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Introduction générale

Les pathologies du systeme cardiovasculaire ont généralement des conséquences
graves sur la population. C’est notamment le cas de I'athérosclérose qui est une maladie
touchant les arteres de moyen calibre telles que la carotide. Cette maladie peut étre
assimilée a un remaniement de la paroi artérielle par accumulation de lipide formant
une plaque d’athérome accrochée a la paroi. Il est clairement établi que sa formation est
influencée par des facteurs physico-chimiques tels que la taux de cholestérol dans le

sang [1] ou des perturbations de 1'écoulement sanguin [2, 3].

C’est dans la rupture que réside le caractére pathologique de la plaque. Suite a
cette rupture, les débris peuvent migrer jusqu’au cerveau et provoquer un infarctus
cérébral [4]. Les conséquences de ces événements sur la population sont importantes :
les infarctus cérébraux sont parmi les principales causes de mortalité dans le monde et

parmi les principales causes d’invalidité [4].

Afin de prévenir l'infarctus cérébral, il s’agit d’abord de détecter la présence de
la plaque, puis de la traiter avant qu’elle cause l'infarctus. Suivant la maniere dont sa
présence est détectée, la plaque carotidienne est considérée comme symptomatique
(elle s’est déja partiellement rompue) ou asymptomatique (elle ne s’est pas encore
rompue). Afin de prévenir la rupture de la plaque ou une récidive, I'endartériectomie
carotidienne, c’est-a-dire I’ablation de la plaque par chirurgie [5], est la thérapie la plus
utilisée. L'opération chirurgicale est décidée suivant des criteres de diagnostic de la

vulnérabilité de la plaque a la rupture.

Il est clair la rupture de la plaque est un processus essentiellement mécanique. De
nombreuse études cliniques et biomécaniques portant sur la vulnérabilité de la plaque
ont été menée. Aujourd’hui la vulnérabilité mécanique de la plaque est principalement
diagnostiquée a partir de la sévérité de sténose, c’est-a-dire 'obstruction de l’artere.
L'utilisation de ce critére qualitatif est basée sur les études cliniques NASCET et ECST
[6, 7]. Ce critere est utilisé parce qu’il est simple a appliquer et parce qu’il est le critére
géométrique le plus souvent associé a la rupture de la plaque mais il n’est pas suffi-
sant car la rupture de la plaque carotidienne reste une cause majeure de mortalité ou

d’invalidité dans le monde. C’est pourquoi d’autres critéres sont a évaluer pour mieux
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diagnostiquer la vulnérabilité de la plaque et ainsi diminuer les risques d’infarctus

cérébraux [4].

Les causes de la rupture de la plaque restent mal connues. L'influence des propriétés
de la plaque sur la rupture n’est pas clair. L'objectif de cette these est de comprendre
les phénomenes d’interaction entre la plaque et le sang pouvant amener a la rupture de
la plaque, ceci a partir de modéles biomécaniques numériques et expérimentaux de la
plaque. L'intérét est particuliérement focalisé sur les plaques présentes sur les premiers
centimetres de la carotide interne, juste apres la bifurcation carotidienne. Ces plaques

sont souvent courtes ou de morphologie irréguliere [8, 9, 10].

Ce manuscrit de these comporte trois parties.

La partie I place I'étude dans son contexte médical. Un état de l'art sur la
biomécanique de la plaque carotidienne est exposé et les études réalisées pendant

la these sont placées vis-a-vis de cet état de 'art.

La partie II constitue un pré-requis sur la mécanique des fluides et sur les inter-
actions fluide-structure. L'écoulement sanguin en conduite, avec et sans interaction
fluide-structure, avec et sans sténose, est appréhendé de facon analytique, numérique et

expérimentale.

La partie III constitue la contribution de cette these a la biomécanique des plaques
d’athérome carotidienne. La plaque d’athérome est modélisée numériquement en
interaction avec l’écoulement du sang et l'influence des propriétés mécaniques et

géométriques de la plaque sur sa réponse mécanique est étudiée.
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Premiere partie

La plaque d’athérome carotidienne
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Chapitre 1

Contexte médical

1.1 Les arteres carotides : anatomie et pathologie

1.1.1 Les arteres carotides dans le systéme cardiovasculaire

Le cerveau ainsi que les autres organes de la téte sont irrigués en sang par deux
systémes d’arteres : les deux arteres carotides et les deux arteres vertébrales. La caro-
tide gauche nait de la convexité de l'arc aortique et la carotide droite nait de l’artere
subclaviaire droite. Les vertébrales gauche et droite naissent respectivement des artéres

subclaviaires gauche et droite. Un schéma anatomique est donné sur la figure 1.1.

Cercle de Willis

cervelet cerveau

vertébrale

droite vertébrale

gauche

carotide
commune

carotide
commune

droite gauche
subclaviaire
subplaviaire gauche
droite
arc
aortique
coeur

FIGURE 1.1 — Schéma anatomique du systéme cardiovasculaire, du coeur a la téte [11]

Le sujet de cette thése concerne les arteres carotides. A sa base, la carotide est appelée

carotide commune. Celle-ci se termine en carotides interne et externe. Cette terminaison

13



Contexte médical

est appelée la bifurcation carotidienne. La figure 1.2 donne un schéma de la vascularisa-

tion du cou et de la téte représentant notamment la bifurcation carotidienne.

artére
cérébrale

carotide
externe
droite

vertébrale

droites carotide

interne

subclaviaire droite

droite
carotide
commune
droite

FIGURE 1.2 — Schéma anatomique de la vascularisation du cou et de la téte [11]

Par la carotide interne, le sang est acheminé vers 'organe de la vision et 1'organe
vestibulo-cochléaire (1’oreille), ainsi que I’encéphale. L'encéphale comprend le cerveau, le
cervelet et le tronc cérébral (segment supérieur de la meelle épiniere). La figure 1.3 donne
un schéma de chacun des composants de 1’encéphale. Dans I'encéphale, la vascularisa-
tion se fait par des arteres cérébrales (voir figure 1.2). L'artére carotide externe irrigue les
régions antérieures du cou, de la face et les téguments de la téte (tissus enveloppant la
téte).

cerveau

cervelet

tronc cérébral

FIGURE 1.3 — Schéma anatomique de 1’encéphale [11]
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1.1 Les arteres carotides : anatomie et pathologie

1.1.2 Santé du systéme cardiovasculaire

C’est a travers la circulation du sang dans le systéme cardiovasculaire que les différents
tissus et organes constituant le corps humain sont alimentés en nutriments [12] et en
oxygene [13]. Une mauvaise circulation du sang peut étre le synonyme d’une mauvaise
santé. Il y a quelques siecles en arriere, les médecins pratiquaient régulierement des
saignées pour purifier le sang et ainsi guérir certaines maladies. Les maladies les plus

connues affectant son fonctionnement sont trés souvent graves, comme par exemple :

— la rupture d’anévrisme aortique abdominal (AAA)

— un accident vasculaire cérébral (AVC)

1.1.3 Accidents vasculaires cérébraux (AVC)

Les AVC constituent un important probleme de santé publique, et ce, d’autant que
I'espérance de vie s’accroit. Les AVC sont la troisiéme cause de décés en France apres les
cardiopathies ischémiques et les cancers mais surtout la lere cause de handicap acquis
de I'adulte [4]. L’dge moyen de survenue est de 73 ans, mais les sujets jeunes peuvent

aussi étre atteints.

N

Le diagnostic d'un AVC est évoqué face a un déficit neurologique focal d’instal-
lation brutale. Les AVC sont hétérogénes, non seulement dans leur étendue ou leurs

conséquences cliniques, mais aussi dans leurs mécanismes et leur étiologie (cause).

En ce qui concerne 'événement constitutif initial, il est possible de considérer que,
en moyenne, 80% des AVC sont des infarctus cérébraux (ischémie cérébrale, voir schéma
figure 1.4-A), 15% des hémorragies cérébrales (rupture d’une artere cérébrale, voir
schéma figure 1.4-B) et 5% des hémorragies méningées (irruption massive de sang dans
les méninges, voir schéma figure 1.4-C). Dans cette these, 1'intérét est focalisé sur les
infarctus cérébraux. Lorsqu'un AVC est diagnostiqué, le scanner cérébral est I'examen

qui permettra de savoir s’il s’agit d"un infarctus cérébral.

L'obstruction de 'artére carotide peut étre a I'origine d’infartus cérébraux. Le terme
carotide provient du grec karotis (le sommeil) car les grecs avait constaté que la com-
pression des carotides provoquait, soit un sommeil profond, soit un état d’inconscience.
De méme, 'obstruction pathologique de la carotide peut étre a l'origine de troubles
de la conscience symptomatiques d'un infarctus. Cette obstruction est le résultat d'une
maladie appelée athérosclérose artérielle. L'artére carotide interne est associée a 20% des

cas d’infarctus cérébral [4].
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hémorragie cérébrale hémorragie méningée

FIGURE 1.4 — AVC : (A) infarctus cérébral (ischémie cérébrale), (B) hémorragie cérébrale

(rupture d'une artere cérébrale), (C) hémorragie méningée (irruption massive de sang

dans les méninges) [11]

1.2 L’athérosclérose

1.2.1 La paroi artérielle

L’athérosclérose est une maladie vasculaire qui touche les arteres de gros et moyen

calibre telle que la carotide. La paroi artérielle de la carotide a une épaisseur de 0,5mm

environ [14]. L'artere carotide commune a un diametre moyen de 6mm. L'artére carotide

interne a, elle aussi, un diametre moyen de 6mm et présente, a son origine, une dilatation

appelée le sinus carotidien. L’artere carotide externe a un diametre moyen de 4mm. La

tigure 1.5-A schématise la bifurcation carotidienne.

La paroi artérielle est hétérogéne, comportant grossierement trois tuniques concen-

triques voir figure 1.5-B) [14] :

16

— L'intima ou endothélium en contact direct avec le sang circulant dans la lumiére

artérielle. Elle est tres mince, d’épaisseur 0,2um, faite de larges cellules aplaties.
L’'intima ne confere que tres peu de propriétés mécaniques a la paroi artérielle.

La media est constituée de fibres de collagéne et d’élastine ainsi que de cellules
musculaires lisses. Elle est constituée de lames chacunes d’épaisseur environ 20um
[15]. [16]. Lorientation de l'interconnection des fibres de collagene, d’élastine et des
cellules musculaires lisses constitue un systeme fibreux hélicoidal. Celui-ci confere
a la media une élasticité importante dans la direction circonférentielle, en gon-
flement. L'épaisseur de la media représente 2 environ de I'épaisseur de la paroi
artérielle totale.

L’adventice est une enveloppe externe fibreuse qui recouvre l'artére et ot che-
minent les nerfs. Elle est essentiellement composée de fibres de collagene formant
un systeme fibreux hélicoidal mais, contrairement a la media, I'orientation de cha-

cune des fibres peut étre trés déviée de 1'orientation moyenne [17]. L'épaisseur de



1.2 I’athérosclérose

l'adventice représente § environ de l'épaisseur de la paroi artérielle. Sa contribution
mécanique sur I'ensemble de la paroi artérielle dépend de la dipersion des fibres de
collagene : plus elles sont dispersées, moins 1’adventice contribue a la rigidité de la
paroi artérielle.

Chacune de ces tuniques est séparée par une fine membrane élastique.

1.2.2 Sténose de la carotide

On entend par sténose carotidienne les sténoses intéressant la bifurcation carotidienne
proprement dite ou les premiers centimetres de la carotide interne. Ces deux cas sont

schématisés sur le figure 1.6 :

— (A) : les sténoses intéressant la totalité de la bifurcation carotidienne sont intégrées
au niveau de la terminaison de la carotide commune, de 1'origine de la carotide
interne et de l’origine de la carotide externe;

— (B) : les sténoses limitées a 1’origine de la carotide interne sont intégrées au niveau

du bulbe carotidien et se prolongent le long de la carotide interne.

Ces deux cas sont peu distingués dans la littérature [8, 9].

(A)
carotide
interne
; lumiere
o e ® ——artérielle
carotidien i
i intima
carotide
externe membrane
élastique |
— media
membrane  \oy
élastique 2 )
carotide +— adventice
commune ’

FIGURE 1.5 — Schéma des différentes tuniques constituant la paroi artérielle [11]
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plaque

FIGURE 1.6 — Localisations de la plaque d’athérome carotidienne. Deux cas : (A) sténose
intéressant la bifurcation carotidienne et (B) sténose intéressant les premiers centimetres

de la carotide interne. [11]

1.2.3 Les types de plaque d’athérome

Le mot athérosclérose signifie étymologiquement association d’athérome (du grec

athéra, bouillie) et de sclérose (du grec scléros, dur, fibreux).

Cette maladie peut étre considérée comme un remaniement de la paroi artérielle par
accumulation de lipide, de complexes glucidiques, de produits d’origine sanguine, de
tissus fibreux et de calcification [18]. Elle mene a la formation d"une plaque dont la struc-
ture est complexe. Les plaques d’athérome sont classées par types, suivant leur géométrie
et leur composition. Cette classification est basée sur des examens histologiques [19].
Elle répertorie 8 types de plaque. Grace a I'imagerie médicale, notamment I'imagerie par
résonance magnétique (IRM), les types de plaque peuvent étre distingués in vivo. La
classification par IRM de Cai et al. [20] est présentée sur la figure 1.7. Certains types sont
regroupés par paire pour des raisons techniques liées a la résolution spatiale de I'IRM ou
a l'incapacité de distinguer certains éléments constitutif de la plaque [20]. La figure 1.7
est illustrée par des photos de coupes transversales de plaques issues d’histologie teintes

par du hematoxylin-eosin (HE) ou Mallory’s trichrome (MT).
Le types I et le type II sont regroupés. Le type LII n’est pas une plaque a proprement

parlé mais concerne des lésions athérosclérotiques naissantes correspondant a un endom-

magement de 1'intima.
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paroi

artérielle
lumiére
artérielle

coupe transversale

Type LIl: Iésion initiale de
la paroi artérielle

paroi
artérielle

Tmm (H&E)

(athérome)

Type lll: premiére infiltration de cellules lipidiques dans la paroi

y

Type IV,V: plaque

Tmm
— chape

avec corps lipidique

paroi arterielle saine
lumiere artérielle

fibreuse

fibrosée

corps
lipidique

Type VIl plaque calcifiée

s

y

k

Type VIII: plaque fibrosée
sans corps lipidique

plagque

lumiére
2 artérielle
(MT)

Type VI: plague présentant un
fort remodellage avec de possible
hémorragies intra-plaque

FIGURE 1.7 - Différents stades d’évolution d"une plaque d’athérome (du haut vers le bas).

Classification des plaques d’athérome, tirée de 1’étude de Cai et al. [20].
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Le type III est une plaque naissante par apparition d"un corps lipidique entre 'intima

et la media.

Le type IV et le type V sont regroupés. Le type IV,V est une plaque mature dont la
structure est totalement intégrée dans la lumiere artérielle, ayant pour effet de sténoser
l’artere. Elle est composée d'un corps lipidique et d"une fine chape fibreuse. La chape fi-
breuse est constituée essentiellement de cellules musculaires lisses issues de la media par

migration a travers le lipide.

Le type VI ne correspond plus seulement & un rétrécissement de la lumiere artérielle
comme c’est le cas pour du type IV,V. Comme le montre la figure 1.7, elle s’étend en de-
hors de la lumiére artérielle initiale, ceci dans une certaine direction. Cette modification
géométrique de la plaque est appelée le remodelage positif. L'ensemble n’est alors plus
cylindrique. D’autre part il peut y avoir des hémorragies intra-plaque issues de la vascu-

larisation de la plaque.
Le type VII est une plaque de type IV,V présentant une large zone calcifiée.

Le type VIII est une plaque de type IV,V ne présentant pas de corps lipidique.

1.2.4 Processus d’apparition de I’athérosclérose

Le role de facteurs mécaniques dans la naissance de 1’athéroclérose est suggéré par le
fait que I'athérosclérose survienne particulierement au niveau de singularités géométriques,
telles que des bifurcations et des courbes car I’écoulement y est perturbé [2, 3]. C’est le

cas au niveau de la bifurcation carotidienne.

En abscence de singularité, les forces appliquées par 1'écoulement du fluide sont
paralléles a la paroi alors que, en présence d'une singularité, elles peuvent avoir une
composante normale. Cette composante normale endommage la surface des cellules en-
dothéliales de I'intima, voire les cellules elles-mémes ce qui peut avoir pour conséquence
d’inflammer la paroi artérielle [1]. Ce phénomene, assimilé a 1’érosion de la paroi, amene
a l'apparition de lésions athérosclérotiques typiques des plaques de type LII (voir la clas-

sification des plaques sur la figure 1.7).

L’'inflammation de la paroi artérielle engendre une surrégulation en cytokines, recru-
teur de monocytes qui s’activent en macrophages au contact de protéines de la matrice
extracellulaire. Ces macrophages sont a I'origine de l'infiltration de lipide entre I'intima
et la media [21, 22, 23]. Ce phénomene est a ’origine de plaques de type III (voir la classi-
fication des plaques sur la figure 1.7). La figure 1.8 schématise l'infiltration de lipide sous
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I'intima.

infiltration
de lipide
adventice paroi artérielle

intima

lumiére
artérielle

FIGURE 1.8 — Schéma illustrant l'infiltration de lipide entre 'intima et la média [11]

L'infiltration de lipide peut aussi s’expliquer par une surrégulation des échanges entre
le sang et la paroi artérielle. Ces échanges proviennent des capillaires de 'adventice, pour
les deux tiers extérieurs de la paroi artérielle et du sang circulant dans 1’artere pour le tiers
intérieur, grace a la perméabilité de I'intima [12]. Dans ce dernier cas, 1’écoulement du
sang dans l’artere influe sur ces échanges. Notamment, la diffusion de nutriments se fait
d’autant mieux dans les zones ot1 le taux de cisaillement pariétal est anormalement bas et
oscillatoire [2, 3, 18, 24]. Elle se fait aussi d"autant mieux si le temps de contact sang/paroi
est prolongé. Ceci est le cas au sein d'une recirculation comme il peut y en avoir au
sein de la bifurcation carotidienne ou en aval d"une sténose carotidienne. Les échanges
sang/paroi sont aussi perturbés si la pression moyenne du sang est élevée [25, 26]. Il est

donc suggéré que I'hypertension soit parmi les facteurs déclencheurs de 1’athérosclérose.

1.2.5 Morphologie de la plaque

La plaque peut prendre des formes tres variées. L'évolution de la morphologie de la

plaque peut s’expliquer par certains mécanismes répertoriés ci-dessous :

— Au col de la sténose, il y a une accélération de 1'écoulement du fluide donc une
augmentation des contraintes de cisaillement pariétal sur la chape fibreuse. Ces
contraintes peuvent éroder la chape fibreuse. Par nécrose des cellules érodées, son
épaisseur devient plus fine aux endroits ot1 les contraintes de cisaillement pariétal
sont les plus élevées. La chape fibreuse peut s’ulcérer aux endroits ot elle est tres
fine, créant un cratere libérant ainsi la bouillie lipidique dans la lumiére artérielle.
Les plaquettes, éléments constitutifs du sang, s’agregent et un thrombus se consti-
tue, augmentant la taille de la plaque. Ce processus est schématisé sur la figure
1.9.
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— A fur et a mesure que la plaque se forme, la configuration géométrique de 'artere
change ainsi que 1"écoulement sanguin. Une recirculation est souvent située en aval
de la sténose. Cette recirculation peut étre le siege de la formation d"une nouvelle
sténose. Ainsi la plaque peut s’étendre le long de la paroi artérielle formant une
succession de bosses. La figure 1.10 présente des images de plaques présentant
plusieurs bosses : (A) plaque schématisée présentant deux bosses [11] et (B) plaque
présentant plusieurs bosses reconstruite apres analyse histologique. L'image, four-
nie par S. Lessner de I'Université de Caroline du Sud - USA, présente une plaque
dans une aorte de souris.

— Une plaque peut présenter un remodelage positif. C’est le cas d"une plaque de type
VI (voir la classification des plaques a la figure 1.7). Une plaque peut aussi présenter

un remodelage négatif.

ulcération thrombose

lumiere
artérielle

chape
fibreuse

paroi corps
artérielle lipidique

FIGURE 1.9 — Schéma illustrant 1'ulcération d’une plaque amenant a la formation d'un
thrombus [11]

B)

(A)

plagque bosses

paroi
artérielle

lumiére
artérielle

FIGURE 1.10 — Plaque d’athérome présentant pluseurs bosses : (A) plaque schématisée
présentant deux bosses [11] et (B) plaque présentant plusieurs bosses reconstruite a partir
de I'imagerie médicale. L'image, fournie par S. Lessner de 1'Université de Caroline du

Sud - USA, présente une plaque dans une aorte de souris.
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1.3 Investigations cliniques

1.2.6 Rupture de la plaque : principale cause des infarctus cérébraux

Le processus de rupture de la plaque est mal connu. La rupture peut provenir de
l'ulcération de la chape fibreuse. Dans ce cas, la chape peut étre délaminée au niveau
de l'ulcération et le corps lipidique sort de la plaque. Ce processus est schématisé sur
la figure 1.11-A. La rupture peut aussi étre causée par l'infiltration du sang dans la
plaque a travers 1'ulcération de la chape fibreuse. Il se crée alors un hématome disséquant
qui accroit subitement le volume de la plaque jusqu’a sa rupture [27]. Ce processus est

schématisé sur la figure 1.11-B.

(B)
I !UICération
paroi s \
artérielle A
—
lumiére
artérielle

FIGURE 1.11 — Shéma de deux processus de rupture de plaque [11]

Quelque soit la cause de la rupture, les débris de plaque libérés dans la lumiére
artérielle migrent (embolie) jusqu’au cerveau, obstruant les vaisseaux de celui-ci. C’est
I'ischémie d’une zone du cerveau (voir figure 1.4-A). Le tissu cérébral, tres fragile, subit
rapidement des dommages irréversibles des qu’il est privé d’irrigation. C’est 'infarctus

cérébral.

1.3 Investigations cliniques

1.3.1 Plaques symptomatiques

Un infarctus cérébral sur deux ou trois (selon les séries et les étiologies) est précédé
de un ou plusieurs accidents ischémiques transitoires (AIT). Un AIT se définit comme
un déficit neurologique focal d’origine ischémique dont la régression compléte se fait en
moins de 24 h.

IIs se manifestent par un certain nombre de symptomes cliniques indiquant la présence
d’une plaque carotidienne, ou d’autres symptomes orientant vers une plaque vertébro-
basilaire [28]. Il est cependant parfois impossible de déterminer le territoire avec certi-
tude. Le tableau 1.1 répertorie les symptdmes connus pour chacun des deux cas ou va-
lables pour les deux. Les symptdmes que ressentira le malade dépendront de la région

du cerveau endommagée.
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Territoire carotidien | Territoire vertebro-basiliaire Les deux
Cécité monoculaire Déficit moteur ou sensitif Trouble sensitif
Aphasie Syndrome cérébelleux Trouble moteur

Hémi-négligence | Nerfs craniens, cécité corticale | Hémianopsie homonyme

Anosognosie

TABLE 1.1 — Recherche des causes de I’AVC a partir de symptdomes

La signification de certains termes médicaux présents dans le tableau 1.1 sont donnés
ci-dessous :

— une aphasie est une pathologie du systéme nerveux engendrant la perte de la pa-
role;

— un patient atteint d’"hémi-négligence a des difficultés a faire attention a ce qui se
passe a sa gauche;

- l'anosognosie traduit la méconnaissance d"un individu de sa maladie;

— un syndrome cérébelleux est un symtome caractéristique d"une atteinte plus ou
moins grave du cervelet : trouble de 1’équilibre ou de la marche;

— une hémianopsie latérale homonyme désigne la perte du champ visuel.

Si un AIT a effectivement pour origine 1’occlusion de 'artére (présence d’une plaque
carotidienne ou vertébro-basiliaire), ceci indique que la plaque s’est déja partiellement
rompue. A partir de la date de découverte de la plaque, la plaque est considérée sympto-
matique pendant une période de 6 mois. La période de 6 mois a été arbitrairement choisie
suivant les grandes études cliniques réalisées [7, 6]. Néanmoins, une étude clinique de
Cremonesi et al. [29] a montré que le risque associé aux plaques symptomatiques n’est

pas nettement différent du risque associé aux sténoses asymptomatiques.

1.3.2 Plaques asymptomatiques

Une plaque est définie comme asymptomatique simplement si elle n’est pas sympto-
matique, c’est a dire qu’elle n’est pas la cause d"un accident neurologique dans les 6 mois
précédant sa découverte [30]. La présence d'une plaque asymptomatique n’est alors pas
détectée apres un accident neurologique mais peut I'étre a partir d"un souffle vasculaire
lors d’un examen systématique chez un médecin généraliste. Le souffle cervical peut étre
le témoin d’une plaque sténosante carotidienne significative, liée a un risque d’infarctus

cérébral.

Un souffle vasculaire est un son audible, autre que le bruit que peut produire le pouls,
émanant de la vibration de la paroi d’un gros vaisseau (artere ou veine). Ces vibrations
sont induites par un écoulement turbulent et sont transmises a la surface (surface ot

le souffle peut étre détecté) [31]. Ces vibrations peuvent étre audibles en utilisant un
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1.4 Diagnostic de la vulnérabilité de la plaque a la rupture

stéthoscope. Si elles sont suffisamment importantes, elle peuvent étre palpables, voire
audible sans stéthoscope. Le souffle est défini par :
— son timbre dépendant du gradient de pression sanguine qui le génere;
— son temps : systolique (pendant 1’éjection du sang par le cceur) ou diastolique (entre
deux éjections du sang par le cceur) ;
— le siége du souffle qui est déduit du temps qu’a mis le souffle pour aller du siege

oul il nait jusqu’a I'endroit d"auscultation.

Le souffle vasculaire est tres souvent la traduction acoustique d"un écoulement non
laminaire a travers une plaque sous-jacente perturbant suffisamment I’écoulement du

sang. Le souffle est caractéristique du type de plaque.

Il importe de reconnaitre et de distinguer les souffles systoliques serratiques (dont le
bruit ressemble a celui d"une scie), les souffles systoliques piaulants, les souffles systolo-
diastoliques feutrés (apparaissant pendant tout le cycle cardiaque : diastole et systole),
chacun évocateur de I'existence d"une sténose sous-jacente serrée dont I'imagerie médicale

précisera la présence, voir section 1.4.3.

1.4 Diagnostic de la vulnérabilité de la plaque a la rupture

1.4.1 Criteres qualitatifs

La vulnérabilité de la plaque a la rupture peut étre évaluée a partir de considérations
géométriques ou structurelles. Ces considérations forment un ensemble de criteres qua-
litatifs dont 'association donne une idée de la vulnérabilité de la plaque. A partir de

I'analyse de ces critéeres, le médecin peut choisir le traitement adapté.

1.4.2 Critere quantitatif

Un critéere quantitatif est un nombre. Suivant la valeur de ce nombre, la plaque est
vulnérable ou ne 'est pas. Le médecin choisit le traitement adapté suivant la valeur de ce

nombre. Contrairement au critere qualitatif, il n’est pas dépendant de l'interprétation.

1.4.3 Imagerie médicale

Lorsque la présence d’une plaque carotidienne est suggérée (voir section 1.3), 1'Echo-
Doppler artérielle de la carotide est ’examen utilisé pour s’assurer de la présence de
la plaque [32]. Cette technique d’imagerie présente I’avantage d’étre non invasive mais
présente des problemes d’interprétation en présence de géométries complexes [33]. Néanmoins,
de nombreuses équipes choisissent le traitement sur les seules données de 1’'Echo-Doppler

[34]. Certaines équipes préferent d’autres méthodes d’imagerie :
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— Angioscanner carotidien : il comporte certains inconvénients liés a I'injection de
produit de contraste iodé (allergies, insuffisance rénale) mais la qualité des images
obtenues est en générale suffisante pour poser une indication thérapeutique.

— AngiolRM : moins spécifique que I'examen précédent, il est surtout utilisé en cas

de contre-indication a une injection de produit de contraste iodé.

La figure 1.12 représente une AngiolRM, séquence Time Of Flight (TOF) du cou et
de la téte d’un patient, vue de face. Elle est réalisée sur un IRM SIEMENS 3T sur un
patient de I'hopital Nord de St-Etienne. Elle met en évidence 1’écoulement du sang dans
les arteéres carotides et vertébrales. Une sténose est détectée au sein de la carotide interne

droite.

carotide carotide
externe externe
droite  gauche

5

carotide
interne '
droite carotide
interne
STENOSE 0 gancie
carotide carotide
commune w commune
droite gauche

artére artére
cervicale cervicale
droite gauche

FIGURE 1.12 — AngiolRM, séquence TOF de la cou et de la téte d’un patient, vue de face.

1.4.4 Thérapie

L’hypercholestérolémie est 'un des principaux facteurs de risque de 1’athérosclérose.
Pour prévenir la maladie, les principaux médicaments utilisés visent a corriger les dis-
fonctionnement du métabolisme du cholestérol. Trois types de médicaments sont dispo-
nibles [35] :

— les statines

— les fibrates

— les résines

Leur efficacité en fait des médicaments de choix pour la prévention de I’athérosclérose.

Des étude cliniques ont démontrées leur efficacité [35] : diminution d’environ 30% du
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nombre d’événements cardiovasculaires. Mais les plaques sont souvent détectée tres tard :
— lorsqu’elles sont déja vulnérables a la rupture (plaques symtomatiques, voir section
1.3.1)
— lorsqu’elles sont révélées par un souffle cervical (plaque asymptomatiques, voir
section 1.3.2)

Dans le cas ot la sténose obstrue au moins 70% du rayon artériel, que la plaque
soit symptomatique ou non, deux études, 1'une européenne, “European Carotid Sur-
gery Trial” [7] et 'autre américaine, “American Symptomatic Carotid Endarterectomy
Trial” [6], ont prouvé la supériorité de 1’opération chirurgicale comparée au traitement
par médicaments seul. Le principal remede pour éviter I'infarctus cérébral est d’extraire

la plaque. Cette opération est appelée endartériectomie carotidienne [5].

1.4.5 Amélioration du diagnostic des plaques

Pourtant, compte tenu de la complexité des différents types de plaque illustrées a la fi-
gure 1.7, la vulnérabilité de la plaque a la rupture ne peut pas étre associée au seul critere
de pourcentage de sévérité sténose. En effet, I’expérience a montré que certaines plaques
peu séveres se rompent alors que d’autres tres séveres sont stables [36]. Des équipes
scientifiques recherchent des critéres quantitatifs ou d’autres criteres qualitatifs que le
pourcentage de sténose susceptibles de renseigner sur la vulnérabilité de la plaque :

— d’autres criteres géométriques ;

— des criteres structurels (composition de la plaque) ;

— des critieres mécaniques.
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Chapitre 2

Etat de I’art, problématique et

objectifs scientifiques

2.1 Recherche de nouveaux criteres de diagnostic

2.1.1 Histologie

Des examens histologiques ont déterminé que les plaques a large corps nécrotique
et a fine chape fibreuse sont plus vulnérables a la rupture [37]. Le rapport entre le vo-
lume de lipide et 'épaisseur de chape fibreuse est un critéere qualitatif renseignant sur
la vulnérabilité de la plaque. Plus il est élevé, plus la plaque est vulnérable. Les exa-
mens histologiques ont aussi révélé que les hémorragies intra-plaques sont un signe
de vulnérabilité. Celles-ci apparaissent lorsque le niveau de pression est anormalement
élevé. En revanche, la présence de calcifications est signe que la plaque est plus stable,
mais elles peuvent aussi étre en relation avec I'inflammation de celle-ci [38], et donc signe

de vulnérabilité de la plaque.

lumiére artérielle

adventia média fibrosée
média saine intima fibrosée
intima saine

chape fibreuse corps lipidique

FIGURE 2.1 — Coupe transversale de plaque d’athérome de type IV,V (voir la classification
des plaques sur la figure 1.7) issue d"une histologie faite par Holzapfel et al. [39].
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La figure 2.1 présente la coupe d'une paroi athéromateuses de type IV,V (voir la clas-
sification des plaques sur la figure 1.7) issue d"une histologie faite par Holzapfel et al.
[39].

