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Résumé

La carotide est une artère très importante, car elle a pour fonction, principale, avec le

tronc basilaire d’irriguer le cerveau. Le flux sanguin dans cette région est complexe durant

un cycle cardiaque. Les différentes formes de flux et en particulier le vortex ont rarement été

discutés auparavant, et le battement de la paroi n’est pas pris en compte. Ce travail de thèse

est une contribution pour comprendre l’évolution du vortex et les éléments qui l’influencent, en

particulier les battements de parois, pour une recherche expérimentale au niveau de modèles

de la bifurcation carotidienne. Les fantômes de carotide avec une transparence et une élasticité

des parois artérielles proches de la réalité ont été réalisés par la technique de prototypage

rapide. La description des phénomènes de flux et de vortex a été réalisée dans les fantômes

rigide et souple des carotides essentiellement de deux manières : longitudinalement par caméra

rapide et transversalement par IRM. Une plateforme économique de PIV a été établie pour

quantifier précisément le comportement du vortex avec des vecteurs de vitesse. Une méthode

de segmentation de région de vortex et une analyse quantitative ont été mises au point pour

étudier leur évolution durant le cycle cardiaque par IRM. La reproductibilité du vortex a été

validée par une approche statistique. Les paramètres influençant le comportement des vortex

dans les fantômes souple et rigide ont été étudiés. Enfin, une étude de faisabilité sur les vortex

dans les fantômes en forme de carotide réelle a été réalisée pour la première fois.

Mots clés :

Carotide, Vortex, IRM, prototypage rapide, PIV
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Abstract

The carotid artery is very important because its main function, with the basilar artery, is to

irrigate the brain. The blood flow in this region is complex during a cardiac cycle. The various

shapes of flow, in particular, the vortex, has rarely been discussed before and the beating of the

arterial wall has not been taken into account.

This thesis is a contribution to understand the evolution of the vortex and its factors, in

particular the beating of arterial wall in experimental research at the carotid bifurcation. The

elastic carotid phantoms with transparency and similar elasticity to real arterial walls properties

have been made by rapid prototyping technique. The descriptions of vortex in the rigid and

elastic carotid phantoms have been studied in two ways : longitudinal by a high-speed frame

camera and transversal by MRI sequences. An economic PIV platform that can accurately

quantify the vortex by velocity vectors has been mounted. A segmentation method to quantify

and analyze the area of the vortex has been developed to study its evolution during the cardiac

cycle by MRI. The reproducibility of the vortex has been validated by a statistical approach.

The parameters influencing the behavior of vortex have been investigated in rigid and elastic

phantoms. At the end, the study of vortex in real-carotid-shaped phantom has been tested for

the first time.

Key words :

Carotid, Vortex, MRI, rapid prototyping, PIV
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1.2.2 Types d’écoulement et vortex . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 10

1.2.3 Flux dans la carotide . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 12

1.3 Techniques d’exploration du flux sanguin cérébral . . . . . . . . . . . . . . . . . . 12
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Introduction générale

L’accident vasculaire cérébral (AVC) est une pathologie grave provenant essentiellement,

soit d’une obstruction de la lumière artérielle, l’AVC ischémique, soit de la rupture d’une paroi,

l’AVC hémorragique, les deux causant une hypoxie transitoire ou permanente et la mort du tissu

cérébral non perfusé. Dans le monde, il représente la troisième cause de mortalité après les can-

cers et les infarctus cardiaques, la première cause de décès chez les femmes et la première cause

de handicap acquis de l’adulte [Truelsen 2006] [Bejot 2007] [Bejot 2008][Easton 2009]. Plus de

25% des patients présentent ensuite des dépressions nerveuses. En France, l’AVC est la deuxième

cause de démence (après la maladie d’Alzheimer) et la troisième cause de mortalité. En Chine,

qui est actuellement le pays le plus peuplé du monde, l’AVC est la deuxième cause de décès et

la première cause de handicap chez les adultes [Crebassa 2006] [Liu 2007] [Woimant 2003].

L’AVC hémorragique survient lorsqu’un vaisseau sanguin se rompt dans le cerveau et forme

une poche de sang qui peut atteindre les méninges (hémorragie méningée). L’AVC hémorragique

se produit souvent suite à une rupture d’anévrisme, elle est fréquemment mortelle et représente

environ 10 % des AVC [Grillo 2006].

L’AVC ischémique représente environ 80% des cas d’AVC. Il a pour conséquence une nécrose

des tissus d’une partie du cerveau. Il y a trois origines principales à l’AVC ischémique : 1. Des

morceaux (caillots) détachés des parois des plaques d’athérome forment des emboles (thrombus)

qui bloquent la circulation sanguine dans une partie du cerveau. Ceci représente de 40% à 50%

des cas. 2. L’embolie d’origine cardiaque : la migration d’un caillot venant du ventricule gauche

forme une embolie et bouche la circulation cérébrale. Elle représente environ 30% des cas. 3.

Les autres causes (environ 20% des cas) [Lancman 1993][Grillo 2006][Darwich 2010a].

En fait, la carotide est l’un des sites prédominants de formation des plaques d’athéromes et

souvent la cause de l’AVC ischémique [Carrera 2007]. Pour cette raison, les études sur les artères

carotides concentrent l’intérêt, surtout au niveau de la bifurcation carotidienne. La carotide est

une artère très importante, car elle a pour fonction principale d’irriguer le cerveau. Sa structure

anatomique comprend des courbures irrégulières, la bifurcation, des branches qui, ensemble,

produisent des formes complexes qui influencent les flux sanguins [Lin 2001].

Les caractéristiques du flux sanguin ont une influence sur les lésions vasculaires, et inverse-

ment, en condition physiologique réelle, les facteurs hémodynamiques (pression artérielle, débit

sanguin, vitesse de flux, etc.) sont prépondérants dans l’analyse des phénomènes et conduisent

à l’apparition de l’athérosclérose, et de sténoses [Traub 1998]. Par conséquent, de nombreuses

études hémodynamiques ont été effectuées pour comprendre les mécanismes des pathologies ca-

rotidiennes [Ku 1985a] [Fukushima 1988][Imbesi 1999][Gaupp 1999] [Zhao 2000] [Botnar 2000]

[Steinman 2002][Lee 2008][Darwich 2010a][Dong 2013][Kefayati 2013].

Parmi les différentes formes de flux sanguin, des phénomènes de flux en rotation, appelés

”vortex”, sont intéressants pour les chercheurs. Dans la théorie physique du vortex, quand il

se produit, il a une énergie importante et la pression y est grande. Il se déplace, se déforme,

interagit avec les objets rencontrés (soit solides, soit liquides). Cependant l’interaction conduit à

la destruction progressive du vortex en éléments plus petits, qui à leur tour se déforment, jusqu’à

ce qu’ils soient dissipés en raison des effets visqueux [Miller 2006][Kheradvar 2012]. Avant, le

vortex dans la carotide était toujours considéré comme un signe de sténose. Maintenant, les

études montrent que la présence de vortex n’indique pas nécessairement une sténose et qu’elle

1



2 Table des matières

est systématiquement observée dans les artères carotides saines [Lin 2001]. En plus, le vortex est

au contact et agit directement sur la paroi interne de l’artère (Endothélium). De plus en plus de

chercheurs proposent une même hypothèse : le vortex a certaines relations avec les formations

de plaques d’athéromes.

La plupart de ces études sont réalisées par des simulations numériques. Nous savons que

la simulation numérique est basée sur des outils mathématiques. Dans les modélisations sous

conditions théoriques (équation, solution, limites de frontières, etc... ), les résultats reflètent cer-

taines des lois hémodynamiques. Par contre, elles ont des inconvénients, par exemple, l’élasticité

des parois, le flux pour la simulation, le battement des parois pendant un cycle cardiaque ne

sont, pour l’instant, pas pris en compte.

Des simulations in vitro pour les vortex sont aussi effectuées, principalement par la

méthode contraste de phase en Imagerie par Résonance Magnétique (IRM) ou par Particle

Image Velocimetry (PIV) [Botnar 2000][Ford 2005] [Oktar 2006] [Vétel 2010] [Buchmann 2008]

[Falahatpisheh 2012][Kefayati 2013].

Depuis 1989, le Centre d’Imagerie Médicale Avancée (CIMA) à l’Université de Technologie

de Compiègne (UTC) a commencé les études sur les flux sanguins et les pathologies artérielles.

[Langevin 2009] a mis en évidence un phénomène de réduction de signal-IRM pour les hautes

vitesses de flux avec la méthode ’Time of flight’ (TOF). Ensuite, [Darwich 2010a] a poursuivi

ce travail et créé une méthode d’estimation des vitesses de flux par TOF. Avec une séquence

dynamique d’écho de gradient sur les carotides communes des sujets sains en vue axiale, il a

observé une région en ’hyposignal’ circulant de forme spiralée durant un cycle cardiaque avec

une géométrie très particulière. Il écrit que ”cette géométrie évolue de manière régulière de

phase en phase, sans rupture brutale et semble représenter un phénomène bien reproductible”.

