modèles reposent sur l'équation 1.2 de Moens-Korteweg,
qui pour un tube de paroi mince in�nie relie les caractéristiques géométriques
et mécaniques du tuyau à la vitesse de l'onde pulsatile qui le parcourt. C est la
vitesse de propagation de l'onde de pression (en m/s), E le module d'élasticité
de la paroi du tuyau (en Pa), h son épaisseur, R son rayon (en m) et ρ la masse
volumique du �uide contenu dans le tuyau. Au prix de quelques approximations
tout à fait acceptables dans le domaine de la biologie, la distensibilité d'une
artère D (relation 1.3) peut être liée à la vitesse de l'onde de pression (VOP)
qui parcourt le réseau.

C2 =
Eh

2ρR
(1.2)

D = (
3, 57

V OP
)2 (1.3)

La vitesse de l'onde de pression est un paramètre facile à mesurer à l'aide de
capteurs mécaniques ou de capteurs de vélocimétrie sanguine Doppler posés si-
multanément aux deux extrémités du réseau artériel à explorer (racine de l'aorte
et artère fémorale pour l'aorte). Le temps de transit, ou intervalle de temps entre
les pieds des ondes de pression ou de débit enregistrées simultanément, rapporté
à la distance entre les deux capteurs, dé�nit la vitesse de propagation de l'onde
de pression. Chez les sujets hypertendus et les hémodialysés chroniques [22],
la vitesse de l'onde de pression représente un facteur de risque cardiovasculaire
important et indépendant.

� La compliance artérielle locale : elle est aussi appelée compliance transverse
(cross-sectional) est mesurée à partir d'enregistrements systolodiastoliques de
la section luminale d'un vaisseau donné. Cette estimation ne tient pas compte
des variations de longueur du segment artériel pendant le cycle cardiaque et
suppose que l'artère considérée reste cylindrique pendant tout le cycle. Elle est
le plus souvent mesurée à partir d'imagerie ultrasonore d'un segment artériel.
Actuellement, les techniques d'écho-tracking qui localisent et suivent les parois
antérieure et postérieure d'un segment artériel, calculent, avec une précision de
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l'ordre de la dizaine de microns, les variations instantanées de son diamètre [23].
Le problème général posé par le calcul de la compliance artérielle n'est pas
seulement celui de déterminer avec précision les variations de volume ou de
diamètre vasculaire ; il s'agit également de rapporter les variations de volume
sanguin aux variations de pression artérielle locales réelles, c'est à dire au niveau
où le volume est mesuré. L'idéal du point de vue technique serait de mesurer
la pression, à l'aide d'un cathéter, dans le segment d'artère dont on mesure le
volume ; ceci est rarement possible en clinique.

Une dernière dé�nition qui permet de mettre en relation le champ de pressions
avec la tension pariétale est la Loi de Laplace.

P2 − P1 = T

(
1

R1

+
1

R2

)
(1.4)

Où P1 et P2 sont respectivement la pression du côté convexe et concave de la paroi,
T est la tension super�cielle à la limite de séparation en newtons par mètre et R1 et
R2 les rayons de courbure de la surface de séparation au point considéré. Il faut noter
que dans le cas d'un anévrisme "sphérique" les deux rayons de courbures sont égaux,
montrant que l'élasticité de la paroi artérielle cherche à diminuer l'e�et de la pression
locale par un remodelage sphérique de sa paroi. La tension est donc divisée par 2 mais
son épaisseur est notablement réduite. C'est un indicatif de facteur de risque dans le
diagnostic pré-opératoire d'un AAA.

L'hypertension artérielle, le diabète, l'artériosclérose, l'insu�sance cardiaque, l'in-
su�sance rénale et la maladie du tissu conjonctif comme le syndrome de Marfan, pré-
sentent des altérations des propriétés mécaniques de la paroi. Celles-ci restent donc
un sujet de recherche expérimental et clinique important qui participe à une meilleure
compréhension de la biologie vasculaire normale et pathologique. Également, la mise
en place d'une prothèse endovasculaire ou bien le traitement par fenestration entre
les deux chenaux d'une dissection aortique sont vus comme une forte modi�cation
des propriétés de la paroi dans la région ayant subi une angioplastie. Le comporte-
ment face à cette nouvelle procédure endovasculaire est jusqu'à ce jour un autre sujet
de recherche tous azimuts, ce qui motive les études sur banc d'essai et les nouvelles
techniques numériques par éléments �nis.

1.5.2 Étude expérimental
L'observation du phénomène artériel est possible sur banc d'essai à travers toute

sorte de géométries issues de formes simples (tubes, coudes,...), ou bien manufacturés
à partir de formes anatomiques visibles par imagerie médicale (scanner généralement).
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Ces modèles physiologiques sont ensuite moulés avec des matériaux rigides ou �exibles,
pour être ensuite alimentés par une pompe qui fait circuler à l'intérieur du système
fermé, un liquide visqueux. L'écoulement obtenu reprend des conditions particulières
proches de celles retrouvées dans le corps humain.

Les travaux de Chung et al. réalisés au centre de médecine vasculaire de l'univer-
sité de Stanford sur un fantôme d'aorte thoracique (Fig.1.8), mimant une dissection
de Stanford de type B, ont montré l'importance des conditions d'ouverture ou fer-
meture, des portes d'entrée ou de réentrée, pendant un traitement endovasculaire. Le
�ap intimal peut éliminer le vrai ou le faux chenal suivant les di�érentes conditions
d'écoulement. Le système était propulsé par un système d'assistance ventriculaire ou
ventricular assist device (VAD) de Thoratec qui alimentait les deux chenaux. Des cap-
teurs de pression installés à di�érents endroits de l'artère ont donné des résultats sur
les possibles démarches à suivre en cas de dissection [24,25]. Deux types d'écrasement
de la vraie lumière sont décrits par rapport au débit de la pompe :

� Avec un faible débit de pompe et une faible résistance de sortie au niveau de la
vraie lumière, le vrai chenal se collabe.

� Avec un haut débit de pompe et une faible résistance périphérique au niveau de
la vraie lumière, le vrai chenal se collabe aussi.

Une réentrée distale reliant les deux lumières à travers les anastomoses semble
être une bonne solution pour la prévention du collapse de la vraie lumière, face aux
fenestrations aortiques. Le processus d'écrasement de la vraie lumière dans ce modèle
aortique dépend fortement du rapport entre la capacité à gérer un �ux d'entrée et un
�ux de sortie pour chacune des lumières. On peut retenir que les facteurs anatomiques
et physiologiques sont tous les deux déterminants dans le processus qui est la cause
des ischémies distales.

Les bancs d'essais donnent une �exibilité pour tous types de mesures sans se soucier
des contraintes habituelles retrouvées chez un patient. Des expérimentations e�ectuées
sur des modèles rigide et compliant d'un anévrisme de l'aorte abdominale ont permis,
à l'équipe de biomécanique cardiovasculaire de Marseille, d'analyser le comportement
des vortex à l'intérieur de la poche anévrismale. Les résultats de vélocimétrie par
images de particules (PIV) ont été obtenus par caméra laser sur un modèle in-vitro.
Ces mesures ont permis de tirer des conclusions sur le mécanisme d'interaction du
�uide face à la topographie, au mode d'écoulement et à la compliance des parois
artérielles [26].

Plusieurs questions se posent alors sur la pertinence de ces modèles. Quand il
s'agit d'arriver à une optimisation des matériaux utilisés dans les prothèses endovas-
culaires, des modèles qui sont parfois des modèles animaux sont utilisés, mais leurs
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Figure 1.8 � Fantôme d'une dissection aortique de type B. Rigide (A) et compliant
(B), [24,25]

correspondances utiles pour la réalité clinique ne sont pas toujours évidentes [27]. Une
nouvelle génération d'études vasculaires sera basée sur l'imagerie médicale. Cherchant
à optimiser les traitements endovasculaires, des contrôles postopératoires chez les pa-
tients ayant reçu une endoprothèse donneront un matériel réaliste et accessible pour
la recherche des nouveaux stent-grafts et de leur procédure d'implantation [28].

1.5.3 Méthode Analytique et méthode Numérique

Une autre façon d'observer le phénomène artériel est donnée par les méthodes ma-
thématiques. Les méthodes analytiques ont l'avantage d'avoir toujours une solution
dans le domaine continu, elles sont par dé�nition des séries entières convergentes. La
méthode numérique, en revanche, ne possède pas toujours une solution, ce qui force
à faire des approximations plus ou moins précises dans le domaine discret. Certains
cas très simpli�és sont équivalents dans les deux approches et servent comme base de
validation pour les méthodes de travail en mécanique de �uides numérique (MFN).
Toutefois, la plupart des solutions exigent un écoulement constant, ce qui n'est pas
le cas pour un cycle cardiaque réel pour lequel on est amené à poser un problème
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transitoire. Une solution canonique est proposée par Womersley [29] pour le dévelop-
pement des problèmes à écoulement pulsé dans un cylindre circulaire droit. Ainsi, un
tube très long est soumis à un débit pulsé à l'entrée et à une pression constante mais
arbitraire à la sortie.

Les méthodes numériques sont surtout utilisées dans l'industrie pour optimiser
les performances des moteurs ou la forme des voilures des avions. Elles sont moins
coûteuses et beaucoup plus e�caces : le design virtuel peut passer des tests virtuels
pour ensuite être modi�é jusqu'au point optimal, avant la fabrication du prototype
physique. Toutes ces manipulations sont possibles à partir de modèles numériques
basés sur les équations de Navier Stokes (Eq. 1.5 et 1.6).

En mécanique des �uides, les équations de Navier-Stokes sont des équations aux
dérivées partielles non-linéaires qui décrivent le mouvement des �uides dans l'approxi-
mation des milieux continus. Elles sont nommées d'après deux physiciens du XIXe
siècle, Claude Navier et George Stokes. Le modèle général des équations est bien plus
compliqué pour les �uides compressibles que celui des �uides incompressibles. Pour
un �uide visqueux newtonien et lorsque l'écoulement est incompressible, l'équation
de l'énergie est découplée des équations de continuité et de quantité de mouvement,
c'est-à-dire que l'on peut déterminer la vitesse et la pression indépendamment de
l'équation de l'énergie. L'expression des équations de continuité (eq. 1.5) et de quan-
tité de mouvement (eq. 1.6) sont considérablement simpli�ées. t représente le temps,
ρ la masse volumique, −→v désigne la vitesse eulerienne d'une particule �uide, p re-
présente la pression et ~f désigne la résultante des forces massiques s'exerçant dans
le �uide. L'équation de continuité est appelée alors équation d'incompressibilité et ν

désigne la viscosité cinématique en m2.s−1 dans la relation 1.7.

−→∇ · ~v = 0 (1.5)
∂~v

∂t
+

(
~v · −→∇

)
~v = −1

ρ

−→∇p + ν∇2~v + ~f (1.6)

ν =
µ

ρ
(1.7)

En biomécanique cardiovasculaire, plusieurs modèles numériques ont été proposés.
Les plus théoriques utilisent des conditions limites sur le débit basées sur l'équation
de Womersley [29] ou bien sur des ajustements à une série de Fourier. Dans ces cas,
la géométrie est en général très simpli�ée et le calcul pulsé se fait avec un �uide
incompressible newtonien. Nous retrouvons par exemple des modèles mathématiques
cherchant à prédire les contraintes mécaniques responsables du déplacement d'un
stent (migration) et de sa rupture dans un modèle de stent graft aortique pour une
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bifurcation iliaque [30,31]. Les résultats de ces études donnent des lignes de conduite
basées sur les forces de résistance à l'avancement, critères importants dans le design
des nouveaux systèmes endovasculaires. Une autre étude e�ectuée sur un modèle 3D
d'une crosse aortique a donné des indications sur les contraintes de tension sur la paroi
artérielle [32]. Basé sur une interaction �uidef/paroi faiblement couplée, cette étude
con�rme que la pathogénèse d'une dissection est en relation avec de fortes variations
de tension pariétale situées le long de la courbure extérieure de la crosse aortique.

Figure 1.9 � Force de cisaillement à la paroi dans une artère stentée, stent dilaté au
calibre moyen de l'artère (trait plein) et surdilaté au calibre systolique (pointillés).
Les extrémités du stent sont situées suivant les lignes verticales.

Un exemple particulier qui m'a donné le point de départ de mon travail, est celui
d'un modèle non couplé qui consiste à imposer un écoulement et une position de paroi
à chaque pas de temps. Partant d'un exemple analytique très simple, un cas test a
donné des résultats numériques en accord avec les résultats analytiques [33]. Cette
approche utilisant la formulation algébrique lagrangienne-eulérienne (ALE) a permis
d'étudier les changements hémodynamiques induits par un stent endovasculaire. Il a
permis d'étudier l'évolution de l'onde de pression et de conclure que les e�ets induits
par cette onde ré�échie étaient d'autant plus petits que la longueur du stent était
proportionnelle à la longueur d'onde de l'onde de pression. Le mouvement de la paroi
élastique a donc été imposé a priori et le problème couplé n'a pas été abordé. Plusieurs
calculs axisymétriques 2D ont été e�ectués pour di�érentes con�gurations d'artères
stentées. La �gure 1.9 montre les béné�ces en terme de diminution du fort cisaillement
à la paroi (-10%) quand le stent est surdilaté. Son rayon doit correspondre au rayon
de l'artère pendant la systole.
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1.5.4 CFD & Imagerie

La mécanique des �uides numérique (MFN), pour les anglophones Computational
Fluid Dynamics (CFD), s'est toujours servie de conditions limites (CL) pour démarrer
le processus itératif qui résout les équations di�érentielles de Navier-Stokes. Nous
avons vu dans la section précédente qu'il était possible de lancer ce genre de calculs
sur des modèles posés théoriques. Mais il est aussi possible de construire ces CL à
partir de données issues de l'imagerie. L'extraction de la géométrie donnera donc
le domaine discret et les conditions physiologiques, les conditions sur l'écoulement
aux entrées/sorties de ce domaine. Di�érentes approches sont disponibles dans la
littérature :

� Frauenfelder et al. [34,35] ont e�ectué des calculs sur des géométries obtenues à
partir d'images scanner multi-détecteur synchronisé à l'ECG. Les études faites
en 2006 portent sur des anévrismes de l'aorte abdominale (AAA) avant et après
la mise en place d'une endoprothèse couverte. Les mêmes géométries numériques
ont été manufacturées en silicone. Les résultats numériques et expérimentaux
sont fortement corrélés. Les études réalisées en 2007 se sont appliquées à faire
les calculs sur des coronaires avec et sans athérosclérose. Toutes les études ont
été e�ectuées avec des CL moyennes obtenues par échographie Doppler.

� Boutsianis et al. [36] ont e�ectué des expérimentations sur un modèle de coro-
naire de cochon avec une excellente résolution spatiale (10 microns). Cette étude
a permis de travailler avec une précision su�sante pour observer les frottements
pariétaux responsables de l'athérogénèse.

� Beller et al. [37,38] ont adopté une approche di�érente. Ils ont mesuré le dépla-
cement relatif de la racine de l'aorte pendant le cycle cardiaque. Des calculs de
tension pariétale longitudinale ont été obtenus sur un domaine constitué d'élé-
ments �nis, et des corrélations avec di�érentes pathologies dont la dissection
aortique ont été retrouvés. Ceci donne un caractère de facteur de risque aux
déplacements longitudinaux anormaux.

� Saber et al. [39] ont utilisé l'IRM dynamique cardiaque pour e�ectuer des calculs
dans un ventricule gauche avec un �uide incompressible et newtonien. Quinze
maillages ont été construits, suivant un ajustement surfacique retrouvé dans les
images dynamiques et conformes à un modèle développé par la même équipe [40].
Une bonne corrélation a été retrouvée entre les études de vitesse e�ectuées par
IRM et les résultats numériques.

L'imagerie, l'algorithmique et l'informatique se développent au pro�t des applica-
tions numériques dans le système artériel, avec comme seule intention de déterminer
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la réalité biomécanique. D'un côté, les conditions de frontières peuvent être issues de
l'imagerie médicale et sont alors assez réalistes. D'autre part, les modèles numériques
de plus en plus sophistiqués donnent accès à des calculs extrêmement précis, dans des
temps impensables dix ans auparavant. Mais les modèles et les méthodes d'applica-
tions dédiés à résoudre le problème �uide avec sa structure environnante n'ont pas
encore trouvé la "chaîne de traitement optimale". La question qui revient souvent est
celle de faire un couplage ou non entre les lois de paroi et le problème �uide [41]. La
place de l'imagerie parmi ces méthodes numériques est donc incontournable [9,42�45]

Conclusion
Nous avons fait un parcours rapide à travers di�érents domaines qui déterminent

actuellement notre connaissance sur l'écoulement sanguin dans l'arbre artériel et son
interaction avec la paroi vasculaire. La recherche dans ce domaine est soumise à plu-
sieurs facteurs :

� Un facteur anatomique qui met en jeu la topologie des vaisseaux, dont sa forme,
son volume d'exploration, son caractère dynamique et son calibre.

� Un facteur biomécanique pour la paroi artérielle qui intègre une rhéologie dif-
�cile à modéliser par des méthodes mathématiques simples. La paroi artérielle
n'est pas uniquement soumise aux lois relatives aux modules d'élasticité des
di�érentes tuniques artérielles. L'artère est d'une part, entourée de structures
environnantes à comportement très variable et d'autre part, l'athérosclérose in-
troduit une forte hétérogénéité matérielle localisée. Du point de vue structurel
de la paroi nous pouvons di�cilement considérer la paroi artérielle comme un
matériau aux propriétés homogènes.

� Un facteur étiologique qui récupère par l'expérience clinique toutes les causes
responsables de la pathologie artérielle. L'hypertension, le vieillissement des ar-
tères, l'athérosclérose et les traumatismes de l'aorte étant les plus connues pour
la Dissection Aortique.

� Un facteur diagnostique qui donne la possibilité d'observer les structures ana-
tomiques in-vivo d'une façon non-invasive. Grâce à l'imagerie médicale et en
particulier à l'IRM, le recueil des informations relatives à la morphologie et aux
conditions d'écoulement locales sont possibles dans le même appareil d'image-
rie. Un avantage s'ajoute si ce type d'examen devient courant en clinique. Le
développement des techniques à ce sujet ne cesse d'évoluer donnant accès à des
images de plus en plus précises.

� Un facteur multi-disciplinaire qui présente l'héritage du génie industriel en ma-
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tière de méthodes numériques au service de la médecine. La mécanique des
�uides numérique à son tour met en pratique des méthodes jusqu'ici trop lourdes
pour les systèmes informatiques. Avec les derniers super-calculateurs, High Per-
formance Computing (HPC), le temps de calcul a été réduit considérablement.

Finalement, l'association de tous ces facteurs va nous amener dans les prochains
chapitres à faire un travail de recherche cohérent aux considérations citées plus haut.
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Chapitre 2

Protocole d'imagerie

Introduction

Au début de mon travail de thèse, je me suis servi de l'imagerie médicale pour
récupérer des volumes d'images utiles pour les calculs numériques. C'est alors que
j'ai eu l'occasion d'utiliser des images de scanner multibarrettes pour transformer les
premiers volumes statiques en volumes discrets utiles pour la MFN (ou CFD). J'ai été
motivé par la résolution spatiale infra-millimétrique et parce que un grand nombre
de patients avec un cadre de pathologie vasculaire avaient un scanner comme pre-
mière indication radiologique. Mais les conditions aux frontières (CL) de ces premiers
modèles étaient incomplètes. Aucune information hémodynamique n'était disponible.
En plus, l'imagerie dynamique en scanner a une résolution temporelle de l'ordre de
200ms. Sachant qu'en moyenne, un cycle cardiaque dure 900ms et que la systole dure
300ms, il ne m'était pas possible de faire su�samment de volumes dynamiques pour
suivre les mouvements de la paroi vasculaire. Un autre argument, qui a dé�nitive-
ment �xé l'IRM comme outil de travail, a été de pouvoir obtenir des mesures de
�ux et de morphologie avec les mêmes référentiels spatio-temporels. Dans l'IRM, le
patient expérimente tous les examens dans la même machine d'imagerie, gardant tou-
jours la même position. Un dernier argument a été celui de la dose reçue par le patient.
L'IRM n'a pas de rayonnement ionisant, seul le réchau�ement des tissus, induit par
l'absorption de radio-fréquence, représente une limite acceptée dans ce type d'examen.
Cette limite est déterminée par le paramètre speci�c absorption rate (SAR) mesuré
en W/kg. Cette valeur est toujours donnée par l'imageur avant le début de chaque
séquence d'imagerie. Elle doit toujours être en dessous du seuil de sécurité.

J'ai eu la chance de travailler dans une équipe composée de radiologues et de
manipulateurs(trices) expérimenté(e)s, au sein du Service de Radiologie d'un centre

35



36 Chapitre 2 : Protocole d'imagerie

qui accueille un grand nombre de patients avec une pathologie de l'aorte, comme il
est décrit au chapitre 1. Cette con�guration m'a permis de comprendre les di�érents
problèmes liés à la pratique clinique, tels que les contraintes de temps, les exigences
en terme de qualité dans les images et l'ergonomie du patient.

Ce chapitre contient la description du protocole clinique habituel et celui que nous
avons développé au Service de Radiologie du CHU de Rangueil, sur une IRM Philips
Intera 1,5 T. La description des antennes utilisées lors de ce travail permet de justi�er
le choix du matériel mis en valeur pour la capture du signal RMN. Il faut savoir que ces
protocoles sont pour la plupart destinés aux contrôles du traitement endovasculaire
ou chirurgical. Le scanner passe en général devant l'IRM pour la première indication
dans la pathologie aortique [46]. Mais l'IRM est tout aussi bien performante pour
la détection et la classi�cation d'une dissection chronique à travers une séquence
avec injection de produit de contraste [47]. Les cas de dissection aiguë en IRM sont
inexistants par l'urgence de la situation.

Mon travail de thèse a permis d'analyser le déroulement des examens vasculaires,
de trouver un arrangement entre ce qui était fait à des �ns radiologiques, et ce qui
pouvait se faire avec un objectif supplémentaire, tel que les simulations d'écoulement
sanguin par la méthode de MFN (Chap.3). Par conséquent, les modi�cations proposées
gardent toujours comme �l conducteur la mise à disposition d'images qui ne sont pas
utiles uniquement pour une analyse visuelle mais aussi pour une analyse numérique en
3D. J'ai donc fait attention à des notions telles que le volume partiel, très nuisible en
traitement d'images, la �exibilité des séquences, aptes à tous les gabarits, la qualité des
images et le temps d'examen, qui constitue un paramètre important pour l'ergonomie
du patient et pour la gestion du planning des rendez-vous dans un centre d'imagerie.

2.1 Protocole clinique
Avant d'aller plus loin, il est important de faire le point sur le choix des antennes

utilisées pendant une séance d'IRM. Elles sont responsables d'une meilleure capture
du signal RMN. Ce dernier est parfois très faible et le choix optimal de l'antenne peut
rattraper les pertes du signal utile face au bruit.

2.1.1 Choix des antennes
Contrairement au scanner, l'IRM n'acquiert pas l'image par la technique d'image

radiante où les photons traversent des structures plus ou moins opaques. L'IRM ré-
cupère un signal de résonance magnétique appelé signal d'induction libre, ou pour
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les anglophones, free induction decay (FID). Pour cela, il est nécessaire de poser une
ou plusieurs antennes aux environs des structures à explorer. L'intensité des signaux
ainsi recueillis permet d'écrire une image fréquentielle (espace K ou plan de Fourier),
qui est ensuite transformée par l'imageur en image interprétable, grâce à la transfor-
mée de Fourier. L'intensité du signal capté par l'antenne dépend du type de séquence
utilisée mais elle dépend aussi du type d'antenne utilisée. C'est pour cette raison qu'il
existe un grand nombre d'antennes 'dédiées' suivant la zone à explorer.

L'essentiel de mon travail de thèse a été centré sur l'exploration de l'aorte tho-
racique mais j'ai aussi travaillé sur l'imagerie de la plaque d'athérome au niveau de
la bifurcation carotidienne. Je fais une brève description de cette application dans le
dernier chapitre.

Les antennes disponibles pour l'exploration cardiovasculaire sont les suivantes (Fig.
2.1) :

� Une antenne sense cardiac(Fig.2.1(a)) avec 5 éléments utilisée pour l'exploration
du c÷ur et du thorax. Centrée sur le c÷ur, cette antenne permet d'avoir un
excellent rapport de signal sur bruit dans une zone focalisée entre les vaisseaux
du cou et le diaphragme. Comme son nom l'indique, cette antenne est utilisée
pour tout examen cardiaque.

