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Introduction générale

Les arteres !

sont les vaisseaux sanguins qui permettent l’alimentation en sang oxygéné et
en nutriments de tous les organes du corps humain. Elles forment un arbre artériel qui part
du ceeur, puis atteint tous les tissus en se ramifiant progressivement. Les maladies artérielles
touchent ce réseau, qui n’est potentiellement plus capable d’assurer son role d’alimentation.
On désigne plus généralement sous le nom de “maladies cardiovasculaires”, 'ensemble des
troubles affectant les vaisseaux sanguins et le coeur. Il se trouve que les maladies cardiovascu-
laires représentent 1'une des premieres causes de mortalité dans le monde. Selon 1’Organisa-
tion Mondiale de la Santé, elles sont responsables de plus de 17 100 000 décés par an a travers
le monde, représentant 31.5% des déces [13, 203].

Parmi ces 17 100 000 déces, 5 700 000 sont imputables aux seuls accidents vasculaires
cérébraux (AVC). Les AVC surviennent lorsqu’une partie du cerveau n’est plus alimenté en
sang oxygéné. C’est par exemple le cas lorsqu'un débris d'une taille suffisamment impor-
tante pour boucher une petite artére du cerveau, se détache de la paroi dune artére située
en amont. Ce débris est souvent la conséquence de l'athérosclérose, une maladie qui touche
localement les arteres, et les bouche progressivement lors de 'accumulation de divers matéri-
aux (lipides, globules blancs, etc.) au sein de la paroi artérielle. Les arteres carotides gauche
et droite situées au niveau du cou, sont tres exposées a cette pathologie. Leur proximité avec
le cerveau les rend critiques vis-a-vis des attaques cérébrales et un diagnostic précoce de la
maladie revét une importance capitale.

Si a I'heure d’aujourd’hui, le diagnostic de I’athérosclérose dans les arteres carotides s’ap-
puie essentiellement sur une estimation du degré de rétrécissement de l’artere, la mécanique
de l'artere joue ici un rdle prépondérant. De nombreux travaux s’attachent a mieux com-
prendre le comportement complexe de l'artere in vitro. Ce type d’études est important pour
améliorer notre connaissance de la mécanique de l'artere, mais ne permet pas de connaitre
les réactions de l'artére au sein de son environnement. [’artére étant un tissu vivant, de

tres fortes variabilités de propriétés mécaniques apparaissent entre les individus. L'amélio-

1. sauf I'artére pulmonaire qui contient du sang peu oxygéné et riche en gaz carbonique
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ration du diagnostic passe donc par l'identification in vivo de celles-ci. L'identification in
vivo nécessite I'emploi de techniques d’imagerie médicale. Les techniques les plus utilisées a
I'heure actuelle sont I’échographie classique et I’échographie intravasculaire. Pour la seconde
citée, qui reste une technique invasive, des méthodes d’identification a partir de mesures de
champs cinématiques sont employées. L'identification a partir d’échographie classique né-
cessite quant a elle 'emploi d’importantes hypotheses sur la géométrie de I’artere.

L'objectif de cette these a été d’identifier les propriétés mécaniques de l'artere carotide
en utilisant I'Imagerie par Résonance Magnétique (IRM), cette technologie présentant 1’a-
vantage d’étre non-invasive et d’étre déja utilisée en routine pré-opératoire. Ces travaux ont
été effectués sous l’encadrement du Professeur Stéphane AVRIL et du Docteur Rodolphe LE
RICHE dans 'équipe Biomécanique et Biomatériaux du Centre Ingénierie et Santé de 1’Ecole
des Mines de Saint-Etienne. Ils ont été menés en partenariat étroit avec le Professeur Jean-
Pierre FAVRE, le Docteur Christian BOISSIER et le Docteur Fabien SCHNEIDER des services
de chirurgie cardiovasculaire, de médecine vasculaire et de radiologie du Centre Hospitalier
Universitaire (CHU) de Saint-Etienne.

Le chapitre 1 est une introduction au contexte médical de ce travail de recherche.
L’anatomie du systéeme vasculaire et de 1’artere carotide en particulier est présentée, et un

apercu des pathologies artérielles et de leur diagnostic est décrit.

Le chapitre 2 est focalisé sur I'identification des propriétés mécaniques de I’artere. Le fonc-
tionnement de 1’échographie et de I'IRM sont décrits. Un état de 1’art des méthodes d’identi-
fication des propriétés mécaniques des artéres in vitro et in vivo existantes aboutit a la présen-

tation de la problématique principale de cette these.

Le chapitre 3 est une étude préliminaire numérique traitant le cas du probleme inverse
d’identification des propriétés hétérogenes dune arteére sclérosée, o1 des cartes de déplace-
ment de l'artere sous 'action de la pression sanguine sont simulées par éléments finis. On
s’interroge tout particulierement sur 1'unicité de la solution, les limites de résolution spatiale,
lI'influence de divers parametres sur la qualité de l'identification et 'impact sur le temps de

calcul dans I'optique d"une implémentation future dans un contexte clinique.

Le chapitre 4 présente une méthode d’identification spécifique a 1'utilisation d’images
classiques d’IRM pouvant étre obtenues dans un contexte clinique. La méthode “MB-FEMU”
(Magnitude Based Finite Element Model Updating) est une méthode de recalage éléments
finis ot les images expérimentales sont recalées a 'aide d'un champ de déplacements issu
d’un calcul éléments finis. Le processus d’identification consiste a minimiser I'écart entre
I'image recalée numériquement et I'image expérimentale dans son état déformé en jouant sur

les propriétés mécaniques du modele éléments finis. Une étude paramétrique menée sur un
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fantome en silicone et sur deux jeux de données IRM de sujets sains permet de caractériser

les parametres clés de cette méthode.

Enfin, cette méthodologie est appliquée dans le chapitre 5 de maniere plus vaste sur 26
artéres carotides communes de sujets sains et de patients pathologiques agés de 24 a 76 ans.
L’évolution des propriétés élastiques pendant le cycle cardiaque est notamment étudiée, et

les limitations de I'identification des propriétés mécaniques in vivo sont mises en évidence.
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Chapitre
Diagnostics des arteres pathologiques

Les artéres forment un réseau essentiel dans le corps. Elles permettent I’alimentation en
sang oxygéné de tous les organes . La pression sanguine géneére dans les artéres des con-
traintes importantes que leur structure et leurs caractéristiques mécaniques permettent de
supporter. Lorsque les arteres sont touchées par une maladie, c’est 'intégrité méme de la
personne qui est en jeu. La pression sanguine peut se dérégler (hypertension) et le comporte-
ment mécanique des arteres se modifier. Le diagnostic précoce et précis de ces modifications
autorise les médecins a prescrire des traitements adaptés a chacun. Il est donc important de
bien connaitre I’artére, sa physiologie et ses propriétés, afin d’étre en mesure de détecter toute
modification. Dans ce chapitre, nous développons la base nécessaire a la compréhension du
contexte médical, de ses enjeux, de ses difficultés. Apres avoir décrit le systeme artériel sain,
une revue non exhaustive des pathologies associées aux artéres nous amenera a la description

des principaux criteres de diagnostic utilisés a ce jour et de leurs limites.

1. sauf pour l’artere pulmonaire
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1.1 Physiologie des arteres

1.1 Physiologie des arteres

1.1.1 Le systéme vasculaire
1.1.1.1 Généralités

Le systeme vasculaire est un vaste réseau complexe de vaisseaux formant un circuit fermé.
Il est constitué de vaisseaux d’alimentation (les artéres), de vaisseaux drainants (les veines),
et d'une pompe de mise en action (le coeur) [265, 220]. Certains vaisseaux sont également
équipés de cellules musculaires lisses qui completent le systeme de pressurisation du circuit
sanguin. L'arbre artériel ainsi équipé permet ’alimentation continue des tissus et de tous les
organes en oxygene et en nutriments. Le réseau veineux est quant a lui chargé de ramener
le sang pauvre en oxygene et en nutriments, et riche en dioxyde de carbone et en déchets
produits par les organes, vers le cceur. La partie droite du cceur regoit le sang veineux puis 1'-
expulse dans les poumons afin de 1’oxygéner. Le sang oxygéné est alors ramené dans la partie
gauche du cceur ot le réseau artériel prend sa source. On distingue trois types de circulation :
la circulation pulmonaire ou petite circulation correspond au réseau permettant 1’oxygéna-
tion du sang a travers les poumons. Elle est constituée de l’artére pulmonaire qui amene le
sang pauvre en oxygene aux poumons, des capillaires pulmonaires ol le sang s’oxygene au
niveau des alvéoles pulmonaires, et de la veine pulmonaire ramenant le sang oxygéné au
cceur. A cet endroit précis la veine contient le sang oxygéné et I’artére le sang appauvri. C’est
exactement a 1'opposé de ce qui se passe dans la circulation systémique. Celle-ci prend sa
source au niveau d’'une seule et unique grosse artere, l'aorte, qui est fixée a la sortie de la par-
tie gauche du coeur. L'aorte se divise ensuite en arteres de plus en plus petites (petites arteres,
artérioles, et finalement capillaires au niveau des tissus et des organes). A la sortie des tissus
et des organes, les capillaires se rejoignent pour former les veinules puis les veines, qui elles
méme se combinent en vaisseaux de plus en plus gros pour finalement rejoindre les veines
caves inférieure (pour les membres inférieurs) et supérieure (pour les membres supérieurs).
La veine cave est fixée a la partie droite du cceur. Enfin on peut distinguer la circulation
coronarienne qui est le réseau alimentant le cceur. Les arteres coronaires prennent source au
niveau de l'artere aorte. Elles se terminent en un fin réseau de capillaires qui maillent le cceur.
La veine coronaire et les veines cardiaques rejoignent la partie droite du cceur sans passer par
les veines caves. Au repos le cceur doit pomper environ 5 L de sang par minute afin d’assurer

la bonne irrigation des tissus et leur bonne alimentation en oxygene et en nutriments.

1.1.1.2 L artere carotide

Les deux arteres carotides (gauche et droite) sont, avec les artéres vertébrales, les sources
d’alimentation en sang du cerveau. La carotide commune, également appelée artére carotide

primitive, prend naissance a droite au niveau de la bifurcation du tronc brachiocéphalique

32



CHAPITRE 1. DIAGNOSTICS DES ARTERES PATHOLOGIQUES

(branche de l'aorte thoracique) et a gauche au niveau de la crosse de 1’aorte (voir Figure 1a).
Elle se divise a la bifurcation carotidienne (Figure 1b) pour donner naissance a la carotide
interne (qui alimente ’hémisphére du cerveau gauche ou droite) et a la carotide externe (qui
alimente la demi-face gauche ou droite)(Figure 1c). Les veines jugulaires drainent le sang
veineux en provenance du crane, de la face et des organes de la partie supérieure du cou. La

veine jugulaire interne est en contact avec l’artere carotide commune.
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Brachiocé primitive

m. digasingue

gauche
branche musculaire

du starno-
cléidomastoidien
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Coeur en coupe frontale

(a) Naissance de la carotide
gauche et du tronc bra-
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FIGURE 1 — Localisation de 1’artére carotide.

33



1.1 Physiologie des arteres

Omohyoideus

| == Anl. jugular vein
Phyroid gland
N Sternofiyoidens
Common carotid arery
\ “*Sternothyreoideus
Int. jugular vein /(é
\ <
; ) \ // ;
Sternecleidomastoidens SR " Trachea
=, 5 e

.

Vagus nerve~--- _\_/\

Eet, jugular vein ~

- Esophagus

~Bth cervical vertehra

Sealenus anterior=1 — Vertehral vessels

Sealenus medins -

Splenius colli™"

Levator scapule”
- Semdspinalis colli

Prapesiug™ —
- Semispinalis capitis

Splenius capitis

FIGURE 2 — Demi-coupe anatomique du cou [107].

1.1.1.3 Pression artérielle

Le systéme vasculaire peut donc étre décrit de maniere simplifiée comme une pompe,
le cceur, et un ensemble de conduites élastiques tendus axialement soumis a l'intérieur a la
pression sanguine, et a I'extérieur a la pression exercée par le milieu environnant. Le cceur
bat a une fréquence d’environ 60 battements par minute chez le sujet sain au repos. Lors de
sa contraction il projette une importante quantité de sang dans les arteres. On appelle pression
systolique la pression maximale dans le circuit artériel. Elle dépend de la force avec laquelle le
sang est expulsé du coeur, de la résistance des tissus et des organes, et de 1’élasticité naturelle
des grosses arteres. Ces deux derniers éléments permettent 1'établissement de la pression
minimale observée dans le circuit artériel : la pression diastolique. On appelle pression pulsée la
différence entre la pression systolique (maxi) et diastolique (mini). La pression sanguine est
généralement mesurée en millimetres de mercure (les premiers appareils de mesure étaient
des appareils au mercure) : 1 mmHg ~ 133.32 Pa.

La pression sanguine peut étre mesurée en insérant un cathéter muni d"un capteur de pres-
sion. Mais le plus souvent cette mesure consiste a enregistrer non pas la pression artérielle
dans l'artere, mais la contre-pression artérielle en écrasant 1’artére sur laquelle est mesurée la
pression [83]. La pression est mesurée directement par un personnel médical ou via un ten-

siometre électronique suivant la méthode dite auscultatoire [117] (voir Figure 3a) : un bras-
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CHAPITRE 1. DIAGNOSTICS DES ARTERES PATHOLOGIQUES

sard gonflable entoure le bras. Sa mise sous pression comprime l’artere brachiale jusqu’a la
boucher completement. La pression régnant dans le brassard (et donc par simplification, la
pression appliquée sur l'artére) est enregistrée. En diminuant progressivement la pression
dans le brassard, un premier bruit apparait lors de 1’auscultation parallele de l’artere. La
pression du brassard n’est plus capable de contrer la pression systolique intra artérielle et
I'artére s’ouvre un bref instant. La lecture de la pression du brassard permet alors d’estimer
la pression systolique. On poursuit la baisse de pression dans le brassard. L'arrét du bruit cor-
respond au maintien de 1’artére en position ouverte pendant I'intégralité du cycle cardiaque,
la pression du brassard ne peut plus contrer la pression diastolique. La lecture de la pression
dans le brassard indique donc la pression diastolique. La majorité des tensiometres actuels
utilisent la méthode dite oscillométrique qui est basée sur un principe similaire (voir Fig-
ure 3b). Lors du dégonflage du brassard des oscillations de 'artere sont induites pendant la
phase ot I'artére est mi-ouverte. Ce sont le début et la fin des oscillations qui permettent de
déduire les pressions respectivement systolique et diastolique.

Lors de la contraction du muscle cardiaque, une onde de choc est générée et se propage
le long de l'arbre artériel, puis se réfléchit et revient vers le cceur. L'onde réfléchie s’ajoute
a 'onde incidente. Ainsi, la pression mesurée au brassard au niveau de l'artére brachiale
est légerement supérieure a la pression dans l'aorte. De la méme maniere la pression san-
guine dans la carotide est légerement plus élevée que dans l'aorte ascendante, a la sortie du
ceceur [229].
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(a) Méthode auscultatoire (b) Méthode oscillométrique

FIGURE 3 — Méthodes de mesure de pression artérielle [2].

1.1.2 Anatomie et structure des artéres saines

Chaque individu possede son propre arbre artériel. Les formes, les longueurs ou méme les
dispositions des différentes arteres et veines sont trés variables d"une personne a l’autre. Cette
particularité due a la croissance et a I'histoire de chacun mene a des différences anatomiques

importantes. Néanmoins, les arteres ont toutes une structure commune : les parois artérielles
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sont composées de 3 couches concentriques [265] :

— L'intima (tunique interne) : constitué de cellules endothéliales (cellules plates s’imbri-
quant les unes dans les autres constituant une surface lisse limitant les frottements avec
le sang. Elles sont fixées sur une lame basale, assemblage de protéines et de glycopro-
téines extra-cellulaires apportant les nutriments et évacuant les déchets de la couche en-
dothéliale), elles-méme entourée de tissu conjonctif (cellules séparées par une matrice
extra-cellulaire) appelée couche sous-endothéliale [102].

— La media (tunique moyenne) : constitué de cellules musculaires lisses noyées dans une
matrice extra-cellulaire composée de fibres de collagene et d’élastine.

— L'adventice (tunique externe) ou adventitia : principalement composée de collagene, mais
aussi d’élastine, de cellules adipeuses et de vaisseaux d’irrigation.

Les composants principaux des arteres sont :

Les fibres d’élastine : elles ont un diamétre de I'ordre du um. Se présentant sous forme de
réseau, elles ont un comportement élastique avec un module d"Young de l'ordre du
MPa [115] si I’on considere un modele linéaire. Watton et al. [285] explique que le com-
portement d’'une fibre d’élastine seule peut étre modélisé par une loi hyperélastique de

type Neo Hooke. Elles peuvent supporter de tres grandes déformations (2000%).

Les fibres de collagéne : elles assurent la plus grande partie de la résistance mécanique de
I'artere [76]. Elles sont formées d’un assemblage de fibrilles, elles-méme résultats de
I'agrégation de fibres de tropocollagene. La fibre de tropocollagene est formée de 3 pro-

téines de collagéne entrelacées en hélicoide et posseéde un diametre de 'ordre du nm.

Les cellules musculaires lisses : elles permettent la modification de la géométrie des arteres

et sont responsables des phénomenes de vasoconstriction et de vasodilatation.

Des études histologiques montrent que les différentes fibres sont principalement orientées
dans les directions longitudinales, circonférentielles et hélicoidales [211, 235, 270].

Selon la fonction et I'emplacement de l’artere, la morphologie et la proportion de chacune
des trois couches peut varier. Ainsi on distingue (i) les arteres élastiques, qui ont le diametre
le plus important et dont la media contient une forte proportion d’élastine. Elles se défor-
ment facilement sous l'action du sang [263]. Dans ce groupe sont réunies les arteres les plus
connues comme l'aorte, ’artére pulmonaire, ou les arteres carotides. (ii) Les arteres muscu-
laires dont la media contient plus de cellules musculaires lisses et moins d’élastine que les
arteres élastiques [125]. Notez que la proportion de cellules musculaires lisses augmente avec
la distance qui sépare 'artere du cceur.

Les épaisseurs et les diametres artériels sont variables selon le type d’artere considéré.
Pour les arteres élastiques, le rapport entre 1'épaisseur et le diametre interne de l'artére est
d’environ 10% quand il atteint presque 100% pour certaines arteres musculaires [36] (voir

Figure 5). Les diametres intérieurs normaux vont de 25 mm pour 1'aorte a 30 ym pour les
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FIGURE 4 — Les trois couches constituant les arteres : I'intima repose sur une couche sous-
endothéliale constituée de tissu conjonctif lache. La media est constituée de cellules muscu-
laires lisses associées a des fibres d’élastine et de collagéne. Enfin 1’adventice est constituée
essentiellement de fibres de collagene [177].
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FIGURE 5 — Diametre, épaisseur et composition des différentes arteres [226].

artérioles [258]. Les artéres carotides ont un diametre d’environ 6 mm [161].

Les arteres étant des tissus vivants, elles ont la capacité de changer de composition et de
morphologie en fonction des contraintes mécaniques et biochimiques qu’elles supportent.
On parle alors de remodelage de la paroi artérielle [63]. Une réduction du flux sanguin va
par exemple provoquer une diminution de 1'épaisseur de la couche media. Une augmenta-
tion de la pression appliquée sur la paroi artérielle va avoir l’effet inverse. Par ailleurs une
augmentation prolongée de la pression artérielle entraine des changements structuraux im-
portants comme la migration de cellules musculaires lisses dans la couche intima. Le remod-
elage artériel se fait en deux phases : dans un premier temps la géométrie de ’artére change.
Dans un second temps, c’est la composition méme des tissus qui se modifie, entrainant 1'évo-
lution des propriétés mécaniques de la paroi artérielle [258]. On retrouve ce phénoméne dans

plusieurs pathologies de 'artére (voir Section 1.2).

1.1.3 Propriétés mécaniques des artéres saines

Les grosses artéres comme 1'aorte ou les carotides, sont capables, grace a leur élasticité,
de stocker temporairement un certain volume de sang pendant 1’éjection systolique en se

déformant. Le sang est ensuite relaché par retour élastique pendant la phase diastolique : c’est
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I’effet Windkessel. Sans cet effet, la pression systolique devrait étre beaucoup plus importante
afin d’alimenter en sang les organes situés loin du cceur. L'effet Windkessel participe a la
régulation du flux sanguin en réduisant la pression sanguine maximum lors de I’éjection
systolique, et en augmentant la pression sanguine dans les arteres et les organes pendant la
phase diastolique. Ainsi le flux sanguin pulsé en sortie du cceur devient continu au niveau
des organes [124, 24, 56].

1.1.3.1 Elasticité non linéaire et hétérogénéité

Il est désormais bien connu que les artéres présentent un comportement fortement non
linéaire, avec une rigidité qui tend a augmenter avec la charge mécanique appliquée. On at-
tribue généralement ce phénomene a 'enchevétrement de fibres de collagene. On considere
généralement trois zones sur la courbe de traction d’une artere. (i) Les fibres de collagene
sont naturellement recroquevillées sur elles-méme. A faible sollicitation mécanique, les fibres
n’opposent aucune résistance. (ii) Lorsque les fibres sont alignées dans la direction de la sollic-
itation le dépliement des fibres nécessite une force plus importante. (iii) Finalement lorsque
les fibres sont tendues, la force nécessaire a I'étirement est une caractéristique intrinseque
du collagene (voir Figure 6). Le Floc’h [153] indique trés justement dans sa thése que cette
hypothese est difficile a vérifier car la nature des liaisons entre les fibres de collagene sont in-
connues. Néanmoins Roach et Burton [222] ont réalisé un essai de tension-étirement sur des
artéres iliaques saines. Les méme essais ont ensuite été réalisés en supprimant soit 1’élastine,
soit le collagene. On constate que la réponse de l'artére saine a faible sollicitation correspond
a la réponse de l'artere sans collagéne (et donc avec élastine), et qu’elle correspond a celle de

l’artere sans élastine (et donc avec collagéne) a forte sollicitation (voir Figure 6).

Le comportement actif de I’artere, di a la présence des cellules musculaires lisses joue
également un role important dans la réponse mécanique du tissu (voir Figure 7). Le vaisseau
tend a se contracter a partir d"un seuil de pression pariétale, et a se relacher a partir d"un seuil

de contrainte de cisaillement appliquée sur la paroi artérielle [179].

La grande majorité des études sur le comportement mécanique des artéres utilise une
modélisation hyperélastique et définissent un potentiel élastique exponentiel [77, 102, 118],
logarithmique [251] ou polynomial [268].

Burton [46] a montré que 'intima avait une contribution mécanique tres faible, a laquelle
on pouvait s’attendre vu la faible épaisseur de cette couche. Les deux autres couches que
sont la media et ’adventitia assurent donc la majorité de la résistance et du comportement
mécanique. Chacune des couches est souvent considérée comme homogene dans la mesure

ol leurs constituants sont organisés de maniere réguliere [60, 249].
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FIGURE 6 — Relation tension-périmetre de I’artére intacte, de I’artere apres dégradation du col-
lagene et aprés dégradation de I'élastine [222]. Sur l'artere intacte, la phase (i) correspondrait
aux début du dépliement des fibres de collagéne enchevétrées, (ii) une partie des fibres de
collagene sont en tension, (iii) toutes les fibres est en tension.

1.1.3.2 Incompressibilité, viscoélasticité, pseudoélasticité

Les tissus artériels comportent une importante quantité d’eau comprise entre 63 et 71 %
selon les expériences sur des artéeres de chien de Fischer et Llaurado [96]. Comme nous
l'avons vu précédemment, le tissu artériel est constitué de nombreuses protéines dont les
principales sont 1'élastine et le collagene. L'eau extra-cellulaire est également trés présente
dans la paroi artérielle : on la retrouve principalement dans le plasma (I'un des constituants
du sang). Comme des gradients de contrainte existent au sein de la paroi cette partie flu-
ide bouge. Plusieurs expérimentations [152, 81] ont mesuré des déformations isochores pour
plusieurs chargements mécaniques. En particulier, I'artere semble se comporter de maniere
incompressible dans les conditions de chargement physiologique. Ce mouvement de fluide
peut également étre en partie responsable du comportement viscoélastique de I’artere. On
retrouve par exemple un hystérésis lorsque les arteres sont soumises a des charges répétées
(voir Figure 8). Les frottements existants entre les différentes fibres et entre les parties solides
et fluides peuvent également expliquer ce phénomene. Lors d’essais expérimentaux, on
procede généralement a une phase de préconditionnement consistant a soumettre l’artére
a une charge cyclique afin de stabiliser et de diminuer 1’hystérésis avant de débuter les essais
(voir Figure 8). Fung a introduit le terme de pseudo-élasticité [102] pour caractériser le fait
que l'artére emprunte un chemin mécanique différent a la charge et a la décharge (voir Fig-

ure 8). Dans les cas in vivo la viscoélasticité est généralement négligée du fait que l'artere est
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FIGURE 7 — Relation pression-diamétre d’artéres canines dont les cellules musculaires lisses
ont été activées (carrés) ou non (rond) [67].

soumise a « un préconditionnement perpétuel ».

Contrainte Pi. du premier tenseur de Piola-Kirchhoff (kPa)

Etirement A1

FIGURE 8 — Comportement caractéristique d’une artere lors d"un essai de traction uniaxiale.
L'hystérésis tend a diminuer avec I'augmentation du nombre de cycles. Le caractére pseudo-
élastique est particulierement visible lors du premier cycle, ol les pentes de descente et de
montée sont différentes [125].
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1.1.3.3 Anisotropie

Un systeme est dit isotrope si ses propriétés mécaniques ne dépendent pas de la direction
considérée. Si l'une de ses propriétés mécaniques est directionnelle le systéme est anisotrope.
En 1967, Thickner et Sacks [260] ont mesuré sur des artéres fémorales canines, des modules
élastiques différents entre les directions radiale, circonférentielle et axiale [125]. Ces travaux
suggerent donc que le comportement des arteres est orthotrope. Cette propriété a été confirmé
deux ans apres par Patel et al. [211] qui ont travaillé sur des arteres carotides de chiens et ont
montré que la direction circonférentielle de I’artére était globalement plus rigide que la di-
rection axiale. Le comportement mécanique des artéres pourrait donc étre modélisé par trois
groupes de propriétés mécaniques, selon les directions axiale, radiale, et circonférentielle.
Plusieurs résultats expérimentaux mentionnés dans [58] ont montré que les déformations de
cisaillement induites dans les arteres ne dépendent que des contraintes de cisaillement. La
majorité des recherches qui ont découlé de ces études s’accorde a considérer 1’anisotropie
de I'artere, comme en attestent les formulations des lois de comportement créées en premier
lieu pour modéliser les arteres [102, 118]. Dobrin et Mrkvicka [80] ont néanmoins souligné
que I'hypothése d’isotropie pouvait étre retenue pour les segments artériels en conditions

naturelles (longueur in vivo et pressions physiologiques).

1.1.3.4 Contraintes résiduelles

L'une des caractéristiques majeures des vaisseaux est 1’existence de contraintes résiduelles
circonférentielles . En effet si l’'on coupe un anneau d’artére radialement, 'anneau s’ouvre
naturellement lors du relachement des contraintes (voir Figure 9). Cela signifie que la partie
externe de l'artére est sous tension a l'état non coupé. En conditions in vivo il semble que
le niveau de contrainte a travers la paroi artérielle soit compensé en grande partie par la
pression artérielle [59, 102]. Il est communément admis que les contraintes résiduelles sont le
résultat de la croissance et du remodelage permanent de l’artere. Saini et al. [233] ont montré
que les fibres d’élastine sont les principales responsables de ces contraintes résiduelles bien
qu’il a été prouvé depuis que les fibres de collagene jouent également un role important [49].

L’existence de contraintes dans la paroi artérielle a été mentionnée dés 1960 [29]. De nom-
breux travaux ont ensuite corroboré cette observation [185, 238, 251, 102]. Les contraintes
résiduelles sont encore tres étudiées [195, 11, 218] car leur prise en compte est importante
pour 'étude des contraintes au sein de la paroi artérielle. Les contraintes résiduelles ont
de plus une grande répercussion sur le remodelage des arteres [102, 125]. Un article récent
de Chen et Eberth [54] traite du probleme des contraintes résiduelles et conclut, en étudi-
ant les fonctions mathématiques permettant d’obtenir une contrainte uniforme dans la paroi
artérielle pour différents niveaux de pression, qu’il n'y a pas de corrélation entre une con-

trainte uniforme au sein de la paroi artérielle a I'état pressurisé, et I'existence de contraintes
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FIGURE 9 — Mise en évidence des contraintes résiduelles dans la paroi artérielle. A gauche
l’artere est intacte. Lorsque I'on coupe I’anneau artériel I’artére s’'ouvre naturellement [101].

résiduelles a 1’état déchargé. Les auteurs notent que cette observation ne va pas forcément
a l'encontre du principe d’opération optimale édictée par Fung [102] : les tissus vivants
s’adaptent structurellement grace au processus de remodelage afin que les contraintes de
tension et de compression assurent une performance maximale de I’organe.

La question de la configuration sans contrainte de 1’artere a été traitée par de nombreux
auteurs. Chuong et Fung ont suggéré dans [59] qu'il était possible de quantifier les contraintes
résiduelles en mesurant I’angle d’ouverture de I’artére une fois coupée radialement. Le prob-
leme est plus complexe en réalité car il a été montré que les angles d’ouverture sont différents
entre les couches de media et d’adventitia [164, 111], et méme entre les parties externes et in-
ternes de la media [249]. D’autres auteurs ont proposé des stratégies numériques pour pren-
dre en compte ces contraintes. Dans [242] les auteurs prennent en compte la configuration
sans contraintes, et sous pression diastolique de l’artere. Un gonflement progressif de 1’artere
modélisée par éléments finis permet de remonter itérativement a 1’état de contrainte initial

de l'artere.

1.2 Les pathologies artérielles

Les maladies cardiovasculaires désignent tout fonctionnement anormal du systeme car-
diovasculaire. Elles sont le premier contributeur mondial a la mortalité des pays industri-
alisés. Le dernier rapport de I'European Heart Network daté de 2008 indique qu’en Europe,
48% des déces sont ainsi dus a ces pathologies [13]. On estime que le cofit global des maladies
cardiovasculaires s’éleve en Europe a 192 milliards d’euros par an (dont 110 milliards pour
les dépenses de santé et 82 milliards pour les pertes de productivité). Cette estimation était
de 170 milliards d’euros en 2003 ce qui représente une augmentation de 13% en 5 ans. Une
part non négligeable de ces cofits est liée au cotit des médicaments utilisés pour la prévention
de ce type de maladie. Il arrive néanmoins que la maladie ne soit pas diagnostiquée suff-
isamment tot et alors des opérations chirurgicales sont planifiées. Le diagnostic des maladies

cardiovasculaires est un véritable enjeu de santé publique et ses répercussions économiques
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sont importantes.

1.2.1 Le vieillissement artériel

«On a 'age de ses arteres » dit 'ladage! Avec 'age, des modifications structurelles de
I'artere apparaissent [147]. La forme des cellules endothéliales devient plus irréguliere, la
pourcentage de collagene tend a augmenter, la quantité de fibres d’élastine diminue [123]. Des
modifications géométriques apparaissent également avec une augmentation du diametre et
de I'épaisseur des couches media et intima et un allongement des arteres [277, 229]. En ce qui
concerne les propriétés mécaniques, de nombreuses études pointent la perte d’élasticité, qui
se traduit par une rigidité accrue de 'artere [269, 79, 104, 219]. L’effet Windkessel mentionné
précédemment diminue en conséquence et la pression artérielle maximale augmente (voir
Figure 10). Cox, en étudiant l'effet de 1’dge sur des arteres carotides de rat, a suggéré que les
changements du comportement passif de I’artére s’opérait afin de contrebalancer la baisse de

contractilité des cellules musculaires lisses due a I'age [66].
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FIGURE 10 - Différence de comportement entre une artere jeune souple, et une artere plus
agée rigide [129].

1.2.2 Hypertension

L’hypertension est caractérisée par une élévation permanente de la pression sanguine. Un
sujet humain sain a généralement une pression sanguine diastolique (pression basse) et sys-
tolique (pression haute) de respectivement 80 mmHg et 120 mmHg. Pickering et Mann [216]
ont proposé un tableau définissant les différents stades d’hypertension, du sujet sain a 1'hy-

pertension trés symptomatique (voir Table 1).
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TABLE 1 — Classification de la tension artérielle chez 1’homme [216].

Diastole  Systole
(mmHg) (mmHg)

Normal <85 <130
Elevé 85-89 130-139
Hypertension
stade 1 90-99 140-159
stade 2 100-109  160-179
stade 3 110-119  180-209
stade 4 >120 >210

Les propriétés mécaniques et la structure de la paroi artérielle influencent fortement la
pression et vice versa. La pression augmente globalement afin de continuer a suffisamment
alimenter les organes en sang oxygéné et de contrebalancer les effets de perte d’élasticité
de l'artere. L'augmentation de la pression soumet les arteres a des contraintes plus impor-
tantes ce qui favorise le remodelage de l'artere, et accroit son épaisseur [258, 32]. On qualifie
I'hypertension de « secondaire » lorsque 1’on estime que I’hypertension est une conséquence
d’une autre maladie (développement de 1’athérosclérose par exemple). Elle est appelée « pri-
maire » lorsque la cause de I’hypertension est inconnue. Les raisons du développement spon-
tanée d'une hypertension sont peu connues : il existe des prédispositions génétiques chez
certains patients, des dysfonctionnements du systeme nerveux, du cceur, du systéme vascu-
laire, ou des reins [199, 85]. Enfin, notez que le vieillissement artériel augmente la pression
systolique et diminue la pression diastolique (diminution de 1’effet Windkessel) quand 1'hy-

pertension augmente les pressions diastolique et systolique.

1.2.3 Anévrisme

Un anévrisme est une dilatation progressive d’un segment artériel. Cette maladie se
développe lentement sur plusieurs années. La paroi artérielle voit son épaisseur et sa résis-
tance mécanique diminuer. Le plus grand risque attenant au développement d’un anévrisme
reste sa rupture menant a une hémorragie. Une plaque d’athérome peut également se for-
mer, et une thrombose se créer. Il s’agit d'un caillot sanguin qui se forme a la surface de la
lésion, et qui transite ensuite dans le conduit artériel jusqu’a ce que le diametre de l’artere
dans lequel il circule soit trop petit ce qui bloque le passage du sang. Les anévrismes peuvent
naitre sur n’importe quelle artere bien qu’on les retrouve principalement sur les arteres aorte

et cérébrales.
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FIGURE 11 — Anévrisme de 'aorte abdominale [3].