Il a considéré que cette région d”hyposignal’ constitue le phénomène du vortex de flux sanguin.

Il a validé la reproductibilité de ce phénomène pendant le cycle cardiaque chez des sujets sains

en étudiant le Signal sur Bruit (S/B) des images de flux sanguin dans la carotide commune in

vivo.

Nous savons que les théories sur les comportements des flux sanguins en IRM sont la plupart

du temps basées sur les hypothèses idéales. C’est à dire que le flux sanguin est de type ’laminaire’.

Pour instant, peu de littérature décrit ce comportement du vortex sous IRM. Toutefois, a

quoi correspond cette région en ’hyposignal’ ? Comment ce vortex se produit-il ? Comment

se positionne-t’il, se déplace-t’il, se déforme-t’il dans le système carotidien pendant le cycle

cardiaque ? Quels paramètres physiologiques peuvent influencer sa formation et son évolution ?

Pour répondre à ces questions, mon travail de thèse consiste à étudier le vortex du flux

sanguin in vitro par l’observation et l’analyse en utilisant les séquences dynamiques d’écho de

gradient par IRM et une caméra rapide. Pour réaliser cet objectif, un banc d’essai adapté aux

techniques et aux différentes modalités d’observation est nécessaire. Pendant la période d’étude

de [Darwich 2010a], l’équipe du CIMA a développé un système pour étudier le flux sanguin dans

les carotides par IRM. Ce système est divisé en deux parties. Une première partie se situe dans

la salle technique qui comprend une pompe pulsatile et un réservoir de liquide. La deuxième

partie qui est installée dans la salle d’IRM est composée du fantôme. Les deux parties sont

reliées par deux sections de tuyaux plastiques (20 m de longueur, 8 mm de diamètre) traversant

le tunnel de l’IRM. Le circuit comprend une grande longueur de tuyau pour la connexion, ce

qui entraine un amortissement important de l’onde de pression (perte de charge). De plus,

beaucoup de raccords sont utilisés, ce qui augmente les risques de fuites de fluide qui peuvent
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être dangereuses. Le procédé d’installation nécessite au moins deux personnes et plus d’une

heure de montage et démontage. Ce système présente de plus un autre inconvénient : le flux

passe dans la pompe et le fluide qui simule le sang contient des particules nécessaires pour

l’observation par caméra rapide risquent de bloquer le système. Il est donc impératif de trouver

une pompe compatible avec ce fluide et si possible IRM-compatible. Afin de mettre en place

une simulation du flux sanguin au niveau de la bifurcation carotidienne, nous avons donc du

concevoir un système compatible avec les différentes modalités tout en étant simple à utiliser

et recréant le plus précisément l’environnement entourant une carotide in-vivo. Nous avons

aussi pris en compte le fait que les manipulations et déplacements des éléments du système ne

changent pas les conditions de simulation afin d’assurer des observations reproductibles.

En plus, l’étude de l’hémodynamique carotidienne in vitro nécessite un fantôme plus proche

de la réalité en terme de forme, élasticité, etc. L’émergence de la technique de prototypage ra-

pide, en conjonction avec la reconstruction 3D de l’imagerie médicale, rend possible la réalisation

de fantômes des carotides avec des géométries complexes. En optimisant les protocoles d’acqui-

sitions par IRM de façon non-invasive, nous avons établi trois modèles numériques : un modèle

en forme de Y qui est une simplification d’une bifurcation carotidienne, un modèle en forme

de carotide réelle à partir d’acquisitions ARM 3D-TOF et un modèle en forme de carotide

réelle par la technique ARM ’Black Blood’. Avec ces trois modèles, nous avons mis au point

deux méthodes pour obtenir des fantômes de carotides transparents avec des caractéristiques

mécaniques proches des carotides réelles. Ces prototypes sont réalisés par la technique de pro-

totypage rapide.

Enfin, grâce aux fantômes de carotide prototypés et aux plateformes d’imageries installées,

nous avons pu étudier le phénomène de vortex dans l’artère carotide et des paramètres phy-

siologiques comme la géométrie, l’élasticité, la fréquence cardiaque, les pressions systolique et

diastolique etc., qui influencent le vortex par la simulation expérimentale et l’observation par

plusieurs modalités d’imagerie : IRM, échographie et PIV.

Afin de mieux présenter mon travail de thèse, le présent mémoire est organisé en trois

chapitres de manière suivante :

Le premier chapitre est la bibliographie sur les éléments théoriques utiles pour cette thèse.

Les caractéristiques anatomiques des carotides, les parois vasculaires et leur élasticité, les patho-

logies vasculaires sont présentés. Les propriétés hémodynamiques du flux sanguin au niveau de la

carotide et les différentes techniques d’imageries médicales d’exploration sont ensuite expliqués.

Les études numériques et expérimentales du vortex au niveau de la bifurcation carotidienne

sont étudiées. Les différentes méthodes de la segmentation, la reconstruction 3D, les différentes

techniques des prototypage rapide et les méthodes de génération des fantômes vasculaire sont

présentées.

Le deuxième chapitre est une partie importante de mon travail de thèse. Il concerne la

procédure complète de la fabrication des fantômes de carotide en utilisant la technique de

prototypage rapide. Après les optimisations des acquisitions d’images IRM, un modèle en forme

de Y, un modèle en forme de carotide réelle à partir d’acquisitions ARM 3D-TOF et un modèle

en forme de carotide réelle par la technique ARM Black Blood sont construits avec la méthode

de moulage dit ’moule-injection’ : moule mono-pièce et moule multi-pièce. Les fantômes souples

dont l’élasticité de parois artérielles proche la réalité sont réalisés en utilisant la technique de

prototypage rapide. L’évaluation de ces fantômes est fait en terme de précision dimensionnelle

et l’élasticité des parois. Les fantômes rigides de carotide en résine sont fabriqués.
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Le dernier chapitre concerne la conception d’un banc d’essai ainsi que les résultats et les

analyses des vortex par caméra rapide et IRM. D’abord, un système de simulation du flux san-

guin dans des carotides compatible avec plusieurs modalités d’imagerie est réalisé. Ensuite, les

phénomènes de vortex dans les fantômes rigide et souple de carotide en forme de Y sont étudiés.

Une PIV crée par nous-mêmes est appliquée pour quantifier précisément le comportement du

vortex représenté par vecteurs de vitesses dans un plan longitudinal. L’étude du vortex en vue

transversale par la séquence dynamique d’IRM est également décrit. La reproductibilité du com-

portement du vortex est validée par une approche statistique. Une méthode de segmentation de

la région du vortex et une analyse quantitative sont mises en point. Les paramètres influençant

le comportement des vortex dans les fantôme souple et rigide sont étudiés. Enfin, l’étude du

vortex dans des fantômes en forme de carotide réelle a été essayé pour la première fois.
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Le premier chapitre de cette thèse a pour objet de faire l’état de l’art des connaissances

de base et des éléments théoriques utiles pour cette thèse. Il est divisé en cinq parties princi-

pales. Tout d’abord, nous introduisons les caractéristiques anatomiques et les caractéristiques

physiques de la paroi vasculaire, puis les performances dynamiques des battements des parois

vasculaires. Nous décrivons également la formation de la pathologie de l’artère carotide. Une

deuxième partie est consacrée à l’exploration du flux sanguin au niveau de la carotide. Les ca-

ractéristiques de l’écoulement, en particulier les connaissances sur les vitesses et les phénomènes

de vortex sont présentées. La troisième partie de ce chapitre est dédiée à l’état de l’art des

techniques différentes d’exploration du flux sanguin et vasculaire cérébrale par les modalités

d’imagerie médicale, y compris le DSA, le scanner, l’échographie, l’IRM. Dans la quatrième

partie, nous parcourons l’étude du vortex dans la carotide par les simulations numériques et

expérimentales. La théorie de Particle Image Velocimetry (PIV) est aussi introduite. La dernière

partie est décrit la fabrication de fantômes, avec une analyse bibliographique sur le prototypage

rapide et les fantômes de carotide réelle.
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(a) Schéma descriptif des artères cervico-

encéphaliques (d’après[Holtz 1996])

(b) Artère carotide

Figure 1.1 – Schéma descriptif des artères cervico-encéphaliques et l’artère carotide.

