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Résumé

Mots clés : anévrisme cérébral, risque de rupture, hyperélasticité, interaction

fluide/structure.

Le risque individuel de rupture des anévrismes cérébraux est un enjeu majeur dans la prise en
charge clinique des anévrismes asymptomatiques. La rupture anévrismale se produit lorsque
la contrainte intra-pariétale dépasse la contrainte à rupture du matériau composant la paroi.
Notre étude a pour objectif d’être un pas vers une nouvelle mesure biomécanique du risque
individuel de rupture des anévrismes cérébraux. Dans un premier temps, une étude expéri-
mentale fût menée pour caractériser le comportement biomécanique de la paroi anévrismale
sur 16 échantillons d’anévrismes prélevés chirurgicalement. L’expérimentation sur les échan-
tillons de poche anévrismale a permis de dégager trois grandes classes de tissus pour chaque
sexe (homme et femme) : souple, rigide et intermédiaire. Il apparaît que tous les anévrismes
non rompus appartiennent à la catégorie rigide ou intermédiaire et que tous les anévrismes
rompus correspondent à la catégorie souple. Ceci permet de mettre en évidence une corréla-
tion entre le risque de rupture et les propriétés du matériau composant la paroi anévrismale.
Dans un deuxième temps, des simulations d’interaction fluide/structure (FSI) ont été réa-
lisées pour comparer les déformations d’un anévrisme " patient spécifique " constitué d’un
matériau dégradé et non dégradé. Les résultats montrent que les propriétés du matériaux ont
un impact majeur sur l’ampleur de la variation de volume anévrismale diastolo-systolique.
Les changements en terme de variations de volume en fonction des caractéristiques du tissu
sont potentiellement visualisable à l’aide de l’imagerie médicale. Une analyse des incertitudes
des paramètres est aussi présentée et montre la robustesse des résultats aux incertitudes des
données d’entrée. Il a ensuite été démontré sur 12 cas " patient-spécifique " d’anévrismes
différents (forme, taille, localisation et conditions aux limites différentes) qu’il existe toujours
une différence significative en terme de variation de volume au cours du cycle cardiaque entre
un anévrisme dont la paroi est composé d’un matériau rigide et d’un matériau souple. Cette
étude suggère donc que la variation de volume anévrismale pourrait être utilisée comme une
base pour une évaluation individuelle du risque de rupture des anévrismes cérébraux.
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Chapitre 1

Introduction générale

1.1 contexte : la paroi artérielle

Le transport sanguin se fait à travers le système cardiovasculaire : Le coeur joue le rôle de
pompe et les vaisseaux sanguins, de tailles variables, desservent les différentes parties de l’or-
ganisme. Le transport sanguin joue un rôle important dans le bon fonctionnement du corps
humain puisqu’il permet un apport continu indispensable d’oxygène, de nutriments et d’hor-
mones aux organes ainsi que l’élimination du dioxyde de carbone et des déchets. Les liaisons
entre les organes et le coeur sont assurées par une certaine catégorie de vaisseaux, les artères.
Le retour sanguin se fait par l’intermédiaire des veines. Dans cette partie, L’histologie (struc-
ture et composition) et la physiologie (fonction et propriétés) de la paroi artérielle vont être
rappelées succinctement [14], [25].

1.1.1 Classification des artères

La structure de la paroi artérielle connaît des variations dues à l’âge, aux adaptations locales
et aux diverses maladies. Il existe deux familles d’artères : les artères élastiques et les artères
musculaires.

Les artères élastiques sont par définition très élastiques grâce à une dominante de l’élastine
dans leur composition (≃ 40%). Leurs localisations, proche du coeur (par exemple l’aorte et
les carotides communes), les soumet à de fortes pressions hémodynamiques avoisinant 120-140
mmHg (16000-18600 Pa). Elles ont la particularité d’avoir une lumière (canal intérieur où
peut circuler le sang) large généralement compris entre 10 et 20 mm. L’épaisseur artérielle est
de l’ordre de 500 µm à 2 mm. L’amortissement du débit sanguin en provenance du coeur est
le rôle imputé aux artères élastiques ainsi que d’assurer le relais diastolique à la contraction
grâce à leur déformation élastique.
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1.1. contexte : la paroi artérielle

Les artères musculaires sont moins élastiques que la catégorie précédente. Cela se traduit
par une concentration en élastine plus faible, de l’ordre de 10% mais par une plus grande
part de cellules musculaires lisses. Les artères cérébrales, auxquelles nous nous intéresserons
dans la suite, font partie de cette catégorie. La lumière artérielle de cette catégorie est moins
importante et est comprise entre 1 et 10 mm. De même leur épaisseur est plus faible, entre
150 µm et 1 mm. Ces artères ont pour rôle de conduire le sang en périphérie et de s’adapter
aux besoins métaboliques en modifiant leur diamètre.

1.1.2 Composition de l’artère

Toutes les artères sont des sortes de matériaux multi-couches. En effet, la paroi est composée
de 3 couches distinctes (Fig.1.1) : l’intima, la media et l’adventice.

Figure 1.1 – Représentation de la structure de l’artère (G. Dolisi).
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Chapitre 1. Introduction générale

1.1.2.1 L’intima

L’intima est la couche interne de la paroi artérielle. Elle est un endothélium "posé" sur du
tissu conjonctif. Elle est séparée de la media par la limite élastique interne.
L’endothélium est une monocouche continue de cellules endothéliales (≃ 0,3 à 0,5 µm d’épais-
seur) qui recouvre l’intérieur de la paroi en contact avec le sang.
La limitante élastique interne forme une couche de tissu élastique (≃ 5 à 20 µm d’épaisseur)
permettant le passage de nutriment, de molécules d’eau, de sels minéraux et la communication
directe cellule à cellule. En cas de pathologie, c’est la première partie à être dégradée.

1.1.2.2 La media

La média est la couche intermédiaire de la paroi artérielle. Elle est la plus épaisse. C’est la partie
musculaire de l’artère : Un réseau complexe de cellules musculaires lisses, de fibres d’élastine
et de collagène la composent. Dans le cas des artères musculaires (artères cérébrales),La media
est moins bien organisée car elle contient moins de fibres élastiques. La media joue un rôle
d’amortisseur et également de maintien face à la pression artérielle.

1.1.2.3 L’adventice

L’adventice est généralement constituée de fibres de collagène, de quelques fibres élastiques
épaisses et de fibroblastes.
Elle a un rôle essentiellement protecteur pour s’opposer aux contraintes mécaniques élevées ;
comme par exemple des contraintes liées à des pics de pression. La partie de l’adventice
proche de la media est plus dense que la partie externe qui se mélange au tissu conjonctif
périvasculaire. Le problème de différenciation de la limite externe de l’adventice en est la
conséquence.

Identification du risque individuel de rupture des anévrismes cérébraux intra crâniens : une approche
biomécanicienne
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1.2. La pathologie

1.2 La pathologie

Qu’est ce qu’un anévrisme ?
C’est une anomalie anatomique résultant d’une dilatation permanente de la paroi artérielle(Fig. 1.2).
Les anévrismes cérébraux apparaissent, la plupart du temps, sur les artères du polygone de
Willis qui est le réseau artériel du cerveau (Fig. 1.3). Ils sont formés d’une hernie de l’intima au
travers de la média de la paroi artérielle, et recouverts en périphérie de l’adventice artérielle.
Ils sont généralement découvert de manière fortuite lors d’un examen d’imagerie médicale (le
plus souvent lors d’une imagerie par résonance magnétique : IRM).
L’étude de séries autopsiques a permis de constater la présence d’anévrismes cérébraux chez
environ 5% de la population générale [10], [26], [74], [77]. Le risque annuel de rupture varie
entre 0,8% à 4% dans la population porteuse de la pathologie [16], [51], [79]. Les facteurs de
risque identifiés, à partir de différentes études épidémiologiques [41], [30], [63], sont l’hyperten-
sion artérielle (HTA), la consommation excessive d’alcool, le tabagisme, la taille de la poche
anévrismale (<7 mm), le sexe féminin et l’âge. L’association hypertension artérielle et taba-
gisme est synergique et démultiplie le risque de rupture. La présence d’antécédents familiaux,
c’est à dire des parents proches ayant subis une rupture d’anévrisme, multiplie le risque par
un facteur aux alentours de 5.
Dans le cas d’une rupture, le sang se propage à travers la paroi anévrismal à cause de la cassure
de quelques fibres de collagène supplémentaires, souvent suite à un à-coup tensionnel, ce qui
provoque une hémorragie cérébrale. On ne peut donc pas qualifier ce phénomène de rupture
au sens mécanique du terme puisque il n’y a pas de fracture nette de la paroi anévrismale.
Dans le cas d’une rupture d’anévrisme, 12% des patients meurent avant d’avoir reçu une
attention médicale, 40% des patients hospitalisés décèdent dans le mois suivant la rupture
et 33% des patients qui survivent ont des déficits neurologiques importants. En opposition,
le traitement préventif endovasculaire ou neurochirurgical pour des anévrismes non rompus
est relativement sûr avec seulement un taux de mortalité de 0.3% mais rend le traitement
systématique impossible car la possibilité de complication sur le traitement d’un anévrisme qui
n’aurait jamais rompu est bien réel. Le traitement sélectif des anévrismes à risque de rupture
reste, lui, un enjeu majeur de santé publique et fait l’objet de notre étude. Pour ce faire, la
mise en place d’un test de dépistage permettant d’évaluer le risque individuel de rupture des
anévrismes cérébraux est nécessaire afin de pouvoir mesurer la balance risque/bénéfice pour
un patient.
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Chapitre 1. Introduction générale

Figure 1.2 – Représentation histologique schématique de la paroi anévrismale. En noir, l’in-
tima, hernie au travers d’une interruption de la média, en rouge. L’adventice est en vert.

Identification du risque individuel de rupture des anévrismes cérébraux intra crâniens : une approche
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1.2. La pathologie

Figure 1.3 – Représentation des localisations principales des anévrismes cérébraux sur le
polygone de Willis (Toth et al.[65]).
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Chapitre 1. Introduction générale

1.3 Anatomie de l’anévrisme

En pratique clinique, la géométrie de l’anévrisme est décrite par la taille. cette donnée re-
présente la hauteur du dome c’est à dire de la distance entre l’artère source (porteuse de
l’anévrisme) au niveau du collet jusqu’au sommet de la poche anévrismale (Fig.1.4). Une
autre donnée géométrique souvent utilisée est la mesure du diamètre du collet (N) pour le
choix du traitement ainsi que le rapport D/N pour quantifier la dangerosité de l’anévrisme.

hauteur du Dome = D

diamètre du collet (Neck) = N

Figure 1.4 – Représentation de la mesure des anévrismes cérébraux.

1.3.1 Mensurations

Les données de l’étude longitudinale ISUA menée sur 1500 patients montre un risque annuel de
rupture de 0,05% pour des anévrismes dont la taille est inférieur à 10 mm. En comparaison les
anévrismes supérieurs à 10 mm présentent un risque de 0,5%. La limite de cette étude réside
dans la conclusion que 0% des anévrismes de moins de 7 mm ont rompu or il a été montré que

Identification du risque individuel de rupture des anévrismes cérébraux intra crâniens : une approche
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1.3. Anatomie de l’anévrisme

ceux ci représentent un nombre importants parmi les anévrismes rompus [40], [18], [76], [4].
Selon Ohashi et al [40], les anévrismes de moins de 5 mm représentent 25% des ruptures et
94% des anévrismes de l’artère communicant antérieure traités sont inférieurs à 10 mm dans
les travaux de Forget et al [18].

1.3.2 Localisation

La localisation de l’anévrysmes sur le polygon de Willis joue un rôle non négligeable comme l’a
démontré Nahed et al [37] dans leur étude des facteurs des risques de rupture des anévrismes
inférieur à 7 mm. La localisation postérieure des anévrismes est considérée comme un facteur
de risque indépendant de l’âge, de l’hypertension et de la taille. On trouve également des
anévrismes rompus de taille inférieure sur l’artère communicante antérieure et sur l’artère
cérébrale antérieure à ceux de l’artère sylvienne (ou cérébrale moyenne) comme le souligne
Ohashi et al [40]. Ces études suggèrent de considérer certaines localisations comme un risque
de rupture à part entière. Toutefois, le niveau de d’expertise n’est pas suffisant pour prendre
une décision thérapeutique se basant, seulement, sur la localisation de l’anévrisme.

1.3.3 Croissance

La pathologie anévrismale est évolutive comme le démontre l’étude de Ferns et al [17] réalisée
sur 276 patients. Il observent l’apparition d’un nouvel anévrisme dans 0,75% des patients déjà
traités pour un anévrisme cérébral.

Il est également admis que la croissance anévrismale est un signe de dégradation de la poche
anévrismale et donc augmente le risque de rupture comme dans l’étude de Juvela et al [28].
Néanmoins la majorité des anévrismes traversent une période de croissance à leur apparition
et se stabilisent ensuite sans pour autant rompre. A contrario dans les syndromes fissuraires
(poussée évolutive de la pathologie qui provoque migraine, troubles visuels...), les compressions
de structures nerveuses sont considérées comme un signe de rupture imminente car ils mettent
en évidence une croissance rapide du sac anévrismal.

1.3.4 Morphologie complexe

Dans la littérature, la morphologie complexe du sac anévrismal est un nouvel indice du risque
de rupture. En effet, il cherche à mettre notamment en évidence l’exposition de la poche au
flux sanguin en fonction de sa géométrie en utilisant pour ce faire des études de simulations
hémodynamiques (computational fluid dynamic : CFD), [66], [13], [44]. Il en ressort que l’angle
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Chapitre 1. Introduction générale

que fait le sac anévrismale avec la’artère source aurait une influence sur le risque de rupture :
un angle supérieur à 112◦ serait un facteur prédictif de rupture de la poche anévrismale.

L’aspect irrégulier de la paroi anévrismale constitue également un facteur de risque de rupture
reconnu. Plusieurs études rapportent un lien fort entre la présence de "blebs" [74] (ou petits
sacs) sur la poche anévrismale et une augmentation du risque de rupture [4]. Dans ce cas on
dit que l’anévrisme est multilobulé. Challa et al [7] ont démontré en utilisant la simulation
numérique que les "blebs" et l’irrégularité pariétale sont les conséquences d’une variation
d’épaisseur de la paroi. Dans ces zones, les contraintes intra pariétales sont les plus fortes et se
rapporchent donc de la contrainte à rupture du matériau constituant la paroi de l’anévrisme.

1.3.5 Environnement

L’environnement péri-anévrismal est aussi une donnée impliquée dans le processus de rupture
des anévrismes cérébraux [52], [53], [54]. Généralement les anévrismes se situent dans l’espace
sous arachnoïdien lieu où se situe le polygone de Willis (vascularisation principale du cerveau).
Lors de la croissance de l’anévrisme, des contacts avec les structures nerveuses (cortex céré-
bral, dure mère, nerf oculomoteurs...) environnantes apparaissent. Selon Ruiz et al [52], les
anévrismes rompus subiraient un contact direct avec les structures nerveuses et osseuses envi-
ronnantes plus fréquemment que les anévrismes non rompus. Ces travaux posent la question
de la relation entre le facteur taille reconnu comme un facteur de risque et la présence d’un
contact rigide péri-anévrismal.

1.4 Problématique

On constate que différents paramètres morphologiques ou épidémiologiques permettent de
quantifier le risque de rupture de l’anévrisme. Malgré tout, cela reste une approche "statis-
tique" où ne figure aucune évaluation individuelle du risque de rupture, en quelque sorte une
approche "patient spécifique".

Le problème actuel concernant la pathologie anévrismale cérébrale est l’impossibilité pour les
cliniciens (neuroradiologues et neurochirurgiens) de pouvoir déterminer un risque individuel
de rupture.

Le nombre de découverte d’anévrismes cérébraux non rompus est en forte augmentation chaque
année grâce notamment au progrès de l’imagerie médicale et ce malgré l’absence de test de
dépistage. La quasi totalité des anévrismes non rompus sont découverts de manière fortuite
lors d’examens pratiqués en urgence pour de violentes migraines.

Le patient est alors dirigé vers des neuroradiologues ou neurochirurgiens où un bilan de la
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pathologie anévrismale lui est exposé ainsi que les différentes options de traitement et de
suivi. Les conseils sur le traitement à suivre sont basés sur des données morphologiques de
l’anévrisme du patient (taille, forme, localisation...) et sur certains facteurs épidémiologiques
comme la consommation de tabac et d’alcool excessive et l’hypertension artérielle.
Il n’existe donc pas de procédure permettant d’évaluer un risque individuel de rupture et la dé-
cision des médecins reste basée sur leurs expériences personnelles, l’accessibilité au traitement
et l’état psychologique du patient.
La mise en place d’un test permettant l’évaluation de la vulnérabilité de l’anévrisme cérébrale
est devenue un enjeu de santé publique ; elle permettrait aux patients de recevoir le traitement
le plus adapté à l’état d’avancement de la pathologie.

1.5 Organisation de la thèse

L’objectif de cette thèse est de contribuer à la quantification du risque individuel de rupture des
anévrismes cérébraux à l’aide de l’imagerie médicale couplée à des simulations biomécaniques.
Pour définir des simulations biofidèles, la caractérisation des propriétés biomécaniques de la
paroi anévrismale sera mise en évidence à l’aide d’essais mécaniques réalisés sur des échantillons
de poche prélevés chirurgicalement. Une identification du comportement de la paroi sera faite
en grande déformation à l’aide d’un modèle hyperélastique. Nous tenterons également de
quantifier les erreurs liées au protocole expérimental utilisé. La compréhension de la genèse de
la rupture sera également succinctement abordée.
Dans la deuxième partie, la différence de comportement d’un anévrisme proche de la rupture
et d’un anévrisme non dégradé est observé au cours du cycle cardiaque à l’aide de simulations
d’intéraction fluide structure. Ensuite nous tenterons de généraliser cette différence sur dif-
férents anévrismes de formes, tailles et localisations différentes. Nous tenterons également de
dégager des critères numériques de rupture.
Dans une troisième et dernière partie, une synthèse des différentes hypothèses et étapes de
recherche sera présentée ainsi que quelques propositions de futurs travaux à mener pour per-
mettre une application clinique des travaux.
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Chapitre 2

Caractérisation des propriétés

biomécaniques des parois des anévrismes

cérébraux

2.1 État de l’art

Les propriétés biomécaniques des parois des anévrismes cérébraux sont encore rarement ex-
plorées dans la littérature. L’études portant sur ce sujet que nous avons pu relever est celle de
Toth et al [65].

Dans les travaux de Toth et al [65], dans un premier temps, des essais de traction uni-axiaux
ont été réalisés sur des échantillons d’anévrismes prélevés dans la direction circonférentielle et
longitudinale. Les échantillons sont prélevés chirurgicalement puis placés dans un tube conte-
nant une solution de Ringer. L’échantillon est testé dans les 24h suivant le prélèvement. Leurs
tests consistent à plonger le système expérimental dans une solution de Krebs-Ringer à 37◦C
pour recréer les conditions in vivo et à imposer un déplacement de 200µm toutes les 2 minutes
jusqu’à rupture de l’éprouvette. Ensuite, une identification des courbes expérimentales obte-
nues a été faite avec les modèles hyperélastiques de Mooney-Rivlin à 2 paramètres (Eq.2.1) et
de Neo-Hooke (Eq.2.2). Une classification par sexe et direction de prélèvement a été réalisée.
Dans un deuxième temps, la mise en place de tests biaxiaux a été tentée afin de caractériser
l’anisotropie de ce genre de tissus humains ; mais aucun résultat n’a été produit jusqu’à ce
jour.
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W = C10(λ
2
1 + λ2

2 + λ2
3 − 3) + C01(λ

−2
1 + λ−2

2 + λ−2
3 − 3) = C10(I1 − 3) + C01(I2 − 3) (2.1)

Avec C10 et C01 les paramètres matériaux et les λa les déformations principales.

W = C1(λ
2
1 + λ2

2 + λ2
3 − 3) = C1(I1 − 3) (2.2)

Avec C1 le paramètre matériau.

Figure 2.1 – Les machines de test uniaxial et biaxial(Toth et al [65]).

Figure 2.2 – Essais de traction uniaxiaux sur des échantillons longitudinaux et circonférentiels
chez des patients de sexe masculin et féminin (Toth et al [65]).
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Chapitre 2. Caractérisation des propriétés biomécaniques des parois des anévrismes cérébraux

Une autre pathologie, avec des caractéristiques assez proche, a été étudiée plus largement ; il
s’agit de l’anévrisme aortique abdominale (AAA). Différentes études [45], [72], [69] et [15] se
sont attachées à pratiquer de essais sur des échantillons de AAA pour caractériser les pro-
priétés mécaniques de la paroi de cette pathologie. La taille beaucoup plus importante des
échantillons permet notamment de réaliser des essais bi-axiaux pour quantifier l’anisotropie
du matériau biologique.