� Une antenne sense body (Fig.2.1(b)), avec 4 éléments, plus longue, récupère
le signal d'une plus grande zone qui peut aller jusqu'à la bifurcation iliaque.
Les caractéristiques physiques de cette antenne donnent un signal inférieur à
celui récupéré par la sense cardiac mais elle a l'avantage de couvrir un champ
d'exploration plus grand. Elle permet en particulier d'étudier l'aorte dans toute
sa longueur. Elle est indiquée pour les anévrismes ou dissections qui s'étendent
en distalité vers l'aorte abdominale.

� Une antenne synergy tête-cou (Fig.2.1(c)) avec trois éléments, permet l'explo-
ration de la bifurcation carotidienne et les structures vasculaires cérébrales avec
une résolution spatiale infra-millimétrique. Elle est caractérisée par un excellent
rapport signal sur bruit.

� Des antennes Flex S/M/L (FOV de 5 à 20 cm) (Fig.2.1(d)), destinées techni-
quement à l'exploration des carotides, elles couvrent une zone super�cielle et
présentent le problème d'un signal non homogène en profondeur.

La caractéristique SENSE est une application disponible sur les antennes organi-
sées en réseau et permet de faire l'échantillonnage d'une ligne sur deux dans l'espace
K. Lors de la reconstruction de l'image, chaque élément de l'antenne partage une
zone d'une carte de sensibilité obtenue au début de l'examen. Cette carte indique la
situation de chaque élément de l'antenne dans l'espace de l'aimant principal et évite
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(a) Sense Cardiac (b) Sense Body

(c) Synergy Tête-cou (d) Flex S

Figure 2.1 � Antennes utilisées pendant la thèse pour l'exploration vasculaire, sur
une IRM 1.5 T, (Philips, Intera , the Netherlands)

certains artéfacts de repliement, de mouvement ou de susceptibilité magnétique. Elle
donne la possibilité d'avoir un contrôle sur les hétérogénéités du champ magnétique
qui sont corrigées par le paramètre CLEAR (Constant LEvel AppeaRance, d'après la
terminologie Philips) et possède une meilleure couverture de la zone d'exploration. Les
antennes comportant 5 éléments sont en réseau phasé. Chaque antenne se comporte
comme un émetteur magnétique (boucle de courant) impliquant une déperdition de
l'intensité du champ dans l'aimant principal, un milieu dont la loi est représentée
par la formule 2.1. Un élément de 20 cm de diamètre, couvre correctement une zone
équivalente à une sphère de 20 cm de diamètre, la déperdition du signal est ensuite
très importante, fonction de 1

r3 .

d
−→
B =

µ

4π

I

r3
d
−→
l ∧ −→r (2.1)

Avec, µ la perméabilité magnétique du milieu, I l'intensité traversant la boucle de
courant, dl l'élément d'antenne, r la profondeur par rapport à l'antenne.
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Cette atténuation du champ magnétique en fonction de la profondeur peut être
rééquilibrée par un réseau d'antennes en phase. Une imagerie SENSE, analyse le signal
qui est reçu par chaque antenne en fonction des autres. Ce paramètre est disponible
après l'acquisition d'une image de référence durant environ 1 minute au début de
l'examen. Par la suite toutes les images seront corrigées à condition d'avoir obtenu
la référence dans les mêmes conditions que pour le reste de l'examen. De ce fait il
est conseillé, pour obtenir de meilleurs résultats, d'acquérir cette image de référence
lors d'une ou plusieurs apnées. [48,49]. Des travaux sur l'imagerie parallèle appliqués
avec une antenne cardiaque avec 32 canaux ont permis de faire une estimation du
facteur d'accélération optimal [50]. Utilisant une séquence SSFP combinée avec une
méthode TSENSE. l'auteur a fait des études di�érentielles lui permettant d'obtenir
les résultats suivants :

� Une résolution temporelle (42.6ms) et spatiale (2.1 × 2.1 × 8mm3) pour une
séquence dynamique cardiaque chez l'humain. Facteur d'accélération (d'ampli-
�cation) proche de 7.

� Résultats qualitativement comparables (mesures SNR) avec un fantôme sug-
gèrent un facteur d'accélération proche de 4 pour cette étude.

Les antennes dotées de SENSE permettent donc de diminuer le temps d'examen
mais cette manipulation est à utiliser avec précaution. Les facteurs d'accélération ont
tendance à augmenter plus le bruit que le signal utile, diminuant le rapport signal sur
bruit. Un compromis est à maintenir entre le temps d'examen (ou le temps d'apnée)
et la qualité de l'image. Pendant mes expérimentations j'ai donc utilisé les antennes
comme suit :

� antenne sense cardiac pour l'exploration de l'aorte thoracique sans extension
distale sous diaphragmatique.

� antenne sense body pour l'exploration de l'aorte dans toute sa longueur
� antenne tête-cou pour l'exploration de la bifurcation carotidienne (imagerie de

la plaque, combinée au calcul de �ux) et pour l'étude in-vitro sur un fantôme
d'un anévrisme aortique (chapitre 4).

Le temps d'examen, c'est à dire l'installation plus toutes les séquences, a été limité
à 40 min. et les apnées à 18 s. Ces derniers paramètres font partie du cahier des
charges qui intègre d'une part les contraintes de planning et d'autre part, l'ergonomie
du patient. Finalement, les antennes disponibles ne permettent pas d'aller plus loin
que 2 pour le facteur d'accélération.
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2.1.2 Séquences classiques

Les séquences habituellement utilisées pour l'aorte sont essentiellement morpho-
logiques. Le caractère dynamique est présent dans les examens du c÷ur pour l'étude
de la fonction cardiaque et l'analyse de sa contractilité. Les examens avec injection
de produit de contraste donnent accès à une imagerie de type angiographique. Les sé-
quences décrites ci-dessous sont utilisées régulièrement pour le diagnostic et le contrôle
de la pathologie aortique.

� La séquence SSFP Single-Shot : La séquence SSFP Single Shot (TRUE-
FISP) est réalisée en apnée, avec synchronisation cardiaque. C'est une séquence
type écho de gradient pondérée T2/T1. L'ensemble du thorax est exploré en
coupes axiales, en deux apnées de 15 secondes pour une cinquantaine de coupes.
Cette séquence permet d'obtenir un excellent contraste entre les liquides circu-
lants ou non qui sont en hypersignal et les tissus. Elle permet une bonne analyse
anatomique de la lumière vasculaire et de la paroi aortique (Fig. 2.2(a)).

� La séquence mono-coupe Turbo Spin Echo T1 : Elle est réalisée en apnée,
avec synchronisation cardiaque, dans le plan axial et sagittal oblique (parallèle
au grand axe de l'aorte thoracique). Une impulsion en début d'acquisition (sang
noir) est utilisée pour éviter les artéfacts de �ux intra-vasculaire. Le TR est de
l'ordre de 150 ms et le temps de déclenchement est calculé pour que la séquence
soit réalisée en mésodiastole. Cette séquence béné�cie d'une excellente résolution
en contraste permettant de distinguer la paroi aortique (signal intermédiaire) de
son contenu (sang circulant vide de signal) et des espaces graisseux médiastinaux
adjacents (Fig. 2.2(b)).

� Séquence en écho de gradient T2 haute résolution : Elle est réalisée
en apnée et synchronisation cardiaque avec acquisition de la moitié du plan de
Fourier (séquence HASTE). On utilise là aussi une impulsion initiale sang noir.
L'intérêt de cette séquence est de rester de bonne qualité même si le patient
est en arythmie ou dyspnéique (durée inférieure à 10 secondes). La résolution
en contraste et en signal est moins bonne que sur la séquence en TSE T1 (Fig.
2.2(c)).

� Séquence à e�et angiographique (ARM 3D) : Elle est réalisée après injec-
tion de chélate de Gadolinium, en apnée, sans synchronisation cardiaque. Le fait
de ne pas être synchronisée à l'ECG n'est pas un problème majeur car le mode
choisi pour écrire l'espace K (paramètre CENTRA) combiné à un TR=3.8ms
permet d'obtenir très vite un bon contraste dans les images. Le T1 du sang est
alors proche de 50ms. C'est une séquence en écho de gradient à forte pondé-
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ration T1, avec des coupes millimétriques et jointives. Le volume d'acquisition
est positionné dans le plan sagittal oblique pour l'analyse de l'aorte thoracique
et abdominale. Une première acquisition est réalisée, en apnée, avant injection
de produit de contraste, suivie de deux acquisitions séparées de 5 secondes : la
première en apnée, la deuxième en respiration libre. Le déclenchement de ces
deux acquisitions est réalisé lorsque le bolus opaci�e l'ensemble de l'aorte. Il
est nécessaire d'injecter 20 ml de produit de contraste à 2 ml/s avec un rin-
çage pulsé par 20 ml de sérum physiologique. L'analyse s'e�ectue sur les coupes
natives (Fig.2.3(a)), les soustractions, les reconstructions MPR axiales et les
reconstructions MIP (Fig. 2.3(b)) en di�érentes incidences de l'oblique gauche
à l'oblique droit tous les 15 ou 20 degrés.

� Séquences cinétiques (SSFP multi shot) : La ciné-IRM est réalisée en apnée
et synchronisation cardiaque. C'est une séquence écho de gradient pondérée
T2/T1 où les liquides apparaissent en hypersignal. Elle permet une analyse de
la cinétique cardiaque segmentaire et globale (mesure de la fraction d'éjection,
de la masse myocardique et des volumes télésystolique et télédiastolique), de la
valve aortique (insu�sance ou rétrécissement aortique) ou de la valve mitrale
(Fig.2.3(c)).

� Séquences dynamiques (ARM 2D) : Elles sont pondérées en écho de gra-
dient T1, elles sont réalisées en apnée et synchronisation cardiaque. L'axe des
coupes est le plan sagittal oblique. L'acquisition débute en même temps que
l'injection de produit de contraste. Les coupes sont répétées, tous les cycles
cardiaques, pendant une minute environ. Cette séquence permet d'explorer la
porte d'entrée des dissections et la cinétique de rehaussement du vrai et du faux
chenal (Fig.2.4). Elle n'est pas demandée systématiquement.

Dans la pratique clinique classique, l'exploration IRM de l'aorte thoracique com-
prend dans cet ordre : des coupes axiales et sagittales obliques en SSFP single shot,
une séquence axiale en TSE T1 et une ARM 3D avec injection de produit de contraste.
Les études de �ux segmentaire sont réservés uniquement à l'étude de la fonction car-
diaque.

2.2 Nouveau Protocole
Plusieurs modi�cations ont été réalisées sur les séquences classiques, pour obte-

nir des informations supplémentaires. L'objectif était de reconstruire les conditions
initiales nécessaires à un calcul CFD.

Basé sur la pratique des médecins radiologues et de la forte collaboration des
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(a) SSFP single shot (b) Coupe axiale T1 (c) HASTE

Figure 2.2 � Coupe axiale pondérée en SSFP single shot explorant le tiers moyen de
l'aorte thoracique : l'hématome intramural est en hypersignal spontané comme tous
les liquides, circulants ou non, sur ce type de séquences. Coupe axiale en pondération
T1 passant par la partie supérieure de l'aorte thoracique descendante. Hématome
pariétal non circulant en hypersignal. Séquence HASTE, dans le plan sagittal oblique

manipulateurs(trices), nous avons composé un nouveau protocole contenant des sé-
quences du type morphologique et des séquences du type hémodynamique. L'ensemble
synchronisé à l'ECG du patient.

2.2.1 Optimisation des séquences

Pour répondre aux demandes des radiologues et du traitement numérique qui
se voyait imposé par la suite, un cahier des charges à été dé�ni pour un nouveau
protocole. Il devait :

� avoir au moins les mêmes bases de travail pour l'imagerie diagnostique morpho-
logique. Pas de changement pour le radiologue.

� avoir des voxels isotropes et millimétriques pour faire une analyse en 3D des
structures telles que l'aorte et ses collatérales. Ce point est important lors du
contrôle des e�ets de volume partiel (�ou en profondeur pour une coupe trop
épaisse), mais rajoute une contrainte au niveau de l'intensité du signal récupéré
par la réduction du volume (voxel) d'acquisition.

� avoir la possibilité de récupérer une géométrie vasculaire détaillée et mobile dans
la zone d'intérêt.

� être accessible au clinicien et au personnel qui n'est pas formé au traitement
numérique.

� �nalement être court et ergonomique pour le patient.
Ces spéci�cations ont été retenues au début de mon travail de thèse et m'ont permis

de guider les di�érentes modi�cations qui sont décrites dans les paragraphes suivants.
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(a) Images Brutes (b) Reconstruction MIP (c) Coupe SSFP multi shot

Figure 2.3 � Séquence à e�et angiographique (ARM 3D), coupe native et reconstruc-
tion MIP sur une dissection chronique de l'aorte descendante. Contrôle de Stent-Graft
sur la crosse aortique. Coupe SSFP multi shot, valve mitrale fermée. Ici un jet mitrale
en hyposignal, artéfact dû aux fortes vitesses.

Arriver exactement aux besoins décrits plus haut est di�cile, obtenir des résolutions
spatiales et temporelles optimales est souvent conjugué aux limites technologiques.
Mais aujourd'hui nous sommes arrivés à certains compromis entre ce qui est faisable
et ce qui est idéal.

La plus grande di�culté s'est présentée quand j'ai voulu récupérer la géométrie
vasculaire avec une bonne résolution spatiale et en mode dynamique. Si avec l'antenne
tête-cou j'ai obtenu des résultats su�sants pour l'exploration des carotides (20 phases
cardiaques et voxels à 4.5 mm3, avec l'antenne sense cardiac et la sense body je suis
arrivé à des résolutions spatiales bien inférieures (voxels de 16 à 20 mm3).

Une approche di�érente visant à obtenir une meilleure résolution a été engagée
suivant une technique de spin tagging combinée à un navigateur respiratoire [51, 52].
Cette séquence permet d'obtenir une ARM avec une excellente résolution spatiale,
(voxel à 1,86 mm3) sans injection de produit de contraste. La visualisation sélective
est obtenue grâce à un système de marquage des spins du sang (spin labeling), en
amont du volume à explorer (Fig 2.5(b) ). Le marquage se fait par une excitation RF
de 180° qui produit l'inversion de la magnétisation des spins du sang qui rentre dans
le volume à explorer. Ce processus dure pendant un certain temps (labeling delay)
et permet d'obtenir une première information. Le cycle d'après, une deuxième infor-
mation est obtenue sans marquage de spin, ce qui permet par soustraction des deux
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Figure 2.4 � Séquence dynamique, plan de coupes identiques, trois temps di�érents
explorant le rehaussement de la lumière aortique et de l'ulcération. L'hématome ré-
trograde reste en hyposignal.

informations, une très nette séparation entre ce qui est sang circulant (hypersignal)
et tissus stationnaires (sans signal).

(a) (b)

Figure 2.5 � Artères rénales d'un cochon avec injection de produit de contraste (0.2
mmol Gd/kg)(a) et avec la technique de marquage de spin (b)

Mais hormis un bon résultat à propos de la taille du voxel d'acquisition, cette
séquence n'a pas été retenue car elle demandait de 10 à 12 minutes d'acquisition en
respiration libre (avec 60% d'e�cacité pour le navigateur) pour l'acquisition d'une
seule phase cardiaque. Un autre inconvénient à été celui de ne pas pouvoir marquer
uniquement le sang ventriculaire pour explorer la crosse aortique et l'aorte descendante
(utilisation de bandes de saturation).

Une séquence destinée à faire l'étude de la dynamique cardiaque a été présentée par
Markl et al. [53]. Ils ont proposé de faire des acquisitions dynamiques sur le ventricule
gauche au moyen d'une séquence rapide par contraste de phase. L'encodage de la
vitesse était programmée dans les trois directions de l'espace pour le muscle cardiaque.
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Une analyse vectorielle dans une interface dédiée a montré que ce type d'applications
était utile à l'identi�cation d'une mauvaise contractilité du muscle cardiaque. Nous
avons essayé de suivre cette méthode sur la paroi artérielle mais le signal s'est révélé
trop faible pour fournir des résultats signi�catifs.

Face à l'impossibilité technique d'e�ectuer une séquence d'imagerie 4D avec une
bonne résolution spatiale et un temps d'examen court, j'ai séparé le problème en deux
séquences :

� Une première séquence destinée à extraire la géométrie vasculaire à partir des
images statiques. Cette séquence devait être bien résolue et de bon contraste
entre la lumière artérielle et les tissus environnants.

� Une deuxième séquence destinée à animer la dynamique de la paroi, où sa ca-
ractéristique principale n'était pas sa résolution spatiale mais sa résolution tem-
porelle. Le temps d'acquisition devait être le plus court possible.

Je me suis donc servi de la séquence injectée sans changer sa première indication
radiologique. Une fois la géométrie vasculaire reconstruite, je pouvais animer les dé-
placements point par point, basé sur une séquence en mode CINÉ. Ainsi le résultat
statique détaillé sera animé sans perdre sa résolution spatiale. Il est acceptable que si
la deuxième séquence possède une résolution inférieure, les mouvements (et non pas
la géométrie) ne seront pas signi�catifs en dessous ce cette nouvelle valeur.

Le temps d'acquisition est maintenant très favorable avec 18s en apnée pour la
séquence injectée, et 2 minutes supplémentaires (8 × 15s d'apnée) pour la séquence
en mode CINÉ.

2.2.2 Séquence destinée à extraire la géométrie native
Pour le design de cette première séquence, il n'y a pas eu de nouveauté car elle

existait déjà dans le protocole habituellement utilisé pour l'aorte. En e�et, l'utilisation
d'une séquence à e�et angiographique (section 2.3(a)), avec injection de produit de
contraste (Gadolinium), donne à notre méthode l'information su�sante pour extraire
la géométrie vasculaire native. Le terme native revient du fait qu'elle est le point
de départ morphologique d'une géométrie vasculaire qui sera discrétisée en volumes
�nis (Chap 3), pour ensuite être déformée suivant les déformations existantes dans
la séquence dynamique. Elle convient parfaitement car elle possède une excellente
résolution spatiale et la séparation (segmentation) entre lumière vasculaire et tissus
environnants est très accessible (�g. 2.6).

Cependant, des consignes importantes ont été retenues en vue d'une cohérence
spatiale avec la séquence dynamique en mode CINÉ. Les consignes sont les suivantes :
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Figure 2.6 � Coupe native et reconstruction MIP sur une séquence injectée pour un
patient avec deux Stent-Grafts aortiques

� le centrage et l'orientation de la séquence injectée doivent être sauvegardés pen-
dant la séance d'examen pour être utilisés par la séquence dynamique. Ce pa-
ramètre permet de combiner les deux applications, morphologie et mouvement,
sans avoir à recaler les volumes obtenus.

� le FOV doit être ajusté au patient pour obtenir une résolution spatiale optimale,
voisine de 1.4mm3 pour le voxel reconstruit.

� cette séquence doit précéder la séquence en mode CINÉ, le gadolinium injecté,
responsable d'une diminution du T1 et du T2 pour le sang, peut être un avantage
supplémentaire pendant l'état d'équilibre (steady state) des spins du sang pour
la séquence suivante (SSFP, true Fisp ou balanced-TFE).

Les paramètres utilisés sont les suivants :
� mode 3D et 1 apnée de 15.5 s.
� technique = écho de gradient (FFE)
� contraste = T1
� type de balayage pour l'espace K = CENTRA
� tissu de référence = gado T1 = 50 ms
� angle de bascule = 35°
� TR

TE
= 3.8ms

1.37ms

� phases cardiaques = 1
� champ de vue (FOV) = 420 mm
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� matrice = 432 mm
� reconstruction = 512
� ACQ voxel (mm) = 0.97 / 1.09 / 4
� REC voxel (mm) = 0.82 / 0.82 / 2
� Sense = 2
� nombre de coupes = 50
� épaisseur de coupe = 2 mm
� SAR (W/kg)/level = <2.4/1
� WFS (pix) / Max. BW (Hz) = 0.469 / 462.9

2.2.3 Séquence destinée à suivre la dynamique de la paroi

Cette deuxième séquence va nous permettre de suivre la dynamique de la paroi. Les
images obtenues en mode CINE seront traitées numériquement et pour cette raison
elles doivent être libres d'artéfacts. Les divergences entre la réalité morphologique
et l'information présente dans les volumes dynamiques fausseraient les déplacements
appliqués à la géométrie native. La résolution spatiale d'une séquence SSFP n'est pas
sa caractéristique principale. Par contre, elle peut segmenter le cycle cardiaque avec
une bonne résolution temporelle (50ms).

Pendant les dernières années, les séquences du type balanced-SSFP ont occupé
une place très importante en imagerie diagnostique et fonctionnelle. Elles proposent
un très bon rapport signal sur bruit et leur contraste est T2/T1 (liquides et graisses
en hypersignal). Nous avons choisi d'utiliser cette séquence à la suite de la séquence
injectée car le gadolinium encore présent peut être un avantage dans le signal récupéré.

Dans ce cas le T1 et le T2 du sang sont similaires et ont des valeurs comprises entre
50 et 150ms. Le signal récupéré par cette séquence suit la relation 2.2 où E1 = e

−TR
T1

et E2 = e
−TR

T2 . D'après Sche�er et al. [54], l'angle de bascule optimal correspond à la
solution de la relation 2.3. La �gure 2.7 montre l'angle de bascule optimal pour di�é-
rents rapports de T1/T2. D'après l'auteur nous pouvons donc récupérer le maximum
de signal pour un angle de 90° si notre rapport T1

T2
est voisin de l'unité.

Mais cette séquence est très sensible aux hétérogénéités du champ et présente
nombreux artéfacts. Si un Shim parfait n'est pas fait dans la zone d'exploration,
ou bien si le TR n'est pas su�samment court, des problèmes de perte brusque de
signal peuvent apparaître sur l'image sous la forme de bandes noires. D'un autre côté,
des e�ets de susceptibilité magnétique et des problèmes liés aux �ux par les e�ets
o�-resonance présentent des artéfacts dans l'image après le pic systolique (Fig.2.8).
L'idéal pour limiter les problèmes de banding est de choisir un TR le plus court
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(a) Optimisation de l'angle de bascule (b) Image sur plusieurs concentra-
tion de gadolinium

Figure 2.7 � Signal de Steady State suivant l'angle de bascule, si T1=T2, le signal
est au maximum pour un angle de 90°. Bouteilles avec di�érentes concentrations de
gadolinium, la réduction des temps T1 et T2 est similaire (50 ∼ 100ms), raison pour
laquelle le signal est le même.

possible. Mais il est clair que même avec un champ complètement homogène, les
problèmes par e�et de �ux entrant seront encore présents. Markl et al. [55] on fait des
simulations, ont travaillé sur fantôme et sur l'humain pour déterminer les paramètres
qui sont en jeu dans ce processus. Pour l'instant le changement dans le signal SSFP
est complexe. Il est lié aux décalage fréquentiel causé par le �ux sortant de la coupe
et à l'élargissement de ce territoire. Face à ce problème, j'ai opté pour faire des tests
sur fantôme avec di�érents débits et di�érents angles jusqu'à obtenir des images sans
artéfacts. Il s'est avéré nécessaire de réduire l'angle à 30° pour obtenir des résultats
exploitables numériquement.

MSS = M0

√
E2(1− E1) sin(α)

1− (E1 − E2) cos(α)− E1E2

(2.2)

cos(α) =
T2

T1
− 1

T2

T1
+ 1

(2.3)

Pour ce qui est du mode d'acquisition, le mode 3D serait optimal, ce qui aug-
menterait de

√
2 le rapport signal sur bruit. Mais ça forcerait à faire cette partie

de l'examen en une seule apnée de 2 minutes, ce qui est impossible chez un patient
malade ou chez un volontaire sain. Une seule possibilité se présente alors avec un
navigateur respiratoire, qui autorise l'acquisition en mode 3D, mais prolonge le temps
d'acquisition à 12 minutes pour une e�cacité de 60%.