2.1.2 Histologie virtuelle

Grace a I'imagerie médicale, notamment I'imagerie par résonance magnétique (IRM),
I'IRM haute résolution ou I'Intra-Vascular UltraSound (IVUS), il est possible de visualiser
les différents composants de la plaque carotidienne tels que le corps lipidique, la chape
fibreuse, les hémorragies intra-plaques et les calcifications [20, 40]. Cette technique est
appelée “histologie virtuelle” parce que la composition de la plaque est analysée par l'in-
termédiaire d’images et non apres dissection. A partir de ces images, une analyse de la
géométrie et de la composition de la plaque permet d’identifier des criteres qualitatifs de
la vulnérabilité de la plaque, suite a des études cliniques. Ces critéres peuvent participer,

avec le degré de sévérité de sténose, a 1’évaluation in vivo de la vulnérabilité de la plaque.

La figure 2.2 représente une image IRM de la coupe transversale d"une plaque caro-
tidienne, tirée de I'étude de Cai et al. [20]. Cette plaque est identifiée comme une plaque
de type VI (voir la classification des plaques sur la figure 1.7) car elle présente un fort
remodelage positif. Comme le montre la figure 2.2, la distinction des différents consti-
tuants est difficile. Ceci rend I'interprétation des images difficile. D’autre part, quand elle
est possible, 'interprétation de 1'image demande une certaine expérience et peut varier

d’un médecin a un autre.

lumiére
artériglle

FIGURE 2.2 — Coupe transversale d"une plaque dans une carotide interne issue de I'IRM.
L'image est tirée de 1’étude de Cai et al. [20]

2.1.3 Approche biomécanique

La rupture résulte en partie des actions mécaniques que subit la plaque et plus parti-
culierement la chape fibreuse car c’est elle qui se rompt lorsque le sang applique sur elle

des efforts de pression et/ou de cisaillement trop importants. Deux scénarios possibles
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de rupture sont schématisés sur la figure 1.11.

Un effort considérable a été réalisé ces dix dernieres années dans la conception de
modeles mécaniques afin de mettre en évidence les aspects mécaniques associés a la
rupture d"une plaque d’athérome. Des indicateurs mécaniques relatifs a la rupture sont
identifiés comme les contraintes dans la plaque, les déformations de la plaque et 1’état

d’écoulement du sang.

Pour développer ce genre de modele, on a besoin de définir :
— la géométrie de la plaque,
— le comportement mécanique de la plaque,

— les sollicitations mécaniques de la plaque.

IIn’y a pas de technique universelle pour résoudre mécaniquement le probleme rela-
tif a la rupture de la plaque. Les études consistent a modéliser le systeme mécanique de
fagon analytique, numérique ou expérimentale. La résolution numérique des équations
mécaniques permet d’accéder au champ de contraintes dans la plaque, au champ de
déformation dans la plaque et a 1’état de I'écoulement du sang. Une analyse de ces
grandeurs mécaniques permet d’avoir une meilleure compréhension de la rupture de

la plaque et d’en déduire de nouveaux criteres de diagnostic, quantitatifs ou qualitatifs.

2.2 Différentes approches biomécaniques

2.2.1 Modeles personnalisés

Le développement de modeles numériques personnalisés de plaques est proba-
blement la meilleur facon d’obtenir la réponse mécanique des plaques spécifiques. La
géométrie et la composition des plaques sont reconstruites a partir d’histologie ou de
I'imagerie médicale [41, 42, 43, 44, 45, 46].

L’analyse de la distribution de contrainte dans la plaque a montré que la vulnérabilité
de la plaque est associée a une concentration élevée de contrainte dans la chape fibreuse.
A partir d'une étude clinique, cette analyse peut amener a l'obtention d'un critere

quantitatif de la vulnérabilité de la plaque : la contrainte a la rupture.

2.2.2 Modeles idéalisés

Au lieu de mener une analyse quantitative sur la vulnérabilité de la plaque via des
modeles personnalisés de plaques, des modeles idéalisés de plaques sont utilisés afin

d’analyser qualitativement les tendances concernant les principaux problémes influengant
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la vulnérabilité de la plaque.

Les modeles de plaques idéalisées sont inspirés de plaques réelles, issus de rapports
histologiques ou de I'imagerie médicale mais leur géométrie et leur composition sont pa-
ramétrisées [47, 48, 49, 50, 51, 52, 53]. L'influence de certains parametres sur la réponse
mécanique de la plaque est analysée pour comprendre quels roles ceux-ci sont suscep-

tibles de jouer sur la vulnérabilité de la plaque.

2.3 Différents types d’analyse mécanique

2.3.1 Analyse de type “solide”

La plaque subit les efforts qu'applique le sang sur elle. En premiere approximation,
ces efforts peuvent étre découplés en une partie due au cisaillement pariétal appliqué
par I'écoulement du sang et en une partie due a la pression sanguine. Les contraintes de
pression sont environ 10? fois supérieures a celles de 1’écoulement. De ce fait, il est sou-
vent considéré que les effets de 1’écoulement sur la plaque sont négligeables vis-a-vis des

effets de la pression.

De nombreuses études biomécaniques ont été réalisées sous cette hypothese, utilisant
des modeles personnalisés [42, 41, 43] ou idéalisés de plaques [47, 48, 49, 50].

Dans ce cas, la plaque est souvent modélisée en 2-D suivant une coupe transversale
[47, 49, 50] ou suivant une coupe longitudinale [48]. Le probléeme mécanique est résolu

dans la structure sous un champ de pression interne physiologiquement réaliste.

La figure 2.3 illustre cette approche de modélisaton tirée de I’étude de Trivedi et al.
[43]. Elle représente le champ de la premiere contrainte principale dans une coupe trans-
versale de plaque. La premiere contrainte principale maximale en un point P de la struc-
ture est la contrainte maximale suivant les directions principales, directions suivant les-
quelles la structure est sollicitée seulement en traction-compression : oprincipate—1(FP) =
Max(oy,02) ot

o1

boldsymbolo(P) = > [54]. Elle vise a rendre compte des sollicitations mécaniques

02
maximales dans la plaque.
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lumiére
artérielle  parol
athéromateuse

o principale—1

334kPa

167kPa
OkPa

FIGURE 2.3 — Réponse mécanique d’'une plaque d’athérome obtenue a partir d"'un modéle
2-D de coupe transversale de plaque : distribution de la premiere contrainte principale

dans la plaque, opyincipate—1- Cette illustration est tirée de 1’étude de Trivedi et al. [43]

2.3.2 Analyse de type “fluide”

Dans la section 1.2.4, il est dit que la contrainte de cisaillement pariétal joue un role
important sur la formation de la plaque. Mais cette contrainte joue aussi un role sur la

rupture de la plaque [55, 56, 57].

Le frottement que I"écoulement applique sur la plaque n’est pas directement impliqué
dans la rupture mais l'est indirectement : la contrainte de cisaillement pariétal est a
'origine de 1’érosion de la chape fibreuse pouvant amener a 1’apparition d’ulcérations,
point d’appel a la formation d’un thrombus (voir section 1.2.5) ou a la rupture de la

plaque (voir section 1.2.6).

Dans le cas simple d’un écoulement de Poiseuile (écoulement visqueux laminaire en
conduite, voir la section 3.2), la contrainte de cisaillement a pour expression analytique :
T = —,u%, proportionnel au gradient de vitesse (v) suivant la direction radiale (7). p
désigne la viscosité du fluide. Le signe - décrit que la contrainte s’'oppose a I’écoulement
du fluide.

La distribution de cette contrainte de cisaillement pariétal sur la plaque peut étre
évaluée a partir de modeéles numériques en mécanique des fluides, ceci sur une géométrie
personnalisée [56, 57, 55] ou idéalisée [58, 59].

La figure 2.4 illustre cette approche. Une conduite sténosée est considérée. Un fluide
s’écoule a travers cette conduite. Celui-ci est régi par les équations de la mécanique des
fluides. Les équations sont décrites dans la section 3.2. L'écoulement est décrit a partir
des conditions aux limites imposées. Sur ce modele, le débit du fluide est imposé en
entrée et la pression du fluide est imposée en sortie. Les équations de la mécanique des

fluides sont résolues numériquement et la figure 2.4 représente le champ de contrainte
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de cisaillement pariétal, 7, le long de la conduite sténosée.

T

l 4.438e+000

3.994e+000
r 3.551e+000
r 3.107e+000
r 2.663e+000
I 2.219e+000
r 1.775e+000
r 1.331e+000

8.876e-001
I 4.438e-001
0.000e+000

[Pa] entrée
du fluide

sortie
du fluide

FIGURE 2.4 — Champ de contrainte de cisaillement pariétal, 7, obtenu a partir d"'un modéle
d’artere sténosée (illustration issue d’un calcul réalisé avec le logiciel ANSYS-CFX [60])

2.3.3 Interaction fluide-structure (IFS)

Résoudre le probleme en interaction fluide-structure (IFS) revient a combiner les deux
analyses citées précédemment : analyse de type “solide” et analyse de “fluide”. Ceci
consiste a modéliser I’écoulement du sang a travers une artere sténosée déformable. Les
équations mécaniques de la partie fluide en interaction avec la partie structure sont toutes
deux résolues simultanément. Pour caractériser la vulnérabilité de la plaque, le champ de
contrainte dans la plaque et le champ de contrainte de cisaillement pariétal sur la plaque

sont accessibles a partir d’un seul modele.

Plusieurs équipes ont étudié la vulnérabilité de la plaque en utilisant des modeles en
IFS, utilisant des modeles personnalisés [45, 61, 46, 62, 44, 63, 64, 10, 65] ou des modeles
idéalisés [51, 52, 53, 66, 67, 68, 69].

Pour illustrer cette approche, un modele numérique est développé similaire a celui
présenté pour approche de type “fluide” dans la section 2.3.2, mais la paroi est déformable
et la sténose est épaisse, définie comme une plaque d’athérome constituée d"un corps li-
pidique entouré d’une fine chape fibreuse. Les équations de la mécanique des fluides
couplées avec les équations de la mécanique des solides sont décrites dans la section 3.4.
La figure 2.5 représente la distribution du champ de déplacement dans la structure, ||us||,
sur la coupe longitudinale médiane de la géométrie déformée de la plaque utilisant un
code de couleur ainsi que les lignes de courant représentées avec un code de couleur

relatif a I'intensité de la vitesse de la particule fluide, ||vg||.
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Ju. [ve] =

l 8.533e-004 ‘ 1.031e+000 ) //}}
7 sortie
6.399¢-004 7.730e-001 lignes de du fluide
- 4.266e-004 - 5.155e-001
2 133e-004 2 579e-001
I 0.000e+000 2.976e-004 >
[m] [m s*-1] :

du fluide

FIGURE 2.5 - Distribution du champ de déplacement dans la structure, ||us||, sur la coupe
longitudinale médiane de la géométrie déformée de la plaque utilisant un code de cou-
leur et les lignes de courant représentées avec un code de couleur relatif a 1'intensité de
la vitesse de la particule fluide [|vg||. (illustration issue d'un calcul réalisé avec le logiciel
ANSYS-CFX [60], voir chapitre 7)

2.3.4 Calcul temporel

L’évolution du débit et de la pression au niveau de la carotide suit le rythme car-
diaque. Le pic de systole désigne 'instant ou le débit sanguin et la pression sanguine
sont maximums. En premiére approximation, au niveau de la carotide, le pic de systole

du débit et de la pression peuvent étre considérés en phase.

Pour caractériser la vulnérabilité de la plaque, ’analyse mécanique se fait au pic de
systole. C’est a cet instant que les sollicitations mécaniques qu’applique le sang sur la
plaque sont maximales car c’est lorsque le débit et la pression sont simultanément maxi-

maux.

Deux types de calcul mécaniques peuvent étre considérés. La premier consiste a réaliser
un calcul statique, les efforts appliqués correspondant a ceux relatifs au pic de systole
[50]. Le deuxiéme consiste a réaliser un calcul dynamique [44, 65] et d’en extraire la

réponse mécanique au pic de systole.

2.3.5 Comparaison entre types de modele et entre types d’analyse

L'utilisation d'un critere quantitatif (comme la contrainte a la rupture a partir de
modeles personnalisés de plaque) est le meilleur moyen de caractériser la vulnérabilité
d’une plaque a la rupture car il est précis, contrairement aux critéres qualitatifs qui sont
issues d’interprétations cliniques, géométriques, mécaniques et constitutives. Néanmoins,

suivant plusieures études répertoriées dans la littérature visant a donner ce critére quan-
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titatif, il y a une importante diversité des résultats obtenus. Ceci est notamment da au

fait que différents types d’analyse sont réalisés :

— analyse de type “solide”
— analyse de “fluide”

— analyse en IFS

Par exemple, Trivedi et al. [43] donne une contrainte intra-plaque a la rupture aux
alentours de 0,4, = 600kPa en faisant une analyse de type “solide”. Groen et al. [56]
donne une contrainte de cisaillement pariétal a la rupture 7,4, = 3Pa en faisant une ana-
lyse de type “fluide”. Leach et al. [46] donne 0,4, = 210kPa et Tpq; = 35Pa en faisant

une analyse en IFS.

L'utilisation d’'un modele de type ”solide” présente le désavantage de ne pas prendre
en compte les possibles influences que peut avoir I"écoulement sur la déformation de la

plaque et sur le champ de contrainte dans la plaque.

N

Le principal désavantage a utiliser un modele de type “fluide” est d’assimiler la
paroi a un solide infiniment rigide, qui ne peut donc pas se déformer. Ceci n’est pas
réaliste. En effet, par exemple, dans une carotide saine, la pression sanguine déforme la
paroi artérielle de la carotide de 'ordre de 10% entre diastole et systole, ce qui modifie

considérablement 1’écoulement du sang.

Une analyse en IFS est la plus réaliste et ne présente pas les désavantages cités ci-
dessus. La supériorité de ’analyse en IFS sur les analyses de type ”solide” ou de type
“fluide” est indéniable mais elle n’est pourtant pas plébiscitée. En effet, la résolution
numérique de problemes couplés fluide-structure pose des problemes de convergence.
Pour réduire la complexité des calculs, des hypotheses sont faites afin d’utiliser des

modeles de type ”solide” ou de type “fluide”, mais celles-ci sont souvent abusives.

Une autre question qui se pose est celle de I'analyse temporelle. La réponse mécanique
de la plaque en statique peut étre éloignée de la réponse en dynamique. Une étude en dy-
namique est plus proche de la réalité qu'une étude en statique car elle prend en compte
les effets inertiels et cycliques : les variations cycliques du débit et de la pression en-
gendrent des variations cycliques des déplacements de la plaque et des contraintes intra-
plaque. Ces variations cycliques peuvent étre a l'origine de la fatigue de la plaque, pou-

vant causer sa rupture [70, 49, 66].
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2.4 Problématique de ce travail, objectifs et démarche

24.1 Problématique

Dans cette theése, l'intérét est focalisé sur les sténoses de la carotide interne, voir
section 1.2.2. Les études biomécaniques sont réalisées sous 1'hypothese que la plaque
est suffisamment éloignée de la bifurcation. Dans ce cas, les effets que celle-ci a sur

I’écoulement sont négligés.

Les plaques sont de formes et de composition trés variées comme ceci a été évoqué
dans les sections 1.2.3 et 1.2.5. Dans les études biomécaniques présentées dans ce manus-
crit de these, l'aspect hétérogene de la plaque est pris en compte. A chacun des consti-
tuants considérés (paroi artérielle saine, corps lipidique et chape fibreuse) sont assignées

des propriétés mécaniques différentes.

Les sténoses de la carotide interne peuvent étre courtes et de formes irrégulieres
[8, 9]. Dans les études présentées ici, une attention particuliere est portée sur ces ca-

ractéristiques géométriques : longueurs et irrégularités de forme.

D’autre part, I'intérét est porté sur les plaques qui ne sont actuellement pas considérées
comme vulnérables en pratique clinique classique, et pour lesquelles 1'opération chirur-
gicale (voir section 1.4.4) n’est pas déclenchée : les sténoses considérées dans nos études

présentent un degré de sévérité de sténose inférieur a 70% en terme de rayon.

Pour simplifier I’étude, les plaques sont d’abord considérées axisymétriques, c’est
a dire que la plaque présente une symétrie de révolution. Méme si certaines plaques
peuvent approcher une symétrie de révolution, ce n’est pas le cas de toutes les plaques.
Néanmoins, I'étude phénoménologique réalisée sur des cas axisymétriques peut se trans-

poser a des plaques asymétriques. Ceci est vérifié avec des modeles 3D.

2.4.2 Objectifs

Plusieurs équipes de chercheurs ont utilisé des modeles numériques de plaques
idéalisées afin de répondre a la question : dans quel cas la plaque est elle le plus
vulnérable? Pour y répondre, certaines de ces équipes ont fait une analyse en IFS.
Par exemple, Li Z. Y. et al. [53] ont étudié I'influence de la sévérité de sténose et de
I'épaisseur de la chape fibreuse sur les contraintes dans la plaque en réalisant une étude
paramétrique sur un modele numérique 2-D plan en IFS. Li M. X. et al. ont analysé la
distribution de contrainte dans la plaque pour différents degrés de sténose utilisant un
modele 2-D axisymétrique [52]. Valencia et al. [51] ont étudié I'influence de la sévérité de
sténose sur les contraintes avec des modeles numériques 3-D axisymétrique en IFS. Tang

et al. ont développé plusieurs modeéles numériques 3-D en IFS. Ils ont analysé le champ
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de contraintes et de déformations dans des plaques axisymétriques et asymétriques,
ceci suivant différentes sévérités de sténose [67, 68]. Ils ont aussi analysé l'influence

de la pression et de la sévérité de sténose sur la compression cyclique des plaques [69, 66].

Par contre, I'influence de 1’écoulement du sang sur la déformation des plaques et sur
le champ de contrainte intra-plaque n’est pas claire. Cette influence dépend des condi-
tions d’écoulement et des propriétés mécaniques et géométriques de la plaque. Une telle
étude peut lever le doute sur le choix du type d’analyse a réaliser : faire une analyse
de type ”“solide” dans lequel cas 1’écoulement est négligé ou faire une analyse en IFS
dans lequel cas I’écoulement est pris en compte. D’autre part, une analyse en termes de
contrainte associée a une étude clinique peut renseigner sur les phénoménes physiques
associés a la rupture de la plaque. De cette étude peuvent étre tirés de nouveaux criteres

qualitatifs de la vulnérabilité de la plaque.

Notre choix s’est porté vers le développement de modeéles numériques de plaques
idéalisées en IFS, notamment afin de comprendre les effets de 1’écoulement sur la plaque.
L'étude est réalisée en dynamique afin de prendre en compte les effets inertiels. L'in-
fluence des propriétés de la plaque sur les interactions fluide-structure ainsi que sur la
vulnérabilité de la plaque est étudiée a travers une étude paramétrique portant en parti-
culier sur des points peu ou pas abordés dans la littérature en IFS :

— la constitution de la plaque,

— les propriétés mécaniques de la plaque,

- la géométrie de la plaque.

2.4.3 Notre démarche

Dans cette these, les travaux se déclinent en 2 parties :

Dans la partie II :

— le chapitre 3 présente les caractéristiques de 1’écoulement sanguin en conduite
non sténosée, formalisée de fagon analytique et appréhendée du point de vue
numérique avec le logiciel commercial de calcul par éléments finis COSMOL [71].
Des cas simples sont considérés, avec une paroi rigide ou souple. Certains résultats
numériques sont comparés avec des relations analytiques.

— le chapitre 4 présente une étude expérimentale dont le but est d’appréhender
expérimentalement 1’écoulement en conduite sténosée a paroi déformable ainsi
que les interactions fluide-structure. Des fantomes définissant une conduite
sténosée, de sténose axisymétrique, sont fabriqués dans un matériau déformable.
Trois fantdmes sont fabriqués présentant des sténoses de sévérité et de longueur

différentes. Un fluide s’écoule a travers le fantdme au sein d"un dispositif hydrau-
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lique. Le systéme est défini afin de reproduire les conditions physiologiques d"un
écoulement dans une carotide sténosée. Le champ des vitesses est calculé a partir
d’une métrologie optique appelée ”Particle Image Velocimetry” (PIV). Le systeme
expérimental est modélisé numériquement en IFS avec le logiciel COMSOL et les
résultats expérimentaux sont comparés avec les résultats issus de la simulation des

modeles numériques.

La partie III s’intéresse a la modélisation numérique de plaques d’athérome caroti-

diennes :

— Le chapitre 5 présente une premieére contribution a la biomécanique de la plaque
carotidienne : article soumis au Journal of Medical Engineering and Physics. Un
modele de plaque idéalisé est développé en IFS afin de répondre a la question : com-
ment les actions mécaniques du sang sur la plaque sont affectées par les propriétés
mécaniques et géométriques de la plaque ? Un modele axisymétrique est considéré.
Le fluide est considéré visqueux Newtonien. La plaque est modélisée comme
hétérogene hyper-élastique anisotrope composée de la paroi artérielle, du corps li-
pidique et de la chape fibreuse. Des conditions physiologiques d’écoulement pulsé
sont imposées en termes de vitesse et de pression. Le systéme mécanique est résolu
numériquement en IFS avec le logiciel COMSOL. Les solutions révelent différents
types de comportement mécanique en fonction de la longueur et de la sévérité de
la sténose.

— Le chapitre 6 présente une deuxieme de nos contributions a la biomécanique de
la plaque carotidienne : article soumis au Computer Methods in Biomechanics
and Biomedical Engineering Journal. Le méme modele que celui présenté dans
le chapitre 5 est utilisé mais d’autres géométries de plaques sont considérées. La
sévérité de sténose et la longueur de sténose sont respectivement fixés a 45% et
a 15mm. Différentes courbes de sténose sont considérées. Des sténoses présentant
des irrégularités de forme sont aussi considérées. Suivant chaque cas, la forme de
la sténose est paramétrée. Les actions mécaniques du sang sur la plaque sont ana-
lysées suivant les parametres géométriques. Il apparait que les effets des efforts de
cisaillement appliqués par le sang sont amplifiés si la pente en amont de sténose
est raide ou si la morphologie de la plaque est irréguliére. Suivant chaque cas pris
en particulier, I’analyse en termes de contraintes montre que la vulnérabilité de
la plaque est considérablement affectée par la pente en amont de sténose et les
irrégularités de forme.

— Dans le chapitre 7, des modeles numériques 3D de plaques asymétriques sont
présentés. L'étude consiste a vérifier si les phénomeénes observés pour une plaque
axisymétrique (chapitres 5 et 6) sont transposables a une plaque asymétrique. Le
modele 3D est développé avec le logiciel commercial de calcul par élément finis
ANSYS [60].
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Chapitre 3

Ecoulement en conduite non sténosée

3.1 Démarche

A travers ce chapitre I’écoulement d’un fluide dans une conduite est formalisé, le
fluide pouvant étre assimilé au sang et la conduite pouvant étre assimilée a une artere.

L’écoulement est formalisé analytiquement puis résolu numériquement.

La conduite est considérée rigide, puis souple. Dans le cas ol la paroi est considérée
rigide, seules les équations de la partie fluide sont résolues. Dans le cas ot la paroi est
considérée souple, les équations de la partie fluide sont couplées aux équations de la par-
tie solide. Le systeme d’équations fluide-solide est résolu en interactions fluide-structure
(IFS).

Les caractéristiques de I’écoulement et en particulier d"un écoulement sanguin sont
appréhendées. Certains résultats numériques sont comparées avec les solutions analy-
tiques correspondantes. La comparaison numérique-analytique permettra de valider la

méthode de résolution numérique vis a vis de la formulation analytique.

3.2 Conduite rigide, écoulement périodique

3.2.1 Objectifs

L'objectif est ici de présenter les équations qui régissent 1’écoulement d"un fluide a
travers une conduite rigide. L’écoulement sanguin est périodique. L'intérét est ici parti-
culierement focalisé vers ce type d’écoulement. Celui-ci est formalisé analytiquement et

résolu numériquement. Les deux solutions, analytique et numérique, sont comparées.
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Ecoulement en conduite non sténosée

3.2.2 Mise en équation
Equations de Navier-Stokes

L’équation bilan de quantité de mouvement qui régit la dynamique des fluides for-
mule I’équilibre dynamique d"un élément de volume de fluide. Pour les fluides visqueux
Newtonnien incompressible [72], cette équation, associée a ’équation de conservation de
la matiére, forme un systeme d’équations écrite sous une formulation Eulerienne connue

sous le nom d’équations de Navier-Stokes :

ov
prgi +pfvg 7 vp = 7-05 + prFy
Vv =0

(3.1)

ot py désigne la masse volumique du fluide, vy désigne le vecteur vitesse du fluide,
o s désige le tenseur des contraintes de Cauchy dans le fluide et F'¢ les efforts volumiques.
Les différents termes qui apparaissent dans I'Eq. 3.1 sont, par ordre d’apparition :
— les termes inertiels
— le terme instationnaire p f%if
— le terme d’advection pfvy <7 vy
— le terme de contrainte 7.0 ¢

— les efforts volumiques p s F'y

Le signe mathématique 7 est un opérateur de dérivation spatiale. 7 f décrit le gra-

dient de la fonction f dans 1’espace.

Si le fluide est visqueux Newtonien, c’est-a-dire que sa viscosité est constante, 1’ex-
pression du tenseur des contraintes dépend linéairement du taux de déformation des

vitesses (v +' vvy)

or=—pl+ pp(vvs +' vy) (3.2)

ou py désigne la viscosité du fluide. 'sy) désigne la transposé du gradient. Le pre-
mier terme de cette expression décrit la pression hydrostatique et le deuxieme décrit les
contraintes visqueuses. En remplacant le tenseur des contraintes par son expression dans
I’équation 3.1, il vient 1’expression des équations de Navier-Stockes pour un fluide in-

compressible visqueux Newtonien, en termes de vitesse vy et de pression p :

o
progt + ppup 7 vp = —Vp+ ppAvg + ppFy
Vg =0

Par la suite, les efforts volumiques sont négligés : Fy = 0.

Le terme d’advection rend les équations de Navier-Stokes non-linéaires, ce qui com-

plique considérablement la résolution de celles-ci. Pour mieux comprendre la significa-
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3.2 Conduite rigide, écoulement périodique

tion physique de ce terme, il est intéressant de le décomposer, voir équation 3.4, en une
partie potentielle p7v s reliée a 'energie cinétique du milieu et en une partie rotation-
nelle pwys A vy, cette derniére décrivant la vorticité de 1’écoulement a 1’aide du vecteur
tourbillon wy = irot(vy). La vorticité est produite par les contraintes de cisaillement
visqueux qui induisent une rotation de la particule fluide sur elle-méme au voisinage des

parois, cette rotation pouvant s’étendre dans tout 1’écoulement.

PrUfF. 7 Vf = py vva +prw Avy (3.4)

Nombre de Reynolds

On peut distinguer deux types d’écoulement : 1’écoulement laminaire et 1’écoulement

turbulent.

Un écoulement est considéré laminaire lorque les lignes de courant sont des courbes
fixes dans 'espace et ne se mélangent pas au cours du mouvement : les couches de fluide
glissent les unes sur les autres sans qu’il y ait passage d'une particule d"une couche a

l'autre. Au voisinage d"un solide, elles épousent la forme géométrique de la paroi.

Un écoulement turbulent est un écoulement non laminaire. Il peut apparaitre au sein
d’un écoulement en conduite sténosée. Une conduite sténosée est une conduite présentant
une singularité de forme décrivant un rétrécissement de la section de la conduite. La sin-
gularité de forme perturbe 1’écoulement pouvant le rendre turbulent. L'écoulement en

conduite sténosée sera le centre d’intérét dans les chapitres suivant celui-ci.

La figure 3.1-A,B schématise deux types d’écoulement laminaire dans une conduite
sténosée axisymétrique. Si les vitesses sont faibles, I’écoulement est dit rampant et ne
présente pas de recirculation en aval de sténose (voir figure 3.1-A). Pour des vitesses plus
grandes, un décollement de 1’écoulement se produit et un tourbillon torique se forme.
Cet écoulement est schématisé sur la figure 3.1-B. Si les vitesses augmentent encore,
I’écoulement directement en aval de sténose n’est plus régulier et devient trés perturbé.
Dans cette zone, nommée le sillage (voir Fig. 3.1-C), '’écoulement est dit turbulent : en un
point de I’écoulement, la vitesse et la pression subissent des variations en direction et en

intensité tres brutales, chaotiques et difficilement prévisibles.

Osborne Reynolds a utilisé un nombre pour définir, de fagon expérimentale, la transi-
tion entre un régime laminaire et un régime turbulent. Dans une conduite cylindrique, ce
nombre, appelé nombre de Reynolds, Eq. 3.5, exprime le rapport entre 1'inertie convec-

tive du sang et le cisaillement au sein de celui-ci.
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Py Ve f Ly, f
Hf
ou V,..y désigne une vitesse caractéristique de I'’écoulement en conduite, par exemple

Re = (3.5)

la vitesse axiale sur une section de la conduite, noté Vize. L.y désigne une dimension

caractéristique de la conduite, par exemple le diametre de la conduite, noté D. Avec ce

vaazeD
K

13000, ceci dépendant de la rugosité de la paroi de la conduite, de 1’élasticité de la paroi

choix, Re = . Osborne Reynolds trouva que cette transition se fait entre 2000 et

de la conduite et des conditions aux limites d’entrée et de sortie du fluide.

(A)
i’\_}’\}i%\g\x\/\ \\\\\\\\

— —

lignes de courant ——

\é%i\e\\ =
\\\\\ \\\\\\\\\

(B)
AN \\s\\é&\g\\ay- recirculation
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\\5\%\ @ recwculatlon

\\\\\\\\\

\\\\\

(C)
NN i\\}e{\@?\ -
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sillage

FIGURE 3.1 — Schémas décrivant I’écoulement a travers une conduite sténosée : (A) pour
des vitesses faibles, les lignes épousent la géométrie de la conduite, (B) pour des vitesses
plus élevées, 1’écoulement est laminaire et présente une recirculation, (C) pour des vi-

tesses encore plus élevées, I’écoulement est turbulent

Résolution numérique des équations de Navier-Stokes

Résoudre un probleme de mécanique des fluides revient a résoudre les équations de

Navier Stokes, Eq. 3.1 afin de trouver le champ de vitesse et de pression (vg,p) € V x W
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3.2 Conduite rigide, écoulement périodique

dans un domaine fluide, noté s, et dans le temps. V' et W sont des espaces fonction-
nels adéquats a la résolution [73]. Sauf dans certains cas particuliers, ces équations n’ont
pas de solution analytique mais peuvent étre résolues numériquement. La résolution
numérique passe par la discrétisation spatiale et temporelle de la solution des équations.
Celle-ci peut étre effectuée a partir d’'une formulation variationnelle des équations. Ce

cas est exposé ici.

Formulation variationnelle

Pour résoudre numériquement, il est possible d’écrire les équations sous une formu-
lation faible (globale) plutdt que sous une formulation forte (locale, voir Eq. 3.1). La for-
mulation faible est une formulation variationnelle qui décrit le probleme sous une forme

intégrée dans le domaine fluide (2.