Raghavan et al [45], dans leur étude, ont pratiqué des essais unixiaux sur des échantillons de
poche d’AAA (Fig. 2.3) et de partie saine de l’artère pour comparer les propriétés mécaniques.
Les échantillons ont été prélevés dans les directions circonférentielles et longitudinales de la
poche. Les essais ont été réalisés sur 52 échantillons d’AAA dans la direction longitudinale
(AAAlon) provenant de 45 patients avec un diamètre moyen de 6,3 cm, sur 19 échantillons
d’AAA dans la direction circonférentielle (AAAcir) provenant de 16 patients avec un diamètre
moyen de 7 cm et 7 échantillons d’artère saine provenant de 7 patients. Pendant les essais, les
échantillons sont collés au mords avec de la colle cyanoacrylate. Dans un premier temps, les
échantillons sont préconditionnés avec une déformation de 7%. Dans un deuxième temps, l’essai
démarre et consiste à imposer un taux de déformation de 8,5%/min jusqu’à la rupture. Les
résultats (Fig. 2.4) suggèrent que la paroi de l’AAA peut être considérée comme un matériau
isotropique (pas de différence significative entre AAAlon et AAAcir). Les données que Raghavan
et al ont récoltées semblent indiquer que la rupture de l’AAA serait liée à la perte d’élasticité
de la paroi. Cette hypothèse est directement liée à la comparaison des comportement moyens
expérimentaux des artères saines et de l’AAA :
AAAlon : la contrainte à rupture σR = 0,1 MPa et la déformation associée εR = 0,25
AAAcir : σR = 0,12 MPa et εR = 0,3
Artère saine : σR = 0,175 MPa et εR = 0,5

Identification du risque individuel de rupture des anévrismes cérébraux intra crâniens : une approche
biomécanicienne
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2.1. État de l’art

Figure 2.3 – Représentation des 3 phases présumées de réarrangement des fibres de collagen
lors d’un essai de traction uniaxial (Raghavan et al [45]).

L’étude réalisée par Vande Geest et al [69] considère les essais uniaxiaux insuffisant pour rendre
compte du comportement mécanique tridimensionnel du tissu anévrismal. C’est pourquoi, ils
ont pratiqué des essais bi-axiaux pour évaluer l’anisotropie du matériau composant la paroi
de l’AAA. Ils ont également comparé le comportement de la paroi de l’AAA avec celle de
l’artère non dégradée (AA). Ils ont testé 26 échantillons de AAA et 8 de AA. Pour ce faire,
les échantillons ont été prélevés chirurgicalement et conservés à 4◦C au réfrigérateur dans une
solution saline à 0,9%. Les essais ayant lieu dans les 48h suivant le prélèvement.

Les échantillons sont prélevés sur des cadavres de moins de 24h et sont découpés en carré de
2x2 cm. Les échantillons on été sollicités dans la direction circonférentielle (θ) et longitudinale
(L). Les essais sont réalisés en protocole de tension contrôlée où pour chaque protocole le ratio
des tensions axiales (Tθθ et TLL) est gardé constant (Tθθ/TLL = 1/1 ; 0,75/1 ; 1/0,75 ; 0,5/1 ;
1/0,5 ; 1/1). La tension maximale appliquée est de 120 N/m ce qui correspond à la tension
généré par la pression sanguine dans l’AA (113 mmHg = 15030 Pa).

Les 3 couches de la paroi de l’AA sont considérées comme incompressibles, homogènes et
hyperléastiques. Pour rendre compte du comportement du matériau le modèle de Vito et al

14
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Figure 2.4 – Ajustement de la courbe expérimentale pour un échantillon dans chacun des 3
groupes : AAAlon, AAAcir et artère normale (Raghavan et al [45]).

[9] (fonction d’énergie exponentielle) à 4 paramètres est utilisé (Eq.2.3).

W = b0(e
(1/2)b1E2

θθ + e(1/2)b2E
2
LL + e(1/2)b3EθθELL − 3) (2.3)

Avec θθ la direction circonférentielle, LL la direction longitudinale, E le tenseur des contraintes
de Green et b0,b1, b2 et b3 les paramètres matériaux.
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Les résulats de l’étude (Fig. 2.5) montrent que le matériau de l’AAA est plus rigide que
celui de l’AA. D’autre part, l’anisotropie de la paroi de l’AAA est justifié par les différences
de comportement dans les directions θ et L (augmentation de la rigidité et diminution de
l’extensibilité dans la direction θ).

Figure 2.5 – L’énergie de déformation moyenne (W) pour une hypothèse de matériau isotro-
pique de l’étude de Raghavan et Vorp en 2000 [46] et la moyenne d’une hypothèse de matériau
anisotropique pour l’AAA par rapport à une contrainte équibiaxial E (Vande Geest et al [69]).
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Chapitre 2. Caractérisation des propriétés biomécaniques des parois des anévrismes cérébraux

Duprey et al [15] ont étudié l’anévrisme ascendant aortique thoracique (ATAA). Ils ont réalisé
des tests de traction uniaxiaux sur deux types de localisations, grande courbure (GC) et petite
courbure (LC), et dans deux directions, circonférentielle (CIRC) et longitudinale (LONG) pour
évaluer le module élastique de la paroi de l’ATAA.

Les échantillons sont prélevés sur des patients subissant une intervention chirurgicale pour
réparer l’ATAA. Les test sont réalisés dans les 48h suivant le prélèvement. Les tissus sont
préconditionnés par 2 chargements de 1 N à une vitesse de sollicitation de 10 mm/min. Le
test en lui même consiste à imposer un déplacement de 10 mm/min jusqu’à la rupture. Au
total, 108 échantillons ont été testés provenant de 12 patients (65 GC et 43 LC, 66 CIRC et
42 LONG).

Le module élastique maximum (MEM) est donné par le maximum de la pente de la courbe
contrainte/déformation. Le module physiologique (PM) lui est dérivé des lois de Laplace et
appartient à l’intervalle de pression 80 - 120 mmHg (≃10650 - 16000 Pa)(Fig. 2.6).

Sur l’ensemble des échantillons, ils ont remarqué que le MEM est significativement supérieur au
PM. De même les modules physiologiques (PM) et les modules élastiques maximaux (MEM)
dans la direction circonférentielle sont largement supérieurs respectivement aux PM et MEM
dans la direction longitudinale.

Au niveau de la localisation, Duprey et al ont également mis en évidence que dans la direction
circonférentielle MEMGC = MEMLC et que dans la direction longitudinale il y avait une
différence significative de entre MEMGC et MEMLC .

Ils sont arrivés à la conclusion que la paroi de l’ATAA a un comportement significativement
anisotrope.

En résumé, peu d’équipes de recherche se sont intéressées à la paroi des anévrismes céré-
braux. Les résultats de Toth et al [65] ne concernent que des essais de traction uniaxiaux mais
permettent de mettre en évidence le caractère hyperélastique du tissu constituant la paroi
anévrismale. Le choix des modèles hyperélastiques ,de Mooney rivlin à 2 paramètres et de
Neo Hooke, pour rendre compte du comportement du matériau ne paraissent pas être les plus
adaptés pour les anévrismes cérébraux. Ceux ci ne s’ajustent pas correctement à la courbure
des courbes expérimentales pour des déformations supérieurs à 5%.

L’absence de résultats d’essai biaxiaux ne permet pas d’évaluer l’anisotropie des tissus de la
poche anévrismale cérébrale.

Par contre, dans le cas de l’AAA, cela a été possible et la différence de comportement entre
la direction longitudinale et circonférentielle est significative et démontre l’anisotropie de ce
genre de tissu et plus particulièrement pour la contrainte à rupture (1,25 MPa pour AAAcirc

Identification du risque individuel de rupture des anévrismes cérébraux intra crâniens : une approche
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Figure 2.6 – A gauche, un exemple d’échantillons d’ATAA découpés dans la direction circon-
férentielle. A droite, Les principes de calculs des modules élastiques physiologique et maximum
(Duprey et al [15]).

contre 1MPa pour AAAlong). On peut aussi constater une différence importante dans l’énergie
de déformation W entre un comportement hyperélastique isotrope et anisotrope notamment
pour des déformations supérieures à 10% où le matériau anisotrope a un comportement qui
devient exponentiel et donc plus rigide que le matériau isotrope.
La comparaison entre l’artère saine et l’AAA met en évidence une dégradation de la paroi avec
notamment une baisse significative de la contrainte à rupture (1,75 MPa pour l’artère saine
contre 1 MPa) ce qui traduit une baisse de l’élasticité de la paroi lorsque celle ci est atteinte
par la pathologie anévrismale.
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2.2 Hypothèse simplificatrice

Pour pouvoir avoir une idée de l’intervalle de valeur dans lequel la contrainte intra-pariétale
varie, nous avons effectué un calcul simple utilisant la théorie des membranes et une hypothèse
simplificatrice ramenant la géométrie de l’anévrisme à une demi sphère de 4,5 mm de rayon
ce qui équivaut à un volume de 190 mm3 et une épaisseur de paroi de 0,4 mm. Ces données
géométriques sont représentatrices d’un anévrisme cérébral de taille moyenne.

D’après la théorie des membranes on sait que :

p =
T1

R1

+
T2

R2

(2.4)

avec Ra le rayon de courbure dans la direction a, Ta la tension pariétale associée au rayon de
courbure Ra et p la pression.

Dans le cas d’une sphère l’équation 2.4 devient :

p =
2T

R
(2.5)

Avec R le rayon de la sphère et T la tension pariétale.

La tension pariétale s’exprime de la manière suivante :

T = σe (2.6)

Avec σ la contrainte intra-pariétale et e l’épaisseur de la paroi.

En introduisant l’Eq.2.6 dans l’Eq.2.5 on obtient :

σ =
PR

2e
(2.7)

La pression sanguine varie entre l’état diastolique et l’état systolique : 80 mmHg (≃ 10500
Pa) et 120 mmHg (≃ 16000 Pa). On obtient donc :

σd ≃ 0, 06MPa (2.8)

σs ≃ 0, 09MPa (2.9)

Avec σd la contrainte intra-pariétale diastolique et σs la contrainte intra-pariétale systolique.

On en conclut que dans le cas d’un anévrisme de taille moyenne et de forme sphérique (demi-
sphère) la contrainte pariétale est comprise entre 0,06 MPa et 0,09 MPa.
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2.3 Comportement hyperélastique

Les matériaux biologiques, comme nous avons pu le voir dans la section précédente (2.1), sont
soumis à des contraintes importantes au cours du cycle cardiaque et se déforment de manière
importante. C’est pourquoi nous nous plaçons dans l’hypothèse des grandes déformations
et avons choisi de représenter le comportement de la paroi anévrismale sous un formalisme
hyperélatisque.

2.3.1 Cinématique

Soit le solide Ω soumis à de grandes déformations. On définit F le tenseur gradient de la
déformation permettant le passage de l’état initiale Ω0 à l’état déformé Ωt. Soit X la position
d’un point dans Ω0 et x la position de ce point après avoir subi la déformation dans Ωt. On
définit alors u comme le déplacement entre les 2 états et on obtient :

x = X + u (2.10)

Le tenseur du gradient de transformation s’exprime alors comme :

F =
∂x
∂X

= I +∇xu (2.11)

Le tenseur des déformations de Cauchy-Green droit s’écrit :

C = FtF (2.12)

Le tenseur des déformations de Cauchy-Green droit est symétrique. Les 3 invariants du tenseur
C s’écrivent :

I1 = tr(C) (2.13)

I2 =
1

2
((tr(C))2 − tr(C2)) (2.14)

I3 = det(C) = J2 = det(F)2 (2.15)

Où J est le jacobien de F et s’écrit :

J = det(F). (2.16)

Dans notre étude le matériau est considéré comme incompressible donc :

det(F) = I3 = 1. (2.17)

Nous verrons dans la suite que les 2 invariants de C (I1 et I2) serviront à définir le potentiel
de déformation W.
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2.3.2 Potentiel de déformation et loi de comportement

Un modèle hyperélastique est notamment défini par un potentiel d’énergie interne W. Ce
potentiel est un scalaire de la mesure des déformations. Il doit être convexe et défini positif.
Dans notre étude, pour s’en assurer, nous avons fait en sorte que chaque coefficient matériau
du potentiel d’énergie soit positif. D’autre part, le matériau est supposé isotrope donc la
fonction l’est également. L’hypothèse de l’isotropie est une conséquence de la petitesse des
échantillons qui ne nous permet pas de réaliser des essais de traction bi-axiaux pour caractériser
l’anisotropie de ce genre de tissus. Dans le cas d’un comportement isotrope incompressible, on
montre que la fonction W ne dépend que des 2 premiers invariants du tenseur des déformations
de Cauchy-Green droit C :

W = W (I1, I2). (2.18)

Le matériau hyperélastique ne dissipe pas d’énergie ce qui implique que le premier et second
principe de la thermodynamique se résument à la satisfaction de l’égalité suivante provenant
de l’inégalité de Clausius-Duhem :

S :
dE
dt

− dW

dt
= 0. (2.19)

Où S est le second tenseur des contraintes de Piola-Kirchhoff (PK2)

S = JF−TσF−1, (2.20)

et E est le tenseur de Green-Lagrange. Ce bilan énergétique met en évidence le fait que la
dissipation intrinsèque est nulle et donc que tout le travail des efforts internes est stocké sous
forme d’énergie. On peut aussi écrire l’équation ( 2.19) de la manière suivante :

(S − dW

dE
) :

dE
dt

= 0. (2.21)

On en déduit la loi de comportement d’un matériau hyperélastique :

S =
dW

dE
. (2.22)

Cette loi en fonction du tenseur de Cauchy-Green droit C devient :

S = 2
dW

dC
. (2.23)

Dans notre étude, nous avons utilisés d’autres tenseurs des contraintes, comme le premier
tenseur des contraintes de Piola Kirchoff Π (PK1)
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π = FS (2.24)

que l’on peut aussi calculer de la manière suivante :

Π =
F (t)

S0

(2.25)

avec F (t) la force appliquée au cours du temps et S0 la section non déformée de l’échantillon.

et le tenseur des contraintes de Cauchy σ

σ =
F (t)

S(t)
(2.26)

avec S(t) la section au cours du temps de l’échantillon.

On peut définir la relation permettant le passage de PK1 à la contrainte de Cauchy :

σ = λπ (2.27)

2.3.3 Choix du modèle hyperélastique

Une fois les courbes de contraintes/déformations obtenues, un processus d’identification uti-
lisant l’algorithme des moindres carrées est réalisé pour déterminer les coefficients hyperélas-
tiques du type de modèle choisi, représentant au mieux le comportement mécanique de la paroi
anévrismale. Pour ce faire, plusieurs modèles ont été testés :

Le modèle Neo Hookien :

W =
µ

2
(I1 − 3) (2.28)

Avec µ le module de cisaillement et µ > 0.

Le modèle de Gent :

W =
µJm
2

ln

(
1− I1 − 3

Jm

)
(2.29)

Jm la valeur limite de I1 − 3 et µ > 0.

Le modèle de Mooney Rivlin à 2 paramètres :

W = C10(I1 − 3) + C01(I2 − 3) (2.30)

Avec C10 et C01 les paramètres matériaux et C10, C01 > 0.
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Le modèle Mooney Rivlin à 3 paramètres :

W = C10(I1 − 3) + C01(I2 − 3) + C11(I1 − 3)(I2 − 3), (2.31)

Avec C10, C01 et C11 les paramètres matériaux et C10, C01, C11 > 0

Et le modèle de Yeoh à 2 paramètres avec lequel la meilleure correspondance a été obtenue :

W = C1(I1 − 3) + C2(I1 − 3)2 (2.32)

Avec C1 et C2 les paramètres matériaux et C1, C2 > 0.

2.3.4 Essai de traction uniaxial

Dans notre étude, des essais de traction uniaxiaux ont été utilisés pour caractériser les pro-
priétés mécaniques de la paroi anévrismale. Le matériau est considéré comme hyperélastique
isotrope incompressible. Dans ces conditions le tenseur du gradient de déformation en fonction
de l’élongation λ s’écrit :

F =


λ 0 0

0 λ− 1
2 0

0 0 λ− 1
2

 (2.33)

Le premier et deuxième invariant du tenseur de Cauchy-Green droit peuvent s’écrire désor-
mais :

I1 = λ2 + 2λ−1 (2.34)

I2 = λ−2 + 2λ (2.35)

Soit s0 la section initiale de l’échantillon avant essai. La section s de l’échantillon s’écrit alors :

s =
s0
λ

(2.36)

On en déduit la forme du premier tenseur de Piola Kirchoff Π :

Π =


F
s0

0 0

0 0 0

0 0 0

 (2.37)
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et du tenseur des contraintes de Cauchy :

σ =


λF
s0

0 0

0 0 0

0 0 0

 (2.38)

avec F la force correspondant au déplacement imposé.
On peut écrire que :

λF

s0
= f(

∂W

∂I1
,
∂W

∂I2
, λ) (2.39)

Dans le cas de la traction pure, l’expression de la contrainte de Cauchy peut s’écrire de la
manière suivante :

σ = ρ

[(
2
∂W

∂I1
+ 2I1

∂W

∂I2

)
FtF − 2

∂W

∂I2
FtFFtF

]
+ cI (2.40)

avec ρ la masse volumique et c une constante.
On en déduit que :

λF

s0
= ρ

[(
2
∂W

∂I1
+ 2

(
λ2 +

2

λ

)
∂W

∂I2

)
λ2 − 2

∂W

∂I2
λ4

]
+ cI (2.41)

et

0 = ρ

[(
2
∂W

∂I1
+ 2

(
λ+

2

λ

)
∂W

∂I2

)
λ−1 − 2

∂W

∂I2
λ−2

]
+ cI (2.42)

L’équation 2.42 permet de déduire la valeur de la constante c. Si on réinjecte ce résultat dans
l’Eq.2.41, on obtient

λF
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)
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(2.43)

et également
F

s0
= 2ρ(1− λ−3)

(
λ
∂W

∂I1
+

∂W

∂I2

)
(2.44)
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2.4 Expérimentations

Pour caractériser les propriétés mécaniques de la paroi anévrismales, il est nécessaire de collec-
ter des poches anévrismales et de pouvoir les conserver de sorte que leurs propriétés mécaniques
ne soient pas altérées. C’est seulement ensuite que des essais expérimentaux seront réalisés sur
les échantillons anévrismaux.

2.4.1 Description dispositif expérimental

2.4.1.1 Technique chirurgicale et sélection des anévrismes

Dix-huit patients traités chirurgicalement pour des anévrismes rompus ou non rompus ont
été recrutés dans 4 services de neurochirurgie des hôpitaux suivants : CHRU de Lille, Hô-
pital La Timone de Marseille, Clinique privée les Franscicaines de Nîmes et CHU Gui de
Chauliac Montpellier. Le protocole de recherche a été approuvé par le comité d’éthique local
pour chaque centre. Un formulaire de consentement a été signé par chaque patient présentant
un status neurologique normal ou par un proche dans les autres cas. Après l’opération de
"clipping"(Fig. 2.7), une angiographie fluoroscopique est réalisée par le neurochirurgien pour
s’assurer de l’exclusion de la poche anévrismale. Une fois que la partie distale de l’anévrisme
a été confirmé comme exclu de la circulation sanguine, le neurochirurgiens la prélève en une
seule partie. De cette manière, 18 échantillons intacts d’anévrismes ont été prélevés sur 17
patients.
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Figure 2.7 – Représentation d’une opération chirurgicale de "clipping" d’un anévrisme céré-
bral

2.4.1.2 Données cliniques et radiologiques

Pour chaque patient, les informations cliniques et radiologiques sont collectées. Elles concernent
l’âge, le sexe, le statut de l’anévrisme (rompu ou non rompu), la taille (mesurée à partir du
dome jusqu’au collet de l’anévrisme avec l’artère parente), le ratio dome sur collet (taille de
l’anévrisme/le diamètre du collet), la localisation dans le polygone de Willis (réseau artérielle
du cerveau), évaluation de la morphologie (classé "forme simple" pour un anévrisme régulier
unilobulé et "forme complexe" pour un anévrisme irrégulier multilobulé), ainsi que les facteurs
de risques avérés : anévrismes multiple, précédente rupture d’anévrisme, un historique fami-
lial contenant des anévrismes cérébraux, hypertension, alcool, tabac. Une possible étiologie
mycosique de l’anévrisme cérébral est considérée comme un critère d’exclusion ainsi que des
antécédents d’endocardite et de maladies inflammatoires. Tous les critères de risque avérés
sont ensuite répertoriés et mis en relation avec les propriétés mécaniques de la paroi de chaque
patient.
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2.4.1.3 Protocole de conservation des échantillons anévrismaux

Afin de conserver les propriétés mécaniques de la paroi anévrismale, un protocole de conser-
vation spécifique est appliqué dans chaque centre de prélèvement. Un kit de prélèvement his-
topathologique est disponible dans le bloc opératoire. L’anévrisme prélevé est d’abord placé
dans un premier petit tube contenant une solution de Ringer avec 10% d’un agent cryopro-
tecteur, le diméthylsulfoxyde (DMSO). Ce premier tube est ensuite insérer dans un deuxième
plus grand contenant de l’isopropanol pour assurer une descente progressive en température
de l’échantillon (Fig. 2.8). Cet ensemble de tube est congelé à -80◦C. Les échantillons congelés
sont stockés dans le service d’anatomopathologie. Ce protocole de conservation s’inspire des
travaux menés par Masson et al. [35].