1.2.4 Athérosclérose

L’athérosclérose, du grec athéré signifiant «bouillie» et skléros, «dur», est définie comme
une accumulation progressive de lipides, de calcium, et d’autres éléments au sein de 1'in-
tima. Chacun d’entre nous est susceptible de développer cette pathologie. Les facteurs de
risques tels que la consommation excessive de tabac, d’alcool, de nourriture grasse entrai-
nant un taux de cholestérol trop élevé dans le sang, le stress, les prédispositions génétiques,
le diabéte, le manque d’activité sportives [174], contribuent a son développement symp-
tomatique qui peuvent avoir de graves conséquences (voir Section 1.2.4.1). Tout comme les
anévrismes, l’athérosclérose est une maladie touchant principalement les personnes agées, le
développement de la maladie s’étendant sur plusieurs dizaines d’années. Compte tenu du
vieillissement de la population et des modifications des habitudes alimentaires dans les pays
développés, plusieurs auteurs ont suggéré que cette maladie serait la maladie du 21°™e sie-
cle [224, 186, 264]. C’est une maladie complexe dont I'évolution et la naissance sont encore
des problématiques non completement résolues a 1'heure actuelle [68]. Selon I'hypothese li-
pidique développée au début du siecle dernier [250, 247], des lipides (Low Density Lipopro-
teines = LDL) sont absorbés directement a travers la couche endothéliale par I'intima. Lo-
calement, la couche d’intima va s’épaissir en amoncelant du tissu fibreux dur (sclérose) au-
tour de ce cceur lipidique (athérome). On appelle 1’ensemble formé du cceur lipidique et du
tissu fibreux créé en conséquence de l'inflammation « plaque d’athérome ». L'emplacement
privilégié des plaques d’athérome au niveau des bifurcations de 1’arbre artériel suggere que
le taux de cisaillement pariétal favorise le développement de l'athérosclérose. Le remode-

lage artériel intervient également, formant une armature compacte faite de collagene, de cel-
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lules musculaires lisses, d’élastine, etc. Le cceur lipidique lui est composé de nombreux élé-
ments suite a 1’'oxydation des LDL (lipoprotéines, triglycérides, cellules spumeuses, globules
blancs (leucocytes,macrophages), sang, glucides complexes, etc. [225]). On appelle « calcifi-
cation »l"accumulation de calcium formant de petits nodules trés durs qui se logent dans le
corps lipidique ou dans la partie sclérosée de 1’artere. Alors qu’en principe, les couches in-
termédiaires des artéres ne sont que faiblement vascularisées, la plaque est irriguée par de
nombreux vaisseaux, ce qui accélére sa croissance. La composition de la plaque d’athérome

dépend de son degré de développement (voir Figure 12).
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FIGURE 12 — Composition de la plaque d’athérome en fonction du degré de sténose (données
issues d’arteres coronaires, [146]).

Vulnerable Plague

(a) Schéma d'une artere sclérosée comportant (b) Plaque d’athérome réelle issue d'une en-

une plaque d’athérome avec remodelage ex- dartériectomie (ablation chirurgicale d'une
terne [14] plaque d’athérome) [173]

FIGURE 13 — Plaque d’athérome.

L'endothélium ayant été endommagé, une chape fibreuse composée de cellules muscu-

laires lisses, de collagéne et d’une matrice extra-cellulaire sépare le cceur lipidique de la lu-
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miere artérielle [171]. Cette chape fibreuse et les contraintes s’y appliquant sont d"une impor-
tance capitale quant a la stabilité de la plaque d’athérome [95, 278]. Globalement de nombreux

auteurs ont conclu que l'athérosclérose tendait a rigidifier 'artere [23, 281, 272].

1.2.4.1 Conséquences et traitement de la plaque d’athérome

L’athérosclérose et la plaque d’athérome sont susceptibles de provoquer une ischémie
c’est-a-dire que le ou les organes situés en aval du lieu de la maladie ne sont plus alimentés
en sang oxygéné. Si les organes ne sont pas alimentés en sang pendant un laps de temps suff-
isamment long les tissus peuvent tout simplement mourir (nécrose). Certains signes comme
une paralysie partielle (hémiplégie, aphasie, cécité partielle ou totale, etc.) indiquent la surv-
enue d"un accident vasculaire cérébral ischémique. Si certaines fonctions essentielles au fonc-
tionnement du corps sont touchées, ’athérosclérose peut mener a la mort. L'ischémie est la

conséquence de deux complications majeures :

La sténose : La plaque d’athérome grossit progressivement. Lorsque le remodelage externe
de l'artére devient impossible, la plaque obstrue la lumiere artérielle provoquant une
réduction du débit sanguin et perturbant le flux. Lorsque l'artére est trés fortement
sténosée (typiquement pour des arteres ayant un degré de sténose supérieur a 70% du
diametre de base) les organes ne sont plus suffisamment alimentés en sang. Dans ce cas
un réseau de circulation secondaire peut se mettre en place naturellement afin de com-
penser ce manque : certaines arteres se dilatent, d’autre se créent, et contournent 1’ob-
stacle. La capacité de création d'un réseau secondaire dépend du patient mais certaines
personnes parviennent a développer un réseau secondaire qui reprend complétement

le flux sanguin, empéchant 1'ischémie.

La rupture de la plaque : Cette complication provient de la rupture de la chape fibreuse qui
sépare la lumiere artérielle du cceur lipidique. Le sang peut s’engouffrer dans la breche
ainsi formée et induire un hématome dans la paroi artérielle. L'organisme réagissant
a cette rupture enclenche un processus d’hémostase (coagulation du sang) qui peut
mener a la formation d’un thrombus (caillot sanguin), qui lui méme risque de se dé-
tacher pour boucher l'artere en aval, lorsque le diamétre des vaisseaux diminue. Si le
caillot ne se détache pas, I'artere peut étre bouchée subitement suite a 1’accumulation
de la plaque, du thrombus et de I'hématome. Des débris provenant du cceur lipidique

peuvent également boucher l'artere en aval de la lésion.

La présence de la plaque d’athérome dans une artére tend a modifier sa géométrie et
sa composition localement. Mais c’est I'intégralité de la branche artérielle qui est en réal-
ité touchée [7]. VanPopele et al. ont montré que les arteres carotides communes étaient plus
rigides lorsqu’une plaque était présente au niveau des carotides internes et externes et de la

méme maniere 1’aorte se rigidifie en amont du lieu de la 1ésion [272].
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Le terme de plaque d’athérome symptomatique peut étre utilisé pour désigner les
patients qui présentent un historique d’accident vasculaire [151]. Les études américaine
NASCET [246] et européenne [88] ont montré le bénéfice d'une opération chirurgicale con-
sistant a retirer la plaque d’athérome pour les patients ayant une sténose symptomatique
supérieur a 70% (suivant le calcul NASCET). D’autres travaux [191] ont également mis en
évidence I'avantage que représente une opération chirurgicale couplée a la prise de médica-
ments pour des patients asymptomatiques. Un traitement médicamenteux est également
indiqué dans tous les cas (anti-agrégants, anti-coagulants, anti-hypertenseurs, etc. [158]).
D’autres traitements chirurgicaux comme la pose de stent font 1’objet d’une grande atten-
tion et sont utilisés dans plusieurs cas. La pose de stent consiste a insérer un cathéter dans le
conduit artériel (voir Figure 14) puis de déployer localement un tube métallique déformable
maillé au niveau de la lésion afin d’ouvrir a nouveau l'artéere pour laisser passer le sang.
Le bénéfice d’une telle chirurgie mini invasive est discutable [89, 178, 44, 276] et I'opération
chirurgicale est toujours privilégiée lorsque 1’accés a 1’artére concernée est simple (carotide

par exemple).
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FIGURE 14 — Introduction d"un guide au niveau de l'artere fémorale pour apposer un stent
métallique au niveau des artéres coronaires [4].

1.2.4.2 Criteres de diagnostic

Si dans de nombreux cas, I’athérosclérose est découverte par hasard lors d’examens an-
nexes (radiographie par exemple), le diagnostic sur l'artere carotide s’effectue en premier
lieu chez le médecin généraliste. Celui-ci ausculte la carotide a I’aide d’un stéthoscope et si
un bruit appelé « souffle carotidien » apparait, des examens complémentaires sont requis.
L’objectif de ces examens est de caractériser le plus précisément la plaque d’athérome, que
ce soit son degré de sténose, ou son caractere vulnérable. La vulnérabilité d'une plaque est
sa propension a se détacher et a causer un accident vasculaire. Le degré de fissuration de

la plaque, le volume du corps lipidique par rapport a l’artere, le degré de calcification, ou
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I'épaisseur de la chape fibreuse sont des critéres additionnels au degré de sténose qui perme-

ttent de diagnostiquer la plaque d’athérome.

Mesure de la sténose Le critere principal retenu dans les hopitaux est le degré de sténose
ou degré de rétrécissement de l'artere [97]. Ce critere a été validé dans plusieurs grandes
études [246, 88, 191] qui ont montré qu’il existait une corrélation entre le degré de rétré-
cissement de l'artere et la survenue d’accidents cardiovasculaires (voir Section 1.2.4.1). Les
degrés de sténose sont mesurés en calculant la réduction de diametre par rapport a un
site de référence (voir Figure 15). Des tables de correspondance existent entre les différents
criteres [243, 227].

La mesure du degré de sténose s’effectue principalement grace a un appareil
échographique, ce type d’imagerie étant simple, non invasif, et peu onéreux. Il permet d’es-
timer la sténose directement a partir des images. On peut également déduire le degré de
sténose en analysant des critere hémodynamiques (voir Figure 16, [38]). C’est d’ailleurs la
méthode privilégiée a ’heure actuelle dans la mesure ot1 le degré de sténose est difficilement
calculable compte tenu de la fréquente dissymétrie axiale des plaques d’athérome, de leur
irrégularité, ou de leur proportion en calcium bloquant les ondes de 1’échographe. Un scan-
ner a rayon X peut étre utilisé afin de réaliser une visualisation 3D de l'arbre artériel apres
injection d'un produit de contraste iodé (radiographie de l’artere avec injection de produit
de contraste, voir Figure 17). Le degré de sténose peut alors potentiellement étre mesuré de
maniere fiable sur les coupes bidimensionnelles [151]. Enfin, 'Imagerie & Résonance Mag-
nétique (IRM) est systématiquement employée afin de fournir des clichés au chirurgien. Il
consiste en trois phases : (i) étude du cerveau pour détecter des accidents vasculaires an-
ciens; (ii) étude du réseau artériel reliant les deux hémispheres (polygone de Willis) : lors
de I'opération chirurgicale, I’artere sur laquelle les chirurgiens opérent est clampée, le patient
est placé en hypertension, et 'hémispheére opposé au lieu d’intervention est alimenté grace au
polygone de Willis qui doit étre suffisamment développé pour permettre la vascularisation.
(iii) Etude des arteres carotides aprés injection d"un produit de contraste (Gadolinium).

Deux techniques d’imagerie doivent conclure sur le degré de sténose avant de décider
d’une opération chirurgicale. En cas de discordance I’artériographie numérisée telle qu’elle a
été utilisée dans les études NASCET et ECST est employée [151].

Caractérisation de la composition de la plaque d’athérome et histologie virtuelle Le degré
de sténose seul ne peut pas étre utilisé pour caractériser entierement la plaque d’athérome.
L’étude histologique des plaques d’athéromes post mortem a permis de mettre en lumiere I'im-
portance d"un certain nombre d’éléments cruciaux dans la détermination de la vulnérabilité
des plaques : épaisseur de la chape fibreuse, inflammation de la chape fibreuse, composition

de la poche lipidique, etc. [52, 278, 14, 50, 91, 210]. Alors qu'une histologie classique s’effectue
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NASCET  (1-mdiC) X 100%
(1-md/B) X 100%

FIGURE 15 — Méthodes de calcul du degré de sténose (rétrécissement) de 1’artere. Les études
NASCET et ECST utilisent des diametres de référence différents [243].

Peak Peak Systolic Diastolic Spectral
Diameter Systolic Diastolic Velocity Velocity Broadening*
Stenosis Velocity Velocity Ratio Ratio (Bandwidth)
(Category) (cm/sec) (cm/sec) (VICA/VCCA) (VICA/VCCA)  (cm/sec)
0% <110 <40 <18 <24 <30
(Normal)
1-39% <110 <40 <18 <24 <40
(Mild)
40-59% <130 40 <18 <24 <40
(Moderate)
60-79% >130 >40 >18 >24 >40
(Severe)
80-99% >250 >100 >37 >55 >80
(Critical)
100% N/A N/A N/A N/A N/A
(Occlusion)

* Measured distal fo maximum stenosis
N/A = Not Applicable

FIGURE 16 — Correspondance entre les criteres hémodynamiques et degré de sténose équiva-
lent [38].

FIGURE 17 — Artériographie d’une artére carotide sténosée. La sténose est située a la base de
I’artere carotide interne [288].

sur tissu prélevé, I'idée de 1'histologie virtuelle est de parvenir a différencier ces caractéris-
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tiques a l'aide de moyens d’imagerie in vivo. L'IRM permet dans une certaine mesure de qual-
ifier la morphologie des différents composants de 1’artere sclérosée [297, 228, 105, 205]. Ces
techniques sont encore réservées aux laboratoires, bien souvent sur des cas in vitro [64, 61, 15]
car la résolution spatiale classique de I'IRM n’est pas suffisante (0.6 mm dans le plan de coupe
en conditions cliniques contre par exemple 0.23 mm dans [228, 15]). de Weert et al. [72] et
Das et al. [70] ont utilisé un scanner a rayons X pour déterminer la composition d'une artere
sclérosée in vivo. La résolution de I'appareil est également problématique. La Tomographie
a Cohérence Optique (OCT) est une technique comparable a 1’échographie (envoi/réception
d’une onde) sauf que de la lumiere cohérente est utilisée a la place de 'onde sonore. C’est
une technique endovasculaire : un cathéter est introduit dans le conduit artériel pour que
la mesure soit effectuée. La résolution spatiale de 0.01 mm, permet de distinguer la mor-
phologie de la plaque d’athérome [245]. L’OCT souffre cependant de la faible profondeur de
pénétration proche de 1 — 2 mm [144].

Mais I'histologie virtuelle désigne tout particulierement la technique de I’analyse spectrale
de signaux provenant d’ultrasons intravasculaires (IntraVascular UltraSounds, IVUS, [271]).
L'IVUS est, tout comme 1'OCT, une technique endovasculaire ot un cathéter muni d’un
émetteur-récepteur d’ondes ultrasonores est introduit dans le conduit artériel. Il fournit des
images en temps réel et a 360 degrés de l'artere avec une bonne résolution spatiale axi-
ale (0.1 — 0.2 mm). L'histologie virtuelle consiste a traiter le signal radiofréquence requ par
analyse d’ondelettes, et d’en déduire quatre composants : les calcifications, la fibrose dense
(collagene), le tissu fibro-lipidique (collagene + tissu adipeux) et le tissu nécrotique (cellules

spumeuses). La correspondance avec I'histologie classique varie entre 80% et 95% [74].

B Fibrous fissue Fibrofatty tissue

B Necrotic core [] Dense calcium

FIGURE 18 — Images IVUS (a gauche) et histologie virtuelle correspondante (a droite)
mesurées sur une artére coronaire [145].

Approche biomécanique La plaque d’athérome subit de nombreuses sollicitations mé-

caniques dues principalement a la pression sanguine pulsatile qui s’applique sur la paroi
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interne de l’artere. L'une des complications majeures des plaques d’athérome est la rupture
de la chape fibreuse, qui laisse échapper des débris dans la circulation sanguine. Nombreux
sont les travaux ayant étudié la relation entre la répartition des contraintes dans la paroi et le
risque de rupture. La répartition des contraintes joue également un role dans le remodelage
des arteres, et dans le développement de la maladie athéroscléreuse [280]. Cheng et al. [55]
ont notamment comparé la répartition des contraintes calculées par une analyse éléments fi-
nis au lieu de rupture de la plaque d’athérome récupérée post mortem. Le lieu de rupture de
la plaque est corrélé au lieu de contrainte de Von Mises estimée maximum (voir Figure 19).
Ohayon et al. [198] ont réalisé un travail similaire in vivo sur des plaques d’athérome coro-
nariennes et de la méme maniere ont corrélé le lieu de rupture a la contrainte maximale (voir
Figure 20). Li et al. [160] ont quant a eux étudié des arteres sclérosées in vivo. A partir d’im-
ages IRM, les arteres sclérosées de 5 patients ont été segmentées. Les calculs éléments finis
indiquent que les contraintes maximales sont situées au niveau de la chape fibreuse, lorsque
celle-ci est suffisamment fine, ou sur les bords de la plaque. D’autres approches en calcul
fluide [108, 100] ou en interaction fluide-structure [253, 105, 155] ont corrélé la valeur de con-

trainte de cisaillement dans le sang aux lieux propices a la rupture.

Ces calculs nécessitent un temps tres important, et plusieurs auteurs ont cherché a
définir des criteres davantage morphologiques en les reliant aux calculs de contraintes. Les
études paramétriques de Imoto et al. (calculs structure, [127]) ou de Belzacq (calculs fluide-
structure, [27]) ont cherché a quantifier les effets de la morphologie de la plaque d’athérome
sur la vulnérabilité des plaques. Ohayon et al. [196] et Li et al. [159] sont parvenus a identifier
I'épaisseur du cceur lipidique et I'épaisseur de la chape fibreuse comme deux critéres détermi-
nants influencant la répartition des contraintes et la valeur de contrainte maximale. Les deux
équipes ont étudié des modeles d’arteres idéalisées et des données in vivo. Tang et al. [252]
sont arrivés a la conclusion que la contrainte locale critique, déterminée comme la contrainte
maximale calculée uniquement dans des lieux ot la plaque est connue pour rompre, était

davantage corrélée aux criteres biomécaniques sus-cités, que la contrainte maximale globale.

Rupture Site \

+180°

FIGURE 19 — Angles entre les régions de concentration de contrainte calculées par éléments
finis et le lieu de rupture de 12 plaques post mortem [55].
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Si la corrélation entre la contrainte et la rupture est intuitive et que les criteres mor-
phologiques de la plaque sont corrélés aux valeurs de rupture, aucun critere quantitatif
n’existe a notre connaissance. La valeur seuil de 300 kPa est mentionnée dans plusieurs
travaux [157, 121], mais reste sujette a controverse. Premiérement les mécanismes de rup-
ture de ces tissus trés hétérogenes sont encore méconnus. Deuxiémement, les capacités de
résistance des tissus sont variables intra et inter individus. Troisiémement, la connaissance
des contraintes résiduelles est cruciale pour toute étude en contrainte, et leur prise en compte
joue un role capital dans la répartition et dans les valeurs de contraintes [195, 242]. Qua-
triemement le type de simulation (2D vs 3D, fluide-structure vs structure, etc.) peut fortement
influencer les résultats [197]. Enfin cinquiémement, les propriétés mécaniques des différents
composants artériels sont difficilement mesurables. Leur identification in vivo est nécessaire
de par la forte variabilité inter individus, bien que [289] ait montré que la sensibilité des con-
traintes a une variation de +/ — 30% des propriétés mécaniques d’un modéle non linéaire
était faible. Les variabilités inter et intra individus sont d"un ordre de grandeur supérieur ce

qui nécessite 'identification spécifique des propriétés mécaniques de chaque patient.

FIGURE 20 - Le lieu de rupture des plaques d’athérome (D) est corrélé au lieu de contrainte
maximale estimée par éléments finis (C). Le modele (B) est dérivé d"une image IVUS (A) [198].

1.3 Conclusion partielle

Le systeme vasculaire est constitué de l’arbre artériel, des veines et du cceur. Il permet l’al-
imentation en sang oxygéné de tous les organes du corps. Ces organes nécessitent un apport
régulier en sang, que le coeur et les arteres permettent de fournir. C’est I’élasticité des arteres
qui permet de réguler la pression sanguine en se déformant lors de la systole et de la diastole.
L’artere est un empilement hétérogeéne de 3 couches constituées principalement de fibres de

collagene, d’élastine et de cellules musculaires lisses. L'artére est constituée d’'un matériau
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anisotrope, élastique et non linéaire bien que son comportement in vivo peut étre linéarisé
compte tenu des faibles déformations qu’elle peut subir au niveau de la carotide en condi-
tions in vivo (<10%) et du comportement actif de ses cellules musculaires lisses (qui tendent
a linéariser la courbe contrainte-déformations, [67]). Avec I’age, le comportement mécanique
de l'artére se modifie. Le tonus musculaire est moindre, et les protéines de collagene et d’élas-
tine se dégradent. Ces modifications structurales et comportementales entrainent a plus ou
moins long terme le développement de pathologies.

Les maladies artérielles sont la premiere cause de déces dans les pays industrialisés. Le
traitement et le diagnostic de ces maladies sont un enjeu de santé publique crucial. Les
criteres de diagnostic reposent aujourd’hui sur une évaluation qualitative ou quantitative
basée principalement sur la géométrie et la morphologie de 1’arbre artériel. Toutes les af-
fections artérielles ont pourtant des causes et des conséquences biomécaniques reconnues.
De nombreux auteurs ont notamment montré la relation entre les contraintes régnant dans
la paroi artérielle et le risque de rupture d"une plaque d’athérome. L'évaluation de ces con-
traintes nécessite la connaissance in vivo de la géométrie artérielle, des contraintes résiduelles
régnant dans la paroi, et des propriétés mécaniques de chacun des constituants de la plaque.

Les propriétés mécaniques de la paroi sont des parameétres prépondérants dans 1’analyse
précoce des pathologies et du vieillissement de 1’artere, et leur caractérisation in vivo présente
un intérét important pour aider au diagnostic des maladies cardiovasculaires, notamment sur
la carotide.

Le second chapitre vise a présenter la biomécanique de 1'artere et les méthodes d’iden-
tification de ses propriétés mécaniques. Nous abordons également les moyens d’imagerie

médicale généralement mis en ceuvre pour obtenir les propriétés mécaniques in vivo.
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Chapitre

Identification des propriétés mécaniques

des arteres

Le premier chapitre nous a permis de constater I'importance des propriétés mécaniques
des arteres dans le développement et le diagnostic des maladies cardiovasculaires. L'identi-
fication de ces propriétés mécaniques en conditions in vivo passe nécessairement par la sim-
plification et la modélisation du comportement réel de l'artere en raison de sa complexité
intrinseque. Le comportement mécanique peut ainsi étre caractérisé par des variables déter-
minées a 1'aide d’expérimentations, in vitro ou in vivo.

L’objectif de ce chapitre est de réaliser un tour d’horizon des techniques d’identification
des propriétés mécaniques des arteres. Pour commencer, un préambule concerne la modélisa-
tion de I'élasticité des artéres et deux techniques d’imagerie (ultrasons et Imagerie par Réso-
nance Magnétique) utilisées dans les méthodes d’identification de comportement mécanique

in vivo des artéres.
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CHAPITRE 2. IDENTIFICATION DES PROPRIETES MECANIQUES DES ARTERES

2.1 Modeéle de comportement mécanique des artéres

L’objectif de cette section est d’aborder la biomécanique de l’artere. Cet apercu n’est pas
exhaustif et le lecteur intéressé pourra se référer a [130] ou bien a [279] ou les auteurs ont

réalisé une revue des différents modeles de comportement de l'artére.

Plusieurs ouvrages de référence [102, 125] soulignent le caractere hétérogene, incompress-
ible, non linéaire et anisotrope des arteres. Sujette au fluage 1’artere montre également des
comportements viscoélastiques [92, 294]. L’activation des cellules musculaires lisses modifie
son comportement [67] ce qui en fait un matériau actif dans des conditions in vivo. Malgré
ces nombreuses caractéristiques le comportement de I’artére est souvent approché a l'aide de
modeéles phénoménologiques. Ces modeles tentent de reproduire des observations menées
généralement sur des échantillons post mortem d’artere. L'artere est considérée comme un
milieu continu bien que des informations de microstructure peuvent étre incorporées dans
les modeéles [120, 290, 298]. Un matériau élastique subit, sous 1’action de sollicitations mé-
caniques extérieures, une transformation réversible non dissipative. Lorsque 'on cesse d’ap-
pliquer des sollicitations mécaniques, le matériau revient a son état initial. Pour décrire I'évo-
lution de la forme et des contraintes régnant dans l’artére en fonction de la sollicitation mé-
canique, on utilise principalement le cadre de I'hyperélasticité. La pseudo-élasticité de Fung,
c’est-a-dire la différence de comportement a la charge et a la décharge, est la plupart du
temps négligée (préconditionnement, analyse du comportement a la charge uniquement).
L’élasticité linéaire est aussi une hypotheése souvent admise de par sa simplicité de mise en
ceuvre. Elle est particulierement adaptée au cas in vivo ot les sollicitations sanguines provo-
quent de faibles déformations (la relation contrainte-déformation est linéarisée). Des modeles
poroélastiques et viscoélastiques spécifiques ont également été développés. Pour ce dernier
cas il s’agit principalement de modéliser le comportement in vitro de ’artére car comme nous
I'avons vu précédemment le caractere visqueux de 'artere in vivo est négligé par rapport aux

effets de la sollicitation du sang sur la paroi.

2.1.1 Hyperélasticité

La plupart des données expérimentales sont modélisées a 1'aide d"une densité d’énergie
de déformation. Cette densité exprime une mesure de la quantité d’énergie stockée dans un
matériau par déformation. La théorie de 1"élasticité montre qu’il existe une fonction de densité
d’énergie de déformation notée W qui permet de relier les contraintes et les déformations

[261] :
W

oE

Sij = 1)

ij

Si; sont les composantes du 2" tenseur des contraintes de Piola-Kirchhoff. E;; sont les com-
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2.1 Modele de comportement mécanique des artéres

posantes du tenseur des déformations de Green-Lagrange :

1

Ej =3 (Fi{ij . 11--) 2)

I est le tenseur identité. F correspond au gradient de la transformation. Ses composantes sont
calculées a partir des positions d"un point matériel dans la configuration de référence (X) et

dans la configuration courante (x) :

aXi
oX;

Ej= 3)

Le second tenseur des contraintes de Piola-Kirchhoff relie les forces et les surfaces dans
la configuration de référence. A I'inverse, toutes les grandeurs du tenseur des contraintes de
Cauchy qui est plus couramment employé sont exprimées dans la configuration courante.

Ces deux tenseurs sont liés par 1'équation :

1
TFikSkl Fj (4)

0'1']' =

out | = det (F).

Masson [179] a répertorié un grand nombre de modeles de densité d’énergie de défor-
mation développés par de nombreuses équipes pour modéliser le comportement de 'artere.
Ces densités sont souvent exprimées dans un repeére cylindrique en raison de la géométrie
de I'artere [268, 103]. Les modéles de Néo-Hooke et de Mooney-Rivlin sont isotropes et font
partie des densités d’énergie de déformation les plus simples a mettre en ceuvre. Néanmoins
les auteurs privilégient aujourd’hui des lois plus spécialisées intégrant des informations de
microstructure comme les modeles d"Holzapfel [120] qui incluent, dans leurs densités d’én-
ergies de déformation, la contribution spécifique de plusieurs familles de fibres (symbolisant

les couches de I’artere responsables de la résistance mécanique de l'artére).

2.1.2 Elasticité linéaire

L’élasticité linéaire est souvent admise dans le cadre de 1'identification des propriétés mé-
caniques de l'artere in vivo. Dans ce cadre, on assimile la configuration courante a la configu-
ration de référence. Le tenseur des déformations de Green-Lagrange peut alors étre linéarisé
et s’écrire :

Y 5
gij—i(ij‘i‘ij_ ij) (5)

On appelle ce tenseur le tenseur des déformations linéarisé. Le tenseur des contraintes de

Cauchy o est relié au tenseur des déformations linéarisé par une relation linéaire. On écrit :

ij = Cijki€xl (6)
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ou Cjjy sont les composantes dun tenseur d’ordre 4 contenant les constantes élastiques. Pour
un matériau isotrope seules deux constantes sont nécessaires pour décrire le comportement
mécanique de la structure : le module d"Young! et le coefficient de Poisson.

Beaucoup d’études sur la rigidité artérielle évoquent l'élasticité de l’artere et établis-
sent divers indices simples que l'on peut retrouver dans les revues dédiées de Macken-
zie et al. [172] et de O’Rourke et al. [204]. Le module d’élasticité est ainsi souvent assimilé
a la formule suivante, valable moyennant de nombreuses hypotheses (cylindre mince, in-

compressibilité, etc.) :
AP-D

E= 2D

P est la pression interne de l'artere, D son diametre interne et h 1’épaisseur de la paroi

)

artérielle. Le module incrémental E;,,., introduit par Laurent et al. en 1994 [150] est également

utilisé dans plusieurs études cliniques [41, 40, 47].

Ene= 31+ R Rj- AP (8)
me (Rg+ IMT)2 — R? R2—R3?

Ry et Ry se réferent aux rayons de l’artere dans les états respectivement diastolique et sys-

tolique. AP correspond a la variation de pression sanguine entre ces deux états. L'hypothése

de ce critere est que l’artere est un tube épais fermé soumis a une pression interne AP.

2.2 Caractérisation in vitro

La premiere approche pour déterminer les propriétés mécaniques des artéres est une
approche in vitro. On récupere des échantillons d’artéres apreés leur explantation du corps
humain, puis on teste ces échantillons dans des dispositifs expérimentaux classiques en
mécanique (essai de traction uni/biaxiale, indentation), ou dédiés (essais de gonflement).
Comme nous l’avons vu précédemment les propriétés mécaniques de 1’artere sont complexes.
Elles dépendent des propriétés mécaniques des composants individuels (collagene, élastine,
etc.), et de 'arrangement de ces composants. Une fois explanté le tissu artériel n’est plus
irrigué, et subit une dégradation due au changement de pH, de concentration ionique, etc.
[75]. Les essais in vitro sont généralement réalisés en environnement controlé. Le tissu est
plongé dans une solution contenant différentes concentrations ioniques ayant pour objectif
de reproduire les conditions in vivo (solution saline, de Ringer, etc.). Néanmoins l'intégralité
des conditions de chargement mécaniques et physico-chimiques in vivo ne peut étre prise en
compte. La technique de la cryoconservation est également souvent employée afin de con-
server 'artere dans un état «le moins dégradé possible ». Masson a conduit un protocole ex-

périmental visant a déterminer si le mode de cryoconservation de l'artere avait une influence

1. le module d"Young implique un solide isotrope
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[181]. Des arteres de lapin ont été testées sur un banc d’inflation enregistrant simultanément
les diametres et les pressions imposées. Les résultats suggérent qu’il n’y a pas de différences
significatives en terme de propriétés structurales et mécaniques entre des arteres fraiches,
cryoconservées a —150°C, ou cryoconservées a —80°C. Globalement les protocoles expéri-
mentaux in vitro visent a se rapprocher au mieux des conditions in vivo. Beaucoup d’études
considerent la prétension axiale des artéres en réalisant des essais de gonflement avec une
prétension axiale de 1’ordre de 20%. La grande majorité des études vise a caractériser le com-
portement circonférentiel de ’artére méme si quelques équipes ont développé des essais de
cisaillement ou de torsion [78, 167]. On pourra trouver dans [125] les différents types d’es-
sais in vitro existants sur les arteres. Nous détaillerons dans ce chapitre les essais de traction,

d’indentation, micropipette et de gonflement.

2.2.1 Essai de traction

Les essais de traction/compression sont un premier pas vers la détermination des pro-
priétés mécaniques de l'artere. Pour 'essai de traction uniaxiale (voir Figure 21) I’échan-
tillon est pris entre deux mors puis est mis en tension. Il est alors possible de tracer des
courbes force-déplacement ou contrainte-déformation, permettant de déterminer partielle-

ment le comportement mécanique et rhéologique du tissu artériel [119, 84, 240].

Carotide commune
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] Aorte tho
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0 10 20 30 40
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FIGURE 21 — Exemple de dispositif expérimental pour la traction uniaxiale. Des artéres de
cochon sont traitées dans cet exemple [181].

Des essais de traction biaxiale (voir Figure 22) peuvent également étre conduits [148, 293,
57]. Ce type d’essais permet de mettre en évidence le comportement non linéaire et anisotrope

du tissu artériel.

2.2.2 Essai d’indentation et micropipette

Les essais de traction permettent de quantifier les propriétés mécaniques du tissu artériel.
Les essais d’indentation sont utilisés pour déterminer les propriétés mécaniques locales
du tissu artériel [87]. Ils sont particulierement utilisés pour la mesure des propriétés mé-

caniques des différents constituants des arteres sclérosées. Ces arteres présentent un degré
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FIGURE 22 — Exemple de montage de traction biaxiale. L’échantillon d’artére est fixé par des
fils de fixation (fils de suture) a des capteurs de force. Le systeme permet la mise en tension
de I’échantillon selon les axes x et y. L’échantillon est éventuellement placé dans un bain de
solution (saline, de Ringer, etc.) contrdlé en température [293].

d’hétérogénéité mécanique important, qu'une succession d’indentations locales permet de
discerner [168, 25, 86, 266].
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FIGURE 23 — Exemple de dispositif d’indentation du tissu artériel (issu de [25]). Le tissu
artériel repose sur un support rigide. Un indenteur ayant une forme spécifique (ici sphérique)
est équipé de capteurs de force et de déplacement.

Les essais micropipette sont eux-aussi utilisés pour déterminer les propriétés locales du
tissu artériel [182, 39, 296]. Ils consistent a aspirer localement le tissu artériel dans un tube de
faible diametre et & mesurer la hauteur de tissu aspiré.

L'exploitation des fésultats des essais d'indentation et micropipette doit de faire avec une
grande prudence car le domaine de sollicitation de ce type d’essai est loin des sollicitations
rencontrées in vivo. De plus 'hétérogénéité du tissu peut poser probleme si les tailles d’in-

denteur ou de tube d’aspiration sont mal choisies.
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FIGURE 24 — Exemple de dispositif d"aspiration par micropipette du tissu artériel. Une dépres-
sion aspire le tissu artériel dans un tube. La mesure de la hauteur & pour plusieurs valeurs de
pression permet de déduire le module élastique de l'artere.

2.2.3 Essai de gonflement

Les essais de traction et les essais d’indentation/micropipette permettent de mesurer les
propriétés mécaniques du tissu (I'artéere est découpée) ou de la sous-structure (par exemple,
propriétés locales des composants d"une plaque d’athérome). En revanche, dans la mesure ot
I'on découpe les échantillons, la configuration 3D de I’artere n’est pas prise en compte. Il peut
alors étre délicat de déduire le comportement mécanique global de 1’artere des propriétés
locales mesurées ou des seules données sur le tissu dont la caractérisation la plus complete

s’effectue par un essai de gonflement (essai multiaxial, voir Figure 25,[139]).

Vérin hydraulique

Dispositif du test de gonflement

Tissu artériel (aorte)

Manomeétre

FIGURE 25 — Exemple de dispositif expérimental de gonflement [139].

Pour se rapprocher des conditions in vivo, il est possible de réaliser des essais de gonfle-
ment sur toute la structure artérielle. Les essais de gonflement-extension permettent de con-
server la structure artérielle et d'induire la pré tension axiale régnant dans les conditions in
vivo [106, 19]. Il est possible d’équiper ces expérimentations d"un systeme d’acquisition vidéo

permettant potentiellement d’utiliser des techniques d’identification a partir de mesures de
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champ [16].
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FIGURE 26 — Dispositif expérimental d’extension-gonflement [19].

2.3 Caractérisation in vivo

L'élastographie est une technique tres employée pour accéder aux propriétés élastiques
des tissus mous du corps [201, 202, 200]. Elle consiste & mesurer un champ de déformations
sous une sollicitation mécanique. Les déformations peuvent étre déduites de données de dé-
placements obtenues en comparant deux images (non-déformée, déformée), ou en étudiant
la propagation d’ondes dans les tissus. Les propriétés élastiques sont alors directement dé-
duites. De nombreuses applications portent sur le cceur [273, 90], le sein [128, 283], le foie
[62, 208], la prostate [206, 190], les veines [9, 33]. Cette technique a également été appliquée
sur les arteres [71, 234, 183] a I'aide de techniques invasives. Nous explorerons dans la deux-
iéme partie de cette section les méthodes dédiées a 1'identification des propriétés mécaniques
de l'artére in vivo. Dans un premier temps, nous détaillerons le fonctionnement des deux

modalités d'imagerie les plus utilisées, l'imagerie ultrasonore et 'IRM.