La formulation variationnelle s’obtient en multipliant les deux équations du systéme
3.1 respectivement par des fonctions ¢ et ¢ telles que (¢, ) € V' x W, puis en addition-
nant les deux équations et enfin en intégrant sur le domaine. Le résultat est enfin intégré
par parties afin de réduire 1’ordre de dérivation des termes a 1. La formulation variation-

nelle d"un systéme fluide est donnée dans 1’Eq. 3.6.

)
/ pf(;’tf¢d9+/ pfvf.va.¢dQ+/ af:V¢dQ—/ o p.m pdO0
a, 9 2 0%y (3.6)

—I—/ eV.vpdQd =0
Q

0§ désigne la frontiere du domaine fluide )¢ et le vecteur ny désigne la normale

extérieure a 0€2;.

Discrétisation spatiale

La discrétisation spatiale consiste a approximer la vitesse et la pression (v¢,p) €
V x W par des fonctions (vn,pn) € Vi, x Wj. Les espaces Vj, et W, sont générés par
une base de fonctions d’interpolation, appelées fonctions de formes. Ces fonctions de
formes sont des fonctions polynomiales, notées P, ou k désigne 1’ordre du polyndme.
Par exemple, une fonction de forme linéaire est notée P; et une fonction de forme quadra-
tique est notée P». La fonction de forme est caractéristique de ce qui est appelé ”1’élément

fini” utilisé pour résoudre numériquement le systéme mécanique.

Les fonctions ¢ et ¢ dans la formulation variationnelle Eq. 3.6, appelées fonctions

tests, sont aussi respectivement discrétisées dans les espaces V}, et W,.
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Ecoulement en conduite non sténosée

Les sous-espaces vectoriels V;, € V et W), € W sont de dimensions finies. Le probleme
discrétisé s’écrit sous la forme d"un systéme de n équations linéaires a n inconnues ot n

désigne la dimension des sous-espaces V}, et W},

Discrétisation temporelle

Il est suggéré que les schémas explicites sont instables pour les problemes fluides
[74]. Un schéma implicite est utilisé pour discrétiser le probléme dans le temps. Plu-
sieurs schémas existent pour cette discrétisation. Le schéma d’Euler illustre bien cette
discrétisation, voir a l'ordre 1 1’'Eq. 3.7, mais il est instable. D’autres schémas sont en
général préférés comme le schéma de Runge Kutta 4 ou le schéma d’Adams Baschford
[74].

n—1

dvy vy —vg
—_— —_ 7
a Al (37)

3.2.3 Quelques solutions analytiques

Dans une conduite cylindrique, le champ de pression p et le champ de vitesse vy

peuvent s’écrire en fonction des coordonnées cylindriques :

(1,0, 2,t)
p=p(r,0,zt) etvp(r,0,z,t) = | vp(r,0,z,1)
vy(r,0,2,t)

Symétrie cylindrique

Dans I'hypothése ot le régime est laminaire, la symétrie cylindrique permet de sim-

plifier ’expression du champ de pression et du champ de vitesse, de fagon que :
p(r,0,z,t) =p(z,t) etvy = v.(r, t)e,

Ces simplifications amenent a une expresssion scalaire des équations de Navier-Stokes,

voir Eq. 3.8.
Ov, ovy\ __ 0 9 (1 0v,
pf(({;t +UZ({;)Z)__£+/’L}CTQW<;;T‘) (38)
= _ '
0z

Equations de Stokes

Dans le cas ot le nombre de Reynolds R. est tres inférieur a 2000, le régime
d’écoulement est considéré laminaire. Ainsi le terme non-linéaire est négligeable menant

a une forme des équations de Navier-Stokes appelée équations de Stokes, voir Eq. 3.9.
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3.2 Conduite rigide, écoulement périodique

%)
prat = —Vp + prAvg (3.9)
Vuyp = 0
Avec la symétrie cylindrique :
v, _ 0 9 (10v,
Pr%E = —o8 T 5 (550 (3.10)
vy __ 0 ’

9= =
Solution de Poiseuille

Dans le cas d'un écoulement dans une conduite cylindrique de rayon R, laminaire,
avec un nombre de Reynolds tres inférieur a 2000 et permanent, I'écoulement est régi
par les équations de Stokes (Eq. 3.10) indépendamment du temps, menant aux Eq. 3.11.
Ces équations admettent une solution analytique connue sous le nom de solution de
Poiseuille, Eq. 3.12, donnant un profil de vitesse parabolique. Cette solution se présente

sous cette forme sous I’hypothese que le fluide adhere a la paroi (v.(r = R) = 0).

o 9 (100 _
—5 T a5 5E) =0

(3.11)
Qo= =
o 2
() = (- g2 = () (3.12)

Pour ce type d’écoulement, la solution de Poiseuille (Eq. 3.12) montre que la force qui

entraine le fluide a s’écouler est le gradient de pression.

Le gradient de pression dans une conduite cylindrique de longueur L est
% = DBeortic_Pentree ol pepiree € Psortie désignent respectivement la pression en

entrée et la pression en sortie.

L’expression du champ de pression en tout point de coordonnée z est obtenue par
intégration de l'expression du gradient de pression, voir Eq. 3.13. Celui-ci est défini a une
constante pres py, par exemple pepirce. Cette constante n’influe pas sur 1’écoulement si la

paroi de 'arteére est considérée comme rigide.

dp
—Z
dz

Z d
p(z) = po + / ch =po+ (3.13)
0 yA

Solution de Womersley

Dans le cas d"un écoulement en conduite cylindrique, laminaire, avec un nombre de
Reynolds trés inférieur a 2000 et périodique, de pulsation w = 2% ot T désigne la période,

le gradient de pression imposé est décomposable en série de Fourier :
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dp

5. (1) = Re( > et (3.14)
0<k<oo
ol i = —1 (nombre imaginaire) et les coefficients ¢, désignent les coefficients de

Fourier. Dans ces conditions, pour satisfaire les équations de Stokes, Eq. 3.10, la vitesse

est cherchée sous la méme forme que le gradient de pression :

v(t) = Re( Y ope™) (3.15)

0<k<oo

ot1 les coefficients vj, désignent les coefficients de Fourier de la vitesse. Les équations

de Stokes, Eq. 3.10, s’écrivent alors uniquement en termes de vitesse :

ko = S 4 (P 4 10u

Zf 1233 'u’f(a'r‘z T‘d'f') nggoo (316)
v _

0z

Ces équations admettent une solution analytique appelée solution de Womersley
[75] :

T R2 ick Jo(Oék;LZ%) .
vort) = =R (1—(5)%) — — Y Re(—(1 - == et 3.17
(r; 1) (1=(5)) (—( To(nid) )e™%) (3.17)

Cette solution est la composition d’un terme permanent, assimilable a la solution de
Poiseuille et d'une série de fonctions, elles-mémes exprimées a partir de la fonction de
Bessel d’ordre 0, notée Jy. Dans 1’expression de la solution de Womersley apparait un
nombre oy, = R/ *. Ce nombre dérive d’un nombre appelé nombre de Womersley ex-
primant la racine carrée du rapport entre l'inertie oscillatoire du fluide et le cisaillement

au sein de celui-ci :

a=R, MY (3.18)
Hf
Le nombre de Womersley apporte des informations supplémentaires sur le régime
d’écoulement. Le nombre de Reynolds, Eq. 3.5, ne rend pas compte du caractere transi-
toire de I’écoulement car il est basé sur la vitesse instantanée de 1’écoulement, en moyenne
sur la section de la conduite. Par exemple, un écoulement accéléré est plus stable qu'un
écoulement stationnaire car la turbulence ne peut pas se développer instantanément. In-
versement, un écoulement qui décélere est moins stable quun écoulemement station-
naire. Associé au nombre de Reynolds, le nombre de Womersley précise 1'influence du ca-
ractere transitoire-périodique de 1’écoulement sur le régime d’écoulement. Des résultats
expérimentaux associant ces deux nombres décrivent la stabilité d"un écoulement périodique
[76].
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3.2 Conduite rigide, écoulement périodique

3.2.4 Modeles numériques

La conduite cylindrique est modélisée sous le logiciel commercial COMSOL [71]. La
symétrie de révolution du systéme est utilisée afin de simplifier le modele : le systéme est
modélisé en 2D axisymétrique. La figure 3.2 schématise la conduite. Avec la symétrie de
révolution, il suffit de résoudre les équations de Navier Stokes (Eq. 3.1) dans le domaine

fluide 0y présent entre les frontieres 9V et 9°**Q)y.

Le rayon de la conduite est fixée a R = 3mm, cette valeur correspondant a la valeur
moyenne du rayon de la carotide [76]. La longueur de la conduite est fixée a L = 10mm.
La masse volumique et la viscosité cinématique du fluide sont respectivement fixés a
pr=1050kg/m? et s = 0.005Pa.s. Ces valeurs correspondent a celles du sang [76], en

faisant I'hypothese que le sang est visqueux Newtonien.

[/

/ aeI’ Q / /

FIGURE 3.2 — Schéma d"une conduite cylindrique en plan de coupe. Le domaine fluide,

les frontiéres ainsi que les axes en coordonnées cylindriques sont indiqués.

Méthode numérique

Le systéme mécanique est résolu numériquement par la méthode des éléments finis
avec le logiciel COMSOL [71]. Les types d’éléments choisis sont P» pour la vitesse du

fluide, P, pour la pression du fluide.

La géométrie du modele est maillée en utilisant une génération de maillage trian-
gulaire avec COMSOL, consistant en Ny éléments sur le rayon du domaine fluide. La
discrétisation spatiale est réalisée utilisant une méthode de Galerkin-Least-Square me-
thod (GLS). La discrétisation temporelle est implicite d’ordre 5 utilisant le Backward Dif-
ferentiation Formula (BDF) avec un pas de temps adaptatif pouvant atteindre la valeur
maximale, notée At. Le probleme non-linéaire est résolu avec 1’algorithme de Newton

Raphson.
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Ecoulement en conduite non sténosée

Le pas de temps et la discrétisation spatiale sont deux parametres influant sur le
résultat de la simulation numérique. Une étude de convergence est réalisée suivant le

pas de temps, noté At, et le nombre d’éléments sur le rayon du domaine fluide, noté V.

Conditions limites

L’objectif est de retrouver la solution de Womersley a partir du modeéle numérique.
Pour retrouver cette solution, les conditions limites d’entrée et de sortie du fluide, respec-
tivement 0™ () et 9°“!Q sur la figure 3.2, sont définies en termes de pression imposant
un gradient de pression harmonique, voir Eq. 3.14. La période est de 7' = 1s, comme
pour une pulsation cardiaque. Dans les conditions définies ici, le nombre de Womersley,
Eq.3.18, est de o = 3, 44.

Les pressions imposées en entrée et en sortie sont :

in(t) = 0 sur 9™
Pin(t) f | (3.19)
Pout (t) = 0+ LRe(S N cre™t) sur 90U

D’autre part, le fluide adhere a la paroi : v.(r = R, t) = 0 sur 9°"'();.

L’étude est réalisée sur un écoulement périodique décrit par trois harmoniques différentes

données dans Tab. 3.1.

L’étude se focalise sur le caractere transitoire de I'écoulement. Pour ne faire apparaitre
que la partie transitoire de I'écoulement, I'harmonique d’ordre 0 est nulle (¢y = 0) donc

le terme permanent de la solution de Womersley, Eq. 3.17, est nul.

co(Pa/m) | ¢1(Pa/m) | ca(Pa/m)
0 500 300

TABLE 3.1 — Harmoniques de I'écoulement périodique

La figure 3.3 donne le gradient de pression (%Z (t)) respectivement pour les écoulements
let2.
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Gradient de pression
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FIGURE 3.3 — Gradient de pression appliqué au systeme pour reproduire 1’écoulement

périodique

3.2.5 Validation du modeéle numérique

La solution analytique de Womersley va constituer une base de comparaison avec les
résultats obtenus numériquement. Une étude de convergence est réalisée a 1'instant 0,5s
suivant 3 pas de temps At et 3 discrétisations spatiales (nombre de nceuds du maillage
sur le rayon) Ny :

- At=0,1s-0,01s-0,001s

- Ny=16-28-96

L’étude de convergence consiste a évaluer I'erreur numérique commise sur les profils

de vitesse de I’écoulement en fonction de At et V.

Les courbes de la figure 3.4 représentent I’écart entre le profil numérique, noté v,_um,
et le profil analytique, noté v _anaiytique, €n fonction du maillage pour les différents pas
de temps considérés : pour At=0,1s, At=0,01s et At=0,001s. L'écart est défini Eq. 3.20. Le
profil numérique considéré est celui au milieu de la conduite.

L L
b

||’sznum(7’a z=—,t=0, 5) - Uz—analytique(ra z=

5 t=0,5)]|0 (3.20)

Les courbes de la figure 3.4 présentent la méme tendance : 1'erreur décroit pour un
maillage plus fin et pour un pas de temps plus petit. Au dela de 28 nceuds sur le rayon,

la décroissance de l'erreur est moins raide, présentant un “palier”.
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D’apres 1'étude de convergence (voir figure 3.4), il apparait qu'un pas de temps de
At = 0,01s et 50 nceuds sur le rayon est un choix correct pour modéliser numériquement
I’écoulement. Pour ces deux parameétres, certains résultats numériques sont comparés a

la solution analytique sur la figure 3.5 :

— Sur les courbes 3.5-A, la vitesse numérique sur ’axe et au milieu de la conduite est
comparée avec la solution analytique (v,(r = 0,z = £,¢)).
— Sur les courbes 3.5-B, le profil de vitesse numérique a l'instant 0,5s au milieu de la

conduite est comparé avec la solution analytique (v, (r, 2 = £, ¢ = 0,5)).

Remarque : le profil est applati au centre de la conduite et les effets visqueux se
propagent moins loin de la paroi de la conduite. C’est le signe que 1’écoulement est
déterminé par 1’équilibre entre inertie et gradient de pression, comme si le sang se com-
portait comme un fluide non-visqueux. Ce n’est pas le cas si le terme stationnaire est non

nul (¢ # 0 dans I'Eq. 3.17). Dans ce cas, le profil tend vers un profil parabolique.

0.015 llAt=Oi1S
=At=0,01s
001 | I.,.,A‘tZO,OO1S
5
o
GL) LLLTT T
g
|
00 B 100

nombre de noeuds

FIGURE 3.4 — Etude de convergence : écart entre profils numérique et analytique (voir Eq.
3.20) en fonction du nombre de nceuds du maillage (V) sur le rayon pour les différents
pas de temps considérés (At).
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(A) (B)

comparaison entre vitesses axiales comparaison entre profils de vitesse

0.1 0.03
005 _
2 £0.02
E o E
: ;.
§00 £0.01
7 0.1 =solution de Womersley —solution numérique
msolution numérique =solution de Womersley
1% 05 1 % 1 2 3
temps(s) rayon(m) x10°

FIGURE 3.5 — Comparaison entre le résultat numérique et la solution analytique : (A)

vitesse axiale sur une période et (B) profil de vitesse au milieu de la conduite a ¢=0,5s.

3.3 Conduite rigide, écoulement physiologique

3.3.1 Objectifs

L'objectif est ici de présenter la modélisation numérique de 1’écoulement dans une

artére présentant les dimensions d'une carotide, en considérant celle-ci comme rigide.

L’écoulement du sang est périodique, suivant un cycle cardiaque, donc 1’expression
de la vitesse peut s’écrire sous la forme de la solution de Womersley définie Eq. 3.17 dans
la section section 3.2.3. Cette solution est fonction du gradient de pression périodique
entre deux sections. Le gradient de pression entre deux sections d’une artere n’est pas
accessible expérimentalement, par contre la vitesse 1’est. Pour imposer un écoulement
physiologique, une condition limite en termes de vitesse est donc imposée au modele

numérique, celle-ci provenant de mesures expérimentales.

La modélisation numérique décrite dans la section 3.2 est reprise, mise a part les

conditions aux limites d’entrée et de sortie du fluide.

3.3.2 Modele
Conditions aux limites d’entrée

En entrée du fluide est imposé un profil vitesse suivant la solution de Womersley
décrite Eq. 3.17. Ce profil est identifié a partir de la décomposition en série de Fourier
de I'évolution sur une pulsation cardiaque de I'amplitude de la vitesse longitudinale sur
I’axe mesurée expérimentalement dans la carotide interne de fagon non-invasive utili-
sant I'imagerie par résonance magnétique, séquence contraste de phase (IRM-PC) sur un

volontaire [77]. Cette décomposition est donnée Eq. 3.21 en m/s. Elle est tronquée a 7
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Ecoulement en conduite non sténosée

harmoniques données dans le tableau 3.2, dans la premiére colonne. 7 harmoniques sont
nécessaires afin de reproduire correctement les données expérimentales. La figure 3.6-
A représente la courbe d’évolution de cette vitesse sur une pulsation cardiaque. Cette

courbe présente un pic appelé le pic de systole.

k=6
v.(r =0,t) =0, 01Re(2 vpe” T sur 9O (3.21)
k=0

Le profil de Womersley imposé en entrée du modele est identifié a partir des coeffi-

cients v;, de I'Eq. 3.21 via la formule :

T 2 k=6 1-— J()(Cuk%
va(r, ) = 0,01[uo(1 = (5)*) + > Re(vp(1 - ———E =
k=0

Dans ces conditions, le nombre de Womersley (Eq. 3.18) est de a=3,44 et le nombre
de Reynolds (Eq. 3.5) varie dans le temps entre 100 et 600. Sur la figure 3.7, les profils
de vitesse imposés en entrée sont représentés autour du pic de systole, aux instant 0,4s ;
0,5s;0,6s;0,7s;0,8s.

Conditions aux limites de sortie

En sortie du fluide est imposée la pression. La pression imposée est une décomposition
en série de Fourier de 1’évolution de la pression sur une pulsation cardiaque mesurée
expérimentalement de fagon non-invasive utilisant une technique de tonométrie d’ap-
planation sur un volontaire [78]. Cette décomposition est donnée Eq. 3.23 en mmHg.
Elle est tronquée a 18 harmoniques données dans le tableau 3.2, suivant la deuxieme
colonne. 18 harmoniques sont nécessaires afin de reproduire correctement les données
expérimentales. A la condition en termes de pression est associée une condition impo-
sant un profil de vitesse établi (Eq. 3.23). La figure 3.6-B représente la courbe d’évolution
de la pression sur une pulsation cardiaque. La courbe de pression présente un pic ap-
proximativement en phase avec le pic de vitesse (le pic de systole). Ce pic correspond au

moment ot le débit et la pression sont maximaux.

po = po(t) = Re(X = pret™t)

sur 07"y (3.23)
(Vg + v nou =0

oll Nyt désigne la normale sortante a la surface de sortie.
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3.3 Conduite rigide, écoulement physiologique

‘ k ‘ vy (cm/s) pr (mmHg) ‘
0 27,8117 93.743
1 | -0,1229-11,0224i -2.4929-12.407i
2 | -2,3484+8,5141i -4.5547-3.3544i
3 | 5,8539-2,0908i -2.5546-0.32889i
4 | -2,9313-1,1926i -0.6181+0.45323i
5 | 1,3812+2,1390i -0.19113-0.26335i
6 | 0,7306-0,9195i -0.79729-0.68989i
7 -0.88357+0.1032i
8 -0.25735+0.22093i
9 -0.37814-0.015991i
10 -0.36849+0.32603i
11 0.015548+0.22243i
12 -0.070833+0.058148i
13 -0.068578+0.13458i
14 0.040223+0.12718i
15 0.030337+0.028246i
16 -0.0060027+0.02907i
17 0.0054199+0.046419i
18 0.0053679+0.0085823i

TABLE 3.2 — Coefficient de Fourier de la décomposition en série de la vitesse axiale (les

termes vy) et de la pression (les termes p;) mesurées expérimentalement dans la carotide

(A)

0.6
0.5~
0.4-

0.3

vitesse (m/s)

0.2

vitesse axiale imposée en entrée

0.10

0.2

0.4

06 0.8 1

temps (s)

(B)

pression impose en sortie

0.2 0.4
temps (s)

06 08 1

FIGURE 3.6 — Evolution sur une pulsation cardiaque de la vitesse axiale du sang (A) et de

la pression sanguine (B), imposés respectivement en condition limite d’entrée et de sortie
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Profils de vitesse |=t=0 4s
‘ ‘ =t=0,5s
04 =t=0,6s8
w =t=0,7s
EO03 t=0,8s
202__
B
$0.1
0,
0

rayon(m) x 107

FIGURE 3.7 — Profils de Womersley physiologiques imposés en condition limite d’entrée,
représentés autour du pic de systole, aux instant 0,4s-0,5s-0,6s-0,7s-0,8s.

3.3.3 Comparaison : vitesse calculée - vitesse imposée

La figure 3.8 compare la vitesse calculée numériquement sur 1’axe au milieu de la
conduite (v, (r = 0, %, t)) au cours d’une pulsation cardiaque avec celle imposée en entrée
du modele. Il ressort que les deux ne sont pas en accord. Elles sont déphasées. Ceci pro-
vient de l'inertie du fluide (voir Eq. 3.1) qui fait que, pour une viscosité physiologique

(0,005Pa.s), le champ de vitesse évolue dans la direction longitudinale.

comparaison entre vitesses axiales
=solution de Womersley

o
®

vitesse(m/s)
o o
5 o

o
N

% 0.5 1

FIGURE 3.8 — Comparaison, sur une pulsation cardiaque, de la vitesse sur 1’axe au milieu

de l'artére calculée numériquement avec celle imposée en condition limite d’entrée
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3.4 Conduite a paroi souple, écoulement physiologique

3.4.1 Objectifs

L'objectif est ici de présenter la modélisation numérique de ’écoulement du sang a
travers une conduite déformable. Le systéme modélisé est le méme que celui décrit dans
la section 3.3 mais la paroi de la conduite est déformable au lieu d’étre rigide. Le systeme

mécanique est en interaction fluide-structure.

Les équations mécaniques sont présentées, puis un formalisme 1-D est écrit afin de
mettre en évidence certains phénomenes simples d’interaction fluide-structure (IFS). Cer-
tains relations issues de ce formalisme sont comparées aux résultats obtenus a partir de

simulations du modéle numérique.

3.4.2 Mise en équation
Formulation Arbitrary Lagrangian Eulerian (ALE) de I'équation de Navier-Stokes

L’équation de Navier-Stokes, Eq. 3.1, est écrite sous un formulation Eulerienne et n’est
valable que si le domaine fluide ne se déforme pas au cours du temps. Si la paroi de la
conduite est déformable, le domaine fluide se déforme et ceci doit étre pris en compte
dans les équations de Navier-Stokes. Garder un formulation Eulerienne tout en permet-
tant au domaine de se déformer amene a un formulation mixte Eulerienne et Lagran-

gienne appelée Arbitrary Lagrangien Eulerien (ALE) :

ov
prgi +pi(vy —w) v vy =7.05 + prFy
Vv =0

(3.24)

ol w désigne le vitesse de déformation en un point du maillage du domaine fluide.

Celle-ci suit une équation de Lagrange :
Aw =0 (3.25)

Equation de la partie solide

L’équation bilan de quantité de mouvement qui régit la dynamique des solides for-
mule 1'équilibre dynamique d’un élément de volume de solide. Elle décrit 1’évolution
spatiale et temporelle du champ de déplacement u, et du champ de contrainte o5 sous
sa formulation Lagrangienne :

2
P o= piF 3.26)
ol ps désigne la masse volumique du solide et F, désigne les forces volumiques

extérieures, telles que la pesanteur. Celles-ci sont négligées par la suite : F; = 0.
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Ecoulement en conduite non sténosée

Interface fluide-structure

Les conditions limites a l'interface entre le fluide et le solide sont de deux types :
cinématiques et dynamiques. La condition cinématique imposée est la continuité du champ
des vitesses. La condition dynamique imposée est la continuité de la composante normale

du champ de contrainte. Ces deux conditions sont respectivement données ci-dessous :

_ Ous __
Vf= 0 =W

(3.27)
osng+ogng =0

ol n, et ny désignent respectivement les vecteurs normaux extérieurs a la frontiére

du domaine solide et a la frontiére du domaine fluide.

Propriétés de la paroi de la conduite

L’épaisseur de la paroi, notée h, est homogene le long de la conduite. Dans ce chapitre,
le comportement mécanique de la paroi est modélisé comme élastique linéaire isotrope
incompressible. La loi de Hooke est alors considérée reliant linéairement le champ de

contrainte avec le champ de déformation [54] :

_1+1/
- E

€, oy — %tr(as)I (3.28)

FE FEv
T - 2u)tr(€s)1 62)

ou E désigne le module d"Young de E et v désigne le coefficient de Poisson. L'opérateur

Os

noté tr(A) est appelé la “trace” et désigne la somme des termes diagonaux de la matrice

A. I est la matrice “identité”.

Résolution numérique de 'interaction fluide-structure

Résoudre un probleme en interaction fluide-structure revient a résoudre les équations
couplées fluide (Eq. 3.24) et solide (Eq. 3.26) avec les conditions a l'interface (Eq. 3.27), afin
de trouver le champ de vitesse et de pression (vg,p) € V x W dans le domaine fluide
1y et dans le temps, et le champ de déplacement us € D dans le domaine solide €, et
dans le temps. V, W et D sont des espaces fonctionnels adéquats a la résolution [73].
Comme pour le cas d’un systeme fluide seul (voir section 3.2), la résolution numérique
d’un systéme en IFS passe par la discrétisation spatiale et temporelle de la solution des
équations. Celle-ci peut étre effectuée a partir d'une formulation globale des équations.

Ce cas est exposé ici.

Formulation variationnelle

Suivant le méme principe que celui formalisé dans la section 3.2, les équations de
Navier Stokes sous leur formulation ALE (Eq. 3.24) sont écrites sous une formulation

faible (globale) plutdt que sous une formulation forte (locale, voir 3.24) :
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or: Vodfd —/ orp.npdofd
o9

/ pfavf.(ﬁd(l—&—/ pf(vf—'w).V'vf.¢dQ+/
o, @ Ot Q;

Qf
+/ eV.vpdQd =0

Qf
(3.30)

ol ¢ et ¢ sont des fonctions telles que (¢, ) € V x W. La condition dynamique a
l'interface fluide-structure, Eq. 3.27, est définie dans le quatriéme terme |, 00, FP.1pdOSd.

La formulation variationnelle de la structure s’obtient en multipliant 1’équation 3.26
par une fonction 1 telle que ¢ € D, puis en intégrant par parties afin de réduire 1'ordre

de dérivation des termes a 1 :

2
/ pRac e / ot VapdQ) — / 0 41p.ndDQ = 0 (3.31)
Q. Ot . 00,

Discrétisation spatiale

La discrétisation spatiale consiste a approximer la vitesse et la pression du fluide
et le déplacement du solide (vg,p,us) € V x W x D par des fonctions (vp, pn, un) €
Vi, x Wy, x Dy, Les espaces Vj,, W), etD), sont chacun générés par une base de fonc-
tion de forme choisie, voir section 3.2, utlisés pour résoudre le systeme mécanique par
la méthode des éléments finis.

Les fonctions ¢, ¢ et 9 dans les formulations variationnelles du systeme fluide et du
systéme solide (respectivement Eq. 3.30 et 3.31), appelées fonctions tests, sont aussi res-

pectivement discrétisées dans les espaces V;, W, et Dy,.

Les sous-espaces vectoriels Vj, € V W), € W et D;, € D sont de dimensions finies.
Le probléme discrétisé s’écrit sous la forme d’un systeme de n équations linéaires a n
inconnues ou n désigne la dimension des sous-espaces V3, W}, et Dj,.

Discrétisation temporelle

Comme suggéré dans la section 3.2 pour un systéme fluide, les schémas explicites
sont instables pour résoudre les systemes en interaction fluide-structure [74]. Un schéma
implicite est utilisé pour discrétiser le probleme dans le temps.

3.4.3 Modele 1D
Equation du mouvement du fluide

Dans le cas d'un écoulement dans une conduite rigide, I'hypothése d’écoulement la-

minaire a permis de simplifier les équations de Navier-Stokes, Eq. 3.8. Si la paroi de la
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Ecoulement en conduite non sténosée

conduite est souple, I'équation de conservation de la matiere, %% = 0, intégre une nou-

velle variable qui est l'aire de la section de la conduite, notée A, dans laquelle circule le
fluide. A = 27 (R + u,) ou u, désigne le déplacement radial de la paroi et R désigne le
rayon de la conduite en I’absence d’effort appliqué par le fluide.

Certaines hypotheses sont faites afin de simplier le formalisme de ces équations. Le
déplacement de la paroi, u,, est supposé :
— uniquement radial

— de petites amplitudes

Sous ces hypothéses, 1'aire de la section ne dépend que de la position longitudinale,
A(r,0,z,t) = A(z,t) [74]. D’autre part, si les effets visqueux sont négligés, les équations

ne sont plus dépendantes du rayon r :

Ov, ov,\ __ 16)
pr(GE tv52) = -5 (3.32)
0A v, A __
Gt =0

Equation du mouvement de la paroi

La relation entre la pression p et 'aire de la section de la conduite peut étre complexe.
Suivant la théorie des corps déformables, la déformation de la conduite est reliée aux
efforts par une équation aux dérivées partielles, voir Eq. 3.26. La paroi de la conduite
est considérée fine. Elle suit la loi de Hooke, voir Eq. 3.29. Sous les hypothéses évoquées
précédemment (u, uniquement radial et u, de petites amplitudes), 1’équilibre des contraintes
appliqué a un élément de volume de la paroi de la conduite, suivant deux extrémités azi-

mutales, amene a I’expression suivante [74] :

62”7" + Eu, _ D — Pext
ot ps(1—v?)R? psh

Pu,
7 ot2 T

(3.33)

Dans le cas ou I'inertie de la paroi est négligée 0, la pression est en relation

linéaire avec le déplacement radial de la paroi :

Eh

mur =P — Dext (3.34)

Equation d’onde

Les équations de Navier-Stokes définies en 3.32 peuvent étre présentées sous la forme

développée :

0.
v, Jrvzc’)vz _ 1 Jp

0A 0A v, __
W_'—UZE_FABZ =0

Deux hypothéses peuvent simplifier son expression :
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3.4 Conduite a paroi souple, écoulement physiologique

— si le nombre de Reynolds (Eq. 3.5) est tres inférieur a 2000, les perturbations de

I’écoulement sont considérées comme petites et le terme non-linéaire v, %“; estnégligé

— sila longueur d’onde de pression est trés supérieure a la longueur de la conduite ,

le terme % est négligé

Ces hypotheses amenent a une simplification des équations :

Ovz _ _19p

ot pr oz (3.36)
0A vy __

Gt TAG:=0

En combinant les deux équations du systéme d’Eq. 3.36 et en utilisant la relation
linéaire entre la pression et le déplacement de la paroi, Eq. 3.34, il est possible de pro-
duire une équation en fonction de p de la forme d’une équation d’onde, Eq. 3.37. La
démonstration est donnée dans le livre de Fung [76].

O*f 1 0%f
022 % Ot?
ol c désigne la célérité de 'onde de pression. De méme, la vitesse v, et le déplacement

=0 (3.37)

de la paroi u, sont solutions d"une équation d’onde [76].

L'intégration de I'équation d’onde donne I'expression de la pression, du déplacement
de la paroi et de la vitesse comme la décomposition d"une onde se propageant dans le

sens de 1’écoulement du fluide et d"une onde se propageant dans le sens inverse :

p=pof(z—ct) +ppf(z+ct)
ur = uro f(2 — ct) +up o f (2 + ct) (3.38)
vy =v0f(z—ct)+ v;pf(z + ct)

Célérité de I'onde de pression

Sous les conditions citées précédemment et en abscence de réflexion de 1’'onde, la

célérité d’onde de pression a pour expression :

| Eh
c= 2o R (3.39)

Cette relation est connue sous le nom d’équation de Moens Korteweg. L’équation in-

dique que plus la paroi est rigide, plus la vitesse de propagation de I’onde est grande. Il

en est de méme si la paroi est épaisse et le diametre petit.