+

Figure 2.8 – Représentation du protocole de conservation des poches anévrismales

2.4.1.4 Essais de traction

Une heure avant de réaliser les essais de traction, les échantillons d’anévrismes sont décongelés
à température ambiante. Sous microscope, les poches anévrismales sont découpées suivant l’axe
méridional de façon à obtenir une baguette rectangulaire. Seulement la direction meridionale
de la poche fut choisi pour pouvoir garder l’échantillon le plus long possible. Les bandes
d’anévrisme sont mesurées et ensuite collées sur chaque extrémité des mors en aluminium
de la machine. Pendant ce temps, le liquide physiologique est chauffé à 37˚C dans la cuve
du dispositif expérimental. Un essai uniaxial est réalisé sur les échantillons plongés dans le
liquide physiologique chauffé afin de se rapprocher le plus possible des conditions in vivo. Le

Identification du risque individuel de rupture des anévrismes cérébraux intra crâniens : une approche
biomécanicienne

27
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dispositif expérimental est composé d’un Texture Analyzer (TA-XT2, Stable Microsystems,
UK) avec une cellule de force de 50 N de classe de précision et un microscope optique (ZEISS)
équipé d’une caméra vidéo digitale (Fig. 2.10). Les essais de traction uni-axiaux consistent
en un déplacement imposé correspondant à 10% de la longueur de l’échantillon pendant 5
cycles (charge/décharge) tandis que la force appliquée est mesurée et enregistrée (Fig. 2.11).
Ces 10% de déplacement correspondent à une valeur initialement calculée par Karmonik et
al. [29] dans une étude mesurant le déplacement de la paroi in vivo à l’IRM sur 7 anévrismes
différents. En accord avec les standards d’essais sur les échantillons biologiques, les spécimens
sont d’abord pré-conditionnés pendant les quatres premiers cycles. La vitesse de sollicitation
est de 0.01 mm/s et la force du chargement est enregistrée toute les 0.01 s. La vitesse de
sollicitation est assez petite pour négliger les effets de viscosité. Les échantillons sont sans
contrainte avant le départ de chaque test et deux caméras sont placées orthogonalement et
centrées sur le tissue après calibration. Pendant le test, les deux caméras sont notamment
utilisées pour déterminer les dimensions des bandes d’anévrismes (résolution de 4µm/pixel).
Un graphique force/déplacement est obtenu pour chaque échantillons testés permettant par
la suite la caractérisation du tissue.

Figure 2.9 – Représentation schématique du dispositif expérimental.
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Figure 2.10 – Dispositif expérimental composé de la machine à traction ainsi que des 2
caméras vidéos digitales.

Figure 2.11 – Échantillon anévrismal plongé dans le sérum physiologique à 40˚C pendant
l’essai de traction uniaxial
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2.4.2 Résultats des essais expérimentaux et Post traitement

2.4.2.1 Analyse inverse

Seulement les mesures du dernier cycle sont utilisées pour caractériser les propriétés méca-
niques de la paroi anévrismale. On peut remarquer qu’à l’exception du premier cycle, les
résultats sont similaires pour les quatre cycles suivants (Fig. 2.12). Pour définir les paramètres
matériaux (coefficients) d’un modèle hyperlastique équivalent, le graphique force/dépalcement
est converti en graphique contrainte/déformation (Fig. 2.12). Pour faire ce calcul, la longueur,
l’épaisseur et la largeur de chaque échantillon sont mesurées à partir des enregistrement des
caméras dans des directions orthogonales. En supposant que le spécimen est soumis à un effort
de traction uniforme et qu’il présente une section constante pendant l’essai, la contrainte vraie
(F/S0) est calculé ainsi que la déformation de l’ingénieur (△ L/L). Lors des essais, des défor-
mations permanentes apparaissent ce qui cause une légère compression à la fin de la décharge.
Ceci est représenté sur la Fig. 2.12 par des valeurs négatives à l’origine. Pour réaliser l’iden-
tification des propriétés mécaniques de la paroi, seule la partie positive de la courbe est utilisée.

Pour déterminer la loi de comportement du matériau ainsi que les valeurs des paramètres
de la loi choisie, nous avons utilisé une méthode inverse sur les résultats expérimentaux obte-
nus précédemment.

L’objectif de l’identification consiste à faire correspondre une solution analytique et une mesure
expérimentale. Dans notre cas, il s’agit de la réponse d’une éprouvette à un effort de traction.
La mesure expérimentale fournit un nombre n de points de mesure de Ei correspondant à n

valeurs calculées de Êi. Une norme ϕ est défini pour évaluer l’écart entre les deux ensemble
de valeurs :

ϕ =
n∑

i=1

∥ Ei − Êi ∥2=∥ −→
E −

−→
Ê ∥2 (2.45)

L’objectif est de minimiser ϕ pour faire coïncider les mesures avec les valeurs analytiques. Le
problème rencontré est que les mesures expérimentales sont, la plupart du temps, entachées
d’une erreur de mesure lié au dispositif expérimental alors que les valeurs théoriques sont
sujettes à des hypothèses simplificatrices pouvant être non négligeable. Le but, pour obtenir
les paramètres matériaux, devient de donc de minimiser la norme ϕ.

Plusieurs méthodes d’optimisation existent, dans notre cas, nous avons utilisé la méthode de
Levenberg-Marquardt. C’est une méthode très utilisée dans les problèmes d’identification par
moindres carrés. A partir de l’équation 2.45, la fonction

−→
Ê va être linéarisée. On définit u

comme le vecteur des paramètres à optimiser et −→u0 un point de départ du problème. Si la
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réponse du modèle analytique est continue et dérivable au voisinage de −→u0, le développement
de Taylor à l’ordre 1 nous donne :

−→
Ê (−→u0 +

−→
δu) ≃

−→
Ê (−→u0) +∇

−→
Êu

−→
δu =

−→
f0 + P

−→
δu (2.46)

avec ∇ l’opérateur gradient suivant la variable −→u et
−→
δu une petite variation de −→u . On définit

une nouvelle fonction ϕ̂ pour approcher la fonction ϕ :

ϕ̂ =
n∑

i=1

∥ Ei − f i
0 −∇f i

jδj ∥2=∥
−→
E −

−→
f0 − P

−→
δu ∥2 (2.47)

La méthode de Levenberg-Marquardt consiste à ajouter à la fonction ϕ̂ (Eq.2.47), la contrainte
∥
−→
δu ∥= R0 où R0 est un rayon d’hypersphère arbitraire. Il faut aussi introduire un multipli-

cateur de Lagrange λ. On obtient une nouvelle fonction à optimiser −→u (δ, λ) :

−→u (δ, λ) =∥
−→
E −

−→
f0 −∇

−→
f
−→
δ ∥2 +λ(∥

−→
δ ∥2 −

−→
δ20 ) (2.48)

La solution
−→
δ vérifie donc :

(A + λI)
−→
δ = −→g (2.49)

où A = PtP et −→g = Pt(
−→
E −

−→
f0)

−→
δ sert à corriger le point obtenu au pas précédent. L’algorithme consiste à ajuster la valeur
de λ à chaque itération de sorte que ϕ décroisse entre deux itérations successives.
La méthode de Levenberg-Marquardt présente la particularité d’être très rapide en terme de
temps de résolution mais sa rapidité de convergence peut la rendre moins stable que d’autres
méthodes d’identification.
Plus de détail concernant les méthodes d’identification sont développés dans le chapitre 2 de
la thèse de Gilles Marckmann ayant pour titre "Contribution à l’étude des élastomères et des
membranes soufflées".

A l’aide de cette méthode d’identification, nous avons testé plusieurs modèles hyperélastiques
sur nos résultats expérimentaux. Au départ, le modèle de Mooney Rivlin à 3 paramètres avait
été choisi notamment dans l’article de Costalat et al [11] pour exoser nos résultats mais du
fait que le paramètre C01 était dans la majorité des cas nul, nous avons opté pour un modèle
plus pertinent pour représenter le comportement du matériau anévrismal, le modèle de Yeoh
à 2 paramètres.
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2.4. Expérimentations

Figure 2.12 – Résultats de l’essai de traction uniaxial pour l’anévrisme 4. Une hysteresis
apparaît au premier cycle. Une petite compression est présente sur le reste de l’essai ceci étant
dû à des changements micro structuraux provoquant une élongation permanente.

2.4.2.2 Analyses statistiques

Les caractéristiques de description biomécanique de chaque anévrisme ont été présentées pour
des variables continues suivant les valeurs de moyennes. Les statuts et matériaux anévrismaux
ont été comparés en utilisant un test non paramétrique de Wilcoxon pour les variables conti-
nues, et un test exact de Fisher pour les variables non continues. Le seuil de significativité a été
placé à 5%. L’analyse statistique a été réalisée par le logiciel SAS version 9.1 (SAS Institute,
Cary, NorthCarolina).
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2.4.2.3 Résultats du comportement hyperélastique

Les valeurs de chaque paramètre pour chacun des anévrismes testés sont données dans les
tableaux Tab. 2.1 et Tab. 2.2.
Le choix du modèle de Yeoh a été fait car c’était le modèle dont les ajustements de courbes
fonctionnaient le mieux avec les courbes expérimentales en utilisant seulement 2 paramètres.
Le paramètre C1 représentent la pente à l’origine de la courbe expérimentale tandis que C2

correspond à la courbure.

anévrisme localisation FDR statut épaisseur (µm) catégorie C1 (MPa) C2 (MPa)

3 ACM 0 R 420 souple 0 0,179
4 ACA 2 R 300 souple 0 0,608
16 ACI 1 U-SPR 380 souple 0,032 0,343
6 ACP 5 R 450 souple 0 0,422
8 ACM 2 U 420 inter 0,020 2,128
11 ACM 5 U 390 inter 0 2,047
10 ACI 5 U 310 inter 0,032 2,250
15 ACP 1 U 680 inter 0 1,948
2 ACM 1 U 390 rigide 0,286 16,007
9 ACM 5 U 260 rigide 0,018 11,580
7 ACM 1 U 310 rigide 0 13,765

Table 2.1 – Tableau synthétisant les données des anévrismes pour 11 patients de sexe féminin.
Avec FDR : le nombre de facteurs de risque, C1 et C2 les coefficients du modèle de Yeoh.

anévrisme localisation FDR statut épaisseur (µm) catégorie C1 (MPa) C2 (MPa)

5 ACM 1 R 330 souple 0 3,069
13 ACA 1 R 290 souple 0,039 1,871
12 ACI 2 U 170 inter 0,037 8,056
14 ACP 1 U 200 inter 0,099 5,895
1 ACM 1 U 620 rigide 0,314 11,445

Table 2.2 – Tableau synthétisant les données des anévrismes pour 5 patients de sexe masculin.
Avec FDR : le nombre de facteurs de risque, C1 et C2 les coefficients du modèle de Yeoh.
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Onze anévrismes non rompus et cinq rompus ont été inclus dans l’étude. Dans le cas de l’ané-
vrisme non rompu numéro 16, des symptômes de pré-rupture avec des migraines aiguës et une
soudaine perte visuelle causée par une compression du nerf optique ont été relevés (U-SPR
dans Tab. 2.1). L’âge moyen des patients est de 46,7 ans (âge minimum 32 et âge maximum 64
ans). Les anévrismes proviennent de différentes localisations, 9 de l’artère cérébrale moyenne
(ACM) (56,6% des cas), 3 de l’artère communicante antérieure (ACA) (18,7% des cas), 2
de l’artère communicante postérieure (ACP) (12,5%) et 2 de l’artère carotide interne (ACI)
(12,5%). La taille (dôme) des anévrismes est comprise entre 4,2 mm et 13 mm.

Sur les 18 anévrismes collectés, 2 échantillons n’ont pu être testés. Le premier à cause d’une
erreur expérimentale, le second à cause d’une erreur dans le bloc opératoire. Sur les 16 ané-
vrismes soumis à des essais de traction uniaxiaux, 11 provenaient de patients de sexe féminin
et 5 de patients de sexe masculin (sexe ratio = 0,45). La longueur moyenne des échantillons
étaient de 4,8 mm (de 1,3 à 8 mm), avec une épaisseur moyenne de 370 µm ( de 170 à 680
µm) et une section moyenne de 0,62 mm2 (de 0,29 à 1,6 mm2). Pour faciliter l’analyse, les
anévrismes ont été classés en fonction de leur status rompu/non rompu et de leur classification
biomécanique rigide/intermédiaire/souple.

34



Chapitre 2. Caractérisation des propriétés biomécaniques des parois des anévrismes cérébraux

Figure 2.13 – Résultats en contrainte (PK1)/déformation pour 11 anévrismes appartenant à
des patients de sexe féminin.
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Figure 2.14 – Résultats en contrainte (PK1)/déformation pour 5 anévrismes appartenant à
des patients de sexe masculin.
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2.4.2.4 Evaluation de la contrainte de Cauchy à rupture

Pour caractériser les parois anévrismales, des essais de traction uniaxiaux ont été réalisés
sur des échantillons de poche. Les essais se décomposent en 5 cycles charge/décharge où le
même déplacement est imposé à une vitesse de 0,1 mm/sec pour pouvoir négliger les effets de
viscosité.
Le logiciel qui pilote les essais fournit en sortie un fichier contenant la force appliquée en
fonction de l’allongement de l’échantillon. Le premier déplacement imposé est d’environ 5% de
la longueur de l’éprouvette expérimentale. A chaque nouvel essai, le déplacement est augmenté
d’environ 5% jusqu’à la rupture de l’échantillon. On peut d’ailleurs constater que sur la Fig.
2.15 à chaque nouvel essai, on assiste à une modification de la pente de la courbe expérimentale
ce qui indiquerait une modification du matériau (plastification, endommagement) jusqu’à une
"cassure" net de la courbure lors du dernier essai représentant la rupture de l’éprouvette.
Pour discuter de la rupture, puisque nous sommes dans l’hypothèse des grands déplacements,
la contrainte de Cauchy est utilisée pour tenter de donner une limite à rupture.
A partir des résultats expérimentaux, nous calculons en premier lieu le premier tenseur des
contraintes de Piola Kirchoff (PK1) Π.
Puis

ε(t) =
L(t)− L0

L0

(2.50)

où ε(t) est la déformation de l’ingénieur au cours du temps, L(t) est la longueur de l’échantillon
au cours du temps et L0 est la longueur initiale de l’échantillon.
Et enfin

λ(t) = 1 + ε(t) (2.51)

l’élongation au cours du temps
Dans l’hypothèse d’un matériau incompressible, on sait que :

S(t) =
S0

λ(t)
(2.52)

où S(t) la section de l’éprouvette au cours du temps.
On en déduit donc l’expression de la contrainte de Cauchy :

σ =
λ(t)F (t)

S0

=
F (t)

S(t)
(2.53)
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Les résultats de la contrainte de Cauchy à rupture (CCR) sont donnés dans la table 2.3 pour
les femmes et la table 2.4 pour les hommes. Malheureusement dans certains cas (anévrismes
n◦6 et n◦8), nous ne sommes pas allées jusqu’à la rupture de l’éprouvette mais un indice sur
la valeur de la CCR est tout de même donné. En observant les résultats, on peut noter que la
CCR des anévrismes rompus (matériau souple) est toujours inférieur à la CCR des anévrismes
non rompus (matériau intermédiaire et rigide) que ce soit pour les femmes ou les hommes. On
peut donc supposer que pour une géométrie anévrismale et des conditions hémodynamiques
identiques, une paroi composée d’un matériau rigide a beaucoup moins de chance de rompre
qu’une paroi composée d’un matériau souple et ceci confirmerait un risque de rupture plus
élevée dans le cas d’une paroi "souple".
On peut également remarquer en observant la Fig.2.15, une sorte de plastification puis un
endommagement progressif de l’échantillon qui se traduit sur la courbe par une diminution de
la pente entre les différents essais. Ce phénomène n’est pas sans rappeler l’effet Mullins que
l’on rencontre généralement chez les élastomères.
Ces résultats seront réutilisés dans le prochain chapitre concernant les simulations FSI .
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anévrisme statut épaisseur (µm) catégorie contrainte de Cauchy à rupture (MPa)

3 R 420 souple 0,088
4 R 300 souple 0,335
16 U-SPR 380 souple 0,250
6 R 450 souple > 0,3
8 U 420 inter > 0,7
11 U 390 inter 0,529
10 U 310 inter 0,540
15 U 680 inter 0,742
2 U 390 rigide 0,490
9 U 260 rigide 0,380
7 U 310 rigide 0,705

Table 2.3 – Résultats de la contrainte de Cauchy à rupture pour les anévrismes de 11 patients
de sexe féminin. .

anévrisme statut épaisseur (µm) catégorie contrainte de Cauchy à rupture (MPa)

5 R 330 souple 0,600
13 R 290 souple 0,373
12 U 170 inter 1,668
14 U 200 inter 2,140
1 U 620 rigide 1,160

Table 2.4 – Résultats de la contrainte de Cauchy à rupture pour les anévrismes de 5 patients
de sexe Masculin.
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Figure 2.15 – Courbes représentant l’évolution de la contrainte de Cauchy au cours des essais
pratiqués sur l’anévrismes n◦12.
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2.4.3 Quantification des erreurs et incertitudes de mesures

Pour identifer le matériau constituant la paroi anévrismale, des mesures géométriques et des
hypothèses simplificatrices ont été faites. Dans cette partie, nous allons essayer de quantifier
ces erreurs. Pour ce faire, les erreurs vont être décomposées en deux catégories. Les erreurs de
type géométrique c’est à dire liées à la mesure des données géométriques des échantillons et
les erreurs d’origine mécanique.

2.4.3.1 Erreurs géométriques

Le logiciel pilotant les essais de traction nous fournit à la fin des manipulations un fichier
donnant la force et le déplacement. Pour convertir ces données en contrainte et déformation
pour pouvoir caractériser le matériau, nous devons réaliser sur les vidéos des essais la mesure
de trois paramètres : l’épaisseur, la largeur et la longueur. Ces mesures sont faites de manière
subjective car il est difficile de déterminer les limites de ces paramètres. L’objectif ici va être
de tenter d’évaluer un intervalle de confiance à 95% en utilisant la loi de Student et de regarder
l’influence de ces erreurs géométriques sur l’évolution des coefficients du matériau. Dans notre
étude, l’intervalle de confiance se calcule de la manière suivante :

x± 2, 776

√
S

5
(2.54)

avec S l’estimateur non biaisé de la variance.

En annexe A un rappel sur la loi de Student est proposé et annexe B l’ensemble des résultats
de l’étude portant sur la variation des paramètres géométriques.

2.4.3.1.1 Variation de l’épaisseur

Nous allons déterminer dans cette partie l’intervalle de confiance de l’épaisseur des échantillons
testés. Ceci revient à encadrer la valeur de l’épaisseur mesurée par une valeur minimale (emin)
et par une valeur maximale (emax). Nous regarderons ensuite la variation que cela génère sur
les coefficients du modèle de Yeoh caractérisant le matériau.

anévrisme épaisseur mesurée e (µm) variation à 95% (mm) variation à 95% (%)

8 413 ±24 ±5,8

14 204 ±93 ±45,6

Table 2.5 – Résultats de l’intervalle de confiance de l’épaisseur pour les cas extrêmes.
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L’intervalle de confiance de l’épaisseur est assez hétéroclite d’un échantillon à l’autre. Dans le
meilleur des cas(anévrisme n◦8), elle ne varie que d’environ ±6% (tab.2.5) ce qui est tout à
fait acceptable puisqu’elle conduit à une faible erreur également sur les coefficients tab. 2.6) et
n’influe donc pas sur le comportement du matériau. Par contre dans le pire des cas (anévrismes
n◦14), elle est très importante (environ ±45%) et provoque un changement de catégorie du
matériau en augmentant ou en diminuant de façon significative les valeurs des coefficients du
modèle hyperélastique. Plus généralement, la variation d’épaisseur est de l’ordre de 20% en
moyenne et provoque des variations du même ordre sur les coefficients, cela correspond à une
erreur non négligeable mais qui ne provoque pas de changement de catégorie de l’échantillon.
Ceci s’explique par la difficulté de définir sur les images où commence et termine l’épais-
seur de l’échantillon mais également par la non homogénéité de l’épaisseur sur l’ensemble de
l’échantillon. Il sera intéressant de voir dans les simulations qu’elle peut être l’impact de cette
erreur importante généré par la mesure de l’épaisseur et si elle provoque un changement de
comportement de la poche anévrismale significatif au cours du cycle cardiaque.

anévrisme C1 (MPa) variation (%) C2 (MPa) variation (%)

8 0,020+0,002
−0,001 +10 2,128+0,118

−0,044 +5,5
-5 -2,1

14 0,099+0,082
−0,032 +82,8 5,895+4,859

−1,889 +82,4
-32,3 -32

Table 2.6 – Résultats de la variation de l’épaisseur sur les coefficients C1 et C2 du modèle de
Yeoh dans les cas extrêmes.