Pour rentrer dans les spéci�cations du cahier de charges, je suis parti d'une sé-
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Figure 2.8 � Coupes du c÷ur d'un volontaire sain. Angle de bascule 90°, avec produit
de contraste. La �èche indique les artéfacts produits en �n de systole

quence classique utilisée pour l'analyse de la fonction cardiaque. J'ai cherché à faire
des voxels isotropes dans un volume couvrant la même zone d'exploration que la sé-
quence injectée. J'ai gardé la même orientation, le même centrage et j'ai optimisé
les paramètres de séquence pour obtenir un signal su�sant et libre d'artéfacts. Le
résultat disponible directement se présente comme une mosaïque composée de coupes
sagittales en mode ciné (Fig. 2.9). Les paramètres utilisés ont été les suivants :

� mode multicoupes 2D en 8 apnées successives de 15 s.
� technique = écho de gradient (FFE)
� imagerie rapide = Turbo �eld echo (TFE)
� contraste = balanced
� angle de bascule = 30°
� TR

TE
= 3.2ms

1.55ms
= 2

� phases cardiaques = 20
� champ de vue (FOV) = 320mm
� matrice = 160mm
� reconstruction = 256
� ACQ voxel (mm) = 2.00 / 2.33 / 6
� REC voxel (mm) = 1.25 / 1.25 / 3
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� Sense = 1.5
� nombre de coupes = 25
� épaisseur de coupe = 6mm
� gap = -3mm
� SAR (W/kg)/level = <0.3/0
� TFE duration shot / acquisition (ms) = 47.1/47.1
� facteur TFE / nombre de shots = 15 / 4
� WFS (pix) / Max. BW (Hz) = 0.300 / 723.8

Figure 2.9 � Séquence destinée à observer la dynamique de la paroi e�ectuée sur le
même patient avec deux Stent-Grafts

Il faut noter que la présence d'un Stent-Graft aortique peut fortement gêner l'ac-
quisition du signal, si le matériel de fabrication est ferromagnétique. Les Stent-Grafts
actuells sont conçus avec des matériaux non ferreux car ses concepteurs cherchent à
donner un vide de signal à la place des structure métallique. Mais la mise en place de
clips métalliques sur le stent, qui servent de marqueurs de position pendant le geste
interventionnel, peut induire des artéfacts plus importants. La �gure 2.10 illustre
quelques artéfacts retrouvés dans les images SSFP quand on place un stent-graft (Va-
liant, Medtronic, Santa Rosa CA, EU) dans une bouteille d'eau. La plupart des erreurs
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de signal (banding) sont causés par la présence du métal dans l'aimant principal, ce
qui perturbe l'acquisition de l'image, par un décalage fréquentiel dans le signal RMN.
D'autres sont liés aux interfaces nettes entre l'eau et le métal par susceptibilité ma-
gnétique. Pour le reste, un vide de signal correspond très bien à la géométrie du stent
aortique présenté. Les images ont une résolution spatiale de 0.42× 0.42× 3mm3.

Figure 2.10 � Images SSFP, artéfacts sur un Stent-graft placé dans une bouteille
d'eau

2.2.4 Séquence destinée à mesurer le �ux sanguin
La vélocimétrie IRM par contraste de phase doit établir un compromis entre la

précision et la gamme dynamique de la mesure. Les mesures idéales sont obtenues
quand la vitesse d'encodage (VENC) correspond exactement au maximum des vitesses
à travers la coupe sélectionnée. Le contraste retrouvé dans les images quantitatives
est fonction de cette VENC. Il n'est donc pas possible d'avoir à la fois une bonne
précision sur des faibles et des fortes vitesses. Cherchant à obtenir un bon contraste
sur les faibles vitesses, une mesure peut être faite avec une VENC faible mais inférieure
à la vitesse maximale. Dans ces conditions, le phénomène d'aliasing (repliement)
est retrouvé. Une technique pour corriger, ou desaliasé, les images quantitatives à
été proposée par Herment et al. [56]. Ils ont proposé une approche régularisée de
dépliement des phases reposant sur deux acquisitions avec un gradient faible pour
VENC puis une troisième acquisition avec un gradient intense pour VENC. Les deux
premières acquisitions permettent d'obtenir par contraste de phase une image de
vitesse bruitée mais sans phénomènes de repliement, puis la première et la dernière,
une image aliasée mais non bruitée. Le temps d'acquisition est allongé de 50% mais le
désaliasing de cette seconde image permet l'obtention de cartes de vitesse de qualité.
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Pour notre application, les mesures de �ux doivent être e�ectuées aux entrées /
sorties de l'aorte ou du segment d'artère étudié. Pour cela le problème d'aliasing n'est
pas une di�culté majeure car une VENC di�érente est utilisée à chaque étage de la
mesure, tenant compte des vitesses habituellement retrouvées. Cependant certaines
considérations sont à retenir pour obtenir une mesure qui correspond vraiment à la
réalité physiologique du patient :

� Chaque coupe doit être perpendiculaire à l'axe du vaisseau. Le manipulateur/trice
se sert des images sagittales et coronales pour optimiser l'orientation et le cen-
trage de la séquence.

� Chaque étage de mesure a une VENC di�érente suivant que l'on se trouve à
la racine de l'aorte, aux vaisseaux du cou, dans un anévrisme ou au niveau de
l'aorte descendante. Chaque résultat est contrôlé cherchant toujours un compro-
mis entre bon contraste et absence d'aliasing. Dans le cas peu fréquent ou ce type
de repliement est présent dans l'image reconstruite, une nouvelle acquisition est
lancée avec une VENC plus élevée.

� L'entrée et toutes les sorties du segment aortique étudié doivent être mesurées
car ces informations sont la base de travail pour construire les conditions de
frontière (CL) des calculs numériques. Au moins une mesure doit être obtenue
à un étage intermédiaire, elle est indispensable pour le contrôle des résultats
numériques. Ce type de mesures intermédiaires ne fait pas partie des CL et sont
utiles pour corréler les résultats numériques (voir chap.4).

La validité de ce type de mesures est souvent discuté par les cliniciens car nom-
breuses mesures de �ux ne correspondent pas avec la réalité. Mais il est vrai qu'une
bonne pratique de ce type de séquences permet de fournir des informations très pré-
cises sur le pro�l des vitesses rentrant dans la grande circulation [18, 19]. Par contre,
une étude précise du �ux régnant dans une artère coronaire est plus discutable car le
nombre de pixels compris dans la région d'intérêt (ROI) est statistiquement insu�-
sant. Typiquement, avec une résolution de 1.4 × 1.4mm2 sur une coronaire de 3mm

de diamètre, la précision de l'irm de �ux n'est pas adaptée aujourd'hui pour cette
indication. Pour les applications citées dans cette thèse, nous avons en moyenne 515
pixels pour la racine de l'aorte et l'aorte descendante, 212 pour les vaisseaux du cou
(TABC, artère carotide commune et artère sous-clavière), 64 pour les carotides avant
la bifurcation et 32 pour les artères carotides externes et internes. Nous avons mis
en valeur le facteur "cohérence des �ux" dans notre traitement des données hémo-
dynamiques. Quelques corrections à ce sujet sont exposées à la section 3.5. Pour le
moment, nous estimons le décalage de la vitesse par rapport au zero donné sur une
région d'intérêt quelconque sur les structures immobiles environnantes.
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(a) Vrai et faux chenal d'une Dissection. (b) Reconstruction MIP, Repérage

(c) Pic Systolique (d) Fin de systole (e) Diastole

Figure 2.11 � Les ROI placées sur l'image morphologique, analysent le signal pour
quanti�er la vitesse. Les courbes représentent le �ux à travers la section. La recons-
truction MIP sert de repère anatomique. Les images en sagittal (codage de la vitesse
dans la direction FH) permettent de voir ici un e�et "accordéon", le �ux à travers les
portes d'entrée et de ré-entrée.

Conclusion

L'imagerie médicale est une indication nécessaire pour le diagnostique et pour
le suivi des pathologies artérielles. Plusieurs séquences d'imagerie ont été étudiées
dans ce chapitre. Un protocol modi�é a été retenu donnant accès a des informations
supplémentaires avec un double objectif : les images sont utiles non seulement au
corps médical mais aussi aux applications de mécanique des �uides numérique. Les
trois séquences développées à cet e�et fournissent les conditions de frontière néces-
saires à la résolution des équations di�érentielles de Navier-Stokes. D'un côté, une
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séquence injectée pour l'extraction de la géométrie native avec une bonne résolu-
tion spatiale. D'autre part, et encore sous l'e�et du gadolinium, une séquence du type
balanced-SSFP pour suivre l'évolution de la paroi vasculaire. Et �nalement, un recueil
de données hémodynamiques à l'entrée et aux sorties du segment d'artère étudié.

Les paramètres retenus pour ces séquences ne sont pas des valeurs optimales et
une recherche approfondie serait souhaitable pour éliminer dé�nitivement le problème
des artéfacts dans les images dynamiques, améliorer le contraste et travailler avec des
voxels isotropes. Une piste intéressante est celle de travailler sur une séquence rapide
du type balanced-SSFP pondérée T1 avec produit de contraste et suppression de
graisse [54].

La méthode présentée dans le chapitre suivant intègre les données images dans
une chaîne de traitements qui prépare et résout un calcul réaliste basé sur un modèle
mathématique non couplée à paroi mobile.



Chapitre 3

Traitement des Images Médicales

Introduction

3.1 Description de la chaîne de traitements
Quand nous allons au marché un dimanche ensoleillé, en général c'est pour nous

balader, pour rencontrer des amis et pour nous approvisionner de quelques fruits et
légumes que les producteurs ont eu le soin de nous présenter agréablement. Mais avant
de déguster les produits du terroir, il faut bien laver et cuire certains d'entre eux.
C'est alors que nous pouvons les manger. Ensuite il nous reste à revenir au marché
chercher d'autres produits...

(a) (b) (c) (d) (e) (f) (g)

Figure 3.1 � Description des maillons de la chaîne : géométrie brute (a), mouvement
brut (b), extraction de la géométrie native (c), déplacement de la géométrie native
(d), hémodynamique (e), HPC (f), imagerie fonctionnelle par CFD (e)

Tout ceci pour montrer que tout ce qui veut être opérationnel doit être pratique. Si
j'ai illustré mon travail avec cet exemple, c'est qu'il y a une analogie avec les procédés
qui seront décrits dans les sections suivantes. Tout élément d'une chaîne de traite-
ment doit être optimisé en fonction de ses éléments d'entrée et de sortie. En plus, si

55
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nous savons que les avancées en matière de techniques en imagerie sont importantes,
il faut dès maintenant préparer les codes qui vont les traiter. L'architecture de pro-
grammation des codes doit être faite de façon modulaire pour atteindre les niveaux
de développement nécessaires aux caractéristiques du problème. La Fig.3.1 expose les
di�érents éléments qui rendent possible la transformation des images médicales en
images fonctionnelles vasculaires.

3.1.1 Maillons de la chaîne

Nous avons déjà vu que l'IRM pouvait s'adapter aux spéci�cations d'une chaîne de
post-traitement, à condition d'obtenir à la sortie des images brutes de bonne qualité.
Pour l'application qui nous concerne, trois paquets d'information nous sont donnés
en entrée. Un volume avec la morphologie (Fig.3.1(a)), un volume avec la dynamique
de la paroi (Fig.3.1(b)) et un volume avec les mesures de �ux à di�érents étages
de l'artère étudiée (Fig.3.1(e)). Pour compléter les maillons de la chaîne de traite-
ment proposée, plusieurs algorithmes vont se charger d'extraire la géométrie artérielle
native (Fig.3.1(c)), de déplacer cette géométrie en accord avec la dynamique de la
paroi vasculaire (Fig.3.1(d)) et de préparer les conditions hémodynamiques en accord
avec le segment d'artère étudié (Fig.3.1(e)). Ces informations sont nécessaires pour
lancer les calculs CFD dans un système HPC (High Performance Computing) muni
d'un code Navier-Stokes performant, a�n de résoudre la mécanique des �uides nu-
mérique (Fig.3.1(f)). Finalement, les résultats CFD doivent correspondre aux réalités
hémodynamiques du patient à travers les animations virtuelles en 3D. C'est un outil
d'imagerie fonctionnelle vasculaire accessible au clinicien et au biomécanicien.

3.1.2 Présentations des Logicels

Les programmes utilisés pour développer le concept de chaîne décrit plus haut ont
la caractéristique d'avoir des fonctionnalités bien diverses, mais tournent autour d'un
ou plusieurs formats compatibles. Ils ont été choisis parmi ceux qui étaient à notre
disposition et parmi ceux qui se présentaient avec un meilleur rapport entre convi-
vialité des interfaces utilisateur et fonctionnalités. Il est bien accepté qu'un nouveau
code puisse prendre la place d'un de ceux décrits ci-dessous, car l'approche modulaire
de notre chaîne de traitement le permet.
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MRIcro et le format ANALYZE

MRIcro (www.mricro.com) est un logiciel libre qui permet de visualiser facilement
les images DICOM provenant de l'imageur, au format ANALYZE-7 (Mayo Clinic,
Rochester, USA., www.mayo.edu/bir/). Il est basé sur l'organisation des données dans
deux �chiers, au lieu d'en avoir un par image. Ceci est pratique quand le volume de
données peut atteindre 1000 images. Alors il est possible de transformer ce volume de
données en deux �chiers de types di�érents : un �chier d'entête (*.hdr) et un �chier
de données brutes (*.img) qui portent le même nom.

� Le �chier image *.img : Le �chier image est une suite ininterrompue de va-
leurs correspondant aux données des voxels dans un paquet d'images DICOM
(selon les cas, entiers non signés, entiers signés, virgule �ottante ou double préci-
sion). Chaque �chier *.img est généralement associé à un �chier d'entête conte-
nant des informations sur l'organisation de ces données image.

� Le �chier d'entête *.hdr : ANALYZE adopte un �chier de 348 octets qui
contient les informations nécessaires au traitement géométrique. Il est divisé en
di�érents champs :
DIM taille de l'image en voxels (x,y et z)
VOX taille des voxels en mm (x,y et z)
TYPE codage des valeurs des voxels
SCALE coe�cient d'échelle.
OFFSET o�set des valeurs des voxels dans *.img (en octets).
ORIGIN coordonnée du point d'origine, le centrage de la séquence par exemple.
DESCRIP description (un string).

Comme j'ai choisi de travailler de façon modulaire, j'utilise le format analyze pour
passer d'une tâche de post-traitement à une autre sans avoir des soucis de format.
L'autre avantage est qu'il me permet d'accéder à tout moment aux résultats intermé-
diaires.

Un module slice Viewer permet de parcourir un ou plusieurs volumes par l'in-
termédiaire d'une glissière. Le volume peut être observé en di�érents points de vue
(coronal, sagittal, axial, ou les trois).

MATLAB 7.0

MATLAB (www.mathworks.fr) est un langage de calcul scienti�que de haut ni-
veau. C'est un environnement interactif pour le développement d'algorithmes, la vi-
sualisation et l'analyse de données, ou encore pour le calcul numérique. En utilisant
MATLAB, nous pouvons résoudre des problèmes de calcul scienti�que et réaliser des
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prototypes logiciels presque aussi performants qu'avec les langages de programmation
traditionnels, tels que C, C++ et Fortran.

MATLAB o�re un certain nombre de fonctionnalités pour la documentation et le
partage du travail. On peut aussi intégrer le code MATLAB avec d'autres langages et
applications, et distribuer les algorithmes et applications MATLAB.

Ses principales fonctionnalités sont :
� Langage de haut niveau pour le calcul scienti�que.
� Environnement de développement pour la gestion du code, des �chiers et des

données.
� Outils interactifs pour l'exploration itérative, la conception et la résolution de

problèmes.
� Fonctions mathématiques pour l'algèbre linéaire, les statistiques, l'analyse de

Fourier, le �ltrage, l'optimisation et l'intégration numérique.
� Fonctions graphiques 2-D et 3-D pour la visualisation des données.
� Outils pour la construction d'interfaces graphiques personnalisées.
� Fonctions pour l'intégration d'algorithmes développés en langage MATLAB,

dans des applications et langages externes, tels que C/C++, Fortran, Java,
COM et Microsoft Excel.

Avec nos algorithmes développés in house, nous avons intégré la boîte à outils SPM
qui est distribuée gratuitement dans la communauté scienti�que avec une licence libre
GNU (General Public Licence http ://www.�l.ion.ucl.ac.uk/spm). Cette intégration
nous a servi de point de départ pour le calcul des déformations de la paroi vasculaire,
sur la base des volumes dynamiques obtenus par IRM.

Développé initialement en 1994 par John Ashburner et Karl Friston, membres et
collaborateurs du Welcome Department of Cognitive Neurology (Institute of neuro-
logy, University College of London), la boîte à outils SPM représente l'implémentation
des concepts du traitement statistique de séries d'images réunissant toutes les fonc-
tions nécessaires au traitement des di�érentes modalités d'imagerie d'activation céré-
brale (imagerie par résonance magnétique fonctionnelle et tomographie par émission
de positrons). Il propose toutes les fonctions nécessaires aux prétraitements, telles que
la normalisation spatiale, le recalage et l'échantillonnage entre les images de modalités
di�érentes.

Principales tâches développées sous l'environnement MATLAB :
� Filtrage des images.
� Extraction de la géométrie vasculaire par la méthode Level Set.
� Calcul des déformations de la paroi basé sur les images d'IRM dynamiques.
� Écriture des maillages mobiles et quelques opérations sur le maillage natif.
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� Préparation et correction des CL pour les débits d'entrée / sortie.

Nous avons utilisé des �chiers au format ANALYZE pour les manipulations géo-
métriques, les maillages ont été écrits au format *.cas (FLUENT/UNS) et les CL au
format *.txt (Texte).

AMIRA 4.0 et son interface 3D

AMIRA est un système de modélisation et visualisation 3D, développé conjointe-
ment par Konrad-Suze-Zentrum et Visual Concepts GmbH. Il vient du Open Inventor
Toolkit proposé par TGS Template Graphics Software, Inc. Le logiciel Amira 4 est un
produit de Mercury Computer System mis à jour sur sa version 4 en 2006. Il s'agit
d'un système multifonctionnel de visualisation et modélisation de données. Il permet
de manipuler virtuellement tout type de données scienti�ques à partir de domaines
d'applications aussi variés que la médecine, la chimie, la physique ou l'ingénierie.
Son principe général de fonctionnement repose sur la représentation de toute base
de données dans un espace de gestion appelé "object pool", où l'on peut associer
di�érentes opérations. Ce logiciel autorise une représentation numérique �dèle d'une
image y compris en 3 dimensions, avec un outil 3D de navigation et de visualisation
de cette image. Ce logiciel fonctionne sur la base de modules et de données-objets.
Les modules permettent de visualiser les données-objets ou de réaliser des calculs sur
ces données-objets. Une fenêtre représente en tridimensionnel l'objet étudié sur de-
mande, ce qui permet de véri�er en permanence la correspondance des modi�cations
apportées à la réalité anatomique 3-D. La correspondance entre la géométrie discréti-
sée et son volume d'imagerie associé peut être validée visuellement par l'a�chage des
deux modules dans le même espace virtuel. Un exemple de résultat de segmentation
d'un AAA par la méthode level (section 3.3.1) set en 3D est donné à la �gure.3.2 où
une coupe morphologique nous sert de référence pour valider l'extraction de la forme
anantomique.

Les structures en 3D peuvent être représentées par des maillages convenables aux
simulations numériques (CFD), à savor les surfaces triangulaires (éléments �nis) et
les volumes tétraédriques (volumes �nis). Amira propose des méthodes pour générer
de tels maillages à partir des données de segmentation manuelles ou automatiques
(section 3.3).
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Figure 3.2 � Corrélation entre la représentation surfacique d'un anévrisme de l'aorte
abdominale (AAA) avec son volume d'imagerie morphologique. Sert à contrôler le
processus d'extraction de la géométrie vasculaire native

3.2 Filtrage des images
Les images obtenues sont en niveaux de gris et possèdent un rapport signal/bruit

plus ou moins important suivant le type d'acquisition. En e�et, des coupes �nes d'IRM
(< 3mm) ont un rapport signal/bruit plus faible que les coupes plus épaisses (>
5mm). En réalité c'est le volume du voxel d'acquisition qui détermine l'intensité de
signal utile sur le bruit de fond. Il est important d'ôter ce bruit a�n de faciliter
l'opération de segmentation qui sera développée plus loin dans ce manuscrit. L'objectif
des �ltres est d'homogénéiser les niveaux de gris des voxels qui correspondent à la
lumière vasculaire et d'accentuer ceux qui marquent la limite avec la paroi artérielle.
Nous avons à disposition deux �ltres qui ont pour objectif l'amélioration des contours,
un �ltre de di�usion anisotropique basé sur les équations de di�usion, et un �ltre de
�ou sélectif basé sur le rapport signal/bruit. Mais nous avons aussi un �ltre qui a un
autre objectif : le �ltre gaussien part d'un niveau de �ltrage très élevé pour ajuster la
déformation de la paroi par un processus de �ltrage dégressif.

Par la suite, nous allons décrire ces �ltres qui sont utilisés dans la chaîne de
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(a) Gaussienne (b) LMH = 20mm (c) LMH = 10mm (d) LMH = 5mm (e) Image Brute

Figure 3.3 � Exemples du �ltrage gaussien sur une coupe provenante de la segmen-
tation d'un volume d'un fantôme d'anévrisme. Plusieurs niveaux de �ltrage sont ap-
pliqués pour arriver à optimiser la transformation entre deux volumes (section 3.4.2).

traitement.

3.2.1 Filtre Gaussien

Un �ltrage gaussien est appliqué aux volumes d'images avant l'analyse statistique
(section 3.4.2). L'algorithme qui estime les déformations de la paroi par rapport au
volume natif a en e�et besoin de ce pré-traitement pour deux raisons :

� Les données d'imagerie présentent des auto-corrélations spatiales. En e�et, le
signal acquis dans un voxel n'est pas indépendant de celui des voxels voisins.
Rappelons que l'image réelle acquise est assimilable à la convolution d'une image
idéale par une fonction de dispersion ponctuelle liée à la résolution spatiale in-
trinsèque de la méthode d'acquisition. La connaissance de ces auto-corrélations
est nécessaire par exemple pour faire des corrections dans les images. Cepen-
dant, leurs caractéristiques sont di�ciles à estimer et elles ne sont de toute
façon jamais parfaitement connues par les techniques de restauration d'image
(déconvolution). Ici, un �ltrage passe-bas (gaussien) est imposé dont les carac-
téristiques de corrélation spatiale sont, elles, parfaitement connues. Il est utile
dans la recherche d'une déformation optimale par �ltrage dégressif des volumes
natif et cible.

� La déformation spatiale n'est jamais parfaite. L'application d'un �ltrage gaus-
sien a aussi l'intérêt de réduire l'e�et des imperfections locales de déformation
spatiale.
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Gj =
e−

j2

2s2√
2πs2

(3.1)

s =
LMH√
8 ln(2)

(3.2)

Le �ltrage gaussien est réalisé par convolution discrète du volume natif et du volume
cible par un noyau gaussien Gj dont l'amplitude à j unités du centre est dé�nie par
la relation suivante. Où LMH est la largeur en mm à mi-hauteur de la Gaussienne.
Un exemple de �ltrage dégressif est exposé à la �gure 3.3(a).

3.2.2 Filtre de Flou Selectif

L'utilisation de ce �ltre est inspirée des travaux de Soltanian-Zadech et al [57,58].
Ce �ltrage utilise les informations contenues dans les pixels voisins du point considéré.
Il a été développé en 2D et le masque (ensemble des pixels pris en compte) est de
taille M ×M et est appelé G.

Modèle théorique

On obtient l'image �ltrée après convolution de l'image originale par le masque G :

Ifiltre = G
⊗

I (3.3)

Gij =
gij∑M

k=1

∑M
l=1 gkl

(3.4)

Avec i,j les éléments du masque de convolution (lignes, colonnes). Les di�érents coef-
�cients de G sont calculés avec normalisation par l'équation :

Ifiltre = G
⊗

I (3.5)

Où gkl est le poids attribué aux di�érents pixels voisins et avec 0 < gij < 1,
1 ≤ i ≤ M et 1 ≤ j ≤ M . G est donc calculé suivant l'environnement du point
considéré comme dans le �ltre de di�usion anisotropique décrit précédemment. Ce
�ltre tient compte du SD (bruit de l'appareil d'imagerie), la déviation standard ou
l'écart type du signal. En posant S(X,Y ) l'intensité du pixel considéré et S(x, y)

l'intensité des pixels voisins, les coe�cients de pondération du �ltre proviennent des
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équations suivantes :
{

gij(X,Y ) = 1 si |S(X, Y )− S(x, y)| < 2SD

gij(X,Y ) = 1
|S(X,Y )−S(x,y)| si |S(X, Y )− S(x, y)| > 2SD

(3.6)

avec, {
x = X − (M+1

2
− i)

y = Y − (M+1
2
− j)

(3.7)

On utilise un rapport signal/bruit connu de l'appareil d'imagerie (IRM Philips
Intera 1.5T) qui est entre dix et vingt, suivant la résolution spatiale, le nombre d'ac-
quisitions et autres paramètres de la séquence. Ce �ltre permet de �xer un seuil statis-
tique de telle sorte que seuls les pixels qui atteignent ce seuil seront �ltrés. Quand la
variation de l'intensité des pixels contenus dans le �ltre est proche des valeurs de �uc-
tuation du bruit, le poids attribué est maximal et égal à 1 mais si ces variations ne sont
pas du niveau des �uctuations du bruit, et donc proviennent d'un détail important
de l'image, le poids est limité pour conserver cette information locale.

Algorithme

On calcule la nouvelle valeur du point central en chargeant les valeurs des pixels
voisins, leurs di�érents poids (calculés en fonction de l'écart type donné et des di�é-
rences entre le point central et ces voisins) chacun dans une vecteur 1D.