2.3.1 Moyens d'imagerie
2.3.1.1 Imagerie ultrasonore

L'échographie ou imagerie ultrasonore est tres utilisée en pratique clinique. Cet examen est
non invasif, peu cotiteux relativement aux autres moyens d’imagerie clinique, et disponible
de maniere universelle. Le principe utilisé est identique au sonar : une onde sonore est en-
voyée dans un milieu qu’elle traverse, puis 'onde est réfléchie vers 1’émetteur. La récupéra-
tion du signal requ permet, en analysant le délai entre 1'émission et la réception du signal,
I'amplitude, et la fréquence de celui-ci, de déduire des informations de localisation, d'impé-
dance acoustique, ou de vitesse.

Un ultrason est un son non audible par I'oreille humaine. Alors que le spectre audible

se limite a 20 — 20000 Hz, les fréquences utilisées en échographie varient dans l'intervalle
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2.3 Caractérisation in vivo

1 —12 MHz. L'impédance acoustique d"un matériau est définie comme le produit de la vitesse
du son dans ce matériau et de sa masse volumique. A l'interface entre deux matériaux les im-
pédances acoustiques sont généralement différentes. Une partie de 1’onde est réfléchie, une
autre partie est transmise (voir Figure 27). Les tissus biologiques humains sont hétérogenes.
IIs sont généralement considérés comme isotropes et homogenes acoustiquement compte
tenu des faibles variations de vitesse du son (si on néglige 1’'onde de cisaillement, la célérité
de 'onde s’écrit en fonction des constantes élastiques et de la masse volumique du matériau.
Les tissus étant quasi-incompressibles, les vitesses de propagation sont tres proches). Cette
hypothése permet de déduire directement la localisation spatiale d’'un point en mesurant le

temps de trajet de I’'onde dans les tissus.

Emetteur
Récepteur

Interface 1

Interface 2

FIGURE 27 - Principe de fonctionnement de 1’échographie. Une onde est émise via I’émetteur.
A l'interface entre deux matériaux une partie de I’'onde est réfléchie. Le laps de temps entre
I’émission de I'onde et la réception de 1'onde réfléchie permet de déterminer la distance de
l'interface a I'émetteur. L'amplitude de I’'onde reque permet d’attribuer un niveau de gris au
matériau.

En plus de ce phénomene une partie des ondes est diffusée, causant une perte d’énergie
(cette portion d’onde n’est pas mesurée par la sonde), et une partie des ondes est absorbée par
les tissus, provoquant leur échauffement. Ces pertes limitent la profondeur de pénétration de
I’échographie. En théorie la résolution axiale (suivant la ligne d’émission de ’'onde) reste con-
stante en fonction de la profondeur de pénétration et n’est une fonction que de la longueur
d’onde utilisée (on comprendra aisément qu'un objet ayant une dimension inférieure a la
longueur d’onde sera invisible en vertu du théoreme de Shannon). Nous verrons plus loin
que ce n’est pas le cas de la résolution latérale de 1’échographe. Les appareils modernes sont
équipés d'un systéme de compensation temporel du gain permettant d’augmenter automa-
tiquement le gain des ondes regues en fonction de la profondeur des objets réfléchis (plus un

objet est profond, plus 'onde va mettre du temps pour revenir au récepteur, et plus elle va
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perdre d’énergie au cours du trajet).

Pour obtenir une image en deux dimensions 1’émetteur envoie une onde pour avoir les
informations sur une ligne, attend le retour de 1'onde, puis envoie une nouvelle onde juste
a coté pour visualiser une nouvelle ligne , etc. Chaque ligne correspond en fait a une im-
age 1D. La résolution spatiale latérale dépend de la densité de lignes, de la fréquence et de
la largeur de I'onde générée (on réalise en réalité une image 1D. Donc si deux objets cote a
cOte sont séparés par une distance inférieure a la largeur de I’'onde, I’échographe ne peut les
distinguer. Voir Figure 28). En pratique, les constructeurs s’arrangent pour fournir a 1'utilisa-
teur des images « user-friendly » ayant des résolutions axiales et latérale équivalentes. Pour
davantage de précisions nous conseillons la lecture du tres bon site internet du Dr Asbjern
Stoylen de 1'Université Norvégienne des Sciences et Techniques de Trondheim concernant

I'imagerie ultrasonore [1].
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FIGURE 28 — La résolution latérale d"une image ultrasonore dépend de la longueur d’onde du
signal, de la largeur de 1'onde (elle-méme dépendant de la profondeur de pénétration) et du
diametre de la sonde (reproduit de [1]). Sur une image globale elle dépend aussi du nombre
de lignes (c’est-a-dire du nombre d’images 1D réalisées).

L’échographie standard d'une artere carotide consiste en ’application d"une sonde ultra-
sonore sur le cou du patient. Le médecin peut alors en modifiant I'inclinaison de la sonde,
obtenir une image longitudinale ou transversale de 'artére carotide (Figure 29). Nous avons
déja évoqué dans le premier chapitre les sondes IVUS (pour IntraVascular UltraSonogra-

phy), ou un cathéter est inséré dans le conduit artériel. Ce cathéter est muni d"un émetteur-
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2.3 Caractérisation in vivo

récepteur rotatif permettant de visualiser les artéres avec une tres bonne résolution axiale
(10 ym).

1Tm0.3 1M 0.9

CHU SAINT ETIENNE

(a) Coupe transversale (b) Coupe longitudinale

FIGURE 29 — Exemples d’échographies de l'artere carotide.

2.3.1.2 Imagerie par Résonance Magnétique

L'IRM est un moyen d’imagerie non invasif basé sur les propriétés quantiques de cer-
tains noyaux atomiques (RMN : Résonance Magnétique Nucléaire). Elle est particulierement
utilisée dans le contexte médical. Ses conséquences sur I'organisme sont tres limitées, et elle
permet de visualiser des structures de 1'organisme que seule I'IRM peut fournir. On peut
également utiliser I'IRM pour étudier I'activité des organes, c’est ce qu’on appelle I'IRM fonc-

tionnelle.

Résonance Magnétique Nucléaire La RMN est un phénomene physique observé au 20°me
siecle par Isidor Rabi [217]. Elle a été appliquée initialement pour 1’analyse chimique et reste
encore aujourd’hui une technique de référence dans ce domaine.

Un noyau atomique est constitué de nucléons : les protons et les neutrons. Chaque nu-
cléon possede un moment cinétique appelé « spin» (vaut 0.5 ou —0.5 pour les nucléons) et
un moment magnétique intrinseque qui dépend de la répartition de ses composants élémen-
taires (les quarks) et d’autres phénomenes de mécanique quantique. Les noyaux d’atomes
possédant un nombre impair de nucléons ont un moment magnétique résultant non nul (voir
Figure 30). L'aimantation d'un groupe d’atomes est la somme des moments magnétiques.

Les tissus humains sont principalement constitués d’eau (H>O). Chaque molécule d’eau
posséde 2 atomes d’hydrogene, constitués d’un unique proton chacun. A I'état naturel les
moments magnétiques des noyaux d’hydrogene constituant le corps sont orientés de maniére
aléatoire, et I'aimantation globale est nulle. Lorsque 1’ensemble de ces noyaux est plongé dans
un champ magnétique statique By les noyaux s’orientent selon la direction de By. Cet aligne-
ment avec By n’est pas parfait, et il existe un angle calculable, impliquant un mouvement de

précession autour de By. Les protons peuvent s’aligner indifféremment dans le sens parallele
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électron

FIGURE 30 — Atome d’hydrogene constitué d"un proton et d"un électron. Le proton est animé
d'un mouvement de rotation impliquant I'existence d’'un moment magnétique intrinseque
[223].

(«spin up ») ou anti parallele (« spin down ») de By, ces deux états étant stables énergétique-
ment. Le nombre de moments magnétiques s’orientant parallelement et anti parallelement
est presque identique mais une légere différence existe. Pour une intensité de champ statique
de4 Tilya8-107%% noyaux a l’état spin up de plus que de noyaux a I’état spin down. Cette
différence est d’autant plus grande que l'intensité du champ statique By sera importante. Une
aimantation macroscopique M apparait (voir Figure 31).

Le mouvement de précession du noyau atomique autour du champ magnétique statique

By est caractérisé par la fréquence de Larmor exprimé en Hz :

_ @ _ 7B

fen = 2 271 ©)
avec <y le rapport gyromagnétique qui dépend de 'atome considéré en rad s'T! et By I'am-
plitude du champ magnétique statique en Teslas (T). La fréquence de Larmor d'un atome

d’hydrogéne dans un champs statique de 3 T est de 127.6 MHz.

spin antiparallele spin parallele
spindown i pinup

FIGURE 31 - Plongé dans un champ magnétique By le noyau se voit animé d’'un mouvement
de précession. Le nombre de noyaux atomiques s’orientant dans les directions parallele et
anti parallele est différent provoquant une aimantation macroscopique M [223].

L’'idée de la RMN est de perturber 1’état d’équilibre de ces protons alignés dans la direc-

tion de By, et d’observer la maniere dont les protons vont se relaxer pour revenir a cet état.
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2.3 Caractérisation in vivo

La mesure de 'aimantation M dans 1’axe de By est impossible car | M| << ||By||, et par con-
séquent, cette mesure s’effectue dans le plan transversal. Afin de basculer I'aimantation M
dans le plan transverse, un champ magnétique radiofréquence Bq est appliqué pendant une

durée t;. L’angle de bascule « est calculé par I'équation [223] :
n = ’)’Bl tl (10)

Le phénoméne de résonance correspond a un transfert d’énergie entre deux systémes
ayant la méme fréquence. L'onde de radiofréquence va entrainer un phénomene de réso-
nance seulement si sa fréquence est la méme que celle de précession des spins (c’est-a-dire la

fréquence de Larmor).

Lors de la phase d’excitation par By, le mouvement de précession de chacun des pro-
tons est mis en phase. Lorsque I'émission de B1 est interrompue, le systéme va restituer 1’én-
ergie absorbée sous forme d’ondes radiofréquences qui constitue le signal mesuré en RMN.
La phase de relaxation se décompose en deux phénomenes obéissant a des mécanismes dif-
férents : la relaxation longitudinale (les spins se réalignent sur By) et la relaxation transversale
(interaction des protons entre eux). La croissance de I'aimantation longitudinale (relaxation
longitudinale) suit une courbe exponentielle caractérisée par une constante de temps T7. Le
T est le temps nécessaire pour que 1’aimantation longitudinale retrouve 63% de sa valeur a
I’équilibre. C’est une caractéristique des tissus qui dépend de la mobilité des noyaux d’hy-
drogene au sein de ce tissu. En ce qui concerne la relaxation transversale, elle est due aux
interactions entre les protons, en phase au début de la relaxation. La chute de l’'aimantation
transversale suit une loi exponentielle caractérisée par une constante de temps T, qui corre-

spond au temps pour que I'aimantation transversale revienne a 37% de sa valeur initiale.
L'évolution de I'aimantation M dans le repere lié au laboratoire R = (O, x,y, z) est régie
par les équations de Bloch [35, 189] :

im

M M

T, T

(11)

L’axe z correspond a la direction du champ By. B est le champ magnétique fésultant :
B = Bo + B1. My, My et M; correspondent aux trois composantes du champ magnétique M.

My est 'amplitude de I’aimantation a 'état d’équilibre donné par la loi de Curie :

’)’thBoj (j—l—l)
3k, T

My=p (12)

avec p la densité volumique de noyaux, J le nombre quantique de spin (vaut 1/2 pour le

proton), h la constante de Planck, k; la constante de Boltzmann, 7 la température absolue.

La résolution de ces équations apres l’application de l'excitation permet d’écrire (voir
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[189]) :
M, = Mpsin(a)exp (—%) sin (wot)

M, = Mpsin(a)exp (—Tiz) cos (wot) (13)
M, = My— My (1—cos(a))exp (—Ti])

Seule I’évolution de I’aimantation transverse est mesurée a 1’aide d"une antenne captant les
variations de champ magnétique (loi de Lenz) dans une bobine (voir Figure 32). On appelle
«signal de précession libre » le courant induit dans la bobine de mesure. Il a pour expression
[189] :

S () = Lyexp <—Tt2> (14)

Une séquence RMN est constituée d"une succession de phases d’excitation et de relaxation.
Soit a; la ™€ impulsion radiofréquence de la séquence et 7; le temps de relaxation suivant
cette excitation. On néglige les effets de la relaxation pendant les impulsions (en pratique les
impulsions sont tres courtes) [30]. L'intensité I, (voir Equation (15)) dépend des constantes
de temps T et T, des temps de relaxation entre les phases d’excitation, et de la densité de
protons locale via 1’expression de l’aimantation a 1’équilibre M (voir Equation (12)). A ce
stade il est important de bien comprendre que I'importance de chacun de ces parametres

dépend du type de séquence sélectionnée.

1=0

I, = ( cos (ay)  sin (“n)) n—i [ ﬁ exp <_%)
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FIGURE 32 - Principe de la mesure RMN pendant la phase de relaxation. Un seul signal global
est enregistré lors de la phase de relaxation [223].

En pratique, la mesure quantitative des constantes de temps T; et T, est marginale. On
choisit une séquence IRM avec des parametres tels que le signal final soit dépendant des
constantes de temps ou de la densité de protons (on parle d’'image pondérée en Ty, T, ou DP).

La mesure de la constante T, pourrait s’effectuer directement en théorie a partir du signal

69



2.3 Caractérisation in vivo

RMN. Mais des inhomogénéités du champ magnétique By et des inhomogénéités induites

par le tissu imagé font apparaitre la constante T, définie comme :

1 1 1
_ 2 16
Tz* Ténhom + T2 ( )

avec T§"o™ une constante d’autant plus grande que les inhomogénéités sont importantes.

Principe de 'RM L’obtention d"un unique signal RMN ne permet pas de reconstruire une
image. Le principe de I'IRM est de récupérer plusieurs signaux RMN puis de reconstruire
une image. L'antenne radiofréquence n’étant capable de n’enregistrer qu'un unique signal,
réponse de la structure a une excitation magnétique, la technique employée consiste a lo-

caliser les voxels.

Localisation spatiale des voxels L'élément principal d’une IRM est une bobine,
généralement supraconductrice, générant le champ magnétique statique de haute puissance
By (les IRM cliniques actuelles ont un champ d’une intensité de 1.5 — 3 T). C’est a l'intérieur
de cette bobine que 1'on va placer le patient en position allongée, sur le dos. Deux antennes
radiofréquence sont utilisées : I'antenne émettrice d’onde radiofréquence est généralement
placée dans la carlingue de l’appareil, et 'antenne de réception est placé au plus pres de
l'objet a imager.

Définissons le repere R = (O, x,y,z) lié a la salle IRM avec 1'axe z dans la direction
du champ magnétique statique By. La localisation des voxels s’effectue dans les trois direc-
tions grace a l'application de trois gradients de champs magnétiques qui évoluent linéaire-
ment selon chaque direction (générés par trois paires de bobines de gradient différentes (de
type Helmholtz, Maxwell ou autre)). Rappelons que la fréquence de Larmor a laquelle vont
tourner les spins dépend de l'intensité du champ magnétique appliqué (voir Equation (9)).
Ainsi, le gradient de champ magnétique selon l’axe z appelé gradient de coupe permet de
modifier la fréquence de Larmor des différentes tranches du corps (voir Figure 33). Soit
G: (z.) l'intensité du gradient de coupe G; a la hauteur z.. La pulsation de Larmor des spins

a cette hauteur de coupe est donnée par :
wo (Zc) =7 (BO +G; (Zc)) = Wc (17)

Pour sélectionner une tranche particuliere, I’'onde radiofréquence d’excitation devra étre
générée a la fréquence de Larmor correspondante w.. L'application de cette onde ra-
diofréquence a pour effet de basculer tous les spins du plan de coupe dans le plan transverse
de mesure. Leur intensité est de l'ordre de 1073 T m}, a comparer a l'intensité du champ

statique de I'ordre du Tesla. Un second gradient de méme intensité mais de signe opposé
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Bobine supraconductrice
de haute puissance (1.5-3T)

Fréquence de Larmor (Hz)

//

|

FIGURE 33 — Principe de la localisation d"une tranche selon 1’axe z. La superposition du gra-
dient G, et du champ statique By dans cette direction permet de modifier la fréquence de
Larmor des spins du corps. La bande passante de I’'onde radiofréquence permet de déter-
miner l'épaisseur e, de la tranche.

est appliqué juste apres I'excitation afin de remettre en phase les spins excités ([223] et voir
Figure 34 et 35).

Impulsion RF

Gradient de coupe

Gradient de phase

Gradient de lecture

[\ N\ = Signal

FIGURE 34 — Chronologie de I'application des gradients de champ magnétique permettant la
localisation spatiale du signal.

De maniere un peu similaire, une bobine de gradient génere apres 1'excitation par ’'onde
radiofréquence un gradient de champ magnétique selon la direction y. Ce gradient appelé

« gradient de phase » est noté Gy, et a une intensité G, (y,) dépendant de la position des
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2.3 Caractérisation in vivo

Tranche
excitée

Tranche
excitée

Position longitudinale “ Position longitudinale ‘

FIGURE 35 — Principe de refocalisation des spins. L'application d’un premier gradient G, ex-
cite la tranche correspondante mais les spins sont déphasés. L'application du gradient opposé
permet de refocaliser les spins [223].

spins selon 1’axe y. La vitesse des spins augmente de proche en proche selon la direction y,
changeant par conséquent la phase de ces spins. Les spins sont alors déphasés quand on cesse
d’appliquer le gradient G. Ce dernier est appliqué avant I’enregistrement du signal pendant
un temps £, et permet aux spins appartenant a la droite D, du plan de mesure et passant par

yp d’acquérir la phase @ :

@ (yp, ZC) = w (yp/ZC) ty
v (Bo+Gp (yp)) tp (18)
= vBoty, +7G, (yp) tp

Apres I'application de ce gradient, tous les protons de la droite D, ont la méme phase. Les
autres lignes du plan sont déphasées.

Pour compléter cette localisation il faut encore coder le signal dans la troisieme direction.
Pour se faire on utilise un gradient de champ magnétique appelé « gradient de lecture » selon
la direction x. Il est appliqué pendant la lecture du signal. La pulsation de la contribution au

signal de résonance du point P de coordonnées (x;, yp, zc) est donné par :

w (x,Yp,ze) = v (Bo+Gy(x))

w(xl,yp,zc)

(19)
f(xypz) = 7

Une fois le plan de coupe sélectionné, il devient possible de relier la position spatiale (x, v)
d’un point P dans 'espace a sa position (f, ®) dans le plan de Fourier (voir ci-apres) grace

aux équations (18) et (19).

Reconstruction de I'image  Soit I'l; le plan de coupe sélectionné a la coordonnée z.. L'ex-
pression de la contribution au signal de résonance d’un volume unitaire centré sur la position

(x1,yp) est donné par [189] :

e (ifw (ky) i+ (my)) @

5 (xl/ylﬂ) =1 (xl/yp) exp <_
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CHAPITRE 2. IDENTIFICATION DES PROPRIETES MECANIQUES DES ARTERES

avec I (x;,,) lintensité du volume unitaire associé au point de coordonnées x;,y, du plan
I ; ty le temps d’application du gradient de phase (voir Figure 34); t; la variable de temps
dont 'origine coincide avec le début de l'enregistrement du signal; w (x;,y,) et ® (x;,y,)
respectivement la pulsation et la phase des spins du volume unitaire centré sur (x;,y,).

Notez bien que l'intensité I (x;,,) qui nous intéresse particuliérement dépend des dif-
férentes excitations et temps de relaxation choisis dans la séquence IRM, de la densité de
protons, et des constantes de temps T; et T locales (voir Equation (15)).

Le signal enregistré par le récepteur radiofréquence est la somme de toutes les contribu-

tions des volumes unitaires :

tl,tp // (x,y) exp < T (s y>> exp (i [w (x,y) t; + P (x,y)]) dxdy (21)

Considérons le changement de variables suivant :

ke =58t

(22)
ky = 2:78ptp

avec g et ¢, les coefficients directeurs de la variation linéaire des gradients de lecture et de
phase, exprimés en T.m..
On peut s’arranger pour choisir I'origine des phases et I’origine des fréquence tel que (voir
équations (18) et (19)) :
®(xy) = 16 W)ty
wxy) = 716G ()

En prenant en compte les équations (22) et (23), on peut alors réécrire I'expression (21) :

(23)

kxg " +kyg
S (kx, ky) // (x,y)exp | — (;le* 6 y)y ’ ) exp (207t [kyx + kyy]) dxdy  (24)

Si I'on néglige les termes dus a la relaxation (la premiere exponentielle), I’équation (24)
s’apparente a une transformée de Fourier bidimensionnelle. On appelle k, et k, les fréquences
spatiales. Ces fréquences spatiales définissent un plan de Fourier dénommé « espace-k ». Le
principe d’acquisition de I'IRM est de construire itérativement 1'espace-k en modifiant les
fréquences spatiales k, et k;, (c’est-a-dire en modifiant les parametres t; et t,, voir Equa-
tion (22)). Une fois le plan de Fourier reconstruit on effectue une transformée de Fourier

inverse afin de produire 'image I (x,y).

Résolution spatiale La reconstruction d’'une image IRM prend un certain temps. Comme

nous 1’avons vu précédemment il s’agit de parcourir un plan de Fourier en modifiant les
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2.3 Caractérisation in vivo

temps d’application des gradients de sélection spatiale ¢; et t,. La résolution spatiale d"une
image IRM correspond a la taille minimale des détails que 1’on peut voir. Elle dépend des
dimensions d’un voxel défini par la « matrice » (la matrice sur laquelle est projetée 1'image,
par exemple 256 x 256 pixels), le «<FOV » (ou « Field Of View », la taille de 'image en mm) et
I"épaisseur de coupe e;.

Rappelons que I'obtention d’une image nécessite I'excitation successive de la structure
avec différentes fréquences spatiales k; et k,. Ainsi la résolution spatiale va dépendre de
la discrétisation de I'espace-k opérée. La résolution spatiale de I'IRM est donc finalement
limitée par trois parametres majeurs : le rapport signal /bruit (5/B), le temps d’acquisition et
les artefacts. Le rapport S/B est généralement dégradé si la taille des voxels diminue. Pour
améliorer ce rapport on peut augmenter la discrétisation de I'espace k et acquérir davantage
de signaux IRM. C’est alors le temps d’acquisition qui est fortement augmenté ce qui peut

poser probléme dans un contexte clinique.

La séquence de contraste de phase Les séquences IRM permettent de visualiser des in-
formations différentes. Certaines séquences permettent de visualiser des images pondérées
par les constantes de temps T; ou T>. On parle de pondération d"une image IRM en T; ou
T> lorsque le contraste de 'image est principalement obtenu en raison des différences des
constantes de temps T; ou T, des différents tissus.

D’autres séquences comme la séquence de contraste de phase sont de conception plus
complexe, et permettent de visualiser des informations spécifiques. La séquence de contraste
de phase a été développée pour encoder les vitesses du flux artériel. Un gradient bipolaire
est appliqué entre les phases d’excitation et de mesure afin d’encoder les spins en phase. Il
est ensuite possible, a partir de la valeur du gradient bipolaire et de sa durée d’application,
de déduire la vitesse des spins qui est proportionnelle a la valeur de déphasage de ces spins.
Un gradient bipolaire revient a appliquer un gradient de champ magnétique selon une di-
rection donnée pendant un certain laps de temps, puis d’appliquer immédiatement apres
I'opposé de ce gradient. Les spins mobiles et les spins fixes du corps vont étre déphasés par
la premiere partie du gradient bipolaire. Pour une localisation donnée, lorsque la deuxiéme
partie du gradient bipolaire est appliquée, les spins fixes vont étre rephasés, alors que les
spins mobiles (qui ne sont plus les spins excités par le premier gradient a cette localisation)
seront déphasés (voir Figure 36), étant soumis a un déphasage différent du premier gradient
en valeur absolue, .

La technique de contraste de phase permet donc, a partir de la phase du signal, de déduire
la vitesse des protons dans les trois directions (si application de la technique du gradient
bipolaire dans les trois directions). Il est également possible d’obtenir des images de mag-
nitudes, qui sont alors plutdt pondérées en T;. Comme pour d’autres séquences IRM, il est

possible de synchroniser 'enregistrement des images de contraste de phase avec un signal.
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(a) L'application d"un gradient de champ magnétique
selon la direction du flux permet aux protons mobiles
et fixes d’acquérir une phase différente.
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(b) A la fin de I'application de la premiere partie du
gradient bipolaire les phases des protons mobiles et
fixes sont trés différentes. On applique la seconde par-
tie du gradient bipolaire, de méme intensité que la pre-
miére partie mais de signe opposé, afin de refocaliser
les phases des protons fixes.

Gradient

- Temps

Déphasage
fixe
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(©) A la fin de l'application du gradient bipolaire les
phases des protons fixes sont nulles, alors que celles
des protons mobiles sont non nulles, dues a au champ
magnétique différent que les protons ont subi au début
de l'application du gradient, et a la fin.

FIGURE 36 — Principe du déphasage des spins mobiles pour la séquence de contraste de phase.

Le signal peut étre respiratoire (utile pour certaines séquences cardiaques). L'enregistrement

peut aussi étre synchronisé sur le rythme cardiaque via la pose d’électrodes sur le patient, ou

al’aide d’un capteur de pouls (généralement apposé sur les extrémités du patient). L'applica-

tion d’une séquence cine IRM en contraste de phase permet 1’acquisition de plusieurs images

au cours du cycle cardiaque. Ces images sont reconstruites en remplissant progressivement

les espaces-k des images successives (voir Figure 37).

En bref L'IRM est une technique complexe, basée sur un cycle « mise a l'équilibre-

excitation-relaxation » des noyaux atomiques d’hydrogene, contenus dans les molécules

d’eau. L'emploi de différentes séquences d’excitation permet de visualiser les tissus sous
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FIGURE 37 — Principe de remplissage de 1’espace-k pour une séquence cine IRM. Ici une ligne
de I'espace-k pour toutes les images est acquis a chaque pulsation cardiaque. D’autres tech-
niques de remplissage de I’espace-k sont possibles [45].

différents aspects : le choix de la séquence détermine le contraste obtenu au final. Avec la
séquence de contraste de phase, 'IRM est capable de fournir des clichés de la structure en
fonction du temps. La suite de ce projet est basé sur 'utilisation de ces clichés. La particular-
ité de 'IRM doit néanmoins étre prise en compte, et cette technique ne doit pas étre assimilée

a une simple vidéo de l'intérieur du corps.

2.3.2 Identification des propriétés mécaniques d’une artére saine modele

Beaucoup d’auteurs considerent le cas d’une artere trés simplifiée. Typiquement, 1’artere
est assimilée a un tube, fin ou épais, parfaitement cylindrique. La pression appliquée par le
tissu environnant est généralement négligée. L'avantage de ce type de méthode est d’avoir
une premiere estimation des propriétés mécaniques, en se passant de techniques complexes
comme la méthode des éléments finis. La géométrie de 1’artere et de son environnant n’étant
pas modélisée, ces méthodes sont relativement simples & mettre en ceuvre. Leur inconvénient
majeur réside justement dans leur force. Les équations théoriques meénent a des développe-
ments analytiques conséquents ce qui limite souvent leur possibilité d’évolution vers des

modeles de comportement plus complexes que 1’élasticité linéaire.

2.3.2.1 Equation de Moens Korteweg

A chaque battement cardiaque le cceur expulse une proportion de sang dans le systeme
vasculaire. La pulsation cardiaque induit la création de deux ondes de pression : I’'onde in-
cidente, se dirigeant du cceur vers les organes, qui dépend de la contraction cardiaque; et
I'onde réfléchie qui emprunte le chemin inverse [188]. Cette derniére dépend principalement
de la rigidité artérielle [231]. L'onde de pulsation que I’'on peut mesurer chez un patient et qui
est la somme de ces deux ondes, dépend donc directement de la rigidité artérielle. L'équation
de Moens-Korteweg permet de relier les propriétés élastiques (E,v) d’un tube, a la vitesse de

propagation d’onde VOP (pour vitesse de I’'onde de propagation) dans ce tube :
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| En
VOP = 2o (25)

avec h I'épaisseur du tube, p la masse volumique du fluide (newtonien) et r le rayon du tube

(non déformé [42]). Cette équation est valable pour un tube droit, infiniment long, rempli
d’un fluide newtonien incompressible non visqueux, et dont 1’épaisseur est négligeable de-
vant le diametre ce qui limite son utilisation aux gros troncs artériels comme 1’aorte ou la
carotide commune. La vitesse de 'onde de pouls est généralement mesurée entre deux sites
artériels éloignés (arteres du bras et de la cheville par exemple [262]) bien que des mesures
locales existent [241, 169]. A

x

voP =T (26)

avec Ax la distance parcourue et At le laps de temps nécessaire a 1’'onde pour parcourir la dis-
tance. Cet indicateur est utilisé pour caractériser la rigidité globale de l'arbre artériel. Il a été
montré que la vitesse de I’'onde de pouls augmentait avec 1’age et les pathologies artérielles
[129,193]. L'utilisation de techniques échographiques permet de mesurer le rayon r et 1’épais-
seur h de l'artére et ainsi de déduire facilement le module d"Young de I’artere [184, 237, 248].
Dans [18], les auteurs utilisent des données sur le flux artériel issus d"une séquence de con-
traste de phase pour mesurer la vitesse de 1'onde de pouls. Ils déduisent ensuite le module
d"Young de 'artere & partir de I'équation de Moens Korteweg. Marque ef al. [176] ont mesuré
la vitesse de I'onde pouls dans une artere thoracique de rat, et ont montré une équivalence en-

tre le module d"Young déduit de I'équation (25) et le module incrémental (voir Equation (8)).

2.3.2.2 Variation du diametre artériel

En deux dimensions, la loi de Laplace 2D permet de relier la pression régnant dans un
tube creux dont 1’épaisseur est négligeable devant le diametre a la contrainte circonférentielle

dans la paroi du tube :
AP.r

Ogo = (27)

avec P la pression transmurale correspondant au différentiel de pression entre I'extérieur et

I'intérieur du tube; r et e sont respectivement le rayon et 1’épaisseur du tube.

On peut également écrire en élasticité linéaire a partir de la loi de Hooke :
099 = Egoe (28)

ou € correspond a la déformation curvilinéaire (¢ = Al/l = AD/D avec | et D respective-

ment la circonférence et le diameétre intérieur de la section droite du tube) ; Egg est le module
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2.3 Caractérisation in vivo

d’élasticité circonférentiel du tube. D’ol1 finalement :

E_ rAPI

AL (29)

Le module de Peterson Eperson est parfois mentionné en référence a l'article de Peter-
son et al. [214] ou les auteurs développent pour la premiere fois ce type de méthode de
détermination de 1’élasticité par suivi du diameétre artériel. Il est indiqué que la mesure
de 1’épaisseur est délicate in vivo et cette mesure est ainsi inclue dans le module proposé
(Epeterson = (e/r) x E = AP/¢). En développant le calcul pour un tube creux incompressible
fermé sous pression, Laurent et al. [150] ont développé le module incrémental d"une artere
(voir Equation (8)). Ces deux équations ((8) et (29)) permettent donc d’évaluer le module
d’élasticité d’une artére en mesurant ses variations de diametres, son épaisseur, ainsi que la
pression appliquée sur la paroi artérielle. Le suivi du diametre de la paroi artérielle peut s’ef-
fectuer directement a partir de I’analyse du signal radiofréquence récupéré (« echotracking »)
[43]. En utilisant le méme type de technologie 1'épaisseur de l'artére (assimilée a I'épaisseur
des couches intima et media car le signal de 'adventice est indissociable du milieu envi-
ronnant en échographie) peut étre mesurée directement sur le signal regu (voir Figure 38).
D’autres algorithmes détectant directement les bordures de 'artére sur I'image formée ont

été développés et comparés a 1’echotracking [31].

Signal RF recu

Amplitude

X s =
Tissu externe 2 <:>>
0
Adventitia T
Artére< Media }|MT =
Intima {—<7S
Sa ng oD
A —
:;3
R I

FIGURE 38 — Principe de mesure du diametre artériel et de l'épaisseur intima-media
(IMT : Intima-Media Thickness) a partir du signal radiofréquence requ par un échographe.
L’adventice ne posséde pas une signature acoustique spécifique et elle se fond dans le signal
du tissu extérieur.

L'évolution temporelle de la pression artérielle peut étre mesurée a l'aide d’un systeme
de tonométrie d’applanation [6]. Le principe reste relativement simple : une sonde équipée
d’un transducteur piézoélectrique est apposée par un praticien sur une zone du corps ott ’'on
peut sentir le pouls (poignet, carotide). La déformation de ’artere sous l'action de la pres-

sion artérielle déforme les tissus environnants en conséquence. Les mouvements du capteur
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sont transformés en signal. La courbe pression = f (temps) ainsi obtenue est ensuite mise a
I’échelle a partir des pressions maximum et minimum mesurées de maniere classique avec
un brassard (voir Chapitre 1) [282]. Cette méthode de suivi du diametre artériel par ultrasons
couplée a la mesure de la pression est probablement la méthode la plus utilisée pour évaluer
le module d"Young local de I’artere [221, 150, 8, 47, 41, 237, 40, 140].

Plus récemment, Danpinid et al. [69] ont adopté une méthode similaire pour des artéres
aortes de souris en calculant les contraintes circonférentielles a partir de la loi de Laplace et en
mesurant les déplacements de l’artere sous la sollicitation cardiaque a partir d’'imagerie ultra-
sonore. Un modeéle bilinéaire a été adopté pour ajuster les courbes de contrainte-déformation,
permettant d’exprimer directement le module d"Young en fonction des contraintes. La méme
équipe a appliqué cette méthodologie chez I’homme [138].

N

L'utilisation des courbes de pression-déformation, a l'instar des méthodes utilisées
généralement sur des essais in vitro, permet, a partir des mesures simultanées de pression
et de déformation, de déterminer des parameétres mécaniques en ajustant un modeéle sur les

données expérimentales obtenues.

Schulze-Bauer et Holzapfel et al. [236] ont par exemple modélisé I’artére comme la section
droite d"un tube a paroi fine et utilisé une loi hyperélastique de Fung en deux dimensions.
Les contraintes expérimentales circonférentielles et axiales sont ensuite obtenues a partir de
I'hypothése d’une section de tube en déformations planes sous pression interne. Finalement

une fonction objectif |, est minimisée a I'aide d"un algorithme de Levenberg-Marquardt :

J>(8) = % ((UG";Od’i (8) — aggp’i)2 + <az"§0d'i (8) — azeifp’i)2> (30)

i=1

avec N le nombre de points expérimentaux.

La méthode a été appliquée sur des données in vivo d’artere aorte (voir Figure 39)

-
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FIGURE 39 — Courbe pression-diamétre d’arteres aorte humaine in vivo. Les symboles
représentent les données expérimentales et les courbes pleines le résultat obtenu a partir du
modele mécanique adopté [236].
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2.3 Caractérisation in vivo

2.3.2.3 Propagation d’ondes ultrasonores

Le principe de ce type de méthode est de ne pas utiliser la sollicitation mécanique du sang
sur la paroi artériel comme donnée connue car cette mesure est délicate in vivo. L'idée est de
focaliser un train d’ondes ultrasonores sur la paroi artérielle afin de la déformer. L’ Acoustic
Radiation Force Imaging (ARFI) est par exemple utilisée pour déduire comparativement les
rigidités des différents composants d"une artere sclérosée (voir Figure 40a, [12]). Les auteurs
soulignent néanmoins qu’il est difficile de déterminer précisément la sollicitation des ultra-
sons car la détermination de l’atténuation de 1’'onde dans les tissus en conditions in vivo est
délicate.