2.4.3.1.2 Variation de la largeur

L’intervalle de confiance de la mesure de la largeur de l’éprouvette va être calculé dans cette
partie pour quantifier l’impact de l’erreur de mesure sur les coefficients du modèle.

anévrisme largeur mesurée l (mm) variation à 95% (mm) variation à 95% (%)

3 2,603 ±0,09 ±3,46

9 1,413 ±0,175 ±12,38

Table 2.7 – Résultats de l’intervalle de confiance de la largeur pour les cas extrêmes.

Dans le cas de la largeur, les variations sont significativement moins importantes que pour
l’épaisseur. Si l’on s’intéresse aux cas extrêmes (tab.2.7), on s’aperçoit que la variation la plus
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faible est pour l’anévrisme n◦3 avec seulement 3,5% d’erreur et qui génère seulement environ
3% d’erreur sur les coefficients du modèle (tab. 2.8) c’est à dire une influence tout à fait
négligeable. Concernant la variation la plus importante, c’est l’anévrisme n◦9 avec environ
12% ce qui induit une erreur sur les coefficients d’environ 13% ce qui constitue une erreur
tout à fait acceptable et qui ne devrait pas mener à un bouleversement du comportement de
la poche anévrismale dans les simulations.
Il faut toutefois noter que nous n’avons pas tenu compte des forts pourcentages d’erreur sur les
coefficients des anévrismes n◦4 et 5, environ 20% car la valeur de ces coefficients reste petite
et que l’erreur relative est acceptable et ne provoque pas de changement significatif.

anévrisme C1 (MPa) variation (%) C2 (MPa) variation (%)

3 0+0
−0 0,179+0,002

−0,006 +1,1
-3,4

9 0,018+0,002
−0,002 +11,1 11,580+1,595

−1,281 +13,8
-11,1 -11,1

Table 2.8 – Résultats de la variation de la largeur sur les coefficients C1 et C2 du modèle de
Yeoh dans les cas extrêmes.
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2.4.3.1.3 Variation de la longueur

Comme pour l’épaisseur et la largeur précédemment, nous allons déterminer l’intervalle de
confiance de la mesure de la longueur de des échantillons testés. Puis, l’impact de cet intervalle
sur le calcul des coefficients du modèle de Yeoh est calculé et discuté.

anévrisme Longueur mesurée L (mm) variation à 95% (mm) variation à 95% (%)

2 8,735 ±0,036 ±0,4

6 2,762 ±0,225 ±8,1

Table 2.9 – Résultats de l’intervalle de confiance de la longueur pour chaque échantillon
anévrismal.

L’intervalle de confiance de la longueur est assez "resserré", c’est à dire que les valeurs mi-
nimales et maximales sont très proches l’une de l’autre (<5 % de variation). Ceci implique
une très faible variabilité des coefficients du modèle dans cette intervalle. Si on regarde par
exemple les variations extrêmes, le cas le plus favorable est celui de l’anévrisme n◦2 avec seule-
ment 0,4% d’erreur ce qui tout à fait négligeable et provoque une erreur de seulement 1% sur
les coefficients du modèle ce qui également négligeable. Dans le cas le moins favorable, celui
de l’anévrisme n◦6, l’erreur est d’environ 8% ce qui constitue une valeur tout à acceptable.
Par contre l’erreur sur les coefficients est de 58% mais cela doit être pondéré par la valeur du
C2 qui est très inférieure à 1 au départ et le reste malgré l’erreur.

On peut en conclure que l’erreur faite sur la mesure de la longueur est quasiment négligeable
car elle a un impact très limitée sur la valeur des coefficients du modèle de Yeoh. Ceci peut
s’expliquer par une plus grande fiabilité des mesures de ce paramètre de part sa taille et la
possibilité de le mesurer dans deux directions différentes.

anévrisme C1 (MPa) variation (%) C2 (MPa) variation (%)

2 0,286+0,001
−0,001 +0,3 16,007+0,175

−0,188 +1,1
-0,3 -1,2

6 0+0
−0 0,422+0,244

−0,001 +58
-0,2

Table 2.10 – Résultats de la variation de la longueur sur les coefficients C1 et C2 du modèle
de Yeoh.
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2.4.3.1.4 Conclusion

En conclusion de cette partie sur la variation des paramètres géométriques, on peut dire que la
mesure de l’épaisseur est la mesure géométrique à laquelle il faut donner le plus d’importance
car elle peut générer une erreur significative sur l’identification du matériau. Pour limiter
cette erreur, la multiplication des mesures sur l’image devrait arriver à atténuer l’erreur et la
possibilité de réaliser cette mesure en utilisant la correlation d’image pourrait être une solution
envisageable.
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2.4.3.2 Erreurs liés aux conditions aux limites

Pour déterminer expérimentalement les coefficients du modèle hyperélastique de Yeoh du
matériau anévrismal, nous avons fait l’hypothèse que les échantillons étaient soumis à un essai
de traction pure (hypothèse 0). Cette hypothèse simplificatrice n’est pas vraie à cause de la
manière dont les échantillons sont collés sur les mors. Dans cette partie, nous allons essayer de
quantifier les erreurs liées à ce choix. En pratique, les échantillons sont collés aux extrémités
avec de la colle cyanoacrylate sur les mors en aluminium. Ce sont les 2 surfaces inférieures aux
extrémités qui sont fixées aux mors.
Dans la suite, nous allons étudiées deux hypothèses plus proches de la réalité de l’essai. Dans
la première la colle ne s’est pas diffusée et seulement deux surfaces (épaisseur négligeable) sont
fixes (Fig.2.16). Dans la deuxième, la colle s’est diffusée et les extrémités (volume) sont, dans
ce cas, totalement fixes (Fig.2.17).

2.4.3.2.1 Méthodologie

Pour étudier les deux nouvelles hypothèses, deux essais sont simulés numériquement avec An-
sys V.13. Les conditions aux limites différent pour chacune des hypothèses (colle non diffusée
= surfaces inférieures fixes aux extrémités et colle diffusée = volumes fixes aux extrémités).
Les dimensions de l’éprouvette ainsi que le déplacement imposé sont identiques à l’expérimen-
tation. Les coefficients du matériau utilisés pour la simulation sont ceux déterminés à partir
des résultats expérimentaux.
Une fois l’essai numérique terminé (Fig.2.18), les résultats en force/déplacement de la simu-
lation sont exportées et transformées en nouvelles courbes contrainte/déformation. Un nouvel
ajustement de courbe est réalisé pour chacune des hypothèses et nous obtenons donc des
nouveaux coefficients matériaux pour les échantillons simulés puisque les essais numériques
ne sont pas en traction pure. Ceci permettra d’évaluer l’impact de l’erreur de l’hypothèse de
départ sur le calcul des coefficients de Yeoh du matériau de l’éprouvette.
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Figure 2.16 – Représentation schématique de l’hypothèse 1 : colle non diffusé dans le tissu .

Figure 2.17 – Représentation schématique de l’hypothèse 2 : colle diffusée dans le tissu.
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Contrainte (MPa)

Figure 2.18 – Résultats en contrainte dans l’axe de sollicitation des simulations de traction :
en haut, la traction pure avec une contrainte uniforme dans l’échantillon ; au milieu, l’hypothèse
de la colle non diffusée et en bas, l’hypothèse de la colle diffusée dans échantillon. Dans les 2
derniers cas, la contrainte n’est pas uniforme dans l’échantillon.
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2.4.3.2.2 Résultats

En observant les résultats répertoriés dans les tableaux 2.11 et 2.12, on s’aperçoit que dans
la majorité des cas, les hypothèses 1 et 2 encadrent le résultat expérimental (Fig.2.19) :
l’hypothèse 1 (la colle non diffusée) est représenté par une courbe plus "souple" (en dessous)
que la courbe expérimentale au contraire de l’hypothèse 2 (la colle diffusée dans l’échantillon)
qui est représenté par une courbe plus "rigide" (au dessus).
Ce qui démontrerait que ces 2 hypothèses sont plus proches de la réalité expérimentale que
l’hypothèse initiale de traction pure. Cela donnerait une sorte d’intervalle dans lequel se situe
le comportement du matériau en fonction du degré de diffusion de la colle dans l’échantillon.
Dans le cas de l’hypothèse 1, la colle non diffusée, les coefficients identifiés à partir de l’hy-
pothèse de traction pure sous-estiment ceux du matériau testé. A contrario, dans le cas de
l’hypothèse 2, la colle diffusée, les coefficients du matériau sont sur-estimés. Ces résultats
montrent qu’il faut être vigilant avec les résultats expérimentaux et que l’étude de ces 2 al-
ternatives donne en quelque sorte une marge d’erreur sur les coefficients.
D’autre part, même si dans certains cas les pourcentages d’erreur peuvent être considérés
comme important (jusqu’à 91% pour le C2 pour l’anévrisme n◦6), dans aucun des cas, l’inter-
valle créée par les 2 hypothèses ne peut provoquer un changement de catégorie du matériau
constituant la paroi anévrismal d’où provient l’échantillon. Ces variations importantes sont
présentes pour des valeurs inférieures ou proches de 1, donc pour des pentes à l’origine ou
des courbures très faibles où la moindre modification de la courbe va entraîner une varia-
tion importante en terme de pourcentage mais quasiment aucun effet sur le comportement du
matériau en lui même.
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anévrisme hypothèse C1 (MPa) variation (%) C2 (MPa) variation (%)

1 0 0,314 11,445
1 0,086 -73 10,524 -8
2 0,092 -71 12,165 +6

2 0 0,286 16,007
1 0,232 -19 16,004 -0,2
2 0,303 +6 17,085 +7

3 0 0 0,179
1 0,053 0,173 -3
2 0,064 0,208 +16

4 0 0 0,608
1 0,024 0,386 -37
2 0,047 0,443 -27

5 0 0 3,069
1 0 2,970 -3
2 0,0007 3,593 +16

6 0 0 0,422
1 0,010 0,304 -28
2 0,028 0,806 +91

7 0 0 13,765
1 0,336 13,605 -1
2 0,456 15,006 +9

8 0 0,020 2,128
1 0,019 -0,001 2,125 -0,1
2 0,022 +0,002 2,711 +27

Table 2.11 – Résultats de la variation des coefficients C1 et C2 du modèle de Yeoh pour
l’hypothèse 1 (colle non diffusée) et l’hypothèse 2 (colle diffusée) en comparaison l’hypothèse
0 de traction pure faite pour l’expérimentation.
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anévrisme hypothèse C1 (MPa) variation (MPa) C2 (MPa) variation (MPa)

9 0 0,018 11,580
1 0,014 -22 10,801 -7
2 0,029 +61 12,442 +7

10 0 0,032 2,250
1 0,025 -22 2,142 -5
2 0,037 +16 2,480 +10

11 0 0 2,047
1 0 2,027 -1
2 0,0003 2,557 +25

12 0 0,037 8,056
1 0,042 +14 8,008 -0,6
2 0,054 +46 9,700 +20

13 0 0,039 1,871
1 0,026 -33 2,313 +24
2 0,045 +15 2,628 +40

14 0 0,099 5,895
1 0,093 -6 5,151 -13
2 0,126 +27 5,982 +0,1

15 0 0 1,948
1 0 1,897 -3
2 0,007 2,067 +6

16 0 0,032 0,343
1 0,036 +12 0,329 -4
2 0,046 +44 0,379 +10

Table 2.12 – Résultats de la variation des coefficients C1 et C2 du modèle de Yeoh pour
l’hypothèse 1 (colle non diffusée) et l’hypothèse 2 (colle diffusée)en comparaison l’hypothèse
0 de traction pure faite pour l’expérimentation.
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Figure 2.19 – Représentation schématique du résultat des comportements des hypothèse 1
et 2 et de l’essai expérimental.

2.4.4 discussion

2.4.4.1 analyse des résultats

Un des objectifs de cette partie, était de réaliser une identification du matériau constituant la
paroi anévrismale à l’aide d’essais de traction uniaxiaux.

Une récente étude [32] de contrôle de cas sur 4000 patients basée sur les variations génétiques
suggère que le mécanisme implicite de l’apparition d’anévrisme cérébraux pourrait différer
entre les sujets masculins et féminins ce qui met en évidence l’importance de stratifier l’analyse
entre les sexes. Une difference significative des paramètres matériaux est observée dans notre
étude entre les anévrismes rompus et non rompus dans chacun des 2 groupes, composés de
patients de sexe masculin pour l’un (Fig. 2.14) et de sexe féminin pour l’autre (Fig. 2.13), en
accord avec l’observation précédente.

Le modèle de Yeoh à 2 paramètres a été choisi pour rendre compte du comportement du
matériau et a permis une classification des propriétés mécaniques des matériaux constituant la
paroi. Pour chaque sexe (homme et femme), 3 catégories ont été dégagées : souple (matériau
proche de la rupture), intermédiaire (matériau en voie de dégradation) et rigide (matériau
non dégradé). Il est intéressant de noter que le coefficient C2 qui représente la courbure de
la courbe sur les graphiques est le plus représentatif des paramètres pour cette différence
biomécanique(Fig. 2.20). A l’inverse le coefficient C1 dont la valeur est souvent proche de 0 et
qui représente la pente à l’origine, ne présente pas de différence significative entre les catégories
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(rigide, intermédiaire et souple) et les statuts (rompus et non rompus).

Dans le groupe des femmes, tous les anévrismes non rompus présentent un comportement pa-
riétal plus rigide que les rompus (C2 = 7, 104MPa contre 0, 388MPa en moyenne, Tab. 2.15).
A l’intérieur du groupe des anévrismes non rompus, on peut distinguer 2 catégories : les ri-
gides (anévrismes 2, 7 et 9) et les intermédiaires (anévrismes 8, 10, 11 et 15). Dans ce dernier
sous-groupe représentant des anévrismes non rompus ayant une paroi plus souple, 3 des 4 ané-
vrismes ont des risques épidémiologiques de rupture multiple ou un risque morphologique élevé
(multi-lobulé). Seul l’anévrisme n◦15 ne présente aucun facteur aggravant dans ce sous-groupe.

Un seul patient, l’anévrisme n◦16, portait un anévrisme non rompu présentant un comporte-
ment mécanique de la catégorie des matériaux souples rompus. Dans ce cas particulier, des
symptômes de pré-rupture ont été identifiés (fortes migraines, compression du nerf optique)
quelques jours avant la chirurgie et qui ont justifié une prise en charge et un traitement en
urgence du patient. On peut considérer que les résultats des essais classant cet anévrisme
parmi la catégorie souple ne sont pas si paradoxaux.

Dans le groupe des hommes, comme pour celui des femmes, tous les anévrismes non rompus
sont plus rigides que les rompus (C2 = 8, 495MPa contre 2, 47MPa en moyenne, tab. 2.16). De
même, les anévrismes non rompus sont classés dans 2 sous-catégories, les non rompus/intermédiaire
(anévrismes 12 et 14) et les non rompus/rigide (anévrisme 1). Parmi les intermédiaires, un
patient présente un facteur de risque élevé de rupture certifié par la présence d’anévrismes
multiples ce qui pourrait être relié à une maladie tissulaire.

2.4.4.2 Limitations

Le fait d’avoir seulement pu pratiquer des essais de traction uniaxiaux à cause de la petitesse
et de la fragilité des échantillons, ne nous a pas permis de rendre compte du comportement
anisotropique de ce genre de matériau biologique ; ceci constitue une des limites de nos travaux.

Ensuite, on a pu se rendre compte des erreurs qui pouvaient découler du processus expérimental
en utilisant l’intervalle de confiance de la loi de Student. Pour les erreurs sur la mesure des
paramètres géométriques, on a pu se rendre compte que seule l’épaisseur pouvait générer
une erreur non négligeable sur le calcul des coefficients du modèle (Tab. 2.6), pouvant même
mener dans certains cas particuliers à un changement de catégorie entre rigide et intermédiaire
(anévrismes 12 et 14). Par contre la variation de largeur et de longueur génère une erreur limitée
qui produit une variation des coefficients du modèle acceptable qui n’influe pas réellement sur
le comportement du matériau en lui-même (Tab. 2.8 et 2.10).

L’hypothèse selon laquelle l’échantillon est en traction pure durant l’essai est vraie et peut
produire des erreurs que nous avons tenté de quantifier en étudiant deux autres hypothèses
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semblant plus appropriées à notre dispositif expérimental. On s’est rendu compte que les
deux hypothèses (colle non diffusé et colle diffusé) encadrent nos résultats expérimentaux
et définissent donc une plage dans laquelle se situe le comportement biomécanique de notre
matériau.

2.4.4.3 Conclusions

La classification par sexe est nécessaire pour interpréter les essais biomécaniques. A l’intérieur
de chaque sous groupe homme et femme, les anévrismes rompus présentent une rigidité moindre
que les anévrismes non rompus, supportant l’hypothèse qu’il y a un changement des propriétés
biomécaniques de la paroi de l’anévrisme précédent la rupture.
Ensuite, on peut aussi voir que l’épaisseur de la paroi n’est pas corrélée au status rompus/non
rompus.
Un sous groupe intermédiaire d’anévrismes non rompus caractérisé par des propriétés maté-
riaux correspondant à un matériau plus souple que le sous groupe des rigides a été identifié et
associé à de multiples facteurs de risque de rupture des anévrismes.
De futures études sur les propriétés mécaniques des anévrismes cérébraux pourraient aider
à élucider les conditions précédents la rupture. Avec les progrès récents de l’estimation du
mouvement de la paroi invivo, il pourrait bientôt être possible d’estimer invivo les propriétés
mécaniques de la paroi des anévrismes cérébraux.
De tels paramètres biomécaniques pourraient être eux mêmes de bons prédicateurs de la rup-
ture anévrismale ou intégré dans un circuit plus complexe basé sur des simulations d’intérac-
tions fluide/structure "patients spécifiques" à partir des données de l’imagerie médicale. Ceci
permettrait d’avoir une estimation personnalisée de la vulnérabilité de la paroi anévrismale.

Certains résultats présents dans cette partie ont fait l’objet d’un article scientifique publié
dans le Journal of Biomechanics (volume 44 page 2685 à 2691) en 2011 ayant pour titre
"Biomechanical wall properties of human intracranial aneurysms resected following surgical
clipping (IRRAs Project)." et écrit par V. Costalat et al.

54



Chapitre 2. Caractérisation des propriétés biomécaniques des parois des anévrismes cérébraux

Figure 2.20 – Représentation en contrainte (PK1)/déformation du comportement moyen de
chaque catégorie : Rigide, Intermédiaire, Souple.

Identification du risque individuel de rupture des anévrismes cérébraux intra crâniens : une approche
biomécanicienne

55



2.4. Expérimentations

population = 16 classification n moyenne ϱ

Facteurs de risque intermédiaire 6 2,6 0,456
répertoriés souple 6 1,6

rigide 4 2

Épaisseur paroi intermédiaire 6 360 0,994
(µm) souple 6 361

rigide 4 392

C1 intermédiaire 6 0,0313
(MPa) souple 6 0,0118

rigide 4 0,1545

C2 intermédiaire 6 3,721
(MPa) souple 6 1,082

rigide 4 13,199

Table 2.13 – Comparaison des données cliniques et des propriétés matériaux entre les 3
catégories de tissue identifiées pour la population totale.
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population = 16 classification n moyenne ϱ

Facteurs de risque rompu 6 1,66 0,366
répertoriés non rompu 10 2,4

Épaisseur paroi rompu 6 0,36 0,918
(mm) non rompu 10 0,37

C1 rompu 6 0,0118
(MPa) non rompu 10 0,0806

C2 rompu 6 1,082
(MPa) non rompu 10 7,512

Table 2.14 – Comparaison des données cliniques et des propriétés mécaniques entre les ané-
vrismes rompus et non rompus pour la population totale (homme et femme).

population = 11 classification n moyenne ϱ

Facteurs de risque rompu 4 2 0,516
répertoriés non rompu 7 285

Épaisseur paroi rompu 4 388 0,861
(µm) non rompu 7 392

C1 rompu 4 0,008
(MPa) non rompu 7 0,0509

C2 rompu 4 0,388 0,001
(MPa) non rompu 7 7,104

Table 2.15 – Comparaison des données cliniques et des propriétés mécaniques entre les ané-
vrismes rompus et non rompus pour le groupe des femmes.
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population = 5 classification n moyenne ϱ

Facteurs de risque rompu 2 1 0,495
répertoriés non rompu 3 1,3

Épaisseur paroi rompu 2 309 0,638
(µm) non rompu 3 329

C1 rompu 2 0,0195
(MPa) non rompu 3 0,150

C2 rompu 2 2,470
(MPa) non rompu 3 8,495

Table 2.16 – Comparaison des données cliniques et des propriétés mécaniques entre les ané-
vrismes rompus et non rompus pour le groupe des hommes.
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Chapitre 3

Simulations fluide/structure : évaluation

biomécanique d’un risque individuel de

rupture des anévrismes cérébraux

3.1 Etat de l’art

Pour comprendre et évaluer le risque de rupture des anévrismes, l’utilisation de code de calcul
a été nécessaire pour essayer d’évaluer un seuil de rupture.