% On remplit la matrice de gradient
mat_gradient = abs(matrice - mat_pt_central);

for num_coeff = 1 : nb_lignes * nb_colonnes
if mat_gradient(num_coeff) < 2 * SD

mat_poids(num_coeff) = 1;
else

mat_poids(num_coeff) = 0; % 1 / mat_gradient(num_coeff);
end

end

% On calcule la matrice resultats
for num_coeff = 1 : nb_lignes * nb_colonnes

mat_resultats(num_coeff) = matrice(num_coeff) * mat_poids(num_coeff);
end
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% Calcul de la somme des elements de la matrice contenant les resultats
somme_mat_resultats = sum(mat_resultats);

% Calcul de la somme des elements de la matrice contenant les poids
somme_mat_poids = sum(mat_poids);

% Détermination de la valeur du point central
point_central = somme_mat_resultats / somme_mat_poids;
point_central = uint16(point_central);

Résultats

Concernant la taille du masque, nous nous sommes basés sur les travaux de D.
Gensanne [59] sur les tissus adipeux et nous avons implémenté un �ltre 9x9. L'exemple
présenté ici illustre l'in�uence du �ltre sur une image de l'aorte thoracique traitée par
Stent-Graft.

(a) Image brute (b) SD=14 (c) SD=20 (d) SD=50

Figure 3.4 � Coupe Sagittale Oblique d'une séquence injectée. Opérations de �ltrage
avec plusieurs niveaux de SD pour le �ltre de �ou sélectif

Les paramètres de séquence de l'image étudiée sont assez bons car l'injection de
produit de contraste lui donne un excellent contraste (Fig.3.4(a)), mais il faut savoir
aussi que la �nesse de ses voxels (0.88× 0.88× 1.6mm3) donne un rapport signal sur
bruit qui est estimé à 14 [59] pour l'appareil d'imagerie en question. Nous pouvons ob-
server les résultats du �ltrage pour SD = 14 (Fig.3.4(b)), ce qui équivaut à une image
théoriquement "non bruitée". Nous sommes allés plus loin dans le �ltrage en forçant
sur le paramètre SD, pour SD = 20 (Fig.3.4(c)) et même SD = 50 (Fig.3.4(d)). Les
résultats sont visiblement intéressants pour le traitement numérique des images. Le
seul inconvénient est que ce �ltre est actuellement fait pour travailler avec des images
2D et un développement vers l'analyse volumique est assez di�cile à implémenter.
Nous l'utilisons alors en mode multicoupes 2D.
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Nous allons voir par la suite un �ltre qui utilise l'information des trois directions
de l'espace pour �ltrer un volume d'imagerie. La possibilité de combiner deux �ltres
nous a paru intéressante. La segmentation des images est très sensible aux problèmes
d'irrégularités de signal entre coupes voisines, surtout quand elles sont épaisses (<
4mm) par rapport à la direction de la coupe (∼ 1mm). Utiliser les deux �ltres nous
donne la possibilité de coupler les fonctionnalités des deux méthodes.

3.2.3 Filtre par di�usion anisotrope
C'est un �ltre que nous avons trouvé approprié pour réduire le bruit et homogé-

néiser les zones de niveaux de gris voisins. Il est décrit par P. Perona et J. Malik pour
le �ltrage des images en 2D [60]. Ce �ltrage s'inscrit dans la lignée des �ltres EPSF
(Edge Preserving Smoothing Filtering), c'est-à-dire que théoriquement il préserve les
contours des objets tout en �ltrant les zones homogènes.

Modèle théorique

L'équation de di�usion de la chaleur est isotrope (3.8a) mais ce �ltre modi�e cette
condition par l'utilisation de l'équation de di�usion anisotrope (3.8b) pour que les
contours ne soient pas traités de la même manière :

δf

δt
= c∆f (3.8a)

δf

δt
= div[h(f, t) · ∇f ] (3.8b)

Ici h(f, t) est une fonction généralement du module de la dérivée de f (signal),
maximale pour une dérivée nulle et décroissante lorsque le gradient croît ; on choisit
généralement deux options :

� Option 1 : favorise les forts contrastes sur les faibles contrastes (3.9a)
� Option 2 : favorise les régions étendues sur les petites régions (3.9b)

h(f, t) = e−
|∇f|2

κ2 (3.9a)

h(f, t) =
1

1 +
(
|∇f |

κ

)2 (3.9b)

Si κ est petit, les petits gradients arrivent à bloquer la conduction. Une grande
valeur réduit l'in�uence des gradients d'intensité sur la conduction.

Ce �ltre, initialement utilisé en 2D, a été développé au CHU de Rangueil pour trai-
ter des volumes d'images représentant des morphologies en 3D. L'algorithme codé en
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langage MATLAB tient compte des 26 voisins du voxel traité. La longueur de son code
source, est compensée par son e�cacité et ses possiblités de parallélisation. En e�et,
l'algorithme itératif utilise des opérations matricielles simples et indépendantes pour
calculer massivement le coe�cient de di�usion (eq.3.9a) ou (eq.3.9b), pour ensuite
l'appliquer massivement aux voxels �ltrés suivant la formule (eq.3.8b).

Algorithme

Figure 3.5 � Calcul du gradient dans la direction y-1

Pour l'implémentation discrète du �ltre, le gradient de l'image est calculé pour
chaque direction en regardant le pixel voisin, ici l'exemple pour les colonnes :

δ

δx
I = I(x + ∆x, y, z)− I(x, y, z) (3.10)

Cette écriture est simpli�ée par la suite :

δ

δx
I(x + ∆x, y, z, t) sera le raccourci pour I(x + ∆x, y, z, t)− I(x, y, z, t) (3.11)

En posant,
c(x + ∆x, y, z, t) · δ

δx
I(x + ∆x, y, z, t) = Ψx+1,y,z,t (3.12)

Nous pouvons dé�nir la contribution du voxel voisin à droite :

c(x + ∆x, y, z, t) = h(I(x + ∆x, y, z), t) (3.13)
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où c est le coe�cient de di�usion et ∆x = 1 voxel.
Ensuite, par analogie, nous pouvons faire la même chose pour les contributions

des voxels à gauche, devant, derrière, en haut, en bas et ainsi tous les 26 voisins. Nous
pouvons alors compléter l'équation avec toutes les contributions :

δ
δt

I(x, y, z, t) = Ψx+1,y,z,t + Ψx−1,y,z,t

+Ψx,y+1,z,t + Ψx,y−1,z,t + Ψx+1,y+1,z,t + Ψx−1,y+1,z,t

+Ψx+1,y−1,z,t + Ψx−1,y−1,z,t + Ψx,y,z+1,t + Ψx,y,z−1,t

+Ψx+1,y,z+1,t + Ψx−1,y,z+1,t + Ψx,y+1,z+1,t + Ψx,y−1,z+1,t

+Ψx+1,y+1,z+1,t + Ψx−1,y+1,z+1,t + Ψx+1,y−1,z+1,t + Ψx−1,y−1,z+1,t

+Ψx+1,y,z−1,t + Ψx−1,y,z−1,t + Ψx,y+1,z−1,t + Ψx,y−1,z−1,t

+Ψx+1,y+1,z−1,t + Ψx−1,y+1,z−1,t + Ψx+1,y−1,z−1,t + Ψx−1,y−1,z−1,t

(3.14)

Le codage se fait par une méthode matricielle pour laquelle MATLAB répond de
façon très e�cace. Pour ce faire, au volume initial on ajoute un voxel dans toutes les
directions de l'espace. Si par exemple nous avons un volume à �ltrer contenant 512×
512×50 voxels, après modi�cation nous aurons un volume de 514×514×52 voxels. Un
exemple en 2D est donné à la Fig.3.5. Le calcul du gradient I(x, y−∆y, z)− I(x, y, z)

revient à soustraire la matrice initiale avec son homologue déplacée de dy. Le code
pour le calcul des gradients se présente �nalement de la façon suivante :

% Construit diffl qui est le même que diff mais
% avec des zeros extra autour de lui.

diffl = zeros(rows+2, cols+2, slices+2);
diffl(2:rows+1, 2:cols+1, 2:slices+1) = diff;

% Calcule les gradients (delta*) dans les directions
% Nord, Sud, Est, Ouest,Haut, Bas, NE, NO, SE etc..

deltaN = diffl(1:rows,2:cols+1,2:slices+1) - diff;
deltaS = diffl(3:rows+2,2:cols+1,2:slices+1) - diff;
deltaE = diffl(2:rows+1,3:cols+2,2:slices+1) - diff;
deltaW = diffl(2:rows+1,1:cols,2:slices+1) - diff;
deltaNE = diffl(1:rows,3:cols+2,2:slices+1) - diff;
deltaNW = diffl(1:rows,1:cols,2:slices+1) - diff;
deltaSE = diffl(3:rows+2,3:cols+2,2:slices+1) - diff;
deltaSW = diffl(3:rows+2,1:cols,2:slices+1) - diff;
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deltaU = diffl(2:rows+1,2:cols+1,1:slices) - diff;
deltaD = diffl(2:rows+1,2:cols+1,3:slices+2) - diff;
deltaUN = diffl(1:rows,2:cols+1,1:slices) - diff;
deltaUS = diffl(3:rows+2,2:cols+1,1:slices) - diff;
deltaUE = diffl(2:rows+1,3:cols+2,1:slices) - diff;
deltaUW = diffl(2:rows+1,1:cols,1:slices) - diff;
deltaUNE = diffl(1:rows,3:cols+2,1:slices) - diff;
deltaUNW = diffl(1:rows,1:cols,1:slices) - diff;
deltaUSE = diffl(3:rows+2,3:cols+2,1:slices) - diff;
deltaUSW = diffl(3:rows+2,1:cols,1:slices) - diff;
deltaDN = diffl(1:rows,2:cols+1,3:slices+2) - diff;
deltaDS = diffl(3:rows+2,2:cols+1,3:slices+2) - diff;
deltaDE = diffl(2:rows+1,3:cols+2,3:slices+2) - diff;
deltaDW = diffl(2:rows+1,1:cols,3:slices+2) - diff;
deltaDNE = diffl(1:rows,3:cols+2,3:slices+2) - diff;
deltaDNW = diffl(1:rows,1:cols,3:slices+2) - diff;
deltaDSE = diffl(3:rows+2,3:cols+2,3:slices+2)- diff;
deltaDSW = diffl(3:rows+2,1:cols,3:slices+2) - diff;

Le coe�cient de di�usion étant calculé à partir des gradients précédents le codage
est simple et rapide. Un bon �ltrage nécessite plusieurs itérations. A chaque itération
l'image sera modi�ée, un coe�cient d'atténuation λ doit être ajouté pour ne pas
perdre le contrôle de l'algorithme. Dans la relation 3.15 les itérations sont identi�ées
par le facteur temps :

It+1 = It + λ

26∑
i=1

ci∇iIt (3.15)

avec I1 le volume image de départ qui est non �ltré.

Résultats

Suivant l'intensité du coe�cient κ et le nombre d'itérations, les résultats peuvent
être très di�érents. Ce qu'il faut garder en tête c'est qu'il ne faut pas détruire l'infor-
mation utile de l'image initiale,tout en essayant de lisser le plus possible les régions
qui sont morphologiquement homogènes, facilitant par la suite le calcul de la segmen-
tation. Ci-dessous, nous présentons les résultats obtenus avec di�érents paramètres
de �ltre sur une image du volume traité.

La �gure 3.6(a) représente une image du volume original, avant le traitement par
�ltrage. Un zoom sur la région des vaisseaux du cou 3.6(b) permet d'observer l'e�et
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(a) Image brute (b) Zoom (c) �ltrage option 1 (d) �ltrage option 2

Figure 3.6 � Coupe Sagittale Oblique d'une séquence injectée. Opérations de �ltrage
avec les deux options du �ltre de di�usion anisotrope

"salt & pepper", ce qui con�rme l'existence d'un bruit de fond dans l'image. La
�gure 3.6(c) illustre le résultat du �ltrage par di�usion anisotrope utilisant l'option
1 (eq.3.9a) et les paramètres suivants : κ = 40, nombre d'itérations=3, λ = 0.06. Le
bruit est fortement diminué et l'image résultat conserve bien les informations "vraies".
La �gure 3.6(d) illustre le résultat du �ltrage par di�usion anisotrope utilisant l'option
2 (eq.3.9b) et les paramètres suivants : κ = 30, nombre d'itérations=3, λ = 0.06. Le
bruit est enlevé mais les structures géométriques sont mieux préservées, la précision de
la segmentation en sera améliorée. C'est l'option qui sera choisie pour la segmentation
par la méthode Level Set(Section 3.3.1).

3.3 Extraction de la géométrie "native"
De nos jours, la segmentation des structures anatomiques est un sujet très impor-

tant en imagerie médicale. En e�et, c'est un problème di�cile à résoudre dans bien
des situations puisque les images sont généralement très bruitées et leur niveau moyen
de signal n'est pas constant, en raison d'une hétérogénéité du champ magnétique et
d'une collecte non linéaire du signal au niveau des antennes (section 2.1). La majorité
des méthodes est basée sur deux grands principes : une séparation par seuils d'inten-
sité observés sur l'histogramme du volume (segmentation par seuillage) ou bien avec
des fonctions "supérieures" qui utilisent les gradients de l'image pour déplacer des
hyper-surfaces fermées. Mais jusqu'à présent, aucune technique véritablement e�cace
et robuste n'a vu le jour, aucune qui puisse être complètement automatique aux yeux
du clinicien.

Dans cette section nous allons exposer deux techniques d'extraction mises à preuve
au Laboratoire sur des volumes d'IRM à e�et angiographique (séquence injectée). La
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méthode Level Set, implémentée sous un algorithme MATLAB 7 et la méthode par
seuils d'intensité, pratiquée dans l'environnement 3D de AMIRA 4.

3.3.1 Méthode de segmentation par Level Set
Les méthodes Level Set, développées par Osher et Sethian en 1988 [61] sont au-

jourd'hui utilisées avec succès dans de nombreux domaines. Quelques applications
sont la reconnaissance des formes en traitement d'images, la robotique, l'optimisa-
tion des trajectoires, la réalisation d'images de synthèse et la mécanique des �uides
numérique. Le principal avantage de l'approche Level Set est de pouvoir représenter
implicitement une interface statique sur un maillage eulérien conventionnel. La plu-
part des applications utilisant cette méthode sont décrites dans un livre édité en 1999
par Cambridge University Press à Berkeley [62]. En imagerie médicale, la méthode
Level Set est très répandue et l'on retrouve plusieurs applications combinant l'IRM,
la mécanique des �uides numérique et la méthode Level Set. Mais elles sont encore
di�cilement applicables en clinique [63�66].

Dans ce qui va suivre, je vais exposer le principe de la méthode Level Set et de
son implémentation dans un algorithme MATLAB codé au CHU de Rangueil pendant
mon travail de thèse. Dans une deuxième partie j'exposerai les résultats obtenus sur
quelques exemples concrets d'extraction de géométries vasculaires.

Méthode Level Set et Algorithme

La méthode standard de segmentation bouge des marqueurs sur une courbe, tan-
dis que la méthode Level Set crée un lien entre l'évolution de la courbe et les lois
de conservation de l'énergie en physique. Nous allons nous intéresser au principe et
aux équations de la méthode level set rapide [67]. L'équation pour la propagation
d'un front avec une vitesse F , fonction de la courbure C, est mise en relation avec
une loi hyperbolique de conservation pour la propagation de ce front. L'idée centrale
est de suivre l'évolution d'une fonction φ de distance pour laquelle ses valeurs zero
correspondent toujours à la position du front propagé (zero-distance)(Fig.3.7). Le dé-
placement de cette fonction d'évolution est déterminé par une équation di�érentielle
partielle d'un ordre supérieur qui autorise des bords tranchants, des coins aigus et des
changements de topologie dans l'ensemble des zéros qui décrivent l'interface.

Cette approche générale attire un grand nombre d'applications à trois dimensions,
comme c'est le cas des problèmes qui sont sensibles à la courbure (tension de sur-
face), ou bien ceux qui subissent des changements complexes de topologie. Pour une
interface à une dimension se déplaçant dans un espace à deux dimensions (image 2D),
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Figure 3.7 � Fonction signée de distance φ dé�nie pour un rectangle.

l'algorithme Level Set est une méthode qui consomme 0(n2) par pas de temps, où n

est le nombre de points dans l'espace 2D (nombre de pixels de l'image). C'est le point
coûteux de la méthode. Et si nous cherchons à résoudre un problème à trois dimen-
sions, alors ça devient très coûteux pour le calculateur avec 0(n3) opérations par pas
de temps. Pour l'exemple, un volume d'image peut faire 512 × 512 × 50 = 13107200

calculs par pas de temps !
Mais une solution pour accélérer le calcul existe déjà et consiste à utiliser unique-

ment les points qui sont près de l'interface. Cette technique appelée Narrow Band
(NB) permet de faire face au grand nombre de données présentes dans un volume 3D,
tout en gardant les fonctionnalités de la méthode initiale. L'algorithme itératif fait
alors les étapes suivantes :

Avec une courbe initiale,
� (1) l'algorithme calcule les distances eulériennes signées sur le "tube", de part

et d'autre de la courbe d'interface. Intérieur négatif, extérieur positif.
� (2) l'algorithme met à jour la matrice du domaine et fait évoluer φ dans le

"tube".
� (3) si la courbe est près du bord du domaine, l'algorithme ré-initialise la surface

en passant par (1) et refait un nouveau maillage rectangulaire pour continuer
les calculs (Fig.3.8).

� (4) sinon, il va sur (2).
Si on dé�nit γ0 comme le front initial fermée et φ(x, t), xεR2 une fonction sca-
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Figure 3.8 � Fonction signée de distance φ dé�nie pour une zone (NB) proche à
l'interface.

laire telle que au temps t, l'ensemble de niveau-zéro de φ(x, t) est la courbe γt. En-
suite les distances eulériennes entre la courbe γ0 et tout point de φ sont dé�nies par
φ(x, 0) = ±d(x). Maintenant si on considère le déplacement vers un niveau dé�ni
par φ(x(t), t) = C, avec x(t) la trajectoire de la particule, nous pouvons écrire que sa
vitesse instantanée dans la direction normale au front de propagation est donnée par
la fonction de vitesse F :

δ(x)

δ(t)
· n = F (3.16)

n = − ∇φ

|∇φ| (3.17)

Naturellement, si l'algorithme se base uniquement sur la courbure du front pour dé�nir
la vitesse de ce dernier, notre interface ne va pas s'arrêter au niveau de la paroi
vasculaire. Si nous voulons trouver la position de la paroi, nous devons alors intégrer le
gradient du volume d'imagerie (gradients de niveaux de gris en 3D) dans F. La vitesse
de propagation sera donc fonction de l'inverse du gradient, ainsi, à fort gradient, la
vitesse sera nulle et le front s'arrêtera. Pour des problèmes d'instabilité, un gradient
d'ordre 2 est aussi intégré dans l'expression de la vitesse. Il sert à piéger le front au
niveau de la paroi et contrôle les débordements.

La forme générale de l'équation d'ensemble de niveaux de Sethian correspond à la
relation (3.18). Si nous faisons intervenir les gradients de l'image et le terme attractif
(gradient d'ordre 2) nous avons la relation (3.20). Le terme de courbure est représenté
par la relation (3.19).

{
φt − F |∇φ| = 0

φ(x, t = 0) = ±d(x)
(3.18)
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k =
φyyφ

2
x − 2φxφyφxy + φxxφ

2
y

(φ2
x + φ2

y)
3/2

(3.19)

Finalement, φ est solution de l'équation di�érentielle partielle (3.20) avec la condi-
tion φ(x, t = 0) = ±d(x) sur les distances.

δφ

δt
+ kI(1− εk)︸ ︷︷ ︸

V itesse du front

|∇φ| − β∇P︸ ︷︷ ︸
Terme attractif

·∇φ = 0 (3.20)

Avec kI(1 − εk) la vitesse de propagation du front, kI fonction des gradients du
volume d'imagerie et k la courbure moyenne de poids ε. Le terme β∇P correspond
au terme attractif où P est fonction du gradient d'ordre deux de poids β.

Résultats 3D

En pratique, la mise en place de l'algorithme de segmentation demande beaucoup
de ressources mémoire. La taille des multiples volumes image est importante : matrice
512× 512× 50 voxels ; avec un nombre d'images fonction de l'épaisseur de coupe, la
mémoire vive d'un ordinateur de bureau est vite saturée. Plusieurs solutions sont donc
envisagées pour remédier à ce problème :

� Dé�nition d'une bande de calcul autour du front (Fig.3.8).
� Diminution de la taille de la matrice (Fig.3.9).
Dans une image acquise, beaucoup d'informations sont inutiles autour du volume

à explorer. Il faut donc découper le volume à travers la sélection d'une région d'intérêt.
Par exemple n'en garder que l'aorte abdominale si l'objectif est l'étude du comporte-
ment du �ux sanguin et de sa paroi au niveau d'un AAA. Cette simpli�cation peut
être faite sous MATLAB (Fig.3.9(a)) avant l'opération de �ltrage (gain de temps) ou
bien sous AMIRA (Fig.3.9(b)). Le volume obtenu sera soumis au traitement d'extrac-
tion de la géométrie native et représente une base morphologique, pour le premier
maillage statique et ses homologues dynamiques. Alors pour être cohérent en termes
de centrage et taille des images, nous verrons à la section (3.4) que cette opération de
simpli�cation sera identique et automatique pour les volumes dynamiques.

Pour diminuer la taille de la matrice, nous pouvons encore partager le volume
image en plusieurs sous-volumes. La segmentation peut-être lancée en parallèle (à
partir de plusieurs points de départ) sur chacun d'entre eux. Les fronts se propagent
et se retrouvent aux frontières pour faire un seul volume.

Les premiers tests ont été élaborés sur des formes simples acquises dans des condi-
tions "idéales", telle une bouteille remplie d'un mélange eau et liquide de contraste
(iode). Comme il y a un grand nombre d'images (près de 350 coupes au scanner), il
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(a) Matlab (b) Amira

Figure 3.9 � Coupe sagittale sur un AAA, simpli�cation du volume avec les in-
terfaces Matlab et Amira. L'opération de �ltrage se fait automatiquement après la
simpli�cation avec MATLAB

est nécessaire de partager le volume en plusieurs petits volumes et de les segmenter
bout à bout. L'algorithme e�ectue sa tâche. Le front se propage sans problème dans
les coupes �nes (environ 1 mm d'épaisseur) et le contraste est excellent. Il n'y a pas de
problèmes d'arrêt du front. La forme de la bouteille est retrouvée aisément (Fig.3.10).
Le premier résultat est mis en forme sous Matlab grâce à la fonction "isosurface", on
ne voit que le haut de la bouteille et on peut remarquer la présence de bulles d'air sur
le côté (la bouteille était couchée et remplie d'eau lors de l'acquisition des images).

Un deuxième résultat est obtenu sur un fantôme d'anévrisme de l'aorte thoracique
(Fig.3.11(a)). Pour cette expérimentation nous avons utilisé un montage à écoulement
pulsé grâce à un ventricule de prothèse de Thoratec. Nous avons directement obtenu
les images dynamiques (20 phases) avec une séquence IRM du type balanced-SSFP
(Fig.3.11(b)). Étant donné que les images étaient de bonne qualité, nous avons fait
plusieurs tests à di�érents moments du cycle cardiaque, ce qui nous a permis de
reconstruire la géométrie dynamique pour ce fantôme (Fig.3.11(c)).

3.3.2 Méthode de segmentation par seuillage et proche voisin

Les travaux réalisés par deux étudiants en médecine (un en 4ième année et l'autre,
interne en chirurgie vasculaire) dans le cadre d'unités d'enseignement, ont été l'occa-
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Figure 3.10 � Premier résultat par la méthode Level Set sur une bouteille couchée
remplie d'eau, a�chage du volume avec l'interface de MATLAB

sion d'évaluer les techniques d'extraction basées sur deux méthodes. La méthode Level
Set (automatique mais lente) que nous venons de voir et la méthode par seuillage et
proche voisin (plus manuelle mais rapide). L'application de la méthode de �ltrage et
d'extraction des géométries vasculaires a été bien intégrée par les deux étudiants. Mais
ils se sont familiarisés beaucoup plus vite avec AMIRA qui a une interface intuitive
en 3D. Les images provenant de séquences à e�et angiographique (Section 2.3(a)) ont
été importées au format ANALYZE avec MRIcro (Sec.3.1.2) pour être ensuite �ltrées
avec MATLAB et traitées dans l'interface AMIRA 4. Ce travail a eu lieu au Labo-
ratoire d'Imagerie Interventionnelle Vasculaire du Service du Prof. H. Rousseau, au
CHU de Rangueil.