1.1 Artères carotides et leurs pathologies

1.1.1 Carotides

Le cerveau est irrigué par trois artères : les deux artères carotides et le tronc basilaire. Elles

se réunissent à la base du cerveau, à l’intérieur du crâne dans le polygone de Willis, qui distribue

ensuite le sang à la partie supérieure du cerveau. L’artère basilaire est issue de la réunion des

deux artères vertébrales (droite et gauche) (Figure 1.1(a)).

Les deux artères carotides primitives ou ’carotides communes’ sont situées de part et d’autre

du cou et elles se divisent chacune au niveau de la bifurcation carotidienne, à la hauteur de l’angle

de la mâchoire, en deux autres artères pour former la carotide interne et la carotide externe.

L’artère carotide commune est issue, à gauche de l’aorte, et à droite du tronc brachiocéphalique.

L’artère carotide interne fournit le sang et l’oxygène au cerveau et l’artère carotide externe, au

visage, au cou et au cuir chevelu. Le sinus de la carotide interne se situe au dessus de la

bifurcation carotidienne (Figure 1.1(b)).

1.1.2 Parois

Les parois des artères sont composées de trois couches : la tunique intima, la média et

l’adventice (Figure 1.2).

L’intima est la couche intérieure attenante à la lumière du vaisseau. Elle est constituée

d’une couche de cellules endothéliales, ainsi que d’une couche sous-endothéliale. Elle même est

composée essentiellement de tissu conjonctif lâche. La limitante élastique interne sépare l’intima

de la média.

La média constitue la plus grande partie de la paroi du vaisseau. Elle est constituée de

cellules musculaires lisses, de fibres de collagène, et d’élastine sous forme de lamelles élastiques.



1.1. Artères carotides et leurs pathologies 7

Figure 1.2 – Structure de la paroi artérielle, d’après[Stevens 1997].

L’adventice est la couche extérieure au contact des tissus souples périvasculaires. Elle est

principalement composée de beaucoup de fibres collagènes, de fibres élastiques (sans lamelle),

de fibroblastes et de macrophages.

En résumé, les parois sont constituées de trois composants fondamentaux en proportion va-

riable : l’élastine, le collagène, la fibre musculaire lisse. 1) Les fibres d’élastine sont très élastiques,

leur module de Young est de l’ordre de 4× 106dyn/cm2 (environ 0.4MPa). 2) Les fibres de col-

lagène au contraire sont peu élastiques et plus 1000 fois rigides que l’élastine. Leur module

de Young est de l’ordre de 0.3-2.5 ×1010dyn/cm2 (300-2500 MPa)[Dobrin 1983][Guénard 2001].

Elles s’opposent aux augmentations importantes de volume comme un ’manchon’. 3) Les cellules

musculaires lisses présentent une propriété visqueuse. Elles peuvent se contracter pour augmen-

ter la tension du tissu élastique et modifier ainsi le module d’élasticité de la paroi artérielle sans

en modifier sensiblement le diamètre. Elles sont responsables de la réponse à une distension par

une contraction : Si les muscles vasculaires circulaires se contractent, la lumière des artères se

réduit ; Si les muscles vasculaires longitudinaux se contractent, la longueur des artères diminue.

Normalement, l’ordre de grandeur du module de Young d’une artère est estimé, dans un état

physiologique à 106 − 107dyn/cm2 (0.1-1 MPa). C’est à dire que l’élastine est le composant le

plus important dans les propriétés mécaniques des artères [Safar 2002].

Les battements des parois dépendent de deux conditions principales : 1. Le fonctionne-

ment de la pompe cardiaque : l’éjection ventriculaire gauche systolique et la relaxation dias-

tolique. 2. L’élasticité des parois et la résistance périphérique [Alarcon 2004][Darwich 2010a].

En raison du battement du cœur qui agit comme une véritable pompe, grâce à

l’élasticité des parois artérielles (caractéristiques biomécaniques), au passage continu et à

la résistance périphérique, une onde de pression se propage tout le long de l’arborescence

artérielle[Rogova 1998]. La vitesse d’onde de pression (VOP) qui est en relation directe avec
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(a) Vaisseau sanguin normal (b) Malformations artério-veineuses

Figure 1.3 – Comparaison entre vaisseaux sanguin normal et malformations artério-veineuses,

d’après [Dr. Florence Fellmann, 2011]

l’élasticité de la paroi, est souvent utilisée pour évaluer l’élasticité de la paroi artérielle

[Tillin 2007][Darwich 2010a]. Les études ont montré que la VOP dans la paroi élastique est

plus grande lorsque la paroi est rigide, sa valeur peut être utilisée comme critère pour

les diagnostiques de maladies vasculaires [Groenink 1998][Bortolotto 1999] [Blacher 1999a]

[Meaume 2001][Jadhav 2004][Millasseau 2005] [Tillin 2007] [Inoue 2009][Darwich 2010a]. Pour

la carotide, la valeur de VOP est dans l’ordre de 5.5 ± 1.5m/s d’après [Meinders 2001],

3.5± 0.7m/s d’après [Hermeling 2007].

1.1.3 Pathologies artérielles

Le vieillissement et les différentes maladies vasculaires sont susceptibles de modifier la

structure et les propriétés mécaniques des parois artérielles. Les pathologies artérielles les plus

fréquentes sont classifiées en trois catégories différentes : Les malformations artério-veineuses

(MAV), l’athérosclérose et les anévrismes.

Les malformations artério-veineuses (MAV) sont des structures vasculaires anormales, sou-

vent d’origine congénitale, définies par l’absence de réseaux capillaires entre les artères et les

veines (Figure 1.3). Cette pathologie, souvent localisée au niveau du cerveau, est alors dite

malformation artério-veineuse cérébrale (MAVc). En France, la fréquence annuelle des MAVc

est estimée à 1.3 cas sur 100 000 personnes. Chaque année, on découvre une MAVc chez 800

patients dont 300 personnes se présentent initialement avec une hémorragie intracrânienne (soit

0.5/100 000)[Stapf 2005].

L’athérosclérose est le durcissement (sclérose) et l’épaississement des parois des artères loca-

lisé dans les parois internes formant une plaque où s’associent : l’athérome et la sclérose. Il est

démontré que ces dépôts sont causés, d’abord, par l’accumulation de corps gras (essentiellement

les lipoprotéines de basse densité ou LDL pour low density lipoprotein) au niveau de la tunique

interne (intima) des artères. De façon concomitante, les tissus de l’intérieur de la paroi (média)

deviennent fibreux et des calcifications apparaissent. Au fil du temps, la lumière de l’artère se
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(a) Obstruction progressive d’une artère par une plaque

d’athérome

(b) Formation des thrombus

Figure 1.4 – Formation des thrombus, d’après [Dr. F. Dussauze, 2012]

Figure 1.5 – Formation et la rupture de l’anévrisme d’après[Dr. Sylvain ANCEY, 2013]

rétrécit et produit une sténose (Figure 1.4(a)). Lorsque le flux sanguin est réduit, les cellules ne

peuvent plus être irriguées par l’artère ischémique. A un stade plus grave, la plaque calcifiée peut

se fissurer et libérer son contenu, provoquant un caillot sanguin ou calcique appelé thrombus

qui peut boucher la circulation sanguine en aval (Figure 1.4(b))[Lancman 1993][Grillo 2006].

L’anévrisme enfin est un renflement anormal de la paroi artérielle. Il se forme sur un vaisseau

sanguin et, le plus souvent, se localise soit sur l’aorte, soit dans la région du polygone de Willis

ou dans la partie haute d’une carotide (Figure 1.5). Une plaque d’athérome peut se former sur le

site de l’anévrisme et le compliquer. Parce que les parois de l’anévrisme sont minces et fragiles,

elles peuvent se rompre sous la force de l’onde de pression. Lorsqu’elle survient subitement, la

mort est souvent inévitable [White 2003].
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1.2 Caractérisation du flux sanguin dans la carotide

1.2.1 Viscosité du fluide sanguin

La viscosité est une propriété intrinsèque d’un fluide. Elle traduit la résistance à l’écoulement

du fluide et est exprimée par le rapport de la contrainte de cisaillement du fluide sur le taux

de cisaillement. Si ce rapport est constant, le fluide est dit ”fluide newtonien”. S’il change, le

fluide est ”non-newtonien”.

Le sang est constitué principalement de globules rouges (hématies), de globules blancs

(ou leucocytes), de plaquettes et du plasma. La viscosité du sang dépend essentiellement de

l’agrégation, de la déformabilité des globules rouges, de leur concentration, et des protéines

plasmatiques [Chien 1971][Jaffrin 1998]. Par conséquent, le sang dans les vaisseaux est ca-

ractérisé par un flux non-newtonien et la viscosité dépend du taux de cisaillement[Oates 1991]

[Ramnarine 1999][Yousif 2009]. Les valeurs de viscosité du sang sont mesurées par différentes

expérimentations le tableau 1.1 :

Viscosité Source

4.841mPa· s [Bor-Kucukatay 2008]

3.37− 4.36mPa· s [Galduroz 2007]

3.93mPa· s [Vayá 2008]

4.90− 4.97mPa· s [Fehr 2008]

5.83mPa· s [Antonova 2008]

Table 1.1 – Valeurs de viscosité expérimentale

En résumé, leur valeur moyenne calculée est 4.4 ± 0.6mPa· s d’après[Yousif 2009].