Il est également possible de générer des ondes de cisaillement dans les tissus et d’é-
tudier leur propagation. En estimant la force de radiation des ondes ultrasonores, Nightin-
gale et al. [194] ont mesuré le module d"Young de 'abdomen. Le principe de «l'imagerie su-
personique de cisaillement » (Supersonic Shear Imaging) est de mesurer la vitesse de propa-
gation de ces ondes de cisaillement. Il est alors possible de mesurer quantitativement les pro-
priétés mécaniques du tissu imagé. Cette technique a été utilisée dans la détection de divers
types de tissus cancéreux [28, 254, 192, 73, 255, 207]. Couade et al. [65] soulignent que la com-
plexité de l’artere empéche de considérer la relation simple qu’il existe entre la vitesse de

propagation de I'onde de cisaillement et le module de cisaillement dans un milieu homogene

Ct = \/f (31)

En développant la propagation théorique d"une onde de cisaillement dans un tube rempli

isotrope :

de sang entouré d’un tissu ayant une certaine rigidité, il est possible de relier la vitesse de
propagation de 'onde au module de cisaillement de 1’artere [65]. Dans cet article la méthode a
été validée sur un fantdme en silicone, puis appliquée in vivo pour l'identification du module
de cisaillement u des arteres carotides communes de dix moutons et d’un sujet sain. Chez
I’'homme cette étude montre que le module de cisaillement varie de 86 a 134 kPa pendant le
cycle cardiaque. Si on considere I’artéere comme un milieu incompressible (v = 0.5), le module
d"Young varie donc de 258 kPa a la fin de la diastole, a 402 kPa a la systole (E = 3u). L'étude

a néanmoins porté sur un unique individu.

2.3.24 Comparaison de la pression sanguine a une pression modele

Dans I'article de Masson et al. [180] les auteurs assimilent 1’artere a un tube épais entouré

d’un tissu externe. Il est alors possible d’écrire (en négligeant les termes dus a I'inertie [126]) :

00y, Oy + Ogg
—+ =

5 . 0 (32)
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(a) Principe général (b) Focalisation sur la paroi artérielle

FIGURE 40 - Principe de I’Acoustic Radiation Force Imaging. Une faisceau ultrasonore est
focalisé sur la paroi artérielle afin de provoquer son déplacement. En modifiant la position
du point focal on peut imager les déplacements de chaque point.

En intégrant cette équation entre le rayon interne rq de I'artére et le rayon externe r; il est
possible d’exprimer la pression transmurale telle que :
"1(t) gpg () — oy (¢
P(t)zpe(t)+/ 99() rr(>dr (33)
ro(t) r
P, (t) correspond a la pression appliquée par le tissu externe sur la couche externe de 'artere.

Cette pression est ici modélisée par :

P. (t) = aexp (b n(t) ) (34)

avec a et b des parameétres mécaniques inconnus.

Les contraintes radiale o, et circonférentielle 0y sont exprimées en fonction de parametres
mécaniques caractéristiques de l'artere. Les auteurs utilisent un modele de Holzapfel a 2
couches (media et adventitia) et incluent également des termes dus a l'activité des cellules
musculaires lisses et aux contraintes résiduelles régnant au sein de l’artere. Au final, les con-
traintes peuvent s’écrire comme une fonction des déformations de l'artere et de 12 parameétres
mécaniques (dont 3 relatifs a la détermination des contraintes résiduelles, 6 au comportement
mécanique passif de l’artére, et 3 au comportement actif des cellules musculaires lisses). Les
auteurs mesurent ensuite expérimentalement la pression interne de 1’artere a ’aide d’un sys-

téme de tonométrie d’applanation (P (t)) ainsi que les déformations de I’artere au cours du
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temps a l'aide d’un systeme d’echotracking. Une fonction objectif & minimiser J, correspon-
dant a une mesure d’erreur est alors définie afin d’identifier les 14 parametres inconnus du
modele (12 parameétres pour la détermination des contraintes et 2 pour la détermination de

la pression des tissus externes sur 'artere) (voir Figure 41) :

(Pexp (ti) — Puoa (ti/ 6))2 (35)

M-

I
—_

]2(8) =

1

ou N est le nombre de points de mesure au cours du temps et 8 correspond au vecteur de
14 parametres mentionnés ci-dessus. La pression modele P,,,4 (£, 8) est calculée avec Iaide de

I’équation (33).
bo et A /Pg;;Ch Pexp

l

Modele
de pression

Y

Pmod

Mettre a jour ¢

Y

A

N 2 ,
non > k=1 (Pekwp - P,’fwd) < seuil 7

FIGURE 41 — Principe de la méthode d’identification des propriétés mécaniques des arteres in
vivo basé sur la mesure de la pression artérielle. Un vecteur de parametres a déterminer 8y
contenant les propriétés mécaniques de l'artére et les données expérimentales nécessaires a
l'utilisation du modéle de pression choisi permet de reconstruire une pression modele Py 4.
Si la pression modele Pyoq est trop éloignée de la pression expérimentale mesurée Pexp un
algorithme de minimisation met a jour le vecteur des parametres 8 pour calculer une nou-
velle pression modéle. Le vecteur 8 optimal est atteint lorsque les pressions modéle et ex-
périmentale sont suffisamment proches I'une de l’autre (seuil a déterminer par l'utilisateur
-idéalement seuil = 0-).

La modélisation de la pression est également une technique utilisée dans [244, 259]. Dans
[259] les auteurs identifient les propriétés élastiques de ’arbre artériel. Une fonction objectif
a minimiser est définie comme la différence entre la pression mesurée au niveau de ’artere

témorale Pej;e;T ° et une estimation de cette pression (P%ZO) calculée a l'aide de la pression
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mesurée avec un brassard au niveau de I’artere brachiale (Peb;;’fh) :

12 (0) = Y- (Pl — Pl (plrset) )’ (36)

N
i=1

L’estimation de la pression dans 1’artere fémorale Pﬁ)'go est déterminée a partir d"'un mod-
ele 1D de propagation d’onde dans I’arbre artériel, permettant d’écrire la fonction de transfert
entre la pression dans la fémorale et la pression a n‘importe quel endroit de ’arbre artériel.
Les modules d’élasticité E des différents trongons de l’arbre artériel sont des parametres in-
connus inclus dans le vecteur des parametres a identifier 0 et sont déterminés a partir des

parameétres du modele de propagation d’onde (voir Figure 41).

2.3.3 Identification des propriétés mécaniques locales d’une artere

L'utilisation de modeles simplifiés permet de déterminer des relations analytiques entre
les contraintes et les déformations. La géométrie particuliere des artéres est néanmoins dif-
ficile a intégrer car elle complexifie fortement les équations. Ne pas considérer la géométrie
réelle de 'artéere peut mener a d’importantes erreurs d’identification. Les études des pro-
priétés locales de l'artere in vivo utilisent largement la méthode des éléments finis afin de
prendre en compte ces conditions géométriques spécifiques. De plus, I'utilisation de la méth-
ode des éléments finis permet d utiliser un nombre conséquent de modeles de comportement
et il est aisé de complexifier le modele mécanique et géométrique (hétérogénéités, anisotropie,
etc.). En contrepartie, le temps de calcul des méthodes d’identification utilisant les éléments

finis est tres supérieur a celles utilisant un modele simplifié.

2.3.3.1 Principe du recalage éléments finis

Le recalage éléments finis (REF ou Finite Element Model Updating : FEMU en anglais)
est 'une des méthodes d’identification a partir de mesures de champ les plus utilisées en
mécanique. Le principe est de définir une fonction objectif ou « fonction cotit » caractérisant
I’écart qui existe entre des données de référence et des données calculées numériquement
a partir d'un modele éléments finis. La minimisation de cette fonction cofit en regard des
parameétres du modele éléments finis permet d’obtenir le jeu de parametre optimal permet-
tant de se rapprocher au mieux des données de référence.

Rappelons que la méthode des éléments finis revient a partitionner une structure mé-
canique en éléments interconnectés par des nceuds. La discrétisation des équations d’équili-
bre mécanique permet de résoudre le probleme mécanique sur un nombre fini de nceuds et

d’estimer ainsi le comportement du systeme mécanique continu réel. En statique la méthode
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des éléments finis revient a 1’équation :
[K]{U} = {F} (37)

[K] est la matrice de rigidité du systeme rmécanique. Chaque terme de cette matrice dépend
du modeéle de comportement mécanique choisi liant les contraintes aux déformations et de la
géométrie. Le vecteur U est le vecteur de déplacements nodaux, et F correspond au vecteur
des forces nodales. Ces deux vecteurs contiennent potentiellement des valeurs inconnues

(sous-vecteurs Uiy et Finc) et des valeurs mesurées (sous-vecteurs Uexp et Fexp).

Avril et al. [17] décrivent les méthodes existantes d’identification a partir de mesure de

champs. Deux variantes du REF sont indiquées :

a) Le REF en force (REF-F) consiste a minimiser 1’écart entre le vecteur des efforts mesuré

Fexp et le vecteur des efforts estimé Fyum (voir Equation (38)).

b) Le REF en déplacements (REF-U) consiste a minimiser 1’écart entre le vecteur des déplace-
ments mesuré Ueyp et le vecteur des déplacements estimé Upym (voir Equation (38)). Le

vecteur Upym dépend des parametres 6.

La fonction cofit est généralement définie comme une fonctionnelle aux moindres carrés
(voir théoreme de Gauss-Markoff [256]). Les deux fonctions cotit pour le REF-F et le REF-U

peuvent étre respectivement écrites telles que:

J5(0) = & (Fexp — [Knum (8)] Uexp) ' [W] (Fexp — [Knum (6)] Uexp)

- (38)
720) = (Ve — Kuun (0] Fexp) (W] (Uesp — [Kuun (6)] " Fenp)

avec & € R un coefficient utilisé pour simplifier 1’écriture du gradient de la fonction cofit

(généralement « = 1/2) et [W] une matrice de pondération.

Le jeu de parametres (0) est optimal lorsque la fonction cotit J> (6) est minimale, c’est-a-
dire lorsque le gradient de ], par rapport aux parametres () est nul. La minimisation de ces
fonctions requiert le plus souvent l'utilisation d"un algorithme de minimisation itératif car
la matrice [Kyum (0)] dépend rarement linéairement des parameétres (0). Ce type d’approche
requiert un temps de calcul important et d’autant plus long que le nombre de parametres
augmente (I'espace de recherche de solution s’agrandit). Dans ce dernier cas intervient la
question cruciale de 'unicité de la solution (convexité de la fonction cofit J;). Dans le cadre
des arteres, Fehrenbach et al. ont développé un algorithme de Gauss-Newton particulier per-
mettant de réduire considérablement le temps de calcul [93]. Khalil et al. ont quant a eux
proposé un algorithme évolutionnaire permettant de trouver le minimum global de la fonc-

tion coft [137].
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2.3.3.2 Techniques IVUS

L'utilisation de la technique classique de REF-U nécessite la mesure in vivo d'un champ
de déplacements dans la paroi artérielle. Les techniques d’imagerie courantes (échographie,
IRM) ne permettent pas de mesurer les champs de déplacements de 'artére pendant un batte-
ment cardiaque. Ainsi les auteurs utilisent tres majoritairement la technique de I'échographie

intravasculaire IVUS (voir Section 1.2.4.2).

Chandran et al. [53] propose d’utiliser 'TVUS pour obtenir une série de 15 images par cycle
cardiaque d’arteres carotide et fémorale de cochons ayant développé des plaques d’athérome.
La pression sanguine est enregistrée simultanément par un cathéter. Le modele éléments finis
est reconstruit a partir des images diastolique et systolique. L'artere est a la base considérée
comme linéaire élastique isotrope homogene. Un calcul de sensibilité des déplacements par
rapport au module d”Young de chaque élément fini permet de regrouper les éléments a sensi-
bilité similaire pour obtenir une artére hétérogéne comportant 13 zones différentes. L'équipe
a ensuite utilisé une technique de REF-U a partir des déplacements déduits des images di-
astolique et systolique. La méme équipe a étudié a l'aide de cette méthodologie 1'évolution
de la rigidité et de 1’épaisseur des tissus artériels de cochons soumis a un régime hyperc-
holestérolémique [110]. Les résultats suggerent que l'artére passe par un stade ot elle s’as-

souplit avant de se rigidifier a nouveau lors du développement de tissus fibreux.

Le Floc’'h et al. [154] ainsi que Baldewsing et al. [21] ont utilisés une méthode de REF
basée sur les champs de déformations obtenus in vivo par IVUS. Leur travaux intégrent égale-
ment la problématique des hétérogénéités des arteres sclérosées humaines (emplacement et
propriétés mécaniques). La connaissance d’informations a priori est effectivement nécessaire
pour la robustesse du probleme inverse de REFE. Dans les travaux de Baldewsing, la plaque
d’athérome est paramétrée géométriquement. Ces parametres géométriques peuvent varier
au méme titre que les propriétés mécaniques, et sont ainsi des parametres de la fonction cofit
a identifier. Dans I’objectif de réduire le nombre d’inconnues (ou le nombre d'hétérogénéités
a prendre en compte) au minimum, Le Floc’h et al. calculent un critere basé sur la déforma-
tion visible de la tranche d’artere imagée sur les données IVUS. Un algorithme de Watershed
permet de définir le contour de n hétérogénéités en fonction des n sources considérées. Une
premiére identification du module d"Young du modéle éléments finis est réalisé en ne con-
sidérant qu'un seul matériau. Les procédures d’optimisation sont ensuite répétées en aug-
mentant progressivement le nombre d’hétérogénéités jusqu’a ce que la fonction objectif soit
inférieure a un seuil fixé (voir Figure 42). Ces deux approches sont particuliérement adaptées
a l'utilisation de 'imagerie IVUS dont les images ne permettent pas de dégager les contours

précis des hétérogénéités d’arteres sclérosées.
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FIGURE 42 — Description de l’algorithme «i-MOD » congu par Le Floc’h et al. A partir de
données IVUS, un critére basé sur les mesures de déformations radiales est calculé. Une
premiere identification des modules d"Young de n hétérogénéités est lancée. Le nombre
d’hétérogénéités augmente progressivement jusqu’a ce que l'algorithme franchisse le seuil
de convergence fixé par 1"utilisateur [154].

2.3.3.3 Techniques non invasives

Les techniques de REF en déplacements ou en déformations pourraient étre potentielle-
ment utilisées & partir de données issues d’'IRM. Lin et al. [162] propose I'application d'une
séquence IRM particuliere (DENSE pour Displacement ENcoding with Stimulated Echos)
au niveau de l’artere carotide pour déduire une carte de déformations de I'artere (voir Fig-
ure 43). Cette séquence requiert néanmoins la présence d’un technicien tres qualifié pour la
mettre en ceuvre, n’étant pas encore trés répandue dans les systémes cliniques. Draney et al.
ont également proposé un schéma d’intégration de données de vitesse issues d"une séquence
de contraste de phase afin d’obtenir une cartographie des déformation radiales d"une artére
aorte thoracique [82]. Le contour de l'artere est tout d’abord segmenté afin de trouver les pix-
els formant I'image. L'intégration des données de vitesse de ces pixels permet de retrouver les
déplacements, d’ot sont déduits les déformations. Afin de régulariser le probleme, les don-
nées sont moyennées sur 12 secteurs et seule la déformation radiale est considérée, donnant
ainsi des cartographies des déformations radiales de 12 zones de l’artére a travers le temps.

En utilisant des séquence cine IRM (voir Section 2.3.1.2) plus classiques que le DENSE
Taviani et al. [257] sont parvenus a identifier le module d"Young variable pendant le cycle
cardiaque de l’artere carotide de sujets sains humains gréce a la définition d’une méthode de
REF basée sur la différence entre 1’aire mesurée par un algorithme de détection de bordures et
l'aire calculée numériquement a partir d'un modele éléments finis. Récemment Liu et al. [163]

ont proposé une méthodologie de REF basée sur les circonférences mesurées sur des images
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FIGURE 43 - Carte de déplacements issus d'une séquence IRM DENSE sur l'artere carotide
commune gauche. La carte de déformations circonférentielles est déduite en dérivant les dé-
placements [162].

IRM a l'aide d"un algorithme de détection de bordure spécifique. L’application de diverses
séquences IRM permet aux auteurs d’obtenir des images de plusieurs tranches régulierement
espacées dans une artere carotide sclérosée. Apres segmentation des composants lipidiques,
fibreux, et sains, et interpolation, un modele éléments finis 3D de l’artere a été développé.
Parallélement une séquence cine IRM a été appliquée sur la tranche «la plus circulaire » afin
d’obtenir le périmetre a 1’état diastolique et le périmetre a 1'état systolique de cette coupe
d’artere. Une procédure d’identification par REF est ensuite appliquée a partir de ces deux
mesures afin d’identifier les propriétés mécaniques des différents constituants (modele hy-
perélastique de Mooney-Rivlin a 4 parametres) ainsi que la prétension circonférentielle de
l'artere.

Dans un autre esprit, I’équipe de Kanai a développé une méthode de « Phase tracking » du
signal radiofréquence d"un appareil d’échographie [134] permettant de mesurer les variations
d’épaisseur de l'artére. En formulant des hypotheses de répartitions des contraintes au sein
de la paroi artérielle (la contrainte décroit linéairement de la paroi interne de 1’artere jusqu’a
la paroi externe de l'artere ot la contrainte est alors nulle), I'équipe a mesuré des modules
d"Young locaux a partir de données in vivo sur des arteres sclérosées (voir Figure 44, [114,
133]).

2.4 Mise en évidence des problématiques

Nous avons parcouru dans ce chapitre les difficultés liées a 'identification des propriétés
mécaniques de 'artere. Le comportement mécanique complexe de l'artére est difficile a es-
timer dans des conditions in vitro car I’artére n’est plus dans son environnement de fonction-
nement (contraintes mécaniques internes, contraintes mécaniques appliquées par le tissu en-
vironnant, prétensions axiale et circonférentielle, hétérogénéités, géométrie in vivo, influence
de lirrigation sanguine, température, etc.). De plus, I'étude des propriétés mécaniques in

vitro ne permet pas de réaliser des études personnalisées, bien que cela permette de connaitre
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| elastic modulus

FIGURE 44 — Cartographie de module d"Young locaux estimés a partir de la mesure de la
variation d’épaisseur locale de 'artere sclérosée d"un patient [133].

le comportement général des arteres. La caractérisation in vivo requiert 1'utilisation de tech-
nologies d’imagerie médicale qui possedent leurs avantages et leurs inconvénients. Parmi
ces techniques la plupart des études ont fait le choix de I’échographie conventionnelle ou de
I'IRM car leurs effets sur I’'organisme sont négligeables. La résolution et la particularité de la
physique mise en jeu dans ces appareils rendent le probleme inverse de l'identification d"un
tissu aussi complexe que l'artére particulierement ardu a résoudre. Toutes les études sans ex-
ception procedent a des simplifications importantes de I’artére et de son environnement. Une
grande partie des auteurs réduisent l’artére a un cylindre creux, sans considérer la géométrie
et la résistance mécanique des tissus externes. Les études qui permettent d’inclure les hy-
potheses mécaniques les plus avancées utilisent des techniques d’identification a partir de
mesures de champ. Mais 1’obtention d’un champ cinématique dans la paroi artérielle néces-
site a I'heure actuelle 'utilisation de techniques d’imagerie intravasculaire comme I'IVUS.
Enfin, quelques travaux tentent de retrouver les propriétés locales des arteres mais souffrent
soit d’hypotheses tres fortes sur la répartition des contraintes dans l'artere [133], soit d"une
robustesse du probleme inverse discutable, que Liu et al. ont par exemple mentionné dans
leur article [163].

Cette thése a donc pour objectif de proposer une réponse a la délicate question de I'iden-
tification in vivo des propriétés mécaniques de l'artere. L’idée est de conserver a l'esprit que
l'identification des propriétés mécaniques in vivo de l'artere peut permettre d’améliorer le
diagnostic de nombreuses pathologies artérielles et de ce fait, ’approche développée devra

rester utilisable en pratique clinique. Pour s’assurer de cette faisabilité, un partenariat avec le
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Centre Hospitalier Universitaire (CHU) de Saint-Etienne a été établi.

La suite du manuscrit est constitué de trois parties :

— Le chapitre 3 est une étude numérique visant a cibler les parametres mécaniques
et numériques importants du probléeme inverse de l'identification des propriétés mé-
caniques de l’artere a partir de données de déplacement simulées ayant une résolution
spatiale limitée, potentiellement fournie par IRM. L'une de nos priorité est de s’inter-
roger sur l'unicité des solutions d’une part et de minimiser le temps de calcul d’autre
part (en vue d’une implémentation ultérieure dans un hopital par exemple).

— Le chapitre 4 développe les bases théoriques de la nouvelle méthode d’identification
proposée dans ce projet baptisée « MB-FEMU » (Magnitude Based Finite Element Model
Updating), basée sur des images obtenues par IRM. Cette méthode est dérivée des méth-
odes « MIE » (Modality Independant Elastography, [187, 284]) utilisées dans le cadre de
la détection des cancers principalement (la géométrie de la structure d'une partie du
corps est enregistrée a 1'aide d'un systéeme d’imagerie dans un état déchargé et dans
un état chargé suite a 1’application d'une sollicitation mécanique externe connue sur
la structure). Ce chapitre traite de la validation de la méthode sur un tube modele en
silicone et de sa faisabilité sur des données in vivo expérimentales.

— Le chapitre 5 est consacré a l'utilisation de la méthode MB-FEMU sur des sujets sains
et des patients pathologiques dont les données sont le fruit du partenariat que nous
avons mené avec les services de médecine vasculaire, de chirurgie cardiovasculaire, et
de radiologie du CHU de Saint-Etienne.
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Chapitre

Etude numérique de l'identification des
propriétés mécaniques des arteres a

partir de cartes de déplacements simulés

Nous avons vu précédemment que la séquence IRM DENSE permettait d’obtenir des
cartes de déplacements dans la paroi artérielle in vivo. Ce chapitre est une étude préliminaire
qui s'intéresse a l'identifiabilité de propriétés élastiques a partir de cartes de déplacements
connues a priori. Ici, ces cartes ont été simulées par éléments finis, mais elles pourraient sans
doute étre obtenues a partir de moyens conventionnels d’imagerie dans le futur. Le cas d'une

artere modele sténosée hétérogene est étudié.
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3.1 Préambule

L’objectif de cette étude est d’étudier numériquement l'identifiabilité des propriétés mé-
caniques hétérogenes d'une artére atteinte d’athérosclérose, afin de déterminer l'influence de
plusieurs parametres sur la qualité d’identification et leur impact sur le temps total d’identi-

fication.

Pour ce faire, un modele d’artere idéalisé bouchée a 66% a été créé par éléments finis (EF)
en 2D. L'artére est constituée de trois matériaux supposés élastiques linéaires : une poche
lipidique, un tissu artériel malade et un tissu artériel sain dont les propriétés élastiques
(module d’élasticité et coefficient de Poisson) ont été fixées. L'un des noeuds du contour ex-
térieur a été fixé completement et un autre a été fixé dans la direction y afin de supprimer
les modes de corps rigides. Une pression interne, correspondant a la pression différentielle
entre la pression systolique et la pression diastolique, a été appliquée sur le contour interne
de l'artere. Un calcul éléments finis avec cette géométrie et un maillage tres fin nous a en-
suite fourni un champ de déplacements pseudo-expérimental (quasi statique, déformations
planes, hypothése des petites perturbations). Ce champ de déplacement a été interpolé sur
une grille réguliere afin de simuler une carte de déplacements expérimentale au sein de la
paroi artérielle. L'identification des propriétés élastiques des matériaux consiste en la résolu-
tion d"un probleme inverse ot les parametres élastiques sont inconnus et seule une carte de
déplacements pseudo-expérimentale est disponible. La résolution s’effectue en minimisant
une fonction cofit caractérisant 1’écart entre la carte de déplacements pseudo-expérimentale
et une carte de déplacements obtenue numériquement qui dépend des propriétés élastiques
des matériaux. Cette carte de déplacements numérique est le résultat de I'interpolation d'un
champ de déplacements issu d’un calcul EF. Le modeéle éléments finis utilisé possede alors
la géométrie et les conditions aux limites décrites précédemment. Les coefficients de Pois-
son des trois constituants sont supposés connus dans un premier temps et seuls les modules

élastiques doivent étre retrouvés.

L'étude paramétrique a consisté a étudier les effets de différents parametres sur la qualité
d’identification et sur le temps total d’identification. Les essais de plusieurs types d’éléments
finis et différents niveaux de raffinage du modele EF numérique ont permis de déterminer un
compromis entre temps de calcul et précision. L'effet de 1’estimation des coefficients de Pois-
son est ensuite étudié, ainsi que 1'effet de la résolution spatiale de la carte de déplacements

pseudo-expérimentale, et I’effet d"un bruit blanc gaussien introduit dans les données.

Ce travail a été publié dans un numéro spécial du journal Computer Methods in Biomechanics

and Biometerial Engineering consacré aux méthodes inverses [98].
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3.2 Introduction

Atherosclerosis is a disease where arteries are progressively obstructed, making blood cir-
culation difficult. An atherosclerotic plaque composed essentially of lipids often forms into
the artery wall at the arterial tree’s bifurcations. It induces an inflammatory response and
a local stiffening of the artery [225]. Ripping-off of atherosclerotic plaques in the carotid
arteries is a major cause of mortality in OECD countries. The degree of luminal stenosis,
corresponding to the artery’s diameter reduction, is commonly used by physicians to decide
an endarterectomy (a surgical intervention consisting in removing the plaque). NASCET
and ECST studies have shown that patients with large stenosis (70% and more) benefit from
carotid endarterectomy [246, 88]. But it is more difficult to draw conclusions for patients with
moderate stenosis. Moreover the phenomenon of artery remodelling makes this geometrical
criterion alone insufficient [50].

Studies have correlated the arterial compliance with the stroke risk [142]. Other teams
[55, 198, 160, 267] showed that the vulnerability of an atherosclerotic plaque can be assessed
with a maximum stress criterion, which requires an accurate knowledge of the mechanical
properties of the different plaque constituents. The estimation of these mechanical properties
in vivo and the calculation of a stress criterion may be very valuable in helping physicians to
evaluate the risk of imminent atherosclerotic plaque’s ruptures.

Most of the time, the reconstruction of heterogeneous mechanical properties in arteries
utilises Finite Element (FE) model updating [53, 110, 170, 20, 154]. An inverse problem is
solved that consists in finding the parameters of a numerical model so that the predicted
deformation fits experimental data (displacements or strains). It is currently not feasible to
quantify true strain in vivo: arteries are stressed at their free state [102, 218, 195] and their
unstressed configuration cannot be assessed in vivo. However it is possible to obtain cyclic
strains or displacements which are the strains or displacements measured between diastolic
and systolic pressures. Ultrasounds is one of the techniques that can be employed. [71] mea-
sured radial cyclic strains of a healthy artery thanks to Intravascular Ultrasonography (IVUS).
Magnetic Resonance Imaging (MRI) is also a promising method. [82] used a Magnetic Res-
onance phase contrast (PC-MRI) sequence to obtain radial cyclic strains in vivo of healthy
arteries.

The in vivo identification of heterogeneous mechanical properties of diseased arteries has not
been widely investigated in the literature. Baldewsing et al. [20] worked with a 2D para-
metric finite element model. Elastic properties and contours of the different constituents are
recovered one after another from IVUS data. Similarly Le Floc’h [153] created an integrated
algorithm where both elastic properties and contours were identified at the same time from
IVUS strain data. Computation time can then reach 24 hours for complex geometries.

Inasmuch as a lot of FE models are computed, the first approach to improve the identification

94



CHAPITRE 3. ETUDE NUMERIQUE A PARTIR DE DEPLACEMENTS SIMULES

time is to work on the FE models. The literature is very scarce on the propagation of errors
through the FE mesh choice, besides the study of [153]. Another approach is to reduce the
number of unknowns in the identification procedure. It is now well known that arteries are
quasi-incompressible [102, 34] and have a non linear behaviour [102, 122, 118, 212]. Baldews-
ing et al. [20] and Le Floc’h [153] considered the mechanical behaviour to be linear elastic
and supposed the Poisson’s ratios to be known. Moreover the heterogeneities contours of
atherosclerotic plaques, which are difficult to discern when data come from IVUS, can be dis-
tinguished with MRI [15, 160, 116].

The originality of this study is to numerically investigate the identifiability of the hetero-
geneities elastic parameters from simulated PC-MRI data [82]. In particular, the effects of
the FE mesh, of the a priori parameters values, of the data spatial resolution and of white
noise corrupting experimental data are studied. The analysis focuses on the duration and the

accuracy of the identification process.

3.3 Methods

3.3.1 Finite Element Model

A cross section of an idealised atherosclerotic carotid artery has been modelled in 2D in
a manner inspired by [159]. Dimensions correspond to a 66% stenosis (see Figure 45). One
node has been blocked in the x and y directions, and another has been blocked in the y
direction to remove rigid body motion. A pressure of 5 kPa is applied uniformly onto the
arterial wall, simulating the differential arterial pressure between diastole and systole (see
Figure 46). Quasi-static conditions are assumed as the heart rate is approximately 1 Hz. The
mechanical behaviour is supposed to be linear elastic, under the hypothesis of plane strain.

Three different materials are defined:
1. Healthy tissue.
2. Alipidic core composed essentially of fat.

3. Diseased tissue including the fibrous cap and a part of the infected media, stiffer than

the healthy tissue.

Hypotheses and assumptions of the numerical model are discussed in Section 3.5.

3.3.2 Reference data

Reference data serve as pseudo-experimental data. The behaviour of arteries is supposed
to be quasi-incompressible. The elastic properties of the three materials are set to the follow-

ing values:
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Figure 45: Dimensions and materials of
the artery model. The lumen’s initial
shape is represented by the healthy artery
(HA). Atherosclerosis induces some dis-
eased tissue (DT) which modifies the
blood circulation. The lipidic core (LC) is
separated from the lumen by a fibrous cap
included in the DT.

S
SVAVAVAVAVAVAVAVAVS, QVAVAY
SR IIIRIRIIS
DAVAVAVAVAVAVAATSAS

Figure 46: Boundary conditions of the
artery Finite Element model.

1. Healthy tissue: Eyt = 600 kPa; vyt = 0.49
2. Lipidic core: E;c = 10 kPa; v = 0.49
3. Diseased tissue: Epr = 800 kPa; vpr = 0.49

The reference data are the result of the computation of a FE model with about 130 000
CPE8H elements (hybrid plane strain quadratic quadrangular elements). This element allows
to treat the hydrostatic pressure as an independent variable and is recommended for quasi-
incompressible cases [5]. The displacement field solution is then linearly interpolated on a
regular grid of step S, which simulates a PC-MRI output with the voxel size S (see Figure 47)

[82].

3.3.3 Inverse approach

An inverse approach consists in finding the parameters of a system, knowing its response.

The principle is to minimise a distance /> (see Equation (39)) with an optimisation algorithm.

min /(") (39)

where
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S

(a) Displacements at the nodes of the FE com- (b) Interpolation grid with a voxel size S.
putation.

Figure 47: Displacements from the FE computation (a) are linearly interpolated on the grid
nodes (b).

M=

( ;'eference - ui(\))Z (40)

h() = %

i=0
with:

N: Number of interpolation nodes (grid nodes).

— "t Vector of parameters, elastic moduli and Poisson’s ratios depending on the test case
considered (see Section 3.3.4).

— U("): Displacement from a FE simulation interpolated at the grid node i.

- u, P — Reference displacement at the grid node i.

A Levenberg-Marquardt algorithm with bounds handling [175, 109] is used to recover the
elastic properties (see Figure 48). This algorithm needs gradients of U} and U; with respect
to * which are estimated by finite differences. Two termination criteria are set up:

— J2(*) < &, = 1077: Accuracy on J reached.

— ||AY]] < &, = 107%: Step ||A*|| too small. No more improvement is expected.

The geometry of the FE model used is similar to the one used for generating reference
displacement (see Figure 45). The displacements are always projected on the same grid as the

reference data (see Figure 47b) and using the same procedure (see Section 3.3.2).
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Figure 48: Flow chart of the inverse method.

3.3.4 Definition of numerical experiments

This section defines four series of tests which aim at studying the identifiability of mechan-
ical properties. Starting from a default configuration (see Table 2), different parameters of the
FE model and of the identification procedure are changed as explained hereafter. It is possi-
ble to measure the quality of an identification simply by comparing the identified mechanical
properties (see Figure 48) to the target values defined in Section 3.3.2. The total computation
time is also observed. The influence of the FE mesh, the a priori Poisson’s ratios, the grid” step

size and the data noise are studied as explained hereafter.

Table 2: Default parameters.

= {EHT = 1000 kPa,
Erc = 100 kPa, Epr = 1200 kPa}
Mesh types CPE6 5000 and CPESH 5000
Set of Poisson’s ratios {var,vic, vpr} = {0.49,0.49,0.49}
Grid step size for the reference data  0.125 mm
Noise level added to reference data 0 %

Initial vector of parameters
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3.3.4.1 Effect of the FE mesh

The first step is to choose appropriate meshes for subsequent tests. Two elements are
tested: the CPE6 (plane strain quadratic triangular element, used in [153]) and the CPESH.
Four meshes made of 1000, 5000, 15000 and 40000 elements are investigated.

3.3.4.2 Effect of the a priori Poisson’s ratios

As explained in Section 3.2 the Poisson’s ratios are supposed to be known. However the
choice of Poisson’s ratios can have an influence on the elastic moduli identification. To study

this sensitivity, Poisson’s ratios are voluntarily unsettled during the identification procedure:

{var, vic, vpr} = {{0.45,0.45,0.45}, {0.48,0.48,0.48}, {0.49,0.49,0.49}, {0.499,0.499,0.499} }
(41)
3.3.4.3 Effect of the grid step size

The grid step size is directly linked to the MRI spacial resolution. Current limitations of
MRI devices are prone to affect the identification quality. The influence of MRI accuracy on
elastic moduli recovery is investigated by interpolating the reference data on a regular grid

of step sizes S taken as:

S ={1mm,0.5 mm,0.25 mm,0.125 mm} (42)

3.3.4.4 Effect of a white Gaussian noise

The effect of a white Gaussian noise added to the reference data is studied because exper-

imental data always contain noise. The reference displacements are defined as:

X _TTX
reference — “reference +0 X Rl (43)
y 11y

Ureference - Ureference +0o X Rz (44)

with:
— 0 = 3% X ||Ureference ||: standard deviation.
- Ry and Ry: random vectors following a standard normal law N'(0, I) where I is the
Niuterpolation nodes % Ninterpolation nodes identity matrix.
A series of twenty different random noise vectors are added to the reference data in order
to perform twenty different identifications. The default identification parameters are used
except for the noise level (see Table 2). The mean and standard deviation of the errors on the

identified values and the identification time are calculated.
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3.4 Results

3.4.1 Effect of the FE mesh

Results are reported in Table 3. The identification with the CPE6 element always yields
elastic moduli with an error lower than 2.4%. The errors of CPESH identifications are always
lower than 0.7% whatever the number of elements. Five identifications terminated because
sufficient accuracy on ], was reached (g,) and three terminated because of too small a step size
(ep). It is remarkable that for low number of elements, the |, index has not reached the limit
g, although the identification quality is still better than 2.4%. This test leads to the selection
of one mesh for each element type for the next numerical experiments. The best compromise
between time and accuracy for the CPESH element type is obtained for 5000 elements as
explained hereafter. Concerning the CPE6 element type it appears that 15000 elements must
be the best compromise. However we noticed that the algorithm reaches an accuracy of 1%
after 346 seconds with 5000 elements (see Figure 49). Thus the two following meshes are
selected as they are the best compromise between time and accuracy (see Figure 49):

— CPE6 5000: Although the accuracy on J, has not been reached, the algorithm finds a

vector " sy, after only 346 seconds:

*final = {Era = 606 kPa, E;c = 9.9 kPa, Epr = 799 kPa}

— CPE8H 5000: The identification quality is good (<1% on all elastic moduli), and the iden-
tification total time (557 seconds) is the lowest among identifications which converged

according to the |, stopping criterion ¢,. The identified elastic moduli are:

\finul = {EHA = 604 kPa, ELC = 10.04 kPa, EDT = 800 kPa}

3.4.2 Effect of the a priori Poisson’s ratios

Results are reported in Table 4. Poisson’s ratios of 0.45 lead to errors of + 8% on the healthy
artery elastic modulus, and a + 80% overestimation on the lipidic core elastic modulus for
both meshes, whereas Poisson’s ratios of 0.48 lead to errors of respectively + 5% and + 37%.