Aucune di�culté pour la prise en main du logiciel. Pour ce travail nous avons utilisé
une méthode de segmentation de l'histogramme du volume, combinée à une contrainte
de connectivité entre les voxels voisins. A travers une interface 3D, l'utilisateur a pu
sélectionner un seuil sur l'histogramme associé à l'étude. En général, pour ce type de
séquences, l'histogramme est divisé en deux pics très nets, alors le placement du seuil
est assez facile. Ensuite, tout le travail consiste à véri�er et corriger les voxels qui ont
été pris comme étant à l'intérieur de la lumière artérielle. L'interface AMIRA permet
aussi de bien dé�nir les limites de la zone à explorer. Une fois dé�nis, le programme
AMIRA réalisera une extraction de la surface par dessus ces voxels, et ceci par une
méthode de triangulation sur la surface. Le rôle du stagiaire était d'arriver à cette
reconstruction de surface en accord avec les images IRM et tout autre matériel à
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(a) fantôme d'AAT (b) Images b-SSFP (c) Extraction Level Set multi phases

Figure 3.11 � Résultats d'extraction par la méthode Level Set à partir d'une séquence
dynamique b-SSFP sur un fantôme d'AAT. A�chage avec l'interface AMIRA 4

disposition. En cas de doute, certains patients avaient d'autres types d'examens, tels
qu'un scanner ou une angiographie.

Exemple d'une dissection de l'aorte

Cette pathologie a été analysée grâce à l'outil informatique. L'aorte était celle
d'un patient sou�rant d'une pathologie vasculaire complexe : il avait développé une
dissection aortique dont le traitement avait été médical 2 années plus tôt. Aucun geste
thérapeutique n'ayant été réalisé, l'aorte comportait au lieu d'une seule lumière, un
vrai et un faux chenal. Le contrôle évolutif avait permis d'objectiver la survenue d'un
anévrisme sacciforme de l'aorte au niveau de la crosse. L'attitude médicale a consisté
en la pose d'un Stent-Graft localisée au site de l'anévrisme.

Pour l'extraction de la géométrie avant la mise en place du Stent-Graft, une sé-
quence IRM à e�et angiographique a permis d'identi�er le vrai et le faux chenal de la
dissection, ainsi que l'anévrisme sacciforme développé au niveau de l'arche aortique.
Nous avons décidé de garder l'aorte dans toute sa longueur pour observer d'un côté
les portes d'entrée et de réentrée de la dissection chronique, et de l'autre, l'anévrisme
au niveau de l'arche, raison de cet examen diagnostique avec produit de contraste.

Pour ce dossier, il a été demandé de préparer plusieurs reconstructions.
� une première avec la morphologie réaliste,
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� la deuxième avec quelques simpli�cations (collatérales),
� la troisième avec l'exclusion virtuelle du sac anévrismal
� et la quatrième avec la fermeture virtuelle d'une porte d'entrée au niveau de la

dissection.

(a) Gestions des objets (b) Editeur de segmentation

Figure 3.12 � Gestion des objets dans le "pool" et Interface de l'éditeur de segmen-
tation dans AMIRA 4. Segmentation par seuillage de l'histogramme et contrainte de
voxels voisins

A travers les fenêtres de l'éditeur de segmentation (Fig.3.12(b)), les images sont
analysées et les structures anatomiques sont identi�ées a�n de décider de la démarche
à suivre. L'histogramme donne un point de départ car il choisit des voxels qui sont
au dessus du seuil. La contrainte des voxels voisins impose que tous les voxels ayant
une intensité supérieure au seuil et étant connectés au premier voxel sélectionné, sont
dans la lumière artérielle. Ceci permet d'exclure certaines zones comme le c÷ur, et
quelques collatérales, en e�açant leur connexion. La �gure 3.14(a) et 3.14(b) illustrent
l'aorte avec ses principales collatérales, tandis que la �gure 3.14(c) et 3.14(d) montre
déjà une simpli�cation. Ces manipulations sont nécessaires pour la préparation du
maillage destiné aux calculs CFD. L'entrée et les sorties seront par la suite des "patch"
bien dé�nis avec des CL hémodynamiques. Ils doivent correspondre à la position des
coupes de vélocimétrie par contraste de phase e�ectuées par IRM. Actuellement il
est très di�cile de faire des mesures de �ux assez précises au niveau des coronaires,
du tronc c÷liaque et des artères intercostales. Alors elles sont naturellement exclues
virtuellement, sachant que la perte de �ux par ces collatérales n'est pas grande face
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au volume d'ejection systolique. Toutes les décisions sont basées sur d'autres examens
s'il y en a, tel que l'angiographie ou le scanner, la �gure 3.3.2, montre des images de
scanner centrées sur une porte d'entrée d'une dissection aortique.

Figure 3.13 � Images scanner suivant di�érentes orientations sur une porte d'entrée
d'une dissection aortique, reconstruction MRP

D'autres exclusions virtuelles ont été possibles, la �gure 3.15(a) illustre une sé-
lection de voxels à e�acer lors de l'exclusion de l'AAT (Fig.3.15(b). La �gure 3.15(d)
expose la possibilité de fermer virtuellement une porte d'entrée dans une dissection de
l'aorte. A partir de ces reconstructions surfaciques, des maillages statiques décrivant
chaque cas peuvent être créés dans la même interface.

3.4 Déplacement de la géométrie
Dans le chapitre précédent nous avons présenté les di�cultés à obtenir des acqui-

sitions dynamiques de bonne qualité au niveau de l'aorte thoracique. Cette di�culté
ne se présente pas au niveau de la bifurcation carotidienne, car l'accès est plus facile,
le patient n'a pas besoin de garder des apnées successives et parce que l'antenne Sy-
nergy Head-Neck a un excellent rapport signal sur bruit. Les antennes utilisées, avec
les paramètres de séquence décrits à la section 2.2.3 pour les explorations cardiaques,
ne permettent pas actuellement d'obtenir des images morphologiques à la fois bien
résolues et dynamiques. Nous avons vu qu'il était possible de coupler les informations
de deux séquences pour en tirer le meilleur pro�t en résolution spatiale (séquence
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(a) Initiale devant (b) Initiale derrière (c) Simpli�cation (d) Derrière

Figure 3.14 � Première reconstruction et simpli�cation par l'exclusion des principales
collatérales

à e�et angiographique) et temporelle (séquence SSFP dynamique). Finalement, les
techniques d'extraction (automatiques ou manuelles) sont capables de passer d'un
volume morphologique de bonne qualité à une reconstruction de surface des formes
anatomiques.

Dans cette partie de mon travail je vais présenter la méthode qui permet d'animer
le mouvement de ces formes anatomiques mais qui peut aussi bien animer tout autre
objet qui soit placé dans un champ de déformation qui sera estimée à partir des images
dynamiques à basse résolution spatiale. Nous sommes ici face à une technique hybride
qui présente des avantages énormes pour la mécanique des �uides numériques. Ces
avantages seront développés dans le chapitre suivant.

3.4.1 Principe de déformation

Une déformation est une opération qui déplace un objet dans son espace vers une
nouvelle position de cet espace. Une déformation peut être linéaire (homothétie) ou
bien non-linéaire (à chaque point lui correspond un vecteur de déplacement di�érent
et indépendant). Nous avons décidé de ne pas utiliser les lois de comportement pour la
paroi décrites dans la littérature car nous estimons qu'il existe un risque très grand de
faire des erreurs sur son comportement biomécanique (rhéologie). Face aux structures
très variées comme l'os, les parois malades (athérosclérose, anévrisme) et les organes
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(a) Identi�cation virtuelle (b) Exclusion de l'AAT (c) Diss 2 portes (d) Diss 1 porte

Figure 3.15 � Manipulations virtuelles, exclusion numérique de l'anévrisme et fer-
meture numérique d'une porte d'entrée pour la dissection aortique

environnants, nous avons opté pour imposer sa position à tout instant.
Pour partir d'une géométrie statique de la paroi et reconstruire l'évolution de cette

paroi au cours d'un cycle cardiaque, nous devons alors imposer à chaque point de cette
paroi et pour chaque phase cardiaque, un vecteur de déplacement indépendant. Les
avantages de cette approche sont bien établis par rapport à l'extraction de plusieurs
géométries, avec leurs reconstruction de surface indépendante :

� Une seule segmentation à faire, au lieu d'avoir à faire une par phase cardiaque
(∼ 20).

� Une cohérence topologique intrinsèque, par le principe de déformer la même
structure, au lieu de travailler avec des structures non conformes les unes avec
les autres. C'est l'avantage principal pour les calculs CFD à base de formulations
ALE (Sec.4.1.3).

Le volume d'images dynamiques est un ensemble de volumes statiques acquis à
des instants di�érents et qui donnent l'impression d'un e�et ciné. Chaque volume est
identi�é sur le cycle cardiaque grâce au temps d'acquisition après l'onde R de l'ECG.
Le cycle cardiaque est segmenté en 20 phases dont une seule correspond de très près
au délai de lancement de l'acquisition statique (séquence injectée). Nous retrouvons
alors une correspondance temporelle entre les deux séquences. Néanmoins la corres-
pondance géométrique doit être satisfaite pour éviter de faire des erreurs pendant
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l'application du champ de déformation. Ce dernier est estimé de façon statistique
entre l'information contenue dans une phase appelée "source" et une phase appelée
"cible". La phase "source" sera toujours celle qui correspond au même délai après
l'onde R que pour la séquence statique (séquence injectée). L'estimation d'un champ
de déformation pour une phase se fait donc entre deux "volumes phase". L'aligne-
ment de tous les champs de déformation permet de reconstituer l'évolution du champ
spatial dans le temps.

3.4.2 Méthode de déformations non-linéaires
Le programme de départ est une boîte à outils basée sur des algorithmes de pro-

babilité (bayessiens). Spéci�quement conçu pour faire des tests statistiques sur des
hypothèses d'activation cérébrale, SPM (Statistical Parametric Mapping, K. Friston
et J. Ashburner) est développé par les membres et collaborateurs du Wellcome De-
partment of Imaging Neuroscience (UK, http ://www.�l.ion.ucl.ac.uk/spm/). Mais si
nous utilisons quelques fonctionnalités de ce programme, nous n'allons pas opter pour
l'approche statistique, nous allons plutôt voir les déformations comme un problème
d'"optimisation".

Principe d'optimisation

Concrètement, l'approche "optimisation" est beaucoup plus naturelle. Nous cher-
chons à trouver le meilleur compromis entre transformation e�cace par la fonc-
tion F2 (eq.3.21b) et transformation simple par la fonction F1 (Jacobien proche de
1)(eq.3.21a). L'optimisation est retrouvée en minimisant une combinaison linéaire de
F1 et F2 (eq.3.21c).

F1 =

∫

Ω

(|J |+ |J |−1 − 2
)
dΩ (3.21a)

F2 ∝
∫

Ω

[Isource(x)− Icible(T (x))]2dΩ (3.21b)

F = λF1 + µF2 (3.21c)

L'optimisation d'une transformation idéale est un travail itératif pendant lequel le
domaine de calcul (le champ de déformation) peut aller dans les mauvaises solutions
(minima locaux). Il faut le voir comme si on devait se rendre quelque part sans être
sur de connaître le bon chemin. Il y a une in�nité de chemins mais seuls quelques uns
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sont vraiment optimum. Il peut aussi nous arriver de tomber dans une impasse et de
se retrouver tout prêt de la destination voulue mais de ne pas y être parvenu. Les
paramètres qui décrivent ce problème d'optimisation sont alors les suivants :

� La solution n'est pas unique
� La solution doit être bijective.
� La transformation est non linéaire, en général elle est représentée par un champ

vectoriel de déformation.
� Un algorithme existe pour l'analyse statistique des images cerébrales. Il nous

sera utile pour trouver la bonne solution.
� La contrainte sur le Jacobien n'est pas su�sante. Il faut éviter l'écrasement des

mailles car elles peuvent entraîner des désaccords numériques lors des calculs en
MFN. L'utilisation d'un �ltrage dégressif (gaussien) limite ce problème.

Pour obtenir une transformation T idéale, le processus itératif cherche à maintenir
le déterminant du Jacobien |J | de T le plus proche possible de l'unité. F1 et F2 sont
obtenues numériquement dans un système de mailles aux éléments �nis (champ de
déformation). Leur gradients par rapport à T (xi) sont obtenus par di�erences �nies.

Un simple algorithme de descente est alors utilisé :

T k+1 = T k − ε∇F (3.22a)

ε : |J |k+1 > 0 (3.22b)

Si T est idéale, le volume source transformé s'ajuste parfaitement au volume cible.
L'algorithme statistique analyse la variance obtenue entre les deux et donne une infor-
mation pour ajuster au mieux les n÷uds du champ de déformation. La combinaison
de la transformation T et de la transformation inverse T−1 est égale à l'identité si T

est idéale. Ce qui veut dire qu'un volume transformé avec T puis avec T−1 correspond
"exactement" au volume de départ, sinon, T n'est pas la solution idéale. Théorique-
ment ceci est vrai sur les équations mais dans la pratique, les erreurs d'interpolation
inhérents aux techniques discrètes, ne permettent pas de retrouver exactement le point
de départ.

Algorithme

Le processus d'optimisation se déroule par une suite d'algorithmes que j'ai déve-
loppées pendant mon travail de thèse. Je me suis inspiré des travaux de J.Ashburner
[68, 69] et j'ai crée un code qui re-utilise certaines interfaces et routines mex-�les
(codées en c) disponibles dans la toolbox de SPM.
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Le nouveau code a été dédié à estimer les déformations de la paroi vasculaire entre
la phase native et les autres phases cardiaques (Fig.4.1). Ceci revenait à estimer les
déformations de l'espace dans une région d'intérêt. L'algorithme a été organisé en
modules pour avoir un accès facile aux résultats intermédiaires et pouvoir développer
indépendamment chaque partie du code source.

Nous avons dé�ni les tâches suivantes, qui sont en pratique chaque partie de l'algo-
rithme général. Elles sont constituées de contrôles _ui (User Interface) pour faciliter
l'échange entre l'utilisateur et le programme :

� makeroi_ui a deux fonctions très simples. Il permet de couper le volume brut
pour en garder que la région d'intérêt et permet de fabriquer un masque sur les
zones d'entré et sortie de �ux. Ceci annule l'information du signal et ne pro-
voque pas de déformation. (Utile pour les "patchs" d'entrée et sortie lors d'un
calcul CFD). C'est une façon de �xer les structures des zones sélectionnées. Les
deux opérations se font dans une fenêtre active et les coordonnées des points re-
pères sont sauvegardés pour éviter de refaire la même manipulation pour chaque
phase.

� multi�ltre_ui permet d'enlever le bruit de fond ; il se sert du �ltre de �ou
selectif avec un SD = 14. Il se sert du �ltre de di�usion anisotropique en 3D
pour rendre homogènes les régions qui correspondent à la lumière vasculaire.
Ces tâches sont répétées sur tous les volumes (les phases) sélectionnés.

� multi_nldf_ui lance le processus itératif qui détermine le champ de défor-
mation non linéaire entre le volume natif et les autres phases cardiaques. C'est
une boucle qui permet de combiner les paramètres de �ltrage gaussien (LMH,
Fig.3.3(b)) et de régularisation avec des valeurs dégressives, a�n de trouver le
minimum général pour la valeur résiduelle, signe d'une bonne transformation.

� multidef_ui calcule les nouvelles coordonnées des points qui ont été chargés
pour la déformation. Elle utilise le champ de déformation pour re-écrire les
nouvelles positions sans changer la topologie de l'objet.

Les modules avec le pre�xe multi* ont été programmés avec l'intention de couvrir
toutes les phases du cycle cardiaque. C'est alors qu'à partir de la phase de référence
initiale appelée "native", l'algorithme va estimer toutes les autres phases cardiaques
suivant la logique décrite à la �gure 3.4.2. La construction de tous les maillages se fera
donc à partir du premier maillage. A�n d'intégrer la référence temporelle, l'ensemble
de tous les maillages sera organisé suivant le numéro de la phase cardiaque à laquelle
chacun est associé. Nous verrons par la suite à la section 4.1.3 que l'intitulé "native"
change de principe d'utilisation dans le déroulement du calcul CFD.

Pour chaque paire de volumes analysés, notre algorithme donne à la sortie :
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Figure 3.16 � Logique de construction des maillages synchronisés sur le cycle car-
diaque à partir du maillage natif et les transformations T.

� Un �chier contenant le champ de déformation (Fig.3.21(d)).
� Un �chier *.txt contenant les nouvelles coordonnées des points demandés en

entrée.
� Un graphique avec l'évolution de la variance résiduelle obtenue au cours du

processus itératif (Fig.3.19(f)).
Il est important de retrouver une organisation homogène des mailles dans le nou-

veau champ car l'écrasement (mailles très petites à côté des grandes) est une cause
d'erreur dans la construction du nouveau maillage pour les CFD. Il existe donc un
intérêt à partir avec une valeur de LMH équivalente à 10 fois la résolution de l'image
(en mm).

Probabilité de trouver la "bonne" déformation

Les images sont recalées en estimant un ensemble de paramètres qui maximise
la probabilité d'avoir obtenu une transforation idéale. Ceci implique de commencer
par un ensemble d'évaluations de départ, et de faire de petits ajustements de sorte
à faire augmenter le potentiel de probabilité à la �n de la boucle itérative. Dans
chaque itération, les positions des points de contrôle (noeuds) sont mis à jour in
situ, en balayant séquentiellement le volume cible. Lors d'une itération de recalage
tridimensionnel, la boucle peut fonctionner du bas vers le haut, postérieur vers le
devant, et de la gauche vers la droite. Dans la prochaine itération, l'ordre de la mise
à jour est renversé (haut vers le bas, antérieur vers le postérieur, et de la droite vers
la gauche). Cette séquence alternative est continuée jusqu'à ce qu'il n'y ait plus une
réduction signi�cative de la pente du potentiel de probabilité, ou pour un nombre
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�ni d'itérations. Chaque itération de l'optimisation implique de déterminer le taux de
changement du potentiel de probabilité par rapport aux changements minuscules de
chaque élément de T . Pour la nième itération, ε est choisi su�samment petit pour
satisfaire la condition 3.22b.

(a) Évaluation bidimensionel (b) Division en tétraèdres

Figure 3.17 � Évaluation du déplacement des n÷ud sur le maillage du champ de
déformation. Évaluations pour un cas 2d et sous divisions en tétraèdres pour l'espace
entre huit centres (sphères) de voxels dans le volume.

Le taux de changement est estimé à chaque boucle de programme. Lors de la
mise à jour, chaque noeud est déplacé le long de la direction qui diminue le plus
rapidement possible le potentiel de probabilité à travers la relation 3.22a (méthode de
descente de gradient). Pour le recalage bidimensionnel, ∇F dépend des changements
de la matrice du Jacobien des six triangles adjacents représentés sur le schéma de
la �gure 3.17(a). Puisque les mathématiques de calcul de ces dérivés partielles sont
algébriquement denses, un sous-programme en C (mex �le) est utilisé sur la base de
la toolbox de SPM. Pour le cas tridimensionnel, le déplacement du noeud dans le
maillage va in�uencer les matrices du Jacobien des tetrahèdres qui ont un sommet à
ce noeud (Fig.3.17(b)). Si un noeud est déplacé de façon exagérée, alors le déterminant
d'une ou plusieurs des matrices du Jacobien lié à un triangle ou à un tétraèdre voisin
peut devenir négatif. Ceci impliquerait une violation de la contrainte linéaire dans le
tracé (puisque le tetrahèdre voisin occuperait le même volume). La tentative initiale
déplace le noeud d'une petite distance. Si l'un des déterminant devient négatif, alors
la valeur de ε est réduite de moitié et une autre tentative est faite pour déplacer le
noeud d'une distance plus petite de son emplacement original. Ceci continue pour le
noeud jusqu'à ce que les contraintes soient satisfaites. Un procédé semblable est alors
répété par lequel la valeur de ε est divisé en deux jusqu'à ce que le nouveau résidu
soit moins que ou égal à la valeur précédente. En incorporant ce procédé, le résidu
n'augmentera jamais lors du déplacement du noeud, assurant ainsi que le potentiel de
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probabilité d'avoir trouvé la "bonne" déformation augmentera avec chaque itération.

Inverser un champ de déformation

Á la �n des itérations du module nltf_ui, il est nécessaire de calculer l'inverse du
champ de déformation. Deux raisons principales pour cette action :

� La qualité du champ de déformation obtenu est estimée par l'opération Id =

T ×T−1. La régularité du maillage dans Id est une bonne indication du résultat
obtenu.

� Pour échantilloner les nouvelles coordonnées des n÷uds, il est nécessaire de
passer par l'inverse de la transformation. Ceci parce que la représentation du
nouveau volume doit être transférée sur le même espace que le point initial, dans
l'espace euclidien de départ.

Exemple 3D avec un Cas test : Modèle "dalle Carrée"/ "dalle Ronde"

Pour exposer la méthode avec un exemple académique, nous avons choisi d'obte-
nir la transformation entre deux volumes d'images représentant respectivement une
"dalle carrée" et une "dalle ronde" (Fig.3.18(a) et Fig.3.18(b)). L'algorithme �ltre les
volumes avec un �ltre gaussien pour retrouver progressivement la transformation T à
travers l'optimisation de leur Jacobien (Fig.3.18(c)). La �gure 3.18(e) montre l'allure
des mailles du champ de déformation avec une résolution équivalente à 1

2
d'un voxel

dans le volume image de référence. Pour éviter les problèmes d'interpolation lors de
l'écriture des nouvelles coordonnées, les mailles peuvent être réduites à 1

3
de la ré-

solution d'origine (Fig.3.19(b)). La dalle "native" (Fig.3.19(c)) se déforme vers son
nouvel espace sous forme d'un nouveau maillage avec la même topologie de référence
(connectivité)(Fig.3.19(d)), seul les coordonnées des n÷uds ont été modi�ées. Mais
l'opération inverse partant du nouveau maillage vers la "source" ne permet pas d'ob-
tenir exactement la même "dalle" d'origine (Fig.3.19(d)). Des erreurs résiduelles sont
encore présentes et la transformation (Fig.3.19(f)). Hormis ces problèmes d'optimisa-
tion, ce cas test nous a permis de démonter que la méthode était capable d'appliquer
un champ de déformation vectoriel (non-linéaire) aux coordonnées d'un maillage "na-
tif".

Exemple 3D avec un modèle de fantôme d'anévrisme

Une expérience IRM sur un fantôme d'anévrisme à paroi déformable nous a permis
d'utiliser les informations d'une séquence dynamique b-SSFP multi-shot pour animer
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(a) Volume source �ltré (b) Volume cible �ltré

(c) Jacobien (d) Champ de T à 1
2

(e) Champ de T−1 à 1
2 (f) Champ Id = T × T−1 à 1

2

Figure 3.18 � Cas test sur deux volumes images. T correspond à la transformation
"idéale" entre le volume "source" et le volume "cible", quelques erreurs sont retrouvées
dans la matrice identité Id.
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(a) Champ de T à 1
3 (b) Champ de T−1 à 1

3

(c) Maillage natif (source) (d) Maillage déformé

(e) Maillage avec T × T−1 (f) Evolution de la valeur résiduelle

Figure 3.19 � Cas test, champ de T et T−1 avec une meilleure résolution spatiale
(1

3
). Déformation du maillage natif vers son nouveau champ à travers T . Le retour en

arrière ne donne pas exactement le même maillage de départ par erreur d'interpolation
et d'optimisation, la valeur résiduelle n'est pas nulle à la �n du processus itératif
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un maillage "natif" vers ses homologues, au cours d'un cycle de pulsation. Nous al-
lons décrire la partie qui concerne uniquement les déformations du maillage natif à
partir des volumes images. La description du montage et ses applications CFD seront
présentées au chapitre suivant.

La géométrie est obtenue avec la méthode level set en 3D (Fig.3.21(c)) sur un
volume d'imagerie dynamique centré sur l'anévrisme du fantôme correspondant à
la phase diastolique (Fig.3.21(a)). Le volume est discrétisé avec AMIRA 4 vers un
maillage de surface contenant 4360 faces triangulaires. Pour corriger les défauts aux
bords des "patchs" d'entrée et sortie nous avons utilisé une combinaison entre un
algorithme MATLAB et le programme AMIRA 4. Après avoir identi�é les di�érentes
zones (entrée, sortie et mur) sur le maillage de surface, un maillage volumique est
réalisé avec AMIRA 4. Ce maillage appelé "natif" est constitué de 7455 n÷uds et
36473 tétraèdres (Fig.3.21(e)).

A�n d'illustrer les résultats d'une transformation entre phase "diastolique" et
phase "systolique", nous avons sélectionné un deuxième volume à l'opposé du cycle
de pulsation (Fig.3.21(b)). La transformation nécessaire entre les deux volumes est
optimisée après 200 itérations. Le nouveau maillage est écrit avec la même connecti-
vité et sa correspondance spatiale est validée visuellement sur des coupes d'imagerie à
travers l'interface graphique d'AMIRA (Fig.3.21(f)). De la même façon nous pouvons
faire la même opération pour chaque phase du cycle de pulsation.