Même si, dans les petits vaisseaux (diamètre 0.5-0.6mm (valeur par[Oates 1991]) ou 1 mm

d’après[Jaffrin 1998]), il est nécessaire de considérer le fluide sanguin comme non-newtonien, on

admet, dans la plupart des études, que le fluide dans les grandes artères (diamètre plus 5 mm)

peut être considéré comme newtonien [Jaffrin 1998].

1.2.2 Types d’écoulement et vortex

On distingue deux types d’écoulement : laminaire et turbulent. Un écoulement est laminaire

lorsque les particules ont une vitesse parallèle aux parois du contenant (Figure 1.6(a)). Par

opposition, un écoulement est turbulent si certaines particules ont des vitesses non parallèles

aux parois du contenant (Figure 1.6(b)) [Myers 2007].

En théorie, la circulation du sang circulant dans un vaisseau peut être considérée comme

laminaire en forme ”parabolique”. Ce fluide considéré comme incompressible avec une viscosité

linéaire (η) circule par différence de pression (∆P ) dans un tuyau cylindrique de rayon R .

Pour cette forme de fluide newtonien, la formule de Poiseuille est applicable :

∆P =
8 · η · l
πR4

·Q (1.1)

l est le longueur du tuyau, Q est le débit de l’écoulement.

En réalité, les écoulements sanguins ne présentent pratiquement jamais ces propriétés. Les

répartitions des vitesses du sang changent toujours en fonction de conditions physiologiques,
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(a) Flux laminaire (b) Turbulence avec les zones de tourbillons(vortex)

Figure 1.6 – Deux types d’écoulement

par exemple, des types de vaisseaux : veine ou artère et de l’instant du cycle cardiaque : en

phase d’accélération systolique ou de décélération diastolique (écoulement pulsatil) etc. Pour

cette raison, l’écoulement sanguin se déforme selon l’orientation et la valeur des vitesses, et

finalement passe de laminaire à turbulent. Le passage d’un flux laminaire à un flux turbulent

peut être représenté par le Nombre de Reynolds (Re) [Jaffrin 1998].

Re =
ρV D

µ
(1.2)

ρ est la densité du fluide, D est le diamètre du vaisseau, V est la vitesse moyenne et µ la

viscosité du fluide. La limite de Re permettant de distinguer flux laminaire et flux turbulent

n’est pas définie précisément et dépend des études réalisées. D’après[Ganong 2005], l’écoulement

est laminaire tant que Re est inférieur à 2000. Lorsque Re dépasse 3000, il y a presque toujours

une turbulence et la présence de vortex.

Dans certaines formes de turbulence, un phénomène important est le tourbillon ou le vortex,

qui représente une zone où le mode d’écoulement est circulaire. Dans l’étude de la mécanique

des fluides, nous pouvons définir le vortex et son élément de base : ”le tourbillon”. Un tourbillon

représente une rotation d’un point unique (Figure 1.7(a)) et l’ensemble des tourbillons compose

une région compacte dite ”vortex” (Figure 1.7(b)).

Dans les artères, le flux qui se situe en appui sur la paroi interne (endothelium) sous l’effet de

la vitesse du flux sanguin peut produire une contrainte de cisaillement à la paroi (nommée ” Wall

shear stress ou WSS ”). Le WSS reflète la relation entre la vitesse d’écoulement du sang, la visco-

sité et le diamètre de l’artère. Beaucoup d’études ont trouvé que la formation du vortex a certaine

relation avec cette contrainte de cisaillement [Natarajan 2000][Botnar 2000][Antonova 2012]. Sa

définition est donnée par l’équation suivante :

τw = µ
U

δ
(1.3)

τw représente la contrainte de cisaillement à la paroi, qui est la contrainte exercée par le fluide

sur la couche endothéliale. U est la vitesse du fluide à une certaine distance de la paroi, δ est

cette distance.
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(a) Tourbillon d’un point unique (b) Vortex

Figure 1.7 – Définition du vortex, d’après[Kheradvar 2012]

1.2.3 Flux dans la carotide

Les caractéristiques géométriques influencent le processus hémodynamique. La bifurcation

carotidienne est généralement représentée comme une structure en forme de Y. Le sang qui

coule de la carotide commune, est séparé à l’apex du point de bifurcation et se déverse dans

les deux branches (carotide interne et carotide externe). Selon la théorie de Poiseuille, dans la

carotide commune, les vitesses centrales du flux seraient plus élevées que celles à proximité de

la paroi. Dans les carotides internes et externes, les vitesses plus rapides se trouveraient vers les

parois internes des branches [Jaffrin 1998] (Figure 1.8).

En réalité, l’artère carotide est une structure complexe, avec de nombreuses zones de cour-

bure, en particulier le sinus carotidien. Plus loin, au niveau des branches de la carotide, il y

un siphon qui est en forme de spirale très incurvée. Quand la circulation sanguine arrive à la

séparation de la carotide, il y a toujours créations de turbulences, l’écoulement n’est pas lami-

naire (Figure 1.9). Ce phénomène peut également être observé dans d’autres grandes artères

[Ku 1985a][Fukushima 1988][Gaupp 1999][Zhao 2000][Lee 2008][Darwich 2010a][Lara 2011].

1.3 Techniques d’exploration du flux sanguin cérébral

Avec le développement des techniques, de plus en plus de modalités d’images angiogra-

phiques ont émergé. Traditionnellement, on réalisait des radiographies rapides de la zone

d’intérêt avec injection de produits de contraste. Les images obtenues incluaient aussi toute

la structure sous-jacente à côté des vaisseaux sanguins. Ceci est utile pour déterminer la po-

sition anatomique, mais réduit le contraste. Puis, on a appliqué une image de masque de la

même zone avant l’injection du produit de contraste. Par soustraction des images avec injection

par celles du masque, les images deviennent plus contrastées. Cette technique s’appelle Digi-

tal Soustraction Angiographie (DSA). La DSA peut être utilisée pour la reconstruction d’un

modèle de vaisseaux sanguins [Frangi 2001]. Pourtant, il y a quelques inconvénients qui sont :

1. L’invasivité des manipulations du cathéter. 2. L’exposition à des rayonnements ionisants.
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Figure 1.8 – Écoulement sanguin de carotide au niveau de la bifurcation carotidienne théorique,

d’après[Jaffrin 1998]

3. L’allergie de certains patients aux produits de contrastes 4. la sensibilité aux mouvements

artériels et l’existence d’artefacts 5. il faut plusieurs angles d’incidence pour la reconstruction

en 3D dimensions [Waugh 1992][Meijering 2002][Lesage 2009].

L’angiographie par tomodensitomètre (Scanner) a été utilisée depuis les années 1970 pour

concevoir et planifier la modélisation anatomique. Son principe utilise un système de rotation

qui peut permettre l’obtention de projections des tissus par rayons X tout autour du patient

([Vannier 1989] [Redaelli 2002][Sulaiman 2008]. Le désavantage de cette méthode est encore

l’exposition à des rayonnements ionisants.

Ces deux méthodes d’imageries sont ionisantes et souvent utilisées dans les analyses cliniques

pour les formes anatomiques et la présence des maladies artérielles comme la sténose, l’anévrisme

Figure 1.9 – Formation de vortex dans la carotide, d’après [Kheradvar 2012].
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Figure 1.10 – Échographie en Mode TM (Source : CIMA-UTC, 2013).

etc. L’échographie et IRM sont non-ionisants. Elles peuvent non seulement avoir les formes

anatomiques des artères, mais montrent aussi leur supériorités dans les études de recherche sur

les propriétés hémodynamiques artérielles comme les vitesses du flux, vortex etc.

1.3.1 Échographie

L’échographie est une méthode d’exploration non ionisante et non invasive qui repose sur

l’utilisation des ultrasons. Les échos renvoyés par les organes, permettent de visualiser ce qui

est invisible à l’œil. Il y a quatre modes principalement, utilisés en échographie : Mode A, Mode

B, Mode M ou TM et Mode Doppler.