Poisson’s ratios of 0.499 significantly reduce Ep4 (-35%) and Erc (-87%).

3.4.3 Effect of the grid step size

The tests involving different grid step sizes are reported in Table 5. The results are very
similar in terms of accuracy for the two types of elements. With the larger step size (1 mm),

the error on the healthy artery elastic modulus is 9% and the error on the lipidic core is 8%.

100



CHAPITRE 3. ETUDE NUMERIQUE A PARTIR DE DEPLACEMENTS SIMULES

4 A T T T
35 b
gSelected
CPEB
3 B crEsH iy
¥ 1. CPES 1000
;2-5’ 2. CPE6 5000 b
g 2'. CPE®6 5000 after 346 seconds
£ 3. CPE6 15000
S . 4. CPE6 40000 |
u“j 2 5. CPESH 1000
6. CPESH 5000
7. CPE8H 15000
151 8. CPESH 40000 i
1+ @ AN 7] AN 4 |
= |
0 5 | | 1 | 1 1 | |
0 500 1000 1500 2000 2500 3000 3500 4000 4500

Time (s)

Figure 49: Pareto frontier accuracy/time for the different meshes. Accuracy is defined as the
sum of the absolute values of errors on each elastic modulus.

The identification time decreases when the step size decreases (excepted for CPE6 / 0.125 mm
%
which terminated with a different criterion, ||A 6 || < 10~%). Note that with a given step size,

for instance 1 mm, the CPE®6 identification is twice as fast as that with CPES8H elements.

3.4.4 Effect of white Gaussian noise

Results are reported in Table 6. Twenty identifications have been performed from the same
default initial parameters (see Table 2) for the two meshes. Twenty random noise vectors
were added to reference displacements. The added noise affects both element types in the
same marginal way in terms of elastic moduli standard deviations (respectively 0.21%, 0.30%,
0.03%).

3.5 Discussion
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Figure 50: ], criterion as a function of Ej;pigic core for a CPE6 mesh with 5000, 15000 or 40000
elements. Others mechanical properties are set to the reference values.

3.5.1 Stopping criterion

To our knowledge the effects of the criteria (g, and &) on the identification of artery’s me-
chanical properties have never been investigated. Our trials show the relative significance of
the J, value since an identification with a coarser mesh may have a high ], value leading to
the same identification quality than using a finer mesh. Figure 50 shows that the minimum
of ], is found at the value Ejjpizic core = 10 kPa (which is the reference value for this parame-
ter) irrespectively of the mesh while the minimum value of J, depends on the chosen mesh.
Here, both selected models have 5000 elements, which can be compared to the 1152 triangu-
lar elements of [131], the 2000 quadrangular elements of [137], the 4100 triangular elements
of [94] and the 15000 quadratic triangular elements of [153]. We show that an appropriate
choice of FE model can save a substantial amount of computation time. Indeed, a FE model
with only 5000 quadratic triangular elements is sufficient to obtain an identification accuracy
lower than 1% while the identification time is potentially three times lower than the identifi-
cation with a 15000 quadratic quadrangles model (considering a better choice of termination
criterion). In our opinion it represents a good compromise between time and accuracy. A less
stringent choice of threshold for the second termination criterion ¢, can significantly reduce

the computation time when this criterion is predominant.
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3.5.2 Model assumptions
3.5.2.1 Model geometry

Atherosclerotic plaques are classified in categories [48]. The artery modelled is an ide-
alised type IV-V diseased artery where a large lipid pool is surrounded by fibrotic tissue. It
should be kept in mind that MRI can distinguish different constituents, and not directly the
different mechanical properties. However here we assume that the MRI data would provide

the segmentation as presented in Figure 45.

3.5.2.2 Surrounding tissues

Carotid arteries are surrounded by soft tissue. Liu et al. [165] already worked on the impact
of such media on the arterial wall strains and highlighted its crucial role. Le Floc’h [153]
also studied the influence of an elastic medium surrounding the artery on the mechanical
properties identification. It does not have an influence in our case because we use reference
data and similar FE models between the pseudo-experimentation and the computations for

the identification. But surrounding tissues should be considered in practice.

3.5.2.3 Constitutive law

Even though the behaviour of arteries is known to be non-linear (for example [118]),
Khalil et al. [137] underlined that the incompressible linear elastic stress—strain constitutive
relations under isotropic and plane-strain assumptions are sufficient to model the behaviour
of soft tissue undergoing small and quasi-static deformations. Moreover, Chabanas et al. [51]
pointed out that linear elasticity is acceptable for FE simulations of soft human tissue in the
physiological range of pressure. The constitutive law chosen in this study is a linear approx-
imation of the stress and strain variations in the diastole to systole range of loading. The

elastic parameters can be interpreted as tangent moduli (deformation < 10 %.

3.5.2.4 Quasi-incompressibility

In this problem the Poisson’s ratios are unknown as are the elastic moduli. Our results
(see Section 3.4.2) show that a bad estimation of the Poisson’s ratio has a major influence on
the identification quality in particular for the lipidic core whereas the elastic moduli of the
healthy artery and of the diseased tissue are mainly affected in the case of an overestimation
of the Poisson’s ratios.

In Table 7 we compare the identification times and accuracies of optimisations when Pois-
son’s ratios are set to 0.49 (identification of the three elastic moduli) against the identification
times and accuracies when Poisson’s ratios are three additional parameters to identify (iden-

tification of six parameters). The identification of six parameters provides an accuracy below

103



3.5 Discussion

0.07% on the elastic moduli and below 0.35% on the Poisson’s ratios. This table highlights
that it is possible to save about three times the identification time by setting the Poisson’s
ratios. The accuracy on the elastic moduli is then negligibly impacted (<1%). This means that
in a more general case the estimation of the Poisson’s ratios is a key point: either the Poisson’s
ratios are accurately known and can be set in the identification procedure or these ratios must
be identified together with the elastic moduli at the expense of an additional computational
cost. Starting from an heterogeneous coronary artery model with similar mechanical hypoth-
esis and two different materials (a diseased tissue and a lipidic core), [153] kept a Poisson’s
ratio set to 0.49 in his identification method, but modified the reference data by changing
the diseased tissue Poisson’s ratio. Surprisingly it appeared that the method overestimated
the elastic modulus of the artery when the Poisson’s ratio is overestimated in the numerical
model. On the contrary, our study reveals that the algorithm tends to soften the healthy artery
and the lipidic core to compensate an overestimation of Poisson’s ratios and vice versa. Le
Floc’h [153] worked with a fully integrated method where heterogeneities contours are iden-
tified, while the present study keeps the contours fixed and focuses only on the identification

issues. This could explain the difference.

3.5.2.5 Pre stress

An initial stress is induced by the blood pressure. The lowest pressure encountered in
arteries is approximately 80 mmHg which corresponds to 10.66 kPa. Ohayon et al. [195]
considered the stress at the lumen border to be zero at diastole. Residual stresses are present
inside the artery at free state as it has been shown in [102, 218, 195]. It is currently difficult
to assess this stress in vivo, although Ohayon et al. [197] mentioned a method to estimate
the initial configuration of a patient’s coronary artery. Not taking into account these pre
stresses can have a major influence on the final deformed artery [10], but it does not affect the
current work since numerical reference data are considered and only the tangent moduli are

estimated.

3.5.3 Origin and quality of data

The grid step size has no visible effect on the accuracy of the identified elastic moduli from
the step size of 0.5 mm downwards. However, in an experimental context, data can be noisy
and affect the identification procedure. A large amount of data may be the key to reduce the
identification time and to improve the accuracy. The results reported in Table 5, although
deprived of any noise, hint at this trend. White Gaussian noise added to the reference data
does not affect the identification time nor accuracy. Note that it is difficult to define a noise —
3% here — which reflects a real experimental noise as we work with displacements as opposed

to measures such as pixel intensity.
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3.6 Conclusion

In this study, we have modelled an idealised plane strain atherosclerotic carotid artery
with three different materials and have identified its tangent elastic properties with a
Levenberg-Marquardt algorithm. We focused on how the numerical implementation affects
identifiability of the elastic moduli where the identifiability describes here the compromise
between moduli accuracy and computation time. The effects of the FE mesh refinement, of
the Poisson’s ratios, of data resolution, and of noisy data have been studied. A FE model of
5000 quadratic triangular elements was shown to be sufficient for reaching an accuracy of 1%
on the identified elastic moduli, although a finer mesh will better reflect the real displace-
ments.

This leads to a second result: the classical index ], used in optimisation strategies depends
on the mesh choice and should not be the only identification criterion. A second termination
criterion corresponding to the change of mechanical properties between consecutive itera-
tions is necessary to allow, in conjunction with a light FE mesh, a reduced computation time.

Our results also emphasise the importance of a correct estimation of the Poisson’s ratios
which can significantly alter the results.

This study mainly addressed errors arising from the model and from the inversion method.
Another source of difficulties is the experimental data and its simulation which has been
questioned by superimposing white Gaussian noise onto the reference displacements. Future
work will focus on obtaining more realistic data by simulating a real MRI output and finally

by working on real experimental data.
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3.7 Syntheése

Les essais utilisant plusieurs types de maillages (2 types d’éléments finis différents et 4
tailles d’éléments) ont permis de déterminer le maillage présentant le meilleur rapport qual-
ité d’identification/temps total d’identification (5000 éléments CPE6). L'erreur sur les valeurs
identifiées est inférieure a 1%. Le maillage présentant le meilleur compromis pour chaque
type d’élément a été ensuite utilisé pour les autres essais. Une importante source de mod-
ification des valeurs de module élastique identifiés concerne 'estimation du coefficient de
Poisson. L'erreur sur le module élastique identifié atteint 87% pour la poche lipidique pour
un coefficient de Poisson fixé a 0.499 dans le modéle numérique au lieu de 0.49. Les effets
sont moindres sur les deux autres matériaux bien que 1’erreur soit supérieure a 35%. L'étude
de 'effet de la résolution spatiale de la grille de données pseudo-expérimentale montre que
des erreurs significatives sont commises sur les modules identifiés a partir d’une résolution
de 1 mm. Des résolutions spatiales de 0.5 mm et inférieures ont un impact négligeable sur
la qualité d’identification. Enfin, l'introduction d"un bruit blanc dans les données pseudo-

expérimentales n’a pas influencé sensiblement la qualité de l'identification.

Les résultats ont mis en évidence I'importance, dans le cadre de 1'utilisation d'un algo-
rithme de Levenberg-Marquardt, des différents criteres de convergence : d"une part, un bon
réglage de ces criteres de convergence permet de limiter le nombre d’itérations inutiles, ot la
valeur des modules identifiés ne varie plus. D’autre part, cela permet de simplifier le mod-
ele éléments finis et d’adopter un modele ne retracant pas parfaitement les déplacements
pseudo-expérimentaux, mais ne changeant pas la valeur finale des modules identifiés. On
peut envisager d’identifier les valeurs de coefficient de Poisson de chacun des matériaux
en méme temps que leur module élastique, moyennant une multiplication importante du
temps total d’identification (x3). Le bruit et la résolution spatiales des données pseudo-
expérimentales sont tres liés. Nous avons montré ici que la qualité d’identification n’était
pas affectée a partir d"une résolution de 0.5 mm et que le bruit avait peu d’influence. La dif-
ficulté réside néanmoins dans la génération d"un bruit blanc réaliste. Plusieurs aspects de la
physique de l'artere n’ont pas été pris en compte ici comme l'existence de contraintes résidu-
elles, la non linéarité de I’artere, et 1’existence d'un tissu environnant. Ces points n’intervien-

nent pas dans ce cas comme facteurs limitants car les données sont simulées.

Pour conclure, nous avons montré dans ce travail que 'utilisation d"un modele éléments fi-
nis adéquat couplé au choix pertinent des critéres de convergence de I'algorithme utilisé pou-
vait permettre de limiter fortement le temps total d’identification. Ce point est trés important
dans le cadre d"une implémentation dans un contexte clinique. Dans le cadre d"une modéli-
sation linéarisée du comportement mécanique de 'artére entre les états diastole et systole,

une bonne estimation du coefficient de Poisson est essentielle pour obtenir des résultats pré-
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cis sur les modules élastiques. Enfin, la résolution spatiale de cartes de déplacements issues
d’un dispositif d'imagerie comme I'IRM doit étre d’au moins 0.5 mm pour pouvoir atteindre
une qualité d"identification inférieure a 1%. L’effet du bruit réel est difficile & déterminer ici, et
de futures études numériques nécessiteront la génération de données pseudo-expérimentales

plus fidéles.
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Chapitre 4

Une nouvelle méthode d’identification
basée sur le recalage éléments finis et la

déformation d'image

Le chapitre précédent s’intéresse au cas ou des cartes de déplacements dans la paroi
artérielle sont disponibles. L'obtention de ce type de données nécessite un personnel haute-
ment spécialisé. Dans ce chapitre, nous proposons le développement d"une méthode d’identi-
fication spécifique permettant I'utilisation d’'IRM de contraste de phase. L'utilisation de méth-
odes d’identification a partir de mesures de champ se heurte ici a la résolution spatiale des

images IRM dans un contexte clinique.

113



Sommaire

3.1

3.2

3.3

34

3.5

3.6
3.7

Préambule . . . ... ... ... ... . e 93
Introduction . . . .. ... ... .. ... e 94
Methods . . ... ... i e e e 95
3.3.1 Finite ElementModel . .. ... ... ... ... ... .. ... ... 95
332 Referencedata . .......... ... ... ... . . 95
333 Inverseapproach . ... ... ..... ... ... .. ... .. ... ... 96
3.3.4 Definition of numerical experiments . . . ... ... ... ... ..... 98
3.34.1 EffectoftheFEmesh . ... ... ... ... .......... 99
3.34.2 Effect of the a priori Poisson’sratios . . . .. ... ....... 99
3.34.3 Effectof the gridstepsize . ... ................ 99
3.34.4 Effect of a white Gaussiannoise . . . ... ... ... ..... 99
Results . . . . . .. i e e 100
341 EffectoftheFEmesh . . ... .. ... ... . ... .. .. .. .. .... 100
3.4.2 Effect of the a priori Poisson’sratios . . . ... ... .. ... ...... 100
343 Effectofthegridstepsize . . . .. .. ... ... ... ... .. ... 100
3.44 Effect of white Gaussiannoise . .. ... ... ... . ... ... ... 101
Discussion . . . . . . . . . e e e 101
351 Stoppingcriterion . .. ... ... L oo oo 102
352 Modelassumptions. . . . .. ... .. ... L 103
3521 Modelgeometry . . ... ... ... ... L. 103
3.5.22 Surroundingtissues . . . . ... ... ... ... L. 103
3523 Constitutivelaw . . . .. ... ... oo oL 103
3.5.24 Quasi-incompressibility . . . ... ... oo 0oL 103
3525 Prestress . . ... ... ... 104
3.5.3 Originand qualityofdata . . . . ... ... ... ... .. .. ...... 104
Conclusion . . ... ... ... .. e 105
Synthése . . . . . . . e e e e 106

114



CHAPITRE 4. UNE NOUVELLE METHODE D’IDENTIFICATION MB-FEMU

4.1 Préambule

Plusieurs méthodes ont été développées dans la littérature pour accéder a la rigidité
artérielle in vivo. La grande majorité des études non-invasives se base sur la variation du
diametre artériel pendant la pulsation cardiaque, et utilise une formule analytique pour dé-
duire le module élastique de l’artere. Notre approche consiste a utiliser des données issues
d’IRM dynamique de contraste de phase. Le principe de la méthode est de comparer pixel
par pixel l'intensité de I'image d'une artere déformée avec l'intensité de I'image de l’artere

recalée numériquement.

Cette méthodologie requiert I'enregistrement d’au moins deux images (une image défor-
mée et une image initiale), et des conditions de chargement entre les deux images. Dans
notre cas il s’agit de la pression sanguine. Le développement du cadre théorique permet la
reconstruction d’une image déformée a partir d'une image expérimentale non-déformée et
d’une carte de déplacements obtenue par éléments finis. Une alternative a ce calcul perme-
ttant d’aboutir au méme résultat est présenté en Annexe C. L'identification des propriétés
élastiques s’effectue en minimisant une fonction cotit définie comme la différence entre 1'im-
age déformée expérimentale et I'image déformée numériquement au niveau des pixels se
situant sur le contour de 'artere. Dans notre cas nous avons utilisé un algorithme itératif de
Levenberg-Marquardt. La méthode est tout d’abord validée a partir de données IRM d'un
fantdme en silicone. Un tube en silicone dont les propriétés élastiques sont connues a été
connecté a une pompe de mise sous pression simulant la pulsation cardiaque. Un IRM de
Contraste de Phase a permis de reconstruire 50 images d"une coupe transverse du tube au
cours d'une pulsation cardiaque simulée. Le modele éléments finis 2D employé est directe-
ment déduit des dimensions du tube et de la pression imposée par la pompe. Des données in
vivo ont ensuite été récupérées sur deux sujets sains. Chacun a passé un examen IRM de Con-
traste de Phase permettant d’obtenir une série d’images d"une coupe du cou ot sont visibles
les artéres carotides communes pendant une pulsation cardiaque. Les pressions diastolique
(basse) et systolique (haute) ont été mesurées avant 'examen a 1’aide d"un tensiometre au-
tomatique. Un modele éléments finis a été reconstruit dans chaque cas a partir de I'image
en diastole et la pression différentielle entre systole et diastole a été imposée sur le contour
artériel. Ce modele est composé de deux matériaux élastiques linéaires : l’artere, dont 1'é-
paisseur a été mesurée par une technique échographique apres I'examen IRM, et le milieu
environnant. Que ce soit dans le cas de la validation sur fantdme ou sur les données in vivo,
seul le module élastique de l’artere (ou du tube) est supposé inconnu. Les autres propriétés

élastiques sont estimées.

N

Nous avons cherché par la suite a caractériser la méthode développée en étudiant

I'influence de divers parametres. Premierement nous avons observé l'effet de parameétres
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4.1 Préambule

numériques sur les valeurs du module élastique identifié tel que le nombre et le choix des pix-
els sur lesquels la fonction cofit est calculée, la valeur du module élastique initial et le choix du
filtre des images. Deuxiémement, nous avons testé l'influence d’une erreur géométrique sur
la définition du modele éléments finis : erreur sur le diametre artériel, erreur sur I'épaisseur
artérielle, erreur de positionnement de I’artere par rapport a la colonne vertébrale et a la veine
jugulaire. Finalement, nous avons évalué I'impact d"une erreur sur la mesure de la pression

sanguine, et d'une erreur sur 'estimation des propriétés mécaniques du tissu extérieur.

Ce travail est en cours de révision aprées une soumission a IEEE Transaction on Medical

Imaging [99].
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CHAPITRE 4. UNE NOUVELLE METHODE D’IDENTIFICATION MB-FEMU

4.2 Introduction

Quantifying the stiffness properties of soft tissues is essential for the diagnosis of many
diseases. This is especially important for cardiovascular pathologies where it has been shown
that the stiffness of the arterial wall is an indicator of the stroke risk for diseases such as
atherosclerosis [142]. This could be used to improve the diagnosis in clinical practice.

The mechanical properties of arteries have been a research topic of major attention for
thirty years [156, 84, 26, 102, 121, 157, 166, 25, 75]. Many authors have characterised the me-
chanical properties of excised arteries using either tensile tests, indentation tests or inflation
tests. However the results reported in the literature are not very consistent. The large scatter-
ing observed can be attributed to the differences in experimental conditions and conservation
processes, to the anisotropic and behavioural non linearities [102, 118, 212], or to the natural
inter-individual variability.

Therefore, the identification of the mechanical properties in vivo provides another essential
point of view. In vivo identification techniques are more constraining because they are usually
non-intrusive. An overview of the existing methods and results of identification is presented
in Table 8 which will be thoroughly discussed in the “Discussion”. In clinical applications,
for assessing arterial stiffness, it is still commonplace to use the Moens-Korteweg theoretical
equation relating the Pulse Wave Velocity and the incremental modulus in a round cylinder
[18]. Recent developments based on the propagation of shear waves in soft tissues have
enabled clinicians to improve the evaluation of the arterial stiffness [65]. Although these
types of methods are well suited for rapid medical examinations, they suffer, among other
things, from a poor precision because of the strong assumptions made about the mechanical
behaviour of arteries.

In order to improve precision, medical imaging techniques can be employed. The basic
method consists in tracking the diameter changes in the images and relating these to blood
pressure variations [221, 150, 43, 8, 47, 41, 237, 133, 248, 40, 113, 65]. The advantage is that
a non-linear behaviour can possibly be identified [179] however the precision remains ques-
tionable due to the assumptions about the geometry of the artery.

Imaging techniques providing access to kinematic fields (displacements, strains) offer an
attractive flexibility and enable the identification of more complex mechanical behaviours
with a limited number of mechanical assumptions. However, they require the development
of appropriate inverse methods [17]. The most natural one is the Finite Element Model Up-
dating (FEMU) method which has been applied several times to data acquired in vivo.

The FEMU method consists in finding the parameters of a Finite Element (FE) model
that minimise the gap between numerical and experimental kinematic fields (displacements,
strains). This method has been successfully applied to identify the heterogeneous elastic

properties of a pig artery with an atherosclerotic plaque [53, 110]. The elastic properties and
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4.3 Methodology

the contours of an atherosclerotic plaque in the human coronary artery were also determined
in a similar way using a Parametric FEMU method (P-FEMU) [20]. Using the same idea,
other authors [154] have designed a specific algorithm where the contours are recovered by a
watershed method and the heterogeneous elastic properties are found at the same time.

All these applications of the FEMU method are based on experimental strain fields ob-
tained by IntraVascular UltraSounds (IVUS). IVUS is an ultrasonic imaging technique where
the ultrasound probe is inserted inside the arterial conduit using a catheter. Specific algo-
rithms have been developed for deriving radial strains from the Radio Frequency (RF) sig-
nals with a suitable spatial resolution (pixel size ~0.1 mm). But the IVUS technique is very
invasive due to the use of catheters thereby limiting its applications.

Other non-invasive imaging techniques are available for mapping the strain fields but
their spatial resolution is inferior. For instance, strain maps can be measured in vivo in the
vicinity of the carotid artery using a specific Magnetic Resonance Imaging (MRI) sequence:
the DENSE (Displacement ENcoding with Stimulated Echoes) sequence [162]. The resulting
pixel size is over 0.5 mm and moreover requires highly skilled operators.

Despite the great potential of MRI for these types of problems, the pixel size is usually
not fine enough to track the strain fields of the arterial wall, limiting the use of MRI for the
purpose of accurately identifying the mechanical behaviour of arterial walls.

In this paper we address this issue by setting-up a model relating the temporal variations
of the pixel MR signal to the strains and deformations of the tissue. Using this approach,
we are able to combine the advantages of a full field based identification method with a
non invasive imaging device. A novel inverse method is developed called Magnitude-Based
FEMU (MB-FEMU). The cost function is defined as the distance between the modelled pixel
signals and the measured ones. Minimising this cost function yields the unknown stiffness
properties of the arterial wall and possibly of the surrounding tissues. This type of method
has been developed in the context of elastography [187, 284] for assessing hard nodules in
breast cancers. However the issue of the low spatial resolution of MRI compared with the
size of the specimen may prevent from using this method on arteries. In this study we used
the partial volume effect that occurs in MRI, which corresponds to the partial filling of the
pixels by different materials.

After presenting the theoretical and numerical foundations of the method, the method
is validated on a rubber phantom and then applied to two subjects as a proof of practical

feasibility.

4.3 Methodology

The approach is based on the minimisation of a cost function which measures the distance

between a template image and a registered image. The template image is the experimental
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CHAPITRE 4. UNE NOUVELLE METHODE D’IDENTIFICATION MB-FEMU

Table 8: Literature summary of methods, imaging systems and Young’s moduli of arteries
identified in vivo.

Team Year Artery Imagingsystem  Number  Methodology/index Value
of (kPa)
subjects

Riley et al. [221] 1992 Common  B-mode echo 419 Variation of 701 £ 324
carotid diameter

Laurent et al. [150] 1994 Radial RF US signal 22 Variation of 2680+ 1810
artery diameter / E;;;

Brands et al. [43] 1999 Common  RF USsignal 1 Variation of 480
carotid diameter / E;;;,

Aggoun et al. [8] 2000 Common  B-mode echo 21 Variation of 187 + 67
carotid diameter / E;,.

Bussy et al. [47] 2000 Common  RF US signal 40 Variation of 710 £ 290
carotid diameter / E;,.

Boutouyrie ef al. [41] 2001 Common  RF US signal 15 Variation of 431 £243
carotid diameter / E;,,

Selzer et al. [237] 2001 Common  B-mode echo 24 Variation of 630 £ 230
carotid diameter

Kanai ef al. [133] 2003 Common  RF US signal 2 Variation of 960
carotid diameter.

Boutouyrie et al. [40] 2004 Common  RF US signal 16 Variation of 230 £110
carotid diameter / E;;,;

Hasegawa and Kanai 2004 Common  RF US signal 1 Variation of 1400

[113] carotid diameter

Baldewsing et al. [22] 2005 Coronary Ivus 1 Strain based FEMU 188
artery

Taviani et al. [257] 2008 Common MRI 3 Lumen’s area based 250
carotid FEMU

Avril et al. [18] 2009 Common MRI 1 Pulse wave 99
carotid Analysis

Couade et al. [65] 2010 Common  RF USsignal 1 Shear waves 402
carotid propagation

image of a deformed artery provided by the magnitude of a cine Phase-Contrast MR se-
quence. The registered image is obtained from the experimental image of the undeformed
artery and a displacement field provided by a FE analysis. After introducing the theoretical
framework, the implementation of the method is described and then the experimental set up

used to validate the method is presented.

4.3.1 Theoretical framework
4.3.1.1 Kinematics principles

In continuum mechanics a body can be viewed as a set of elements called material points
that occupy regions in space. The reference and current configurations of a body refer respec-

tively to the undeformed or initial configuration of the body, denoted Cy, and to the deformed
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4.3 Methodology

or current configuration, denoted C;, after the application of forces and moments. The posi-
tion of a material point in the initial configuration Cy is written X while the position of a
material point in the current configuration C; is written x. x is a function of the coordinates
of the material points and of time such as x = @y (X) = X + U (X). Similarly it is possible
to write X = @, 1 (x) = x — U (X) where the transformation ®y is a function of the material
properties 6 and of U the displacement. It is possible to introduce the function u which will

be used in this paper so that X is a function of x only:

X = x—U(X)
= x-U(®' () (45)
= x—u(x)

4.3.1.2 Signal magnitude in MRI

In medical imaging, contrast results from materials which are different in nature. For
instance in MRI the time constants T; and T5 are intrinsic properties of the material being im-
aged [286, 45]. This imaging technique uses the principle of the Nuclear Magnetic Resonance
(NMR). The application of a strong magnetic field creates an equilibrium state of the protons
in tissues. The protons are then excited by a radio frequency wave and magnetic gradients
in order to create a resonance. After this excitation stage the protons go back to their equilib-
rium configuration following a dynamics that is a specific property of the material. In order
to reconstruct the whole 3D volume, a cutting plane is first selected to acquire a slice of the
tissues. A signal S corresponding to the response of all the protons in this slice is measured

and expressed as (neglecting the relaxation factor for the sake of simplicity) [189]:

// x)exp (2intk - x) dx (46)

where x is the position of the centre of a unit volume where the magnetic signal can be mea-
sured. k is a vector of two parameters that are called spatial frequencies. The space they
define is a Fourier space or k-space. I is the magnitude of the signal at a given position x
and corresponds to the magnitude of points in the time domain. An MRI image is formed
by filling the k-space (i.e. by applying different sets of k). As a consequence a direct rela-
tionship exists between the material distribution in space and the local image magnitude I
which can be expressed via a Fourier transform of Equation (46). A cine-MRI sequence al-
lows to measure the structure’s response at different times of the cardiac cycle. We assumed
that the magnitude at position x of the signal in the deformed configuration C; is identical to
the magnitude of the s1gna1 at position d>9 (x) in the initial configuration Cy. This is justified
by the fact that x and @, ( ) are the positions of the same material particle in two different

configurations. This means that:
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Ix) =D (' (x)) @)

where [ is the magnitude in the current configuration C; and Iy is the magnitude in the initial
configuration Cp. An implementation of ®y will be proposed later in the present work based

on FE displacement fields.

4.3.1.3 Identification of material properties

Equation (47) is verified if the transformation ®, corresponds to the real experimental
transformation. Part of the inverse method is based on the evaluation of a cost function which
calculates the distance between a measured quantity and an estimation of this quantity which
is a function of unknown parameters. In our case the transformation ®, of the structure
is unknown. It is affected by the material parameters which can therefore be identified by

minimising the following distance or cost function J»:

L) = L[, (1(;)—10 (cbg—l (g)))zdg (48)

The domain ) corresponds to the imaged body. Iy and I are experimental images measured
by the imaging system in the configurations Cy and C;, respectively. An important feature
of our method is that the distance ], is directly expressed in terms of image magnitudes, as
opposed to displacements, strains, stresses, or energies.

Minimising Equation (48) on 6 gives the material properties for which the image associated

to the transformation @y is the closest to the measured image.

4.3.2 Implementation

The proposed MB-FEMU methodology is an instance of the Finite Element Model Up-
dating method. This method can be described by the association of: (i) experimental data,
(ii) a numerical model based on finite elements and (iii) a cost function which measures the
distance between (i) and (ii). MRI was chosen for providing the experimental data. The
numerical model consists in computing the image of the deformed geometry from displace-
ment fields which were estimated by a FE computation. The cost function is an elaboration of
Equation (48). These three aspects are now further detailed. Later in the article, the method

is applied in vitro to a rubber phantom and in vivo to two healthy subjects.

4.3.2.1 Experimental data

A Phase Contrast sequence was used to provide cine-MRI data [30]. A bipolar magnetic
gradient is applied to the imaged body during the excitation phase which means that a first

gradient is applied along one direction followed by the application of a second gradient in
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4.3 Methodology

the opposite direction during the same time frame. The moving protons and the stationary
protons are respectively dephased and rephased by the second gradient. The phase informa-
tion of this sequence is often used to obtain the flow velocity in the out-of-plane direction. In
our case however, only the magnitude of the signal is considered since it is mainly correlated

to the T intrinsic property of the materials.

4.3.2.2 Numerical model

Finite element modelling was chosen to model the structure (phantom and arteries). 2D
plane strain was assumed inasmuch as out-of-plane displacements were small compared to
in-plane displacements and MR slice thickness. Quasi static conditions were used as heart
beats have a low frequency (approximately 1 Hz). In the loading interval, only the tangent
behaviour of both the phantom and the arteries was considered: linear elasticity in the finite

deformations framework was assumed for all materials.

4.3.2.3 Cost function description

The FEMU process iteratively adjusts the mechanical parameters of a model based on its
mechanical response as obtained by solving FE models until convergence is reached. The

iterations are created by the minimisation of a distance with respect to the parameters:

mingJ>(6) (49)

In practice the spatial resolution of MRI depends on the acquisition time, which should be
small enough to satisfy the constraints of a clinical implementation, and on the number of k
sets which can be measured. Equation (48) is then a discrete sum with N terms (= number
of pixels). In order to save computation time we assumed that the pixels were undeformable
and that the transformation of a pixel is a translation only. As a consequence, the inverse

transformation ®, ' can be simplified for a pixel centred at coordinates ¢y as:

@t (&) ~ &~ uo (&) (50

where 1y is the displacement in the current configuration C; (see notation introduced in Equa-
tion (45)) which depends on the mechanical properties 6.
Figure 51 describes the calculation of the signal magnitude provided by the pixel k which,

following the above assumptions, is a discrete sum:

(5" (3)) = 1o (5 10 (&) = Lo 0 (2 8
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As illustrated in Figure 51, k1, ..., k4 are the pixels which, in the current configuration,

intersect the initial image Iy (ij). X, - - -, 04 are the normalised intersection areas.
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(a) Initial image (b) Registered image

Figure 51: Illustration of the principle applied to generate the current image from the refer-
ence image and the computed displacements uy { §i ) in order to recover the coefficients ay;

for each pixel. In this example, the magnitude of the pixel in the middle of the deformed im-
age is calculated using the coefficients {ayy, axp, a3, txs } = {10%, 20%, 50%,20%} (see Equa-
tion (51)).

The whole image can be reconstructed in this way. However, in order to provide more
sensitivity to the method, a restrained set of pixels called “control pixels” was selected. Con-
trol pixels were located in areas where a large change in signal magnitude is likely to be
observed i.e. at the lumen contours. A binary mask is defined to select the control pixels (see
Figure 52a) so that N is less than the total number of pixels. The cost function is normalised
by the number of pixels considered.

Finally, the cost function is written as:

RO) = 2o (1@ -0 (2 (&)
= Ao (1) — Shawg ) 1o (8g))

The minimisation of Equation (52) is an iterative process where different combinations

(52)

of material parameters 8 were tested in a FE model. The updated vector of parameters
(0 < 8+ Af) was determined by a Levenberg-Marquardt algorithm with bounds handling
[109]. It requires gradients of the computed intensity Iy <CI>9_ ! (Q)) with respect to the pa-
rameters § which were estimated by backward finite differences (or forward differences at
lower bounds). The identification process stopped when one of the following termination cri-

teria was satisfied: J» (8) < e, = 107 (accuracy on J, was reached) or ||A8]| < g, = 1073 (the
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Figure 52: Example of images processing during the phantom study. A mask is defined to
select the control pixels.

step size was too small, no more improvement was expected.). We previously showed the
importance of setting these two criteria [98].

The method is summarised in the flow chart of Figure 53.

4.3.3 Validation of the MB-FEMU method
4.3.3.1 Experimental subjects

Phantom description An arterial rubber phantom was used to perform in vitro experimen-
tation. The phantom was a 50-cm-long tube with a 7 mm inner diameter and 10 mm outer
diameter made of PVA gel (1 freeze-thaw-cycle), surrounded by gadolinium enriched water
mimicking the surrounding tissue (see Figure 54). A peristaltic pump generated a pulsating

flow mimicking physiological pressure while the wall motion was imaged.

Patients description Two healthy human subjects were selected for the experiment. They
were 25-year-old and 24-year-old healthy subjects (185 cm /85 kg and 183 cm /80 kg, respec-
tively). Their common carotid arteries were imaged using MRI.

4.3.3.2 Reference data

Measurement technique A 3T Siemens Verio system MRI scanner was used for the mea-

surements. A 2D spin-echo FLASH sequence was used to record a single 3 mm thick slice
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Figure 53: Flow chart of the MB-FEMU methodology to identify mechanical and other pa-
rameters . From the cine MRI images, initial and deformed images are chosen. For a given set
of initial parameters 6y a FE model is computed to provide a displacements field. This field

is applied to the initial image Iy (Q) according to the method described in the text in order

to generate a deformed image, Iy <CI>; ! <Q) ) The cost function ], is the distance between

this obtained deformed image and the experimental image, calculated for a given region of
interest (control pixels). A Levenberg-Marquardt with bounds handling is used to minimise
the cost function |, with respect to the parameters 8.The procedure stops if the desired ac-
curacy on [, is reached (g,) or if the step size is too small (gp) to expect significant further
improvements of the cost function J>.

with a matrix size of 256 x 256 giving in-plane dimensions 0.27 mm X 0.27 mm for the in vitro
experiments and 0.586 mm X 0.586 mm for the in vivo study. The image acquisition was syn-
chronised either with the signal command for the phantom or with the physiological signal
for the subjects. Regarding the physiological signal, infrared spectroscopy was used to mea-
sure the blood flow in one of the subject’s finger. We obtained N; = 50 and N; = 43 snapshots
for the phantom and for the subjects respectively, evenly distributed throughout the cardiac
cycle. It corresponds to a mean sampling frequency of 50 Hz and 40 Hz, respectively. The

magnitude of the signal was digitised with a 12 bits resolution (integer between 0 and 4 095).