Dans des conditions anatomo-physiologiques, cette équation donne une célérité d’onde
de pression de ¢ = 4, 8m/s, ce qui correspond avec I'expérience [79]. L'expérience montre
que la célérité de 'onde de pression augmente en s’éloignant du cceur, ce qui s’explique

notamment par 'augmentation de la rigidité de la paroi artérielle et par la diminution du
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calibre des arteres.

L’expérience montre aussi que la célérité de I'onde de pression dépend aussi de la
fréquence cardiaque : elle diminue lorsque celle-ci diminue. Mais ceci n’apparait pas dans
I’Eq. 3.39. Il apparait aussi que, pour des faibles fréquences et pour des arteres de petit
diametre, elle diminue brutalement. Ainsi, I’onde ralentit au niveau des arteres termi-
nales. Il en est de méme pour I'amplitude de I'onde se propageant le long des arteres.
Elle va aller en diminuant. Cet amortissement vient de I’augmentation de la rigidité de

la paroi artérielle et s’accentue pour des calibres artériels petits et des fréquences hautes.

Impédance du fluide

Sous les hypotheéses évoquées précédemment, la pression et la vitesse suivent la méme
équation d’onde. Ceci amene une relation de proportionnalité entre ces deux quantités
[76] :

p=Zv, = PfCUz (3.40)

Z désigne I'impédance du fluide qui décrit le rapport entre la pression et la vitesse du
fluide. Il peut exister un déphasage entre la pression et la vitesse et dans ce cas, Z est un

nombre complexe. Mais ce déphasage n’est pas exprimé dans la relation Eq. 3.40.

3.4.4 Modele numérique - conditions physiologiques
Modele

La modélisation numérique décrite dans la section 3.3 est reprise dans son intégralité
mais la paroi de la conduite cylindrique est considérée élastique plutdt que rigide. Le

systéme mécanique est résolu numériquement en IFS.

La figure 3.9 représente un schéma du systeme mécanique avec le domaine fluide
€y, le domaine solide €2, et les frontiéres de chacun de ces domaines. Les conditions a
l'interface fluide-structure 92+, sont données dans la section 3.4.2. Les conditions limites

imposées aux frontieres 9°*'Q;, Q) et 97 sont :

OsNs ext = 0 sur 0“0 (3.41)
ug.ey = 0 sur MO, et sur O°),

L’équation de la partie solide et la loi de comportement élastique sont respectivement
données dans les sections 3.4.2 et 3.4.2. Le module d’Young, le coefficient de Poisson
et la masse volumique de la paroi sont respectivement fixés a £ = 500kPa, v = 0,45
et ps=900kg/m3. Ces valeurs sont issues de la littérature concernant la paroi de l'artere
carotide [54, 80].
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FIGURE 3.9 — Schéma d’une conduite cylindrique souple en plan de coupe. Le domaine
fluide, le domaine solide les frontieres ainsi que les axes en coordonnée cylindrique sont

indiqués.

La paroi est maillée en utilisant une génération de maillage triangulaire avec COM-
SOL, consistant en 5 éléments sur 'épaisseur de la paroi. Le type d’élément choisi est P

pour le déplacement de la paroi.

Résultats et discussion

La figure 3.10-A1 compare, au milieu de la conduite, I'évolution sur une pulsation
L

2
deux courbes sont semblables et sont en phase.

cardiaque de la pression (p(z = £, 1)) avec le déplacement de la paroi (u,(z = £,t)). Les

La figure 3.10-A2 donne la relation pression-déplacement issue des deux courbes de
la figure 3.10-A1. La relation est linéaire, ce qui est en concordance avec la relation analy-
% =4,7.1078. Une

régression linéaire sur la relation numérique donne u, = 4.10*8(;0 — Pext). L'ordonnée

tique, Eq. 3.34. Cette équation donne un coefficient directeur de

a l'origine de cette courbe dépend de la pression extérieure fixée, p,:. L'écart entre le
résultat analytique et le résultat numérique est de 17%. Cette écart montre que les hy-
pothéses menant a 1’obtention de I’'Eq. 3.34 ne sont pas entierement respectées (notam-

ment en négligeant les effets inertiels).
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FIGURE 3.10 — Pour un modeéle rigide, comparaison, sur une pulsation cardiaque, de la vi-
tesse sur I’axe au milieu de 'artére calculée numériquement avec celle imposée en condi-

tion limite d’entrée

La figure 3.10-B1 compare, sur I’axe au milieu de la conduite, I'évolution sur une pul-
sation cardiaque de la pression p(z = £, ¢) avec la vitesse v, (r = 0,z = £,¢). La pression
est en avance de phase par rapport a la vitesse. Ce phénomene, déja évoqué pour un
modele rigide dans les sections 3.2 et 3.3, a pour cause l'inertie du fluide. Ce déphasage

est évalué a 0,8s.

La relation analytique de proportionnalité entre la pression et la vitesse, Eq. 3.40, est
comparé au résultat numérique a partir de la figure 3.10-B2 aprés que les deux entités
soient mises en phase. La relation analytique donne v, = ﬁp = 1,63.10~%p. La courbe
issue de la simulation numérique passe bien pres de 1'origine, a 0,03m/s pres. Elle est
interpolée linéairement par I'équation v = 1,6.10~*p. Lerreur entre le résultat analytique

et le résultat numérique est de 1, 8%. Cette erreur est considérée comme tres faible.
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3.4 Conduite a paroi souple, écoulement physiologique

3.4.5 Modele numérique - onde de pression
Modele

Pour observer numériquement 1’'onde de pression, un pic de débit est appliqué en
entrée. Un profil de Poiseuille est imposé, voir Eq. 3.12, dont 'amplitude sur 1’axe varie
sur 1s suivant la figure 3.11. Afin que I'onde de pression puisse se propager naturelle-
ment jusqu’en sortie, des conditions de profil établi est imposé en sortie, voir la deuxieme
équation de 1'Eq. 3.23.

L'objectif est d’observer 'onde de pression sur 0,1s sur une longueur de conduite
de L=0,1m. Pour ce faire, il faut que la célérité de 1'onde soit inférieure a 1m/s. Le
rayon initial de la conduite (sans effort appliqué par le fluide) est de 3mm et la paroi
est d’épaisseur 0,5mm. Avec un module d”Young de la paroi de 1,5kPa, 'Eq. 3.39 donne

une célérité de conaiytique=0,38m/s.

pic de débit

o
-_—

©
o
n

vitesse(m/s)

% 05 1

temps(s)

FIGURE 3.11 — Pic de débit imposé en entrée

Résultats et discussion

La figure 3.12-A représente le déplacement de la paroi de la conduite aux instants 0, 1s
(pic de débit), 0,15s, 0,2s et 0,3s. La figure 3.12-B représente la vitesse axiale, v,(r = 0,t)

aux mémes instants.

Les courbes de la figure 3.12-A révelent une célérité de cpumerigue = 00’014 = 0,4m/s.

L'écart entre le résultat analytique et le résultat numérique est de 5%.

L'écart peut provenir du fait que la breve impulsion de débit imposée en entrée,
représentée sur la figure 3.11, s’étende sur 0,2s. L'idéal serait de faire tendre cette valeur

vers 0s, ceci revenant a imposer un Dirac mais ce n’est pas réalisable numériquement.
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Ecoulement en conduite non sténosée

L'erreur peut aussi provenir d’approximations abusives faites dans le développement

analytique des équations, notamment en négligeant les effets visqueux.

(A) (B)
= =t=0.1s
g 0.1 =t=0.15s
= @ 0.08 =t=0.2s
S g t=0.3s
501 7 006 ———
% 8004
3 Z 0.02 ¢-
% 0.05 0.1 % 0.05 0.1
longueur(m) longueur(m)

FIGURE 3.12 — Evolution de 'onde de pression : (A) déplacement de la paroi et (B) vitesse

axiale au centre de la conduite, aux instants 0,1s (pic de débit), 0,15s, 0,2s et 0,3s

D’autre part, les courbes de la figure 3.12-B montrent que la vitesse axiale, v,(r =
0, z, t) suit une équation d’onde, tout comme la pression, ce qui est concordance avec les
Eq. 3.38 et 3.40.

3.5 Conclusion

Dans ce chapitre, I'écoulement sanguin en conduite non sténosée, a paroi rigide ou
souple, a été appréhendé de facon analytique et de facon numérique. Les deux sont com-
paré. Cette comparaison a été le moyen de mettre en évidence certains phénomeénes phy-

siques ainsi que de valider la modélisation numérique.

Les résultats de cette comparaison montrent qu'une attention particuliere doit étre

portée au maillage de la partie fluide comme ceci est illustré dans la section 3.2.4.

Les résultats montrent aussi une forte importance des effets non-linéaires associés au
terme non-linéaire de 1’équation de Navier-Stokes (Eq. 3.1). Ils agissent principalement

en déphasant la vitesse imposée en entrée (voir les section 3.3.3).

Dans le chapitre suivant, I'écoulement dans une conduite sténosée souple est étudié
expérimentalement. Un modeéle numérique reproduisant I’étude expérimentale est développé.
Certains résultats expérimentaux et numériques sont comparés afin de valider la méthode

numérique.

68



Chapitre 4

Etude de I’écoulement dans un

fantome sténosé

4.1 Introduction

L’écoulement du sang a travers une artere présentant une plaque peut étre
appréhendé expérimentalement a partir de modeles expérimentaux in vitro. L'objectif
est de reproduire les conditions d’écoulement du sang a travers un fantdme d’artere
sténosée. Grace a des moyens de mesures, le champ des vitesses dans le fluide et les
déformations du fantdme sont calculés. Les résultats sont analysés afin de comprendre
les interactions entre le fluide et la structure. L’approche expérimentale peut étre com-

parée a des résultats numériques.

Plusieurs groupes de chercheurs se sont orientés dans cette voie, ceci en utilisant
différentes techniques de visualisation expérimentale. Un traceur peut étre injecté au sein
du fluide. L'injection de teinture permet particulierement de visualiser les trajectoires de
I’écoulement. L'Echo-Doppler est une technique permettant de mesurer le champ des
vitesses [81, 82, 83, 84, 85]. La structure peut étre visualisée en utilisant un Duplex ul-
trason [86, 87, 88]. Une métrologie photochromique, appelée “Particule Image Velocime-
try” (PIV), est une autre méthode qui consiste & mesurer le déplacement de bulles d’hy-
drogene ou de particules ene suspension injectées dans le fluide pour calculer le champ
des vitesses [89, 90, 91].

Khalifa et al., Bargeron et al. et Brunette et al. [82, 83, 91] ont chacun mesuré le
champ des vitesses a I'intérieur d'un fantdme d’artére sténosée rigide. Leurs conclusions
suggerent que I"écoulement secondaire en aval de sténose et la vorticité qui lui est as-
sociée influent considérablement sur la contrainte de cisaillement pariétal qui joue un

role prédominant sur 1’érosion de la plaque.

Des modéles expérimentaux plus élaborés ont été réalisés par Kobayashi et al. [86, 87]

69



Etude de I’écoulement dans un fantdme sténosé

qui ont fabriqué des fantomes d’arteres présentant une sténose asymétrique, épaisse,
fabriqués dans un matériau élastique, avec ou sans l'inclusion lipidique. Les sténoses
de chacun des fantomes sont de sévérités différentes. L'utilisation d’un Duplex ultra-
son leur a permis d’évaluer le champ des vitesses ainsi que le déplacement de la pa-
roi. Les résultats expérimentaux sont comparés avec les résultats issus de simulations
numériques en IFS. L'influence du niveau de pression, du niveau de débit et des effets

instationnaires sur le champ des vitesses et les mouvements de la sténose est analysée.

D’autres études similaires ont été réalisées, par exemple, par Jie et al., Binns et al. et
Stergiopulos et al. [88, 84, 85]. Dans ce chapitre est présentée une étude expérimentale sur
trois fantomes d’artere carotide interne sténosée, fabriqués dans un matériau élastique,
avec des sévérités et des longueurs de sténose différentes. Les conditions d’écoulement,
en termes de débit et de pression, sont appliquées afin de se rapprocher des conditions

physiologiques présentes dans la carotide interne.

L'objectif est d’analyser les effets de la sévérité et de la longueur de sténose sur
I’écoulement et sur les interactions fluide-structure. La sévérité de sténose est un pa-
rametre connu pour avoir des effets importants. Les plaques de la carotide interne sont
parfois courtes [8, 9], mais les effets de ce parametre sont peu connues. Une métrologie
par PIV est utilisée afin de mesurer le champ des vitesses dans le fluide. Les résultats

expérimentaux sont comparés avec des résultats numériques en IFS.

Ce travail est réalisé en collaboration avec 1’équipe biomécanique de 1'Institut de Re-
cherche sur les Phénoménes Hors Equilibre (IRPHE) a Centrale Marseille. Toutes les ma-
nipulations expérimentales décrites dans ce chapitre ont été réalisées dans les locaux de
I'IRPHE.

4.2 Meéthodes

4.2.1 Les fantomes

L’artere carotide interne a un diametre intérieur moyen de 6mm [14]. L'épaisseur de
la paroi est de 0,5mm environ. Par rapport aux dimensions caractéristiques d'une caro-
tide interne réelle, les fantdmes sont réalisés a I'échelle 2, ceci pour des contraintes de
fabrication. La sténose est axisymétrique. L'épaisseur de la paroi ne varie pas au niveau
de la sténose. Les fantdmes sont transparents, réalisés en silicone qui est un matériau ma-

croscopiquement homogene et isotrope.

La figure 4.1 donne le schéma d’un fantdme. La longueur totale d'un fantdme est de
250mm et la sténose est centrée sur cette longueur a 125mm de I'entrée. La sténose définit

un sinus. Les parametres de dimensionnement du fantéme sont :
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4.2 Méthodes

— I'épaisseur de la paroi, notée e,

— le diametre intérieur du tube (en dehors de la zone sténosée), noté D,

— la sévérité de la sténose en termes de rayon, notée S, dont I'expression est donnée
Eq. 4.1,

— lalongueur de la sténose, notée L.

Dsten

§=1-=2%

(4.1)

ol Dyyer, désigne le diamere intérieur au maximum de sténose, voir figure 4.1. Trois

fantdmes sont réalisés dont les parametres géométriques sont donnés dans le tableau 4.1.

| emm) | Dmm) | 5(%) | L(mm) |

Fantdme 1 1 12 45 12
Fantbme 2 1 12 45 20
Fantome 3 1 12 55 20

TABLE 4.1 — Propriétés géométriques et mécaniques des trois fantdomes

Une photo du fantdme 1 est donnée sur la figure 4.2. Une regle est photographiée

avec afin de donner un repére de mesure.

| 125 | |
| 250 ’

FIGURE 4.1 — Schéma d’un fantome
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Etude de I’écoulement dans un fantdme sténosé

FIGURE 4.2 — Photo du fantome 2

Un essai de traction réalisé sur le fantome 1 donne un module d"Young de 0.8MPa.

422 Le dispositif expérimental

Le fantome est placé au sein d'un circuit hydraulique. Le schéma du dispositif est

représenté sur la figure 4.3. Une photo de celui-ci est donnée sur la figure 4.4.

Le systéeme hydraulique est principalement constitué d"une pompe a engrenage, d 'une
résistance notée R, d"une compliance notée C et des réservoirs 1 et 2 (voir figure 4.3). La
pompe, localisée en amont du fantome, génere 1’écoulement du fluide. La résistance et
la compliance sont des éléments localisés en aval du fantome représentant le systeme
artériel. La résistance est une vanne. La compliance est une boite dans laquelle le fluide

circule entre deux membranes déformables.

Le fantome est placé dans une boite remplie du méme fluide que celui présent dans
le circuit. Des mesures optiques par laser sont réalisées au sein de la boite, il est donc
nécessaire que l'indice de réfraction soit le méme dans la boite et dans le circuit, ceci afin
de prévenir les problemes de réfraction et de diffraction. Placer le fantdme dans une boite

sous pression va augmenter la rigidité du fantome.

Le débit est mesuré en entrée et en sortie du fantdme par un débitmetre
électromagnétique Spectramed SP2202. La pression est mesurée en entrée et en
sortie du fantdme par des capteurs de pression MILLAR MPR500 placés respectivement

a4 70mm en amont du col de la sténose et 4 130mm en aval du col de la sténose.

Débits et pressions sont visionnés et enregistrés sur un ordinateur grace a une inter-
face développée sous LABVIEW. Une carte NI PCI 62-21 gere les entrées/sorties, ceci via
un bornier BNC 21620.
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résevoir 1
— e
— S
— )
\ |
| résevoir 2
|
| capteur o
de pression direction de
I'écoulement
C R
capteur
de pression
pUrge 1 pression /
débitmétre

ordinateur ——

FIGURE 4.3 — Schéma du dispositif expérimental
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4.2 Méthodes

4.2.3 Similitudes

Le fluide est considéré incompressible. L'écoulement d’un fluide incompressible est
régi par les équations de Navier Stokes :
dvg

- _1 a3
e pr(p+pfgh)+ pfAvf 42)

V- Ufr = 0

ol vy désigne le vecteur vitesse, p désigne la pression, p; désigne la masse volumique
du fluide, ;1 désigne la viscosité du fluide, i la hauteur du fantdme, g la constante gra-
vitationnelle. Généralement la pression étoilée p* = p + prgh est utilisée pour simplifier
I'expression des équations de Navier Stokes. Le fantome est positionné a 1’horizontale

donc h est constant et, de ce fait, Vp* = Vp. Par la suite, p est assimilé a p*.

Les dimensions du fantdéme sont doublées par rapport aux dimensions physiolo-
giques. L'écoulement dans le fantome n’est transposable a I’écoulement physiologique
que si les données définissant chacun des deux problemes satisfont a des conditions
de similitude. Ces conditions traduisent des analogies entre les deux systemes d’ordre
géométrique, cinématique et dynamique. Pour définir les conditions de similitude, il faut
écrire les équations de Navier Stokes en fonction de variables réduites répertoriées dans
les Eq. 4.3. Dans cette équation, x, vy, t et p définissent respectivement les coordonnées
d’un point géométrique, le vecteur vitesse d'une particule fluide, le temps et la pression

du fluide. &', vy’, t' et p’ définissent les variables réduites.

! x
r = L'ref
! _ Yr

Vf = v

/ s (4.3)
t' = Qpeyt

— p
p= pfvrzef

ol L,.; désigne une dimension caractéristique du systéme, V,..; désigne une vitesse
caractéristique de 1’écoulement et .y = TQ—’Tf désigne la pulsation de I’écoulement, de
Te

période noté T;..

Par la suite, L,.y = D le diametre interieur de la section considérée du fantome,
Vref = Vaze la vitesse axiale sur la section considérée du fantome et €.y = w la pulsation

cardiaque.

La formulation réduite des équations de Navier Stokes est donnée dans I'Eq. 4.4.
Cette formulation est adimensionnée. Sous sa forme adimensionnée, les grandeurs ca-
ractéristiques de I’écoulement sont indépendantes des considérations géométriques, cinématiques

et dynamiques et sont donc transposables pour le systeme réel et le systeme a 1’échelle 2.
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Etude de I’écoulement dans un fantdme sténosé

402 dvg’ 1
%% = —Vp/ + EA'U]J (4 4)
v =0

X VaweD 1. . Q
ot Re = pf% désigne le nombre de Reynolds et a = R p-fﬂifre'f

désigne le nombre

de Womersley, ot R = £ désigne le rayon intérieur du fantome.

Les solutions de 1"écoulement des deux systemes sont identiques si le nombre de Rey-
nolds et le nombre de Womersley est égal pour les deux systémes et si la définition de
chacun des deux systémes s’exprime de la méme fagon en variables réduites. Ayant choisi
de conserver la viscosité 1 et la masse volumique p; physiologiques, pour conserver le

nombre de Reynolds et le nombre de Womersley, il est nécessaire que :

x _
TPHYSIO
Uf _ 1
v, -2
Vf_PHYSIO (4.5)
T _y
TpHaYSIO

b _
Pppysio

W=

D’autre part, dans la théorie des solides élastiques, la déformation circonférentielle
d’un tube mince gonflé a pour expression :
pRR
el

olte, R = L et E désignent respectivement 'épaisseur de la paroi du fantome, le

€09 = (4.6)

rayon intérieur du fantdme non sténosé et le module d’Young du matériau. p désigne la

pression du fluide.

Pour que les déformations soient conservées pour le systeme réel et le systéme a
I’échelle 2, d’apres 1’Eq. 4.6 couplée aux regles de similitude de la partie fluide (Eq. 4.5),
il est nécessaire que :

E 1

I 4.7
Epuysio 4 4.7)

424 Réglages

Comme R = 2Rppysio (R désignant le rayon intérieur du fantéome), alors ) =
2Qpuysro (Q désignant le débit du fluide). Le débit Q(t) et la pression P(t) en entrée du
fantome sont définis afin de reproduire le débit et la pression physiologiques, Q pry sro(t)
et Ppuysio(t), apres avoir appliqué les regles de similitude définies Eq. 4.5. Le débit
physiologique est mesuré sur un volontaire de facon non-invasive utilisant 1'imagerie
par résonance magnétique, séquence contraste de phase (PC-IRM), dans la carotide in-
terne. La pression est mesurée sur le méme volontaire de facon non-invasive utilisant une

technique de tonométrie d’applanation. Qprysro(t) et Pprysio(t) sont périodiques, de
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4.2 Méthodes

période Ty sio=1s. Q(t) et P(t) sont périodiques, de période T' = 4s, apres avoir ap-
pliqué les regles de similitude définies Eq. 4.5. L'évolution sur un cycle du débit Q(t)
et de la pression P(t) souhaités et réglés expérimentalement en entrée du fantome est

représentée sur la figure 4.5.

(A) débit en entrée (B) ression en entrée
p
1.8 - : — 315 : :
30
28.5
Q 27
(//min) (mmHg) 255
24
225 |
: 21/ \
% o5 1 15 2 25 3 35 4 9% 05 1 15 2 25 3 35 4
temps(s) temps(s)
--souhaité

— réglé expérimentalement

FIGURE 4.5 — Débit et pression souhaités et réglés expérimentalement apres application

des regles de similitudes

Le nombre de Reynolds Re varie en fonction du temps et de la section dans le fantome.
Il varie entre 130, en diastole (bas débit et basse pression) en amont de sténose, et 2000, au
pic de systole (pic de dédit et pic de pression) au col de la sténose la plus séveére (fantome

3). Le nombre de Womerley vaut o=3,44.

La figure 4.5-A montre que le débit réglé expérimentalement suit de pres le débit sou-
haité. La figure 4.5-B montre que I'évolution de la pression réglée expérimentalement a
la méme pente d’acces que la pression souhaitée mais differe dans la phase diastolique.

Pendant cette phase, la pression suit la méme forme que celle du débit.

Le fluide est considéré comme visqueux Newtonien incompressible. La viscosité du
fluide est ajustée par un mélange de glycérine et d’eau. Afin d’obtenir une viscosité
proche d"une viscosité physiologique du sang (0,005Pa.s), un mélange de 60% d’eau et
40% de glycérine est réalisé. A partir de ce premier mélange, la viscosité est ajustée en
ajoutant de la glycérine ou de I'eau au mélange. A chaque modification du mélange, la
viscosité et la masse volumique physiologique sont mesurées. La masse volumique du

mélange est proche d’une masse volumique physiologique du sang (1050kg/m?).

D’autre part, les appareils électroniques de mesure sont mis en marche suffisamment
a l’'avance pour que leur état de fonctionnement, par exemple leur température, ne varie

pas pendant leur utilisation.
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4.2.5 Mesures et calcul du champ des vitesses (Particule Image Velocimetry :
PIV)

La métrologie par PIV consiste a illuminer des particules fluorescentes en mouvement
dans le fluide afin d’avoir acces au champ des vitesses dans le fluide. Les particules en-
semencées (ou diluées) dans le fluide sont des particules en Polyamide-Nylon de chez
Good Follow LS 272 154 SJP. Leur diameétre maximum est D,,,,,=50um, leur diametre
moyen est D0, =15-20um et leur masse volumique est environ la méme densité que
celle du fluide, autour de 1050kg/m?>. Ceci évite la flottaison ou la sédimentation des
particules. D’autre part, les particules sont de petites tailles ce qui évite leur agrégation.
Ainsi, la présence des particules dans le fluide n’agit que faiblement sur la rhéologie de

celui-ci.

Les particules sont illuminées par un laser suivant un plan vertical médian au fantome.
Le laser utilisé est un laser double pulse NEW WAVE Nd :Yag de 120m] et de fréquence
15Hz. Le faisceau laser est dirigé au dessus de la boite contenant le fantome via un bras
optique Light Arm. Un systeme de lentilles cylindriques et sphériques transforme le fais-
ceau laser en une nappe laser verticale définissant un plan laser de Imm d’épaisseur.
Celui-ci est positionné afin qu’il définisse un plan médian du fantome. La distance entre
le systeme de lentilles et le plexiglas supérieur de la boite correspond a la distance focale

du systéme de lentilles qui est de 500mm (voir le schéma du dispositif, figure 4.3).

La séquence des pulsations du laser est synchronisée avec la séquence d’acquisition
de la caméra. La caméra est placée a 90° de I"émission laser et visualise une zone du
plan laser. La caméra utilisée pour 1'expérience est une caméra CCD Power View Plus
de résolution 1600x1200 pixels par image codés sur 12 bit. L’écoulement est visualisé
sur une zone de 10mm en amont de sténose jusqu’a 80mm en aval de la sténose. Les
images sont enregistrées via le logiciel Insight 3G version 9. La figure 4.6 donne une
image enregistrée, pour chacun des fantomes ou les particules présentes dans le fluide
sont illuminées ainsi que la paroi des fantdmes. Ces images sont prises au pic de systole
(voir pics de débit et de pression sur la figure 4.5). C’est a partir d'une image telle que
celles représentées sur la figure 4.6 que le champ des vitesses expérimental est calculé. Le
vecteur vitesse est noté VEXF (z, 1) ot  désigne les coordonnées du point ot le vecteur
est calculé et ¢t désigne le temps. Les 2 composantes d'un vecteur vitesse sont calculées
sur le plan laser. Par contre, la composante azimutale est perpendiculaire au plan laser et

n’est donc pas accessible.

Pour le calcul du champ de vitesses, seules les particules illuminées a l'intérieur d"un
masque définissant la zone fluide sont prises en compte. Un seul masque est utilisé pour
traiter toutes les acquisitions, défini en systole, soit a I'instant ot1 le fantdme est gonflé au

maximum et donc a I'instant ot1 la zone fluide est la plus grande.
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(A)

(B)

(C)

FIGURE 4.6 — Zone d’intérét filmée au pic de systole pour le fantome 1 (A), le fantome 2
(B) et le fantome 3 (C). La paroi du fantome et les particules ensemencées dans le fluide

sont illuminées par la nappe laser et apparaissent en clair

Un vecteur vitesse est calculé dans une fenétre d’interrogation de 16x16 pixels avec
un recouvrement de 50/50. La taille de la fenétre d’interrogation est choisie afin d’avoir
au moins 10 particules dans la fenétre, ceci pour avoir une probabilité de détection des

particules supérieure a 95% et ainsi d’avoir un traitement correct de l'image.

A un instant donné, le champ des vitesses de 1’écoulement du fluide est reconstruit
dans le plan laser a partir de ’acquisition de deux illuminations successives séparées de
At = 100us. L'intervalle de temps At est adapté en fonction de la gamme de vitesse
mesurée. La regle est que le déplacement maximal d"une particule pendant l'intervalle
At ne doit pas dépasser 1 de la fenétre d’interrogation, de dimension notée [ :

A< b (4.8)
4V M

ou M désigne le facteur de magnification de 1’objectif de la caméra : M=4. Le champ
est calculé a partir d"une technique de double intercorrélation entre les deux images enre-
gistrées. L'enregistrement des images et le calcul du champ des vitesses sont réalisés via
le logiciel Insight 3G version 9. Des vecteurs vitesse d’amplitude anormalement élevée
peuvent étre calculés comme par exemple & proximité de la paroi. Dans ce cas, I'illumina-

tion de la paroi peut intervenir dans le calcul d'un vecteur vitesse donnant lieu a un faux

79



Etude de I’écoulement dans un fantdme sténosé

vecteur. Les faux vecteurs sont filtrés suivant la valeur moyenne des vecteurs calculés sur

3x3 cellules environnantes.

4.2.6 Campagne de mesure

Une campagne de mesure est mise en place sur un cycle (4s) afin d’appréhender
I’écoulement dans sa globalité. L'écoulement est considéré dans son état instantané
ainsi qu’en moyenne sur un nombre de cycles défini. Le calcul du champ des vitesses
expérimental moyen se fait via le logiciel Tecplot. Celui-ci est noté < VEX”(z,¢) > dont

'expression est :

N
<VEXP(g ) >= — Z VEXP (g t + kT), (4.9)
k

pour tout et pour tous les ¢ considérés, ou IV désigne le nombre de cycles considéré.

L'écart-type correspondant est aussi calculé :

N
_ 1 EXP EXP 2
<o(w,t) >=, |+ kz (VEXP (2t 4 kT)— < VEXP (1) >) (4.10)

pour tout x et pour tous les ¢ considérés.

Le nombre d’acquisitions nécessaire pour évaluer correctement le champ des vitesses
expérimental moyen est calculé a partir d'un calcul de résidu. N=300 acquisitions sont
réalisées a 5 instants différents : 0,4s, 0,72s, 0,88s et 1,12s. Il est choisi de faire une moyenne
sur 50 acquisitions afin d’avoir un résidu de 103, ’est-a-dire que I'écart entre la moyenne
sur 49 et 50 acquisitions est de 1073. Cet écart est jugé suffisamment petit. La campagne
d’acquisition consiste ainsi a faire 50 acquisitions sur 15 instants du cycle, comprenant 8
instants localisés autour du pic de systole. La figure 4.7 répertorie les instants auxquels les

acquisitions sont faites. Cette campagne d’acquisition est réalisée sur les trois fantomes.

Au début de la campagne d’acquisition, la viscosité et la masse volumique sont me-
surées et notées. Leurs valeurs sont ensuite relevées a la fin de la campagne. Il n’y a pas
de différence notable sur ces mesures entre le début et la fin de la campagne. Au début
des 50 acquisitions associées a un instant, les débits et les pressions d’entrée et de sortie

sont enregistrés.
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Débit en entrée
18 T T 1 T T

0.8-

0.8

s T

0'20 0.5 1 1.8 2 25 3 3.5 4
temps (s)

FIGURE 4.7 — Instants de calcul du champ des vitesses sur une période

4.2.7 Modele numérique

Le systéme mécanique décrit expérimentalement est modélisé numériquement en 2D
axisymétrique et résolu numériquement en IFS par la méthode des éléments finis sous
le logiciel commercial COMSOL. Les caractéristiques des 3 fantomes (géométrie et pro-
priétés mécaniques) ainsi que celles du fluide (viscosité, densité et conditions aux limites)

sont reproduites dans 3 modéles axisymétriques, un pour chaque fantome.

Une simulation est lancée sur 4 cycles avec un pas de temps de 0,001s. Pour aider
la convergence numérique, pendant le premier cycle, la viscosité du fluide décroit de 10
fois sa valeur jusqu’a sa vraie valeur, apres quoi, trois cycles sont lancés avec la viscosité
réelle. L'écoulement est complétement établi et périodique pour le dernier cycle. Le der-

nier cycle est utilisé pour ’analyse.

Le type d’éléments finis utilisé est P pour la vitesse du fluide, P; pour la pression du
fluide et P, pour le déplacement de la structure [73]. La géométrie du modele est maillée
avec des éléments triangulaires utilisant une génération de maillage de COMSOL. Le
maillage consiste en N éléments pour le fluide (4521 < Ny < 4637) et N, éléments pour
le solide (2154 < Ny < 2268).