3.1.1 Computational Fluid Dynamics (CFD) et Wall Shear Stress

(WSS)

Les simulations numériques des anévrismes cérébraux se sont dans un premier temps concen-
trées sur la reproduction des conditions hémodynamiques au cours du cycle cardiaque à l’aide
d’études d’imagerie médicale comme par exemple dans le projet européen Aneurist. Ces calculs
ont permis d’évaluer le "wall shear stress" (WSS) ou effort de cisaillement généré par le sang
sur la paroi anévrismale au cours du cycle cardiaque. Certaines d’entre elles [2], [62], [19], [56]
montrent une répartition asymétrique du WSS au sein du réseau artériel cérébral au niveau
des bifurcations qui sont les localisations privilégiées des anévrismes cérébraux. L’influence du
WSS sur la régénérescence des cellules endothéliales est également connue [33], [47], [73]. Il y
aurait donc un lien entre la genèse de l’anévrisme et le WSS.

L’étude de la répartition du WSS à l’intérieur de la poche anévrismale est plus complexe et
a mené à 2 grandes hypothèses. Si la majorité des chercheurs sur le sujet s’accordent à dire
que l’hypothèse de la croissance anévrismale est liée aux intéractions mécano-biologiques dont
fait parti le WSS ([8], [24], [59]), il n’en est pas de même concernant le fonctionnement de la

59



3.1. Etat de l’art

dégradation de la paroi menant à la rupture provoquée notamment par le WSS.

Deux théories s’affrontent dans l’explication des mécanismes responsables de la dégradation
de la poche anévrismale. Une que l’on nommera "fort WSS" et l’autre "faible WSS".

L’hypothèse du "faible WSS" consiste à dire que les zones à faible débit sanguin seraient
responsables d’un dysfonctionnement cellulaire qui empêcherait le renouvellement des cellules
endothéliales et provoquerait l’accumulation et l’adhésion de plaquettes et de leucocytes sur
l’intima. C’est à dire que la stagnation du sang, dans ces zones, ne permettrait pas une stimu-
lation suffisante des cellules endothéliales et le manque de circulation du sang générerait un
agglomérat de plaquettes et leucocytes sur la paroi. Ce processus serait à l’origine de lésions
de l’intima et d’une réaction inflammatoire responsable de la dégradation et par suite de la
rupture de la poche anévrismale ([22], [43], [36], [58]).

La seconde hypothèse du "fort WSS" consiste à dire que les forces de cisaillement trop élevées
générées par le flux sanguin provoquent un endommagemment des cellules endothéliales et
seraient donc responsables d’une dégénérescence et d’un remodelage de la paroi anévrismale
([57], [20], [38]). La contrainte liées aux forces de cisaillement serait trop importante pour
permettre un renouvellement des cellules endothéliales ce qui provoquerait une dilatation pro-
gressive de la paroi amenant à terme à la rupture.

Dans l’étude de Cebral et al [5] sur 62 anévrismes, il est démontré à l’aide d’une étude de
sensibilité numérique (computational fluid dynamic : CFD) que le flux est plus stable (moins
turbulent) dans les anévrismes non rompus par rapport aux anévrismes rompus. La zone d’im-
pact et le jet sont décrits comme plus étalés dans les anévrismes non rompus. A contrario, les
zones d’impact sont plus localisées et les flux plus complexes et turbulents dans les anévrismes
rompus. Ceci met en évidence un lien entre la complexité du flux et le risque de rupture. Dans
une étude plus récente, Cebral et al [6], ce sont intéressés au WSS en retraitant 210 cas de
patients. Il apparaît que les anévrismes rompus ont une valeur maximum du WSS plus élevée
en comparaison des anévrismes non rompus.

Les deux différentes hypothèses, "fort WSS" et "faible WSS", ne sont pas forcément contra-
dictoires et peuvent même s’avérer complémentaires. Un WSS trop bas serait favorable à l’ap-
parition des anévrismes à cause d’un renouvellement cellulaire trop lent ainsi qu’un WSS trop
fort qui ne laisserait pas assez de temps au renouvellement cellulaire. En résumé, il existerait
une plage WSS dans laquelle le renouvellement cellulaire pourrait se faire dans les meilleures
conditions et en dehors de celle-ci on assisterait à une dégradation de la paroi anévrismale.

Toutefois, l’approche hémodynamique a des limites. Les conditions aux limites dans la majorité
des études ne sont pas patients spécifiques. Or, comme le démontrent Venugopal et al [71],
le débit artériel d’entrée influe fortement sur la répartition et sur l’intensité du WSS sur
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la paroi anévrismale. Marzo et al [34], en comparant l’application de conditions aux limites
patients-spécifiques, issues de l’acquisition IRM en contraste de phase , et de modèles issus
de mesures moyennes [48], retrouvent des différences d’intensité significatives, mais observent
une répartition comparable des contraintes appliquées.
Bien qu’il existe une influence du WSS sur la dégradation de la poche anévrismale, il ne s’agit
que d’une relation indirecte qui reste dépendante de la réaction de la paroi. Par définition,
la rupture de la paroi anévrismale intervient lorsque la contrainte appliquée à celle-ci est
supérieure à sa contrainte de rupture. Cela implique de connaître les propriétés mécaniques du
matériau constituant la paroi pour pouvoir évaluer le risque de rupture. Les différentes études
génétiques et des facteurs d’exposition mettent en évidence l’influence directe des propriétés
de la paroi sur le risque de rupture.

3.1.2 Intéraction Fluide/Structure

Pour simuler le comportement de la paroi anévrismale au cours du cycle cardiaque, des simula-
tions d’intéraction fluide/structure (FSI) ont été utilisées dans de récentes études [3], [39], [49],
[64], [67]. Ces études ont utilisé un fluide Newtonien et incompressible pour rendre compte
du comportement du sang. Il a été démontré que l’utilisation d’un fluide non newtonien, plus
proche en réalité du sang, pour les simulations, donnait des résultats similaires à un fluide
Newtonien dans le cas d’anévrismes cérébraux mais augmentait sensiblement le temps de cal-
culs. D’autre part, ces études n’ont pas utilisé de données expérimentales pour représenter le
comportement de la paroi de l’anévrisme.
Dans leur étude Balocco et al [3] cherchent à régionaliser les propriétés mécaniques de la paroi
anévrismale en utilisant des simulations d’interaction fluide/structure. Ils comparent le dépla-
cement simulé avec le déplacement observé de la paroi anévrismale obtenu par angiographie
rotationnelle (3DRA) [82]. Une méthode d’optimisation est ensuite appliquée pour corriger les
paramètres matériaux. Une limite de cette étude provient de l’utilisation de la 3DRA pour
visualiser la pulsation de l’anévrisme ; en effet, lors de cet examen, le patient subit une anes-
thésie générale (AG) qui provoque l’effondrement de son rythme cardiaque et par conséquent
de la pression sanguine appliquée sur la paroi anévrismale ce qui conduit à des déplacements
difficilement détectables car très petits et éloignés de la réalité. Il a également estimé qu’il
faudrait une résolution de 0,1mm voire 0,05mm à l’IRM pour pouvoir visualiser le mouvement
pariétal de l’anévrisme.
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Figure 3.1 – Représentation de la méthodologie utilisée par Balocco et al [3] dans leur étude.

Watton et al [75] ont utilisé la FSI pour simuler la dégradation de la paroi et la croissance de la
poche anévrismale. Il est proposé des bases numériques pour explorer le lien entre l’évolution
des anévrismes cérébraux et l’influence des stimuli hémodynamiques (WSS) qui agissent sur les
cellules endothéliales. La création d’un modèle d’évolution de l’anévrisme qui utilise un modèle
réaliste de la microstructure de la paroi artérielle (dégradation de l’élastine et adaptation des
fibres de collagène), combiné avec une simulation hémodynamique est développée.
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Figure 3.2 – Représentation de la distribution du WSS (τ) à droite et de la concentration
d’élastine (mE) dans la media et l’adventice pour t= 6, 7 et 8 ans (Watton et al [75]).

Il existe quelques exceptions utilisant des données expérimentales pour simuler le comporte-
ment de la paroi dans la pathologie de l’anévrisme abdominale aortique. On peut citer par
exemple les études de Vande Geest et al [69], [70] sur l’artère aortique abdominale où sont
comparés des résultats de simulations pour un modèle de matériau isotropique et un modèle
anisotropique. Les résultats montrent que la contrainte maximum est similaire dans les 2 cas
mais que les zones de forte contrainte sont plus importantes dans le cas anisotropique.
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Figure 3.3 – Résultats de Vande Geest et al [70] montrant la répartition de la contrainte
principale maximum pour un cas d’AAA. ANI = paroi anisotropique, ISO = paroi isotropique,
NOILT = pas de thrombus intra luminal dans la simulation.

3.2 Faisabilité du concept

L’objectif de nos travaux est de dégager un critère individuel de rupture. Pour ce faire, une
étude expérimentale, décrite dans le chapitre 2, a été menée sur des échantillons de poche
anévrismale pour déterminer le comportement du matériau la composant. Ces résultats seront
utilisés dans le côté structure de nos simulations FSI. Ce critère serait déterminé à partir de la
comparaison de la variation de volume au cours du cycle cardiaque entre un anévrisme simulé
(FSI) et observé (à l’aide de séquences IRM). Une analyse inverse serait ensuite réalisée per-
mettant de connaître l’état du matériau composant la poche anévrismale du patient et d’en
déduire le risque individuel de rupture associé.

Dans cette partie, nous allons démontrer que des changements significatifs de volume de la
poche anévrismale au cours du cycle cardiaque sont observables et dépendent des propriétés
mécaniques utilisées pour l’anévrisme. Plus précisément, nous allons démontrer que l’utilisa-
tion des propriétés mécaniques associées à un anévrisme proche de la rupture (souple) mène
à de très fortes variations géométriques au cours du cycle cardiaque tandis que les variations
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temporelles sont beaucoup plus modérées quand un anévrisme non dégradé (rigide) est simulé.

3.2.1 Méthode numérique

Dans la suite, les propriétés mécaniques évaluées expérimentalement à partir des échantillons
d’anévrismes sont utilisés dans les simulations d’interaction fluide structure (FSI) réalisées sur
une géométrie réelle d’anévrisme. Les caractéristiques physiques et paramètres numériques de
la simulation sont maintenant présentées.

3.2.1.1 Géométrie 3D

La géométrie est obtenue à partir d’un stock d’images récupérées lors d’un examen médical
par IRM sur un patient. La première étape est de créer un object 3D à partir d’images 2D.
Pour ce faire, le logiciel ScanIP est utilisé [81]. L’étape suivant est de nettoyer la géométrie en
gardant seulement l’artère porteuse et l’anévrisme. Ensuite, la réduction de la zone d’intérêt
est réalisée par "cropping" (suppression des zones trop éloignées de l’anévrisme). Enfin, un
filtre passe-bas est appliqué pour réduire le ratio bruit/signal et ensuite le résultat est exporté
sous forme de fichier au format STL (Fig. 3.4 ). Concernant le cas que nous allons étudier dans
la suite, les données géométriques de l’anévrisme sont les suivantes : Le diamètre du collet est
N = 6.25 mm et la hauteur du dome est D = 7.6 mm, ce qui donne un ratio D

N
= 1.216.

L’artère porteuse quant à elle a un diamètre d = 3.3 mm.
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(a) (b)

(c) (d)

Figure 3.4 – Création du modèle 3D à partir des images 2D (dicoms). (a) Image Dicom d’un
examen médical ; (b) Réglage du niveau de gris gardé pour les voxels de l’image (première
étape de la segmentation ; (c) Vue 3D avant segmentation ; (d) Objet 3D après segmentation
et lissage.

3.2.1.2 Modélisation physique

L’écoulement sanguin, dans notre étude, est décrit, dans le domaine de simulation, par les
équations incompressibles de Navier-Stockes :

ρf
dv⃗f
dt

=
−→
div(σf ), (3.1)

div(v⃗f ) = 0, (3.2)

où v⃗f est le vecteur vitesse de l’écoulement dépendant du temps, ρf est la masse volumique du
sang et σf est la contrainte pour la partie fluide. L’écoulement est considéré comme laminaire,
une hypothèse raisonnable compte tenu de la valeur modérée du nombre de Reynolds (Re ≃
300) :

Re =
ρfvfd

µ
, (3.3)
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où vf est la norme de la vitesse du sang (v ≃ 0.4 m.s−1), d est le diamètre de l’artère porteuse
( d = 3.3 mm) et µ est la viscosité dynamique du sang. Le sang est modélisé comme un fluide
newtonien (3.4), d’une densité ρf = 1050 kg/m3 et d’une viscosité dynamique µ = 0.004 Pa.s
[1, 64, 75, 80]. La loi de comportement s’écrit :

σf = −pfI + 2µD, (3.4)

où pf est la pression et D est le tenseur des taux de déformation. Des modèles plus sophistiqués
peuvent être utilisés pour représenter les effets non-Newtonien, particulièrement dans le sac
anévrismal (voir Cebral et al. [5] and Sforza et al. [55]). Néanmoins, les effets de rhéologie sont
attendus comme importants seulement si on s’intéresse aux quantités locales. Ce n’est pas le
cas dans la présente étude où le volume anévrismal, qui est principalement influencé par les
forces de pression, est analysé.
Deux matériaux différents sont utilisés pour la partie structure, un pour le sac anévrismal
(hyperélastique) et un pour l’artère source (élastique linéaire). La partie structure est résolue
en utilisant l’équation suivante :

ρs
∂v⃗s

∂t
=

−→
div(σs), (3.5)

où σs est la contrainte de Cauchy de la partie structure.
La paroi de l’anévrisme est modélisée comme un matériau hyperléastique incompressible et
isotropique (voir chapitre 2)
Le matériau utilisé pour l’artère source est élastique linéaire et possède les propriétés sui-
vantes : Module de Young E = 3 MPa, coefficient de Poisson ν = 0.49, masse volumique
ρs = 2300 kg/m3 et épaisseur epa = 0.6 mm [67, 68]. L’épaisseur de la paroi anévrismal est
e = 0.38 mm (il s’agit d’une valeur moyenne).

3.2.1.3 Conditions aux limites

Lors de la simulation FSI, une pression normale à la surface externe, correspondant à la
pression intracrânienne, d’une valeur de 2000 Pa est imposée à la paroi [61]. Des conditions
hémodynamiques représentatives sont imposées. Elles ont été obtenues à partir d’un examen
sur un patient en utilisant une séquence IRM en contraste de phase.
Plus précisément, le débit volumique du sang à l’entrée et la pression à la sortie de l’artère
porteuse sont imposés pendant le calcul (Fig. 3.5).

Les conditions aux limites de l’écoulement et les données morphologiques n’ont pas été me-
surées sur le même patient : un tel ensemble de données pour un unique patient ne sont pas
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A

B

C

Figure 3.5 – Débit volumique et pression imposés respectivement à l’entrée et à la sortie du
domaine de calcul.

Sur la courbe de pression : Le point A correspond à l’état diastolique, le point B à l’état
systolique et la ligne C représente la moyenne de la géométrie d’acquisition .

encore disponibles. Quoiqu’il en soit, les conditions aux limites hémodynamiques sont appro-
priées aux actuelles conditions physiologiques et assez bonnes pour la preuve de concept que
nous essayons de démontrer dans notre étude.

3.2.1.4 Simulations FSI

Le maillage de la partie structure est composé de 3110 éléments coques (à cause de la faible
épaisseur de la paroi anévrismale) et le maillage de la partie fluide contient 102562 éléments
tétraédriques (Fig. 3.6).
Pour chacune des simulations, un pas de temps de 0.004 s est utilisé. Les simulations sont
réalisées avec le logiciel Ansys V13. Les équations du mouvement du fluide sont résolues avec
le logiciel CFX, qui utilise l’approche des volumes finis et la méthode de Newton -Raphson
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Figure 3.6 – Représentation du maillage structure (haut), 3110 éléments, Ωs avec le bord
∂Ωs et du maillage fluide, 102,562 éléments (bas).

pour résoudre le système non-linéaire Fig. 3.7, Fig. 3.8. Pour la partie structure, Ansys emploie
la méthode des éléments finis et l’algorithme de Newton-Raphson. La contrainte pariétale
provenant du fluide est importée comme conditions aux limites dans l’analyse structurelle ;
cette procédure est réalisée de manière itérative à l’intérieur de chaque pas de temps avec
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l’aide d’un coefficient de relaxation. C’est un couplage implicite itératif (Fig.3.7).

Figure 3.7 – Représentation schématique d’un couplage implicite itératif.
Avec Ps : pression dans partie solide, Ss : déplacement du maillage dans la partie solide et

Pf : pression dans la partie fluide, Sf : déplacement du maillage dans la partie fluide.

A l’interface des deux domaines physiques, le type d’éléments diffère et les noeuds des deux
maillages ne coincident pas. Pour résoudre ce problème interfacial (Fig. 3.8), une interpolation
de surface est réalisée.

Figure 3.8 – Représentation de l’interface des 2 maillages fluide et structure.
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3.2.1.5 Pré-tension

Pour réaliser un calcul éléments finis avec la loi de comportement hyperélastique décrite dans
la partie 2.3.2.2, la connaissance de l’état libre de contrainte et non déformé, pas accessible in
vivo, est absolument nécessaire. L’approche utilisée par Speelman et al. [12, 60] est de déter-
miner en utilisant des simulations, l’état sans contrainte de la géométrie. Nous proposons une
approche alternative, qui consiste à utiliser une configuration représentative, pour laquelle
nous connaissons la géométrie et les conditions de pression. Cette configuration est donnée
par l’imagerie médicale synchronisée avec le cycle cardiaque. Notons que l’angiographie rota-
tionnelle 3D (3DRA) donne seulement une géométrie moyenne au cours du cycle cardiaque.
Cependant, puisque 80% du cycle cardiaque correspond à la pression diastolique (ligne C dans
Fig. 3.5 ), nous supposons que la géométrie et la pression associée sont proche de l’état diasto-
lique (ligne C dans Fig. 3.5 ). Dans un futur proche, une séquence IRM appropriée (4D phase
contraste) synchronisée avec le cycle cardiaque sera utilisée afin d’obtenir une géométrie et
une pression à un temps particulier du cycle cardiaque. Pour cette géométrie, sous la pression
estimée (ligne C dans Fig. 3.5 pext ≃ 9000 Pa) , nous avons besoin de déterminer la contrainte
en chaque point de Gauss du maillage structure. Cette dernière est évaluée en supposant que
les effets d’inertie sont négligeables dans le mouvement de la paroi. Une simulation est faite
avec un matériau élastique linéaire dans l’hypothèse des petites déformations pour résoudre
l’équation d’équilibre :

−→
div(σs) =

−→
0 , (3.6)

où σs est le tenseur des contraintes pour la partie structure. Remarquons que le résultat des
contraintes de cette équation ne dépend pas des caractéristiques mécaniques du matériau. No-
tons que le fait de négliger les effets d’inertie a été vérifié en comparant deux simulations FSI,
une avec ρs = 2300 kg/m3 pour le tissue, une autre avec ρs = 0, et vérifiant que les résultats
étaient très similaires. Le champ de contrainte obtenu de l’équation 3.6 est ensuite utilisé
comme condition initiale pour tous les calculs FSI. En utilisant, cette contrainte "représenta-
tive", Ansys est capable de simuler tous les états de contrainte et de déformation à n’importe
quel instant du cycle cardiaque. Cette technique est valable seulement si les effets d’inertie
sont négligeables. Dans la Fig. 3.9, sur un graphique contrainte/déformation, un résumé de la
représentation des différentes conditions est proposée.
- L’état 0 correspond au sac anévrismal découpé ; dans ce cas, il n’y a pas de pré-tension S =
0.
- L’état 1 correspond à la condition diastolique avec une contrainte nominale associée Sd =

Fd/S0 où Fd est la force générée par la pression diastolique et S0 est la section initiale(Point
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A dans Fig. 3.5 et Fig. 3.9).
- L’état 2 correspond à la condition systolique avec une contrainte nominale associé Ss (Point
B dans Fig. 3.5 et Fig. 3.9).
- L’état 3 correspond à la condition relative à la géométrie d’acquisition avec une contrainte
associé Sa (ligne C dans Fig. 3.5 et point C dans Fig. 3.9).