Le Mode A est une technique basée sur la modulation d’amplitude des échos qui sont affichés

sur l’écran comme une fonction de proportionnalité entre le temps (distance) et l’intensité

(amplitude). Cette méthode est rarement utilisée de nos jours. Le Mode B est une technique

similaire, mais les échos sont affichés sous forme de points dont le niveau de gris correspond à

l’intensité (amplitude). Le Mode M ou TM (Temps mouvement) est une technique pour l’analyse

des parois vasculaires ou des valves cardiaques[Bonnefous 1986]. Par répétition du mode B

sur une période, le mouvement des objets peut être observé en fonction des les variations de

la position et de l’intensité des échos réceptionnés. Cette technique permet de quantifier les

épaisseurs des parois vasculaires et leur élasticité (Figure 1.10).

Le Mode Doppler est une technique qui peut mesurer les vitesses et les débits du sang

circulant dans les vaisseaux à la base d’effet Doppler. Le principe de cette méthode est le

suivant : un faisceau d’ultrasons est émis par une sonde avec une fréquence (f0) et traverse

la peau et les vaisseaux (tissus mous). Ici, on considère les vitesses de propagation d’ultrasons

dans les tissus mous constantes (c, environ 1540m/s). Cette sonde est à un angle d’incidence du

faisceau d’ultrasons sur le vaisseau (θ). Quand les ultrasons rencontrent les hématies qui sont

en mouvement dans le sang avec une vitesse (V ), ils vont radiodiffuser les signaux d’écho qui

peuvent être détectés par le sonde. Les ultrasons revenant à la sonde présentent une fréquence

modifiée (f) (Figure 1.11(a)). Par théorie Doppler (Doppler, 1842), nous pouvons calculer les

vitesses du sang suivant l’équation ci-dessous [Jensen 1996] :

V =
c

2cosφ

f

f0
(1.4)
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(a) Principe du mode Doppler pour la mesure de la

vitesse d’écoulement du sang dans les vaisseaux

(b) Écho Doppler sur un fantôme de carotide élastique

(Source : CIMA-UTC, 2012)

Figure 1.11 – Écho-Doppler

Le mode Doppler couleur permet d’obtenir une cartographie en couleur ou ”Color Flow

Mapping (CFM)” des vitesses. Si le flux du sang est orienté vers la sonde, le signal est représenté

en rouge ; s’il s’en éloigne, il est en bleu [Lin 2001][BURATTI 2011] (Figure 1.11(b)).

L’estimation de vitesses par écho-doppler est souvent utilisée pour diagnostiquer qualita-

tivement les maladies vasculaires [PLAINFOSSE 1997]. Pourcelot est le premier qui a réussi

l’estimation de la vitesse sanguine en utilisant l’effet Doppler sur les vaisseaux sanguins en

1974. En même temps, il a proposé les seuils de vitesse normale et pathologique (notamment

en présence de sténoses) durant les systoles et les diastoles du cycle cardiaque sur différentes

artères. Les deux seuils de vitesse sont nommés ”Peak systolic velocity (PSV)” et ”End diasto-

lic velocity (EDV)” [Pourcelot 1974]. De nombreuses études ont remis de caractériser la gravité

des sténoses. Pour les zones sténoses à 70% dans la carotide, PSV est souvent supérieur à 200

cm/s [Robinson 1988] [Jahromi 2005] [Lal 2008] et la valeur d’EDV est supérieur à 75 cm/s

[Robinson 1988][Faught 1994][Carpenter 1996][Grant 2000].

[Lin 2001] ont étudié la formation du vortex dans la bifurcation de l’artère carotide in

vivo par écho-doppler sur dix volontaires sains. Plusieurs coupes transversales et longitudinales

des artères carotides sont étudiés. Ils ont remarqué que la présence de vortex n’indique pas

nécessairement une sténose et qu’elle a été systématiquement observée dans les artères carotides

saines. Leur résultat montre que les vortex sont le résultat de la géométrie inhérente à la

bifurcation carotidienne normale (Figure1.12(b)).

Pour l’écho-doppler, il y a des limites principales pour étudier précisément le vortex dans

les carotides : 1) la région du vortex est affichée par les couleurs différentes représentant les

information des vitesses. Par contre, les vitesses calculées sont dépendantes des manipulateurs

et les résultats varient considérablement. 2) le positionnement de la sonde entraine des erreurs

de résultat qui sont surtout sensibles à l’angle entre la sonde et le vaisseau. Plus l’angle est

élevé, plus le pourcentage d’erreurs est important. Pratiquement, un angle de sonde inférieur à

60̊ peut augmenter la précision de la mesure [PLAINFOSSE 1997][Alarcon 2004].
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(a) Différents coupes transversales de la bifurcation

carotidienne (les région bleu et vert représente la

région de vortex

(b) Vue longitudinale de la carotide primitive (vor-

tex en bleu)

Figure 1.12 – Flux sanguin au niveau de la bifurcation carotidienne en mode écho-doppler,

d’après[Lin 2001].

1.3.2 Angiographie par résonance magnétique (ARM)

L’IRM est une technique qui permet de visualiser des images de structures anatomiques

(tissus mous) avec un haut niveau de contraste. L’obtention du signal IRM s’effectue en trois

phases : 1)la phase d’aimantation : magnétisation des protons s’aligne sur le champ magnétique

principale de la machine (B0) 2) la phase d’excitation : la radio-fréquence (RF) fait résonner

les protons qui gagnent de l’énergie, ils sont dit excitées. 3) la phase de relaxation : à l’arrêt de

RF, les protons tant à revenir à leur état d’équilibre, ils diffusent d’énergie sous forme de RF

qui est captées par l’antenne et produit un signal qui sert à reconstruire une image. L’évolution

de la relaxation au cours du temps peut être caractérisé par deux temps : T1 et T2. Ce sont les

temps de relaxation longitudinale (selon l’axe de B0) et transversale (dans le plan qui lui est

perpendiculaire) respectivement [Doyon 2001].

Pour bien comprendre la suite de cette thèse, ici, nous rappelons simplement deux séquences

de base : écho de spin ou spin écho et écho de gradient.

Séquence d’écho de spin

La séquence d’écho de spin est la base des séquences d’IRM. Elle est constituée d’une im-

pulsion à 90̊ et suivie par une impulsion de rephasage à 180̊ . Le temps de répétition (TR)

est le temps qui sépare les deux impulsions RF de 90̊ . Le temps d’écho (TE) est le temps de

l’enregistrement du signal d’écho. L’intervalle entre l’impulsion de 90̊ et de 180̊ est égal à TE/2

(Figure 1.13).

En allongeant ou en raccourcissant les paramètres TR et TE, on peut favoriser un certain

type de pondération tissulaire donné, c’est-à-dire un certain type de ”contraste”. Il existe trois

types principales de pondération : T1, T2 et densité de proton en ρ ou PDW. Si deux tissus ont

deux T1 différents, et si TR est long, la repousse longitudinale sera complète avant l’impulsion

RF suivante, il n’y aura pas de différence entre ces deux tissus. Si TR est court, l’impulsion

RF suivante aura lieu avant la fin de la repousse. Pour les deux tissus ayant un T1 différent,

il y aura une différence de signal. L’image est dite pondérée en T1. Pour la pondération T2,



1.3. Techniques d’exploration du flux sanguin cérébral 17

Figure 1.13 – Séquence d’écho de spin, d’après[Doyon 2001].

le TR doit être long afin d’éliminer la pondération T1. Le TE doit lui aussi être long pour

pouvoir enregistrer une différence de signal due à la différence d’aimantation transversale (due

au déphasage des spins).

Le signal de la séquence d’écho de spin Ssp est donné par l’équation ci-dessous [Hahn 1950] :

Ssp = K × %× (1− e−(TR−TE)/T1)e−TE/T2 (1.5)

K représente l’influence de la machine, % est le densité de proton, TR est le temps de

répétition, TE est le temps d’écho. Selon l’équation, nous pouvons que, pour pondérer une

séquence en T1, il faut un TR court, un TE court. Pour pondérer une séquence en T2, il faut

un TR long, un TE long. Pour pondérer une séquence % (PDW), il faut un TR long et un TE

court.

Pour déterminer la meilleure visualisation des images pondérées, il faut connaitre les valeurs

incitatives des temps de relaxation T1 et T2 des tissus principaux (Tableau 1.2)

T1 (ms) T2 (ms)

eau 3000 3000

substance blanche 785 90

substance grise 920 100

graisse 240 85

muscle 870 45

Table 1.2 – Valeurs indicatives des temps de relaxation T1 et T2 des tissus principaux (23 ◦C),

d’après[Seret 2008].

Séquence d’écho de gradient

La séquence d’écho de gradient ou gradient écho (GRE) profite des impulsions qui inversent

la polarité des gradients pour former des échos. L’angle de bascule (θ) inférieur à 90̊ diminue

la quantité d’aimantation basculée. Le retour à l’équilibre s’effectue donc plus rapidement. Cela

permet de diminuer TR entre chaque impulsion (Figure 1.14). Grâce à ces modifications, les

TR et les TE employés peuvent être réduits de façon importante. Le principal intérêt de l’écho

de gradient sera donc le gain de temps, qui autorise la réalisation d’une imagerie 3D.