Nous avons eu des problèmes après avoir estimé la transformation pour une phase
en particulier, car, à cause des artéfacts de �ux, le �ltrage n'arrive pas a enlever
les irrégularités du signal à l'intérieur de la lumière vasculaire. Ce phénomène en-
traîne des conséquences sur le champ de déformation et donc sur les déplacements
des n÷uds dans un maillage. Pour cette raison, il est vivement conseillé de lancer des
segmentations automatiques dans les phases à modéliser pour en extraire des réfé-
rences volumiques homogènes (Fig.3.3(e)). Le cas contraire, un champ contenant les
conséquences du bruit est alors obtenu (Fig.3.4.2).

3.5 Flux artériels, ajustement et correction
Les images de vélocimétrie par contraste de phase nous donnent l'information sur

les conditions d'écoulement aux frontières de notre domaine numérique (maillage). Le
repérage spatial est disponible sur les reconstructions MIP (Fig.2.11(b)) à travers l'in-
terface de navigation de l'appareil d'imagerie. Nous allons voir comment une fonction
de Fourier (eq.3.23) ajuste les échantillons de vitesse (∼ 30) à une fonction périodique
dans le temps. Cette fonction sera utilisée comme CL au moment d'imposer les �ux
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Figure 3.20 � Champ de transformation avec l'in�uence d'un fort bruit dans l'image.
Bruit d'origine artéfact de �ux

en entrée et en sortie du domaine numérique. Les informations sont accessibles dans
un �chier qui se présente par un tableau de données, elles sont disponibles après le
contourage des ROI sur l'image de vélocimétrie (Fig.2.11(a)). Ces conditions repré-
sentent la dynamique d'un �uide qui est non-compressible. Pour rester cohérent avec
cette hypothèse, nous allons considérer que la somme des �ux à travers tous les
"patchs" doit être nulle dans l'ensemble du cycle et dans le domaine considéré.

L'ajustement avec une série de Fourier à 7 harmoniques nous a parue convenable
pour représenter tout type de pro�l de vitesse sur la base des 30 échantillons dispo-
nibles.

Rythme card. : 67 bpm
Intervalle-RR : 896 ms (à partir du r.c.)

coupe 1 | AoAscd AoDescd
|

---------------------------------------
Débit (ml) | 63.8 44.1
Vol. flux avant (ml) | 64.1 0.4
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(a) Volume "diastolique" (b) Volume "systolique" (c) Diastole par Levelset

(d) Champ de déformation (e) Maillage "natif" (f) Validation géométrique

Figure 3.21 � Exemple 3D avec un modèle de fantôme d'anévrisme fusiforme à paroi
élastique. L'extraction de la lumière vasculaire réalisée par la méthode Level Set est
discrétisée dans un maillage volumique non-structuré. Les images "diastoliques" et
"systolyques" permettent d'estimer une transformation T entre les deux volumes.
Son champ de déformation est utilisé pour déplacer les n÷uds du maillage "natif"
vers ses nouvelles coordonnées. Une véri�cation visuelle de la nouvelle géométrie est
disponible sur un interface en 3D.
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Vol. flux arrière (ml) | 0.3 44.5
Fract. régurgitante (%) | 0.5 0.8
Débit abs. (ml) | 64.4 44.9
Flux moyen (ml/s) | 71.3 49.3
Distance systolique (cm)| 6.8 5.9
Vitesse moyenne (cm/s) | 7.6 6.6

AoAscd, coupe 1

Num Délai Flux Aire Aire Vit. Vit. Vit. Vit. Ecart
de moy. max. min. optima type

déclenc vit
ms ml/s cm2 pixel cm/s cm/s cm/s cm/s cm/s

-------------------------------------------------------------------
1 0 9.1 8.5 545 1.1 6.3 -3.3 6.3 1.6
2 30 37.9 8.7 555 4.4 10.4 -3.9 10.4 2.4
3 60 171.0 8.9 567 19.3 33.4 -9.6 33.4 8.2

.....

.....
29 842 15.8 9.1 580 1.7 7.4 -4.4 7.4 1.9
30 872 9.9 8.9 570 1.1 7.4 -4.8 7.4 1.8

===================================================================

La relation entre ces mesures et la fonction de �ux est la suivante :

Q(t) = a0 +
7∑

n=1

(
an · cos

(
nt

2π

Tcardiaque

)
+ bn · sin

(
nt

2π

Tcardiaque

))
(3.23)

Où Tcardiaque est la période cardiaque et a0 le décalage de cette courbe par rapport
à zero.

Des mesures expérimentales sur fantôme (segment de chambre à air Fig.3.22(a)
et un gant en latex (Fig.3.22(b)) avec une seule entrée et un débit pulsé périodique,
nous ont permis de faire des corrections sur les mesures de vélocimétrie par contraste
de phase. Il s'agissait d'obtenir un �ux nul en entrée du compartiment. Mais plusieurs
mesures par IRM ont donné des valeurs non nulles pour le �ux total pendant la durée
de la pulsation. Ce qui voulait dire que notre fantôme aurait dû se collapser (�ux
négatif) ou bien exploser (�ux positif). Pourtant la réalité expérimentale montrait
que le fantôme avait un mouvement de paroi périodique et stable. L'analyse par
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(a) Fantôme 1 (b) Fantôme 2
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(c) Fonction ajustée sur 30 échantillons de vitesse en entrée du fantôme 1

Figure 3.22 � Mesures expérimentales sur fantôme. Une seule entrée pour un écou-
lement pulsé. Hypothèse de �uide nul absolu non retrouvée sur les mesures de vé-
locimétrie par contraste de phase. Décalage équivalent au premier harmonique de la
relation 3.23.
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harmoniques de Fourier (eq. 3.23) de la fonction de débit Q nous a donné une valeur
non nulle pour la composante constante (a0) de ce modèle (Fig.3.22(c)) Nous avons
repris l'expérience en plaçant une bouteille remplie d'eau à côté de chaque fantôme.
La mesure de la vitesse de l'eau (immobile) dans la bouteille était non nulle, elle
était très proche de a0, l'o�set retrouvé donné par le modèle de Fourier ajusté aux
échantillons de mesure. Basé sur ces résultats nous avons fait des corrections sur les
mesures de vélocimétrie sur la base de la composante constante (o�set) d'une ROI
placée sur des structures immobiles présentes dans la zone d'exploration (Fig.2.11(a)).
Il est évident que cette hypothèse ne peut pas être con�rmée avant de faire une analyse
statistique basée sur un très grande multitude de mesures, mais nous avons opté par
cette solution qui nous a parue la plus conforme aux réalités observées.

L'autre type de correction que nous avons e�ectué est basée sur l'hypothèse de la
somme des �ux nulle dans tout le domaine exploré. Logiquement, l'addition ne donne
jamais une valeur nulle à cause des pertes de �ux non mesurées (petit) à travers les
collatérales qui partent du domaine étudié. Pour remédier à ce problème d'incohérence
nous avons corrigé le �ux des sorties avec un coe�cient de pondération.

Conclusion
Chaque section de la chaîne de post-traitement a été analysée et plusieurs tech-

niques utilisées ont été développées dans le courant de ce chapitre. Les exemples cités
sont la base d'un travail d'optimisation qui couvre l'étape entre les images brutes
et l'ensemble d'informations nécessaires à la mécanique des �uides dans le domaine
discret.

Nous avons pu donner des réponses aux problèmes qui se sont présentés lors de
l'analyse des images médicales concernant le �ltrage et le ré-haussement du contraste.
Les solutions proposées, par combinaison des di�érents �ltres développés pendant ce
travail, nous ont permis d'engager le processus d'extraction de la géométrie native
par deux techniques di�érentes. La méthode d'extraction automatique, basée sur la
méthode Level Set en 3D, qui est puissante par la simplicité de son utilisation, mais
qui reste d'application lente et parfois limitée par la qualité des images qui lui sont
proposées. La méthode manuelle, qui est accessible aux utilisateurs cliniciens à partir
d'une interface graphique et qui autorise les corrections et les modi�cations virtuelles
de la géométrie obtenue. Les résultats des deux techniques sont validés visuellement
sur la même interface par la superposition des données brutes avec le résultat de la
segmentation, ce qui limite les erreurs dans le processus d'extraction de la géométrie
"native".
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La dynamique de la paroi artérielle, qui correspond à celle d'un maillage mobile, a
été associée à la géométrie "native" par l'intermédiaire d'une méthode de déformations
non linéaires de l'espace. Cette technique de déformation estime ses transformations
sur la base des variations du signal d'une séquence d'IRM dynamique. La qualité du
processus de déformation est d'une précision équivalente à la résolution spatiale des
images dynamiques mais garde les détails de surface avec une précision équivalente à
la résolution spatiale de la séquence injectée. La validation des géométries composant
le maillage mobile est e�ectuée visuellement sur une les volumes dynamiques à travers
l'interface citée plus haut.

Finalement, l'analyse des images de vélocimétrie, avec une technique d'ajustement
basée sur une analyse par harmoniques de Fourier, complètent l'ensemble de données
nécessaires pour résoudre les équations de mécanique des �uides numériques. Les
conditions d'acquisition de transformation et de préparation des résultats, fournissent
des paramètres réalistes et spéci�ques pour chaque cas étudié.

Cette méthode générale ne peut être applicable actuellement que sur la grande
circulation et collatérales de calibre centimétrique. L'application future de ces mé-
thodes pour l'exploration des coronaires sera possible dès que l'IRM pourra fournir
des images haute résolution infra-milimétriques de bonne qualité.
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Chapitre 4

Mécanique des Fluides Numérique

Introduction

La relation entre les perturbations du �ux et l'athérogénèse est assez bien do-
cumentée dans la littérature [70]. Depuis les travaux de Caro et al. [71], l'étude du
cisaillement du �uide sanguin contre la paroi artérielle est devenue un thème de re-
cherche important pour la médecine moderne. La tension pariétale est un facteur de
risque de rupture d'anévrisme. Le plus souvent, la valeur de la tension est estimée en
clinique par la mesure du diamètre du sac anévrismal associée à une pression systé-
mique (par approximation à la loi de Laplace) [72,73]. De nombreux projets avancent
dans ce domaine et cherchent à quanti�er la contrainte mécanique en tout point de
la paroi fragilisée. Les méthodes sont à la fois expérimentales et numériques [74]. Des
travaux sur la dynamique de la paroi au niveau de l'aorte thoracique avancent l'hy-
pothèse qu'un mouvement anormal de la racine de l'aorte peut entraîner l'initiation
d'une dissection [37, 38]. Á partir des modèles mathématiques rigides [75] et com-
pliants [76], les di�érents auteurs ont mis en place des techniques et méthodes pour
e�ectuer des simulations d'une réalité di�cile à intégrer dans les méthodes de MFN.
L'intérêt pour le couplage des conditions sur la paroi et sur le �ux est davantage pré-
sent aujourd'hui. Les modèles à paroi rigide ont démontré ne pas correspondre aux
e�ets provoqués par une onde de pression sur l'ensemble du domaine étudié. Alors
de nombreuses lois de paroi sont énoncées pour essayer de calculer l'évolution du
mouvement de la paroi vasculaire en accord avec les conditions d'écoulement. Á ceci
s'ajoute le développement de modèles mathématiques qui mettent en relation les me-
sures (imagerie) et la possibilité de les transmettre �dèlement au niveau des CL dans
le domaine discret [77].

Aujourd'hui, je présente une méthode hybride qui associe des outils très variés

97



98 Chapitre 4 : Mécanique des Fluides Numérique

comme l'imagerie, le traitement des images et le calcul numérique. Les deux premiers
ont été l'objet des chapitres 2 et 3. Ces parties de la chaîne de traitement nous ont
permis de comprendre comment le processus de préparation des données, destinées à
la MFN, est obtenu sous forme de CL. Il nous reste alors à expliquer comment le code
fait le transfert de ces conditions dans le domaine discret et comment l'on peut faire
un calcul à paroi mobile sans avoir besoin de se servir d'aucune loi de paroi.

Nous allons voir par la suite les éléments qui encadrent la méthode et qui rendent
possible l'intégration des CL dans un calcul non-couplé. Un exemple d'application de
la méthode des déformations non linéaires sur les maillages sera décrit sur un montage
expérimental d'un modèle d'anévrisme fusiforme. La présentation des résultats, sur un
échantillon de 10 patients, fermera ce chapitre avec une preuve de faisabilité clinique
qui promet un développement futur très encourageant.

4.1 Matériels et méthodes
La caractéristique principale de notre méthode est d'imposer de façon explicite

toutes les CL à travers un code qui résout les équations de Navier-Stokes pour la
mécanique des �uides.

Pour atteindre notre objectif, un écoulement pulsé, newtonien et incompressible
doit être modélisé. Étant donné que nous avons repris un code habituellement utilisé
pour les calculs compressibles dans les moteurs à explosion, nous avons été amenés à
faire plusieurs modi�cations :

� Les paramètres de calcul ont été �xés pour se retrouver en conditions d'écoule-
ment incompressible (Mach < 0.3), la densité obtenue est pratiquement constante
(ρ = 1055kg/m3 ± 1%).

� Si nous travaillons dans la grande circulation, nous devons modéliser le sang
comme un �uide newtonien avec une viscosité constante. La viscosité dynamique
imposée est (µ = 4.10−3 Pa.s−1).

� La lecture des coordonnées de référence doit se faire de façon cyclique (Fig.4.1).
Ceci force à lancer autant de "runs" par cycle qu'il y a de maillages de référence.

� Plusieurs traitements ont été donnés aux CL cherchant à optimiser le calcul
pour les applications biomédicales.

4.1.1 Présentation des programmes
Pour la partie mécanique des �uides, nous avons travaillé avec AVBP et Paraview,

deux codes qui étaient non seulement à notre disposition mais qui possèdent des
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caractéristiques intéressantes pour notre application.

AVBP 5.5

AVBP est un code parallèle de CFD qui résout les équations de Navier- Stokes com-
pressibles, laminaires et turbulentes en deux ou trois dimensions sur des maillages non
structurés hybrides. Son champ actuel d'application est la modélisation d'écoulements
instationnaires éventuellement réactifs. Le développement important des modèles phy-
siques établis au CERFACS (Centre Européen de Recherche et de Formation Avancée
en Calcul Scienti�que) est complété par des études menées au laboratoire EM2C de
l'École Centrale de Paris (ECP) et de l'Institut de Mécaniques des Fluides de Tou-
louse (IMFT). L'Institut Français du Pétrole (IFP), copropriétaire de code, contribue
également au développement du code pour les applications moteurs à piston.

AVBP est un code explicite, ce qui veut dire qu'il n'est pas intrinsèquement stable ;
son pas de temps est dicté par la condition 4.1 de Courant-Friedrichs-Lewy.

CFL = (u + c)
∆t

∆x
(4.1)

Où u représente la vitesse du �uide, c la vitesse du son, ∆t le pas de temps et ∆x la dis-
tance entre deux éléments du maillage. Pour avoir une stabilité du calcul, cette valeur
doit être inférieure à 1. AVBP est utilisé dans ce travail en raison de son architecture
modulaire qui permet facilement l'implémentation et l'intégration de nouvelles fonc-
tions (fortran). Cependant, il n'est pas fait initialement pour résoudre les problèmes
de mécanique des �uides dans les artères. Nous avons choisi de travailler sur ce code
parce que l'équipe du CERFACS et le Professeur Franck Nicoud le connaissent parfai-
tement. Ils ont par ailleurs collaboré activement à l'implémentation sur AVBP d'une
méthode hybride pour les applications décrites ci-dessous. Cette méthode numérique,
qui impose la paroi mobile de façon explicite, engage le calcul non couplé, d'un �uide
incompressible pulsé, dans la géométrie mobile d'une artère. La parallélisation du
calcul avec AVBP est réalisée à de hauts niveaux de scalabilité.

PARAVIEW

Paraview est un logiciel de visualisation développé par Kitware de même niveau
que EnSight ou AVS, basé sur VTK, open-source et multi-plate-forme, avec une in-
terface utilisateur très intuitive. Il a l'avantage d'être d'accès libre. Il nous permet de
visualiser les résultats numériques à partir d'un ordinateur de bureau. Pour les grands
volumes de données, une utilisation parallèle lui donne un intérêt particulier.
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Figure 4.1 � Architecture du dossier MESH pour le cycle cardiaque. Le calcul (RUNi)
s'arrête quand il arrive au bout du temps prévu pour cette phase cardiaque. le calcul
suivant (RUNi+1), reprend avec les nouvelles références.

4.1.2 Structure des �chiers et évolution d'un calcul
Nous avons décrit à la section 3.4 la manière dont plusieurs maillages sont obtenus

en accord avec les déplacements de la paroi vasculaire visibles sur les images médi-
cales. Le code AVBP n'ayant pas d'interface graphique, les calculs sont faits sur une
architecture de dossiers conseillée par les développeurs du code. Elle sépare dans des
dossiers distincts :

� les �chiers sur les maillages (coordonnées, connectivité et type de CL),
� l'initialisation du domaine aux valeurs �xées par les paramètres généraux (ρ, µ,

vitesse, pression),
� et l'évolution des calculs (paramètres de calcul et solutions).
Grâce à cette organisation, un traitement particulier peut-être donné aux �chiers

contenant les jeux de coordonnées du maillage.

4.1.3 Entre calcul et réalité
Comme AVBP est un code destiné à résoudre des équations de Navier Stokes com-

pressibles, il est important de �xer des paramètres particuliers pour se placer dans une
situation analogue à celle retrouvée dans les vaisseaux. Le sang est incompressible, un
nombre de Mach < 0.3 doit être retrouvé dans l'écoulement pour forcer les équa-
tions de NS compressibles à voir le �uide employé comme un �uide incompressible
(eq.1.5). Par conséquent, les paramètres de pression et de température absolue sont
très di�érents aux habituels. Mais ceci ne pose pas de problème car pour les applica-
tions biomédicales aucun échange de chaleur n'intervient dans les équations ; de plus
nous sommes intéressés par les gradients de pression et non pas par sa valeur absolue.
Avec les paramètres de calcul sélectionnés, la densité et la viscosité dynamique du
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liquide modélisé sont équivalentes à celles du sang quand il se déplace dans la grande
circulation (artères principales).

Certaines di�cultés sont rencontrées quand on veut modéliser avec précision les
conditions physiologiques sur un banc de travail. Les limites sont très diverses et
la solution qui s'impose pour étudier les phénomènes pathologiques est visiblement
le passage à des techniques numériques. Mais de son côté, la mécanique des �uides
numérique doit se servir de modèles mathématiques assez robustes pour reproduire
une réalité riche en informations jusqu'à présent hors de portée.

Les images médicales provenant d'examens IRM donnent l'ouverture vers une tech-
nique complète et assez robuste pour la constitution des CL. Nous avons vu à la section
3.4.2 que la méthode de déformation donnait des maillages qui pouvaient être validés
visuellement sur des images artérielles dynamiques et morphologiques, prouvant par
ce moyen qu'ils étaient prêts à être utilisés comme géométries de référence dans les
calculs CFD. Les mesures de �ux donnent aussi des informations assez �ables, ce qui
motive notre démarche vers les conditions "limites réalistes". Mais si théoriquement
nous avons tout pour obtenir des calculs "justes", une grande partie des erreurs nu-
mériques se situe au niveau des conditions elles-mêmes. Ce n'est pas parce que l'on
impose une condition que cette condition reste stable au niveau des frontières. For-
maggia et al. ont fondamentalement travaillé sur des modèles 1D associés aux modèles
3D pour tenter de suivre l'évolution des ondes de pression qui sont les principales res-
ponsables des perturbations dans le �uide. Dernièrement ils ont associé un modèle de
comportement du c÷ur fortement couplé à la condition limite en entrée du domaine
(ostium de l'aorte) [78,79]. Les modèles couplés tiennent compte de l'existence d'une
paroi élastique pour entretenir des relations numériques avec les deux types de cal-
culs. Des travaux comme ceux de Milner et al. ont permis d'identi�er les avantages à
faire des calculs avec des CL réalistes obtenues par IRM au niveau de la bifurcation
carotidienne [80].

Conditions sur l'entrée et les sorties

Comme nous l'avons annoncé au début de ce chapitre, une des problématiques
principales en MFN est la manière dont les CL sont traitées au niveau des di�érentes
zones du maillage. Ces zones seront appelées "patchs", terme utilisé par les develop-
peurs du code pour identi�er chaque zone du maillage. Pour l'exemple d'une entrée de
vitesses, il n'est pas su�sant de vouloir imposer un pro�l de vitesse car il faut aussi
que le type de CL associée à cette entrée puisse l'imposer correctement. Plusieurs
problèmes sont alors rencontrés :
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(a) Masque sphérique (b) Fonction du masque sur les n÷uds pour une entrée ou sortie

Figure 4.2 � Pour éviter les erreurs numériques par perte de masse : masque repré-
senté par une sphère de rayon un peu inférieur au rayon du "patch" considéré. Seuls
les n÷uds appartenant à la sphère ont une valeur de vitesse 6= 0

� le pro�l de vitesses n'est pas obtenu de façon précise, une valeur moyenne sur la
section (vitesse moyenne) est donc associée à chaque n÷ud pris en compte par
la CL. Cette démarche peut engendrer des pertes de masse aux bords de la CL,
à l'interface entre le patch d'entrée et le mur. Les n÷uds en commun se voient
imposer deux valeurs : V = Vmur = 0 et V = Vmoyenne et le calcul garde la valeur
imposée par le mur, ce qui donne une incohérence au niveau de la conservation
de la masse qui rentre dans le domaine.

� Il est habituel de donner une information sur les pressions en sortie du domaine.
Mais les données de pression ne sont pas connues, car l'IRM donne uniquement
des informations sur les vitesses. Il faut donc imposer une valeur de vitesse
moyenne pour les n÷uds de sortie.

� La quantité de n÷uds prévus pour imposer les vitesses en entrée et en sortie
n'est pas su�sante. Les contraintes numériques sont donc assez faibles pour
amener le pro�l vers les données de référence.

Pour essayer de limiter les erreurs numériques retrouvées au cours de notre pratique
en MFN, un masque a été imposé au niveau des entrées et sorties. Il se présente comme
un disque de rayon un peu inférieur au rayon de la section considérée (Fig.4.2(a)). Les
n÷uds appartenant au disque ont une valeur de référence égale à Vmoyenne, ceux qui se
retrouvent entre le mur et le disque ont la valeur Vmur = 0. C'est ainsi que nous avons
réussi à contrôler les pertes de masse aux niveau des entrées / sorties (Fig.4.2(b)).
Mais cette approche n'est pas idéale, car elle revient à imposer un pro�l "plat" qui
n'est pas conforme aux réalités physiques. Les lignes de code suivantes correspondent
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à la manière dont les conditions sur la vitesse sont imposées pour l'entrée du domaine.

* -------------- premier patch --------------------------------

if (yy.lt.0.d0) then

uref(1,n) = 0.d0
uref(3,n) = 0.d0

c masque

r2 = (xx-(-0.28d0))*(xx-(-0.28d0)) + ! centre x
+ (zz-(0.02d0))*(zz-(0.02d0)) ! centre z

r2_ref = 0.12744d0 * 0.12744d0 ! rayon

if (r2.le.r2_ref) then

c fonction d'entree

uref(2,n) = 22.17 ! harmonique a0
+ +7.61 * cos(time*omega)
+ +42.77 * sin(time*omega)
+ -35.28 * cos(2*time*omega)
+ +4.56 * sin(2*time*omega)

.................
+ +0.04 * cos(7*time*omega)
+ -0.15 * sin(7*time*omega)

else
uref(2,n) = 0.0d0

endif

c (flux/aire de section)=vitesse

uref(2,n) = (uref(2,n)/540.d-2)*1.2d-2

endif
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*-------------------------------------------------------------------

Un autre problème rencontré est celui de ne pas pouvoir utiliser des mesures de
pressions aux sorties du domaine. Habituellement, la CL à la sortie est toujours une
pression, ce qui permet entre autres de faire une répartition des �ux entre les di�é-
rentes sorties. Avec les mesures de vélocimétrie par IRM nous n'avons pas accès à
ces mesures de pression. Néanmoins, nous avons essayé d'intégrer, dans les calculs
de MFN, des mesures de cathétérisme aortique e�ectuées sur certains patients, mais
nous nous sommes retrouvés face à deux problèmes supplémentaires :

� Le patient n'était pas dans les mêmes conditions physiologiques dans l'IRM et
au bloc opératoire (position, médicaments). Le système artériel n'avait pas les
mêmes conditions de vasomotricité.

� La qualité des mesures dépend fortement du fait que la paroi touche ou pas le
cathéter.

� L'information se présentait sous forme d'un papier imprimé, ce qui compliquait
la numérisation des données et leur transfert vers les CL.