La longueur totale du modele numérique est de 200mm. L'entrée et la sortie du modele,

respectivement 8""(2?7 UM ot OOUtQ}V UM gur la figure 4.8-B, sont a la méme distance de la
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sténose que les cathéters d’entrée et de sortie du fantdme, respectivement 8"”9]@)( P et
8"“(2]123)( P sur la figure 4.8-A, ol1 est mesurée la pression dans le fantome : 1'entrée est a
70mm en amont du col de la sténose et la sortie est a 130mm en aval du col de la sténose.

Le champ des vitesses calculé numériquement est noté VNV,

—F g v A —
EXP N
r

8" — i’

EXP
'_aOMQf

70 |
. 200 v
(B)
. 200 )
70 |
L
——Y o 7/ 1 om
) NS | 4 2 ous
el e 2 / 6",

axe de symétrie

FIGURE 4.8 — (A) Schéma du fantéme, (B) schéma du modéle numérique du fantdme

En entrée du modele numérique, sur 9" QYUY (figure 4.8-B), est imposé un profil
de Womersley reconstruit a partir du débit expérimental mesuré dans le fantéme en
amont de sténose : QNUM = QEXP — Q(@""Q}EXP) ou QNUM — fsm(t) VNUM (- #)dr
avec i (t) la section d’entrée du modele. Le débit imposé est lissé a partir des données

expérimentales, voir la figure 4.9-A pour le fantdme 1.
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En sortie, sur ai”Qi[V UM (figure 4.8-B), est imposée la pression expérimentale mesurée
dans le fantdme en aval de sténose : P /" = PIFP = P(9°QF*"). Tout comme

le débit imposé en entrée, la pression imposée en sortie est lissée a partir des données

expérimentales, voir la figure 4.9-B pour le fantome 1.

A) Debit en entree (8)28 Pression en sortie
1.8, - : . = - =
16 —courbe experimentale . q | —courbe experimentale
4 —courbe interpolee 2 [ —courbe interpolee

25 3 3‘5 4 0 0.5 1 15 2 25 3 35 4

1tf)emf)s(s) temps(s)

0 05 1

FIGURE 4.9 — Courbe expérimentale et courbe interpolée pour le fantdme 1 : (A) débit en

entrée, (B) pression en sortie

Le module d"Young attribué a la structure du modele est celui identifié a partir de

I’essai de traction réalisé sur le fantome 1, c’est-a-dire 0.8MPa.

4.3 Résultats

L’analyse mécanique est focalisée au pic de systole, c’est-a-dire lorsque le débit et la
pression sont les plus élevés et donc lorsque la sténose est le plus sollicitée mécaniquement.
L’analyse porte sur :

— le champ des vitesses;

— les profils de vitesse en amont, au col et en aval de la sténose.

Les résultats expérimentaux sont comparés avec les résultats numériques. Le logiciel

MATLARB est utilisé pour présenter les résultats.

4.3.1 Champ des vitesses expérimental

La figure 4.10 représente 1’écoulement du fluide mesuré au pic de systole (tsysiole)
dans chacun des trois fantdmes. L’écoulement est celui issu de la premiére des 50 acquisi-
tions. Il est représenté par les vecteurs vitesses en couleurs, le code de couleur indiquant
l'intensité du vecteur vitesse VEXF (z, teystole) : €n bleu le minimum et en rouge le maxi-

mum.
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(A) Fantome 1

PR x|

sysiole )

z

0.2 04 086 08 1 12 mls

a1

bl

systole )

(C) Fantéme 3

EXP
V (x’ tsystofe )

FIGURE 4.10 — Champ des vitesses expérimental au pic de systole : (A) pour le fantdme 1,
(B) pour le fantome 2 et (C) pour le fantdme 3
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La conservation du débit implique que la sténose accélere I'écoulement du fluide.
L’accélération du fluide dépend uniquement de la sévérité de sténose. En effet,
Max(VEXP (g, toystole)) ~1,22m/s pour les fantdmes 1 et 2 (figures 4.10-A,B) ayant la
méme sévérité de sténose (S=45%). Par contre, Max(VEXF (z, tsystole)) ~1,72m/s pour

le fantdme 3 (figure 4.10-C) qui a une sévérité de sténose plus élevée (5=55%).

L’écoulement expérimental se révele tres instable en aval de sténose. Comme le montre
les figures 4.10-A,B, les instabilités apparaissent a environ 30mm en aval de sténose pour
les fantomes 2 et 3 (de longueur L=20mm). Pour le fantome présentant la sténose courte
(le fantdme 1 avec L=12mm), les instablilités apparaissent plus rapidement, a environ

15mm en aval de sténose.

4.3.2 Champ des vitesses moyen

L’écoulement expérimental moyen au pic de systole (¢s¢01¢) dans chacun des fantomes
1, 2 et 3 est représenté respectivement sur les figures 4.11-B, 4.12-B, et 4.13-B par les vec-
teurs vitesses < VEX (g, tsystole) >. Les figures 4.11-C, 4.12-C, et 4.13-C donnent 'écart-

type correspondant.

L’écart type est compris entre 0,1m/s et 0,4m/s. Il est le plus élevé (0,4m/s) ot I'écoulement
est le plus instable (voir figure 4.10). Ceci est particuliérement remarquable sur la figure
4.13-C pour le fantdme le plus sévere (fantdme 3). Les instabilités naissent pres de la paroi
a environ 30mm en aval de sténose puis s’étendent dans tout le fantéme a environ 10mm

plus loin.

L’écoulement expérimental moyen est axisymétrique, tout comme I"écoulement issu
de la simulation du modéle numérique représentés par les vecteurs vitesse VNUM (g ¢ systole)
sur les figures 4.11-A, 4.12-A, et 4.13-A respectivement pour les fantomes 1, 2 et 3. Par
contre, dans la zone d’accélération du fluide, 1’écoulement expérimental moyen est supérieur

en moyenne de 0,1m/s par rapport a I’écoulement numérique.

D’autre part, I’écoulement expérimental moyen se rétablit plus rapidement que I'écoulement
numérique, c’est-a-dire que la longueur d’accélération due a la sténose est plus courte
pour I'écoulement expérimental moyen que pour I’écoulement numérique :
— pour l'écoulement expérimental moyen, elle est d’environ 50mm pour les trois
fantdmes et n’est donc pas fonction de la géométrie de la sténose;
— pour l'écoulement numérique, elle est d’environ 85mm pour les fantdmes 1 et 2
(ayant une méme sévérité de sténose de S = 45%) et elle est d’environ 125mm pour

le fantdme 3 (ayant une sévérité de sténose de S = 55%).
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FANTOME 1

(A) VNLM (x7 tsy.s'tole )

01 02 03 04 05 06 07 08 09 mis

(8) eV lnt .. p

systole

01 02 03 04 05 06 07 08 09 1 mis

©) O-(x > t.rysmle )

01 02 03 04 05 06 07 08 08 1 11 mis

L 1 L L |

-10 0 10 20 30 40 50 60 70 80 90

FIGURE 4.11 — Champ des vitesses au pic de systole pour le fantéme 1 : (A) issu d’une
simulation numérique, (B) issu d’une mesure expérimentale, (B) la moyenne sur 50 me-

sures expérimentales, (C) I’écart-type des 50 mesures expérimentales
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FANTOME 2

(A) Mt

systole )

EXP
(B) = V (x7 sysrole)
¥
(C) O-(xs t.s'ystole )

L
0.2 0.4 0.6 0.8 1 1.2 mis
L I I I L 1 L 1 L L L 1
-10 0 10 20 30 40 50 60 70 80 90 100

FIGURE 4.12 — Champ des vitesses au pic de systole pour le fantome 2 : (A) issu d'une
simulation numérique, (B) issu d"une mesure expérimentale, (B) la moyenne sur 50 me-

sures expérimentales, (C) écart-type des 50 mesures expérimentales
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FANTOME 3

(A) VNW (x7 t.rystm'e )

EXP
(B) < V (x’ Itsyst‘a.’e

(©) O-(xs t.rysmle )

0.2 04 0.6 08 1 1.2 mis
i L . i e e L 1 L - | A L L A d
-10 0 10 20 30 40 50 60 70 80 90 100 110 120 130

FIGURE 4.13 — Champ des vitesses au pic de systole pour le fantéome 3 : (A) issu d’une
simulation numérique, (B) issu d'une mesure expérimentale, (B) la moyenne sur 50 me-

sures expérimentales, (C) I'écart-type des 50 mesures expérimentales
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4.3.3 Profils de vitesse moyen

Pour chacun des trois fantomes, des profils de vitesse sont tirés des champs de vi-
tesse expérimentaux moyens suivant trois sections : a 4mm en amont de sténose, au col
de sténose et a 4mm en aval de sténose (excepté pour le fantome 3 : 8 Imm en amont
de sténose car la zone d’intérét ne va pas a 4mm en amont de la sténose). Les profils
expérimentaux moyens sont comparés aux profils numériques sur les figures 4.14, 4.15 et

4.16 respectivement pour les fantomes 1, 2 et 3.

En amont de sténose, au col de sténose et en aval de sténose, la forme des profils
de vitesse numériques est en concordance avec celle des profils de vitesse issus des si-
mulations numériques [92, 93], ceci pour les trois fantdmes, mais, comme il a déja été
évoqué, les profils numériques restent en moyenne de 0,Im/s en dessous des profils

expérimentaux moyens.

- I rrofil expérimental moyen
FANTO M E 1 I rofil numérique

(A) (B) (©)

amont de sténose sommet de sténose aval de sténose

- 2,

1.5 1.5

1 1

¥ ‘ ‘ g -0.
930 5 0 5 10 030 5 0 5 Fo
rayon (mm) rayon (mm)

0.5

0

profil de vitesse (m/s)
profil de vitesse (m/s)
profil de vitesse (m/s)

5 10

0
rayon (mm)

FIGURE 4.14 - Suivant trois sections du fantome 1, représentation des profils de vitesse
expérimentaux moyens et numériques en amont de sténose (A), au col de sténose (B) et

en aval de sténose (C).
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I profil expérimental moyen

FANTOME 2 I rofil numérique
(A) (B) (€)
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FIGURE 4.15 — Suivant trois sections du fantome 2, représentation des profils de vitesse
expérimentaux moyens et numériques en amont de sténose (A), au col de sténose (B) et

en aval de sténose (C).

I profil expérimental moyen

FANTOM E 3 I rrofil numérique
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FIGURE 4.16 — Suivant trois sections du fantome 3, représentation des profils de vitesse
expérimentaux moyens et numériques en amont de sténose (A), au col de sténose (B) et

en aval de sténose (C).

4.4 Discussion

4.4.1 Comparaison expérimental-numérique

Le modele numérique prévoit relativement bien le comportement réel moyen de 1’écoulement

dans le fantéme : le champ des vitesses expérimental moyen < VEXP(z t) > est axi-
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symétrique tout comme celui issu de la simulation numerique VNV (x, ). Des différences
d’amplitudes de vitesse sont néanmoins observées. Celles-ci peuvent provenir de la vis-
cosité du fluide circulant dans le dispositif expérimental qui n’est pas parfaitement controlée.
Pendant les mesures expérimentales, il est apparu que le débit est particulierement sen-

sible a la valeur de la viscosité.

Le modele numérique prévoit relativement bien le comportement réel moyen de I’écoulement,
par contre, il ne prend pas en compte les instabilités qui arrivent a chaque cycle (voir fi-
gures 4.13) et qui sont différentes d'un cycle a I'autre. Ceci constitue le résultat le plus

remarquable.

4.4.2 Flapping

Comme le montre la figure 4.10, 'écoulement du fluide est tres instable. Il est fort pro-
bable que ces instabilités soient 3D. La sténose est la cause premiere de ces instabilités.
Les effets de bord présents pres de la paroi du fantdome participent aussi a ces instabi-
lités : le fluide est attiré par la paroi, puis en est éloigné. Ce phénomene d’adhérence a la
paroi est appelé effet Coanda [94]. Ceci peut avoir une forte influence sur I’écoulement

du fluide, lui donnant un aspect balloté comme le montre la figure 4.10.

4.4.3 Interactions fluide-structure

Dans des conditions physiologiques, entre diastole et systole, la pression gonfle la
paroi artérielle de la carotide de 10% (cas d’une artéere non pathologique). La volonté
d’évaluer les interactions entre le fluide et la sténose a motivé 'utilisation de fantdmes
élastiques plutdt que rigides, en plexiglas par exemple [82, 83]. Néanmoins, les déplacements

de la paroi ne sont pas observables car ils ne sont pas d’amplitudes suffisantes.

Il apparait que le fantdme est trop rigide pour se déformer. Son module d"Young est
évalué a 0,8MPa a partir d'un essai de traction. Suivant des valeurs physiologiques issues
de l'identification des propriétés élastiques de la paroi artérielle [80], le fantome se révele
effectivement rigide. De plus, le fantdme est placé dans une boite sous pression ce qui

participe a le rigidifier encore in situ.

Remarque : le module d"Young attribué a la structure du modele numérique est ce-
lui identifié a partir de I'essai de traction et ne prend donc pas en compte les effets de
la pression de la boite sur le fantdme. Ceci n’a néanmoins pas de conséquence car les

interactions fluide-structure sont tres faibles sans méme prendre en compte ces effets.
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4.4.4 Géométrie de la sténose

Pour la sténose la plus courte, fantdme 1, I'épaisseur de la paroi au niveau de la

sténose n’est pas homogene, comme le montre la figure 4.6-A.

Une simulation numérique est réalisée ayant modifié la géométrie de la sténose afin
de se rapprocher de la géométrie du fantome 1 mais ceci n’a pas d’influence sur 1’écoulement

du fluide car le fantdme est trop rigide pour se déformer.

D’autre part, la surface en aval de la sténose de ce méme fantdme est rugueuse comme
le montre la figure 4.6. L'état de surface peut considérablement modifier 'écoulement du
fluide, surtout lorsque celui-ci est en régime instable comme c’est le cas en aval de la

sténose.

4.5 Conclusion

Le résultat le plus important de notre étude est que le modéle numérique prévoit re-
lativement bien le comportement expérimental moyen de I’écoulement dans le fantome.
Par contre, a chaque cycle, I’écoulement expérimental présente des instabilités impor-

tantes en aval de sténose. Celles-ci ne sont pas simulées numériquement.

Les résultats concernant l'influence de la sévérité de sténose sont en concordance
avec d’autres études [84, 85, 86, 87]. Par contre, l'effet de la longueur de sténose sur
I’écoulement n’a jamais été étudié. Les résultats ne révelent pas d’effet particulier de
ce parametre sur 1’écoulement. Par contre, le fantdme est trop rigide pour savoir quels
effets ’écoulement peut avoir sur la déformation de la sténose en fonction de la sévérité

de sténose et de la longueur de sténose.

Dans les chapitres suivants, I’action mécanique du sang sur les plaques d’athéromes
est étudiée en utilisant des modeles numériques. Des modeles de plaques idéalisées sont
développés et I'influence de plusieurs propriétés de la plaque sur la réponse mécanique
de celleci est étudié, notamment l'influence de la sévérité de sténose et de la longueur

de la plaque.
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Chapitre 5
Influence des propriétés de la plaque

Ce chapitre présente un article en anglais soumis dans le Journal of Medical Engi-
neering and Physics. L'article est précédé d'une introduction en frangais. Le chapitre se

termine par une synthése en francais.

5.1 Introduction

5.1.1 Problématique

La rupture de plaques d’athérome carotidiennes (voir section 1.2.6) est une cause ma-
jeure des infarctus cérébraux [4], voir section 1.1.3. La vulnérabilité de la plaque a la
rupture est en relation avec la réponse mécanique de la plaque sous les sollicitations que
le sang applique sur celle-ci, 1’état de surface de la plaque, l'activité cellulaire et 1’envi-

ronnement chimique [37, 22, 23].

En pratique clinique courante, I'endartérectomie de la plaque, c’est-a-dire 1’ablation
de la plaque par chirurgie, est le traitement le plus utilisé pour prévenir la rupture de
la plaque. L'opération chirurgicale est décidée a partir du degré de rétrécissement de la
sténose [6, 7], voir sections 1.3 et 1.4. Mais ce critere seul est insuffisant pour prédire le
risque de rupture de la plaque et la nécessité d’identifier d’autres criteres qualitatifs est

un probléme de santé public [4].

5.1.2 Approche biomécanique

Des modeles numériques de plaques carotidiennes idéalisées (voir section 2.2.2) sont
développés. Le systeme mécanique est résolu en dynamique (voir section 2.3.4) décrivant

les interactions fluide-structure (voir section 2.3.3) entre le sang et la plaque.

L'intérét de I'étude est de répondre a la question : comment les actions mécaniques
du sang sur la plaque sont affectées par les propriétés mécaniques et géométriques de la

plaque?
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5.1.3 Géométrie de la plaque

Les plaques modélisées sont constituées de la paroi artérielle saine, du corps lipidique

et de la chape fibreuse entourant le corps lipidique (voir figure 1.7).

L'intérét est focalisé sur les plaques de la carotide interne. La bifurcation carotidienne
n’est pas modélisée en faisant ’hypothese que la plaque est suffisamment éloignée de la

bifurcation pour que 'influence de cette derniére sur 1’écoulement ait disparu.

Les plaques sont axisymétriques. Ceci permet de modéliser le systéeme mécanique en
2D. Cette simplification permet de rapides modifications de la géométrie et de pouvoir

simuler un grand nombre de modele.

L’épaisseur de la chape fibreuse est un facteur critique associé a la vulnérabilté de
la plaque parce que l'accident thrombo-embolique résulte de la rupture de la chape fi-
breuse, voir la section 1.2.6. Pour se placer dans le cas ot la plaque soit susceptible de se
rompre, I'épaisseur de la chape fibreuse est considérée fine, d’épaisseur 0,1mm [53]. Pour
simplifier le modele idéalisé de la plaque, la chape fibreuse est homogene le long de la

sténose.

Toutes les plaques considérées présentent une sévérité de sténose inférieure a 70%.
Ainsi, elles ne rentrent pas dans le cadre des plaques vulnérables défini par les études
cliniques NASCET et ECST, [6, 7], voir section 1.4. L'influence d’autres propriétés de la
plaque sur la réponse mécanique de celle-ci et sur sa vulnérabilité est étudiée.

5.1.4 Comportement hyper-élastique

L’artere est un tissu composé de plusieurs couches, voir section 1.2.1. La media et
I’adventitia conférent ses propriétés mécaniques a l’artere. Le comportement mécanique

de 'artere est associé a la présence de fibres d’élastine et de collagene.

La figure 5.1 schématise les fibres d’élastine et de collagéne constituant les couches
de l'arteres : media et adventitia. L'orientation moyenne de ces fibres peut étre modélisée
par un réseau hélicoidal caractérisé par I'angle 3 : 35 pour la media et 34 pour I’adven-

titia. Ceci fait de I'artére un matériau anisotrope.
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FIGURE 5.1 — Schéma représentant les fibres d’élastine et de collagene constituant les

couches de 'artere : media et adventitia [39].

L’élongation des fibres de collagéne confere a 1’artere des propriétés mécaniques non-
linéaires hyper-élastiques : sous sollicitations mécaniques, le matériau subit de grandes

déformations, voir figure 5.2.
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FIGURE 5.2 — Relation élongation-tension pour la paroi artérielle (Ecole Nationale
Supérieure des Mines de St-Etienne)

Fung et al. [95] sont les premiers a les considérer ainsi et a développer une loi de com-
portement décrivant leurs propriétés mécaniques. Ensuite, d’autres chercheurs en ont

développé d’autres, la plus répandue étant celle de Holzapfel et al. [39].

Un milieu hyper-élastique est décrit par une relation reliant la déformation du milieu
a son énergie. Cette relation est appelée I'énergie de déformation, souvent notée ¢(E) ot
E est un tenseur des déformations de Green Lagrange. En appliquant le premier prin-
cipe de la thermodynamique, les contraintes, notées S sont reliées aux déformations par

I'expression du deuxiéme tenseur de Piola Kirchoff : § = g—g [54].

L'énergie de déformation est souvent décrite par une loi en exponentielle pour les

arteres [95]. Ceci s’explique par le fait que plus il y a d’énergie apportée au systéeme, plus
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il est difficile de lui en apporter.

Holzapfel et al. a développé une loi de comportement prenant en compte le caractere
hyper-élastique et anisotropique de la paroi artérielle [39]. Cette loi est adoptée dans les

modeles présentés ici.

Dans certains cas, comme pour une paroi artérielle parfaitement saine et dans son do-
maine de fonctionnement normal (entre diastole et systole, voir section 3.3), les déformations
n’excédent pas 10% [77], ainsi la loi de comportement peut étre linéarisée. Ce cas de figure
est celui présenté dans la section 3.4. Mais si la paroi est pathologique, les déformations
sont souvent supérieures a 10% et le comportement mécanique doit étre modélisé non

linéaires. les modeles hyper-élastiques conviennet bien dans ce cas.

5.1.5 Modélisation numérique

Le systéme mécanique est résolu numériquement en IFS utilisant le schéma Arbitrery
Lagrangian Eulerian (ALE) (voir section 3.4) du logiciel commercial de calcul par élément
tinis COMSOL [71]. Des conditions physiologiques d’écoulement pulsé sont imposées :

la vitesse est imposée en entrée et la pression est imposée en sortie (voir section 3.3).
La réponse mécanique de la plaque est analysée suivant une étude paramétrique por-

tant sur des propriétés géométriques et mécaniques de la plaque. L'étude est réalisée en
utilisant une interface entre le logiciel COMSOL et le logiciel MATLAB [71, 96].
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A numerical parametric study of the mechanical action of pulsa-

tile blood flow onto axisymmetric stenosed arteries

5.2 Introduction

The fracture of vulnerable carotid atherosclerotic plaques is the major cause of cere-
brovascular thromboembolic events such as strokes and ischemic attacks [4]. The vulne-
rability is believed to be related to mechanical forces, vessel surface condition, cell activi-

ties and chemical environment [37, 22, 23].

In current clinical practice, carotid endarterectomy is the most frequently used treat-
ment for pathological plaques. The decision leading to surgery is based on the degree of
endoluminal stenosis [6, 7]. But this criterion alone is insufficient to predict the plaque
fracture and the necessity to identify other criteria is a major issue for public health [4].
Therefore, there is a strong medical and economical interest in developing tools for de-

termining the mechanical response of plaques to the blood action in the arteries.

Histological studies have related plaque vulnerability with thin fibrous cap, large ne-
crotic core [37] and inflammation after macrophages or T-cells infiltration in the lipid core
[22] or foam cells infiltration in the fibrous cap [23]. Advanced magnetic resonance ima-

ging (MRI) allows in vivo virtual histology of plaques [40, 20].

There has also been considerable effort using computational models to perform me-
chanical analysis for atherosclerotic plaques and identify critical mechanical descriptors
as stresses or strains related to plaque fracture. There is no universal technique that can
measure the strain/stress field in the plaque but it is widely believed that stress concen-
tration in the fibrous cap of vulnerable plaques can cause the fracture [63, 64]. Large
cyclic variations of strain/stress may also lead to artery fatigue [70, 66, 49]. Several stu-
dies, for example, indicate that the critical strain/stress conditions are affected by the
stenosis severity, the lipid pool size, the fibrous cap thickness and the stenosis eccentri-
city [50, 53, 52, 67].

2-D and 3-D patient-specific finite-element (FE) models of diseased vessels are proba-
bly the best way to obtain stress distributions for specific plaques. The models are based
on histology or pre-fracture medical imaging [10]. Their purpose is to associate the me-

chanical descriptors to the mechanical process of plaque fracture.

Nevertheless the sparsity of plaque fracture data reveals the limitations of the predic-
tive models. The models may be :

— fluid models only [56, 57, 55] with rigid plaques

— 2D solid models only under pressure loads [47, 97, 98, 99, 50, 100] considering cross
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sections of idealized plaques
— or fluid structure interaction (FSI) models taking into account both the combination
of shear and pressure loads [62, 101, 102, 44, 63, 64, 61, 10, 45, 46].

FSI models are probably the most realistic models but such simulations are complex.
The interaction between the blood flow and the plaque is not yet fully understood, espe-
cially due to the large variability of plaques. Using idealized models allows investigating
how the mechanical action of the blood onto the plaque is affected by the geometry and
the mechanical properties. For instance, Li Z. Y. et al. studied the influence of stenosis
severity and fibrous cap thickness on stresses in plaques with 2D-plane models [53]. Li
M. X. et al. investigated the stress distribution for different degrees of stenoses also with
2D-axisymmetric models [52]. Valencia et al. investigated the influence of the severity of
stenoses on stresses with 3D-axisymmetric models [51]. Tang et al. performed many 3D
FSI studies on idealized plaque models. They analysed wall stress and strain on symme-
tric and asymmetric plaque models with two differents stenosis severities : 50% and 78%
[67, 68]. They analysed also the influence of pressure loads and stenosis severity on the

cyclic compression of plaques [69, 66].

The effect of plaque length has never been investigated in the literature. The present
paper aims at addressing this lack. A FSI 2D axisymmetric model of the blood flow in
a smooth pipe is considered, with a thick, deformable, heterogeneous and axisymmetric
stenosis, mimicking an atherosclerotic plaque of the internal carotid artery. The model
allows rapid modifications of the geometrical and constitutive parameters of the plaque

for evaluating the influence of all these parameters.

5.3 Methods

5.3.1 Geometrical model

A schematic of the geometry in the reference configuration (i.e. in unloaded pressure-
free conditions [102, 103]) is provided in Fig. 5.3. The model of the plaque is axisymmetric
(Fig. 5.3-D). The initial stenosis shape starts from a sinus shape function along the longi-
tudinal direction. It is composed of the healthy arterial wall outside and of a fibrous cap

containing the lipid core inside (Fig. 5.3-B).

The healthy arterial lumen has an inner radius of Ry=3mm and a wall thickness of
ho=0.5mm (Fig. 5.3-C), which corresponds to average values for the internal carotid ar-
tery [95].

Most of vulnerable carotid plaques present a positive remodelling [104] which is mo-

delled as an external remodelling radius of the vessel. It is set to R,,,=1mm [104].
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FIGURE 5.3 — Schematic of the model geometry : (A) Domains, boundaries and vector

orientation definition. (B) Schematic of the plaque components. (C) Geometric parame-

ters. (D) 3-D

representation.

The reference for the plaque length is set to L=10mm. This value corresponds to the

average length of carotid plaques [9]. The stenosis height Hj is related to the stenosis

severity, denoted S. Eq. 1 gives the expression of the stenosis severity as the ratio bet-

ween the stenosis height and the healthy radius [6, 7]. In this study as in [6, 7], the radius

severity is considered. Clinicians sometimes consider the stenosis severity in terms of

cross-sectional area reduction (denoted Sg,¢q). Eq. 2 gives the conversion formula bet-

ween the radius severity and the area severity.

S=1-
Ry

RO—H()—G
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Surea =1—(1—9)2 (5.2)

According to NASCET or ECST studies [6, 7], a plaque is vulnerable if the stenosis
radius severity is above 70%. However it is widely believed that this criterion alone is
not sufficient to characterize the vulnerability of plaques [4]. The current study considers
moderately severe plaques (reference value S=45%) and investigate the effect of other

parameters on the vulnerability.

The fibrous cap thickness is a critical geometrical characteristic for plaque vulnera-
bility because thrombo-embolic events result from the fibrous cap rupture. To place the
study in a case of vulnerable plaque, a thin fibrous cap is considered (e=0.1mm) [53]. To
simplify the idealized model of plaque, the fibrous cap thickness is homogeneous along

the stenosis.

The arterial length upstream stenosis is set to 20mm. This is necessary for establishing
the flow without having the influence of the boundary conditions prescribed at the inlet.
For the same reason, the arterial length downstream the stenosis is set to 50mm ensuring

the establishment of the flow recirculation.

5.3.2 Fluid and structural equations

A pulsatile flow of a viscous Newtonian and incompressible fluid is considered in an

axisymmetric pipe (5.3-A), with a pulsation w = 27 [76].

This flow behaviour is suitable for simulating the flow in large arteries because Non-
newtonian effects are believed to have a minor influence (see discussion in section 5.5.3).
Its dynamic viscosity is denoted p; and the density of the fluid is denoted . The fluid
velocity field v¢ and pressure field p are governed by the unsteady incompressible Navier-

Stokes equations written in the Arbitrary Lagrangian-Eulerian (ALE) formulation [74] :

0 .
pf% +prvp —w) v vp —v.opr =0inQy
Vvf = 0in Qf

(5.3)

where w is the mesh velocity related to the ALE formulation, o ¢ the Cauchy stress
tensor in the fluid and €2 is the fluid domain depicted in the figure 5.3-A.

The displacement vector, denoted us, and the Cauchy stress tensor, denoted o, with

respect to the reference configuration, satisfy the following equations [54] :
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ug

pSW —\V.-0s = 0in Qs (5.4)

where Q) is depicted in Fig.5.3-A and p; is the density of the constituents in the solid

domain, which is assumed homogeneous.

5.3.3 Fluid and structural boundary conditions

At the inlet, a Womersley velocity profile [75] is applied and at the outlet, a pressure
is prescribed implying no viscous stress (see Eq. 5.5). The time variations of the pres-
sure and the velocity are written using Fourier decomposition, with respectively 18 and
6 terms for ensuring agreement with experimental data. Fourier decomposition is requi-

red for satisfying the Womersley profile [105].

3
o 2 k=6 ; Jo(ak 5i2)\ ikw in
vy(r,t) = —43” R2(1 - (%)2) — /% > heo Re(f—g(l — 730(;’:%) )etkty on 0 Qf

p(t) = Re(Sk=08 pret™t) on 9°u4Q (5.5)

viscous _ out
o e, = 00on 0" Qy

where 0™Q and 9°“/Q); are respectively the inlet and the outlet boundaries of the
fluid depicted in Fig. 5.3-A, e, is the longitudinal vector and Jj is the zero order Bessel
function of first kind, R is the radius of the pipe at the inletand o, = R k‘:% is the series
of Womersley numbers. o3*¥“°* represents the viscous stress component of the Cauchy

stress tensor in the fluid o ¢ (see Eq. 5.8 in the section 5.3.4).

The axial velocity at the inlet is represented in Fig. 5.4-A and the pressure at the outlet
is represented in Fig. 5.4-B.

The Fourier coefficients c;, of the Womersley profile are deduced from the axial ve-
locity data measured non-invasively using PC-MRI in the internal carotid artery of a
volunteer [77]. Moreover the pressure Fourier coefficients p;, are deduced from the varia-
tions over cardiac cycles of the pressure measured non-invasively using the applanation

tonometry technique on the same volunteer [78].
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FIGURE 5.4 — Curve of the axial velocity at the inlet (A) and of the pressure at the outlet
(B) during a cardiac cycle.

At the boundaries of the solid, the displacement vector us and the Cauchy stress ten-

sor o5, with respect to the reference configuration, satisfy the following equations [54] :

Os.Ngext = 00N 0Tt

us.e, = 0 on 0™Q, and 0°**Q,

(5.6)

where 9°*tQ),, 9™, 9°“*Q), and the normal vector N ext are depicted in Fig.5.3-A.

At the fluid-structure interface 0}y (see Fig. 5.3-A), the whole velocity field and the

fluid and solid stresses must be continuous :

ous _

v = w on 081y

osng+opng=0o0ndQ,

where 0, and the normal vectors ny and n, are depicted in Fig. 5.3-A. In the fluid
domain, mesh velocity w is derived following a Laplace smoothing method from the
interface conditions.