Choice of experimental images The raw magnitude image was a 3D array of size

256 x 256 x N;, denoted I &) for I varying from 0 to 65 535, and n varying from 0 to
n \6Gl ymg ymng
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70 mmHg was applied to the tube’s lumen.

Figure 54: Description of the rubber phantom experiment.

N; — 1. The images were filtered along the time axis using a Gaussian filter with a kernel size
o = 1.5 to produce I <Q)

A region of interest of 63 x 63 pixels was selected around the vessel. The first image Iy <c’§_k)
with k varying from 0 to 3 968 was chosen as the initial image. The deformed image was

selected through the images I, <g) for 1 < n < N; — 1 according to the following definition:

max (y I (g) A (@) ) (53)

An example of experimental images is shown in Figure 55.

Choice of control pixels A binary mask was defined before the identification procedure
to discriminate the control pixels (see Figure 52): (i) pixels which contain the moving con-
tours were selected automatically. (ii) Additional control pixels were added by dilating the

previous binary mask according to:

Mgy = My ®S (54)
where M;; is the final binary mask used; M; is the binary mask at step (i); and S is a square
structuring element of size 3 X 3 with S;; = 1. The choice of a limited set of pixels allows to
improve the sensitivity of the cost function.

4.3.3.3 Description of the FE models

The 2D FE geometry was either derived from the known geometry of the phantom or

segmented from PC images. The contours of the artery were extracted in order to separate
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Figure 55: Example of a magnitude image obtained by PC MRI. The raw image is filtered
after having chosen a region of interest.

the arterial wall from the surrounding tissue and then separately estimate the elastic moduli
of each. Quadratic triangular elements were used for the mesh generation (we previously
showed that this type of elements provides accurate displacement fields for this type of prob-
lems [98]). A uniform pressure was applied to the phantom or artery inner walls. The implicit

solver of Abaqus© [5] was used.

Phantom A 2D cross section of the phantom was modelled. It was made up of 1 100 finite
elements surrounded by approximately 5 000 similar elements mimicking the fluid.

The boundary conditions were enforced in the experiment. A maximal pressure of 9.33 kPa
(70 mmHg) was applied on the phantom’s inner wall. The free edges of the surrounding box
were fixed in the FE model (see Figure 54).

Linear elastic material properties were used for the phantom. The Poisson’s ratio was set
to 0.49 while the elastic modulus has to be recovered. The external water had no mechanical
influence because the external pressure applied on the phantom was constant during the test.
It was nonetheless incorporated into the model in order to provide the necessary external

displacement fields. Linear elasticity was considered with a Poisson’s ratio of 0 and an elastic
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modulus of 10~¢ kPa.

. Carotid artery

Jugular vein

(a) Subject A (right common carotid). (b) Subject B (left common
carotid).

(¢) Zoom on the carotid artery (d) Zoom on the carotid artery

Figure 56: FE meshes were made of triangular quadratic plane strain elements. The arteries
were composed of approximately 1 000 elements while the surrounding tissues were com-
posed of approximately 7 000 elements. A uniform pressure was applied to the inner lumen
of the carotid artery. Vertical symmetry was assumed. Vertebral column was fixed (see bold
black lines).

Subjects The FE geometry of each subject (see Figure 56) was derived from the PC MR im-
ages. The contours of the neck, trachea, vertebral column and jugular vein were segmented
manually from the global undeformed image (see Figure 55a). The inner wall of the artery
was recovered automatically using an algorithm based on watershed and Fourier polynomial
descriptors: (i) gradients of the mean magnitude along the cardiac cycle were calculated us-
ing finite differences; (ii) watershed sources were chosen in the artery’s lumen, in the vein’s
lumen and in the surrounding tissue; (iii) “contour pixels” were then deduced; (iv) the final

contour was the approximation of these pixels’ centres with a first degree Fourier descriptor.
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The thickness of the artery was measured by echography: the IMT (Intima-Media Thickness)
was ¢4 = 0.45 mm and eg = 0.43 mm for each subject respectively. The outer contour of the
artery was deduced from the inner contour and from the IMT.

The artery was represented using approximately 1 000 elements and the surrounding tis-
sue with about 7 000 elements. Both the artery and the surrounding tissue were assumed
linear elastic in the range of loading. Their Poisson’s ratio was set to 0.49 as arteries were
quasi incompressible. The elastic modulus of the artery was unknown and had to be iden-
tified while the elastic modulus of the surrounding tissue was set to 30 kPa. The influence
of this modulus on the identified elastic modulus of the artery is studied herein (see Section
“Results”).

Regarding the boundary conditions, sagittal symmetry conditions were imposed for each
model (horizontal symmetry). The vertebral column was assumed undeformable and the
corresponding contour was fixed. Other contours were left free. The mean measured
pulse pressure (differential pressure between diastolic and systolic states), measured be-
fore and after the exam with a digital sphygmomanometer, was applied to the artery’s lu-
men ( AP, = 11.33 + 0.13 kPa with Pdiestole — 72 mmHg and P = 157 mmHg, and
APy = 6.67 +0.13 kPa with Pdisstole — 84 mmHg and P = 134 mmHg). As a first
approximation, we assumed that the blood pressure in the carotid was equal to the blood
pressure in the brachial artery. The values of these pulse pressures were discussed below.

The reference state was set to the diastolic state.

4.3.3.4 Definition of the parametric study

A parametric study was carried out to evaluate the sensitivity of the described methodol-
ogy on its internal parameters. The uniqueness of the solution was verified by changing the
initial elastic modulus. The influences of (i) the choice of control pixels, (ii) potential errors
on the estimation of physical parameters (mechanical properties of the surrounded tissues or
measured pressure) and (iii) potential errors on the geometry of the artery were studied. The

reference configuration is described in Table 9.

4.4 Results

In this section we focus on the final identified elastic moduli and on the values of the cost
function at the optima. Results are given as mean =+ standard deviation. A full identification
procedure requires approximately 5 min. Figure 57 shows an example of the evolution of
the elastic modulus of an artery versus the number of iterations of the Levenberg-Marquardt

algorithm.
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Table 9: Reference test configuration. Tests were conducted by modifying one parameter at a
time.

Phantom Subject A Subject B
Initial elastic modulus of the vessel 300 kPa 500 kPa 500 kPa
. . automatic automatic automatic
Choice of control pixels (N = 704) (N4 = 130) (NB = 120)
L temporal Gaussian ~ temporal Gaussian  temporal Gaussian
Smoothing filter with o = 1.5 with o = 1.5 with o = 1.5
Pressure applied 9.33 kPa 11.33 kPa 6.666 kPa
Elastlc modulus of the surrounding 0kPa 30 kPa 30 kPa
tissue
Thickness of the vessel considered 1.5 mm 0.45 mm 0.43 mm
650
©
% 6007 :
(%)
=
3 550( |
S 550
£
O
& 5007 |
Ll
450 1 1 1
0 2 4 6 8

Number of iterations

Figure 57: Example of the evolution of the elastic modulus of the artery of the subject A with
respect to the number of iterations. A full computation lasts 5 minutes on the average.

4.4.1 Validation of the MB-FEMU method with the phantom

4.4.1.1 Validation of the value of the identified properties

A rubber phantom was used to validate the method. Its elastic properties in the range
of loading were determined by an uni-axial tensile test (elastic modulus E = 250 kPa and
Poisson’s ratio v = 0.49). 32 tests combining different choices of control pixels, different
initial elastic moduli and different smoothing parameters were conducted. The details of
these results are presented herein. The mean identified elastic modulusis E = 274 kPa £+19.8

which corresponds to an average error € = 9.6 %.
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44.1.2 Uniqueness of the solution

Our identification is based on solving the minimisation problem (see Equation (49)) with
the Levenberg-Marquardt algorithm which is efficient for least squares formulations but
which may get trapped at local minima of J,. In order to study the uniqueness of the
solution to the minimisation problem the initial value of the elastic modulus was mod-
ified in five different identification procedures in the range 150 to 350 kPa. Results are
Enean = 270 kPa 41.09 and [} = 3.34 - 10* 4+ 2.64. Note that the standard deviations

are very low. (see Figure 58a).

4.4.1.3 Effect of the choice of control pixels

The choice of the pixels considered in the cost function may have an influence on the
identified elastic modulus. The control pixels can be either selected automatically using the
procedure described previously or chosen manually by defining a binary mask which con-
tains the vessel. In this section, 15 different binary masks were tested. For each one of them,
a different number of control pixels was assigned. Results are E;;eq = 280 kPa £ 4.93 and

mean — 267 -10* £0.23 - 10* and are detailed in Figure 59a. The lowest identified elas-
tic modulus occurs when the control pixels are chosen automatically (704 control pixels;
E = 271 kPa). The value of the cost function at optimum tends to slightly decreases with
the increase of the number of control pixels. However there is no correlation between this

decrease of values and a change on the identified moduli.

4.4.1.4 Effect of the smoothing filter

We also studied the effect of filtering the data before the identification procedure (see Fig-
ure 60a and 60b). Two types of filters were tested: temporal filters (Gaussian filter as de-
scribed previously with various kernel sizes), and spatial filters (Wiener and median with dif-
ferent kernel sizes). The overall results accounting for both filters are E;;qn = 268 kPa £ 31.09
and Jyei = 327 -10* £ 0.88 - 10%. The temporal filter tends to increase the estimated elastic
modulus (Figure 60a). The elastic modulus ranges from E = 265 kPa to E = 341 kPa while
the value of the cost function decreases linearly with the increase of kernel size ¢ (Figure 60b).
Median spatial filtering yields moduli close to the tensile test reference value (kernels 3 x 3
and 5 x 5: E = 256 kPa and E = 254 kPa). Wiener spatial filtering underestimates the elastic
modulus (kernels 3 x 3 and 5 x 5: E = 231 kPa and E = 217 kPa).

4.4.1.5 Effect of measurement errors in the pressure

Errors of plus or minus 15 % were considered for the nominal pressure P in the phantom

(see Figure 61a). Results show that the value of the cost function slightly decreases with

131



4.4 Results

Figure 58: Influence of the initial elastic modulus of the vessel on the identified elastic mod-
ulus (squares, left axis). The values of the cost function at the optima are represented by
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the increase of pressure. Nevertheless, the standard deviation is very low which makes the
cost function almost unaffected (J5**" = 3.34 - 10* 4+ 3.74). The identified elastic modulus
ranges from E,;, = 231 kPa to E;;;y = 307 kPa which corresponds to errors of —7.6 % to

+22.8 %. There is a clear linear relationship between the pressure and the identified modulus
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Figure 59: Effect of a change in the control pixels considered. The automatic procedure leads
to the selection of 704, 130 and 120 control pixels for the phantom, subject A and subject B,
respectively. Squares represent the identified elastic moduli (left axis) and diamonds corre-
spond to the values of the cost function at optima (right axis).

(r = 0.99).
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(b) Values of the cost function at the optima for the phantom.
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Figure 60: First three figures

4.4.2 Healthy subjects study

For the subjects, the same numerical experiments were conducted for the variations of
the identification parameters and for the effect of the estimation of pressure on the identified

modulus.
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Figure 60: Effect of the raw images filtering. The filter was applied to both the initial and
the deformed images. Final identified elastic moduli (squares, left axis) and the values of the
cost function at the optima (diamonds, right axis) are shown for the phantom and the two
subjects.
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Figure 61: Effect of the applied pressure in the FE model for the phantom and both subjects.
Squares and diamonds correspond to the identified elastic moduli (left axis) and to the values
of the cost function at the optima (right axis), respectively.

4.4.2.1 Identification parameter variations

Uniqueness of the solution The initial elastic modulus of the artery was changed six
times to study the uniqueness of the solution in the range 400 to 900 kPa. Results are
EA,.. = 625 kPa 4 0.27 and EB,,, = 586 kPa 4 3.25 (see Figure 58b and 58¢c). The
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value of the cost function at the optimum is unaffected: [54"" = 166.38 £ 5.10~* and
JE™ = 187.48 1+ 0.10.

Effect of the choice of control pixels The effect on both the identified elastic moduli
and on the values of the cost function are shown in Figure 59b and 59c. Results are
EA.., = 630 kPa +13.50 and EB,,, = 589 kPa + 9.66. In each case the identified elastic
moduli are similar while the values of the cost function decrease. This observation is similar

to what we found with the phantom.

Effect of the smoothing filter Results are summarised in Figure 60c, 60d, 60e and 60f. The
average results are E4,,, = 602 kPa +31.45 and EB,,, = 598 kPa 4 33.38 . The identified
moduli range from 555 kPa to 664 kPa for subject A and from 547 kPa to 670 kPa for subject
B. The minimum and maximum values were obtained in both cases for the 3 x 3 median
filter and for the 2.5 Gaussian filter, respectively. The value of the cost function at optimum
decreases with the augmentation of the “strength” of the filtering although the comparison
between the temporal and the spatial filters is not easy. However the filtering of images

always reduces the value of the cost function at optimum compared to using the raw images.

4.4.2.2 Effect of the estimation of physical parameters

Effect of measurement errors in the pressure Pulse blood pressure (difference be-
tween maximal and minimal pressures) was measured with a digital sphygmomanometer
(AP4 = 11.33 kPa and APg = 6.67 kPa ). Similarly to the phantom validation, a variation of
plus or minus 15 % were considered for the nominal pressure AP applied in the FE model. Re-
sults are detailed in Figure 61b and 61c. Identified elastic moduli range from E4. = 517 kPa
to EZ},. = 734 kPa for subject A and from EB, = 487 kPato EE,, = 691 kPa for subject B. The
relationship between the pressure and the identified modulus is linear which confirms the
results from the phantom. Nevertheless and contrary to the phantom study, the cost function

value at optimum tends to increase linearly with a higher pressure in both subjects.

Effect of the estimation of the mechanical properties of the surrounding tissue The artery
was assumed to be surrounded by a soft elastic media. Its elastic properties were supposed
to be known. The choice of its elastic properties may have an influence on the identification
of the artery’s stiffness. For instance, in Figure 62, we show how the choice of the elastic mod-
ulus of the surrounding tissue affects the identification of the elastic modulus of the artery.
As the surrounding tissue stiffness is fixed to increasingly higher values, the identified elastic
modulus of the artery decreases. The values of the cost function exhibits a second order poly-

nomial shape with a minimum reached for E4 ~ 30 kPa and EZ ~ 150 kPa.

surrounding surrounding
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This shows that the cost function is sensitive to the stiffness of the surrounding tissue. The
modification of the elasticity of the surrounding tissue corresponds somehow to a modifi-
cation of the pressure applied at the outer boundary of the artery. Previous results on the
effect of the pressure shows a linear relationship between the identified moduli or the value
of the cost function at optimum and the inner pressure applied. Here the correlation between
the elastic modulus of the surrounding tissue and the identified artery’s modulus is linear in
both cases (r4 = 0.98 and r? = 0.94). For the cost function however, the relationship with the

elastic properties of the surrounding tissue seems to be a quadratic form.
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Figure 62: Influence of the elastic modulus of the surrounding tissue on the identified elastic
modulus of the artery (squares, left axis) and on the value of the cost function value at the
optima (diamonds, right axis).

4.4.2.3 Effects of errors in the geometry

Errors in the artery’s position The FE model geometry was defined from the undeformed
image. Potential errors in the positioning of the artery were considered (see Figure 63). No
tendency appears with the X-axis or Y-axis offsets neither for the identified moduli nor for

the values of the cost function at the optima.
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Figure 63: First two figures

Effect of measurement errors in the artery’s diameter The inner lumen of the artery is de-
termined automatically (see section “Methodology”). This section aims at studying the effect
of a wrong estimation of the inner diameter due to the algorithm described previously. Errors
of plus or minus 10 % of the nominal diameter were considered (see Figure 64). For subject
B, the diameter of the artery could not be increased further because it was already in contact
with the jugular vein. The resulting elastic moduli identified lie within the following ranges
respectively for subjects A and B : E;‘?mge = [553 kPa, 659 kPa] and Efmge = [487 kPa, 587 kPa].
The identified moduli increase with diameter. The value of the cost function at the optimum

decreases when the diameter is reduced.

Effect of measurement errors in the artery’s thickness The thickness of the artery was mea-
sured with ultrasounds. Errors of plus or minus 10 % in the thickness of the artery were con-
sidered (see Figure 65). The elastic moduli ranges resulting from the identification process
are respectively 1’3;‘}mgE = [566 kPa, 696 kPa] and Eﬁmge = [533 kPa, 660 kPa]. The correlation

between the identified modulus and the thickness of the artery is linear, with a decrease of

the identified modulus when the thickness increases. The same effect can be observed for the
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Figure 63: Study of potential errors in the positioning of the artery in the FE model. Squares
represent the final identified elastic moduli (left axis) and diamonds the values of the cost
function at the optima (right axis).

value of the cost function at optimum, although the range of variation is very low.

4.5 Discussion

The discussion is organised in two parts. The first part focuses on the robustness of the
MB-FEMU method whereas the second part discusses the elastic properties of arteries ob-

tained.

4.5.1 Robustness of the MB-FEMU method

In the three cases studied in the present work (the phantom and the two subjects) the
robustness of the MB-FEMU method was tested with respect to different sources of uncer-
tainty and artifacts. The normalised input parameters were noted X;. Assuming that the
relationship between the identified elastic modulus and parameter X; is linear, it is possible

to rank the influence of each parameter by calculating the following normalised regression
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Figure 64: Effect of the measurement error of the artery’s diameter. Squares represents the
elastic moduli (left axis) and diamonds the values of the cost function at the optima (right
axis).

coefficient:

a; =

(55)

Cov (Xi , E)
Var (X;)
where E is the identified elastic modulus and X; is the normalised parameter i (X; € [0, 1]).
The higher the coefficient a;, the higher the influence of the parameter on the identified vari-

able. Results are shown in Table 10.

The sources of uncertainty and artifacts can be sorted into three groups according to their

relative influence:

1. The most important parameter is the pressure applied on the vein wall (i) by the sur-
rounding soft tissue on the outer surface, (ii) and by the blood circulation on the inner
surface. It is particularly obvious for subject B (see Figure 62b). The estimation of the
stiffness of the surrounding tissue and of the pressure applied is crucial to accurately

identify the elastic modulus of the artery. It can be observed in Figure 62a and 62b that
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Figure 65: Effect of the measurement error of the artery’s thickness. External diameter re-
mains constant in all cases and only the internal diameter was modified. The identified elastic
moduli (left axis) and the values of the cost function at the optima (right axis) are represented
as squares and diamonds, respectively.
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the value of the cost function evolves when the stiffness of the surrounding tissue is

increased in the model. A minimum is reached for the values Eﬁwwn ding ~ 30 kPa and
EB

surrounding

to determine the elastic moduli of both the artery and the surrounding tissue simulta-

~ 150 kPa. This result suggests that the identification process can be used

neously. In this case the uniqueness of the solution would not be guaranteed and the
computation time would increase. The asymmetric displacement of the artery between
the configurations (see Figure 66) suggests the presence of a stiffer tissue on the right

hand side of the artery (tendons for instance).

Less important but not negligible are the sources of uncertainty that may arise from
the geometry definition. On one hand, we observe that the error made on the artery
position does not significantly significantly affect the identified elastic modulus. This
constitutes one of the strength of the MB-FEMU methodology. On the other hand, the

diameter and the thickness have a moderate but significant influence and thus, must be
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characterised accurately. It is possible to define a parametric model as in [20] to recover
simultaneously both the elastic modulus and the geometry of the artery (in this case the
uniqueness of the solution would not be guaranteed and the computation time would
probably increase). Note that the entire thickness of the artery is not taken into account
here (only the Intima-Media Thickness is considered) but that extra information on the
total thickness could help reduce this uncertainty as the total wall thickness can be
measured by ultrasounds or MRI with a Turbo Spin Echo flash sequence (Blackblood-
FATSAT) [239].

. The least important sources of uncertainty results from the so-called identification pa-
rameters: (i) position and number of control pixels, (ii) initial elastic modulus. The
induced errors can therefore be neglected as compared to those induced by the other
sources. Identification results (very close one to the other) obtained from different sets
of initial parameters are a good hint that the solution of the problem is very likely to be
unique. Only the kernel sizes of the filters must be chosen with care because an increase
of the kernel size decreases the apparent deformation of the images between the initial

and deformed configurations (see Figure 60).

100

50

-50

20 40 60

Figure 66: Difference between experimental deformed and initial images for subject B. A
white crown appears around the artery. The asymmetry of displacement of the artery can be
due to the high stiffness of tissues at the right hand side (tendons, etc.).

4.5.2 Identified elastic moduli

Arterial compliance has been widely studied over the last decades. Stiffness values found

in the literature are widespread for two main reasons: (i) subjects doing the experiment are

different (important inter-individual differences), (ii) methods are different. The review of

Mackenzie et al. [172] on the calculation of arterial stiffness indexes in clinical practice men-

tioned nine different stiffness indexes from the “elastic modulus” to the “stiffness index”.

Recently Laurent et al. [149] listed existing methods which are used in clinical practice to as-

143



4.5 Discussion

Table 10: Normalised regression coefficients a;, measuring the influence of the different pa-
rameters on the identified elastic modulus of the artery, are calculated with Equation (55).

Subject A Subject B
E surrounding tissue 339.87 487.76

Pressure 192.64 181.41
Thickness 111.31 108.76
Diameter 90.64 76.96

Control pixels 43.61 26.40
Translation dX 11.85 44.48
Translation dY 8.40 10.18
Initial elastic modulus 0.39 2.84

sess arterial stiffness. The same author defined in [150] the incremental modulus of an artery

such as:

Eine = (3 (1 + R; )) Ry-ap (56)

(Rg+ IMT)?> — R3 RZ - R3
where R; and R, are respectively the systolic (highest pressure) and diastolic (lowest pres-
sure) radii of the artery; IMT is the Intima-Media Thickness; AP is the pulse pressure be-

tween diastole and systole. This formula was determined for an isotropic, incompressible,

semi closed thick cylinder with an inner pressure applied.

4.5.2.1 Comparison with ultrasounds measurements

The MB-FEMU method presented in this paper yields elastic moduli of 625 kPa and
587 kPa when applied to two different young healthy subjects. In addition an echography
was conducted on these subjects in order to acquire movies of their carotid arteries during
three heart beats. Initial and deformed images were extracted manually for both subjects (see
Figure 67). Pulse blood pressures were measured during the exam with a digital sphygmo-
manometer: AP = 8.27 kPa and AP? = 6.40 kPa. Arteries lumens were segmented manu-
ally on the initial and deformed ultrasounds images and the corresponding incremental mod-
ulus was calculated with Equation (56). The implementation of the MB-FEMU method was
based on the assumption of plane strain in a cross section of the artery which is different from
the assumptions used for deriving Equation (56). In order to make some equivalence between
the methods, initial and deformed areas (and subsequently radii) were segmented directly
from the results of the FE computation at the optima for calculating E;,,. using Equation (56).
The pressures used in the case of the FE model were {AP4, APg} = {11.33 kPa, 6.666 kPa}.
Results are Effliw = 374 kPa; EfE = 496 kPa and Effziw = 434 kPa; EFE = 509 kPa for the

mc mc

subjects A and B, respectively.
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It can be noted that the results obtained with both imaging systems are consistent with
the values reported in the literature (see below) though small differences can be noted. The
differences between the two imaging systems can be justified by three main reasons. First,
the boundary conditions enforced in each model are different because the ultrasound probe
applied a pressure on the neck during the exam. Secondly, the height on the neck at which
the ultrasound images were taken is not managed and is potentially different from the height
of the MRI. Third, the blood pressure of the patients were sensibly different during the MRI
and the echography exams (AP§" = 8.27 kPa vs APYRI = 11.33 kPa; APS™ = 6.40 kPa vs
APMRI — 6,666 kPa). This potentially could impact the behaviour of the arterial wall which
is non-linear. Differences in pulse pressures between MRI and echography as well as higher
pulse pressure in MRI were observed several times for some subjects. It can be explained by

some psychological stress induced by the noisy and confined environment.

4.5.2.2 Comparison with the literature

Artery’s stiffness A survey of different in vivo elastic moduli identified by other authors is
reported in Table 8. Different imaging systems were used: B-mode echography (see Fig-
ure 67), Radio-Frequency UltraSounds signal, IntraVascular UltraSounds or MRI. The re-
ported elastic moduli are in good agreement with our results in most of the studies except
for: (i) [150] (E = 2680 + 1810 kPa) where the difference may be explained by the location
of the artery (radial artery at the wrist instead of carotid artery); (ii) [113] (E = 1400 kPa)
where the elastic modulus depends on the excitation frequency of the ultrasounds because a
viscoelastic behaviour is considered; (iii) [22] (E = 188 kPa) where a different artery was also
studied (pathological coronary artery); (iv) [8] (Ei,c = 187 £ 67 kPa) where the subjects were
significantly younger (9-year-old); (v) [18] (E = 99 kPa) where the authors suggest that the

small elastic modulus found may be related to a bad estimation of the thickness.

MB-FEMU method vs other methods The methods used in the literature for quantifying
the artery’s stiffness in vivo are generally based on the variation of the artery’s diameter dur-
ing heart beats. In these cases authors generally used theoretical formula by considering
several mechanical and geometrical assumptions: [150, 43, 8, 47, 41, 40] calculated the incre-
mental modulus according to Equation (56); [221, 237] applied the Laplace law by considering
a 2D plane stress artery; [133, 113] derived an analytical formula of the circumferential elastic
modulus using the assumptions that the artery is incompressible, isotropic and that the arte-
rial pressure decreases linearly from the artery’s inner diameter to adventitia). Other studies
derived the artery’s stiffness from velocity Phase Contrast MR images and Moens-Korteweg
equation which relates the stiffness of a round artery to the pulse wave velocity and a round

artery’s stiffness [18] or studied the propagation of shear waves induced by an ultrasonic de-
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(c) Initial image for subject B. (d) Deformed image for subject B.

Figure 67: Ultrasounds image (echography) of the carotid arteries of both subjects. Initial
(diastole) and deformed (systole) images were extracted manually from movies taken during
three heart beats.

vice to deduce shear modulus (denoted y) and the elastic modulus (denoted E) according to
E=3-pu[65].

Few studies measured the stiffness of the human carotid arteries by taking into account
the surrounding tissue and the environment of the artery (vertebral column, tendons, etc.).
[22] used a strain-based FEMU method to recover both the contours and the elastic moduli
of the constituents of an atherosclerotic plaque. This method is very invasive since the IVUS
technique was employed to obtain strain fields in the wall of the artery. [257] used another
FEMU method with a cost function defined as a difference of areas but the areas were seg-
mented manually from Phase Contrast images which may be critical with regard to the pixel

size.

Our method and these alternative FEMU methods have in common the advantage that

they are not based on strong mechanical assumptions. Indeed the arteries are known to be-
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have highly non-linearly [102, 122, 125, 212]. Only the tangent (or incremental) behaviour
is considered for the moment by linearising the stress/strain relationship of arteries between
diastole and systole. The identified elastic modulus is therefore a function of the diastolic and
pulse pressures due to the intrinsic non-linear behaviour of arteries. More complex consti-
tutive equations could potentially be identified by including into the FE model anisotropy,
viscoelastic effects, heterogeneity, etc. The limit is the question of the identifiability and
uniqueness of the solution that should be investigated for each other constitutive equations.
Compared to alternative FEMU methods reported in the literature, the MB-FEMU method
has also the advantage of being compatible with non-invasive imaging techniques such as
MRI. Indeed, clinical MRI was used and the impact on the patient is very limited (standard

and routinely-used exam for a patient before carotid endarterectomy).

Close to our method, the “hyper elastic warping” is a technique that was developed a few
years ago [275, 287, 215]. The objective is to perform image registration in order to quantify
the kinematics of the transformation within a deforming body. Our approach is similar in
the sense that we perform image registration as well, with the difference that our main ob-
jective is not to quantify the kinematics of the deformations but to identify the constitutive
properties of the deforming body. In image registration, one has to find a transformation that
will best align a template image with a target image. For this, a cost function based on the
intensities of the template and target images is minimised. The problem, which is usually ill-
posed because the image texture does not allow to find a unique transformation minimising
the cost function, needs to be regularised. A common approach is to use an analogy with a
physical material. This is the principle of our approach where the original template image
is used to define an elastic medium responding to certain mechanical action (in our case, the
blood pressure). Then the transformation is defined with only a low number of parameters
(in our case, only the unknown material constitutive properties). This makes the solution of
the minimisation problem unique in our case and in general it reduces the ill-posedness to a
numerically tractable solution. The main disadvantage of this approach is that it strongly con-
strains the transformation which must follow the response of the predefined elastic body. But
it has the advantage of providing an estimation of the unknown material properties, which
is our primary objective. The “hyper elastic warping” technique does not over-constrain the
solution. It introduces a regularising term directly in the cost function which is the standard
strain energy density function from continuum mechanics that defines the material consti-
tutive behaviour. However the constitutive material properties required to define the strain
energy function are assigned arbitrarily in the “hyper elastic warping” technique. The cost

function is not sensitive to the material parameters of the deforming body.
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4.6 Conclusions

This study shows that identifying elastic moduli in common carotid arteries in vivo from
cine-MRI images is possible. An original method named the Magnitude Based Finite Ele-
ment Model Updating (MB-FEMU) methodology has been thoroughly described, validated
on a rubber phantom and applied to two healthy subjects. In our implementation MRI and
Phase Contrast magnitude images were used to provide the experimental data. The phase
information of the Phase Contrast sequence could be used for improving the boundary con-
ditions in the FE model as a perspective. We would like to bring the reader’s attention to the
fact that the MB-FEMU can be easily extended to other imaging techniques. The identified
elastic moduli on healthy subjects are in good agreement with those found in the literature,
especially if we consider the differences in hypotheses made that we discussed in the article.
The MB-FEMU method offers several advantages compared to existing methods: it makes a
maximum use of experimental data since the FE results are used only as a perturbation of the
experimental acquisitions; it is possible to extract arterial stiffness from a routine MRI exam
on any patient; it can readily be extended to more complex tissue constitutive behaviours.
Heterogeneous geometries can be possibly identified if an accurate FE model can be created,
although the uniqueness of the minimisation problem will have to be verified. In the fu-
ture this method will be employed to study the modification of the mechanical behaviour
of arteries with age and cardiovascular disease. Applications for the diagnosis of vulnera-
ble atherosclerotic plaques in the carotid is probably the most promising challenge for this
method.
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4.7 Syntheése

La méthode a d’abord été validée grace au fantdme en silicone, ot le module élastique a
été identifié avec une erreur de 10 % en moyenne (en considérant l'intégralité des configu-
rations du probleme d’identification). L'influence des parametres numériques (valeur initiale
du module élastique du tube, filtrage des images, etc.) est faible. La modification du type
de filtre pour les images provoque la plus grande variabilité de module élastique identifié.
Une erreur sur I'estimation de la pression appliquée sur la paroi du tube modifie la valeur
du module élastique identifié par un phénomene de vase communiquant. L'approche a en-
suite été appliquée sur deux jeux de données de deux sujets sains différents. Les paramétres
numeériques jouent faiblement sur les valeurs de module identifiées. Le module identifié est
peu affecté par une modification de la géométrie du modele éléments finis. En revanche, une
modification de la pression appliquée sur la paroi artérielle, ou une modification des pro-
priétés élastiques du milieu environnant impacte de maniére importante le module d’élastic-

ité de l'artere.

Afin de quantifier l'influence de chaque parametre nous avons calculé le coefficient de
régression linéaire sur des variables normalisées. La valeur de ce critere permet de classer
les parametres en fonction de l'influence qu’ils ont dans 'estimation du module élastique
de I'artere. Sur les deux sujets sains, les deux parametres prépondérants sont 1’estimation
des propriétés mécaniques du tissu environnant et 1’estimation de la pression sanguine (voir
Table 10). L'estimation de I"épaisseur artérielle vient en troisieme position. Dans notre cas
I'épaisseur artérielle est assimilée a 'épaisseur des couches Intima et Media qui sont di-
rectement visibles sur une image échographique. L'épaisseur totale de l'artere pourrait étre
mesurée grace a des séquences IRM spécifiques. Les modules élastiques identifiés sur les
deux sujets sains ont été comparés aux valeurs trouvées dans la littérature pour différentes
méthodes et sont cohérents avec les données existantes chez le sujet sain. Il apparait néan-
moins une grande variabilité entre les différentes études que 'on peut attribuer d'une part
a la variabilité inter-individu des propriétés mécaniques des arteres, et d’autre part, aux dif-
férentes méthodes (hypotheses de base, moyen d’imagerie). Nous avons également comparé
ces valeurs au module incrémental E;,. souvent employé dans la littérature, en mesurant les
aires de l'artere carotide sur des images échographiques a diastole et systole, et en déduisant
les diametres des sections circulaires équivalentes en terme d’aire. Les modules déterminés
sont plus faibles que ceux trouvées par la nouvelle méthodologie. Ceci peut s’expliquer en
partie par la variation de pression sanguine entre I'examen IRM et I'examen échographique,
ou la pression pulsée pendant le premier examen était 50 % supérieur a la pression pulsée

pendant le second examen pour l'un des sujets.

En conclusion cette méthode a été validée sur un fantdme en silicone avant d’avoir été
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appliquée sur des données in vivo. Nous avons utilisé des données cine-IRM de contraste de
phase et mesuré en parallele la pression sanguine. Ce type de données peut étre obtenu en
routine sur des IRM cliniques et lors d’examens classiques réalisés a I'hopital. Les valeurs
du module élastique de l’artere identifiés sont cohérents avec la littérature. L'objectif est dé-
sormais d’appliquer cette méthode sur un nombre plus important de sujets et de patients

pathologiques.
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Chapitre 5

Application de la méthode MB-FEMU

pour 'étude des propriétés mécaniques

in vivo des arteres : analyse comparative
chez le sujet sain et le patient atteint

d’athérosclérose

Le partenariat mené avec le CHU de Saint-Etienne nous a permis d’obtenir des don-
nées IRM de contraste de phase chez le sujet sain ainsi que chez le patient pathologique.
Ce chapitre exploite ces données expérimentales grace a la méthode MB-FEMU développée
précédemment. L'accent a plus particulierement été mis sur l'identification des variations de
propriétés élastiques de l’artere carotide commune au long du cycle cardiaque, ainsi que sur

I'influence des conditions aux limites dans un contexte clinique.
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CHAPITRE 5. APPLICATION DE MB-FEMU SUR SUJETS SAINS ET MALADES

5.1 Préambule

De nombreuses études ont estimé le comportement linéaire ou non linéaire des arteres in
vivo pendant la pulsation cardiaque. Les travaux les plus récents ont montré 1'importance
du milieu environnant dans 'estimation des déformations de l’artere sous 1’action du sang.
L’objectif de cette partie est d’identifier les propriétés linéaires et multi-linéaires des arteres
in vivo en appliquant la méthode MB-FEMU précédemment développée sur un nombre con-

séquent de sujets sains et de patients pathologiques.