Ss

Sa

Sd

S

0

0

State0
Experimental testing

Diastolic pressure
P=Pmin

Geometry Acquisition
P=Pgeo

Systolic pressure
P=Pmax

FSI initial state

State 1 (point A) State 3 (point C) State 2 (point B)

A

C

B

Figure 3.9 – Définition des 4 états du tissue.
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3.2.2 Vérifications Numériques

Pour réaliser nos calculs, nous avons utilisé un code de calcul industriel, Ansys v13.0. L’objectif
de cette partie est de réaliser quelques vérifications sur des cas simples pour s’assurer de la
bonne utilisation d’Ansys et de la fidélité des résultats des calculs FSI.

3.2.2.1 Vérification de la prise en compte de la pré-tension dans Ansys

Pour cette vérification, nous avons utilisé le cas d’un poutre 3D constitué d’un matériau d’un
anévrisme rigide (anévrisme n◦7)dans le cas d’une traction pure.
Les données géométrique sont les suivantes : longueur L = 30mm ; hauteur h = 10mm ; largeur
l = 10mm.
La vérification s’effectue en plusieurs étapes :
Étape 1 : La géométrie initiale est supposée être celle précontrainte. Il faut donc faire un calcul
de structure en traction pure pour déterminer les valeurs des contraintes aux points de Gauss.
Comme le problème est traité en élasticité linéaire, la contrainte est identique en tout point
de Gauss ; égale à 8.10−2 MPa.
Étape 2 : Les valeurs des contraintes ainsi obtenues en chaque point de Gauss sont affectées
comme contrainte initiale. A cette étape, on vérifie que si l’on applique la même force de
traction, on obtient un déplacement nul. Cette fois ci, le calcul est effectué avec un modèle
hyperélastique dont la loi est celle de la Fig.3.10
Étape 3 : La valeur de la force de traction est modifiée de sorte à créer une contrainte de
1,7.10−1 MPa, tout en maintenant une précontrainte de 8.10−2 MPa. On vérifie alors que le
déformation obtenue est ε = εf - ε0 et non pas εdiff associée à la contrainte σdiff = σf - σ0

(Fig. 3.10), où εf est la déformation associée à σf . Pour cet exemple, Le déplacement mesuré
par Ansys lors de l’essai de traction est d = 0,55 mm, nous obtenons bien : ε = 1,8.10−2 (1,8%)
et non ε = εf = 5,6.10−2 (5,6%) ou ε = εdiff = 4.10−2 (4%).

Identification du risque individuel de rupture des anévrismes cérébraux intra crâniens : une approche
biomécanicienne

73



3.2. Faisabilité du concept

Figure 3.10 – Représentation du protocole de vérification de la pré-tension.

3.2.2.2 Vérification de la conservation de la masse lors des calculs FSI

Pour s’assurer que lors des calculs FSI, Ansys respecte la conservation de la masse nous avons
utilisé la relation suivante :

dV

dt
= Dentre −Dsortie, (3.7)

où Dentre et Dsortie sont respectivement les débits sanguins à l’entrée et à la sortie du domaine
de calcul à chaque instant du cycle cardiaque, et V est le volume du domaine de calcul à
chaque instant du cycle cardiaque.
Nous avons donc tracé sur un même graphique les courbes représentants dV

dt
et Dentre−Dsortie

(Fig. 3.11). Les courbes étant quasi-superposables nous pouvons en conclure que l’équation
(Eq. 3.7) est vérifiée et que lors des calculs FSI la conservation de la masse est respectée.
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Figure 3.11 – Représentation graphique de la conservation de la masse lors d’un calcul FSI.

3.2.3 Résultats et étude paramétrique

Avant de présenter les résultats, les caractéristiques du cas de référence sont synthétisés dans
la Tab.3.1.

3.2.3.1 Simulation de référence

L’objectif est de déterminer si une différence significative, mesurable à l’imagerie médicale,
existe entre un anévrisme souple (proche de la rupture) et un anévrisme rigide (non dégradé).
Dans ce but, deux simulations FSI de références ont été réalisées avec les tissus rigide et souple,
déterminés dans le chapitre 2, en utilisant la procédure numérique décrite dans la partie 3.2.1.

Deux quantités sont observées et discutées dans la suite :

- Vdiff : La variation de volume du sac anévrismal (seulement du lumen à cause de l’incom-
pressibilité du modèle du matériau) au cours du cycle cardiaque.

- Dmax : Le déplacement maximum du maillage du sac anévrismal.
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paramètre valeur

Volume anévrisme 180 mm3

Dome 7,6 mm

Collet 3,3 mm

D/N 1,216

Rigidité artère 3 MPa

Densité artère 2300 kg/m3

Épaisseur poche 0,38 mm

Épaisseur artère 0,6 mm

Densité sang 1050 kg/m3

Viscosité sang 0,004 Pa.s

Re 300

Maillage structure 3110 éléments

Maillage Fluide 102562 éléments

Pression intra crânienne 2000 Pa

Pas de temps FSI 0,004 s

Table 3.1 – récapitulatif des paramètres de la simulation FSI de références.

Vdiff représente une information globale à propos de la poche anévrismal, au contraire de
Dmax qui est le déplacement maximal d’un point du maillage et donne par conséquent une
information locale. Les deux quantités peuvent être facilement évaluer à l’IRM.

A partir du tableau 3.2, on peut dire que des différences significatives sont observable entre
un anévrisme rigide et un souple (Fig. 3.12).

Anévrisme Dmax (mm) Vdiff (mm3)

rigide 0,37 8,25

souple 0,77 44

Table 3.2 – Résultats des simulations de référence pour les matériaux rigide et souple.

La différence relative entre les deux déplacements maximaux de maillage sont d’environ 200
% et d’environ 500% pour la variation de volume. La variation de volume de l’anévrisme est
à peu près 5 fois plus grande dans le cas du matériau souple.

Le nombre d’éléments des maillages et les pas de temps ont été déterminés afin d’obtenir le
meilleur compromis entre la précision des résultats et le temps de calcul. D’autres simulations
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Figure 3.12 – Total mesh displacement with initial stress at the systole : for both the stiff
aneurysm (left) and the soft aneurysm (right).

ont été réalisées avec un pas de temps de 0,0004 s (dix fois plus petit que celui de la simulation
de référence) et des maillages dix fois plus fins (environ 30 000 éléments pour la partie structure
et 1 000 000 d’éléments pour la partie fluide). Malgré une augmentation significative du temps
de calcul, les résultats étaient similaires ; par exemple dans le cas souple, le déplacement
maximal du maillage est de 0,78 mm (différence de 1,3 %) et la variation de volume est de
44,3 mm3 (différence de 0,7 %).

Une telle différence entre les anévrismes rigides et souples est très probablement mesurable par
l’imagerie médicale moderne. Cette information pourrait alors être utilisée pour évaluer indi-
rectement le statut de la paroi anévrismal (souple/rigide), ce qui reviendrait à dire proche de
la rupture/non dégradé. Remarquons cependant une fréquente difficulté d’obtenir des données
du flux sanguin dans les conditions in vivo et l’incertitude sur les données d’entrée. Dans cette
optique, une étude paramétrique a été réalisée et est décrite dans les sous-parties suivantes.
L’incertitude des paramètres a été évaluée séparément et les résultats seront comparés à ceux
de la simulation de référence présentés dans cette partie. Il sera alors possible de conclure
que la différence simulée entre l’évolution des anévrismes rigide et souple est robuste aux
incertitudes des données d’entrée du calcul.
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3.2.3.2 Influence de la pré-tension

Évaluer la pré-tension pour conduire une simulation FSI convenable est une tache difficile,
qui nécessite des données d’entrée très incertaines. L’incertitude de la pré-tension (Sa) vient
notamment de la limite de la précision de l’enregistrement de la pression sanguine durant
l’examen d’imagerie médicale. Partant de la pré-tension évaluée dans la partie 3.2.1.5, deux
types de simulations FSI ont été conduites pour mesurer l’influence de ce paramètre. La
première sans pré-tension (S = 0) et la seconde avec une pré-contrainte multipliée par 2
(S = 2Sa).
Les résultats sont présentés dans le tableau 3.3 et la Fig. 3.13.
On voit que l’absence de prétension ou une erreur dans son calcul n’entraîne pas de confusion
entre les matériaux rigide et souple puisque l’écart entre les variations de volume reste signifi-
catif dans notre cas. Mais il faut tout de même noter que l’erreur produite est autour de 25%
et que dans d’autres cas (anévrisme de petite taille, localisation à faible débit..) cela pourrait
provoquer un rapprochement entre le cas rigide et souple pouvant porter à confusion.

Paramètre variation matériau Vdiff (mm3) +/- (%) Dmax (mm) +/- (%)

IS 2 Sa souple 32,3 - 26,5 0,52 - 32
rigide 6,26 - 24 0,25 - 32

0 souple 56 + 27 0,9 + 17
rigide 10 + 21 0,44 + 19

BC + 10% souple 46,2 + 5 0,82 + 8
rigide 8,9 + 7,5 0,42 + 13

- 10% souple 41,7 - 5 0,69 - 10
rigide 7,6 - 7,5 0,31 - 16

VF + 30% souple 53 + 20 0,89 + 15,5
rigide 10 + 21 0,5 + 35

- 30% souple 37 - 16 0,64 + 17
rigide 6 - 27 0,28 + 19

P DP1 souple 40 - 9 0,68 - 12
rigide 7 - 15 0,34 - 8

DP2 souple 42 - 4,5 0,9 + 17
rigide 7,8 - 5,5 0,44 + 19

Table 3.3 – Résultats de l’étude paramétrique.
Où IS = Pré-tension, BC = Conditions limites fluides, VF = Débit volumique, DP1 = △P

de 35mmHg, DP2 = △P de 45mmHg.
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Paramètre variation matériau Vdiff (mm3) +/- (%) Dmax (mm) +/- (%)

PA 1,5 MPa souple 46,4 + 5,5 0,89 + 15,6
rigide 8,8 + 6,5 0,64 + 73

6 MPa souple 42,7 - 3 0,73 - 5,2
rigide 8 - 3,1 0,28 - 25

IP 0 Pa souple 44,8 + 1,8 0,79 + 2,5
rigide 8,4 + 1,7 0,38 + 3

5000 Pa souple 43,65 - 0,8 0,76 - 1,3
rigide 8,25 0 0,37 - 0,8

TW 0.2 mm souple 55,2 + 25 0,52 + 12
rigide 13,7 + 65 0,43 + 16

0.6 mm souple 33,9 - 23 0,66 - 14
rigide 6 - 27 0,34 - 8

Table 3.4 – Résultats de l’étude paramétrique.
Où PA = Artère parente, IP = Pression intracrânienne and TW = Épaisseur de la paroi

anévrismale.
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Figure 3.13 – Résultats de l’influence des paramètres testés dans l’étude paramétrique.
Où IS = Pré-tension, BC = Conditions limites fluides, VF = Débit volumique, DP1 = △P
de 35mmHg, DP2 = △P de 45mmHg, PA = Artère parente, IP = Pression intracrânienne

and TW = Épaisseur de la paroi anévrismale.
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3.2.3.3 Influence des conditions aux limites de l’écoulement

Les conditions aux limites du flux sanguin sont complexes à mesurer à l’aide de l’imagerie
médicale à cause de la petitesse des artères cérébrales, ce qui provoque des incertitudes sur les
débits d’entrée et les pressions de sortie imposées dans nos simulations FSI.

3.2.3.3.1 Influence d’une variation simultanée des conditions aux limites à l’en-

trée et à la sortie du domaine de calcul

Le débit imposé à l’entrée et la pression imposée à la sortie sont modifiés dans cette sous-partie.
Deux simulations FSI ont été réalisées pour les matériaux souple et rigide. Dans le premier cas,
une augmentation de 10% (CL+10%) des conditions aux limites d’écoulements (débit d’entrée
volumique et pression de sortie) est imposée et dans le second cas, une diminution de 10%
(CL-10%) est imposée.

Les résultats sont répertoriés dans le tableau 3.3 et la Fig. 3.13. Ces résultats suggèrent que le
changement des conditions aux limites de l’écoulement (CL±10%) génère un impact limité sur
la variation de volume de la poche anévrismale au cours du cycle cardiaque dans les deux cas
rigide et souple (respectivement ±7.5% et ±5%). Leur influence est un peu plus significative
localement, comme montré par les résultats du déplacement maximum du maillage, pour les
deux anévrismes souple et rigide (respectivement ±14% et ±9%). Cet impact est suffisamment
petit dans tous les cas pour encore distinguer les poches anévrismales souples des rigides.

3.2.3.3.2 Influence du débit volumique

Dans cette partie, seul le débit volumique (VF) imposée à l’entrée du domaine de calcul est
modifié. Une augmentation et une diminution de 30% (VF+30% et VF-30%) sont appliqués
sur les deux cas (rigide et souple).

Les résultats sont exposés dans le tableau 3.3 et la Fig. 3.13.

La variation du débit volumique a un impact sur Dmax (±16% pour le cas souple et ±30%
pour le rigide) et sur Vdiff (±18% pour le cas souple et ±24% pour le rigide). Mais, malgré
une importante augmentation et diminution du débit volumique, une différence significative
est toujours observable entre l’anévrisme rigide et souple.

3.2.3.3.3 Influence de la pression de sortie

Pour quantifier, l’influence de la pression de sortie, seulement la différence entre la pression
diastolique et la pression systolique (∆P) a été modifiée. Deux cas ont été réalisés, pour ∆P
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= 35 mmHg et ∆P = 45 mmHg. Les résultats sont donnés dans le tableau 3.3 et 3.4 et la
Fig. 3.13.

Quelque soit les valeurs de ∆P, les résultats montrent qu’une différence significative est obser-
vable entre les matériaux rigide et souple.

3.2.3.4 Influence des propriétés de l’artère source

Pour mesurer l’influence des propriétés de l’artère source, le module de Young de l’artère (Ea)
a été modifié durant les simulations FSI, d’abord à 1.5 MPa puis à 6 MPa au lieu de Ea = 3
MPa dans la simulation de référence.

Les résultats sont montrés dans le tableau 3.3 et 3.4 et la Fig. 3.13.

Une différence significative est toujours observable entre une paroi composée du matériau
rigide avec les propriétés de l’artère source les plus défavorables et une paroi composée du
matériau souple avec les propriétés de l’artère les plus favorables.

Dans l’ensemble, l’influence des propriétés de l’artère source peut être quasiment négligée au
vu des résultats de la variation de volume pour les deux cas rigide et souple.

Le déplacement maximum du maillage donne une information local, contrairement à la varia-
tion de volume qui donne une information globale. La variation de Dmax mesurée par le logiciel
dépend fortement du déplacement de l’artère (notamment pour E = 1.5 MPa). La déformation
de l’artère induit un déplacement additionnel du maillage de la poche anévrismale. Ensuite,
le gonflement de l’artère est ajouté au déplacement de la poche liée à l’artère pour obtenir
le déplacement maximal total du maillage Dmax. Vdiff est une quantité plus pertinente que
Dmax pour évaluer l’état du matériau de la poche anévrismale.

3.2.3.5 Influence de la pression intracrânienne

La pression intracrânienne est difficile à mesurer et l’influence de l’erreur sur sa valeur est une
autre incertitude à quantifier. Deux cas ont été considérés sur les deux anévrismes rigide et
souple. Dans le premier cas, aucune pression intracrânienne n’a été appliquée (Pext = 0 Pa).
Dans le second, une pression de 5000 Pa a été appliquée (Pext = 5000 Pa) au lieu de Pext =
2000 Pa dans la simulation de référence [61]. Cette augmentation de la pression intracrânienne
correspond aux pathologies où la pression peut atteindre des valeurs comprises entre 30 et 35
mmHg et devient dangereuse pour le patient.

Les résultats sont présentés dans le tableau 3.3 et 3.4 et la Fig. 3.13.

La variation de la pression intracrânienne n’a presque aucun effet sur le déplacement maximum
du maillage et sur la variation de volume dans les deux cas (rigide et souple). C’est la consé-
quence de la simulation de la pré-tension. La simulation de la pré-tension est faite en prenant
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en considération la pression extérieure et la pression au temps d’acquisition. La variation de
la pression extérieure modifie l’état de la pré-tension. La structure est en équilibre sous cette
charge ; la déformation de la paroi résulte seulement de la variation de pression entre l’état
systolique et diastolique (Fig. 3.9).

3.2.3.6 Influence de l’épaisseur de la paroi anévrismale

L’épaisseur de la paroi anévrismale est difficile à évaluer à partir de l’imagerie médicale. C’est
pourquoi nous avons besoin de connaître l’impact de l’erreur de ce paramètre. Dans cet objectif,
deux épaisseurs extrêmes ( e = 0.2 mm et e = 0.6 mm) ont été testées dans nos simulations
FSI.

Les résultats sont répertoriés dans le tableau 3.3 et 3.4 et la Fig. 3.13.

Comme attendu, l’épaisseur de la paroi anévrismale a une influence importante sur les résultats
de la FSI, notamment sur la variation de volume des deux cas rigide et souple. Remarquons
tout de même que la différence reste importante entre un anévrisme souple avec l’épaisseur la
plus importante et un anévrisme rigide avec la plus petite épaisseur (loin d’un croisement des
résultats).

De plus, l’épaisseur de la paroi de l’anévrisme peut être mesurée en utilisant une séquence
"black blood" à l’IRM [42], qui donne accès à une épaisseur homogène de la paroi pas si
éloignée de la réelle. Cependant, les résultats présentés montrent que quelque soit l’épaisseur,
un anévrisme souple doit pouvoir être différencier d’un anévrisme rigide.

3.2.4 Discussion

Nos mesures expérimentales sur des tissus d’artère cérébrale extraits d’anévrismes pendant
une chirurgie suggèrent une forte correlation entre les propriétés mécaniques du matériau et le
risque de rupture des anévrismes [11]. L’étude présentée dans ce chapitre démontre que, pour
un cas particulier d’anévrisme cérébral, lors des calculs FSI, les tissus rigide et souple ont des
évolutions dynamiques différentes et que cette différence est probablement mesurable à l’IRM.

A partir de simulations FSI avec pré-tension, on peut constater une différence significative
entre les déplacements et les variations de volume correspondant à un tissu souple et rigide.
Ces résultats sont cohérents avec une récente étude clinique de Hayakawa et al. [23], qui
montre une différence de pulsation du sac anévrismal (ou variation de volume) entre des
anévrismes rompus et non rompus. Ils en viennent à la conclusion que la détection d’une
pulsation chez un anévrisme non rompu est donc un indice d’un important risque de rupture
des anévrismes. Remarquons également que les différences observées dans nos simulations FSI
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sont assez importantes pour être détectable par un protocole avancé en IRM depuis que des
déplacements aussi petits que 0.04 mm ont été mesurés récemment par Karmonik et al. [29].

Plus important encore, ces résultats sont robustes au regard des nombreuses sources d’incerti-
tudes impliquées dans de telles simulations FSI. De nombreux paramètres ne sont pas connus
précisément pour le calcul du problème FSI d’un patient spécifique : l’épaisseur de la paroi, les
conditions aux limites de l’écoulement, les propriétés de l’artère, la pression intracrânienne,etc.
L’étude paramétrique réalisée, dans cette partie démontre que de telles incertitudes changent
les résultats, mais pas la conclusion principale : quelque soit les valeurs des paramètres in-
certains (dans un intervalle acceptable de variations), l’anévrisme souple se déforme toujours
plus que le rigide.

Un risque de rupture patient spécifique pourrait être basé sur la comparaison de la variation
de volume (Vdiff ) de la poche anévrismale lors des simulations FSI (pour les matériaux souple
et rigide) avec le Vdiff observé à l’IRM du patient (Fig. 3.14). Par exemple, si la valeur de
Vdiff mesurée sur le patient est proche de la valeur de Vdiff obtenue dans la simulation en
utilisant le matériau souple, alors l’anévrisme est proche de la rupture selon la classification
de Costalat et al. [11].