5.3.4 Fluid and structural properties

In a viscous Newtonian incompressible fluid, the expression of the Cauchy stress ten-

sor depends linearly on the strainrate : oy = —pI + p; (Vg +' Vog) with uy = 0.005Pa.s

hydrostatic
f

and the viscous stress component a;iscous. The density of the fluid is set to py=kg/m3

[76]. The first and second terms are respectively the hydrostatic component o
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[41].

The solid model is composed of the healthy arterial wall outside and a fibrous cap
containing the lipid core. A schematic is provided in Fig. 5.3-B.

Holzapfel et al. established an appropriate hyperelastic anisotropic constitutive re-
lation for artery components [39]. This model is used here for each component of the
plaque. Hyperelasticity implies the existence of a strain energy density function ¢ depen-
ding upon the Green-Cauchy right strain tensor C =' F'F, where F is the deformation
gradient tensor [54]. Thus ¢ = ¢(C') and the associated Cauchy stress tensor is given by :

I
_ 1
o5 =2 'F L F (5.8)

where J = det(F) is the volume change invariant. This formulation is valid for a
material without residual stress. Holzapfel et al. proposed to separate the isotropic and
the anisotropic part of ¢ [39]. The anisotropy is defined by two preferred directions cor-

responding to two families of collagen fibres. The angle between these two families of

0 0
fibres is denoted 5. M = | cos(8) | and M’ = cos(B) represent the directions
sin(f) —sin(f3)

of fibres in the local coordinate system.

Then, the strain energy density ¢ is written such as :

oI I T5, J) = S(I=3) + 5 o (RO - 27 -1? (59)

where Iy = tr(C), Iy = M(CM) and I = M'(CM’), ¢, s, k1 and ko are material
parameters. Arterial tissue is often assumed as nearly incompressible [106]. The modu-
lus of compressibility  is set to 500000 kPa here in order to ensure this hypothesis. The
density is set to p; = 900kg/m3. Reference values of parameters ¢, k1 and k; are given in
Tab. 5.1. They were quantified from experimental data [107].

To simplify the model, the properties of the media and of the adventitia reported in
[107] are averaged out. For deducing the properties of the healthy artery reported in Tab.
5.1, a weighted average is derived, with a weight of % for the media and a weight of % for
the adventitia [95]. The equation used to derive parameter c is given Eq. 5.10. A similar

equation is used for the other mechanical parameters (k1, k2 and 3).
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2 92 iy
wall media adventitia
= = 1
c 3¢ + 3¢ (5.10)
Components ‘ c ‘ k1(kPa) ‘ ka(-) ‘ B() ‘
Fibrous cap 78.9 23.7 263 | 0
Healthy artery wall | 10.58 | 24.53 | 23.13 | 21
Lipid pool 0.1 0.0 - -

TABLE 5.1 — Material and structural parameters of the Holzapfel model describing the

atheromatous plaque components.

5.3.5 Numerical computation

FSI simulations are performed using commercial finite element solver COMSOL Mul-
tiphysics [71]. The compatible finite element types are P> for the fluid velocity vy, P
for the fluid pressure p and P, for the solid displacement u, [44]. The model geome-
try is meshed using triangular mesh generation in COMSOL Multiphysics, consisting
in Ny elements for the fluid domain (2680 < Ny < 3316) and N, for the solid do-
main (3476 < N, < 4325), with Nyiprous cap €lements in the thickness of the fibrous
cap (1025 < Nyiprouscap < 1650), according to the model geometry. The coupled fluid-
structure problem is discretized using a Galerkin-Least-Square method (GLS) and a im-
plicit temporal discretization of order 5 using a Backward Differentiation Formula (BDF)
with an adaptative time step with a maximal value of 0.001s. The non-linear problems

are solved using a Newton-Raphson algorithm.

The mesh is refined close to the wall in order to take into account the boundary layer :

the mesh size is prescribed 3 times finer near the wall than at the centre.

The minimum and the maximum Reynolds number (Eq. 5.11) are respectively Re,;, =300
and Re;,q;,=2000. The value of Re,,, justifies the use of a turbulence model [76]. The flow

is modelled as being turbulent with the k-w model [71].

_ pVD
1

Re (5.11)

where D is the inner diameter of the artery and V is the axial velocity : for Rep,n, D
and V are taken at diastole in the healthy artery upstream the plaque and for Re;,qs, D

and V are taken at systole at the top of the stenosis.
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The geometry described in section 5.3.1 is the unloaded pressure-free geometry cor-
responding to the initial condition of the numerical computation. The simulation is per-
formed over four cardiac cycles. During the first cardiac cycle, the pressurization and the
average blood flow are applied before considering pulsatile effects. During this stage, the
fluid viscosity, the pressure at the outlet and the velocity at the inlet are tuned gradually
in order to ensure numerical convergence :
— the axial velocity at the inlet is increased linearly from Om/s to 0.3m/s (see v, (t=0)
Fig. 5.4-A)

— the pressure at the outlet is increased linearly from OmmHg to 91mmHg (see p(t=0)
Fig. 5.4-B)

— the fluid viscosity is decreased linearly from 0.05Pa.s to 0.005Pa.s

Afterwards, three cycles of the actual pulsatile flow (see Fig. 5.4) are computed. The
flow is fully established and periodic over the last cycle. Hence, the last cycle is used for

the analysis.

5.3.6 Parametric study

In our model, different plaque parameters are tuned for reproducing the variability
in real plaques :
— the fibrous cap thickness e,
— the material parameter k; of the arterial wall and of the fibrous cap, respectively
kwall and k{7,
— the stenosis severity S defined Eq. 5.1,
— the stenosis length L.

Each parameter is tuned independently of the other parameters (unidirectional para-
metric study). The geometrical properties of the reference model are : e=0.1mm, S=45%,
L=10mm. The reference values for k; are reported in Tab. 5.1. Simulations and analysis
are performed for a wide range of these parameters using an interface between the COM-
SOL software and the MATLAB software [71, 96].

The current study considers moderately severe plaques, between 20% and 70%. The
current study is more focused on the effect of the stenosis length, as the effect of this
parameter is not clear and there exists a large range of plaque lengths. Plaques in the in-
ternal carotid artery may be short (L <10mm) [10, 9]. Therefore, plaque lengths ranging

between 5mm and 20mm are considered in this study (20mm corresponds to a very long

plaque [9]).

The fibrous cap thickness and the material parameters are tuned for investigating the

effect of the plaque stiffness.

107



Influence des propriétés de la plaque

5.3.7 Analysed criteria

The analysis focuses on the response at the systole. A special attention is paid to the
four following criteria :

— the maximum von Mises equivalent stress in the fibrous cap defined as,

ovM — Max(c"M) = Max(y/o? + 03 + 0109), (5.12)

where 01 and o3 are the principal stresses in the radial and longitudinal directions,

— the maximum wall shear stress (WSS),

viscous

Tmax :Max(Hcrf 'nf”), (5.13)
— the average radial strain of the plaque,
Ur

- Hy+ho+e+ Ry’
where Up, is the radial displacement of the fibrous cap at the middle of the stenosis,

R (5.14)

— the global shear strain of the plaque,

U.
Hy+ho+e+ R,
where U, is the longitudinal displacement of the fibrous cap at the middle of the

y = (5.15)

stenosis.

The maximum von Mises equivalent stress, o)., defined in Eq. 5.13, is chosen to
reflect the vulnerability of the plaque. The maximum WSS, 7,,,4,, defined in Eq. 5.13, is
mostly associated with the formation, growth and remodelling of the plaque [108, 56, 57,
55].

Criteria v and eg give an indication about the deformability of the plaque. The larger
7, the more deformable the plaque by shear. This mode of deformation is mostly induced
by the drag force of the flow. The larger eg, the more deformable the plaque in compres-

sion. This mode of deformation is mostly induced by the pressure variations.

5.3.8 Convergence study
The four criteria presented in section 5.3.7 are used for verifying the convergence of

the numerical resolution.

Temporal convergence is obtained using an adaptative time step, with a maximal va-
lue of 0.001s. It was checked that the criteria remain unchanged by decreasing the maxi-

mum value of the time step.
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The spatial convergence is obtained using over 2680 P, P, elements for the fluid do-
main and over 3476 P elements for the solid domain. It has been checked that increasing
the degree of the shape functions to P for the fluid velocity, P for the fluid pressure and
P; for the solid displacement has only a marginal influence on the analysed criteria (Tab.
5.2).

‘ Finite elements types ‘ oV M (kPa) ‘ Timaz(kPa) ‘ €R ‘ 5 ‘
P, for vy, Py for pand P, for us 384.46 43.254 0.141 | 0.119
P; for vy, P> for pand P; for ug 384.46 43.312 0.139 | 0.122

TABLE 5.2 — Spatial convergence : Values of the analysed criteria (see section 5.3.7) with
the degree of shape functions used in the study (2 for vy, P, for p and P, for u,) and
after increasing the degree of the shape functions (P; for , P for p and P; for ug).

5.4 Results

5.4.1 Response of the stenosed artery

An example of results obtained from a FE analysis is shown in Fig. 5.5. Fig. 5.5-A
shows the distribution of the von Mises equivalent stress in the plaque and in the healthy
artery upstream and downstream the plaque, using a colour-coded representation plot-
ted onto the deformed geometry at the systole. For visualizing the deformation between
diastole and systole, the shape of the stenosed artery at diastole is represented in grey

(zoom on the plaque in Fig. 5.5-Al).

The percentage of diameter change between diastole and systole is about 5.25% in the
healthy part of the artery (Fig. 5.5-A2), which corresponds to physiological conditions
measured using MRI [77]. The percentage of diameter change is smaller in the stenosed
region, due to the stiffening effect of the wall thickening.

The longitudinal component of the velocity v, = vg.e, is also represented at sys-
tole in Fig. 5.5-B using a colour-coded representation. Due to Venturi effect, the velocity
increases from about 0.5m/s upstream the stenosis to about 1.7m/s downstream the ste-

nosis. Recirculation occurs downstream the stenosis.

In the next sections, the results of the parametric study are presented. In Fig. 5.6 and

VM

5.7, the influence of parameters e, k¥ and k{**, S, L, onto o}

, Tmaz, €R and ~y is dis-

played.
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FIGURE 5.5 — (A) Distribution of the von Mises equivalent stress in the plaque and in
the healthy artery upstream and downstream the plaque (¢V*), using a colour-coded
representation on the deformed shape at systole. It is super-imposed to the shape at dias-
tole, represented in grey. (A1) Zoom to the top of the stenosis. (A2) Zoom to the healthy
artery upstream stenosis. (B) Distribution of the longitudinal component of velocity v,

represented at systole using a colour-coded representation.

5.4.2 Influence of the fibrous cap thickness

The influence of the fibrous cap thickness e onto the mechanical criteria is studied. Fot
that, parameters (S,L) are set to (45%,10mm) and the value of k"% and k{*” are reported
in Tab. 5.1. The increase of o} with respect to the decrease of the fibrous cap thickness
e, shown in Fig. 5.6-Al, is in agreement with other studies attesting that a thin fibrous cap
is the parameter mostly associated with the plaque vulnerability [53, 97]. The increase of
oV M is more important from e = 0.Imm to e=0.05mm. This result can be associated with

the result of Li et al. [53] who have demonstrated that e <0.1mm could result in plaque

rupture, even for a small stenosis severity.
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FIGURE 5.6 — Influence of the fibrous cap thickness e and of material parameters k* an
(B) the

kcap

1 D onto : (A) the maximum von Mises equivalent stress in the fibrous cap o

VM
max*

d

wall shear stress (WSS) on the plaque 7,4, (C) the average radial strain of the plaque €p.

(D) the average shear strain of the plaque . The stenosis severity and the stenosis length

are respectively set to S=45% and L=10mm.
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The ratio between the volume of the lipid core and the fibrous cap thickness is so-
metimes used to characterise the plaque vulnerability : the greater this ratio, the more
vulnerable the plaque [109] but Gao and Long [62] showed that the stress level in the

fibrous cap is more sensitive to the fibrous cap thickness than to the lipid core volume.

Moreover as shown in Fig. 5.6, when e decreases, the average compression strain ep

decreases, whereas the average shear strain v and the maximal WSS 7,,,,, increase.

The stress criteria o). and 7,,,, and the deformation criteria ¢z and v will be analy-

sed in the discussion considering a thin and homogenous fibrous cap (e=0.1mm).

5.4.3 Influence of the stiffness of the constituents

The influence of the material parameters k% and k{"’ onto the mechanical criteria
are studied considering that the other parameters are set to (e, S, L)=(0.1mm,45%,10mm).
These parameters are increased in the following range of values (in kPa) : 24.53 < k@ <
300 and 27.3 < k" < 300.

The evolution of o), with respect to the evolution of k¥? and k{*” (Fig. 5.6-A2,A3)
shows that the plaque is more stable when each of these parameters increases. This re-
sult is in agreement with other studies reporting that a calcified plaque (stiffer) is more
stable. Moreover Imoto et al [48] showed that a calcified inclusion in the fibrous cap can
stabilize the plaque. However, Vengrenyuk et al. [110] showed that a fibrous cap with
micro-calcification inclusions is related with high stress concentration and plaque frac-
ture. This means that local and small inclusions may have the opposite effect of large

calcifications.

The effects of a compliant plaque, using the material parameters given in Tab. 5.1

[107], onto the stress and deformation criteria will be detailed in the discussion.

5.4.4 Influence of the stenosis severity

The effects of the stenosis severity is investigated through the following range of va-
lues : 25%< S <70% with a constant plaque length L=10mm. The fibrous cap thickness

is set to e=0.lmm and the values of k{* and k{"" are reported in Tab. 5.1.
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FIGURE 5.7 — Influence of the stenosis severity S and the stenosis length L onto : (A) the
maximum von Mises equivalent stress in the fibrous cap 0)/2. (B) the wall shear stress
(WSS) on the plaque 74z (C) the average radial strain of the plaque eg. (D) the average
shear strain of the plaque . On the left hand side, the stenosis length is set to L=10mm

and on the right hand side, the stenosis severity is set to S=45%.
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In current clinical practice, when a vulnerable plaque is subjected to triggering events,
the degree of severity of endoluminal stenosis (Eq. 5.1) is evaluated and the plaque is
diagnosed as vulnerable if this criterion is beyond 70% [6, 7]. With our model, the mecha-
nical response is analyzed within a range of stenosis severities which are below the vulne-
rability threshold. Fig. 5.7-A (left) shows that oYM is around 400kPa for 20% < S < 45%

max

(oyM(20%) = 404.53kPa, oV M (35%) = 413.19kPa and 0,2 (45%) = 384.46kPa) and in-

max max max

creases to around 500kPa for S = 55% (072 (55%) = 540.31kPa) and to around 600kPa

max

for S = 70% (o2 (70%) = 627.80kPa) which confirms that the degree of endoluminal

max

stenosis controls the plaque vulnerability.

5.4.5 Influence of the stenosis length

Moreover, Fig. 5.7-A (right) shows also that the plaque length is also strongly related
to the plaque vulnerability even though this criterion is not taken into account in clini-
cal practice. For instance, with a constant stenosis severity S = 45%, the plaque with
the parameters (S, L)=(45%,10mm) is as vulnerable as the plaque with the parameters
(S, L)=(45%,5mm) : 0¥ M (55%,10mm)=540.31kPa and " M (45%,5mm)=541.21kPa. On the

max max
VM

other hand, for two plaques having the same severity S=45%, the maximum stress o,

is 50% larger in the short plaque (L=5mm) than in a larger plaque (L=10mm), and the

maz s increased of 100%.

maximum WSS,

In Fig. 5.7, it can be remarked that the influence of the stenosis severity and plaque
length on the mechanical criteria is very similar. The influence of both the stenosis seve-
rity and the plaque length on the fluid structure interaction and on the plaque vulnerabi-

lity will be discussed in the next section.

5.5 Discussion

5.5.1 Compression or shear effects

In Fig. 5.7-C and D, the deformability of the plaque is investigated through its average
compression strain e and its average shear strain . Considering that the stenosis length
is set to L=10mm, in Fig. 5.7-C and D (left), it can be noted that the mode of deformation
changes drastically between S=35% and S=45%, inducing a transition. On the one hand,
below the transition, the compression strains overwhelm the shear strains. On the other

hand, beyond the transition severity, the opposite effect occurs.

Increasing the stenosis severity or decreasing the plaque length has similar effects
on the mechanical criteria. Considering that the stenosis severity is set to S=45%, in Fig.

5.7-C and D (right) it appears a transition zone between L=10mm and L=15mm. Beyond
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the transition length, the compression strains overwhelm the shear strains, whereas the

opposite effect occurs for short stenoses.

This transition is illustrated in Fig. 6-A which shows the stress distribution in the
fibrous cap (o) for different severities and different lengths. It is noticeable that for
(S, L)=(35%,10mm) or for (S, L)=(45%,15mm) the stress distribution is controlled by the
blood pressure. In this case, high stresses are localized on the top of the stenosis. On
the other hand, for (S,L)=(45%,10mm) or for (S,L)=(55%,10mm) or for (S,L)=(45%,5mm),
the stress distribution is controlled shear which induces a localization of high stresses

upstream stenosis.

This transition is illustrated in Fig. 5.8-A which shows the stress distribution in the
fibrous cap (o)) for different severities and different lengths. It is noticeable that for
(S, L)=(35%,10mm) or for (S, L)=(45%,15mm) the stress distribution is controlled by the
blood pressure. In this case, high stresses are localized on the top of the stenosis. On the
other hand, for (S, L)=(45%,10mm) or for (S, L)=(55%,10mm) or for (S, L)=(45%,5mm),
the stress distribution is controlled by the shear stresses which induce a localization of

high stresses upstream stenosis.

If shear overwhelms compression, the plaque length has a significant effect onto the

plaque vulnerability. The shorter the plaque, the more vulnerable.

If compression overwhelms shear, the study shows that a solid model without FSI,
just considering pressure loads, is sufficient [97, 98, 99, 100]. However, a FSI is necessary
when the shear effects become significant [62, 101, 102, 44, 63, 64, 61, 10, 45, 46]. This re-

mark is interesting for choosing appropriate patient-specific models.

5.5.2 Plaque pinching

If shear overwhelms compression, results shown in Fig. 5.8-A give an interesting ex-
planation for the deformed shape of the fibrous cap. Indeed, it can be observed that the
plaque is compressed from both sides of the stenosis, upstream and downstream, resul-

ting in a pinching effect of the plaque.
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The pinching effect comes from the coupled action of two phenomena :

— The shear coming from two flows :

— The global flow upstream stenosis

— The flow recirculation downstream stenosis
— The depression coming from :

— The Venturi effect on the top of stenosis

— The recirculation downstream stenosis

Each flow compresses the stenosis on both sides, upstream and downstream. This
phenomenon is schematized in Fig. 5.9-A. Due to the Venturi effect and the recirculation,
the pressure decreases [111], inducing outward tractions onto the plaque. These pheno-

mena may also induce buckling in the fibrous cap.

In Fig. 5.9-B, the response of the plaque has been plotted by considering only the ac-
tion of the blood pressure, without the action of blood flow. The results show that the

mechanical response is completely different, without pinching effect.

The pinching effect appears for moderately thin fibrous cap (e=0.2mm) and increases
when the fibrous cap thickness decreases. It is illustrated by the increase of the shear
strain v and the decrease of the compression strain e with respect to the decrease of the

fibrous cap thickness e, respectively shown in Fig. 5.6-C1 and D1.

As shown in Fig. 5.8-A, the plaque pinching does not present an upstream-downstream
symmetry. For instance, for L=5mm and for S=55% (Fig. 5.8-A), there is no symmetry be-
cause the global flow, the flow recirculation and the Venturi depression do not produce

the same magnitude of force upstream and downstream the stenosis.

This puts in evidence that the action of blood flow is essential because it induces stress
concentrations. Tang et al. evoked already that a local stress concentration is more closely

related to plaque fracture [63] but the pinching effect has never been referenced.

Localization of the WSS (7) is also shown in Fig. 5.8-B, with high concentrations when
the plaque is pinched. As WSS may be related with the plaque ulceration [19-21], the re-
sults show that when the pinching effect is strong, this may also induce plaque ulceration

in real cases.
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FIGURE 5.8 — Mode of deformation and vulnerability of the plaque with respect to steno-

sis severities S and lengths L : (A) Distribution of the von Mises equivalent stress in the

fibrous cap (cVM

), using a colour-coded representation. The shape at diastole is represen-

ted in grey and the stress distribution is represented on the deformed shape at systole.

(B) WSS distribution in the fibrous cap (7) using a colour-coded representation on the

deformed shape at systole with velocity vectors.
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FIGURE 5.9 — Interactions between the blood and the plaque with flow (A) and without
flow (B) for parameters (S, L)=(45%,10mm) : Schematic representation of the plaque de-
formed by the pinching effect (A1) and of the plaque deformed by compression without
pinching effect (B1). Pressure distribution around the stenosis using a colour-coded re-
presentation (A2) and (B2). Von Mises equivalent stress distribution in the fibrous cap

(cV'M), using a colour-coded representation (A3) and (B3).

5.5.3 Remarks on the model
The mechanical properties of the artery

The Holzapfel material model was chosen because it is an appropriate model taking
into account the nonlinear and anisotropic behaviour of arteries. Other material models
could be used as Mooney-Rivlin models [44, 41] and Ogden hyper-elastic models [49, 53].
It has been verified that the pinching effect and the importance of plaque length are pre-
served even if these other material models are used. They are also preserved if different
properties are considered for both layers of the healthy artery (media and adventitia, see
section 5.3.4). Actually, as shown in Fig. 5.6-A2, B2, C2 and D2, the material properties of
the healthy artery wall have a marginal influence on the pinching effect.
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The perivascular tissues

The vessel receives perivascular constraint from the surrounding tissues [112]. Consi-
dering the stiffness of the surrounding tissue may increase the rigidity of the structure,
similarly as playing with the stiffness of the artery wall itself. It has been observed that
the material properties of the healthy artery wall have a marginal influence on the ana-
lysed mechanical criteria (Fig. 5.6-A2, B2, C2 and D2). Then the effect of the surrounding

tissue may not be considered as prominent.

The blood viscosity

Stenoses have an influence on the blood flow but can also have an impact on its vis-
cosity. The blood is not a Newtonian fluid. The blood, composed of 80% plasma, may be
assumed as a Newtonian fluid in healthy arteries with diameter larger than 5mm. But the
presence of red cells influences the blood viscosity when the hematocrite (ratio between
the volume of red cells and the volume of plasma) increases. It is the case when the arte-
rial lumen decreases or when the red cells aggregates [76, 113]. This aggregation occurs
in an area with many red cells and where the shear stress is less than 1 Pa [114]. Such
a zone can be localized in a recirculation like downstream the stenosis. The red cells are
trapped in a zone where they can aggregate. This case should be taken into account if one

would like to refine the local shear stress just downstream the stenosis.

The boundary conditions

The effect of pressure and flow variability is not analysed. Such analysis may be inter-
esting with regard to the pinching effect and it will be achieved in the future. Moreover,
the existence of an axial pretension in the artery (tethering effect) is also an aspect that
may be important, especially concerning the zero-stress state in real geometries [102, 115].

Given that our geometries were ideal, this aspect was not considered.

The geometry

This study offers an analysis of the influence of plaque shape on fluid structure inter-
actions especially concerning the plaque length. Nevertheless there is no axisymmetric
plaque in real case. Other models are under development : asymmetric plaques, axisym-
metric plaques with shape irregularities. However this discussion is beyond the scope of
this paper as the objective here is first to investigate in a generic way the blood action on

plaques of different lengths.

5.6 Conclusion

This study shows that geometric and mechanical properties of atheromatous plaques

affect significantly its mechanical response to the action of pulsatile blood flow. Notably

119



Influence des propriétés de la plaque

for a short, severe and compliant stenosis, the blood pinches the plaque. In this case the

stress localization and plaque vulnerability is emphasized.

The findings exposed in this article are entirely numerical. Provided that they are
confirmed by experimental investigations, these results may offer some new hypotheses
for understanding the vulnerability of short plaques. Moreover, more sophisticated mo-
dels are under development in order to evaluate the effects of shape irregularities and

asymmetry.
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5.7 Synthése

L'objectif de cette étude est de mieux comprendre les interactions entre le sang et la
plaque ainsi que de caractériser la vulnérabilité de la plaque par des critéres qualitatifs. A
partir de modeles idéalisés, l'influence des propriétés de la plaque sur les déformations
ainsi que sur la vulnérabilité de la plaque est analysée. Plusieurs études paramétriques
sont menées portant sur les propriétés géométriques et mécaniques de la plaques. Plu-
sieurs résultats sont en concordance avec la littérature, comme :

— la sévérité de sténose est un parametre important contrélant la vulnérabilité de la

plaque. Plus la plaque est sévere, plus la plaque est vulnérable;

— il en est de méme pour 1'épaisseur de la chape fibreuse. Plus la chape fibreuse est

fine, plus la plaque est vulnérable;

— plus la plaque est rigide, plus elle est stable.

Dans la littérature, les effets de la sévérité de sténose sur le comportement mécanique
de la plaque et sur sa vulnérabilité sont considérablement étudiés, voir par exemple [66].

Par contre, les effets de la longueur de la plaque le sont trés peu, voir par exemple [9].

Les résultats présentés dans l'article révelent différents types de comportement
mécanique en fonction de la longueur et de la sévérité de la sténose. Alors que les
plaques longues sont plus déformées sous l’action de la pression du sang, il apparait
que les plaques courtes sont affectées de fagon significative par les contraintes de
cisaillement qu’applique 1’écoulement sur la plaque, ces derniéres ayant pour effet de
pincer la plaque. Ce phénomene, révélé pour la premiere fois dans cet article, est appelé
le “Pinching Effect”.

Les résultats montrent aussi que la vulnérabilité de la plaque est considérablement
affectée par la longueur de la plaque alors que ce parametre n’est pas pris en compte
lors d’un diagnostic clinique. Ceci présente un intérét clinique important car les plaques
carotidiennes ont des longueurs trés variées, notamment les plaques présentes dans les
premiers centimetres de la carotide interne qui sont parfois courtes (entre 5mm et 10mm
[10, 9, 8]. Ces plaques peuvent aussi présenter des morphologies tres irrégulieres. Ce cas

est traité dans le chapitre suivant.
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Chapitre 6
Influence de la forme de la sténose

Ce chapitre présente un article en anglais soumis dans le Computer Methods in Bio-
mechanics and Biomedical Engineering Journal. Larticle est précédé d"une introduction

en frangais. Le chapitre se termine par une synthese en francais.

6.1 Introduction

L'objectif de1’étude est d’identifier des critéres qualitatifs caractérisant la vulnérabilité
de la plaque a la rupture. Des simulations numériques sont réalisées en IFS et en dyna-
mique sur des modeles de plaques carotidiennes idéalisées. La modélisation et les simula-

tions sont réalisées avec le logiciel commercial de calcul par éléments finis COMSOL [71].

Tout comme dans l'article du chapitre 5, les plaques modélisées sont constituées de
la paroi artérielle saine, du corps lipidique et de la chape fibreuse entourant le corps li-
pidique (voir figure 1.7). Il est assigné un comportement hyper-élastique a chacun de
ces matériaux suivant le modele d’"Holzapfel [39]. Les plaques sont axisymétriques. Ceci
permet de modéliser le systeme mécanique en 2D ce qui simplifie la modélisation. Pour
se placer dans le cas ou1 la plaque soit susceptible de se rompre, I’épaisseur de la chape

fibreuse est considérée fine, d’épaisseur 0,1mm [53].

Les plaques de la carotide interne sont parfois courtes ou ont une morphologie
irréguliere [10, 9, 8]. Dans le chapitre 5, I'influence de la longueur de sténose sur la
réponse mécanique de la plaque est révélée. L'influence de la morphologie de la sténose

sur la réponse mécanique de la plaque est étudiée dans le présent chapitre.

La sévérité de sténose et la longueur de sténose sont respectivement fixées a 45% et
a 15mm. Ainsi, elles ne rentrent pas dans le cadre des plaques vulnérables défini par les

études cliniques NASCET et ECST, [6, 7]. Une plaque de 15mm est une plaque dite longue
[91.
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A sévérité et a longueur de sténose fixées, 1’objectif de 1’étude est d’évaluer I'influence
de la forme de la sténose sur la réponse mécanique de la plaque et sur sa vulnérabilité.
Une étude paramétrique est réalisée sur des parametres décrivant la forme de la sténose.
Des criteres qualitatifs pouvant renseigner sur la vulnérabilité de la plaque sont acces-
sibles a partir de I’étude paramétrique, a l'instar de la sévérité de sténose [6, 7] ou la

longueur de la plaque (chapitre 5).
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6.2 Introduction

Mechanical action of the blood onto atheromatous plaques : in-

fluence of the stenosis shape and morphology

6.2 Introduction

Fracture of carotid atherosclerotic plaques is the major cause of cerebrovascular throm-
boembolic events such as strokes and ischemic attacks (Rosamond et al., 2007). When a
vulnerable plaque is detected, the degree of severity of endoluminal stenosis is evalua-
ted. If the degree of severity is above 70% [7, 6], carotid endarterectomy is performed.

At present the decision leading to surgery is only based on the degree of severity of
endoluminal stenosis [7, 6]. But the degree of severity alone is insufficient to predict the
plaque fracture [4]. The mechanical action of the blood onto the plaques, which is consi-

dered as the main cause of plaque fracture, can be influenced by many other factors.

Medicine is still waiting for quantitative criteria based on mechanical analyses for
characterizing precisely the plaque vulnerability. Approaches based on patient-specific
models are currently flourishing [116, 10, 46, 62, 45, 102]. Patient-specific finite element
models of diseased vessels are set up in order to establish quantitative vulnerability crite-
ria based on the mechanical stresses in specific carotid plaques. Nevertheless the sparsity

of plaque fracture data reveals the limitations of these predictive patient-specific models.

Therefore, the limitations of determining quantitative vulnerability criteria based on
patient-specific mechanical models must be balanced by theoretical studies based on
more generic models. In these generic approaches, different criteria that may affect the
plaque rupture can be compared, such as for instance the plaque morphology or the
plaque constitution. Indeed the question of how these factors affect the plaque rupture is
not closely elucidated. Accordingly, the present paper is aimed at addressing the geome-
trical and mechanical factors affecting the plaque vulnerability through generic models

of carotid plaques instead of patient-specific models.

Qualitative analysis of plaque vulnerability has received important attention in the
literature. Histological studies have related plaque vulnerability with thin fibrous cap,
large necrotic core [37]. Some authors have used computational models to perform me-
chanical analyses on idealized models of atherosclerotic plaques and have investigated
how geometrical and mechanical parameters influence the plaque vulnerability. For ins-
tance, [47, 48, 49, 116, 50] have modelled the plaque response to the blood pressure.
[58, 59] have analysed the effects of the stenosis morphology on the fluid dynamics using
fluid-only models. [66, 69, 51, 53, 52] have analysed the interactions between the plaque

and the blood flow using fluid-structure interaction (FSI) models.
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The main conclusions of these studies are in agreement with histological studies in-
dicating that the critical strain/stress conditions are affected by the stenosis severity, the
lipid pool size, the fibrous cap thickness. [69] have also revealed that the plaque vulnera-
bility is affected by the stenosis eccentricity.

The effect of the plaque length has been poorly investigated. It has simply been shown
that short plaques with thin and compliant fibrous caps tend to be deformed in a pinching
mode (chapter 5). Occurring only for short plaques, this pinching mode has an essential
influence on the stress concentration in the fibrous cap, hence on the plaque vulnerabi-
lity. Plaques in the internal carotid artery may be of lengths ranging from 5mm to 10mm

[10, 9]. This is typically the range of lengths for which the pinching mode occurs.