On a deux variantes de la séquence écho de gradient distinct selon que l’on supprime ou pas

l’aimantation transversale résiduelle en fin de TR. Il s’agit soit de ’spoiled’ gradient (SPGR)

quand on supprime cette aimantation, soit de séquence écho de gradients simple dans le cas

contraire. Dans une séquence SPGR, le signal de flux est donné par l’équation suivante :
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Figure 1.14 – Chronogramme de la séquence GRE. Gss est le gradient de sélection de coupe.

Gφ est le gradient de codage en phase. GRO est le gradient de lecture. L’excitation est appliquée

pendant une période tRF . Le signal d’écho est lu après un temps TE qui correspond au moment

de la cohérence des phases des spins, d’après[Langevin 2009].

Sspoil =
M0 sin θ(1− e−TR/T1)

(1− cos θe−TR/T1)
e−TE/T ∗

2 ≡ M0 sin θfz,sse
−TE/T ∗

2 (1.6)

fz,ss est une mesure sans dimension de l’aimantation longitudinale à l’état stationnaire,

M0 est l’aimantation longitudinale à l’équilibre. D’après l’équation 1.6, le signal Sspoil diminue

lorsque le ratio TR/T1 diminue. Le signal maximal se produit lorsque l’angle de bascule est

égal à l’angle d’Ernst [Bernstein 2004].

Angiographie par résonance magnétique (ARM)

La technique l’angiographie par résonance magnétique (ARM) est une technique d’image-

rie médicale non invasive et non ionisante qui permet d’explorer les vaisseaux et de faire des

études hémodynamiques des flux sanguins [Abe 1998][Korosec 1998]. Son principe comprend

deux méthodes : soit par injection de produits de contraste (ARM par l’injection de produits de

contraste), soit en utilisant les propriétés des flux dans un champ magnétique en faisant varier

la phase ( ARM par contraste de phase) et l’amplitude des spins mobiles( ARM par temps de

vol et ARM par la technique Black Blood) [Kastler 2001][Bernstein 2004].

1.3.2.1 ARM par injection de produits de contraste

L’ARM par injection de produit de contraste est une technique d’imagerie vasculaire 3D

rapide. Le produit injecté est souvent le gadolinium. En raison de son effet paramagnétique, le

gadolinium dans le sang provoque une diminution de T1. Le T1 du sang (environ 1200 ms) est

réduit à moins de 100 ms (Figure1.15). En fait, l’effet du produit de contraste est très court.

En utilisant le produit de contraste, le passage du sang traversant la circulation artérielle

peut être capté par les séquences d’IRM rapide. Le signal du sang est indépendant des flux, il

est lié à ce raccourcissement du T1.

Cette acquisition est très rapide, elle permet de réduire les artéfacts de mouvement des

parois et les flux complexes. Elle présente enfin un contraste optimal des images vasculaires

pour différents plans de vue [Laissy 2001] (Figure 1.16). L’injection de produit de contraste

entraine cependant des risques et des inconvénients pour la santé des patients. La toxicité des
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Figure 1.15 – Réduction de T1 après ajout de gadolinium.(Source : [P. DOUEK, UMR CNRS

INSERM 630, Lyon, France]

produits de contraste est discutée et reste à étudier[Clevert 2006][Meaney 2007].

Figure 1.16 – ARM par l’injection de produit de contraste 3D (Source : CIMA-UTC, 2011).

1.3.2.2 ARM par la technique de contraste de phase

La méthode par contraste de phase ou phase contrast (PC) est une technique qui peut

servir à quantifier les flux en IRM en mesurant les composantes de la vitesse et du débit

sanguin[Korosec 1998][Herment 2000][Oktar 2006]. Sa base théorique est que les phases des

spins ont une modification le long d’un gradient de champ magnétique (appelé ‘décalage de pha-

se’ ou ‘Phase-Shift’). En pratique, pour mesurer des vitesses du flux, on réalise, généralement,

deux acquisitions successives l’une avec un premier gradient bipolaire (noté ’référence’) et l’autre
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avec un autre gradient bipolaire inversé (noté ’vitesses d’encodage’). Les spins mobiles ont une

variation de phase (∆ϕ ) qui est proportionnellement linéaire à sa vitesse tandis que les spins

fixes seront codés de la même manière mais opposée. Pour mesurer les vitesses, on soustrait les

deux images de phase (Figure 1.17, A et B). Les valeurs des phases sont comprises entre −π et

+π. Pour éviter le phénomène d’artéfact des vitesses élevées, une vitesse d’encodage maximale

(Venc ) est impérativement adoptée. La vitesse de mesure peut être calculée par l’équation (1.7).

Le codage des vitesses peut être réalisé en une, deux ou trois dimensions. Enfin, une carte de

vitesses est représentée par l’intensité des pixels (Figure 1.17, C).

V =
∆ϕ

π
· Venc (1.7)

Figure 1.17 – ARM par la technique de contraste de phase. A.Image de phase ”référence”

B.Image de phase ”Vitesses d’encodage” C.Image après la soustraction : carte des vitesses,

d’après[Gatehouse 2005].

Selon cette théorie, on peut mesurer les vitesses du sang durant un cycle cardiaque. En

mode 3D, on peut avoir les informations des vitesses dans toutes les directions [Kastler 2001]

[Bernstein 2004][Gatehouse 2005]. La technique par contraste de phase a les limites suivantes :

1) la vitesse de flux doit être particulièrement lente pour éviter les artéfacts ; 2) le séquence PC

est très sensible au flux turbulent ; 3) le temps d’acquisition est long, surtout en 3D ; 4) il faut

une connaissance à priori des vitesses.

1.3.2.3 ARM par la technique de temps de vol (TOF)

L’ARM par la technique de TOF utilise le phénomène d’entrée de coupe. On utilise

généralement la séquence d’écho de gradient. Son principe est que le flux du sang entre dans la

coupe non saturée ou saturée partialement. Par rapport aux tissus environnants stationnaires

qui sont complètement saturés et qui n’ont pas le temps de repousser, les signaux de flux ap-

paraissent avec un signal élevé. Ce phénomène est aussi traduit par ”rehaussement paradoxal

d’entrée de coupe” [Haacke 1999][Langevin 2009][Darwich 2010a].
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Figure 1.18 – Phénomène de rehaussement paradoxal d’entrée de coupe en 1D. Tck est

l’épaisseur de coupe. V est la vitesse de spin mobile. TR est le temps entre les deux impul-

sions de RF. Le signal émis est proportionnel à la vitesse. D’après[Bock 1995].

Phénomène de rehaussement paradoxal d’entrée de coupe

[Bock 1995] ont donné l’interprétation de ce phénomène avec un modèle 1D. Dans son

modèle, lorsque la vitesse V est supérieure ou égale à Tck/TR (Tck est l’épaisseur de la coupe), le

remplacement des spins est complet et n’est pas excité par l’impulsion RF précédente, résultant

en un signal important. Lorsque V est inférieure à Tck/TR, il n’y a qu’un remplacement partiel

des spins, l’intensité du signal est réduite (Figure 1.18).

Toutefois, cette théorie ne tient pas compte du cas où les vitesses des spins sont encore plus

rapides. Quand les vitesses des spins excités sont très rapides pendant le TR à TR/2, ils sont

déjà hors de cette coupe.

Pour comprendre les comportements de flux à haute vitesse dans les coupes, [Langevin 2009]

ont rapporté un modèle de ’One-plug mechanism’ (Figure 1.19). L’intensité du signal (S) dépend

également de la vitesse du sang (V), de l’épaisseur de la coupe (Tck) et du temps de répétition

(TR).

A partir de cette théorie, [Darwich 2010b] ont établi une relation entre les vitesses de flux

et les signaux d’IRM pour une séquence écho de gradient. Lorsque l’amplitude de la RF est

fixe, l’intensité des signaux IRM va augmenter jusqu’à un sommet puis diminue en fonction de

la vitesse du flux (chute de signal d’IRM à haute vitesse). La courbe est représentée en Figure

1.20.

[Darwich 2010a] a étudié le mouvement du vortex par une séquence dynamique (mono-coupe

multi-phase) 2D basée sur une séquence écho de gradient rapide. L’acquisition est synchronisée

à l’ECG. Dans la famille des séquences IRM de GE Healthcare, elle est nommée ”Fast Card

Gradient Recalled Echo” (FCGRE). Grâce à cette séquence, il a observé l’apparition d’une

région noire (pixel en hyposignal) spiralée pendant le cycle cardiaque dans la carotide commune.