Face à ce manque d'information nous avons choisi d'imposer des conditions de vitesse à
l'entrée et à la sortie, gardant une contrainte sur la pression (paramètre de relaxation).

Conditions sur la paroi

Le patch associé à la paroi artérielle est typiquement une condition de mur non
glissant. Deux cas sont étudiés :

� soit le calcul se déroule dans un maillage rigide (mono phase), dans ce cas, une
vitesse nulle est imposée au �uide en contact avec la paroi,

� soit le calcul est composé d'une succession de maillages homologues qui donnent
un maillage mobile(multi phases), dans ce cas, chaque pas de temps est géré par
la formulation ALE. En pratique nous avons évalué le pas de temps minimum par
la relation CFL (eq. 4.1) pour toutes les phases cardiaques et une fois déterminé,
nous imposons cette valeur comme pas de temps �xe. Cette manipulation nous
permet d'avoir une référence temporelle pour nos calculs cycliques, ce qui nous
a simpli�é le problème des points d'arrêt pour le calcul. La condition de mur
non glissant _ALE est associée à la paroi mobile. Le �uide en contact avec la
paroi aura la vitesse de déplacement du mur au n÷ud considéré.

La �gure 4.1 illustre les éléments du dossier MESH. Les �chiers de travail sont
ceux qui restent actifs pendant le calcul (bord extérieur), tandis que les �chiers de
référence (au centre) sont utiles uniquement à chaque fois que le calcul (Run) s'arrête
pour reprendre avec de nouvelles références. Nous avons décidé de travailler ainsi car



�4.1. Matériels et méthodes 105

certaines fonctionnalités proposées par le code étaient pro�tables pour notre applica-
tion.

Le déroulement du calcul se fait phase par phase. Il est initialisé avec le chargement
du native.coor et du native.coor_target, coordonnées des n÷uds de départ et d'arrivée.
La topologie des maillages ne change pas au cours du cycle cardiaque. Le code utilise
les coordonnées d'arrivée et de départ pour évaluer la vitesse pour chaque n÷ud du
maillage. Pendant la durée de la phase, la formulation ALE produit les maillages
intermédiaires par interpolation linéaire pour chaque pas de temps. Les lignes de
programme qui ont été ajoutées pour cet e�et sont les suivantes :

-----------------------------------------------------------------------------
* law for vascular applications (ramiro)
* with native and target mesh
* CHU de Rangueil (I2MR) / Université de Montpellier II(I3M)
*---------------------------------------------------------------------------

deltaT = 869.d-4 ! temps entre deux phases (Tcardiaque/nbre phases)

do n=1,nnode
x_t1(1,n) = x_t0(1,n)

+ + dtmin * (x_target(1,n)
- -x_init(1,n))/deltaT

x_t1(2,n) = x_t0(2,n)
+ + dtmin * (x_target(2,n)
- -x_init(2,n))/deltaT

x_t1(3,n) = x_t0(3,n)
+ + dtmin * (x_target(3,n)
- -x_init(3,n))/deltaT

end do

end if
----------------------------------------------------------------------------

Dès la �n du temps prévu pour cette phase cardiaque (en itérations), le code
s'arrête et attend un nouveau lancement avec les nouvelles références. Le �chier na-
tive.coor_target est remplacé par native.coor. Une nouvelle référence vient prendre
la place du maillage cible. Le calcul est relancé pour une nouvelle phase cardiaque.
Dans la �gure 4.1, le �chier nommé "native" est une variable alors que le maillage
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"natif" que nous avons vu à la section 3.3 indique le maillage initial provenant de la
segmentation du volume. Par prolongation du concept de "natif", nous avons gardé
le terme "native" pour indiquer dans le cycle de calcul, son point de départ et son
point d'arrivée (_target).

Possibles solutions aux problèmes

Résoudre les problèmes rencontrés avec les CL reste encore le travail de recherche
de plusieurs équipes.

Une solution est celle proposée par Nicoud et al. [77]. Il s'agit d'imposer une CL in-
tégrale aux entrées/sorties, au lieu d'imposer une vitesse moyenne pour chaque n÷ud.
La raison est double : d'une part, il est actuellement di�cile d'avoir une précision sur
la répartition des vitesses dans une section à partir des images de vélocimétrie, en
général une valeur plus "sûre" est donnée par le débit mesuré à travers cette section.
Deuxièmement, la gestion des ondes acoustiques générées par ce type de CL est e�ec-
tuée dans le domaine fréquentiel, comme un �ltre passe bas, permettant le contrôle
des CL "non-ré�échissantes".

Une autre solution qui se présente est relative aux informations de pression mesu-
rées en imagerie de façon non-invasive. Le cathétérisme est une méthode �able pour
mesurer la pression de manière endovasculaire, mais il n'est pratiqué que si son indi-
cation est justi�ée. Tasu et al. [81�83] proposent une technique d'imagerie par IRM
qui mesure la valeur de l'accélération totale contenue dans un voxel du �uide sanguin.
E�ectuant des approximations sur l'équation de Navier-Stokes, ils remontent vers la
pression, donnant ainsi la possibilité de reconstruire des cartes de gradients de pres-
sions endovasculaires à di�érents moments du cycle cardiaque. L'idée d'imposer les
gradients existants entre les di�érentes sorties du maillage, permettrait de faire des
calculs beaucoup plus conformes aux réalités physiologiques.

Actuellement ces solutions, adaptées aux méthodes de mesure et d'intégration,
n'existent pas encore dans les applications de MFN, mais ce seront des points impor-
tants à développer dans la suite de ce travail.

4.1.4 Montage expérimental : modèle d'AAT
Nous avons utilisé plusieurs modèles physiologiques de l'aorte et j'ai choisi d'en

présenter un qui nous a permis de tester tous les aspects pratiques et numériques de
la méthode présentée jusqu'ici.

Le fantôme de la �gure 4.3(a) reprend le modèle de Windkessel. L'e�et Windkes-
sel est le nom donné au phénomène physiologique permettant, au niveau du réseau
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(a) Fantôme d'un AAT sur la table de l'IRM

(b) Stent recouvert prévu pour être in-
troduit dans un autre type d'AAT

(c) Aquisition de vélocimétrie sur le plan sagittal

Figure 4.3 � Modèle du type Windkessel dédié à l'étude de la dynamique de la paroi
et la MFN avec l'IRM comme outil expérimental. Étude en cours sur le comportement
mécanique d'un Stent recouvert placé dans la poche anévrismale. Image quantitative
de vélocimétrie par contraste de phase, coupe sagittale, codage du bas vers le haut
(blanc vers le haut et noir vers le bas). On observe les erreurs de quanti�cation grâce
à la bouteille qui nous sert de référence zero (gris = 0)
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artériel, de transformer le débit discontinu pulsé du sang en débit continu. Il a été
décrit en 1899 par Otto Frank. Ce modèle est composé d'un ventricule (générateur
de pulsation), d'une compliance artérielle (e�et capacitif) et d'une résistance périphé-
rique (e�et résistif). Si cet exemple est décrit dans ce travail, ce n'est pas uniquement
parce qu'il décrit le principal phénomène qu'on retrouve dans l'aorte thoracique, mais
parce que le modèle était facile à mettre en place du point de vue expérimental. Le
montage correspond à un anévrisme fusiforme de dimensions voisines à un AAT. Il
fait partie d'un circuit circulant fermé, sous pression et alimenté par un système VAD
de Thoratec (Ventricular Assist Device, ). La compliance est donnée par l'élasticité
du matériau (chambre à air) lequel nous a semblé être indiqué pour cette application.
La résistance périphérique est matérialisée par une "sténose serrée" en distalité de cet
anévrisme. Un introducteur pour cathéter 6F a été mis en place du côté proximal à
l'anévrisme, donnant la possibilité d'obtenir des mesures de pression endovasculaires
à di�érents endroits du modèle. Un écoulement pulsé est donné par le système VAD
muni d'une circulation parallèle à air comprimé, qui peut être commandée par une
pompe automatique (Thoratec) ou bien par une poire manuelle. La synchronisation
"cardiaque" entre l'imageur et le montage est obtenue par l'intermédiaire d'un cap-
teur de doigt installé sur la chambre pulsatile. Ce dernier envoi un signal électrique
à chaque fois que l'onde mécanique d'éjection, correspondant au moment systolique,
se déplace sur la paroi du fantôme. Le liquide contenu dans le modèle est un �uide
visqueux avec les mêmes propriétés que le sang (ρ, µ).

4.2 Résultats sur un modèle d'AAT

Les étapes expérimentales ont suivi le déroulement imposé par le nouveau protocole
IRM (section 2.2). Les séquences destinées à faire des études supplémentaires en MFN
ont fourni les volumes d'imagerie nécessaires à la constitution des CL. C'est à dire
qu'après post-traitement des données, nous avons pu disposer des éléments suivants :

� Un ensemble de 10 maillages (10 phases) avec la même topologie.
� Une fonction temporelle décrivant l'entrée du �ux dans le domaine considéré.
� Une fonction temporelle décrivant la sortie du �ux du domaine numérique.
� Deux autres mesures de vélocimétrie à l'intérieur de la zone modélisée sont

destinées à valider les résultats numériques.
� Des courbes de pression mesurées par cathétérisme à l'intérieur de la zone d'ex-

ploration.
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(a) La formulation ALE obtient 1100 positions pour le maillage mobile, basée sur les 10 maillages de référence

(b) ph1 (c) ph3 (d) ph5 (e) ph7 (f) ph9

(g) ph11 (h) ph13 (i) ph15 (j) ph17 (k) ph19

Figure 4.4 � Changements du volume pour le domaine numérique mobile après avoir
e�ectué les opérations ALE sur ses 10 géométries de référence. Coupes sagittales sur
des images de déformation relative (|J |) entre la phase 5, correspondant à la phase
native (maillage natif), et toutes les autres phases du cycle de pulsation.
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Résultats sur la géométrie mobile

(a) maillage 1 (b) maillage 3 (c) maillage 5

(d) maillage 7 (e) maillage 9 (f) maillage 11

(g) maillage 13 (h) maillage 15 (i) maillage 17

(j) maillage 19 (k) "systole" (l) "diastole"

Figure 4.5 � Histogrammes sur la qualité des éléments dans chaque maillage. La
méthode conserve une qualité proche de 1 pour plus de 90% des éléments sur le modèle
d'AAT. Une corrélation sur les images brutes (en transparence) permet de valider la
position de la paroi à chaque instant, ici les deux extrêmes de la déformation

Les résultats sur la dynamique de la paroi et la façon dont la méthode proposée
traite les données images sont en partie illustrés à la �gure 3.21. D'autre part La �gure
4.4 présente les variations relatives obtenues lors des di�érentes transformations sur
le maillage natif (Fig.4.4(d)). la �gure 4.4(a) correspond aux variations de volume du
domaine de calcul au cours d'un cycle de pulsation. Chaque échantillon correspond à
100 itérations. Cela veut dire que la formulation ALE produit 1100 positions inter-
médiaires entre chaque paire de maillages de référence, ce qui équivaut pour le cas
présenté à 11000 positions pour un cycle complet.

Les positions sont calculées par interpolation linéaire. La qualité du maillage est
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préservée car les déformations à l'intérieur du domaine sont assez régulières, ce qui
veut dire qu'aucun élément très petit ne sera à côté d'un élément très grand. La
�gure 4.5 démontre que sur l'ensemble des 10 maillages, la qualité d'au moins 90%
des volumes de contrôle reste proche de 1 (tétraèdres réguliers).

Nous pouvons a�rmer que la technique de déformation pour les maillages est
complètement validée par les deux raisons suivantes :

� Les murs du domaine numérique suivent parfaitement les déformations réelles
observées sur l'imagerie dynamique.

� La qualité des éléments se conserve proche de 1, ce qui évite de faire des erreurs
numériques pendant le calcul.

L'expérience présentée ici s'est servie de 10 phases uniquement, mais on dispose
de 20. L'évolution observée à la �gure 4.4(a) peut être lissée avec l'intégration d'une
double quantité de points de référence. Ceci ne pose aucun problème car les points sont
disponibles. Par contre nous ne pouvons pas descendre en dessous car la résolution
actuelle de l'imageur est de 20ms. Il nous reste à estimer quel est l'e�et sur le calcul
MFN des changements brusques de vitesse au moment des chargements des nouvelles
références. Ceci peut être interprété comme une accélération in�nie d'un pas de temps
à l'autre si par exemple le n÷ud en question passe de la vitesse v à la vitesse −v. Cet
e�et doit se traduire avec l'émission d'une onde acoustique à l'intérieur du domaine,
ce qui doit intervenir dans le calcul �uide.

Résultats sur les entrées sorties

Les mesures de vélocimétrie nous ont fourni les informations nécessaires pour re-
construire les CL au niveau de l'entrée / sortie du modèle étudié. Le processus d'ajus-
tement à une fonction temporelle est décrit à la section 3.5. Après correction par
rapport au niveau zéro, donné par la bouteille d'eau présente dans le champ d'ex-
ploration, nous avons tous les harmoniques (Fourier) des fonctions qui servent de
référence dans AVBP. Ils sont intégrés dans le code de la manière suivante :

* -------------- premier patch --------------------------------

if (yy.lt.0.d0) then

uref(1,n) = 0.d0
uref(3,n) = 0.d0

c masque
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r2 = (xx-(-0.28d0))*(xx-(-0.28d0)) + ! centre x
+ (zz-(0.02d0))*(zz-(0.02d0)) ! centre z

r2_ref = 0.12744d0 * 0.12744d0 ! rayon

if (r2.le.r2_ref) then

c fonction d'entree

uref(2,n) = 22.17 ! harmonique a0
+ +7.61 * cos(time*omega)
+ +42.77 * sin(time*omega)
+ -35.28 * cos(2*time*omega)
+ +4.56 * sin(2*time*omega)

.................
+ +0.04 * cos(7*time*omega)
+ -0.15 * sin(7*time*omega)

else
uref(2,n) = 0.0d0

endif

c (flux/aire de section)=vitesse

uref(2,n) = (uref(2,n)/540.d-2)*1.2d-2

endif

*-------------------------------------------------------------------

Résultats de MFN

Après avoir chargé les CL dans les �chiers du code destiné à la MFN, toute la suite
du procédé se déroule dans un système high performance computing (HPC). Pour le
cas du fantôme d'anévrisme, AVBP a été lancé en parallèle sur 24 processeurs d'une
IBM Power 4 cadencée à 1,3 GHz au Centre Informatique National de l'enseignement
supérieur (CINES). Une �le d'attente est imposée ce qui pour un calcul qui s'arrête
10 fois n'est pas pratique car cela peut prendre des jours. Après avoir envoyé toutes
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Figure 4.6 � Correspondance IRM / CL en entrée et sortie du domaine. La courbe
de sortie présente une forme plus arrondie qui correspond à l'e�et de windkessel avec
une paroi mobile. Les courbes de pression moyenne et pression maximale permettent
de remonter vers la compliance. Une sonde numérique fournit la valeur de la pression
au centre de la poche anévrismale

les données par ftp, le code est piloté depuis une ligne de commande à travers une
simple fenêtre ssh. Étant donné que le maillage est relativement petit, un calcul sur 24
processeurs dure quelques minutes et l'utilisation en interactif est autorisée et limitée
à 30 min.

Le modèle d'AAT nous a permis de lancer pour la première fois un calcul avec
des CL non couplées, imposant à chaque pas de temps toutes les informations sur la
position des mailles du domaine numérique et la vitesse du �ux en entrée et en sortie.
Pour arriver à convergence du calcul, 4 cycles de pulsation ont été calculés et nous
avons observé une stabilité des résultats à partir du deuxième cycle de pulsation. Dans
ce travail, l'étude sur l'indépendance du maillage (tests avec maillages plus �ns) n'a
pas été réalisée parce que nous pensons que ce n'était pas nécessaire à ce stade du
problème et parce que la taille des mailles était voisine de la résolution spatiale des
images dynamiques (∼ 3mm). La �gure 4.6 montre les CL imposées au niveau des
"patchs" d'entrée et de sortie à côté des valeurs e�ectivement obtenues à ces mêmes
niveaux, pour le modèle à paroi mobile. Un résultat attendu est ici illustré par la
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forme du pro�l de �ux en sortie du domaine, cette forme arrondie est la réponse du
système capacitif matérialisé par la compliance de sa paroi (e�et Windkessel). La
�gure 4.7 illustre avec des images fonctionnelles issues des résultats de MFN quelques
moments du cycle de pulsation. Trois types d'informations sont ici exposées, le champ
de vitesse sur une coupe sagittale, le champ des forces de cisaillement pariétal et le
champ de pression sur la paroi. Le pic "systolique" correspond ici à la phase 8 du cycle
(sur 40 phases obtenues pendant le calcul). En particulier nous pouvons observer à
la �gure 4.7(f) que la pression augmente de façon localisée à l'intérieur de la poche
anévrismale. Ce phénomène peut expliquer la tendance inévitable d'un anévrisme à
se dilater. La relation entre la tension et la pression est directe par l'intermédiaire de
la loi de Laplace (eq.1.4). Il est évident qu'il y a un risque de rupture si le diamètre
augmente, car l'épaisseur de la paroi devient alors très �ne.

Le modèle expérimental utilisé a démontré que la méthode non couplée peut être
utilisée pour les applications à paroi mobile. Un modèle simpli�é du principe wind-
kessel, retrouvé dans l'aorte thoracique au niveau de l'arche, a été illustré de façon
très simple. Ce modèle représente, sous une forme très schématique, le système ar-
tériel où le clapet joue le rôle de la valve aortique, la chambre élastique le rôle des
gros vaisseaux artériels (crosse aortique dans notre cas), la résistance hydraulique le
rôle résistif des artérioles et capillaires (sténose dans notre cas). L'écoulement y est
périodique. Quand le clapet est ouvert (systole) une partie du �ux issu du ventricule
s'accumule dans l'AAT en raison de la résistance hydraulique. Quand le clapet est
fermé (diastole) le �ux accumulé dans la chambre s'échappe à son tour par la ré-
sistance hydraulique. On peut noter l'analogie de ce modèle avec les circuits RC de
charge et décharge d'un condensateur à travers une résistance.

Pour l'écoulement diastolique, si ∆V est la variation du volume du liquide dans la
poche anévrismale et ∆P sa variation de pression, on peut alors dé�nir la compliance
C (comme le C d'un condensateur) de la chambre par la relation 1.1. C = (240 −
215 mL)/(108−60 mmHg) La compliance globale de l'anévrisme peut être estimée à
C = 0, 52mL/mmHg. Les résultats numériques nous donnent une première estimation
de ces valeurs pour l'étude des propriétés mécaniques de la paroi. La �gure 4.6(c)
illustre l'évolution des valeurs moyennes et maximales pour la pression dans tout
le domaine, tandis que la �gure 4.6(d) se centre sur la mesure de la pression au
centre de la poche anévrismale. Ce travail a servi pour faire une validation qualitative
de la méthode proposée. Ce modèle d'AAT sera l'objet d'une analyse quantitative
prochainement. Ici nous avons voulu faire une preuve du concept.
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(a) ph 08 (b) ph 08 (c) ph 08

(d) ph 12 (e) ph 12 (f) ph 12

(g) ph 16 (h) ph 16 (i) ph 16

(j) ph 20 (k) ph 20 (l) ph 20

Figure 4.7 � Résultats de MFN sur le fantôme à paroi mobile. Champs de vitesse
sur une coupe sagittale, force de cisaillement à la paroi (WSS) et pression sur la paroi
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4.3 Résultats Cliniques
Le travail sur fantôme nous a permis de mettre au point certains détails du calcul

en MFN sur des cas plus réalistes. Deux études ont été menées pour démontrer la
faisabilité de la méthode dans les applications qui intéressent fortement les cliniciens.
La bifurcation carotidienne et la pathologie aortique.

4.3.1 Étude sur une bifurcation carotidienne
Si nous commençons cet exposé avec un court exemple sur la bifurcation caroti-

dienne c'est parce qu'elle est d'accès facile en imagerie et parce que le patient n'est pas
contraint aux apnées successives, car la zone d'exploration se situe dans une région
qui ne "bouge" pas avec la respiration. Seule la pulsation de la paroi est observée
et ça nous a permis de faire un test avec notre méthode sur un territoire d'intérêt
clinique. Nous avons obtenu un excellent signal dans les images dynamiques grâce
à l'utilisation d'une antenne synergy tête-cou 2.1(c). La segmentation provient donc
directement d'un volume d'imagerie choisi parmi les 20 (phases) disponibles.

Motivation pour une telle étude

Nous avons voulu exposer cette étude car elle permet d'amener le thème de l'ima-
gerie de la plaque à côté de l'imagerie fonctionnelle numérique, comme celle que nous
avons vue avec l'expérience sur le fantôme d'AAT.

En e�et, une partie des accidents vasculaires cérébraux (AVC) non hémorragiques
sont la conséquence d'une maladie des artères nourricières de l'encéphale, particu-
lièrement de la bifurcation carotidienne. Mais à partir de quel degré de sténose les
chances d'une évolution vers l'AVC augmentent- elles ? L'étude de référence dans ce
domaine est celle portant l'acronyme NASCET (North American Symptomatic Caro-
tid Endarterectomy Trial) [84]. Les résultats de l'étude européenne (ECST) [85] vont
dans le même sens et estiment un béné�ce de la chirurgie uniquement pour les sté-
noses sévères de 70 % (NASCET) et 85 % (ECST). Il faut souligner que la technique
européenne pour mesurer la sténose est fondamentalement di�érente de la technique
citée par l'étude américaine. Par ailleurs, la plaque d'athérosclérose est soumise aux
contraintes induites par le sang circulant dans la lumière de la sténose. Le véritable
risque est centré sur le décrochement d'une partie de la plaque (embole) et de l'isché-
mie qui vient en conséquence. Il est évident que si la structure de la plaque supporte
bien les frottements et les �uctuations imposées par le �ux (plaque stable), une chi-
rurgie serait peut être moins justi�ée. Mais au contraire, si la chape �breuse est très
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fragile et la sténose fait moins de 70% le patient risque d'avoir un AVC par cause
des frottements à la paroi. Certaines techniques d'imagerie commencent à voir le jour
sous le nom d'Imagerie de la plaque [70] et cherchent à donner plus d'informations
sur les propriétés physico-chimiques. L'athérogénèse et l'évolution d'une plaque peut
aussi être étudié par des méthodes de MFN. Une nouvelle approche du problème peut
être d'évaluer la relation existante entre les caractéristiques structurelles de la plaque
et les contraines du type frottements pariétaux (WSS).

Une étude de ce type est en cours et pourrait donner des informations très utiles
pour mieux connaître la maladie et agir correctement lors de sa prise en charge. La
�gure 4.8 expose les premiers résultats in-vitro d'imagerie paramétrique T2 et ρ (den-
sité de protons) qui ont été obtenus au laboratoire. Ils proviennent d'un échantillon
d'endartérectomie prélevé sur un patient. L'analyse histologique annonce une assez
bonne corrélation avec la caractérisation des éléments de plaque par IRM.

Figure 4.8 � Imagerie paramétrique d'une plaque d'athérome. Image en densité de
protons (premier echo) et image du temps de relaxation T2 (analyse multi-echo).
Corrélation avec une coupe histologique provenant de la même zone d'exploration

L'avenir de l'imagerie de la plaque est très prometteur, ce qui nous amène à pen-
ser qu'il est possible de mettre en relation ce type de résultats avec l'évaluation des
contraintes par MFN, dans le même référentiel de l'appareil d'imagerie. Il est donc
possible d'approfondir notre connaissance sur l'athérosclérose et re-formuler le pro-
blème de la prise en charge.

Résultats CFD

L'exemple présenté ici provient d'un témoin sain montrant une bifurcation caro-
tidienne sans sténose. La �gure 4.9(a) illustre l'installation du protocol IRM sur le
patient au début de l'examen. Un volume d'imagerie est obtenu à partir d'une séquence
du type ciné (b-SSFP) (Fig.4.9(c)). Ces informations sont utiles pour discrétiser le
volume dans un maillage natif (Fig.4.9(b)). Ce premier domaine numérique rigide
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(a) Repérage (b) Maillage

(c) Séquence dynamique (d) CL

(e) Optimisation (f) Corrélation

Figure 4.9 � Description des étapes d'un calcul sur une bifurcation carotidienne.
Installation du protocole, extraction de la géométrie dynamique et des CL de vitesse.
Optimisation des déformations non linéaires pour reconstruire le maillage mobile, puis
corrélation du résultat au centre du domaine avec une mesure de �ux au même endroit.
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est ensuite déformé de façon optimale par l'algorithme de déformations non linéaires
(Fig.4.9(e)). L'analyse des �ux aux trois étages de la mesure permet de reconstruire
les CL de vitesse en entrée et sortie. Une coupe de vélocimétrie au centre du domaine
sert à corréler la qualité du résultat avec les mesures qui n'ont pas été utilisées pour
lancer les calculs (Fig.4.9(f)). Finalement, les résultats numériques sont présentés à la
�gure 4.10 sur laquelle on peut se faire une idée de la répartition du champ de vitesses
à l'intérieur du domaine numérique (Fig.4.10(a)). De la même façon d'autres données
sont disponibles comme c'est le cas de la force de cisaillement à la paroi qui �uctue
pendant un cycle cardiaque (Fig.4.10(b)). Un processus intéressant est celui du vor-
tex localisé au niveau du bulbe carotidien (Fig.4.10(c)). Le processus tourbillonnaire
entraîne un épaississement "normal" de la paroi artérielle à cet endroit. Une perte de
l'homéostase chez le témoin sain peut aussi créer à long terme des di�érences dans
l'écoulement à cet endroit et des changements des propriétés de la paroi, initiant peut
être un processus d'athérosclérose.