Des séries d'images IRM des deux arteres carotides communes ont été obtenues chez 9 su-
jets sains et 4 patients atteints d’athérosclérose grace a une IRM de Contraste de Phase. Leurs
artéres ont été classifiées en 4 groupes : (i) jeunes sains, (ii) seniors sains, (iii) agés sains et (iv)
agés malades. L'épaisseur des arteres a été mesurée par échographie en 1’assimilant a 1’épais-
seur des couches intima et media. Ces deux informations ont permis de générer la géométrie
d’un modele éléments finis comportant trois constituants (I’artére, un milieu environnant et
un matériau fictif n’ayant aucune influence mécanique mais facilitant I'implémentation de
certains algorithmes). Une pression uniforme a ensuite été appliquée sur la paroi de l’artere
correspondant a la pression sanguine différentielle entre deux états (initial et déformé). La
pression sanguine a été mesurée sur l’artére brachiale avant et aprés 1'examen IRM grace a
l"utilisation d"un tensiometre compatible avec I'IRM. 15 minutes apres I'IRM, chaque sujet a
passé un examen de tonométrie d’applanation consistant a mesurer I’évolution de la pression
sanguine a 1’aide d’un palpeur appliqué sur le cou. En paralléle, un index de la déformation
moyenne de l'artére pendant un cycle cardiaque a été défini a partir de la série d’images 2D
de l'artére carotide. La méthode MB-FEMU nécessite 'acquisition de deux images : a 1'état
initial et déformée. L'utilisation des images de diastole et de systole, ainsi que de la pression
pulsée (différentiel de pression entre diastole et systole) a permis l'identification du module
élastique de l'artere pour chaque sujet (le module élastique du milieu extérieur et les coeffi-
cients de Poisson sont fixés a une certaine valeur pendant toute la durée de I'identification).
Par ailleurs, le cycle cardiaque a été divisé en 4 parties égales. Ainsi, en utilisant les pressions
différentielles intermédiaires et les images correspondantes, il est possible de déterminer les
propriétés multi linéaires au cours du cycle cardiaque. Nous étudions plus particuliérement
ici I'influence de la pression sanguine et du milieu extérieur sur la valeur du module élastique

de l'arteére identifié.

Ce travail a été sélectionné lors du colloque Euromech 534 « Advanced experimental ap-
proaches and inverse problems in tissue biomechanics » (Saint-Etienne, 2012). Il est en cours
de soumission dans un numéro spécial de la revue Journal of the Mechanical Behaviour of Biome-

chanical Materials.
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5.2 Introduction

Arterial stiffness is known to be a crucial indicator for the diagnosis of arterial health [129].
This indicator provides information on the ageing of the artery, or on the progress of diseases
such as atherosclerosis [142, 291] which mainly concerns the coronary and the carotid arteries.
Identifying the elastic properties of the Common Carotid Artery (CCA) of a patient could then
be a tool for improving diagnoses.

A variety of noninvasive techniques have been developed and used to try to identify the
arterial stiffness in vivo. The Pulse Wave Velocity for instance is an indicator of the mean
arterial stiffness. It is estimated by measuring the travel time of a wave between two mea-
surement sites [262]. More advanced methods are used for the local assessment of the ar-
terial stiffness. Many studies track the change of arterial diameter during heart beat by ul-
trasounds [221, 150, 43, 47, 41, 40]. The blood pressure is generally measured in parallel on
the brachial artery. The elastic modulus is then deduced from these measurements by using
assumptions such as the perfect circularity of the artery with a free outer contour. For in-
stance Riley et al. [221] have shown that the elastic modulus of the CCA tends to increase
with age. If this kind of approaches has the advantage to be simple, and can be used for a
rapid examination, the complex nonlinear mechanical behaviour of arteries [102, 118, 212]
cannot be assessed by a unique modulus without requiring the linearisation of the stress-
strain curve. To this aim, other studies have considered nonlinearities and identified either
nonlinear [180, 163] or multi-linear [65, 132, 138] constitutive properties of the artery. Even
though the artery is still simplified as a tube, these recent studies have incorporated a sur-
rounding tissue around the artery. It has been shown that the surrounding tissue plays an
important role in the strain which effectively occurs in the artery (and as a consequence, on
the stresses) and then must be included in the models for the identification of the mechani-
cal properties [295, 165, 153, 209, 99]. Similarly the measurement of the blood pressure is a
sensitive step since it is directly involved in the estimation of the elastic properties [140, 99].
A new methodology for identifying the mechanical properties of tissues from MRI has re-
cently been designed in our team [99]: the Magnitude Based Finite Element Model Updating
Method (MB-FEMU) works by registering a template image using a Finite Element Analysis.
The registered image, which depends on the elastic properties input to the FE model, is com-
pared to a target image. The identification of the elastic properties of the FE model consists in
minimising the difference between the target and the registered image by iteratively updat-
ing the elastic properties. The template and the target images are two experimental images
obtained using a cine Magnetic Resonance Imaging (MRI) sequence at different times of the
cardiac cycle.

In the current work, we investigate the identification of the elastic modulus of the CCA

invivo using the MB-FEMU method. It has been applied in clinical conditions to 9 healthy
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volunteers (24 to 63 years old) and 4 volunteer patients with atherosclerosis (68 to 76 years
old). A unique elastic modulus is first considered before studying the evolution of the elas-
tic modulus through the cardiac cycle. The influence of the surrounding tissue and of the
measurement of the blood pressure on the identified mechanical properties is discussed in

details.

5.3 Methods

5.3.1 Subjects and patients

The following research protocol was approved by the review board of Saint-Etienne Uni-
versity Hospital and informed consent was obtained from all subjects. The subjects studied
were separated into three groups. The first group was named the “Young healthy subjects”
and was composed of 4 men without any declared disease aged from 24 to 26 years old. The
second group of subjects (dubbed “Mid-age healthy subjects”) was made of 5 healthy subjects
(1 woman and 4 men) aged from 51 to 63 years old. The third group, named “Old diseased
patients” was composed of 3 men with severe (>80% diameter reduction) unilateral carotid
bifurcation occlusive disease and 1 woman with a bilateral post-radiation stenosis (>80%)

aged from 68 to 76 years (report to Table 11).

Table 11: Description of the subjects. Three groups were defined: the “Young Healthy sub-
jects” (YH) group, the “Mid Age Healthy subjects” (MAH) group and the “Old Diseased pa-
tients” (OD) group. IMT is the Intima Media Thickness which was measured by ultrasounds
except for the OD group where values from the literature were used [52].

Subject Gender Age  Height Weight Diseased IMT left/right

Patient (years)  (cm) (kg) artery (mm)
YH1 M 25 185 85 No 0.45/0.45
YH2 M 24 183 80 No 0.43/0.43
YH3 M 25 182 85 No 0.45/0.45
YH4 M 26 180 70 No 0.44/0.44

MAHI1 M 59 163 72 No 0.83/0.72

MAH2 M 63 179 72 No 0.56/0.49

MAH3 M 51 175 74 No 0.62/0.51

MAH4 M 53 165 65 No 0.56/0.47

MAH5 F 57 155 62 No 0.58/0.48
OD1 F 70 158 57 Left/Right 0.70/0.70
OD2 M 68 182 87 Right 0.73/0.73
OD3 M 75 170 82 Right 0.73/0.73
OD4 M 76 178 78 Right 0.73/0.73

The mechanical properties of the CCA were estimated from Magnetic Resonance 2D im-

ages. A dedicated (1%t and 2" groups) or additional (3" group) Phase Contrast (PC) sequence
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was used to obtain slices of the neck at different times of the cardiac cycle (cine MRI). The
acquisition of PC images lasts approximately 5 minutes depending on the heart rate of each
individual. The subjects spent a total time of approximately 30 minutes in the MRI (including
3 slices of the arterial tree in cine MRI, positioning MR sequences -Time Of Flight-, Turbo Spin
Echo sequences -T1 and T2 weighted images-). In this study only the PC cine MRI of one slice
of the CCA was used. The patients spent 45 minutes in the device including the additional
sequence and the routine pre-surgical cerebral sequence.

15 minutes after the MRI the subjects and patients had an applanation tonometry exam-
ination in order to measure the variation of their blood pressure during a cardiac cycle (a
probe is applied on the carotid artery by a trained physician to derive the physiological sig-
nal). Blood pressure was also measured before and after the MRI (and during the MRI for
2 healthy subjects). For all the healthy subjects, an additional echography was performed
in order to measure the Intima-Media Thickness of their common carotid. The experimental

protocol is summarised in Figure 68.
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Figure 68: Description of the experimental protocol for a healthy subject. After admission
at the radiological service, the blood pressure is measured by a trained physician using a
digital sphygmomanometer. The MR exam lasts approximately 30 minutes depending in
part on the heart rate of each subject. Note that the diseased patients spend 15 more minutes
in the tube for their routine pre-surgical MR exam. The blood pressure is then measured in
the radiological service one more time. The subjects reach the service of vascular medicine
and after few minutes of rest, have an applanation tonometry examination with a trained
physician where their blood pressure is recorded in order to scale their wave form obtained
by tonometry. Finally, for the healthy subjects, it was possible to perform an echography in
order to measure the Intima Media Thickness.
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5.3.2 Imaging modalities

Magnetic Resonance Imaging was used with a Phase Contrast sequence to provide the
cross section of the carotid artery at different time steps (cine MRI). A 3T Siemens Verio com-
bined with a 4-Channel flex coil was used with a 2D spin echo FLASH sequence to provide
series of images during the cardiac cycle. The acquisition of images was synchronised with
the physiological signal which was captured by an infrared spectroscopy device fixed on
the subject’s finger. A single 4 mm thick slice was used. The 2D in plane resolution was
0.586 mm x 0.586 mm. The slice’s position was 27 mm below the carotid bifurcation which
was located on Time Of Flight images. Its orientation was chosen to cut the two common
carotid arteries perpendicularly. The acquisition frequency was set automatically for each
subject depending on his or her heart rate, providing between 35 and 50 images per cardiac
cycle. Note that these images were reconstructed from several cardiac cycles although an im-
age sample at each time step was recorded at each cardiac cycle. The magnitude of images
was digitised with a 12 bits resolution so that each voxel has an integer value between 0 and
4,095.

For each subject and each artery, a region of interest of 21 x 21 pixels centred on the carotid
was delineated on the magnitude PC images which yields the raw 2D experimental images
recorded at different time steps. The images were filtered along the time axis using a temporal
Gaussian filter with a kernel size o = 1.5. Each carotid was considered as independent so that

the total number of experiments reached 2 x 13 = 26 specimens.

5.3.3 Identification method

The Magnitude-Based Finite Element Model Updating method (MB-FEMU), which has
some common features with the Modality Independent Elastography method [284], was de-
veloped in a previous work [99]. The principle is to build up a registered image from an
initial, measured, template image using a displacement field computed by a Finite Element
Analysis. The elastic properties of the finite element model are updated until the registered
image matches a target measured image. The template and the target images correspond
to the initial undeformed and deformed (i.e. after the application of external forces) states,
respectively. In our case, the imaged object was a cross section of the CCA, and the force ap-
plied between the template and the target was the differential blood pressure. This technique
requires the acquisition of both the images of the artery at two different times of the cardiac
cycle, and the differential blood pressure between these two times. Note also that a correction
of rigid motions between the template and the target images was applied before the use of
the MB-FEMU (see Section 5.3.5.2). The flow-chart of the method is summarised in Figure 69.

The identification of the mechanical properties was achieved by minimising a cost function

defined as the difference in intensity between the target image and the registered image:
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Figure 69: Flow-chart of the MB-FEMU method applied to the identification of the mechan-
ical properties of the artery using MR images. A template and a target images are acquired
using a MRI device. Blood pressure is measured at the same time. A finite element model
is defined from the template image, mechanical assumptions, and blood pressure. The com-
puted displacement field is a function of the elastic moduli of the materials and is used to
register the template image. Note that a procedure of correction of the rigid motions between
the template and the target image is applied (see Section 5.3.5.2). A distance ], between the
registered image and the target image is minimised with regards to the elastic properties of
the artery E.
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This cost function was calculated only at the pixels where the partial volume effect occurs:
the pixels are filled with different materials so their intensity values depend on the propor-
tion of the different materials. A binary mask was defined to this aim, as the dilation of a first
binary mask which contains the pixels where the inner contour of the artery was found (see
Section 5.3.4.1). The first binary mask was dilated using a square structuring element S of size
3 X 3 with §;; = 1 (see Figure 70). In our study we used a bounded Levenberg-Marquardt
algorithm [109] to minimise the cost function. The gradients of the computed intensity with
regards to the mechanical properties were calculated by backward finite differences. The
identification algorithm stops when one of the following criteria was reached: either the tar-
get and the registered images matched well, J, < &, = 1, or the identification algorithm was

making too small steps, AE < g, = 10~°.
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Figure 70: Example of the definition of a binary mask on a template image. The cost function
was only calculated where the binary mask is not null. The details of how the contour was
obtained are described in Section 5.3.4.1.

5.3.4 Finite element models and mechanical assumptions
5.3.4.1 FE model: geometry, boundary conditions and mesh definition

The geometry of the 2D FE models was derived from the initial (diastole) PC MR images
of each subject. Each carotid was considered as independent so that two FE models were de-
fined by subject, each representing a semi-neck. Three materials were segmented: (i) the inner
contour of the carotid was determined by an automatic algorithm based on a Fourier polyno-
mial description (see [99] for details). The artery was then defined as an homogeneous media
and derived from this contour outwards with a thickness measured on an ultrasonic device
(Intima Media Thickness (IMT) on the distal wall of each carotid artery). For the third experi-
mental group (“old diseased group”), the IMT was not measured for non-medical reasons so
thicknesses found in the literature [52] were used (0.70 mm for the woman and 0.73 mm for
the men). (ii) An homogeneous material which surrounds the artery was segmented manu-
ally on the same initial image. The contours defined followed firstly, the jugular vein, sec-
ondly the external contour of the neck, and finally the spine. (iii) An artificial third material
was created around the surrounding tissue. It had no mechanical influence and was only
used for an easy implementation of our registration algorithm. Note that the radiological
convention was applied throughout the manuscript. It means that the left artery is located
at the right of the spine and vice versa. The differences between the left and right geometries
will be discussed in the Discussion section.

For the boundary conditions, the spine was fixed and a vertical symmetry was assumed
since the semi-neck only was modelled for each experiment. A uniform pressure was applied
on the inner arterial wall. It corresponds to the differential blood pressure measured on each
subject between the deformed and the undeformed states.

The mesh consisted in approximately 8,000 quadratic triangles (6 nodes) for each FE
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model. This type of element can provide accurate displacement fields for those types of
problems [98]. The element size was refined on the artery’s contour and close to it. Finally the
artery had approximately 1,000 elements and the surrounding tissue approximately 7, 000.
The third “artificial” material had a coarse mesh (approximately 100 elements).

The FE computation ran on the 6.8 version of Abaqus© standard and took approximately
5 seconds on a desktop PC (Core Quad 2.5 GHz, 4 GB RAM).

5.3.4.2 Mechanical assumptions

As a first approximation the three materials were considered as linear elastic since we
work on the differential state between diastole and systole so only the tangent behaviour of
the stress-strain relationship was taken into account. We assumed a 2D plane strain problem
in the finite deformation framework. Quasi static conditions were postulated because heart
beat frequency was approximately 1 Hz.

The elastic properties of the surrounding tissue were set in the FE model to E = 30 kPa
with a Poisson’s ratio v = 0.49 [213]. The elastic properties of the "artificial” tissue were set to
have no mechanical influence: E = 10~° kPa and v = 0. We checked that the presence of this
artificial tissue in the FE model had no influence on the displacement fields. The Poisson’s
ratio of the CCA was set to v = 0.49. The elastic modulus of the artery was unknown and

had to be recovered.

5.3.5 Identified variables
5.3.5.1 Elastic properties of the common carotid arteries

The aim of this study is first to study the elastic properties of the CCA. The other variables
such as the mechanical properties of the surrounding material, the blood pressure, or the
geometry of the FE model were supposed to be known. We further investigate the effects of
these properties on the identified elastic properties of the artery. For one subject and one side,
we performed a total of 5 different identifications of the elastic properties of the CCA, which
comprise one identification for the diastole-systole average behaviour and 4 identifications at
successive parts of the cardiac cycle in which the template and target images are chosen.

The reader can refer to Figure 71 for an illustration of the different identification times.
The mid-systole time was defined as the time from the end-diastole to recover 50% of the
systolic pressure. The same calculation was applied to recover the mid-diastole time. The
procedures (a) to (d) in Table 12 describe the variation of the elastic properties through the
cardiac cycle. The procedures (b) and (c) use the deformed FE model obtained at the end
of the identification procedures (a) and (d), respectively. Note that only the geometry was

imported and not the stress field. The imposed boundary conditions in pressure are described
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Table 12: Description of the 5 different couples of template/target images used for each hand
side on each subject/patient.

Identification
procedure

(a)  End-diastole Mid-systole
(b) Mid-systole End-systole
(c)  Mid-diastole End-systole
(d) End-diastole Mid-diastole
(e)  End-diastole End-systole

Template image Target image

in Section 5.3.6. The procedure (e) uses the most deformed images that are, on the one hand
the diastolic or initial image as the template, and on the other hand the systolic image as the
target. In this case, the measured pulse pressure was applied.

End-
diastole

Mid- Mid
systole diastole
1
@
= 081
=5
@ (a) (c) (d)
(o
=09 )N N e
&
= 0.4r
£
§ 02F [fe
o 1 1 1 1
0 0.2 04 06 0.8 1

Normalised time

Figure 71: Illustration of the subsections of the cardiac cycle defined to identify 4+1 different
elastic moduli throughout a cardiac cycle (identification procedures (a) to (d), the target and
template images are chosen according to this scheme and the pressure applied as a boundary
condition is the corresponding differential pressure). The identification procedures (b) and
(c) use the deformed geometries obtained at the end of the identifications (a) and (d) respec-
tively. For the procedures (c) and (d) the template image is taken later in time than the target
image in order to keep a positive pressure inflation. The identification procedure (e) uses the
measured pulse pressure as a boundary condition and the images at diastole and systole .

5.3.5.2 Correction of the in-plane translation

As described previously, the FE models were determined from the initial image. During
the increase of pressure in the arterial tree, in-plane movements of the artery can potentially
occur due the real complex 3D geometry. These movements are a translation of the artery in
the cutting plane, that cannot be taken into account directly with our 2D FE model. Then,

before each identification procedure, we estimated the in-plane translation of the artery by (i)
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tirst, defining a region of interest (ROI) on a “correction image” (template image registered
with a displacement field of the FE model with Egtery = 600 kPa. This region of interest was
a square that contains the artery. The square’s limits were deduced from the binary mask
used. (ii) Second, we performed a normalised cross-correlation between this ROI and the
correction image, and this ROI and the target image. The difference between the locations
of the maximum of these normalised cross-correlations gives the estimated correction vector
that is used throughout the identification procedure (see Figure 72). In summary, a complete
identification procedure consists in the estimation of the in-plane translation of the artery, and
then of the identification of the elastic properties of the CCA using the MB-FEMU method.

The effect of this correction vector is discussed later in the article.
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Figure 72: Principle of the correction of the translation between the template and the tar-
get image. The template image is first registered using an elastic modulus of the artery of
600 kPa. The ROI is chosen as the circumscribed square of the binary mask. A normalised
cross-correlation between the ROI and the registered image gives a map where the maximum
can be located. This corresponds to the location of the ROI in the registered image. The
same operation is computed between the ROI and the target image to find the best location
of the ROl in the target image. The difference between these two sets of coordinates gives the
correction vector.
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5.3.6 Determination of the blood pressure

The diastolic and systolic blood pressure were measured several times during the proto-
col. Different digital or manual sphygmomanometers were used. It was assumed that the
pressure in the CCA is the same as the pressure measured in the brachial artery. For several
subjects, the blood pressure was measured before, during and after the MR exam on the left
arm. In addition to these measurements of the diastolic and systolic pressures, an applana-
tion tonometry examination was performed. It consists in applying a probe on the neck of the
subject/patient for obtaining the profile of pressure variations throughout a cardiac cycle. A
second approach was designed here for obtaining this data. The approach consists in estimat-
ing an index, called the “P-index” for “Pressure index”, based on the mean deformation of
the artery throughout the cardiac cycle. The idea behind the P-index is that the instantaneous
artery size, as measured by MRI, is representative of its internal pressure.

The P-index is determined for each subject and for each neck-side. Considering the 2D+t
set of images, the first image (diastole state) is subtracted from every image frame for which

the P-index has to be computed (see Figure 73). Then the P-index is defined as:

N,

Pindexseu (1) = xo T () = 1 (fo)
P-ind ¢ _ P-indeXyqq () —min(P-indeXyqq (1)) (58)
n ex( ) ~ max(P-indexyqy (t)) —min(P-indexyqyw (1))

where Ny is the number of pixels of the binary mask (Figure 70); i is the i pixel in this set
of pixels; ty is the initial time (diastole).

Once the P-index is calculated, it is used to determine which image frame is respectively
at the mid-systole time, end-systole time, mid-diastole time and end-diastole time (see Fig-
ure 71). The end-diastole and end-systole images can be determined directly: the end-diastole
image is the first image and the end-systole image is the image where the P-index reaches its
maximum. The mid-states (mid-diastole and mid-systole) images were chosen when the P-

index reaches 50 % of its maximal value.

5.4 Results

5.4.1 Geometries of the subjects arteries

All the geometries were segmented independently. The diameter of the arteries was esti-
mated from the cross-sectional area A of the 2D in-plane shape of the artery (D = 2./(A/ ),
see Figure 13). The mean diameter of the healthy arteries is 6.45 4= 0.70 mm while the 5 dis-
eased arteries have a mean diameter of 6.66 & 1.54 mm.

The FE geometries were derived from the initial (diastole) image of each subject (see Ap-
pendix A). The variability of neck morphologies is evident. Oblong shapes (YH1, YH2, YH3,
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Figure 73: Principle of calculation of the P-index.

Table 13: Equivalent diameters of the arteries of the subjects taking part to the experiment.

Subject/ Diameters (mm)
Patient Left Right

YH1 6.81 6.46
YH2 5.70 6.22
YH3 6.32 6.71
YH4 6.33 6.33
MAH1 6.05 6.60
MAH2 7.17 6.65
MAH3 7.40 6.25
MAH4 6.62 6.78
MAH5 545 5.39
OD1 557 5.06
OD2  6.00 6.64
OD3 8.48 9.04
OD4 5.68 7.01

YH4, MAH1, MAH3, MAH5, OD1, OD4) and round shapes (OD2) can be observed as well
as more angular shapes (MAH2, MAH4, OD3). Jugular veins (the internal jugular here) on

a unique subject also present some variability. Two subjects exhibit a split vein close to the
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artery on one side only (MAH4 and MAHS5). The vein is crushed for subjects YH4, MAH2
and MAHS3 (one side), and for patient OD4.

The locations of the artery with regards to the spine also varies significantly (see Table 14).
On the average, this distance is 7 mm but it varies from 2 mm to 12 mm between different

individuals.

Table 14: Approximate distance between the spine and the inner contour of the CCA.

Subject/ Distance (mm)
Patient Vertebral column - artery
Left Right
YH1 11 12
YH2 7 9
YH3 7 9
YH4 4 6
MAH1 2 6
MAH2 9 4
MAH3 7 5
MAH4 4 5
MAH5 10 10
op1 7 6
OD2 4 7
OD3 5 9
OD4 12 12

5.4.2 Blood pressure

The results of the determination of the blood pressure in the CCA are shown in Appendix
B. The P-index shows a profile that consists in a first rapid increase and then a decrease until

reaching almost zero at the end-diastole state.

Differences between the P-index profiles and the pressure profiles obtained by applana-
tion tonometry are significant. Figure 74 shows the difference in the initial slope defined
as (1 — Slope P-index/ Slope Tonometer) x 100. On the average, there is a ratio between both
initial slopes of —28.24 %. This ratio is of —67.41 + 0.07 % for the YH group, —35.91 4 14.08 %
for the MAH group and —34.49 4 33.37 % and 50.50 £ 72.99 % for the healthy and the dis-
eased arteries of the OD group, respectively. These differences between initial slopes induce

a time offset between the systole of the P-index and the systole from the pressure profile.
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Figure 74: Comparison between the initial slopes of the P-index and of the tonometer pres-
sure.

5.4.3 Identified elastic moduli

The values of the identified elastic moduli are reported in Table 15. An indicator of the
quality of image registration is also reported, defined as:
identi fied)
artery

DI:100><2<E—

5 (59)

where J5° corresponds to the distance between the target image and the template image (only
across the binary mask). J3° is the value of the objective function when neither deformation
nor correction of displacement is allowed (see Figure 75). The DI index characterises the

reduction of the cost function with the identification procedure.

Table 15: Identification results

Subject Identification Elastic modulus (kPa) DI (%)

Procedure  Left Right Left  Right

(a) 221 192 2579  13.27

(b) 349 303 50.48  56.06

YH1 (c) 455 193 38.86 23.94
(d) 185 456 13.19  20.79

(e) 289 325 8.08 11.61

(a) 147 395 38.45 63.74

Continued on next page
YH2
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Table 15 — Continued from previous page

Subject Identification Elastic modulus (kPa) DI (%)
Procedure  Left Right Left  Right
(b) 662 213 88.69  56.39
(c) 236 234 51.84 63.93
(d) 208 347 43.36  55.38
(e) 228 288 2595  38.89
(@ 177 204 30.72  33.19
(b) 793 1890 7533  86.36
YH3 (c) 250 308 34.03 31.24
(d) 322 374 19.21 27.26
(e) 318 363 10.15 14.85
(@ 132 119 23.82  40.93
(b) 228 187 53.66  53.00
YH4 (c) 230 128 50.43  38.20
(d) 129 134 15.75 2733
(e) 224 490 36.21  21.83
(@ 211 934 58.18  33.25
(b) 499 848 86.33  28.99
MAH1 (c) 246 317 76.99  73.64
(d) 292 167 55.06 17.83
(e) 265 921 5347  35.47
(@) 374 338 51.17 47.84
(b) 640 801 7191  81.89
MAH?2 (c) 423 580 69.01 71.07
(d) 401 364 4240 4771
(e) 446 464 40.61 42.84
(@) 368 264 64.76  80.53
(b) 503 574 83.25  88.03
MAH3 (c) 367 258 76.15  82.68
(d) 448 604 7220 86.64
(e) 483 520 5471  73.13
(@) 200 386 49.69 66.78
(b) 10843 1057 99.06  84.96
MAH4 (c) 454 545 64.76  62.84

Continued on next page
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Table 15 — Continued from previous page

Subject Identification Elastic modulus (kPa) DI (%)

Procedure  Left Right Left  Right

(d) 598 625 67.18  61.08

(e) 503 563 35.85 47.30

(a) 445 1281 4755 1395

(b) 357 290 90.54 62.87

MAH5 (c) 642 1013 81.72 54.61
(d) 285 245 56.89  59.61

(e) 420 502 55.03 15.64

(a) 8781 5418 98.12  94.40

(b) 600 7727 124.07  98.01

OoD1 (c) 50000 600 100.36  100.00
(d) 812 655 68.39  74.65

(e) 2239 6423 96.14  94.66

(@) 229 449 68.16  53.92

(b) 213 724 55.81 89.48

OD2 () 325 437 55.13  83.50
(d) 406 491 67.54  69.42

(e) 392 487 41.57 58.14

(@ 953 1165 53.01 70.07

(b) 1117 2532 89.51 83.41

OD3 () 1311 2065 79.96  81.01
(d 727 2098 64.92  71.35

(e) 906 1308 61.56  62.04

(@ 235 528 64.02 78.11

(b) 1499 424 9751 68.14

OD4 () 591 540 88.56  80.16
(d) 376 577 7094  69.53

(e) 456 549 75.05 53.07

5.4.3.1 Elastic modulus

Using the MB-FEMU method, the elastic moduli of the CCA (left and right) of each subject

is identified. First, we calculated the global modulus throughout the whole cardiac cycle. The
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Figure 75: Difference between the target image and (a) the registered image after the identifi-
cation or (b) the template image.

global modulus is estimated with the diastole image as template image and the systole image
as target image. The pressure which is applied as a boundary condition in the model is the

difference between diastolic and systolic pressures measured on each subject.
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Figure 76: Global elastic modulus identified throughout a whole cardiac cycle. Young and
mid-age healthy subjects are represented by the blue and red circles (X-axis=1 and X-axis=2),
respectively. The arteries of the old patients are separated in two groups: green circles (X-
axis=3) for the non-diseased arteries and black (X-axis=4) for the diseased arteries.

Effect of age and disease The results show an increase in the elastic modulus of the CCA
with age and disease (see Figure 76). The YH group exhibits a mean elastic modulus of
315 + 29 kPa. It is 38 % inferior to the mean modulus of the MAH group (509 £ 65 kPa). The

means of the OD group has not been calculated due to a lack of data.

Effect of the surrounding tissue It has been shown previously that, through a stiffness
compensation effect, the identified elastic modulus of the CCA Eter, using the MB-FEMU is
influenced by the estimation of the elastic properties of the surrounding tissue Es,;ounding [99]-

Figure 77a shows how the estimation of these elastic properties can affect the identified elastic
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properties of the artery, Eqrrery- If Egrtery When Egyrrounging = 30 kPa is taken as a reference,
Eartery is overestimated by 19 % when Egyounding = 1 kPa and underestimated by —18 % when
Esurroundging = 60 kPa on the average (excluding OD1 and OD3). The relationship between
Esurrounding and Egrtery is linear in most of cases (25/26 arteries show a Pearson’s correlation
coefficient (PCC) r < —0.9). It is particularly the case for the YH group who have a mean PCC
r < —0.99. The non-diseased arteries of the OD group present the worst coefficient r = —0.39

but there are only 3 specimens and the values are scattered (from r = —1 to r = 0.82).
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ing tissue. The elastic modulus of the surrounding tis- plied blood pressure has been under or over estimated
sue has been changed in the FE model from 1 kPa to by 10%.

60 kPa.

Figure 77: Influence on the global identified elastic modulus of the estimation of (a) the elastic
modulus of the surrounding tissue and (b) the estimated blood pressure.

Effect of the pressure The pressure has a similar effect on the identified elastic modulus
since it participates to the boundary conditions of the FE model. Egtery is underestimated
by —10 % with a pressure underestimation of —10 %. When the pressure is overestimated
by +10 %, Egtery is overestimated by +12 % (excluding OD1).The PCC with regards to the
evolution of the pressure applied is r = 0.99 excluding the left hand side of OD3 (negative

coefficient).

5.4.3.2 Evolution of the elastic modulus during a cardiac cycle

We have then identified elastic moduli at different times of the cardiac cycle:
a Between the diastole and the mid-systole
b Between the mid-systole and the systole
¢ Between the systole and the mid-diastole

d Between the mid-diastole and the diastole
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Each modulus is estimated with the appropriate template and target images determined
from the considered fraction of the cardiac cycle. The pressures which are applied as bound-
ary conditions in the model are calculated using the P-index profiles. Results are shown in
Figure 78 for the YH, MAH and OD group. The identification in the OD1 case has been
excluded because it has failed, which numerically means that the Levenberg-Marquardt al-

gorithm stops due to a null gradient and DI > 100 %.

The YH group has an average elastic modulus of 325 kPa over the whole cardiac cycle
whereas the MAH group has an average elastic modulus of 752 kPa. The value of the elastic
modulus for the YH group starts from 198 kPa during the first fraction of the cardiac cycle
(see Figure 71), then it increases to 578 kPa in the second fraction of the cardiac cycle, and
is finally stable in the two last fractions until the return to the diastole state (254 kPa and
269 kPa). The evolution of the elastic modulus of the artery through the cardiac cycle is
similar for the MAH group, with a higher elastic modulus in the (b) fraction of the cardiac
cycle than in the (a) fraction (619 kPa on the average versus 511 kPa, excluding MAH4), and
a stable modulus during the diastolic phase ((c): 488 kPa on the average, (d): 381 kPa) (see
Figure 78e). The number of data for the OD group is very limited so that the means are not

meaningful.

5.5 Discussion

5.5.1 Effect of the age and of disease on the stiffness

The results show that there is an increase of +38% of the global elastic modulus of the
artery between the YH group and the MAH group. A Student’s t-test on the identified mod-
ulus of Table 15 (identification procedure (e)) reveals a significant difference between the
means of these two groups with a p-value! p = 0.99682. These findings are in agreement
with the literature. The large study of Riley et al. [221] shows that there was a significant
increase of the stiffness of the carotid arteries for males and females from 40 years old to 64
years old. This increase has also been pointed out in the review of O'Rourke ef al. [204]. The
low number of data points for old and diseased patients renders difficult the interpretation
of the mean values, and other experiments should be conducted. We can note that the dis-
eased artery is always stiffer than the non-diseased artery for patients OD2, OD3 and OD4
who have a unilateral lesion (392 kPa vs 487 kPa, 906 kPa vs 1732 kPa, 456 kPPa vs 549 kPa,

respectively).

1. the p-value is the probability of having an observation at least as extreme as the observation if the hypothesis
HO is true. Low p-values (lower than a chosen significance level) may induce a rejection of HO.

2. data fit a standard distribution, the variances are assumed to be unequal (Behrens-Fisher problem [141]),
unilateral test with the null hypothesis Hy: “mean from data set 1 is lower than mean from data set 2
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MAH groups at each time of the cardiac cycle.

correspond to different fractions of the cardiac cycle.

5.5.2 Comparision between the P-index profile and pressure profiles obtained by

It is interesting to see the differences between the blood pressure measured by applanation

tonometry and the P-index profiles. For all cases excepted the old diseased patients, the
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pressure increase as seen through the P-index is slower than that seen by tonometry. These
differences could be explained by the possible inertia of the artery to be deformed or by the
MRI artefacts. Figure 74 reveals that the difference of slope between the P-index and the
tonometry during the systole evolves with age and disease in the same way as the stiffness
of the artery: YH<MAH (p = 0.9989), MAH<non-diseased OD (p = 0.5248), non-diseased
OD«<diseased OD (p = 0.9698) 3.

5.5.3 Evolution of elastic properties throughout the cardiac cycle

Arteries are known to be nonlinear [102, 118]. Since we have considered a linear mechan-
ical behaviour, we have identified different elastic properties at different fractions of the car-
diac cycle. Note that there is a clear increase of the elastic modulus just before the end-systole
(identification at the (b) part of the cardiac cycle) for both the YH group (p = 0.95) and the
MAH group (p = 0.74) %. There is also a significant decrease of the elastic modulus during the
return to diastole (identification at the (c) part of the cardiac cycle) for both groups (p = 0.93
and p = 0.82, respectively °).The decrease of the elastic modulus between the cardiac cycle
parts (c) and (d) is not clear (p = 0.40 and p = 0.83 for the YH group and the MAH group,
respectively). We have also seen that the moduli from the identification procedures (a), (c)
and (d) are relatively close for both groups (198 — 269 kPa and 381 — 488 kPa, respectively).
In both groups the elastic modulus is minimum during the first part of the cardiac cycle, then
increases during systole, and finally decreases during the return to diastole and goes back to
its initial value for the identification procedure (d). The lack of data on the OD group has
prevented to perform the t-tests. Other authors were able to observe the differences between
the elastic modulus of the artery at diastole and systole: Couade et al. [65] have studied the
propagation of shear waves in arteries using ultrasounds. They found on a unique subject
that the elastic modulus steps up from 258 kPa during diastole to 402 kPa during systole. It
is an increase of +56 % which is less than what we found on the YH group (+191 %) and
higher than what we found on the MAH group (+21 %). Interestingly, the tested subject was
30 years old while the mean age of the YH group was 25 years old and the mean age of the
MAH group was 57 years old.