Il a montré que cette région en hyposignal est associée au comportement du vortex. Cette

méthode montre sa supériorité en terme de résolution temporelle (TR inférieur à 6 ms) par
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Figure 1.19 – Phénomène de flux à haute vitesses. Théorie de ’One Plug mécanisme’. a) Quand

le sang est stationnaire, il est saturé comme les autres tissus ayant un long T1 et émet un signal

nul. b) Lorsque le vitesse 0 < V < Tck/(2TR) le signal va augmenter jusqu’à un maximum c).

Quand la vitesse est Tck/(2TR) < V < Tck/TR, le signal diminue. d).Quand V est supérieure

à Tck/TR, le signal est nul, d’après[Langevin 2009].

Figure 1.20 – Signal MR en écho de gradient par rapport à des vitesses du flux à base de

séquences TOF. GB1 et GB2 sont les valeurs de gradient, d’après[Darwich 2010b].
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rapport à une séquence PC classique dans la même machine d’IRM (TR est environ 30 ms).

3D-TOF

En technique 3D, un volume entier peut être acquis en même temps. Le temps d’acquisition

est majoré par rapport aux séquences classique 2D, mais la résolution spatiale est meilleure.

Par exemple, nous pouvons le voir sur la (Figure 1.21), pour une acquisition en 3D-TOF, la

lumière de l’artère carotide apparâıt en hyper signal (en blanc). Les tissus stationnaires et le

fond apparaissent avec une intensité plus faible.

Figure 1.21 – Images axiales de 3D-TOF-SPGR à la position au dessous de bifurcation caro-

tidienne.

1.3.2.4 ARM par la technique de Black Blood (BB)

Comme nous l’avons présenté précédemment, le signal du sang dans les images obtenues par

3D TOF apparâıt en hyper intensité (’Sang blanc’ ou ’Bright Blood’ ). Au contraire, par des

mécanismes d’augmentation de perte de signal du sang, nous pouvons avoir des images dont

le flux apparâıt en ’sang noir’ (Black Blood)[Kastler 2001][Bernstein 2004]. Cette technique

est utilisée pour fournir un bon contraste entre la paroi et la lumière du vaisseau et recons-

truire un modèle de carotide tenant compte des variations d’épaisseurs des parois[Thomas 2001]

[Hinton 2006].

Généralement, il y a deux méthodes principales pour la préparation du sang noir : la séquence

écho de spin avec une pré-saturation ou juste une ou plusieurs impulsions d’inversion.

Méthode d’écho de spin avec présaturation

La séquence écho de spin peut produire une chute de signal de l’écoulement du sang rapide

(Sang noir). Elle est basée sur le phénomène de sortie de coupe des spins mobiles (Figure 1.22).
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Le flux sanguin varie beaucoup pendant le cycle cardiaque : plus lent pendant la diastole et plus

rapide durant la systole. Pour des flux lents, le phénomène de sortie de coupe n’est pas évident.

Pour régler ce problème, des bandes de présaturation peuvent être appliquées en amont des

plans de coupes sélectionnés (habituellement une impulsion de 90̊ sur un volume large) pour

saturer le sang (les protons intravasculaires n’émettent pas de signal). Ceci permet d’obtenir un

effet ”Black Blood ”.

Figure 1.22 – Phénomène de sortie de coupe (a) la vitesse du flux est stationnaire (V = 0 ou

assez lente), il a reçu toutes les impulsions de 90◦ et 180◦, produit des écho (c) quand la vitesse

du flux V ≥ 2z/TE, du fait que les spins qui ont reçu l’impulsion de 90◦ sont sortis de la coupe

et n’ont pas été excités par l’impulsion de 180◦ à TE/2 (ici, TE est le temps entre l’impulsions

à 90◦ et l’écho) cela cause la perte de signal (b) Si la vitesse est comprise entre 0 et 2z/TE, par

exemple V = z/TE, son signal est compris entre (c) et (a), d’après[McRobbie 2007].

Méthode d’écho de spin avec impulsion d’inversion

Pour la séquence écho de spin, une paire d’impulsions d’inversions sélective et non sélective à

180◦ est utilisée, suivie d’un temps d’inversion (TI) long pour annuler le signal du sang entrant

(Double Inversion Recovery). La valeur de TI peut être estimée par l’équation suivante :

TI = T1,blood × ln(
2

1 + e−TR/T1,blood
) (1.8)

Pour annuler le signal de la graisse et d’autres tissus indésirables, une seconde impulsion

sélective d’inversion à temps court est également utilisée (Triple Inversion Recovery). En raison

de l’ajoute d’une impulsion d’inversion, il y a deux TIs à choisir :TIa et TIb [Bernstein 2004].

L’équation de Bloch donne l’expression de ces valeurs :

Mz,B + e−TIa/T1,blood +M0(1− e−TIb/T1,blood) = 0 (1.9)
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Ces deux principes sont basés sur la séquence écho de spin. Un inconvénient essentiel est

le temps d’acquisition total qui peut devenir long. Pour accélérer sa vitesse d’acquisition, la

séquence Fast-Spin Echo (FSE) est souvent utilisée. La différence de cette séquence par rapport

à une simple séquence spin écho, réside dans la répétition d’un certain nombre d’impulsions

RF. La séquence FSE génère, dans un même temps TR, une série d’impulsion de 180◦ afin

de produire des échos successifs aussi appelés ”train d’écho” ( Echo Train Length en anglais

(ETL). Chaque écho, dans un même TR, va conduire à l’obtention d’une ligne supplémentaire

dans l’espace k augmentant ainsi la vitesse d’acquisition. Cette augmentation proportionnelle

au nombre d’ETL (Figure 1.23).

Figure 1.23 – Chronogramme de la séquence fast spin écho (FSE), d’après[Elster 1994].

A partir de ces deux principes de Black Blood et de la séquence FSE, beaucoup de recherches

ont contribué à améliorer les acquisitions en termes de qualité d’images (plus de contraste ou de

S/B), réduction de temps d’acquisition, etc. [Song 2002] ont proposé un protocole multi-coupes

FSE par doubles impulsions d’inversion pour le modèle 3D du fantôme de la carotide. Par

conséquent, cette technique a besoin de moins de temps d’acquisition par rapport à la séquence

Black Blood mono-coupe de l’impulsion d’inversion. Cependant, le choix des paramètres est

difficile parce qu’ils dépendent beaucoup de l’écoulement sanguin. Pour résoudre ce problème,

[Liu 2010] ont élaboré une séquence en pondération T2 en combinaison avec une préparation

par une impulsion d’inversion. Cette approche utilise la différence de T2 entre le sang et la

paroi du vaisseau et est indépendante du flux sanguin. Par contre, ces deux méthodes utilisent

toutes l’impulsion d’inversion pour annuler les signaux du sang. L’inconvénient principal est le

choix du TI. FSE avec la bande de présaturation est une méthode facile à paramétrer et moins

influencée par le flux sanguin. Son effet de sang noir est convenable pour indiquer les parois de

l’artère carotide. Son avantage est que les paramètres ne sont pas difficiles à choisir et l’effet de

’Black Blood’ est satisfaisant.
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1.4 Simulations numériques et expérimentales du flux sanguin

et des vortex dans la carotide

Les simulations du flux sanguin peuvent être effectuées de façon numérique et expérimental.

La plupart des études du flux sanguin dans la carotide sont réalisées par des simulations

numériques. Nous savons que la simulation numérique est basée sur des outils mathématiques.

Par la modélisation sous condition théorique (équation, solution, limites de frontières, etc.),

les résultats reflètent certaines des lois hémodynamiques. Des simulations expérimentales

pour les vortex sont aussi effectuées, principalement par la méthode contraste de phase en

IRM ou Particle Image Velocimetry (PIV) [Botnar 2000] [Ford 2005] [Oktar 2006] [Vétel 2010]

[Buchmann 2008] [Falahatpisheh 2012] citeKefayati2013b.

Dans cette partie, les études de vortex dans la carotide par simulations numériques et

expérimentales vont être expliqué respectivement.

1.4.1 Étude du vortex par simulation numérique

La simulation numérique du flux ou Computational Fluid Dynamics (CFD) est une technique

pour comprendre l’hémodynamique à l’aide d’outils mathématiques. Ces simulations peuvent

surmonter de nombreuse limites de l’instrumentation et de l’accessibilité aux flux biologiques.

Dans les simulations numériques de flux, on distingue la structure du vortex dans la zone

d’écoulement par une grandeur : la vorticité. Elle est définie comme la courbure du champ de

vitesse et exprimé par :

w(t, s) = ∆× u (1.10)

u est le gradient de vitesse et w(t, s) est la vorticité. Cette expression peut s’étendre à trois

dimensions. Dans la littérature, on trouve également les expressions de ’second flow’ ou ’complex

flow region’.