However, in their study on the effect of the plaque length, the variations of the plaque
morphology and the shape irregularities that may exist independently of the plaque
length is not considered. These aspects are developed in the present paper. A strain and
stress analysis is presented for different shapes of stenosis, taking into account local ir-
regularities [58]. The objective is to investigate the geometrical parameters affecting the
mechanical action of the blood onto the plaque and its relationship with the plaque me-

chanical vulnerability.

6.3 Methods

6.3.1 Geometrical model

A schematic of the geometry in the reference configuration, i.e. in unloaded pressure-
free conditions [102, 103], is provided in Fig. 6.1. The model of the plaque is axisymmetric
(Fig. 6.1-D). It is composed of the healthy arterial wall outside and of a fibrous cap contai-
ning the lipid core inside (Fig. 6.1-B).

The healthy arterial lumen has an inner radius of mm and a wall thickness of mm

(Fig. 6.1-B), which corresponds to average values for the internal carotid artery [95].

Most of vulnerable carotid plaques present a positive remodelling [104] which is mo-

delled as an external remodelling radius of the vessel. It is set to R,,,=0.5mm [104].
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FIGURE 6.1 — Schematics of the plaque geometric model : (A) Domains, boundaries and
vector orientation definition, (B) Geometric parameters and schematic of the plaque com-
ponents, (C) geometric parameters of a plaque with shapes irregularities, (D) 3-D repre-

sentation.

The length of the plaque is set to L=15mm. This value corresponds to a relatively large
plaque [9]. The stenosis height Hj is related to the stenosis severity, denoted S. Eq. 6.1
gives the expression of the stenosis severity as the ratio between the stenosis height and
the healthy radius [7, 6]. In this study as in [7, 6], the radius severity is considered. Clini-
cians sometimes consider the stenosis severity in terms of cross-sectional area reduction
(denoted Sgreq). Eq. 6.2 gives the conversion formula between the radius severity and the

area severity.

RO*HQ*G

§=1-
Ry

Sarea =1 — (1 —5)? (6.2)
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According to NASCET or ECST studies (ECST, 1991 ; NASCET, 1991), a plaque is vul-
nerable if the stenosis radius severity is above 70%. However it is widely believed that
this criterion alone is not sufficient to characterize the vulnerability of plaques [4]. The
stenosis severity is set to S=45% which corresponds to a moderately severe plaque. The
objective of the current study is to investigate the effect of other geometrical parameters

on the plaque vulnerability.

The fibrous cap thickness is a critical geometrical characteristic for the plaque vulne-
rability because thrombo-embolic events result from the fibrous cap rupture. To sit the
study in a case of vulnerable plaque, a thin fibrous cap is considered (e=0.1mm) [53]. For

the sake of simplicity, the fibrous cap thickness is uniform along the stenosis.
The plaque is first modeled as a simple stenosis with different shapes. The shape of
the stenosis is described by function f :

f(e) = H(L - (3)

where z represents the longitudinal coordinate centred at the top of the stenosis, m

and n are integers. H = Hy + e=1.35mm is the stenosis height. The shape is symmetric
upstream and downstream stenosis. Different shapes are considered defined by different
values of m and n (Fig. 6.2).

Profil of stenosis Profil of stenosis Profil of stenosis

¢ m
n

1
1

profil(mm)
profil(mm)

2 0 2
length(mm)

2 0 2 2 0 2
length(mm) length(mm)

FIGURE 6.2 — Models of plaques with a single stenosis ((S,L)=(45%,15mm)) and with dif-
ferent curvatures described by the function given in Eq. 6.3. Three models are considered
defined by different values of m and n : (A), (B) and (C). For each case the slope at mid-

height upstream stenosis is denoted 4.

Moreover, in real cases, plaques in the internal carotid artery may present bumps
[58, 9]. Therefore, these irregularities are also modelled here. Wave-shaped stenoses are

considered, with a given number of bumps (e.g. Fig. 6.1-C with three bumps). Each bump
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is referenced by an index ¢, counted from upstream to downstream the plaque. The cavity

between bumps i and i+1 is indexed 4,i+1.

The arterial length upstream stenosis is set to 20mm. This is necessary for establishing
the flow without having the influence of the boundary conditions prescribed at the inlet.
For the same reason, the arterial length downstream the stenosis is set to 50mm ensuring

the establishment of the flow recirculation.

6.3.2 Fluid and structural equations

A pulsatile flow of a viscous Newtonian and incompressible fluid is considered in an
axisymmetric pipe (Fig. 6.1-A), with a pulsation w = 27 [76]. The fluid velocity field v
and pressure field p are governed by the unsteady incompressible Navier-Stokes equa-

tions written in the Arbitrary Lagrangian-Eulerian (ALE) formulation [74] :

8 .
pf% +pr(vp —w) v vy —2upAvy = 0in Qy
Vvr=0

(6.4)

where w is the mesh velocity related to the ALE formulation. € is the fluid domain
depicted in Fig.6.1-A. 1y is the dynamic viscosity of the fluid and p; is the density of the
fluid.

The displacement vector, denoted u,, and the Cauchy stress tensor, denoted o, of
the solid part, with respect to the reference configuration, satisfy the following equation
[54] :

ug

where (, is depicted in Fig. 6.1-A and p; is the density of the constituents in the solid

domain, which is assumed homogeneous.

6.3.3 Fluid and structural boundary conditions

At the inlet of the fluid domain (9™ 7 in Fig. 6.1-A), a Womersley velocity profile [75]
is applied which is deduced from the axial velocity data measured non-invasively using
PC-MRI in the internal carotid artery of a volunteer [77]. At the outlet of the fluid domain
(0°*€1s in Fig. 6.1-A), a pressure is prescribed implying no viscous stress. The pressure is
deduced from the variations over cardiac cycles of the pressure measured non-invasively
using the applanation tonometry technique on the same volunteer [78]. The axial velocity
at the inlet is represented in Fig. 6.3-A and the pressure at the outlet is represented in Fig.
6.3-B.
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FIGURE 6.3 — Curve of the axial velocity at the inlet (A) and of the pressure at the outlet
(B) during a cardiac cycle.

At the boundaries of the solid, the displacement vector u, and the Cauchy stress

tensor o, with respect to the reference configuration, satisfy the following equations
[54] :

Os.Ngext = 00N 0%t

, (6.6)
ug.e, = 0 on 0O, and O°“)
where 0°%1(), 9™();, °“'Q5 and the normal vector ns ¢4+ are depicted in Fig. 6.1-A.

At the fluid-structure interface 0€ s, (Fig. 6.1-A), the whole velocity field and the nor-

mal stresses are continuous.

6.3.4 Fluid and structural properties

The density of the fluid is set to py=1050kg/m3 [74] and its dynamic viscosity is set
to p1y=0.005Pa.s.

The density of the components in the solid domain is set to p,=900 kg/m3 (Fung
1996). Holzapfel et al. established hyperelastic anisotropic constitutive equations for ar-

tery components [39]. The strain energy density ¢ is written such as :

(1, 14,16, J) = g(Il =3+ Y (eh2(h=D" 1) 4 g(J - 1) (6.7)
k=16

where Iy, 14, Is and J are mechanical invariants and, ¢, «, k1 and k» are material para-
meters.

This model is used here for each component of the plaque (Fig. 6.1-B), with the para-

meter values reported in Tab. 6.1. To simplify the model, average properties of the media
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and of the adventitia reported in [107] are taken. For deducing the properties of the heal-
thy artery reported in Tab. 6.1, a weighted average is derived, with a weight of 2 for the
media and a weight of  for the adventitia [95]. The modulus of compressibility « is set
to 500 MPa here in order to ensure quasi incompressibility [106].

Components | ¢ | ki(kPa) | ka() | 5() |
Fibrous cap 78.9 23.7 263 | 0O
Healthy artery wall | 10.58 | 24.53 | 23.13 | 21
Lipid pool 0.1 0.0 - -

TABLE 6.1 — Material and structural parameters of the Holzapfel model describing the

components of the atheromatous plaque.

6.3.5 Numerical computation

FSI simulations are performed using commercial finite element solver COMSOL Mul-
tiphysics TM [71]. The compatible finite element types are P for the fluid velocity v, P;
for the fluid pressure p and P> for the solid displacement us [73]. The model geome-
try is meshed using triangular mesh generation in COMSOL Multiphysics TM, consis-
ting in Ny elements for the fluid domain (3225 < Ny < 3452) and N, for the solid
domain (3853 < N, < 4512), with Nyprous cap €lements in the thickness of the fibrous
cap (1421 < Nyiprous cap < 1954), according to the model geometry. The coupled fluid-
structure problem is discretized using a Galerkin-Least-Square method (GLS) and an im-
plicit temporal discretization of order 5 using a Backward Differentiation Formula (BDF).
An adaptative time step is used with a maximal value of 0.001s. The non-linear pro-
blems are solved using a Newton-Raphson algorithm. Convergence analysis is achieved

by mesh refinement until no noticeable variation in all solution fields is observed.

The mesh is refined close to the wall in order to take into account the boundary layer :

the mesh size is prescribed 3 times finer near the wall than at the centre.
The minimum and the maximum Reynolds number are respectively Re,,;,=300 and
Remaqz=2000. The value of Re,,, justifies the use of a turbulence model [76]. The flow is

modelled as being turbulent with the k-w model [71].

The geometry described in section 6.3.1 is the unloaded pressure-free geometry cor-

responding to the initial condition of the numerical computation.
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The simulation is performed over four cardiac cycles. During the first cardiac cycle,
the pressurization and the average blood flow are applied before considering pulsatile
effects. During this stage, the fluid viscosity, the pressure at the outlet and the velocity at
the inlet are tuned gradually in order to ensure numerical convergence :
— the axial velocity at the inlet is increased linearly from Om/s to 0.3m/s (see v (t=0)
Fig. 6.3-A)

— the pressure at the outlet is increased linearly from OmmHg to 91mmHg (see p(t=0)
Fig. 6.3-B)

— the fluid viscosity is decreased linearly from 0.05Pa.s to 0.005Pa.s

Afterwards, three cycles of the actual pulsatile flow (see Fig. 6.3) are computed. The
flow is fully established and periodic over the last cycle. Hence, the last cycle is used for

the analysis.

6.3.6 Analysed criteria

The analysis is focused on the cyclic strains and stresses over a cardiac cycle. The
response at the systole is analysed. A special attention is paid to the four following criteria
at the systole :

— the maximum von Mises equivalent stress in the fibrous cap defined as,

ovM — Max(cVM) = Max(y/o} + 03 + 0109), (6.8)

where o1 and o9 are the principal stresses in the radial and longitudinal directions,

— the maximum wall shear stress (WSS),

viscous

Tinaz = Maz([|og" > nl]), (6.9)

where a;iscous = pus(Voyg +' Vuy) is the viscous stress in the fluid,

— the average radial strain of the plaque,

- Ho+ho+e+ Ry’
where Uy, is the radial displacement of the fibrous cap at the middle of the stenosis,

€R (6.10)

— the global shear strain of the plaque,

 Ho+hy+e+R,’
where U, is the longitudinal displacement of the fibrous cap at the middle of the

~y (6.11)

stenosis.
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VM

The maximum von Mises equivalent stress, o,,.,

defined in Eq. 6.9, is chosen to
reflect the vulnerability of the plaque. The maximum WSS, 7,,,,, defined in Eq. 6.9, is
mostly associated with the formation, growth and remodelling of the plaque [108, 56, 57,

55].

Criteria v and eg give an indication about the deformability of the plaque. The larger
7, the more deformable the plaque by shear. This mode of deformation is mostly induced
by the drag force of the flow. The larger eg, the more deformable the plaque in compres-

sion. This mode of deformation is mostly induced by the pressure variations.

6.3.7 Convergence study

The four criteria presented in section 6.3.6 are used for verifying the convergence of
the numerical resolution. The convergence is verified on a model of plaque with one

bump.

Temporal convergence is obtained using an adaptative time step, with a maximal va-
lue of 0.001s. It was checked that the criteria remain unchanged by decreasing the maxi-

mum value of the time step.

The spatial convergence is obtained using over 2680 P; P, elements for the fluid do-
main and over 3476 P elements for the solid domain. It has been checked that increasing
the degree of the shape functions to Ps for the fluid velocity, P for the fluid pressure and

P; for the solid displacement has only a marginal influence on the analysed criteria.

6.4 Results

6.4.1 Response of the stenotic artery

Fig. 6.4 shows the results obtained from a FE analysis with the geometry plotted in
Fig. 6.2-A. Fig. 6.4-A shows the distribution of the von Mises equivalent stress in the
plaque and in the healthy artery upstream and downstream the plaque ("), using a
colour-coded representation plotted onto the deformed geometry at the systole. For vi-
sualizing the deformation between diastole and systole, the shape of the stenosed artery

at diastole is represented in grey. The stress concentration is localized in the fibrous cap.

The longitudinal component of the velocity v, = wvy.e. is also represented at the
systole in Fig. 4-B using a colour-coded representation. Due to the Venturi effect, the
velocity increases from about 0.5m/s upstream the stenosis to about 1.6m/s downstream

the stenosis. Recirculation occurs downstream the stenosis.
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FIGURE 6.4 — (A) Distribution of the von Mises equivalent stress in the plaque and in the
healthy artery upstream and downstream the plaque ("), using a colour-coded repre-
sentation on the deformed shape at systole. It is super-imposed to the shape at diastole,
represented in grey. (A1) Zoom on the plaque. (A2) Zoom on the plaque ; WSS distribu-
tion in the fibrous cap (7). (B) Distribution of the longitudinal component of velocity v,

represented at systole using a colour-coded representation.

6.4.2 Effect of the slope upstream stenosis

Three types of stenosis shape are revealed, depending on the slope upstream stenosis.
Each shape type is represented in Fig. 6.2 with the slope upstream stenosis, defined such

as :

5=1977(5)) 612

where s is the arc length of the stenosis profile.

In Fig. 6.5, the influence of the slope at the stenosis extremities § onto JK%, Tmazrs €R
and v is displayed. For each value J, Fig. 6.6 shows the distribution of the von Mises

equivalent stress in the fibrous cap (¢V'*) on the deformed shape at systole.
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In Fig. 6.5-C and D, according to the slope upstream stenosis (§), the deformability is

investigated through its average compression strain e¢r and its average shear strain .

(&) O s (B) T
800 - : : 40
600 30
O 400 Fas 90
(kPa) (Pa)
200 10
% 0.25 0. 4 6 % 0.8
(©) £ (D)
0.4 0.2
03 - 0.15
Y o2 £, 0.1
0.1 0.05
% o2 o 0 % =

I Compression mode
I Pinching mode
[] Upstream flow compression

FIGURE 6.5 — Strain and stress analysis for three models of plaque with different curva-
tures referenced in Fig. 6.2. For each case, four criteria are given : (A) the maximum von

Mises equivalent stress in the fibrous cap o)} (B) the maximum wall shear stress (WSS)

maa:l (

on the plaque 7y,4,, (C) the average radial strain of the plaque €g, (D) the global shear
strain of the plaque 7.
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FIGURE 6.6 — The resulting von Mises equivalent stress distribution in the fibrous cap
(cVM) at systole, using a colour-coded representation, is given for the three models of
plaque referenced in Fig. 6.2. The shape at diastole is represented in grey and the stress

distribution is represented on the deformed shape at the systole.

The results show that :

— for a gentle slope upstream stenosis (0=0.25), the mode of deformation corresponds
to a compression mode controlled by the blood pressure with high ez and low
(Fig. 6.5-C,D). Fig. 6.6-D shows that the largest stress concentration in the fibrous
cap is localised on the top of the stenosis.

— for a steep slope (6=0.6), the mode of deformation is a compression mode (Fig.6.5-C
and 6.5-D) but the maximum stress in the fibrous cap, o)/} (Fig. 6.5-A), is much
larger than for a gentle slope and it is localised in the upstream part of the stenosis
(Fig. 6.6-A). Indeed, in this case, the plaque represents an obstacle for the blood flow
and the compression upstream stenosis is amplified. This mode is named “Ups-

tream flow compression mode”, see Fig. 6.5 and 6.6. The compression applied by

VM ;

the blood affects significantly the stress concentration in the fibrous cap : o,,;; is

50% larger than for a gentle slope.
— for medium slopes (§=0.4), the mode of deformation corresponds to a pinching
mode controlled by the blood flow with low er and high ~ (Fig. 6.5-C,D). This
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mode of deformation is characteristic of short plaques (chapter 5). It comes from
the compression of the plaque on both sides, upstream and downstream, respec-
tively applied by the global inflow and the flow recirculation. In this case, stress
concentrations are localized on both sides of the stenosis (Fig. 6.6-B).

6.4.3 Effect of shape irregularities

Plaque models with bumps are also analysed, with one, two and three bumps. Fig.
6.1-C shows a schematic of the model with three bumps. Each bump has the same seve-

rity, S;=45% (i € [1;n]). Between each bump, the severity of the cavity is set to .S; ;1-1=25%.

In Fig. 6.7, mechanical criteria 07‘2%, Tmaz, €r and « are displayed in the bumps (in-
dexed 7) and in the cavities (indexed i,i + 1). For two and three bumps, Fig. 6.8 shows the

distribution of the von Mises equivalent stress in the fibrous cap at systole.

With a single bump, Fig. 6.7-C and 6.7-D show that the mode of deformation corres-
ponds to a compression mode controlled by the blood pressure with high ez and low v

(compression mode defined in section 6.4.2).

On the other hand, with two or three bumps, Fig. 6.7-C and 6.7-D show that the shear
strains overwhelm the compression strains at each bump. This mode of deformation cor-
responds to a pinching mode as observed with a single bump and a medium slope (see
the section 6.4.2 and Fig. 6.6-B). Fig. 6.8-A and 6.8-B show that each bump is actually
pinched because high stress concentrations in the fibrous cap are localized on the slopes
upstream and downstream each bump : ¢/ is around 400kPa (Fig. 6.7-A). The pinching

of each bump occurs because the bumps are short and because there is a recirculation

zone in the cavities and downstream the stenosis.

For the model with two bumps, Fig. 6.7-C and 6.7-D show that the compression strain
overwhelms the shear strain in the cavity indexed 1,2. This mode of deformation is in-
duced by the pressure load and occurs because the cavity severity is low (5=25%) and
because, contrarily to a bump, it is protected against a direct drag force of the blood flow.
The consequence is that stress concentration is also localized in the cavity (Fig. 6.7-A) :

VM is around 400kPa.
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FIGURE 6.7 — Strain and stress analysis for three models of plaque with one, two and three
bumps. Four criteria are given for local features of the plaque curvature (bumps indexed
i and cavities indexed ¢,i+1) : (A) the maximum von Mises equivalent stress in the fibrous
cap oy M (B) the maximum wall shear stress (WSS) over the plaque 7,,4.- (C) the average

radial strain of the plaque eg. (D) the global shear strain over the plaque 7.

The compression effect in the cavities disappears for the model with three bumps (Fig.
6.7-C). It may be explained because the cavity length is smaller : L; ;;1=4.5mm, whereas
L; j+1=6mm for the model with two bumps. Consequence is that the stress distribution

in the cavity is low : Fig. 6.7-A shows that o)/} is around 200kPa (with three bumps)

VM
mazx

whereas o, is around 400kPa with a larger cavity (with two bumps).

A large number of simulations have been performed with different depths of each
cavity defined by S; — S; ;1. They show that pinching of the bumps depend on the pre-
sence of a recirculation in the cavities. The presence of this recirculation depends on the
number of bumps and on the cavity area defined by the parameters L; ;11 and S; — S j+1.
For instance, with severity S; set to 45% :

— if S; ;+1=40% instead of S; ;1 1=25% (two bumps), the recirculation between the two

bumps disappears : the bumps are less pinched : the shear strain v of each bump
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is 100% larger. The stress concentration due to the compression decreases from
around 470kPa (see Fig. 6.8-A) to 430kPa.

— if S;;41=33% instead of S;;1=25% (three bumps), there is no recirculation at the
cavity indexed 2,3. The consequence is that the bump in the middle of the plaque,

indexed 2, is less pinched.

(A) s
.GM
e — — ee— 5
2.5 3 35 4 45 x10 (Pa)
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(B) -

[ R T 5
2 25 3 35 4 45x10 (Pa)
Min: 1.67e5 Max: 4.586e5

FIGURE 6.8 — The resulting von Mises equivalent stress distribution in the fibrous cap
(cVM) at systole, using a colour-coded representation, is given for models of plaques
with shape irregularities presenting two (A) and three bumps (B). The shape at diastole
is represented in grey and the stress distribution is represented on the deformed shape at

systole.

Other simulations have been achieved with different heights of each bump : one set to
a 45% endoluminal degree of severity and the other set under 45%. The cavity severity is
set to S; ;+1=25%. For the models with two bumps or three bumps, results show that the
most severe bump is also the one with the most pronounced pinching and with the lar-
gest VonMises equivalent stress, which confirms that the degree of endoluminal stenosis

affects the plaque vulnerability [7, 6].

6.5 Discussion

6.5.1 Main trends

Earlier studies showed that the stenosis morphology may have substantial effects on
hemodynamics [58]. Among other things it was observed that the length of the recircula-

tion zone is related to the stenosis length. A cratered plaque (stenosis with two bumps)
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was also considered. It was observed that the crater can actually accommodate a recircu-
lation zone. The consequence is a strong heterogeneity of the stress across the cratered
plaque. The stress distribution is very different from a simple and smooth stenosis. These

results are in agreement with the results reported in the present paper.

The interaction between hemodynamics and the plaque motion is undoubtedly im-
portant. Regarding this interaction, it has been shown recently that short plaques (L <10mm)
with thin and compliant fibrous caps tend to be deformed by the blood flow in a pinching
mode. Occurring only for short plaques, this pinching mode has an essential influence on
the stress concentration in the fibrous cap, hence on the plaque vulnerability. Plaques in
the internal carotid artery may be of lengths ranging from 5mm to 10mm [10, 9]. This is

typically the range of lengths for which the pinching mode occurs.

However, in their study on the effect of the plaque length, did not consider the varia-
tions of the plaque morphology and the shape irregularities that may exist independently
of the plaque length. These aspects have been investigated in the present paper. The sa-
lient results may be summarized like this :

— The compression mode is strongly associated to large smooth plaques with gentle

upstream slopes.

— The pinching mode is strongly associated to short plaques and to large plaques
with intermediary upstream slopes. It is also associated to plaques presenting shape
irregularities, with short and severe bumps.

— A specific mode, named the “upstream flow compression mode”, is associated to a

steep slope upstream stenosis whatever the length of a smooth plaque.

Eventually, it appears very important to quantify the length, the upstream slope and
the presence of bumps in a plaque as these factors may have a similar influence on the

plaque vulnerability as other factors such as the severity or the fibrous cap thickness [53].

6.5.2 Possible improvements of the model
The mechanical models

The Holzapfel material model is chosen because it is an appropriate model for arte-
rial walls taking into account the nonlinear and anisotropic behaviour of arteries. Other
material models could be used. However, it is observed that the main results reported
in this paper, such as the importance of plaque morphology, are preserved when simula-
tions are achieved with other material models. The blood viscosity may be refined taking
into account possible red cells aggregation in the zones of low shear stress as in the recir-
culation downstream stenosis. Such refinement was considered by [61] who showed that
the blood viscosity has an influence on the flow patterns but no significant influence on

the strain/stress distribution in the plaque.
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The plaque geometry

The geometry considered in this study is axisymmetric and the stenosis is symme-
tric upstream-downstream, which corresponds also to idealized cases. The purpose of
the current study was to investigate generic geometrical and morphological factors that
may affect the mechanical vulnerability of plaques, and to draw simple conclusions about
these factors. This justifies the use of generic idealized geometries. Asymmetry and ec-
centricity of the plaque are other morphological factors that may be important [69] and
which could not be studied with our 2D model. The evaluation of their effects is under

progress with a 3D FSI model.

6.6 Conclusion

Atheromatous plaques of various shapes, morphologies and lengths may have a dif-
ferent degree of vulnerability. Using a FSI numerical model, it has been shown in this
paper that the mechanical stresses in a plaque with a given length and a given degree of
severity can be increased of more than 50% if the stenosis is steep or if it contains bumps.
This confirms the inadequacy of the degree of severity as the only criterion in evaluating
the mechanical vulnerability of a plaque. Experimental analyses should now be achieved
in order to determine how some other features provided by medical imaging (length of a
plaque, number of bumps) may be taken into account by clinicians for diagnosing plaque

vulnerability.
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6.7 Syntheése

L’analyse en termes de déformation et de contrainte présentée dans cet article est la
méme que celle présentée dans 'article précédent (chapitre 5). Les résultats peuvent étre
résumés ainsi :

— la compression de la plaque est caractéristique des plaques longues (chapitre 5)

avec une pente douce en amont de sténose.

— le "Pinching Effect” est caractéristique des plaques courtes (chapitre 5) et des plaques
plus longues avec une pente intermédiaire en amont de sténose. Il est aussi associé
aux plaques présentant des irrégularités de forme, dans le cas ol ces irrégularités
forment un ensemble de bosses courtes et séveres.

— la compression qu’applique 'écoulement du sang en amont de la plaque est am-
plifiée si la pente en amont de sténose est raide.

Suivant chaque cas pris en particulier, I’analyse en termes de contraintes montre que
la vulnérabilité de la plaque est considérablement affectée par la longueur de la plaque,
la pente en amont de sténose et les irrégularités de forme. S’appuyant sur les études
réalisées et représentées dans cet article et dans 'article du chapitre 5, il serait intéressant
de prendre en compte pour un diagnostic :

- lalongueur de la plaque;

— la pente en amont de la plaque;

— les irrégularités de forme : le nombre de bosses, la hauteur de chaque bosse et la

profondeur de chaque cavité entre deux bosses.

Les résultats présentés a travers cet article et par celui du chapitre 5 sont des résultats
issus de la simulation numérique. Une persepective serait de développer une méthodologie

permettant une validation expérimentale in vitro, puis in vivo.
D’autre part, les plaques rélles ne sont jamais axisymétriques mais plutdt asymétriques.

I convient donc de vérifier si le “Pinching Effect” peut étre généralisé aux plaques asymétriques.
Ceci est I'objet du chapitre 7.
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Chapitre 7

Influence de I’asymétrie

7.1 Introduction

Le champ de contrainte de cisaillement pariétal sur la paroi artérielle peut étre tres
hétérogene pouvant mener a l’apparition d"une plaque de forme complexe, comme une
plaque présentant plusieurs bosses (voir section 1.2.5) ou une plaque asymétrique. D’autre
part, la formation d"un thrombus apres ulcération de la plaque va considérablement mo-

difier sa morphologie, voir section 1.2.5.

Les chapitres 5 et 6 ont traités de la biomécanique de plaques d’athérome axisymétriques
de la carotide interne. Le cas des plaques axisymétriques est un cas tres idéalisé. Bien que
certaines plaques peuvent présenter une certaine symétrie axiale, la majorité des plaques
sont asymétriques par rapport a I’axe de 'artére [20], voir la classification des plaques,

section 1.2.3.

Dans ce chapitre, un modele numérique de plaque d’athérome carotidienne idéalisé
est développé en interaction fluide-structure (IFS), sur le méme principe que dans les cha-
pitres 5 et 6. Pour une plaque asymétrique, il n’est plus possible de modéliser le systeme

mécanique en 2D. Le développement d"un modele 3D est nécessaire.

Tang et al. ont révélé I'importance de 1’eccentricité de la plaque sur sa vulnérabilité
utilisant un modele numérique de plaque idéalisé [69]. Ce chapitre présente une étude
portant sur I'influence de 1’asymeétrie sur la réponse mécanique de la plaque. Une analyse
en contraintes et déformations pourra révéler si certains phénomenes observés pour les
plaques axisymétriques se retrouvent pour les plaques asymétriques et si cela est le cas,

dans quelles conditions.

Ce chapitre constitue une premiere approche sur les modeles numériques de plaques
3D asymétriques. Par rapport aux études numériques présentées dans les chapitres 5 et

6, certaines hypotheses simplificatrices sont appliquées.
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7.2 Modéele

7.2.1 Géométrie

La plaque est constituée de la paroi artérielle saine, du corps lipidique et la chape
fibreuse, voir figure 7.1-A,C. La géométrie est développée sous le logiciel commercial de
conception assistée par ordinateur (CAO) CATIA-V5 [117]. L'intérét est focalisé sur les
plaques de la carotide interne. La bifurcation carotidienne n’est pas modélisée en fai-
sant I’hypothese que la plaque est suffisamment éloignée de la bifurcation pour que l'in-

fluence que cette derniere a sur I’écoulement ait disparu.

La géométrie initiale du modéle est définie dans sa configuration de référence sous
une pressurisation équivalente a celle appliquée par le sang en diastole, c’est-a-dire au
niveau de pression le plus bas : 80mmHg, voir la section 3.3. Cette pressurisation déforme
la paroi de 20% environ [95] :

— le rayon de l'artére saine est fixé & Ry=3,6mm, voir figure 7.1-E.

— I'épaisseur de la paroi artérielle saine est fixée a hy=0,5mm, voir figure 7.1-D.

Le rétrécissement de I'artere est défini comme le rétrécissement généré par l'intersec-
tion de la lumiére artérielle saine et d"une sphére, voir figure 7.1-B. Le rayon de la sphere
est noté R, voir figure 7.1-E. La distance entre le centre de la spheére et 'axe de 1’artere est
noté d, voir figure 7.1-E. Ainsi définie, la sténose présente une asymétrie “totale”, c’est-a-
dire que la plaque ne s’est formée que sur une partie du pourtour de la paroi artérielle,

l’autre partie restant saine.

La sévérité de sténose caractérise le rétrécissement maximum de I’artere par la plaque.
La sévérité en terme de rayon est notée S, définie par 1'Eq. 7.1. En terme d’aire, elle est

notée Sy, définie Eq. 7.2 :

2Ry — (R+ Ry — d)

S=1- 7.1
>Ry (7.1)

Ay — A
Saire = 1= =4 (7.2)

ou Aj désigne la lumiere artérielle non sténosée, soit 1’aire de la section non sténosée
de la partie fluide, voir Eq. 7.3. A désigne I’aire de la sténose au maximum de sténose, voir
Eq. 7.4. Ainsi Ay — A désigne la lumiere artérielle au maximum de sténose, représentée

sur la figure 7.1-D.

A() = 27’1’R0 (73)
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d? + R3 — R? d2—R3+R2]7
2d Ry 2dR (7.4)

%¢(—d+ Ro+ R)(d+ Ry — R)(d— Ry + R)(d+ Ry + R)

A = R%Acos] ] + R%*Acos]

Dans le cas d'une plaque axisymétrique, il y a une relation ente S et Sy;¢q, Voir les

chapitres 5 et 6. Par contre, ce n’est pas le cas pour une plaque asymétrique.

Suivant les études NASCET ou ECST [6, 7], la plaque est vulnérable si la sévérité de
la sténose en terme de rayon est supérieur a 70%. Dans cette étude, comme dans celles

des chapitres 5 et 6, une plaque modérément sévere (S <70%) est considérée.

Les plaques de la carotide interne sont parfois courtes [10, 8, 9]. Deux plaques sont
considérées ayant la méme sévérité de sténose en terme d’aire et des longueurs différentes,
notées L (voir figure 7.1-E) : une plaque longue et une plaque courte [8, 9]. L'expression

de la longueur est donnée Eq. 7.5.

L=2yR2 = (d— Ro)? (7.5)

L’épaisseur de la chape fibreuse est un critére géométrique caractéristique de la vulnérabilité
de la plaque car I’accident trombo-embolique provient de la rupture de celle-ci. Pour pla-
cer I’étude dans un cas ot la plaque est vulnérable, un chape fibreuse fine est considérée
[53]. Pour simplifier le modele, la chape fibreuse est homogene le long de la sténose, voir
figure 7.1-C,D.

Pour chacun des deux modeles de plaque considérés, la sévérité de sténose en termes
de rayon, en termes d’aire, la longueur de la plaque et 'épaisseur de la chape fibreuse

sont donnés dans le tableau 7.1.