5.5.4 On the importance of an accurate measurement of the blood pressure

Results from Section 5.4.3.1 and previous tests on the MB-FEMU method [99] have pointed

out the major role of the blood pressure for the estimation of the artery’s stiffness in vivo. We

3. unpaired Student’s t-test, data fit a standard distribution, the variances are assumed to be unequal, unilat-
eral test with the null hypothesis Hy: “mean from data set 1 is lower than mean from data set 2

4. paired Student’s t-test, the difference between the paired data fit a standard distribution, unilateral test with
the null hypothesis Hy: “mean from data set 1 is lower than mean from data set 2)

5. null hypothesis Hp: “mean from data set 1 is higher than mean from data set 2
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have found that the identified elastic modulus of the artery is directly influenced by how the
blood pressure is measured. In the literature, many authors used a direct formula that links
the elastic modulus to the variation of diameter of the artery [221, 150]. The effect of the
measurement of pressure is then also crucial. In a previous article [99] we noticed the sub-
stantial variation of the pulse pressure of a subject just before the MRI and 15 minutes after
the exam (pulse pressure Pyr; = 85 mmHg vs Pyri+15 min = 62 mmHg) while the normal
value is P = 40 mmHg. In the present study, the blood pressure of three healthy subjects was
measured every 2 minutes using a programmable digital sphygmomanometer throughout
the whole MR exam. An inflation armband was fixed on the arm of the subject before the
exam. The results are shown in Figure 79. They reveal significant changes of the blood pres-
sure during the MR exam. These changes may be explained in part by the stress provoked
by the exam. We can see on the curves that MAH2 has apparently increased his systolic and
diastolic pressures after 18 minutes in the MRI. This increase is correlated to the start of the
PC sequence which is very noisy due to the flip of the magnetic field. On the contrary, the
diastolic and systolic pressures of MAH3 and MAH4 are relatively stable, with a tendency to
decrease. If we look at the pulse pressure, and if we consider the mean pulse pressure of each
subject as the reference, the variation is very important during the exam (—17 % / + 14 % for
MAH?2, —21 % / + 18 % for MAH3 excluding the first data, —15 % / 4 12 % for MAH4). This
variation of blood pressure has also consequences on images because it introduces blur on the
contour of the artery: indeed each frame image is the reconstruction of a k-space which has
been filled during several cardiac cycles [45]. If the blood pressure was different between the
cardiac cycles, the displacement of the artery would also be different. This could explain the
special shapes of the P-index for certain subjects and patients (YH4, MAH3, MAH4, MAHS5,
OD2).

Moreover in this study we considered that the pulse pressure in the CCA was identical to
the pulse pressure in the brachial artery. In reality, it has been reported that the pulse pressure
in the brachial is typically larger to that in the CCA by about 10 — 14 mmHg [232, 230]. In
our case it means that the identified moduli are slightly overestimated. The applanation
tonometry exam could estimate the pulse pressure in the carotid after a proper calibration
[274, 143], but it has not been used here because the procedures are time consuming and not

compatible with our clinical conditions.

5.5.5 Assumptions made within the Finite Element Model

In this study, as well as in our previous work [99], we have underlined the influence of the
mechanical properties of the surrounding tissue. The elastic properties of the surrounding
tissue can be potentially identified simultaneously with the elastic properties of the artery as

in [153]. But this induces several difficulties: (i) The total identification time is multiplied by
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Figure 79: Evolution of the blood pressure during the MR exam for three healthy subjects. The
blood pressure has been recorded every two minutes using a programmable digital sphyg-
momanometer.

three. (ii) The solution is potentially not unique, whereas it is the case when only one mod-
ulus is identified. (iii) The obtained solutions can be meaningless with regard to the physics.
Here the choice of a homogeneous model of the surrounding tissue is not realistic. The sur-
rounding medium is much more complex and heterogeneous (muscle, tendons, fascias, etc.)
but since we focused only on the mechanical properties of the artery we have chosen not to
refine the FE model. In addition, the correction of images that occurs at the beginning of each
identification procedure has been designed to incorporate rigid displacements that are due to
the real 3D geometry of the neck. Our implementation was fast and simple. It is then possible
to recover the coordinates of the correction vector simultaneously with the elastic properties
of the artery with a limited impact on the total identification time since no additional FE
computation is necessary. The geometry of the FE models is important because it imposes
strong constraints on the registration framework. We have seen that the diameters of the ar-
teries and more generally the morphologies of the subjects and patients differ significantly
from one subject to another and even among the subjects and patients themselves. But no
correlation appears between the diameter of the artery and the identified elastic modulus, or
between the distance between the artery and the spine and the elastic modulus. This means
that the geometry of the FE model is crucial for an accurate identification, but its influence on
the mean identified elastic modulus is limited. Other approaches such as the “hyperelastic
warping” [275] exist which, by releasing some of the assumptions on the geometry, could

improve the results.
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5.6 Conclusion

In this study we successfully applied the MB-FEMU method [99] for identifying the in
vivo elastic moduli of the common carotid arteries of 13 healthy subjects and sclerosed pa-
tients from 24 to 76 years old based on data provided by cine MRI. These data have been
obtained in clinical conditions from existing Phase Contrast MR sequence. This approach
requires to record at the same time the blood pressure. An increase of the artery’s stiffness
with age and atherosclerosis has been observed. More experiments are however needed to
determine if the diseased arteries can be distinguished from non-diseased arteries based on
the analysis of stiffness. The variation of the elastic modulus of the artery during a single
cardiac cycle has also been observed and a stiffening of the artery during systole has been
underlined. This opens the door to the identification of the nonlinear mechanical properties
of the artery in vivo. Additional steps are nevertheless required, such as the necessity of a very
accurate measurement of the blood pressure, and the use of an appropriate FE model with a
refined surrounding media. The MB-FEMU method is promising for the identification of het-
erogeneous and complex in vivo mechanical properties of any artery, and the application of
this method on atherosclerosed sites could improve our knowledge about the biomechanical

properties of plaques.
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5.7 Syntheése

Les résultats montrent une variabilité importante dans les géométries éléments finis des
différents sujets. Cette variabilité provient de 1'hétérogénéité de la morphologie des su-
jets/patients. Les pressions sanguines mesurées révélent également une grande dispersion.
Par ailleurs, le critere P-index, caractérisant la variation de la déformation pendant le cycle
cardiaque, peut différer sensiblement de la pression mesurée par tonométrie d’applanation.
Les différences entre le critere P-index et I’évolution de la pression sanguine mesurée par
tonométrie d’applanation peuvent étre en partie expliquées par le systeme d’imagerie em-
ployé et par la non linéarité de la réponse mécanique de l’artere.

La méthode MB-FEMU a été appliquée avec succes sur l'intégralité des sujets/patients.
L’identification d’'un module élastique unique en utilisant les images diastolique et sys-
tolique montre une augmentation du module élastique entre les groupes jeunes et seniors.
Le manque de données sur les patients dgés limite les conclusions sur des différences signi-
ficatives de module élastique. On observe néanmoins pour chaque patient touché unilatérale-
ment par la maladie, que I’artére malade est systématiquement plus rigide d’aprés les résul-
tats d’identification. Le module élastique du milieu extérieur et la pression appliquée dans le
modele EF semblent confirmer les observations du chapitre précédent. Ces deux parametres
ont une influence linéaire sur les modules élastiques identifiés de 1’artere. Par ailleurs, la
mesure toutes les 2 minutes de la pression sanguine lors de I'examen IRM pour 3 sujets
sains montre une variation importante : £20 %. Dans cette étude la pression au niveau de
la carotide est supposée identique a la pression mesurée sur 'artéere brachiale. Certains élé-
ments laissent a penser que cette variation est moins importante en réalité dans la carotide.

L’identification pour chaque artére, de 4 modules élastiques pendant le cycle cardiaque,
révele une rigidification de I'artere lors de la systole. Les modules élastiques identifiés lors du
retour a la diastole diminuent, pour retourner a la valeur du module initial. Ces observations
sont particulierement visibles pour les groupes «jeune » et « senior ». Ce type de résultat tend
a confirmer le comportement mécanique non-linéaire de 1’artere in vivo. La encore, le manque
de données concernant le groupe des patients agés est limitant.

Le modele EF joue dans cette méthode un role prépondérant. La modélisation du milieu
extérieur a été ici simplifiée a un matériau homogene élastique. La réalité est plus complexe,
et un modele davantage raffiné devrait étre considéré. En revanche, I’augmentation du nom-
bre de parametres physiques pose la question de 1'unicité de la solution identifiée et du temps

de calcul.
Cette étude a permis de démontrer la faisabilité de la méthode MB-FEMU en conditions

cliniques sur un nombre relativement important de sujets sains et de patients. Nous avons

mis en évidence une augmentation du module élastique avec 1’age, ainsi que la rigidification
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de I'artere au cours du cycle cardiaque. L'estimation de la pression sanguine et du milieu
environnant sont deux points clés dans l"utilisation de cette approche. On peut imaginer dans
le futur I'emploi de la méthode MB-FEMU pour analyser le comportement non-linéaire in
vivo des artéres, et contribuer ainsi a améliorer notre compréhension de 1’évolution et des

phénomeénes de rupture de plaque d’athérome.
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L’objectif de cette étude était de traiter la problématique de l'identification des propriétés
mécaniques des arteres carotides en conditions in vivo. Nous avons proposé dans notre ap-
proche I'emploi de la technologie IRM afin d’obtenir des images des artéres in vivo. L'IRM
permet potentiellement de générer des cartes de déplacements au sein de la paroi artérielle
[162].

Une premiére étude a permis de mettre en évidence les parameétres a considérer dans le cas
ou des cartes de déplacements sont disponibles. Un modéle 2D d’artére sclérosée obstruée a
66% et comportant trois constituants élastiques isotropes différents a été créé. Ce modele
a d’abord été utilisé avec un maillage raffiné afin de générer un champ de déplacements
pseudo-expérimental. Ce champ de déplacements a été interpolé sur une grille, simulant des
données issues d'une séquence IRM DENSE. Les résultats montrent qu'une résolution spa-
tiale de 0.5 mm est suffisante pour identifier les propriétés élastiques des trois constituants
avec une erreur inférieure a 1%. L'identification a été menée en minimisant 1’écart entre les
déplacements pseudo-expérimentaux et les déplacements issus d'un modele éléments finis
a l'aide d’un algorithme itératif de type Newton (Levenberg-Marquardt), dont les criteres
de convergence doivent étre adaptés. Nous avons plus particulierement montré que certains
criteres comme l’arrét de 1’évolution des propriétés itérées devenait prépondérant dans cer-
tains cas, et que la valeur finale de la fonction colit avait peu d’influence sur la valeur des
parametres identifiés. Ceci permet 1'utilisation d’un modéele éléments finis simplifié qui ne
modélise pas parfaitement les déplacements pseudo-expérimentaux, mais qui ne change pas
la forme de la fonction cofit. Enfin, nous avons souligné I'importance de I'estimation du co-
efficient de Poisson dans la qualité de I'identification du module élastique dans un tel cas.

Une nouvelle approche utilisant une séquence IRM classique de Contraste de Phase a en-
suite été proposée. Cette approche consiste a minimiser 1’écart entre I'image expérimentale
de I'artere dans I'état déformé et 'image initiale recalée numériquement a 1’aide d"un champ
de déplacements issu d"un calcul éléments finis. Cette méthode baptisée “MB-FEMU” (Mag-

nitude Based Finite Element Model Updating) a été appliquée avec succes sur un fantome en
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silicone, dont le module élastique a été identifié avec une erreur inférieure a 10%. Nous avons
par ailleurs été en mesure d’utiliser cette méthode pour identifier les propriétés élastiques de
26 arteres carotides communes de sujets sains et de patients pathologiques. Deux résultats

majeurs ont été dégagés :

1. Le module d’élasticité global des arteres carotides communes tend a augmenter avec
I'age.
2. Le module d’élasticité de l’artere est modifié pendant le cycle cardiaque en raison du

comportement mécanique non-linéaire de ’artere. Il augmente pendant la phase sys-

tolique puis revient progressivement a sa valeur initiale lors du retour a la diastole.

Par ailleurs, nous avons mis en évidence l'influence de la pression sanguine dans les résul-
tats d’identification. La variation importante de la pression sanguine dans I’environnement
stressant de I'IRM joue beaucoup sur les résultats et leur interprétation.

Nous avons prouvé que la méthode MB-FEMU est applicable en conditions cliniques afin
d’identifier les propriétés mécaniques des arteres. Les propriétés locales des arteres de chaque
sujet/patient peuvent étre déterminées, et cette information est un indicateur de I'état de
santé de l'artere concernée pour le praticien hospitalier, lui permettant d’affiner son diagnos-

tic et/ou de préparer I'opération chirurgicale éventuelle.

Perspectives

Des perspectives intéressantes découlent directement des résultats de ces travaux.

Amélioration de la méthode

— Recalage de I'image : un calcul alternatif du principe de la déformation de 1'image est
présentée en Annexe C. La méthode de déformation de I'image pourrait potentiellement
étre améliorée en calculant une intégrale continue plutdét qu'une somme discrete.

— Stratégie numérique : il est possible d’accélérer le temps d’identification de maniere
importante en utilisant des stratégies numériques de calcul éléments finis plus rapides
(parallélisation), ou en modifiant 1’algorithme d’optimisation (calcul du gradient de la
fonction cotit par méthode adjointe ou autre [93]).

— Description des tissus environnants : ’ajout de nouvelles variables a identifier comme
les propriétés mécaniques du tissu environnant affinerait la valeur des propriétés
artérielles identifiées. Un modele de comportement anisotrope ou non-linéaire pourrait
étre considéré. La géométrie des tissus environnants pourrait étre améliorée en utilisant
les capacités spécifiques de plusieurs systemes d’imagerie afin de coupler leurs avan-

tages. Des techniques de fusion d’images pourraient étre employées [37]. L'utilisation de
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plusieurs types de séquences IRM permettrait de différencier les structures, et de con-
struire un modele éléments finis plus raffiné. De la méme maniere 1’ajout d'informations
tirées de scanner a rayons X, ot les os sont tres visibles, permettrait de reconstruire les
vertebres avec une grande précision. On peut aussi imaginer une géométrie 3D, moyen-
nant des temps d’acquisition sans aucun doute beaucoup plus importants. Le recours
a un algorithme adapté a 1’optimisation d"un grand nombre de parametres, comme un
algorithme évolutionnaire [135, 112] ou un algorithme génétique [136] sera sans doute
requis afin de s’assurer de retrouver un minimum global. L'unicité de la solution sera

également une question centrale.

Mesure des conditions aux limites

La mesure des conditions aux limites reste problématique. L'information de vitesse du
sang issue de la séquence de contraste de phase pourrait étre incluse dans le modele
éléments finis (interaction fluide structure) sans ajouter d’examen supplémentaire.

L'utilisation d’une sollicitation mécanique externe permettrait de contréler de maniere
plus précise les conditions aux limites du modele. Par exemple, ’application d"une pres-
sion radiale externe sur le cou pourrait déformer l'artere. La connaissance de la mé-

canique du milieu environnant a l’artere sera alors déterminante.

Applications cliniques

La méthode pourrait étre utilisée sur d’autres arteres, ot 'utilisation de I'IRM est es-
sentielle comme moyen d’imagerie non-invasif comme 1’aorte ou les artéres coronaires.
Pour ces dernieres, la prise en compte du mouvement du cceur sera un réel challenge.
On peut imaginer a long terme, que les données de rigidité artérielles puissent étre di-
rectement intégrées dans les logiciels IRM. Dans la mesure ol tous les patients passent
un IRM préopératoire, ce type de données pourrait permettre entre autres de mieux
préparer les interventions chirurgicales.

La détermination des contraintes résiduelles et de I’étirement initial de 'artére dans sa
configuration in vivo permettrait d’inclure ces informations dans le modele éléments
finis pour étudier les contraintes dans la paroi artérielle in vivo , et contribuer a 1’analyse
des phénomenes de ruptures de plaques d’athérome ou de ruptures d’anévrismes.
L’identification des propriétés mécaniques des différents constituants des plaques
d’athérome serait intéressant. Si la méthode MB-FEMU outrepasse la problématique de
la résolution spatiale de I'IRM, un modéle géométrique précis doit quand méme étre
créé. On peut imaginer 1'utilisation d’une plaque d’athérome modéle paramétrée, ou
les parametres devront étre identifiés (voir ci-dessus pour la problématique d’ajout de

parameétres a identifier), et/ou l'utilisation de moyens d’imagerie complémentaires et
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des techniques de fusion d'images. La séquence cine IRM permettant d’obtenir une série
de clichés devra étre adaptée car la séquence de contraste de phase ne permet pas de dis-
tinguer la lumiere artérielle au niveau des arteres tres sténosées (> 90%). Dans ce cadre
il pourrait étre intéressant d’utiliser une séquence IRM DENSE pour obtenir des cartes
de déplacements dans la paroi artérielle. Des techniques plus classiques d’identification,

comme le recalage éléments finis en déplacements, pourraient alors étre employées.
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Annexe A

Modeles éléments finis des sujets et des

patients

Cette premiere partie est une annexe au chapitre 5. Elle présente les différents modeles

éléments finis pour toutes les artéres identifiées !.

1. les légendes sont en anglais pour conserver la terminologie du chapitre 5
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ANNEXE A. MODELES ELEMENTS FINIS DES SUJETS ET DES PATIENTS

(a) Right YH1 (b) Left YH1 (c) Right YH2 (d) Left YH2
(e) Right YH3 (f) Left YH3 (g) Right Y4 (h) Left YI4

FIGURE 80 — FE models of the “Young Healthy subjects” (YH) group. Note that the radio-
logical convention has been used so left and right hand sides are reversed from the common
usage.
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(a) Right MAH1 (b) Left MAH1 (c) Right MAH2 (d) Left MAT2
N
(e) Right MAH3 (f) Left MATI3 (g) Right MATI4 (h) Left MATI4
(i) Right MATI5 (j) Left MAH5

FIGURE 81 — FE models of the “Mid-Age Healthy subjects” (MAH) group. Note that the radi-
ological convention has been used so left and right hand sides are reversed from the common
usage.
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ANNEXE A. MODELES ELEMENTS FINIS DES SUJETS ET DES PATIENTS

(a) Right OD1 (b) Left OD1 (c) Right OD2 (d) Left OD2
(e) Right OD3 (f) Left OD3 (g) Right OD4 (h) Left OD4

FIGURE 82 — FE models of the “Old Diseased patients” (OD) group. Note that the radiological
convention has been used so left and right hand sides are reversed from the common usage.
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Annexe

Détermination de la pression sanguine
par tonométrie d’applanation et par
P-index

Cette annexe du chapitre 5 présente les mesures de pressions par tonométrie d"applanation

et par P-index pour tous les sujets et patients .

1. les légendes sont en anglais pour conserver la terminologie du chapitre 5
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ANNEXE B. DETERMINATION DE LA PRESSION SANGUINE PAR TONOMETRIE
D’APPLANATION ET PAR P-INDEX
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FIGURE 83 - Young healthy subjects : curves of the blood pressure measured by tonometry or
deduced from the images based on the P-index (left and right hand sides). Note that the time
and the pressure are normalised.
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FIGURE 84 — Mid-age healthy subjects : curves of the blood pressure measured by tonometry
or deduced from the images based on the P-index (left and right hand sides). Note that the

time and the pressure are normalised.
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ANNEXE B. DETERMINATION DE LA PRESSION SANGUINE PAR TONOMETRIE
D’APPLANATION ET PAR P-INDEX
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FIGURE 85 - Old patients : curves of the blood pressure measured by tonometry or deduced
from the images based on the P-index (left and right hand sides). Note that the time and the

pressure are normalised.
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Annexe

Calcul alternatif de l'intensité d"un pixel

Cette annexe présente une alternative au calcul de l'intensité fournie par un voxel en IRM
présenté au chapitre 4 (Section 4.3.1.2). Nous reprenons ici les notations introduites dans ce
méme chapitre dans la Section 4.3.1.1. De la méme maniere, nous considérons que l'intensité

d’un volume de matiére est constante avec le temps (voir Equation (47)).

221



222



ANNEXE C. CALCUL ALTERNATIF DE L'INTENSITE D’UN PIXEL

C.0.1 Intensité d’un voxel

Soit V <Ck) un volume continu associé au voxel k avec {; les coordonnées du centre du

voxel. V (@) est un parallélépipede rectangle de taille p x p x h avec p la dimension dans
le plan du voxel et h I'épaisseur. i sont des variables discretes dépendantes du nombre de
voxels de I'image. L'intensité du voxel V (@) est la somme des signaux émis par tous les

points matériels dans ce volume :

1(@)204.///1)(&%(5)510 (60)

L correspond a l'intensité d"un point matériel.  est une variable continue décrivant la posi-
tion des points dans I'espace. a est un coefficient dépendant du réglage de 1’appareil IRM et

de la taille du voxel. Pour le cas de nos arteres, on peut simplifier I’équation (60) en 2D :

I(Ck):a.h.//s(gk)L@)ds 61)

Considérons le cas « = 1 et h = 1 pour simplifier les expressions. La surface ds dans la

configuration courante C; s’écrit tel que :

ds = det F.dS (62)

A partir des équations (47) et (62), on peut écrire I’équation 61 dans la configuration de

référence Cy :
1(6) = Jloy1(s(g)) Lo (@) det EdS ©3)

Simplification de I’équation

L'artere étant quasi incompressible, on peut d’abord écrire que det F = 1. De plus, on
peut supposer que les déplacements de tous les points matériels contenus dans un voxel sont

homogenes :

vaev (&) o (95 (2)) ~ Uo (957 (&) = (&) (64

Uy (Q) est le déplacement interpolé au centre du voxel de coordonnées {; dans la configura-
tion courante C;.

La transformation inverse CIDQ_ 1 peut étre simplifiée tel que :

@y () = & — o (&) (65)
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Une autre conséquence est que le mouvement du voxel dans le plan peut étre considéré

comme une simple translation :

o1 (5 (&) =5 (35" (2) = (&1 (5) =

On peut alors simplifier le calcul de 'intensité d’un voxel pour la ramener a une somme

pondérée :
4
H8) =~ [y sy o (6) 45~ Loy - (2) 7)

Cette équation est identique a I'équation (51) du Chapitre 4. A partir de ces développe-
ments, on peut facilement considérer le mouvement réel des points matériels qui constituent
le voxel dans la configuration courante, au lieu de ne considérer qu'une translation homogene

(la simplification de la somme continue en somme discrete permet d’accélérer le calcul).
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Annexe D

Protocole soumis au Comité de

Protection de la Personne

Un protocole sur «la mesure de la vulnérabilité de la plaque d’athérome carotidienne
grace a I'IRM »a été déposé puis accepté par 1’Agence Francaise de Sécurité SAnitaire des Pro-
duits de Santé (AFSSAPS) rebaptisée Agence Nationale de Sécurité du Médicament (ANSM)
depuis peu. Ce protocole est nécessaire pour toute recherche biomédicale. Dans notre cas, il
s’agissait d’ajouter une séquence IRM a 'examen pré-chirurgical des patients devant subir
une endarterectomie (opération consistant a retirer la plaque d’athérome). Seules 2 des 16

pages du dossier sont incluses ici.
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Résumé

L’athérome carotidien cervicd représente I'une des 3 principales causes des acddents
vasculaires cérébraux ischémiques artériels. |l constitue un probléme médico-socio-émnamique
majeur. La mesure de la lumiere restante dans I’ artere sténosée est trés souvent utili sée pour
stratifier la sévérité de I’ atteinte. Néanmoins, €elle présente certains inconvénients. En effet, il
existe beaucoupde plagues dort le volume est relativement modéré mais qui présente des risgques
de se détacher et de créa un évenement neurologique (plague vulnérable).

L'IRM possde une cagpadté de caadérisation tisallaire importante lui permettant de
différencier les principaux constituants de la plaque : le corps lipidique, les cdcifications, les
hémorragies et la chape fibreuse. Actuellement, les hémorragies intra-plaque ainsi que la taill e et
la forme du centre lipidique sont considérées comme des é éments criti ques dans |’ évaluation de
lavulnérabilit é de la plague.

Bien que beaucoup d' études aient étudié la morphdogie de la plague ces dernieres années et
aient montré des résultats intéressants, la caradérisation des contraintes mécaniques au sein de la
paroi athéromateuse nous semble étre une information cegpitale.

Il apparait intuitif que lorsque ces contraintes sont importantes, les chances de rupture ou de
détachement augmentent. Nous avons modélisé les contraintes mécaniques s appliquant a la
plague (les variations de flux sanguins, les mouvements de la paroi artériell€) et nous souhaeitons
a partir de la sequence d images aqjuise en IRM, tester et valider ce modéle. Cependant, il nous
est nécessaire dans un premier temps d’ étudier |a faisabilit € de notre démarche originale et donc
de mesurer les contraintes mécaiiques Sexercant sur la plague a partir d aayuisitions
dynamiques en IRM. Nous souhaitons également mettre en évidence d autres marqueurs de
plagues vulnérables. La validation de notre modéle pourait s avérer trés utiles tant au niveau
diagnastique que pour |’ évaluation de I’ efficadté de nouvell es thérapeutiques.
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Annexe

Lettre de consentement des volontaires

Apres entretien avec leur chirurgien, les patients volontaires pour participer a I'étude

doivent signer la présente lettre de consentement et d’explication.
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MESURE DE LA VULNERABILITE MECANIQUE DE LA PLAQUE D’ATHEROME CAROTIDIENNE
GRACE A L’IRM
Etude monocentrique
Version n°3.1 du 17 décembre 2010

NOTICE D’ INFORMATION POUR LE PATIENT

Madame, Monsieur,

Le CHU de Saint-Etienne et I’Ecole Nationale Supérieure des Mines de Saint-Etienne effectuent une
recherche innovante en imagerie médicale des plaques de graisse se déposant sur la paroi de 1’artere
carotide interne (dans le cou). Dans la pratique habituelle, plusieurs techniques d’imagerie sont utilisées
(échographie, scanner, IRM). Ces différentes techniques permettent d’évaluer la taille et la morphologie
de la plaque de graisse permettant ainsi d’évaluer le risque de détachement de la plaque. Les plaques
risquant de se détacher sont appelées plaques vulnérables. Cependant, certaines plaques qualifiées de
plaques vulnérables ne se détachent pas alors que des plaques classées « non vulnérable » se détachent.
Ainsi, il nous parait important de mettre au point une technique qui permettrait de classer plus
précisément les plaques (vulnérable/non vulnérable).

Nous souhaitons donc réaliser une étude mesurant, par une nouvelle technique d’IRM, la vulnérabilité de
la plaque de graisse. Cette nouvelle technique est basée sur 1’acquisition d’images supplémentaires au
cours de votre examen d’IRM prévu dans votre bilan.

Si vous acceptez de participer a cette étude, vous n’aurez, en pratique, pas de consultation ni d’examen
supplémentaire 1ié a I’étude. Votre examen d’IRM sera simplement allongé d’environ 20 minutes par
rapport a I’examen habituel. Vous n’aurez aucun équipement supplémentaire autres que ceux utilisés pour
I’examen habituel. Au total, cet examen durera une heure.

Les résultats de cette nouvelle technique n’entralneront aucun changement dans votre traitement ou votre
suivi. De ce fait, vous n’aurez aucun bénéfice immédiat en participant a cette étude. En revanche, si la
faisabilité de cette technique était validée, elle pourrait dans I’avenir étre utilisée pour un meilleur
diagnostic de la plaque vulnérable.

Les risques liés a cette étude sont faibles, 1’examen supplémentaire consistant simplement a un
enregistrement d’images supplémentaires au cours de votre examen IRM.

Vous pourrez participer simultanément a une autre recherche. A la fin de cette étude, vous pourrez
participer immédiatement a une autre recherche.

Vous disposez d’un délai de réflexion de 7 jours minimum avant de donner votre réponse quant a la
participation a cette recherche. Lors des différentes visites prévues dans le cadre de cette étude, vous
pourrez étre accompagné(e) de la personne de confiance que vous aurez désigné et, a la fin de cette
recherche, les résultats globaux vous seront adressés par courrier. Si vous le souhaitez, vos résultats
personnels pourront également vous étre communiqueés.

Dans le cadre de la recherche biomédicale a laquelle le CHU de Saint-Etienne vous propose de participer,
un traitement de vos données personnelles va étre mis en ceuvre pour permettre d’analyser les résultats de
la recherche au regard de 1’objectif de cette derniére qui vous a été présenté. A cette fin, les données
médicales vous concernant seront transmises au promoteur de la recherche ou aux personnes agissant
pour son compte, en France ou a I’étranger. Ces données seront identifiées par un numéro de code et les
deux premieres lettres de votre nom et la premiere lettre de votre prénom. Ces données pourront
également, dans des conditions assurant leur confidentialité, étre transmises aux autorités de santé
francaises ou étrangéres, a d’autres entités du CHU de Saint-Etienne.

Conformément aux dispositions de loi relatives a I’informatique aux fichiers et aux libertés, vous disposez
d’un droit d’acces et de rectification. Vous disposez également d’un droit d’opposition a la transmission
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des données couvertes par le secret professionnel susceptibles d’étre utilisées dans le cadre de cette
recherche et d’étre traitées. Vous pouvez également accéder directement ou par 1’intermédiaire d’un
médecin de votre choix a I’ensemble de vos données médicales en application des dispositions de I’article
L1111-7 du Code de la Santé Publique. Ces droits s’exercent aupres du médecin qui vous suit dans le
cadre de la recherche et qui connait votre identité.

Vous étes libre de refuser ou d'interrompre votre participation a cette étude a tout moment sans encourir
aucune responsabilité ni aucun préjudice de ce fait. Cela n’alterera pas la qualité des soins qui vous seront
prodigués et ne modifiera pas vos relations avec I'ensemble de 'équipe soignante. En cas d’interruption de
I’étude, les informations vous concernant seront conservées sauf opposition de votre part.

Cette étude a recu 1’accord du Comité de Protection des Personnes Sud-Est 1 le 13 décembre 2010 et
I’autorisation de 1’Agence Francaise de Sécurité Sanitaire des Produits de Santé le 14 janvier 2011. Elle
est couverte par un contrat d’assurance souscrit par le CHU de Saint-Etienne (SHAM n°133485), qui est
le promoteur de cette étude.
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MESURE DE LA VULNERABILITE MECANIQUE DE LA PLAQUE D’ATHEROME CAROTIDIENNE
GRACE A L’IRM
Etude monocentrique
Version n°3.1 du 17 décembre 2010

CONSENTEMENT DE PARTICIPATION DU PATIENT

Madame, MONSIEUL ........cccueeeiueeeeiieeeiieeeiteeeeireeesaeesetaeeeeseeesseeessseesssseesssssssesssssssssesesnnes (Nom, Prénom)
Né(e) le ..../...../19.....

ATESSE ettt et ettt e et e e et e e et e et e e e tbe e e bt e e e baeeenbeeenntaaaeeennnne

L@ DOCLOUT ..eevieriiiiieiieeeiteeeite et e esre e s ire e sve e e sae e s aaaaeeens m’a proposé de participer a une recherche

organisée par le CHU de Saint-Etienne et I’Ecole Nationale Supérieure des Mines sur la « Mesure de la
vulnérabilité mécanique de la plaque d’athérome carotidienne grace a ’IRM ».

Il m’a précisé que je suis libre d’accepter ou de refuser. Cela ne changera pas nos relations pour mon
traitement.

J’ai recu et j’ai bien compris les informations suivantes :

- le but de cette recherche est de mettre au point une nouvelle technique d’identification de la plaque
de graisse vulnérable

- Mon examen IRM fait dans le cadre de mon bilan sera allongé de 20 minutes car des acquisitions
supplémentaires d’image seront effectuées.

J’accepte de participer a cette recherche dans les conditions précisées dans la notice d’information.

Mon consentement ne décharge pas les organisateurs de la recherche de leurs responsabilités. Je conserve
tous mes droits garantis par la loi. Si je le désire, je serai libre a tout moment d’arréter ma participation
sans justification ni préjudice. J’en informerai alors le Docteur ..........cc.ccocevceeveevienienieennen.

J’accepte que les données enregistrées a 1’occasion de cette recherche puissent faire 1’objet d’un
traitement automatisé par le promoteur pour son compte. J’ai bien noté que le droit d’acces prévu par la
loi du 6 janvier 1978 relative a I’informatique, aux fichiers et aux libertés (article 39) s’exerce a tout
moment aupres du médecin qui me suit dans le cadre de la recherche et qui connait mon identité. Je
pourrai exercer mon droit de rectification et d’opposition auprés de ce méme médecin qui contactera le
promoteur de la recherche.

Je pourrai a tout moment demander toutes informations complémentaires  au
DT ettt en appelant 1e ........ccoocevviiiiiiiii e

Fait a Saint-Etienne, en deux exemplaires dont un est remis a 1’intéressé(e)

Le...... /....1201.... Le....../...../201....
Nom du médecin Nom et prénom du patient
Signature du médecin Signature du patient précédée de la mention « Lu et

approuve »
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Ecole Nationale Supérieure des Mines

de Saint-Etienne

NNT : 2012 EMSE 0674
Alexandre FRANQUET

DISSERTATION TITLE: Identification of in vivo elastic moduli from

Magnetic Resonance Images: application to the arterial wall of carotid arteries.
Speciality: Mechanics and Engineering

Keywords: identification, inverse method, finite elements, MRI, artery, mechanical

properties, in vivo.
Abstract :

Arterial stiffness is a key criterion for the analysis of several cardiovascular diseases
such as atherosclerosis. This disease is one of the major causes of mortality in OECD
countries. The analysis of the in vivo mechanical properties of arteries could improve the
diagnosis of this type of pathology. The originality of this research is to contribute to the non-

invasive identification of the in vivo mechanical properties of arteries from MRI images.

A new identification method adapted to the spatial resolution of MRI has been
developed. It is based on the minimisation of a cost function which measures the similarity
between an experimental deformed image, and a numerical registered image. This registered
image is calculated from the non-deformed experimental image using a displacements field

obtained by finite elements analysis.

This methodology has been applied to identify the elastic properties of the common
carotid arteries of several healthy subjects and of patients with atherosclerosis. This work
highlighted the stiffening of carotid arteries with age and the evolution of the stiffness of
arteries throughout the cardiac cycle. An extensive parametric study has underlined the effect
of the measurement of blood pressure and the influence of the mechanical properties of the

surrounding tissue on the results of the identification.

Promising perspectives exist for identifying the non-linear and heterogeneous

mechanical properties of sclerosed arteries from MRI.
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La rigidité¢ artérielle est un critére clé dans l'analyse de plusieurs maladies
cardiovasculaires comme l'athérosclérose. Cette maladie est l'une des causes principales de
mortalité¢ dans les pays de 'OCDE. L'analyse des propriétés mécaniques des arteres in vivo
permettrait d'améliorer le diagnostic de ce type de pathologie. L'originalité de ce travail de
recherche est de s'intéresser a la problématique de I'identification non invasive des propriétés

mécaniques des artéres in vivo en utilisant I'lRM.

Une nouvelle méthode d'identification adaptée a la résolution spatiale de I'RM a été
développée. Celle-ci se base sur la minimisation d'une fonction colt caractérisant 1'écart entre
une image expérimentale déformée et une image recalée numériquement. Cette derniere
consiste a utiliser une image expérimentale au repos et a recaler celle-ci a 1'aide d'un champ

de déplacements issu d'un calcul ¢léments finis.

Cette méthodologie a été appliquée pour identifier les propriétés élastiques d'arteres
carotides communes de plusieurs sujets sains et de patients atteints d'athérosclérose. Ces
travaux ont permis de mettre en évidence la rigidification des artéres carotides avec l'age et
I'évolution de la rigidité des arteres lors de I'évolution du cycle cardiaque, ainsi que les effets
de la mesure de la pression sanguine et des propriétés mécaniques du milieu extérieur a

'artere sur les résultats de 1'identification.

Cette ¢tude offre de grandes promesses quant a la possibilité d'identifier les propriétés

non linéaires hétérogénes d'arteéres sclérosées en utilisant I'IRM.
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