Une limitation de cette étude est de ne pas introduire d’environnement péri-anévrismal dans
les simulations FSI. Cet environnement pourrait probablement mener à d’importants chan-
geants dans la variation géométrique de l’anévrisme en fonction de la localisation de celui-ci
(friction et contact de la paroi avec d’autres structures, suppression de degrés de libertés...).
L’hypothèse faite sur la paroi est une autre limitation. Dans la présente étude, la paroi anévris-
male est considérée comme isotropique et homogène mais l’anisotropie de ce genre de matériau
biologique est connu. Néanmoins, à cause de la petitesse des échantillons, les essais bi-axiaux
pour caractériser l’anisotropie de la paroi sont très compliqués à mettre en oeuvre. Isotropie
et homogénéité sont ainsi supposées car elles ne doivent probablement pas changer les ten-
dances observées en comparant les matériaux rigide et souple. Notons tout de même que la
méthodologie présentée pourrait être adaptée à une rhéologie plus complexe dès que les essais
bi-axiaux seront réalisables.

Une autre limitation provient du fait que les données utilisées pour paramétrer les simulations
FSI ne proviennent pas du même patient. Remarquons malgré tout que toutes ces données
sont réalistes et que leur obtention pour un seul et même patient pourrait être réalisable dans
la routine médicale.

Le fait que les incertitudes aient été évaluées séparément pour chacun des paramètres constitue
une autre limitation de l’étude. L’évaluation de l’influence combinée des incertitudes paramé-
triques est une autre étape à réaliser.
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Nous croyons que les résultats présentés dans cette étude démontrent la possibilité de créer
un critère biomécanique basé sur l’évaluation du risque individuel de rupture des anévrismes.
Évidemment, la généralité d’une telle conclusion doit être démontrée dans plusieurs études,
mais étant donnée la correlation entre la variation de volume observable à l’IRM et le status de
l’anévrisme observé dans [11], la présente étude représente la première étape vers une preuve
de concept dans l’évaluation du risque individuel de rupture des anévrismes cérébraux.

Cette partie s’inspire directement de l’article scientifique accepté dans Annals of Biomedi-
cal Engineering en 2012 ayant pour titre "Biomechanical Assessment of the Individual Risk
of Rupture of Cerebral Aneurysms : A Proof of Concept." et écrit par M. Sanchez et al.
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Figure 3.14 – Résumé du projet IRRAs.
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3.3 Simulations "patients spécifiques"

Le but de cette partie est de généraliser les résultats obtenus précédemment pour des simula-
tions patients spécifiques (conditions aux limites en accord avec la localisation de l’anévrisme
sur le polygon de Willis) ; c’est à dire que quelque soit la localisation, la taille ou la forme
de l’anévrisme, de fortes variations géométriques sont toujours observables au cours du cycle
cardiaque pour une poche constituée d’un matériau proche de la rupture (souple) alors qu’un
sac anévrismal d’un anévrisme non dégradé se déplace beaucoup plus modérément.

3.3.1 Cas étudiés

Douze anévrismes différents provenant de douze patients différents ont été simulés avec les
matériaux souples et rigides utilisés dans la partie 3.2.3. Les anévrismes sont localisés sur 7
artères différentes du polygon de Willis ; ces emplacements correspondent aux localisations les
plus fréquentes des anévrismes intracrâniens : Artère cérébrale moyenne droite et gauche (ACM
D et G), artère cérébrale antérieure (ACA), artère carotide interne (ACI), artère vertébrale
(AV) artère ophtalmique (AO) et artère basilaire (AB). Bien sûr, chaque anévrisme est de
forme et de taille différente (de 18 mm3 à 392 mm3)

anévrisme localisation volume (mm3) dome (mm) collet (mm) D/N

1 ACM D 61 4.8 4 1.2

2 ACM G 51 3.4 3.75 0.91

3 ACA 161 5.25 5.6 0.94

4 ACM D 188 5.5 6.5 0.85

5 ACI 392 9.2 5 1.84

6 AV 45 4 2.3 1.74

7 ACM G 212 7.8 6.6 1.18

8 ACA 232 8 4.5 1.78

9 ACA 79 6.85 2.9 2.36

10 AO 138 6.1 4.3 1.41

11 AB 68 4.4 3.9 1.13

12 AB 18 3 3 1

Table 3.5 – Descriptifs des 12 anévrismes étudiés.
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3.3.2 Résultats

Comme dans la partie 3.2.3, seulement 2 quantités seront discutées :
- Vdiff : La variation de volume du sac anévrismal (seulement du lumen à cause de l’incom-
pressibilité du modèle du matériau) au cours du cycle cardiaque.
- Dmax : Le déplacement maximum du maillage du sac anévrismal.
Les figures 3.15, 3.16, 3.17 et 3.18 représentent les résultats obtenus en déplacement maximal
du maillage pour la pression systolique pour 4 anévrismes. La variation du débit imposé en
entrée du domaine de calcul est également représentée. Cette variation de débit correspond au
débit sanguin de l’artère porteuse de l’anévrisme simulé. L’ensemble des résultats pour les 12
anévrismes est donnée dans le tableau 3.6.
Pour comparer plus facilement les résultats pour les matériaux souples et rigides, nous avons
défini les rapports suivants :

Rv =
V souple
diff

V rigide
diff

(3.8)

Rd =
Dsouple

max

Drigide
max

(3.9)

Rv varie de 4 (anévrisme 7 et 10) à 16 (anévrisme 2) ; la moyenne de ce rapport est évalué à
7. Concernant Rd, le minimum est 1,5 (anévrisme 6) et le maximum est de 5 (anévrisme 4) et
la moyenne est 3. L’ensemble des résultats pour Rv et Rd sont donnés dans le tableau 3.7

Figure 3.15 – Représentation du déplacement maximal du maillage à la systole pour l’ané-
vrisme 7 avec la variation du débit d’entrée de l’artère cérébrale moyenne gauche au cours du
cycle cardiaque.
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Figure 3.16 – Représentation du déplacement maximal du maillage à la systole pour l’ané-
vrisme 11 avec la variation du débit d’entrée de l’artère basilaire (AB) au cours du cycle
cardiaque.

Figure 3.17 – Représentation du déplacement maximal du maillage à la systole pour l’ané-
vrisme 8 avec la variation du débit d’entrée de l’artère cérébrale antérieure (ACA) au cours
du cycle cardiaque.
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Figure 3.18 – Représentation du déplacement maximal du maillage à la systole pour l’ané-
vrisme 10 avec la variation du débit d’entrée de l’artère ophtalmique (AO) au cours du cycle
cardiaque.
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anévrisme matériau localisation volume (mm3) Vdiff (mm3) Dmax(mm)

1 souple ACM D 61 10 0,35
rigide 1 0,12

2 souple ACM G 51 8 0,32
rigide 0.5 0,09

3 souple ACA 161 44 0,7
rigide 6 0,26

4 souple ACM D 188 37 0,71
rigide 7 0,15

5 souple ACI 392 149 1
rigide 18 0,45

6 souple AV 45 33 1,8
rigide 4 1,2

7 souple ACM G 212 60 1,05
rigide 14 0,48

8 souple ACA 232 54 0,84
rigide 10 0,4

9 souple ACA 79 15 0,48
rigide 3 0,15

10 souple AO 138 26 0,47
rigide 5 0,17

11 souple AB 68 11 0,42
rigide 2.5 0,12

12 souple AB 18 4 0,27
rigide 0.5 0,14

Table 3.6 – Résultats des simulations FSI pour 12 patients différents avec les matériaux
souple et rigide.
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anévrisme localisation volume (mm3) Rv =
V souple
diff

V rigide
diff

Rd = Dsouple
max

Drigide
max

1 ACM D 61 10 2,9

2 ACM G 51 16 3,5

3 ACA 161 7,3 2,7

4 ACM D 188 5,3 4,7

5 ACI 392 8,3 2,2

6 AV 45 8,25 1,5

7 ACM G 212 4,3 2,2

8 ACA 232 5,4 2,1

9 ACA 79 5 3,2

10 AO 138 5,2 2,8

11 AB 68 4,4 3,5

12 AB 18 8 1,9

Table 3.7 – Résultats des rapports Rv et Rd pour les 12 anévrismes.
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3.3.3 Comparaison de la contrainte maximum simulée et de la contrainte

à rupture du matériau.

Dans cette partie nous nous sommes intéressés à comparer la contrainte maximale relevée à la
systole lors des simulations FSI pour les anévrismes 1 à 5 avec les moyennes de la contrainte
de Cauchy à rupture (CCR) pour les matériaux rigide et souple chez les femmes ; ce ne sont
donc pas les matériaux associés aux géométries utilisées.
L’objectif étant ici de voir si les contraintes moyennes mesurées à partir de données expéri-
mentales (voir section 2.4.2.4) peuvent être atteintes ou dépassées dans les simulations FSI
patients spécifiques.

anévrisme localisation matériau contrainte maximum (MPa) contrainte à rupture du matériau (MPa)

1 ACM D souple 0,206 0,224
rigide 0,178 0,523

2 ACM G souple 0,186 0,224
rigide 0,142 0,523

3 ACA souple 0,309 0,224
rigide 0,229 0,523

4 ACM D souple 0,316 0,224
rigide 0,282 0,523

5 ACI souple 0,308 0,224
rigide 0,233 0,523

Table 3.8 – Comparaison de la contrainte maximale simulée avec la contrainte de Cauchy du
matériau utilisé pour les anévrismes 1 à 5.

En observant les résultats (Tab. 3.8), on s’aperçoit que pour le matériau souple dans 60%
des cas (3/5) la CCR est dépassée par la contrainte maximale calculée lors des simulations et
dans les deux autres cas elles sont très proches l’une de l’autre. Il est important de rappeler
que l’ensemble des matériaux souples dans notre étude expérimentale de la section 2.4.2.3
provenaient d’anévrismes rompus ou sur le point de rompre. Ceci est en accord avec l’hypothèse
qu’une paroi constituée par un matériau souple est à très fort risque de rupture.
A contrario, pour le matériau rigide, la contrainte maximale reste éloignée de la CCR, un
facteur 2 les séparant dans les cas les plus défavorables. Ceci laisse penser que même en cas
d’à-coup tensionnel la CCR ne serait pas atteinte.
La différence de contrainte maximum entre l’anévrisme rigide et souple est due au fait que
nous sommes dans l’hypothèse des grandes déformations. La variation de la section de la paroi
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anévrismale pour la pression systolique est importante entre les deux matériaux souple et
rigide (la poche souple a une variation de volume en moyenne huit fois plus importante que
la poche rigide). Si nous avions été dans l’hypothèse des petites déformations, la contrainte
maximum aurait été la même dans les deux cas car seule la géométrie non déformée est prise
en compte pour le calcul de la contrainte.
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3.3.4 Discussion

L’enjeu majeur concernant les anévrismes cérébraux à l’heure actuelle, c’est d’être capable
de déterminer leur vulnérabilité de la façon la moins invasive, l’objectif étant de fournir aux
neuroradiologues ou neurochirugiens les moyens de prendre la meilleur décision thérapeutique
pour le patient.

Pour ce faire, il faut arriver à fournir à ceux-ci une évaluation individuelle du risque de rupture.
Les progrès de l’imagerie permettent d’acquérir de plus en plus d’informations.

Ishida et al [27] rapportent ainsi en acquisition par angioscanner dynamique (4D) la détection
de mouvements de paroi anormaux au dôme sur des anévrysmes rompus avec une localisation
en correspondance avec le site de rupture constaté au cours de l’abord chirurgical. Zhang et
al [82] ont développé une technique de mesure de la pulsation anévrismale au cours du cycle
cardiaque à partir d’acquisition angiographique 3D-RA. Leur technique éprouvée sur modèle
numérique aboutit à un taux d’erreur maximale de 10%, et permet par une technique de
projection synchronisée sur l’ECG du patient de reconstruire plus de 20 volumes au sein du
cycle cardiaque. Cette technique nécessite cependant une acquisition sous anesthésie générale
compte tenu du caractère invasif de l’imagerie angiographique. Sous sédation, la fréquence car-
diaque et la tension artérielle sont éloignées des conditions physiologiques réelles de l’individu.
Il n’est donc pas possible d’observer un déplacement physiologique de la paroi anévrismale
dans cette approche. A ce jour la solution la plus adaptée à notre problématique est proposé
par Karmonik et al. [29] qui utilise l’IRM en contraste de phase pour observer le déplacement
de la paroi au cours du cycle cardiaque.

Par ailleurs, on sait que les anévrismes qui pulsent (fort déplacement de la paroi) sont à risque
comme le démontre Hayakawa et [23] dans son étude où il y a une différence significative entre
la pulsation des anévrismes rompus et non rompus. Ceci va dans le sens des résultats obtenus
dans cette partie puisque l’on a démontré que quelque soit la forme, la taille, les conditions
aux limites ou la localisation, un anévrisme dont la paroi est constituée d’un matériau souple
(proche de la rupture) a une variation de volume au cours du cycle cardiaque significativement
supérieure à un anévrisme dont la paroi est constituée d’un matériau rigide (non dégradé).

Une des limitations de notre étude est la non prise en compte de l’environnement péri-
anévrismal qui à priori devrait jouer un rôle non négligeable dans le processus de rupture
(frottements, contacts, suppression de degrés de liberté...)

Une autre limite est l’utilisation de débit d’entrée moyen pour chaque localisation et non
patient spécifique mais cela n’altère pas la demonstration de faisabilité du concept.

La prochaine étape de validation sera de réaliser la "boucle numérique" complète sur un
patient. L’objectif étant d’utiliser les données recueillies par les différentes séquences IRM
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et de réaliser de réelles simulations "patient-spécifique" et de pouvoir fournir une évaluation
individuelle du risque de rupture.
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Chapitre 4

Discussions, conclusions et perspectives.

4.1 Le matériau anévrismal

Les essais de traction ont permis de mettre en évidence 3 catégories de matériau constituant
la paroi anévrismale : rigide ou non dégradé, intermédiaire ou en voie de dégradation et souple
ou à risque de rupture.

Deux anévrismes qui proviennent de la même personne mais de localisations différentes pré-
sentent des matériaux dont le comportement est similaire (coefficient du modèle de Yeoh
très proche). Ce patient a donc deux anévrismes différents qui ont des comportements quasi-
identiques alors qu’ils sont de formes et tailles différentes et soumis à des conditions hémody-
namiques différentes. Cela pourrait laisser penser que le prédéterminisme génétique et/ou les
facteurs de risque comme l’hypertension ou la consommation tabagique excessive auraient un
rôle plus important dans la dégradation artérielle que les variations du flux sanguin.

On peut imaginer que le comportement anévrismal peut suivre différentes hypothèses d’évo-
lution jusqu’à la rupture :

Au départ, à l’apparition de la pathologie anévrismale, 2 hypothèses seraient possibles (Fig.4.1)
liées à l’influence des gènes codants pour la synthèse du tissu conjonctif ([50], [78], [31]) : soit
l’anévrisme possède une paroi composée d’un matériau de type souple qui présente un risque
important de rupture, soit la paroi est constituée d’un matériau de type rigide considéré comme
stable et non dégradé et qui correspondrait à la majorité des cas pour les individus porteurs
de la malformation anévrismale au vu du faible taux de rupture (environ 0,5% [16], [51], [79]).

Dans ce dernier cas (matériau rigide), on peut considérer 2 hypothèses d’évolution de la paroi
anévrismale :

La première, le patient ne présente aucun facteur de risque épidémiologique et le matériau se
dégraderait lentement au rythme du vieillissement artériel et cellulaire normal n’occasionnant
pas de rupture ou alors a un âge très avancé (Fig.4.2).
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La deuxième hypothèse, un ou plusieurs facteurs de risque répertoriés comme l’HTA, la
consommation excessive de tabac et/ou d’alcool sont présents chez le patient et dans ce cas
on assisterait à une dégradation progressive du matériau qui se rapprocherait dangereusement
d’un matériau de type souple. Cette dégradation serait dû aux remaniements inflammatoires
tissulaires provoqués par les facteurs épidémiologiques et s’accompagnerait d’une croissance
de la poche anévrismale (plastification, endommagement) menant à la rupture (Fig.4.3).

Figure 4.1 – Hypothèse concernant les parois anévrismales à leurs apparitions.

Nous avons tenté d’évaluer les erreurs que nous pouvions commettre dans l’identification du
matériau dans les sections 2.3.3.1 et 2.3.3.2. On s’aperçoit que la mesure de l’épaisseur est la
donnée géométrique qui génère l’erreur la plus importante et cela est directement lié à l’hypo-
thèse simplificatrice (épaisseur homogène) que nous avons posée et à la difficulté de déterminer
visuellement les limites de l’épaisseur des échantillons. Toutefois, la multiplication des mesures
sous 2 angles différents pourrait atténuer cette erreur.

La direction future à donner à ses travaux de caractérisation de la paroi anévrismal passe
par la collection d’un plus grand nombre d’échantillons pour arriver à affiner les tendances
dégagées lors de nos travaux. Par exemple, réaliser une classification en fonction de l’âge et
des facteurs de risque à l’intérieur des 3 catégories déjà mise en place.
Ensuite l’anisotropie des tissus biologiques ayant déjà été démontrée, la mise en place d’essais
de traction bi-axiaux peut être un objectif futur pour évaluer l’anisotropie du tissu composant
la malformation anévrismale. Mais la petitesse et la fragilité des échantillons recueillis rend le
dispositif expérimental compliqué et difficile à concevoir.
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Figure 4.2 – Hypothèse concernant le vieillissement "normal" de la paroi anévrismal initia-
lement rigide.

Figure 4.3 – Hypothèse concernant l’évolution de la dégradation d’une paroi initialement
rigide soumise aux facteurs de risque répertoriés.
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Nous avons également tenter de quantifier la contrainte à rupture des échantillons lors de
nos essais et de discuter brièvement de ces valeurs. Lors de notre post traitement nous nous
sommes rendu compte que le matériau anévrismal présentait un comportement proche de celui
ci des élastomères. En effet, comme nous pouvons le voir sur la Fig.2.15 , un effet de Mullins
peut être distingué en observant la superposition des essais. Ceci laisse penser que le matériau
composant la paroi anévrismale serait un matériau hyperélasto-plastique endommageable. La
détermination d’un nouveau modèle de matériau prenant en compte ces effets peut être un
travail futur à mettre en place.
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4.2 Les simulations FSI

Les simulations FSI réalisés sur un cas "test" ont permis de distinguer des différences signifi-
catives de comportement de la poche anévrismale au cours du cycle cardiaque en fonction du
matériau composant la paroi, de type rigide ou souple (déterminé expérimentalement). Cette
différence pourrait être détectée à l’imagerie médicale en utilisant les séquences appropriées
([29]) ce qui constituerait un premier pas important dans l’évaluation individuel du risque de
rupture des anévrismes cérébraux.

La généralisation de ce résultat sur 12 cas d’anévrismes différents démontre que quelque soit
la forme, la taille et la localisation, un anévrisme dont la paroi est constituée d’un matériau
souple a une variation de volume au cours du cycle cardiaque significativement supérieure à
un anévrisme dont la paroi est constituée d’un matériau rigide : 4,4 ≤ Rv ≤ 16.

La brève étude de la contrainte à rupture sur 5 des 12 cas d’anévrismes cérébraux a également
confirmé un risque plus élevé de rupture pour un matériau souple puisque les contraintes re-
levées sur la paroi anévrismale dans la simulation s’approchent dangereusement ou dépassent
la contrainte à rupture identifiée expérimentalement du matériau .

La récupération et reconstruction de la géométrie 3D de l’arbre vasculaire et de l’anévrisme est
la première étape pour réaliser des simulations. Pour réduire les temps de calcul, les petits vais-
seaux de vascularisation proche de l’anévrisme ne sont pas pris en compte. La quantification
de l’erreur liée à cette simplification devra être évaluée pour en déterminer son importance.

D’autre part, on sait qu’il existe une distance entre la géométrie réelle de l’anévrisme du
patient et celle reproduite par l’imagerie médicale. Il a été démontré que des différences dans
la reconstruction anatomique en fonction du type d’acquisition réalisée [21].

L’évaluation des erreurs générées par les paramètres d’entrée de la simulation ont permis
de mettre en évidence l’importance de la connaissance (ne serait ce qu’approximative) de
l’épaisseur de la paroi et des conditions limites du flux sanguin pour avoir une pulsation
"numérique" se rapprochant de celle observable chez l’anévrisme du patient.

Pour ce qui est de l’épaisseur de la paroi anévrismale, il est désormais possible avec une sé-
quence IRM "Black Blood" d’estimer une épaisseur moyenne de la paroi [42] ce qui permettrait
de limiter l’erreur liée à ce paramètre.