Paramétres | S(%) | Saire(%) | L(mm) | e(mm) |
Plaque courte 55 45 8 0,2
Plaque longue || 50 45 15 0,2

TABLE 7.1 — Pour les deux modeles de plaque considérés, longue et courte : la sévérité de
sténose en termes de rayon, en termes d’aire, la longueur de la plaque et 1’épaisseur de la

chape fibreuse.

La longueur en aval de sténose est fixée a 100mm et la longueur en amont de sténose
est fixée a 50mm, voir figure 7.2. Le modéle est orienté dans I'espace par les vecteurs X,
YetZ.
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(A)
Paroi artérielle
Chape fibreuse
Y
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(B)

0.
o Sphére
Partie fluide (sang)
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Chape fibreuse Paroi artérielle

Lumiére artérielle au
maximum de sténose

/i g d
[ R
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N 1/
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FIGURE 7.1 — (A) Schéma du modele d’artere sténosée, représentation de la plaque et
de ses constituants. (B) Schéma de construction de la sténose définit par une sphére. (C)
Coupe longitudinale de la plaque, indication des constituants. (D) Coupe transversale de
la plaque, épaisseurs de la paroi artérielle saine et de la chape fibreuse. (E) Parameétres

définisant la géométrie de la sténose.
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7.2.2 Equations dans les domaines fluide et solide

L’écoulement d"un fluide incompressible visqueux Newtonien est considéré dans un
tube (voir figures 7.1-A). L’écoulement est pulsé, de pulsation w = 27 [76]. Le champ des
vitesses dans le fluide, noté vy, et le champ de pression dans le fluide, noté p, sont gou-
vernés les équations de Navier Stokes en régime transitoire, pour les fluides incompres-
sibles, écrites sous une formulation mixte Lagrangienne-Eulerienne (Arbitrary Lagrangian-
Eulerian : ALE) [74].

0
02X 4 pr(vg —w) v vg — 2 Avg = 0 dans Oy 6

Vvf = 0
ol w est la vitesse du maillage relative a la formulation ALE. )¢ est le domaine fluide
représenté sur la figure 7.2. uuy désigne la viscosité dynamique du fluide et p; désigne la

masse volumique du fluide.

| 50mm : 100mm !
amQ E i E ayulQ
TN : L s
athf— EI _anulgf
0", @ o™Q,

|,
0™ Q)

s,ext

FIGURE 7.2 — Définition des domaines et des frontiéres du modéle.

Le déplacement et le tenseur des contraintes, respectivement notés u et o, satisfont

I’équation suivante en formulation Lagrangienne [54] :

0ug

Ps @ ~ V.0s = 0dans € (7.7)
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ou €2 est le domaine solide représenté sur la figure 7.2 et p, désigne la masse volu-

mique des constituants du domaine solide, qui est supposée homogeéne.

7.2.3 Conditions aux limites des domaines fluide et solide

En entrée du domaine fluide (92 ¢ sur la figure 7.2), un profil de Womersley est im-
posé [75]. Celui-ci est déduit de la vitesse axiale dans la carotide interne (ICA) d"un vo-
lontaire mesurée expérimentalement de fagon non-invasive en Imagerie par Résonance
Magnétique, séquence contraste de phase (PC-IRM) [77].

La pression est imposée en sortie du domaine fluide (9°“*Q) sur la figure 7.2). Celle-
ci est issue de mesures expérimentales non-invasives sur le méme volontaire utilisant la

technique de tonométrie d’applanation [78].

La vitesse axiale imposée en entrée est représentée sur la figure 7.3-A. La pression
imposée en sortie est représentée sur la figure 7.3-B. Elles sont imposées dans le domaine

de fonctionnement de l'artere, entre diastole et systole.

A . . . B

(A Axial velocity at inlet (5 Pressure at outlet
0.5 T T T 35 T r T

— —~ 30

LDoas o

S L 2

= S

:‘(;_; 0.3~ \E/ 20t

S &

Qo2 5 15

© B 0

% 0.1 s

< e 5
0 0 . i
0 0.2 04 0.6 0.8 1 0 0.2 04 0.6 0.8 1

time(s) time(s)

FIGURE 7.3 — Evolution entre diastole et systole de la vitesse axiale du sang (A) et de la

pression sanguine (B), imposés respectivement en condition limite d’entrée et de sortie

Aux frontieres de la partie solide, le déplacement (u) et le tenseur des contraintes de

Cauchy (o) satisfont les équations suivantes en formulation Lagrangienne [54] :

Os.Ngext = 0 sur 9%t

wg = 0 sur 0™ et 97U,
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ol 9°%tQ),, 0" ,, U, et le vecteur normal Mg ext SONt représentés sur la figure 7.2.

Les extrémités de la structure sont encastrées.

Alinterface fluide-structure 0€1s, (voir figure 7.2), le champ des vitesses et les contraintes

normales sont continus :

vy = 85;5 = w sur O,

(7.9)
osns+opng=0sur 0y,

ol 0) s, et les vecteurs normaux n sy and n, sont représentés sur la figure 7.2.

7.24 Propriétés mécaniques des domaines fluide et solide

Le fluide est considéré comme visqueux Newtonien, de viscosité p; = 0.005Pa.s et de

masse volumique p=1050kg/m? [76].

Le comportement mécanique de la paroi est modélisé comme élastique linéaire iso-
trope incompressible. La loi de Hooke est considérée reliant linéairement le champ de
contrainte avec le champ de déformation [54] :

_1+v v

€s =~ Os— Etr(as)I (7.10)

ou E désigne le module d"Young et v désigne le coefficient de Poisson.

Les modules d"Young de la paroi artérielle, de la chape fibreuse et du corps lipidique
sont donnés dans le tableau 7.2. Ces valeurs sont conformes aux valeurs tangentes entre
diastole et systole des propriétés mécaniques de la paroi artérielle [80]. Le coefficient est

fixé a v=0,45 afin d’assurer une quasi incompressibilté.

| Eparoi(kPa) | Eipiae(kPa) | Echape(kPa) |
| 50 | e0 | 10 |

TABLE 7.2 — Propriétés mécaniques des constituants de la plaque : la paroi artérielle saine,

le corps lipidique et la chape fibreuse.

7.2.5 Résolution numérique

Les simulations en IFS sont exécutées utilisant le logiciel commercial de calcul par
éléments finis ANSYS [60]. Les types d’élément utilisés sont P» pour la vitesse du fluide
v¢, Pi pour la pression du fluide p et P, pour le déplacement du solide u,. La géométrie
du modele est maillée utilisant un maillage tétrahédrique généré sous le logiciel ANSYS,

constitué de 154182 éléments pour le domaine fluide et 132054 éléments pour le domaine
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solide, avec 54238 éléments pour la paroi artérielle saine, 53684 éléments pour le corps li-
pidique et 24132 éléments pour la chape fibreuse. Le probléme couplé fluide-structure est
discrétisé utilisant la méthode de Galerkin-Least-Square (GLS) et une discrétisation tem-
porelle implicite d’ordre 3 avec un pas de temps adaptatif de valeur maximum 0,01m/s.
Le probléme non-linéaire est résolu en utilisant un algorithme de Newton Raphson. Un

modele k-w est utilisé pour la modélisation numérique de la turbulence [60].

Pour permettre la convergence de la simulation numérique, le systéme mécanique est

résolu en deux étapes :

— d’abord une simulation en régime stationnaire, avec un maximum de 20 itérations
pour résoudre la partie fluide et un maximum de 5 itérations pour l'interaction
fluide structure. Les conditions d’écoulement appliquées sont celles décrites en
termes de vitesse et de pression sur la figure 7.3 a t=0.

— puis la simulation en régime transitoire avec les conditions d’écoulement physio-
logiques (voir figure 7.3) et avec la solution en régime stationnaire comme solution
initiale. A chaque pas de temps, un maximum de 5 itérations est utilisé pour la par-

tie fluide et un maximum de 3 itérations pour l'interaction fluide structure.

7.2.6 Criteres d’analyse

L’analyse mécanique est focalisée sur les déformations et les contraintes cycliques
présentes au pic systole, c’est-a-dire au pic de débit et au pic de pression, voir figure 7.3 :

— la distribution de contrainte équivalente de von Mises dans la chape fibreuse définie

par:

oM = \/Jf + a% + a§ + o109 + 0103 + 0903, (7.11)

ol 01, 09 et 03 sont les contraintes principales dans les trois directions de 'espace,
— le déplacement radial dans le plan médian défini par les vecteurs X et Z, voir

figure 7.2,

Uz = ug.Z, (7.12)

— le déplacement axial dans le plan médian défini par les vecteurs X et Z, voir figure
72,

U’X = uS'X7 (7.13)
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La distribution de contrainte équivalente de von Mises dans la chape fibreuse, 0",

définie équation 7.11, est choisie pour refléter la vulnérabilité de la plaque.

Les criteres uz et ux donnent une indication sur la déformabilité de la plaque. Plus u x
est grand, plus la plaque est déformable en cisaillement. Ce mode déformation est induit
par les forces qu’applique 1’écoulement du sang. Plus uz est grand, plus la plaque est

déformable en compression. Ce mode de déformation est induit par la pression sanguine.

7.3 Résultats

7.3.1 Interactions fluide-structure

La figure 7.4 montre des résultats, au pic de systole, obtenus a partir de la simulation
du modele de plaque courte. Les caractéristiques géométriques de la plaque courte sont

données sur le tableau 7.1.

La figure 7.4-A représente en norme la distribution du champ de déplacement dans
la structure, ||us||, sur la coupe longitudinale médiane de la géométrie déformée de la
plaque (suivant le plan (X, Z)) utilisant un code de couleurs. Les lignes de courant sont
représentées avec un code de couleurs sur les figure 7.4-A,B,C. La couleur est relative a

l'intensité de la vitesse de la particule de fluide ||vg||.

Par effet Venturi, la figure 7.4-A montre que la vitese augmente d’environ 0,5m/s en
amont de la sténose a environ 1m/s en aval de la sténose. Sur les figures 7.4-B et C, les
lignes de courant sont respectivement représentées suivant les plans (X,Y) et (Y, Z),
montrant que la recirculation est symétrique par rapport au plan médian de la plaque
(plan X, Z).

7.3.2 Mouvements de la plaque

La figure 7.5-A1,B1 représente la distribution du critere ux sur la coupe longitudinale
médiane de la géométrie déformée de la plaque (suivant le plan (X, Z)) utilisant un code

de couleur, pour la plaque courte (A) et la plaque longue (B).
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FIGURE 7.4 — Interactions fluide-structure pour plaque courte (voir les caractéristiques
de la plaque courte sur le tableau 7.1) au pic de systole : (A) distribution du champ de
déplacement dans la structure, ||us||, sur la coupe longitudinale médiane de la géométrie
déformée de la plaque (suivant le plan (X, Z)) utilisant un code de couleurs et lignes
de courant représentées avec un code de couleurs relatif a l'intensité de la vitesse de la
particule fluide, ||vg||. (B) et (C) représentation des lignes de courant suivant les plans
(X, Y)et(Y, 2).
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Les deux plaques sont déformées par cisaillement par 1’écoulement du sang, la plaque

courte plus que la plaque longue :

— pour la plaque courte :
— Max(ux)=-0,2mm en amont
— Max(ux)=0,2mm en aval

— pour la plaque longue :
— Max(ux)=-0,07mm en amont

— Max(ux)=0,06mm en aval

Le signe des déplacements indique que la plaque est comprimée de chaque coté :

— en amont par 1’écoulement global du sang.
— en aval de la plaque par la recirculation, voir figure 7.4 représentant les lignes de

courant du fluide a travers la plaque courte.

Ce mode de déformation est le “Pinching Effect” introduit au chapitre 5.

La figure 7.5-A2,B2 représente la distribution de uz sur la géométrie déformée de la
plaque utilisant un code de couleur, pour la plaque courte (A) et la plaque longue (B).
Les deux plaques sont comprimées par la pression sanguine, la plaque longue plus que

la plaque courte :

— Max(Juz|)=0,3mm pour la plaque courte

— Max(|uz|)=0,7mm pour la plaque longue

7.3.3 Vulnérabilité mécanique de la plaque

La figure 7.5-A3 et la figure 7.5-B3 représentent la distribution de contrainte équivalente

de von Mises dans la chape fibreuse, oV

, sur la géométrie déformée de la chape fibreuse
utilisant un code de couleurs, respectivement pour la plaque longue (A) et la plaque

courte (B). Cette distribution est représentée en amont et en aval de la plaque.

Pour la plaque courte et la plaque longue, des concentrations de contrainte élevées
sont localisées sur le pourtour de la plaque, ot1 la plaque est attachée a la paroi saine ot
oV M=45kPa et 35kPa environ respectivement pour la plaque courte et la plaque longue.
Ces concentrations de contrainte sont attribuées a la condition d’encastrement de la plaque

a la paroi spécifique au modele.
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FIGURE 7.5 — Réponse mécanique des plaques courte (A) et longue (B) (voir leurs ca-

ractéristiques sur le tableau 7.1) au pic de systole : (A1,B1) distribution du champ de

déplacement radial, uz, sur la coupe longitudinale médiane de la géométrie déformée de

la plaque, (A2,B2) visualisation de la distribution du champ de déplacement axial, ux,

suivant le plan X, Z, (A3,B3) distribution de la contrainte de von Mises dans la chape

fibreuse, o
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D’autre part, pour la plaque courte, les distributions de contrainte montrent que 0" =15kPa
environ et 10ka avec :
— des concentrations de contrainte plus élevées localisées en amont de la plaque a mi

VM _30kPa environ.

hauteur de la sténose ot &
— des concentrations de contraintes moins élevée localisées en aval de la plaque et

aux coudes de la plaque ot1 ¢V¥ =1kPa environ.

Pour la plaque longue, les contraintes élevées sont localisées sur la sommet de la
plaque, oV =1kPa environ. En amont, en aval et aux coudes de la plaque, les contraintes

sont moins élevées (cV=5kPa environ).

7.4 Discussion

7.4.1 Modes de déformation de la plaque

Les résultats concernant le champ de déplacement axial de la plaque (figure 7.5-
A2,B2) montrent que le déplacement axial maximum de la plaque longue a diminué de
70% par rapport a la plaque courte : le "Pinching Effect” a presque disparu pour la plaque
longue. D’autre part, les résultats concernant le déplacement radial (figure 7.5-A1,B1) de

la plaque montrent que la plaque longue est 133% plus comprimée que la plaque courte.

Ces résultats sont en concordance avec les résultats du chapitre 5 montrant que le
“Pinching Effect” est caractéristique des plaques courtes et que le mode de compression

est caractéristique des plaques longues.

La vulnérabilité de la plaque est affectée par le mode de déformation de la plaque :
les résultats de la figure 7.5-A3,B3 montrent que la plaque courte est plus vulnérable que

la plaque longue comme dans le cas des plaques axisymétriques.

7.4.2 Comparaison avec un plaque axisymétrique

Les résultats des modeles de plaque asymétrique présentés ici ne sont pas tout a fait
transposables aux modeles de plaques axisymétriques considérés dans les chapitres 5 et
6:

— une analyse mécanique dans le domaine de fonctionnement de I’artéere : entre dias-
tole et systole au lieu de prendre en compte la pressurisation de I’artere a partir de
son état non chargg.

— un comportement mécanique de la paroi athéromateuse élastique linéaire tangent

entre diastole et systole est utilisé au lieu d’'un comportement hyperélastique.
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Le ”Pinching Effect” apparait néanmoins a partir de cette modélisation. Des calculs

plus poussés en 3D seraient néanmoins necessaires pour confirmer cette tendance.

7.4.3 Effets de I'asymétrie

Les résultats montrent que 1’asymeétrie accentue le "Pinching Effect” car pour (S, L)=(50%,15mm),
la plaque axisymétrique est en mode de compression alors que la plaque asymétrique est

dans la zone de transition entre le Pinching mode et le mode de compression.
L’asymétrie, notée As, peut étre décrite par I"équation suivante :

As = —2
s H,

(7.14)
ou H; et H, sont respectivement les grandes et petites hauteurs de sténose. Ces hau-
teurs sont représentées sur la figure 7.6-A, suivant une coupe longitudinale et une coupe
transversale. As est compris entre O et 1:
— Si Hy = 0 alors la sténose présente une asymétrie “totale”, cas traité dans ce cha-
pitre, voir figure 7.6-B. Dans ce cas, As=0.

— Si Hy = H» alors la sténose se rapproche du cas axisymétrique comme illustré sur

la figure 7.6-C. Ce cas est traité dans les chapitres 5 et 6. Dans ce cas, As=1.

En plus de la sévérité de sténose, S, et de la longueur de la plaque, L, 'asymétrie
de la plaque As est a prendre en compte afin d’identifier le mode de déformation des
plaques. Celle-ci pourrait éventuellement étre évaluée a partir de 'imagerie médicale

comme 1"Echo-Doppler.

7.4.4 Variantes de 1’asymétrie “totale”

L’asymétrie de la plaque peut prendre différentes formes et ne dépend seulement du

parametre As.

Dans le cas d"une asymétrie “totale” (As=0), la figure 7.6-B1,B2,B3 présente trois géométries
différentes de plaque en coupes transversales pour une méme sévérité de sténose ().
Suivant chaque cas pris en particulier, la sévérité de sténose en termes d’aire (Syreq)
donne une information précieuse concernant cette géométrie. C’est pourquoi Syreq=45%
est choisie comme valeur commune aux deux plaques considérées dans cette étude plutot
qu'une méme valeur de sévérité en termes de diametre. Celle-ci peut directement étre cal-

culée grace a I'imagerie médicale.
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FIGURE 7.6 — Géométrie de plaques asymétriques : (A) I'asymétrie est définie par les hau-

teurs de sténose, grande hauteur H; et petite hauteur H,. Cas particuliers : (B) asymétrie

totale, (C) axisymétrie, (D) asymétrie complexe résultant d"une thrombose.
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Influence de I’asymétrie

Certaines plaques peuvent présenter une géométrie trés complexe, comme celle illustrée
sur la figure 7.6-D. Cette géométrie peut avoir pour origine l'ulcération de la plaque
menant a la formation thrombus, voir section 1.2.5. Le thrombus procure a la plaque
une géométrie tres complexe et difficile a paramétriser. Une étude biomécanique sur des
géomeétries de plaques personnalisées est une perspective interessante pour la suite de ce

travail.

7.4.5 Résolution numérique

Les études numériques en IFS concernant les plaques axisymétriques sont réalisées
avec le logiciel commercial COMSOL, voir les chapitres 5 et 6. Ce logiciel est performant
pour les modeles 2D [45, 53] mais ne gere pas la mémoire de fagon a résoudre un systeme
présentant un grand nombre de degrés de liberté comme c’est le cas pour un modele 3D.
C’est pourquoi les études numériques en IFS concernant les plaques asymétriques sont

réalisées avec le logiciel commercial ANSYS [60] plutdt qu’avec COMSOL.

Gao et al. ont eux aussi utilisé ANSYS pour développer leurs modéles numériques en
IFS de plaque carotidienne [62, 101]. Ils ont développé des modeles de plaque personna-
lisés (voir la section 2.2.1) au lieu de modeles idéalisés. Une condition d’encastrement est
appliquée aux extrémités de leurs modéles tout comme pour les modéles présentés ici,
voir Eq. 7.8. Cette condition n’est pas physiologique et peut agir sur la réponse mécanique
de la plaque :

— en modifiant ’écoulement du fluide au niveau de la plaque. Pour éviter cela, il est

necessaire que ces extrémités soient suffisamment loin de la plaque;

— cette condition d’encastrement est aussi a 1’origine de réflexions d’onde aux extrémités.

Ces réflections modifient la réponse mécanique de la plaque.

Un modeéle avec une condition en déplacement libre en gonflement aux extrémités est
simulé révelant un probleme de convergence entre la partie fluide et la partie solide : a
ces extrémités, les frontiéres de la partie fluide d’une part et de la partie solide d’autre

part se dissocient.

Plusieurs modeles numériques en IFS sont aussi développés avec le logiciel commer-
cial ADINA [118]. Dans I’étude de Leach et al. [46], les extrémités du modeles sont aussi
encastrées. Les études de Tang et al. et Yang et al. [10, 61] ne renseignent pas sur les condi-

tions limites imposées aux extrémités de la structure.

Il semble qu’avec ANSYS et ADINA, il est nécessaire que les conditions limites du
fluide, appliquées en terme de débit et de pression, soient appliquées sur une frontiere
ou le fluide n’est pas en interaction avec la structure : interface non IFS. Par contre, ce

n’est pas nécessaire avec COMSOL, voir les chapitres 5 et 6 : les extrémités des modéles

158



7.5 Conclusion

de plaque axisymétrique sont libres en gonflement.

7.5 Conclusion

Cette étude met en évidence que le mode de déformation des plaques asymétriques
change suivant la longueur de la plaque. Les résultats mis en évidence dans les cha-
pitres 5 et 6 pour les plaques axisymétriques peuvent étre généralisables aux plaques
asymétriques : les plaques longues sont en mode de compression alors que les plaques
courtes sont en “Pinching” mode. Une comparaison avec le cas des plaques axisymétriques
montre que I’asymétrie accentue le “Pinching Effect”. Ces modes de déformation peuvent
avoir un impact significatif sur la vulnérabilité de la plaque et mériteraient donc d’étre
étudiées plus profondément dans le cadre de modélisations 3D. Le développement de

modeles personnalisés est aussi une perspective de ce en travail en modélisation 3D.
Une étude clinique pourrait aussi étre menée afin de déterminer comment I’asymétrie

de plaques associée a la sévérité de sténose et a la longueur de la plaque, évalués par

imagerie médicale, peuvent étre pris en compte par les cliniciens dans les diagnostics.
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Conclusions générales et

perspectives

Conclusion

Afin de prévenir les infarctus cérébraux issus de la rupture des plaques carotidiennes,
le dépistage et le diagnostic des plaques vulnérables représentent des enjeux de santé pu-
blique [4]. Le présence de la plaque doit étre dépistée avant que celle-ci ne rompe et ne
provoque un infarctus : un souffle cervical peut étre le témoin d'une plaque sténosante

carotidienne, voir la section 1.3.2.

Plusieurs études biomécaniques présentes dans la littérature permettent d’avoir une
meilleure connaissance des mécanismes de réponse de la plaque d’athérome carotidienne
et de répondre a la question : quelles sont les caractéristiques d"une plaque vulnérable a la
rupture ? Ce manuscrit traite de ce sujet. Le systéme mécanique sang-plaque est modélisé
en interaction fluide-structure et résolu :

— numériquement par la méthode des éléments finis utilisant les logiciel commer-

ciaux COMSOL [71] et ANSYS [60];
— expérimentalement sur fantomes utilisant une méthode optique : Particule Image
Velocity (PIV).

Dans la partie III, I'écoulement du sang et les champs de déformation et de contrainte
dans la plaque sont analysés en fonction des propriétés mécaniques et géométriques de
la plaque. Plusieurs résultats sont en concordance avec la littérature, comme :

— Lasévérité de sténose est un parametre important contrélant les champs de déformation
et de contrainte dans la plaque. L’analyse en termes de contraintes refléte la vulnérabilité
de la plaque et les résultats montrent que plus la plaque est sévere, plus la plaque
est vulnérable.

— Il en est de méme pour 1'épaisseur de la chape fibreuse. Plus la chape fibreuse est
fine, plus la plaque est vulnérable.

— Par contre, plus la plaque est rigide, plus elle est stable.

Nous avons porté particulierement notre attention sur la biomécanique des plaques
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de la carotide interne qui sont souvent courtes ou de formes irrégulieres [8, 9, 10]. Dans
les chapitres 5 et 7, la réponse mécanique des plaques courtes a été étudiée a partir de
modeles numériques 2D, pour des des plaques axisymétriques, puis en 3D, pour des

plaques asymétriques,.

L'importance de la longueur de la plaque sur la réponse mécanique de la plaque est
révélée a travers 1'étude. Les plaques longues sont comprimées par la pression sanguine
et I’écoulement du sang a peu d’effets sur sa réponse mécanique. Par contre, ce n’est
pas le cas des plaques courtes pour lesquelles 1’écoulement du sang agit de facon signi-
ficative sur la réponse mécanique. Elles sont pincées par une compression qu’applique
I’écoulement de chaque coté de la plaque :

— en amont, par 1’écoulement global du sang,

- en aval, par la recirculation générée par la sténose.

Ce mode de déformation a été révélé pour la premiere fois a travers notre étude
numérique. Il est appelé le “Pinching Effect”. Il peut avoir une incidence importante sur

la vulnérabilité de la plaque.

L’étude présentée dans le chapitre 4 consiste a vérifier expérimentalement certains
résultats mis en évidence numériquement dans le chapitre 5. L'étude montre que le modele
numérique prévoit tres bien le comportement réel moyen de 1’écoulement dans le fantdme.
Par contre, a chaque cycle, I’écoulement expérimental présente des instabilités impor-
tantes en aval de sténose. Celles-ci ne sont pas observées numériquement. Les résultats

montrent que 1’écoulement peut étre plus perturbé avec une sténose courte.

Dans le chapitre 6, la biomécanique des plaques de formes irrégulieres a été étudiée
ainsi que l'influence de la pente en amont de la plaque. Les résultats montrent que le
"Pinching Effect” est caractéristique des plaques longues présentant des irrégularités de
forme. D’autre part, si la pente est raide en amont de sténose, la compression qu’applique

I’écoulement du sang en amont de la plaque est amplifiée.

Suivant chaque cas pris en particulier, I’analyse en termes de contraintes montre que
la vulnérabilité de la plaque est considérablement affectée par la longueur de la plaque,

par la pente en amont de sténose et les irrégularités de forme.

Pour améliorer le diagnositic des plaques d’athérome carotidiennes, il serait recom-
mandé aux médecins assignés au diagnostic des plaques carotidiennes de prendre en
compte la longueur de sténose ainsi que la pente en amont de sténose, les irrégularités de
forme et ’asymétrie de la plaque. Tout comme la sévérité de sténose qui est le critére una-
nimement utilisé pour caractériser la vulnérabilté de la plaque, la longueur de la plaque

etla forme de la plaque peuvent étre évalués a partir de 'imagerie médicale, par exemple,
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I’échographie ultrasonore.

Perspectives

Une perspective majeure de cette these consiste a réaliser une étude clinique mettant

en évidence l'influence de la longueur de la plaque sur sa vulnérabilité.

L’étude peut étre réalisée sur le méme principe que 1’'étude européenne “European
Carotid Surgery Trial” [7] et I'étude américaine ” American Symptomatic Carotid Endar-
terectomy Trial” [6] qui ont toutes deux prouvé la supériorité de 1’opération chirurgical

pour les plaques présentant une sévérité de sténose d’au moins 70%.

Le principe consiste a relier la sévérité de sténose et la longueur de la plaque a la
vulnérabilité de la plaque : symptomatique ou asymptomatique (voir section 1.3), ceci en
s’appuyant sur les résultats exposés dans le chapitre 5. L’asymétrie de la plaque peut étre
considérée en parallele vis-a-vis des résultats du chapitre 7.

Cette étude concernerait particuliérement les plaques de la carotide interne qui sont
parfois courtes [10, 8, 9]. Ces plaques peuvent aussi présenter des formes irrégulieres. Le
chapitre 6 traite de ces plaques. Une autre étude clinique pourrait aussi étre réalisée sur le
méme principe en utilisant le systéme paramétrique décrit dans le chapitre 6. L'influence

de la pente en amont de sténose pourrait étre aussi étudiée.

L’étude clinique nécessiterait néanmoins des développements importants externes de

traitement d’images.

En parallele de ces perspecives biomédicales, il pourrait étre intéressant de pour-
suivre les développements du modeéle numérique 3D et sa validation par rapport a des
données expérimentales. Sur le plan numérique, le raffinement du modele pourrait pas-
ser par l'utilisation d’éléments spectraux [119, 120] pour prendre en compte les effets
d’instabilités révélées au chapitre 4 par les essais expérimentaux. Un couplage fluide-
structure avec des éléments spectraux constituerait un travail de fond essentiel pour le
développement de modeles robustes des interactions sang/plaque avec des géométries

personnalisées directement issues des scanners patients.

Les modeles numériques développés pendant cette these pourraient aussi étre améliorés,
en prenant en compte certains aspects énumérés ci-dessous :
— Le sang est un fluide complexe [121]. Pour simplifier la modélisation, le sang a été
considéré Newtonien mais un modele rhéologique non-Newtonien du sang comme

le modele de Casson pourrait étre intégrer dans les modeles numériques.
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— La vasomotricité de la paroi artériel peut étre modélisée [123]. Elle décrit le com-
portement actif des cellules musculaires lisses présentent dans la paroi artérielle.

— L'intérét a été focalisé sur les plaques de la carotide interne suffisamment éloignées
de la bifurcation carotidienne pour ne pas prendre en compte les effets de la bifur-
cation sur 1"écoulement. Une perspective est de prendre en compte ces effets avec

des modeles numériques 3D.
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Abstract:

The rupture of carotid atheromatous plaques is the major cause of cerebrovascular
thromboembolic events such as strokes and ischemic attacks. To prevent this issue, carotid
endarterectomy is the preferred treatment. The vulnerability of the plaque is related the
mechanical action of the blood onto the plaque. This action is different according to the
plaque morphology, the plaque constitution and the mechanical properties of the constituents.
Several authors developed computational models to perform mechanical analyses for carotid
atherosclerotic plaques and to identify critical mechanical descriptors as stresses or strains
related to plaque rupture. But the question of which plaque characteristics affect the plaque
rupture is not closely elucidated. In this manuscript a fluid structure interaction model is
developed, questioning how the mechanical action of the blood onto an atheromatous plaque
is affected by the mechanical and geometrical properties of the plaque. Many results are in
agreement with the literature: the vulnerability of atheromatous plaques is related to the
degree of severity of the endoluminal stenosis and the thickness of the fibrous cap. Morerover
the resulting flow patterns, wall shear stresses, plaque deformations and stresses in the
fibrous cap reveal that the effects of the blood flow are amplified if the plaque is short, if the
slope upstream stenosis is steep or if the plaque morphology is irregular and asymmetric.

These results offer new perspectives for understanding the vulnerability of plaques.
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Résumé :

La rupture de la plaque d'athérome carotidienne est la premiere cause des infarctus cérébraux.
Pour prévenir ces accidents, I'endartérectomie carotidienne est le traitement le plus utilisé. La
vulnérabilité de la plaque est en relation avec les efforts que le sang applique sur la plaque.
Ces actions sont différentes suivant les propriétés constitutives, mécaniques et géométriques
de la plaque. Plusieurs auteurs ont développé des modeéles numériques de la plaque
d'athérome carotidienne a partir desquels une analyse mécanique a permis de caractériser les
déformations et les contraintes en lien avec la rupture de la plaque. Néanmoins, les
caractéristiques d'une plaque vulnérable sont encore mal connues. Dans ce manuscrit, un
modéle numérique de plaque d'athérome carotidienne est développé en interaction fluide-
structure dans le but mieux comprendre comment les actions mécaniques du sang sur la
plaque sont affectées par les propriétés mécaniques et géométriques de la plaque. Plusieurs
résultats sont en concordance avec la littérature : la vulnérabilité de la plaque est associée a la
sévérité de sténose et a 1'épaisseur de la chape fibreuse. De plus une analyse de I'écoulement
du sang, de la déformation de la plaque et des contraintes dans la plaque révele que les effets
de I'écoulement du sang sont amplifiés si la plaque est courte, si la pente en amont de sténose
est raide ou si la morphologie de la plaque est irréguliére et asymétrique. Ces résultats offrent
de nouvelles perspectives dans la compréhension de la vulnérabilité de la plaque.