4.3.2 Cadre Aorte Thoracique

Dans la période comprise entre novembre 2006 et octobre 2007, 14 patients (13
hommes, 1 femme) entre 32 et 79 ans (moyenne d'âge 62.2), avec di�érentes pa-
thologies de l'aorte thoracique, (4 anévrismes de l'aorte thoracique (TAA), 1 ulcère
pénétrante (PU), 1 hématome intramural (IMH), 7 dissections et 1 rupture aortique
traumatique aigüe (ATAR)), ont été évalués avec le nouveau protocole dans une IRM
1.5 T (Intera ; Philips Medical Systems, Nederland, B.V.).

L'ensemble des patients a reçu un traitement par Stent-Graft aortique (endovas-
cular aortic repair - EVAR). Di�érents systèmes de stent recouvert ont été utilisés
(Valiant, MEDTRONIC ; TAG, GORE ; Relay BOLTON ; JOTEC) et nous avons ob-
tenu une évaluation post-opératoire pour tous les cas, sauf pour 1 qui a décédé deux
jours après le traitement. L'étude pré and post-opératoire a été obtenue pour trois
patients uniquement. Pour les 9 cas restants, seulement l'étude post-opératoire a été
réalisée. Le post-traitement des images a été soumis au consensus de deux experts
radiologues qui ont évalué la qualité de l'extraction géométrique sur d'autres images
de routine provenant d'examens IRM, scannographie (CT) et angiographie.

Dans ce travail, seulement deux cas seront présentés pour démonter la faisabilité
de la méthode sur un grand territoire anatomique.
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(a) Vitesse (b) WSS (c) Trajectoire

Figure 4.10 � Quelques résultats de MFN dans un maillage mobile. Bifurcation
carotidienne d'un témoin sain. Champs de vitesse sur une coupe sagittale et plusieurs
coupes axiales. Force de cisaillement à la paroi (WSS) et trajectoires montrant les
vortex au niveau du bulbe carotidien.
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Premier cas clinique : Patient 1

Un Homme de 54 ans, candidat pour une EVAR dans la section descendante
de l'aorte. Le stent-graft cherche à exclure un ulcère pénétrant (PU) associée à un
hématome intramural (IMH)(Fig.4.11(b)). Á cause d'une athérosclérose périphérique
et de l'existence d'un stent iliaque, l'accès du Stent-Graft s'est fait par voie axillaire.

Le Stent-Graft a été contrôlé à quelques mois d'intervalle avec le nouveau proto-
cole d'imagerie. Deux séquences destinées a traiter la géométrie et plusieurs mesures
par vélocimétrie aux di�érents niveaux d'artère à explorer ont été obtenus dans un
examen qui a duré 30 minutes (avec l'installation du protocole). La �gure 4.11(a)
illustre la superposition des deux séquences dynamique et statique ce qui facilite le
post-traitement. Le maillage est reconstruit avec les informations de la première sé-
quence et animé avec les informations de la deuxième séquence. Les CL obtenues par
vélocimétrie, sont reconstruites pour être chargées dans le code de MFN. Après un
nombre d'itérations équivalent à quatre cycles cardiaques (∼ 200000 itérations) les
résultats sont analysés et on constate une bonne concordance entre les CL imposées
et obtenues en entrée (�g.4.11(c)) et pour chaque sortie (�g.4.11(d)), ce qui prouve
que le traitement donné aux CL est acceptable.

Les résultats obtenus donnent des indications sur les paramètres physiologiques
retrouvés dans le segment d'aorte modélisé. Il faut se familiariser avec ce nouveau
type d'imagerie car les possibilités sont in�nies par le nombre de combinaisons que
l'on peut faire. Les unités de base sont les champs de vitesse et de pression, ensuite on
peut reconstruire une multitude de grandeurs dérivées telles que le WSS ou la tension
pariétale (à condition de connaître la courbure et faire quelques estimations). Ici, nous
avons voulu tester di�érentes con�gurations pour la paroi artérielle. Avec les mêmes
CL nous avons fait des calculs avec une paroi rigide (mono-phase) et avec une paroi
mobile (20 phases). Par ailleurs , nous avons déformé la paroi artérielle à l'endroit de
la lésion Fig.4.12(a) à travers l'interface AMIRA 4, cherchant à retrouver la même
forme que avant la mise en place du Stent-Graft. Nous avons fait les calculs de MFN
pour quatre cycles cardiaques cherchant à faire converger le code vers une solution.
Ensuite nous avons comparé pour chacun des cas leur champs de cisaillement pariétal.
Nous pouvons observer à la �gure 4.12 les di�érences existantes entre les di�érentes
con�gurations de maillage.

Résultats CFD

Nous pouvons a�rmer qu'une légère modi�cation de la dynamique ou de la forme
de la paroi, in�uence le comportement du �ux. Les champ de WSS ne sont pas pareils
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(a) Deux séquences recalées (b) XA
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(f) CL sortie Ao. Abdominale

Figure 4.11 � Patient 1 : La superposition des séquences permet l'extraction et le
déplacement de la géométrie avec une bonne résolution spatiale et temporelle. Bonne
corrélation mesure IRM / résultats numérique au niveau des CL.
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(a) Natif modi�é (b) Natif (c) Mobile

Figure 4.12 � Patient 1 : Comparaison de trois Résultats de WSS sur la même artère.
Trois modalités de géométrie, avec une géométrie légèrement modi�ée au niveau de
la lésion (IMH), avec une paroi rigide et avec une paroi mobile. Les di�érences sont
importantes et pourtant les variations sont légères.
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et ceci est vrai pour toutes les phases cardiaques. Mais alors lequel est le bon ? La
dynamique de la paroi restitue presque toutes les propriétés mécaniques de la paroi.
Nous n'avons pas besoin d'estimer la rhéologie de l'artère car nous connaissons avec
exactitude la position de sa paroi à tout instant. Nous estimons que le calcul à paroi
mobile est plus "juste" que celui qui ne prend pas en compte les déplacements de la
paroi. Les ondes de pressions voyagent plus vite dans le domaine et la conséquence
sur le �ux ne se fait pas attendre.

Deuxième cas clinique : Patient 2

Une femme de 59 ans avec une histoire d'accident de voiture quelques années
auparavant. Un scanner e�ectué sur la base d'une dysphonie a dévoilé une rupture
chronique mais contenue au niveau de la petite courbure de l'arche aortique, avec un
faux anévrisme de 77mm de diamètre. Une procédure endovasculaire a été engagée
par la mise en place d'un Stent-Graft Talent (30 150)(Medtronic). Ce stent-graft a été
placé couvrant toute l'arche aortique à partir du TABC (partie non couverte) jusqu'à
l'aorte descendante. L'artère sous-clavière gauche a été exclue par la partie couverte
du stent. Pas de fuites observées à 6 mois de contrôle. L'examen d'imagerie avec le
nouveau protocole nous a permis de reconstruire la géométrie native sur les images
de la séquence injectée. Les déplacements de la paroi ont été imposés par la méthode
des déformations et un maillage mobile à été obtenu. Concernant le mouvement de ce
dernier, nous avons identi�é des artéfacts de mouvement dans les images dynamiques,
ce qui représente une source d'erreurs pour la méthode de déplacements. Nombreuses
mesures de vélocimétrie ont complété l'examen qui a duré 45 minutes. La séquence
dynamique à été refaite mais nous n'avons pas eu des meilleurs résultats concernant
les artéfacts de mouvement du patient pendant la partie active de l'examen. Le code
a convergé dès le premier cycle cardiaque et nous avons observé les résultats suivants.

Résultats CFD

Pour commencer nous avons voulu véri�er que les conditions imposées étaient
obtenues aux niveaux de l'entrée (Fig.4.14(c)) et les sorties (Fig.4.14(d)et (e)) du
domaine. Leur corrélation n'est pas parfaite mais nous les estimons acceptables. Par
contre nous avons observé que la somme totale des �ux dans le domaine n'était pas
nulle sur l'ensemble de l'expérience. Ceci nous a permis de con�rmer le doute sur
l'in�uence des artéfacts de mouvement que nous avons remarqué pendant l'examen.
En e�et les images n'étaient pas de bonne qualité et ont "faussé" le calcul des défor-
mations. Ce genre de problèmes est retrouvé lors d'un examens quand l'apnée n'est
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(a) Angiographie avant et après (b) Repères de vélocimétrie

Figure 4.13 � Patient 2 : Images d'angiographie lors de la mise en place du Stent-
Graft et repères des niveaux pour les CL obtenues par vélocimétrie. Coupe sagittale
de vitesses codée du bas vers le haut, la �èche indique des fortes turbulences sur ce
site, elles sont aussi visibles sur les images fonctionnelles numériques (Fig.4.17).

pas e�ectuée correctement ou bien quand la séquence de référence est obtenue en res-
piration libre. Les artéfacts dépendent aussi en partie du patient mais ils dépendent
principalement des paramètres de séquence qui sont proposés . La séquence dyna-
mique utilisée doit être optimisée en vue d'une meilleure acquisition, plus rapide,
moins sensible aux artéfacts de �ux et éventuellement en mode libre respiration.

Cependant les calculs faits sur ce patient sont raisonnablement "bons" dans la
mesure où nous sommes en présence d'une aorte avec une géométrie très irrégulière au
niveau de l'arche aortique. Le Stent-Graft a exclu le faux anévrisme mais il a gardé une
forme qui produit beaucoup de perturbations dans l'écoulement sanguin. Les résultats
présentés ci-contre nous ont permis de visualiser les endroits ou ces perturbations ont
lieu et donnent une idée des contraintes mécaniques expérimentés par le Stent-Graft.
La �gure 4.15 illustre di�érents moments du cycle cardiaque (début sytole, pic, �n
et diastole) pour les contraintes de cisaillement à la paroi. On observe une nette
augmentation du WSS aux endroits où la forme du stent-graft a des bords prononcés.
Nous pouvons donc nous interroger sur la résistance des matériaux à long terme avec
ces conditions d'écoulement. Une analyse sur les possibles causes de problèmes sur
le Stent-Graft (rupture, déplacement, remodelage) et sur l'artère réparée (fuite de
type I et II, remodelage, récidive) est un exercice de grande valeur predictive. Ce
type d'examens permettent de faire des analyses sur le comportement des di�érents
modèles de stent-graft utilisés aujourd'hui en clinique.

La �gure 4.16 illustre le déplacement de l'onde de pression entre l'origine de l'aorte
(entrée du domaine) et l'aorte abdominale au niveau du passage diaphragmatique.
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Très vite pendant la systole, l'onde de pression voyage en distalité pour être ré�échie
en direction de l'entrée. Ce phénomène est connu et il est observé normalement sur la
courbe de pression au niveau de l'aorte ascendante (onde diocre) que nous observons
aussi sur la courbe de pressions maximales dans la �gure 4.6(c) concernant le fantôme
d'AAT. Mais pour ce patient, l'onde est "arrêtée" au niveau du rétrécissement ou
"plicature" causée par le stent graft sur sa partie médiane. Ceci modi�e de façon
signi�cative le �ux aux alentours de cette région, donnant des vorticités importantes
sur les images de suivi de trajectoires (Fig.4.17). Pour toutes les illustrations, nous
avons choisi de présenter les résultats sous forme d'images à di�érents moments du
cycle cardiaque. Pour être cohérent dans l'analyse, les images ont été organisées de
gauche à droite et du haut vers le bas, balayant ainsi le cycle cardiaque.

Conclusion
La mécanique des �uides numérique donne actuellement la possibilité de faire des

calculs réalistes et patient-spéci�ques. En accord avec cet objectif, nous avons imposé,
de façon explicite, toutes les conditions nécessaires pour faire un calcul incompressible,
pulsé, newtonien et à paroi mobile. L'architecture modulaire proposée par AVBP est
un avantage lors de l'intégration des applications biomédicales.

En termes de maillage mobile, nous avons segmenté le cycle cardiaque suivant
une formulation ALE basée sur les maillage de référence. La dé�nition d'un champ
de déplacement non-linéaire nous a évité de faire un calcul couplé sur une loi de
comportement pour la paroi. Cette méthode permet d'imposer, à chaque pas de temps,
une déformation au domaine numérique sans avoir à faire des erreurs sur la rhéologie
de la paroi artérielle.

En termes de Conditions sur les vitesses en entrée et en sortie, nous avons imposé
une fonction temporelle pour la vitesse à travers un masque qui annule les bords de
la zone de frontière. Cette manipulation permet d'éviter les erreurs numériques et
préserve la masse au cours du calcul. L'optimisation des CL est possible à travers une
condition du type intégrale, ce qui permettra de mieux gérer le pro�l de vitesses et
ses composantes fréquentielles pour les ondes de pression.

Une preuve de faisabilité de la méthode est présentée sous formes d'exemples in-
vitro et in-vivo.

Un modèle expérimental d'un AAT reprend le principe de Windkessel dans un
calcul à paroi mobile. L'analyse quantitative montre que la méthode des déformations
et le calcul non couplé permettent de retrouver les conditions d'écoulement mesurées
par IRM et en accord avec la théorie.
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Figure 4.14 � Patient 2 : Maillage natif et valeurs moyennes sur l'ensemble du do-
maine pendant le cycle cardiaque. Les CL correspondent aux valeurs retrouvées pour
l'entrée et les sorties, mais une discordance de volume est observée (somme des �ux
non nulle sur le cycle). L'origine est probablement un mouvement erroné de la paroi
à cause d'un artéfact sur les images dynamiques.
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Figure 4.15 � Contrainte de cisaillement à la paroi (dynes/m2), les fortes valeurs sont
naturellement localisées aux endroits ou le Stent-Graft présente une forte irrégularité.

Figure 4.16 � Champ de pression avec ses valeurs maximales et minimales pour
observer le déplacement de l'onde de pression principale. Le retrécissement du stent-
graft arrête l'onde à son retour.
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Figure 4.17 � Champ de vitesses pour quelques phases cardiaques avec marquage de
certaines trajectoires.
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D'autre part, un modèle in-vivo d'une bifurcation carotidienne expose une autre
façon d'appréhender le problème de la plaque d'athérome et propose une corrélation
entre l'imagerie fonctionnelle numérique et l'imagerie de caractérisation tissulaire en
T2.

Finalement, les calculs sur deux patients ayant eu un examen de contrôle, avec
le nouveau protocole, sur des Stent-Graft aortiques, ouvre la voie sur l'analyse des
conditions biomécaniques retrouvées dans la zone d'exploration.

La méthode proposée est un moyen moderne d'évaluation de la pathologie aortique.
Elle suppose qu'une optimisation des pratiques et des systèmes endovasculaires sera
possible et sera destinée à la prise en charge des patients.



Conclusion générale

Conclusions

L'objectif de ce travail de recherche était de répondre aux interrogations soulevées
par la médecine interventionnelle concernant la prise en charge des pathologies de la
paroi artérielle. L'approche numérique à travers la MFN peut répondre aux questions
posées, à condition d'être intégrée dans les protocoles cliniques d'évaluation et de
contrôle pour ces patients.

A partir de la bibliographie citée dans le premier chapitre, autour des techniques
et méthodes employées jusqu'à présent, nous avons relevé des thèmes sensibles dans
plusieurs domaine d'expertise. En e�et, les méthodes utilisées ne sont pas encore en
mesure de représenter la réalité physiologique de façon signi�cative. L'évolution des
techniques d'imagerie est très importante et facilite l'acquisition des données morpho-
logiques et fonctionnelles. Les modèles mathématiques doivent êtres ouverts à s'adap-
ter aux performances en résolution spatiale et temporelle présentés par les nouveau
imageurs. Les informations contenues dans l'imagerie médicale sont la base de travail
pour les calculs réalistes et patient-spéci�que obtenues par MFN. Les déplacements
de la paroi vasculaire déterminent les conditions pour l'écoulement. Cet argument
induit à penser qu'il ne faut pas commettre des erreurs sur la position de la paroi à
chaque instant du cycle cardiaque. Par ailleurs, la di�culté à fournir des résultats de
façon e�cace force l'évolution des techniques de post-traitement et de MFN à respec-
ter des délais de temps très exigeants. Finalement, l'héritage industriel, en matière
d'optimisation des systèmes, apporte dans ce projet son expertise à travers la MFN.

Bien qu'il existe un protocole d'IRM clinique pour l'évaluation des procédures en-
dovasculaires, il est à l'heure actuelle destiné uniquement à des �n de radiologie diag-
nostique. Les informations ainsi recueillies ne sont pas conformes aux post-traitements
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qui cherchent à utiliser cette information pour en extraire des caractéristiques hémo-
dynamiques et géométriques. Plusieurs séquences d'imagerie ont été étudiées dans le
chapitre 2. Un protocole modi�é a été retenu donnant accès a des informations supplé-
mentaires avec un double objectif : obtenir des images utiles au corps médical et aux
applications de MFN. Les trois séquences développées à cet e�et fournissent les condi-
tions de frontière nécessaires à la résolution des équations di�érentielles de Navier-
Stokes. D'un côté, une séquence injectée pour l'extraction de la géométrie native avec
une bonne résolution spatiale. D'autre part, et encore sous l'e�et du gadolinium, une
séquence du type balanced-SSFP pour suivre l'évolution de la paroi vasculaire. Et �-
nalement, un recueil de données hémodynamiques à l'entrée et aux sorties du segment
d'artère étudié. Il en reste un travail d'optimisation des paramètres de séquence pour
améliorer la qualité du signal recueilli et diminuer leur temps d'acquisition.

Alors un concept de "chaîne de traitement" a été introduit pour faire une ges-
tion modulaire et e�cace des problèmes rencontrés. L'objectif du chapitre 3 a été
d'utiliser les données issues du nouveau protocole pour reconstruire des conditions
géométriques et hémodynamiques dans un domaine discret. Des algorithmes de �l-
trage et de ré-haussement du contraste ont été développés. Les solutions proposées,
ont permis d'engager le processus d'extraction d'une la géométrie native par deux
techniques di�érentes. La méthode d'extraction automatique, basée sur la méthode
Level Set en 3D, et la méthode manuelle. Les deux méthodes autorisent l'accès de
l'utilisateur, à travers une interface graphique, au modi�cations virtuelles de la géo-
métrie obtenue. Les résultats des deux techniques sont validés visuellement sur la
même interface par la superposition des données brutes avec la géométrie discrétisée,
ce qui limite les erreurs dans le processus de création du maillage natif et ouvre la
voie aux "opérations virtuelles". Le point central de notre méthode est retrouvé dans
la correspondance entre les mouvements de la paroi, observés dans la séquence dyna-
mique, et les déplacements du domaine numérique, qui représente l'artère étudiée en
MFN. Ces transformations non-linéaires sont en accord avec la rhéologie spéci�que de
la paroi étudiée et correspond à une projection géométrique depuis l'imagerie vers le
domaine discret. Ceci est possible à travers un algorithme qui fournit une succession
de champs de déformations non-linéaires, chargés des déplacements sur le maillage
natif, en fonctions des déplacements observés dans les images dynamiques. La qualité
des transformation est d'une précision équivalente à la résolution spatiale des images
dynamiques et garde une résolution géométriques analogue à la séquence injectée. La
validation de cette méthode est obtenue par analyse visuelle sur les séquences dyna-
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miques. Une fois le problème de la géométrie dynamique résolu, l'analyse des images
de vélocimétrie, donne des fonctions temporelles à travers une série d'harmoniques de
Fourier. Ces données sont évaluées et corrigées si besoin, avec des critères de bilan de
�ux, pour intégrer la MFN sous forme de CL en entrée et sortie de vitesses.

La mécanique des �uides numérique donne actuellement la possibilité de faire
des calculs réalistes et patient-spéci�ques, à travers la méthode incluant le protocole
d'imagerie, la chaîne de traitements et la méthode non-couplée entre la paroi et le
�uide. Le dernier chapitre est une preuve de ce concept. Il répond aux interrogations
retenues par les cliniciens et présente sous forme d'exemples les di�érentes applica-
tions réalisées pendant ce projet de recherche. En accord avec cet objectif, nous avons
imposé, de façon explicite, toutes les conditions nécessaires pour faire un calcul in-
compressible, pulsé, newtonien et à paroi mobile. Le code AVBP intègre parfaitement
les conditions proposées pour les vitesses et, basé sur une formulation ALE, segmente
le cycle cardiaque synchronisé sur les maillage de référence. Les résultats des appli-
cations proposent déjà des voies pour l'étude des propriétés mécaniques d'une paroi
saine, pathologique ou avec un Stent-Graft. Ce concept re-formule la question sur le
facteur de risque au niveau de la bifurcation carotidienne, proposant une étude de
corrélation entre l'imagerie paramétrique T2 et les contraintes causées sur la plaque
par le �ux circulant dans le lumière sténosée. Finalement, une étude clinique réalisée
avec le nouveau protocole d'imagerie, sur un ensemble de patients, ayant eu une pro-
cédure endovasculaire, donne une solution moderne pour l'évaluation et l'optimisation
du geste interventionnel.

Limitations et Perspectives
Cette méthode générale est applicable sur la grande circulation et les collatérales

de calibre centimétrique. L'application future de ces méthodes pour l'exploration des
coronaires sera possible dès que l'IRM pourra fournir des images haute résolution
infra-milimétriques de bonne qualité.

Les mesures de vélocimétrie ont deux limitations principales en dehors de la résolu-
tion spatiale. La première concerne l'exactitude de la valeur mesurée ; elle est soumise
aux erreurs provenant des courants de Foucault auto induits en RMN. Di�érentes
techniques de correction sont proposées dans la littérature mais leur intégration dans
la méthode proposée n'est pas encore réalisée. La deuxième limitation concerne l'op-
timisation des CL. Il est possible, à travers une condition du type intégrale, de mieux
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gérer, au niveau numérique, le pro�l de vitesses et ses composantes fréquentielles pour
les ondes de pression. La théorie sur cette condition de frontière est déjà disponible et
sera intégrée prochainement à la méthode générale. Par ailleurs, la gestion idéale des
CL en sortie se présente quand on est en mesure d'imposer une pression endovascu-
laire réaliste. Le caractère invasif de cette approche est une limitation très importante
dans la réalisation des mesures. L'intégration d'une nouvelle séquence IRM qui estime
directement l'accélération totale du �uide circulant dans la zone d'exploration, et qui
détermine par ce moyen les gradients de pressions aux di�érentes "sorties" du domaine
numérique, est une solution idéale pour la MFN. Cette intégration est souhaitée et
son adaptation, au protocole d'IRM clinique utilisé pour notre projet de recherche,
serait de grande utilité.

Comme perspective principale nous proposons la suite de ce travail de recherche
dans un projet retenu par l'ANR (Calcul Intensif et Simulation - Appel à projets
2007) qui met en relation deux partenaires de la recherche publique et un partenaire
privé :

� L'Intitut de Médecine Moléculaire de Rangueil (I2MR), faisant partie de l'In-
serm U858, avec son équipe 10 ("athérosclérose et artériosclérose de gre�e"), au
CHU de Rangueil.

� L'Institut de Mathématiques et Modélisation de Montpellier (I3M), du Dépar-
tement de Mathématiques de l'Université de Montpellier II.

� Un partenaire privé représenté par la société Advanced Solution Accelerator
(ASA), dédiée aux calculs à haute performance (HPC).

Le cadre général du programme Optimised Computational Functional Imaging for
Arteries (OCFIA) est l'introduction du calcul scienti�que haute performance dans le
monde médical a�n de rationaliser les décisions thérapeutiques associées à certaines
maladies vasculaires mal comprises. Plus précisément, il s'agit de coupler les tech-
niques d'imagerie médicale, essentiellement morphologiques, et le calcul scienti�que,
à travers la MFN, a�n de produire de l'imagerie fonctionnelle fournissant aux prati-
ciens une meilleur connaissance quantitative des paramètres biomécaniques (champ
de vitesses, de pression, de contraintes) des patients. Le tout dans un lapse de temps
de quelques heures. Ce travail de doctorat a permis la réalisation de ce projet grâce
à la collaboration des actuels directeurs de thèse. Il compte propulser la médecine
moderne vers une meilleure connaissance de la pathologie vasculaire.
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