L’enregistrement des conditions aux limites du flux "patient-spécifique" se fait à l’aide d’un
séquence IRM en contraste de phase. L’analyse de la circulation sanguine dans le Polygon de
Willis est complexe à obtenir précisément en raison de la petite taille des artères observées. Il
est difficile de mesurer l’erreur commise sur les vitesses mesurées en entrée. En ce qui concerne
les conditions limites en sortie, dans la simulation des pressions sont imposées or elles ne sont
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pas accessibles à la mesure. Nous pouvons seulement calculer une pression à partir des vitesses
mesurées en sortie. Pour le moment, l’erreur sur la valeur de la pression en sortie n’est pas
quantifiable.

Malgré tout, on peut ainsi imaginer, dans le futur, proposer une évaluation personnalisée
du risque de rupture de la paroi anévrismal (Fig.4.4) de la manière suivante :

1◦) Le patient consulte un neuroradiologue ou neurochirurgien pour un passage en revu des
différents risques morphologiques et épidémiologiques auxquels il est exposé.
2◦) Des examens d’imagerie médicale complémentaires à l’IRM sont ensuite utilisés pour dé-
terminer les données d’entrées à la simulation biomécanique :
– Une séquence en contraste de phase en amont de l’artère source pour donner les variations

de débit sanguin au cours du cycle cardiaque.
– Une séquence nommée "Black Blood" pour évaluer une épaisseur homogène de la paroi

anévrismal et ainsi limiter l’erreur liée à cette mesure géométrique.
– Une séquence 4D en contraste de phase pour pouvoir observer la variation de volume de

l’anévrisme du patient au cours cycle cardiaque.
3◦) Les données récoltées sont ensuite utilisées pour réaliser 2 simulations FSI, une avec un
matériau souple, l’autre avec un matériau rigide afin d’obtenir les 2 variations de volumes
simulées "extrêmes".
4◦)A l’aide d’une opération de "Mesh Morphing" les pulsation observées et simulées sont
comparées. L’objectif étant d’évaluer indirectement le degré d’endommagement de la paroi et
de pouvoir ainsi fournir une évaluation individuel du risque de rupture.
5◦) Le clinicien prendra une décision thérapeutique en s’appuyant sur sa première expertise et
sur les résultats numériques fournis.
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Figure 4.4 – Représentation schématique du projet d’évaluation individuel du risque de
rupture des anévrismes cérébraux.
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4.3 Le matériau des artères cérébrales

Une des limites de notre étude est l’utilisation d’un matériau élastique linéaire isotrope pour
rendre compte du comportement mécanique de l’artère porteuse de l’anévrisme dans nos simu-
lations FSI. La mise en place d’essais expérimentaux sur les artères cérébrales du Polygon de
Willis afin d’identifier les propriétés mécaniques du matériau composant la paroi artérielle est
une autre perspectives de travail. L’introduction dans la simulation de paramètres déduits de
l’expérimental permettrait de rendre encore plus réaliste la simulation et ainsi de réduire cette
erreur. L’éventualité de réaliser le même genre de classification que pour les anévrismes céré-
braux serait aussi une avancée intéressante dans l’évaluation individuel du risque de rupture
des anévrismes cérébraux.

4.4 Environnement péri-anévrismal

L’étude de l’environnement péri anévrismal est une autre étape importante dans l’évaluation
du risque individuel de rupture des anévrismes cérébraux. En effet, en fonction de la localisa-
tion de la poche anévrismal, celle-ci ne serait pas soumise au même contrainte extérieure et les
degrés de liberté de la poche ne seraient pas les mêmes. La nature de l’environnement (paren-
chyme cérébral, os,artères, nerfs...) influencerait directement le "potentiel" de développement
de l’anévrisme et expliquerait la rupture d’anévrisme de petite taille. Par exemple, un ané-
vrisme entouré par des structures dites rigides serait rapidement au contact de ces structures
ce qui provoquerait des frottements entraînant une inflammation qui fragiliserait la paroi. Ces
structures diminueraient également de manière importante les degrés de liberté de la poche.
Ainsi la paroi ne pourrait se déplacer librement. Ce phénomène provoquerait donc une aug-
mentation de la contrainte intra-parietal qui serait directement responsable d’une dégradation
rapide de la poche menant à la rupture.

4.5 Observation du mouvement de la paroi

La boucle numérique complète pour l’évaluation du risque individuel de rupture des anévrismes
cérébraux nécessite une séquence IRM 4D en contraste de phase permettant l’observation
du déplacement du mur pariétal au cours du cycle cardiaque. C’est l’élément central pour
permettre l’analyse inverse des propriétés biomécaniques du matériau anévrismal. Par exemple,
les études comme celle de Zhang et al [82] et Karmonik et al [29] ont tenté de répondre à cette
problématique mais ne fournissent pas totalement tous les éléments nécessaires à la réalisation
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de notre projet.
Le développement de cette séquence devrait être un des enjeux majeurs de la poursuite du
projet IRRAs car elle permettrait le départ d’étude sur une cohorte de patients pour améliorer
et valider l’ensemble du protocole expérimental et numérique.

4.6 Mesh Morphing

Le Mesh Morphing consiste à comparer 2 maillages différents. Dans notre cas, on souhaiterait
comparer le maillage d’une poche anévrismale composée d’un matériau rigide puis composée
d’un matériau souple avec le maillage de la poche observée au cours du cycle cardiaque. Cela
permettrait de savoir de quel catégorie de matériau la paroi anévrismale du patient est la plus
proche. D’autre part, avec la connaissance des différents conditions aux limites provenant du
flux sanguin, il serait possible de pouvoir identifier un peu plus précisément le matériau de la
poche du patient. Une correction de la valeur de l’épaisseur de la paroi serait aussi envisageable
ainsi qu’une connaissance indirect de l’environnement de l’anévrisme.
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4.7 Conclusions

L’objectif de cette thèse était de tenter d’évaluer un risque individuel de rupture des anévrismes
cérébraux en utilisant une approche biomécanicienne.

Pour ce faire l’étude de la paroi anévrismale était une étape importante dans la compréhension
de la pathologie ainsi que dans le processus de rupture. La caractérisation des propriétés
mécaniques du matériau anévrismal réalisée à partir des 16 échantillons prélevés a permis
de dégager une classification des matériaux en 3 catégories : rigide, intermédiaire et souple
pour le groupe des hommes et des femmes. Le fait que les groupes rigide et intermédiaire
soient composés que d’anévrismes non rompus et que le groupe des souples compte seulement
des anévrismes rompus démontrent une différenciation de comportement entre les anévrismes
rompus et non rompus.

L’évaluation des erreurs de mesures géométriques des échantillons a démontré que seule l’éva-
luation de l’épaisseur pouvait générer des erreurs non négligeables sur le calcul des coefficients
du modèle de Yeoh et donc modifier le comportement du matériau testé.

L’hypothèse de traction pure n’étant pas vrai pour les essais expérimentaux, l’utilisation des
hypothèses de la colle non diffusée et de la colle diffusée a permis de dégager un intervalle de
variation des coefficients du modèle qui reste tout à fait acceptable puisqu’il ne provoque pas
de changement important dans le comportement du matériau.

La caractérisation de la paroi anévrismale constitue une première étape importante qui devra
être affinée dans le futur pour tenir compte des différents risques morphologiques et épidémio-
logiques.

Les simulations FSI sur le cas de référence utilisant les résultats expérimentaux ont mis en
évidence des différences de comportement entre des poches rigides et souples significatives en
terme de variation de volume diastolo-systolique (facteur 10) et potentiellement observable à
l’imagerie médicale.

L’étude paramétrique réalisée sur ce cas de référence a démontré la robustesse des résultats
obtenus.

Les simulations FSI réalisées sur douze cas d’anévrismes cérébraux provenant de douze patients
différents généralisent les résultats du cas de référence et permettent de conclure que quelque
soit la forme, la taille ou la localisation, une anévrisme "souple" ou proche de la rupture
pulsent significativement plus qu’un anévrisme rigide ou non dégradé.

L’étude sur la comparaison des contraintes de Cauchy à rupture expérimentale et de la
contrainte maximale dans les simulations confirment le fait qu’une paroi composée d’un ma-
tériau souple est fortement à risque de rupture alors qu’une paroi composée d’un matériau
rigide est "éloignée" de la rupture.
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Chapitre 4. Discussions, conclusions et perspectives.

L’approche du risque individuel de rupture est un enjeu majeur de santé publique. A terme,
l’objectif ultime serait de pouvoir proposer un test de dépistage avec un indice individuel
de rupture de la paroi anévrismal basé sur la comparaison des simulations biomécaniques
et de l’imagerie médicale pondérée par les facteurs morphologiques et épidémiologiques et la
génétique.
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Annexe A

Loi de Student et intervalle de confiance

La loi de student est une loi de probabilité, faisant intervenir le quotient entre une variable
suivant une loi normale centrée réduite et la racine carrée d’une variable distribuée suivant la
loi du χ2.
Soit Z une variable aléatoire de loi normale centrée et réduite et soit U une variable indépen-
dante de Z et distribuée suivant la loi du χ2 à k degrés de liberté. Par définition la variable :

T =
Z√
U/k

(A.1)

suit une loi de student à k degrés de liberté.
Une application de la loi de Student est la détermination d’un intervalle de confiance associé
à l’espérance d’une variable de loi normale de variance inconnue.
Notons x1,...,xn n variables indépendantes distribuée suivant une même loi normale d’espérance
µ (à déterminer) et de variance α2 (inconnue).
Afin de parvenir au résultat, il est nécessaire d’introduire les variables x et s.
Soit

x =
1

n

n∑
i=1

xi (A.2)

l’estimateur d’espérance, la variable x suit la normale d’espérance µ et de variance α2

n
.

Soit

s =
n∑

i=1

(xi − x)2

α2
, (A.3)

la variable s suit la loi du χ2 à n− 1 degrés de liberté.
Pour n grand, la variance α2

n
de x tend vers 0, et la valeur d’une réalisation de x constitue ainsi

une estimation de l’espérance de la loi normale suivie par les variables x1,...,xn. Néanmoins,
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Annexe A. Loi de Student et intervalle de confiance

seule la connaissance préalable de la variance α2 de cette loi permet de caractériser un intervalle
de confiance pour la variable x− µ.

Par contre, il est possible de caractériser un intervalle de confiance rigoureux pour la variable
suivante :

T0 =
Xn − µ√
S/

√
n
, (A.4)

avec

S =
sα2

n− 1
=

1

n− 1

n∑
i=1

(xi − x)2, (A.5)

l’estimateur non biaisé de la variance.

En effet, moyennant quelques simplifications, la variable T0 peut se réécrire comme

T0 =
Z√

s/(n− 1)
(A.6)

avec

Z =
x− µ

α/
√
n

(A.7)

la variable Z suit la loi normale centrée et réduite, et nous avons vu ci-dessus que la variable s
suit la loi du χ2 à n− 1 degré de liberté. De plus, il est possible de démontrer que Z et s sont
indépendantes. Par définition, T0 suit donc la loi de Student à k = n− 1 degrés de liberté.

La distribution de la variable T0 est donc connue indépendamment de α2, et par conséquent
les intervalles de confiance qui lui sont associés sont également connus. Ainsi, il est possible
d’obtenir un intervalle de confiance pour µ à partir d’une réalisation des variables x1,...,xn,
de laquelle on déduit des valeurs de x et S. La suite détaille la procédure permettant la
détermination de cet intervalle de confiance.

Pour une variable T suivant la loi de Student à k degrés de liberté, on définit tkγ comme la
quantité telle que la probabilité d’obtenir T > tkγ soit égale à γ.

Ceci revient à imposer que 1− γ soit l’image de tkγ par la fonction de répartition de la loi de
Student. La quantité tkγ est également appelé le quantile d’ordre 1 − γ de la loi de Student à
k degrés de liberté.

Dans ce cadre, si tkγ > 0, alors la probabilité d’obtenir −tkγ < T0 < tkγ est égale à 1− 2γ.

Or on a

µ = x− T0

√
S

n
. (A.8)
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La probabilité d’obtenir :

x− tn−1
γ

√
S

n
< µ < x+ tn−1

γ

√
S

n
(A.9)

est elle aussi égale à 1−2γ. Le niveau de confiance ς associé à cet intervalle est donc ς = 1−2γ.
Le niveau de confiance ς correspond à la probabilité que l’espérance µ de la loi normale se
trouve à l’intérieur de l’intervalle de confiance. Par exemple, pour ς = 0, 95, on a un niveau
de confiance de 95%, correspond à γ = (1− ς).2 = 0, 025.
En résumé, l’intervalle de confiance de l’espérance de µ d’une loi normale de variance quel-
conque inconnue peut être déterminé à partir des valeurs de n variables indépendantes x1,...,xn

suivant toutes cette même loi. Pour un niveau de confiance ς, cet intervalle est le suivant :[
x− tn−1

1−ς/2

√
S

n
, x+ tn−1

1−ς/2

√
S

n

]
(A.10)

avec tkγ le quantile d’ordre γ de la loi de Student à k degrés de liberté.
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Annexe B

Résultats variations paramètres

B.1 épaisseur

anévrisme épaisseur mesurée e (µm) variation à 95% (mm) variation à 95% (%)

1 619 ±45 ±7,3
2 387 ±104 ±26,9
3 417 ±37 ±8,8
4 315 ±78 ±24,8
5 331 ±68 ±20,5
6 475 ±56 ±11,7
7 322 ±69 ±21,4
8 413 ±24 ±5,8
9 258 ±56 ±21,7
10 305 ±67 ±22
11 388 ±73 ±18,8
12 158 ±49 ±31
13 321 ±38 ±11,8
14 204 ±93 ±45,6
15 690 ±126 ±18,3
16 379 ±52 ±13,7

Table B.1 – Résultats de l’intervalle de confiance de l’épaisseur pour chaque échantillon
anévrismal.
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B.1. épaisseur

anévrisme C1 (MPa) variation (%) C2 (MPa) variation (%)

1 0,314+0,024
−0,021 +7,6 11,445+0,850

−0,982 +7,4
-6,7 -8,6

2 0,286+0,105
−0,060 +36,7 16,007+5,895

−3,376 +36,8
-21 -21,1

3 0+0
−0 0,179+0,543

−0,093 +303
-52

4 0+0
−0 0,608+0,173

−0,137 +28,5
-22,5

5 0+0
−0 3,069+0,801

−0,526 +26,1
-17,1

6 0+0
−0 0,422+0,057

−0,044 +13,5
-10,4

7 0+0
−0 13,765+3,747

−2,430 +27,2
-17,7

8 0,020+0,002
−0,001 +10 2,128+0,118

−0,044 +5,5
-5 -2,1

9 0,018+0,005
−0,005 +27,8 11,580+3,174

−3,110 +27,4
-27,8 -26,9

10 0,032+0,009
−0,019 +28,1 2,250+0,659

−0,398 +29,3
-59,4 -17,7

11 0+0
−0 2,047+0,264

−0,152 +12,9
-7,4

12 0,037+0,020
−0,007 +54,1 8,056+4,348

−1,511 +54
-18,9 -18,8

13 0,039+0,009
−0,006 +23,1 1,871+0,413

−0,286 +22,1
-15,4 -15,3

14 0,099+0,082
−0,032 +82,8 5,895+4,859

−1,889 +82,4
-32,3 -32

15 0+0
−0 1,948+0,436

−0,302 +22,4
-15,5

16 0,032+0,006
−0,003 +18,8 0,343+0,056

−0,040 +16,3
-9,4 -11,7

Table B.2 – Résultats de la variation de l’épaisseur sur les coefficients C1 et C2 du modèle
de Yeoh.
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Annexe B. Résultats variations paramètres

B.2 largeur

anévrisme largeur mesurée l (mm) variation à 95% (mm) variation à 95% (%)

1 1,201 ±0,044 ±3,66
2 1,211 ±0,043 ±3,55
3 2,603 ±0,09 ±3,46
4 1,054 ±0,032 ±10,2
5 0,926 ±0,162 ±17,5
6 2,115 ±0,142 ±6,7
7 2,509 ±0,129 ±5,14
8 2,590 ±0,113 ±4,36
9 1,413 ±0,175 ±12,38
10 2,204 ±0,070 ±3,18
11 1,693 ±0,137 ±8,1
12 2,044 ±0,135 ±6,6
13 1,508 ±0,047 ±3,12
14 1,689 ±0,130 ±7,7
15 2,409 ±0,122 ±5,1
16 2,678 ±0,142 ±5,3

Table B.3 – Résultats de l’intervalle de confiance de la largeur pour chaque échantillon
anévrismal.
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B.2. largeur

anévrisme C1 (MPa) variation (%) C2 (MPa) variation (%)

1 0,314+0,011
−0,010 +3,5 11,445+0,375

−0,405 +3,3
-3,2 -3,5

2 0,286+0,011
−0,010 +3,8 16,007+0,608

−0,538 +3,8
-3,5 -3,4

3 0+0
−0 0,179+0,002

−0,006 +1,1
-3,4

4 0+0
−0 0,608+0,173

−0,137 +28,5
-22,5

5 0+0
−0 3,069+0,646

−0,456 +21,1
-14,9

6 0+0
−0 0,422+0,031

−0,026 +7,3
-6,2

7 0+0
−0 13,765+0,752

−0,668 +5,5
-4,9

8 0,020+0,001
−0 +5 2,128+0,179

−0,013 +8,4
-0 -0,6

9 0,018+0,002
−0,002 +11,1 11,580+1,595

−1,281 +13,8
-11,1 -11,1

10 0,032+0,001
−0,002 +3,1 2,250+0,087

−0,056 +3,9
-6,3 -2,5

11 0+0
−0 2,047+0,110

−0,063 +5,4
-3,1

12 0,037+0,003
−0,007 +8,1 8,056+1,115

−0,014 +13,8
-18,9 -0,2

13 0,039+0,001
−0,001 +2,6 1,871+0,053

−0,049 +2,8
-2,6 -2,6

14 0,099+0,007
−0,008 +7,1 5,895+0,437

−0,476 +7,4
-8,1 -8,1

15 0+0
−0 1,948+0,103

−0,095 +5,3
-4,9

16 0,032+0,002
−0,001 +6,3 0,343+0,021

−0,016 +6,1
-3,1 -4,7

Table B.4 – Résultats de la variation de la largeur sur les coefficients C1 et C2 du modèle de
Yeoh.
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Annexe B. Résultats variations paramètres

B.3 longueur

anévrisme Longueur mesurée L (mm) variation à 95% (mm) variation à 95% (%)

1 4,343 ±0,055 ±1,2
2 8,735 ±0,036 ±0,4
3 5,944 ±0,044 ±0,7
4 1,242 ±0,039 ±3,1
5 2,518 ±0,148 ±5,9
6 2,762 ±0,225 ±8,1
7 5,898 ±0,384 ±6,5
8 4,515 ±0,067 ±1,5
9 5,304 ±0,078 ±1,5
10 5,451 ±0,130 ±2,4
11 3,482 ±0,194 ±5,6
12 8,38 ±0,082 ±1
13 4,094 ±0,077 ±1,9
14 4,662 ±0,074 ±1,6
15 5,493 ±0,084 ±1,5
16 6,378 ±0,099 ±1,6

Table B.5 – Résultats de l’intervalle de confiance de la longueur pour chaque échantillon
anévrismal.
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B.3. longueur

anévrisme C1 (MPa) variation (%) C2 (MPa) variation (%)

1 0,314+0,004
−0,004 +1,3 11,445+0,357

−0,459 +3,1
-1,3 -4

2 0,286+0,001
−0,001 +0,3 16,007+0,175

−0,188 +1,1
-0,3 -1,2

3 0+0
−0 0,179+0

−0,001 +0
-0,5

4 0+0
−0 0,608+0,017

−0,018 +2,8
-3

5 0+0
−0 3,069+0,413

−0,570 +13,5
-18,6

6 0+0
−0 0,422+0,244

−0,001 +58
-0,2

7 0+0
−0 13,765+2,744

−2,434 +20
-17,7

8 0,020+0,001
−0 +5 2,128+0,169

−0,012 +7,9
-0 -0,6

9 0,018+0,002
−0,001 +11 11,580+0,462

−0,418 +4
-5,5 -3,6

10 0,032+0,001
−0,001 +3,1 2,250+0,223

−0,088 +9,9
-3,1 -3,9

11 0+0
−0 2,047+0,174

−0,154 +8,5
-7,5

12 0,037+0
−0 +54,1 8,056+0,471

−0,005 +5,8
-18,9 -0,1

13 0,039+0,001
−0,001 +2,6 1,871+0,128

−0,079 +6,8
-2,6 -4,2

14 0,099+0,002
−0,001 +2 5,895+0,212

−0,118 +3,6
-1 -2

15 0+0
−0 1,948+0,088

−0,081 +4,5
-4,2

16 0,032+0
−0,009 +0 0,343+0,028

−0,004 +8,2
-28,1 -1,2

Table B.6 – Résultats de la variation de la longueur sur les coefficients C1 et C2 du modèle
de Yeoh.
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