En raison de l’importance des carotides, de nombreuses études par la simulation numérique

ont été effectuées [Zhao 2000] [Botnar 2000] [Redaelli 2002] [Steinman 2002] [Marshall 2004]

[Jafari 2008] [Razavi 2011]. Ici, nous mentionnons quelques unes des plus représentatives.

[Zhao 2000] ont étudié le flux sanguin dans un modèle numérique de carotide. Ce modèle

numérique est reconstruit par la technique ’surface rendering’ et les sources d’images sont des

acquisitions par IRM 2D-TOF. La forme du flux pendant un cycle cardiaque est obtenue par une

mesure d’écho-Doppler sur un sujet sain. Une nouvelle solution pour le calcul des paramètres

hémodynamique est appliquée [CFX,1997]. Cinq coupes d’intérêt sont étudiées : une de la

carotide commune, une juste au niveau de la bifurcation, les trois autres sont sur la carotide

interne proche du sinus (Figure 1.24(a)). Les résultats ont montré que dans le sinus de la carotide,

le vortex apparait toujours pendant l’accélération et la décélération du flux. Ils définissent cette

zone comme ’zero velocity region’ (vitesses lentes, 0,001 m/s). En comparant les formes de flux

dans ces cinq coupes, ils ont trouvé que dans la carotide commune, le vortex est plus petit

(Figure 1.24(b) 1). Le vortex devient plus perturbé de la bifurcation à la position supérieur du

sinus (Figure 1.24(b),2-5). Ces vortex sont plus perturbés dans la phase de décélération que

dans celle d’accélération. Ils ont aussi calculé la WSS dans ces zones et montré que les zones

du vortex présentent toujours une WSS faible. Pour expliquer ce vortex, ils suggèrent que la
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(a) differentes coupes d’intérêt

dans le modèle numérique de la

carotide

(b) Formes du vortex dans differentes coupes : 1.carotide commune 2.bi-

furcation carotidienne 3 à 5.carotide interne

Figure 1.24 – Formes de vortex dans les différentes coupes de la carotide, d’après[Zhao 2000].

courbure de la carotide et la forte inclinaison du flux vers les parois peuvent rendre le vortex

asymétrique.

[Botnar 2000] ont comparé la forme du flux traversant un modèle de bifurcation caroti-

dienne par deux méthodes différentes : simulation numérique et simulation in vitro par IRM.

Ils ont fabriqué un fantôme quasi rigide d’une bifurcation carotidienne et reconstruit un modèle

numérique de même forme. La méthode par IRM utilise la technique du contraste de phase

qui permet de calculer les vitesses moyennes durant un cycle cardiaque au niveau du sinus

carotidien. Ces valeurs de vitesse sont ensuite utilisées pour la simulation numérique. Dans

leur simulation numérique, ils ont tenu compte de l’élasticité des parois vasculaires et défini

une épaisseur de parois assez fine. Ils appliquent le modèle de Caro[Caro 1978] pour simuler la

pression de la paroi. Ils ont choisi quatre coupes d’intérêt pour l’analyse (Figure 1.25(a)). Le

profil axial des vitesses aux positions B et C est acquis en quatre instants de la systole car-

diaque (Figure 1.25(b)). Les vortex (l’auteur dit ’second flow ’) sont représentés par les vitesses

temporelles. Ils ont montré que le vortex dure de la mi-systole jusqu’au début de la diastole.

Avant, le flux se divise dans les deux branches. Le flux se déplace vers les parois en face de la

position de la bifurcation. Ces vitesses sont très rapides et causent des modifications des formes

de flux également rapides. Sur la Figure 1.25(b), on observe que le vortex est plus évident à la

demi-systole et à proximité de la fin de la systole. A la fin de systole, il diminue doucement et

disparait. Ces résultats sont aussi obtenus avec une acquisition en contraste de phase IRM.

[Steinman 2002] ont amélioré le modèle de [Botnar 2000] et réalisé une étude numérique simi-

laire. Leur modèle de carotide est reconstruit à partir des plans axiaux de carotide réelle tenant

compte des variations d’épaisseur de la paroi. Ces plans de la carotide sont acquis par l’ARM

Black Blood qui permet de visualiser les parois de la carotide. Les vitesses de flux sont alors

analysées durant un cycle cardiaque. Leur étude montre que, pendant la phase d’accélération

systolique (Figure 1.26,a,b), le flux est presque entièrement laminaire (représenté par lignes

rouges) sauf pour quelques vitesses lentes (un peu de lignes bleues). Au cours de la phase de
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(a) Forme du

modèle carotidien

et les positions

d’intérêt.

(b) Profiles des vitesses par la simulation numérique à la position C :a) 1) en début

de systole (t/tp=0.075), au milieu de la systole (t/tp=0.15), proche de la fin de

systole (t/tp=0.25) et à la fin de systole(t/tp=0.325) , b) les mêmes instants par

la technique IRM de contraste de phase

Figure 1.25 – Comparaison des vortex dans la vue axial au niveau de la carotide interne par

simulation numérique et technique IRM de contraste de phase, d’après[Botnar 2000].

la décélération systolique (Figure 1.26,c), le flux près de la paroi de la carotide commune sont

entrâınées de manière rétrograde et forment un vortex à la base des carotides interne et externe.

Après quelques instants, ces particules continuent de se déplacer autour de la périphérie de la

carotide commune et pénètrent dans la zone du vortex (Figure 1.26, d). Ce procédé persiste

du milieu à la fin de diastole, mais avec des vitesses qui deviennent plus faible et avec moins

d’inertie.

Figure 1.26 – Vitesses de flux du modèle numérique pendant un cycle cardiaque, d’après

[Steinman 2002]).
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En résumé, la simulation numérique est un outil efficace et utile pour comprendre les

mécanismes de flux sanguin au niveau de la bifurcation. Les résultats montrent que le vortex

est une région avec des vitesses lentes et perturbées. La position du vortex se trouve toujours

dans le sinus carotidien où proche cette zone avec des valeurs de WSS très faibles. En terme

de temps, par rapport au cycle cardiaque, il se trouve dans les phases de décélération des sys-

toles et diastoles. La plupart des auteurs pensent que la première raison possible expliquant la

formation du vortex est les courbures de l’artère carotidienne.

Cependant, la simulation numérique a aussi ses propres limites : par exemple, la plupart

des modèles de carotide sont considérés comme solides. Même s’il y a des auteurs qui tiennent

compte de l’élasticité des parois, ces simulations sont toujours sous la forme de simplifications

et éloignées de la situation réelle. Le flux ainsi simulé est sans doute très différent du vrai flux

sanguin en terme de forme et de caractéristique hémodynamique. L’étude du flux sanguin dans

l’artère in vitro a ses avantages par rapport à la simulation numérique.

1.4.2 Étude du vortex par simulation expérimentale

La simulation expérimentale est une technique qui permet d’observer et d’étudier des

phénomènes complexes. Elle a l’avantage de mieux reproduire des conditions réelles. Comparé

avec l’étude in vivo, elle permet des répétitions plus aisé. Pour faire ces simulations, on utilise les

mêmes dispositifs qu’en imageries in vivo, par exemple, l’écho-Doppler, l’IRM. Elle permet aussi

d’utiliser des technologies qui sont intermédiaires entre la simulation numérique et la simulation

expérimentale tel la PIV.

1.4.2.1 Particle Image Velocimetry (PIV)

La méthode de PIV est une technique de vélocimétrie qui permet de mesurer le comporte-

ment de vitesses instantanées. Elle est considérée comme une alternative précise pour réaliser

des mesures. Normalement, un système PIV est composé de cinq éléments de base : 1. une

caméra rapide avec une haute résolution 2. un laser pulsé synchronisé avec la caméra et ses

lentilles bien adaptées 3. un banc d’essai (les supports, salle noire, etc) 4. un système d’ ’en-

semencement’ des particules 5. un logiciel pour le traitement et l’analyse des images acquises.

Son principe est le suivant : une caméra rapide est utilisée pour capter les déplacements, dans

un flux, de petites particules qui sont illuminées par un laser ou une autre source de lumière.

Deux images des particules sont acquises à un intervalle de temps court ∆t. Grâce à la vitesse

de capture de la caméra, les particules se déplacent d’un court intervalle ∆x et la plupart de

celles-ci sont observables sur les deux images. Si nous savons la distance que chaque particule

a parcouru entre ces deux images ou instant, par la relation entre la vitesse et le déplacement

des particules, la vitesse (u) peut être calculé facilement par l’équation suivante :

u =
∆x

∆t
(1.11)

En réalité, la quantité de particules est très grande, nous ne pouvons pas calculer leur vitesse

une à une. La théorie de ’Cross-corrélation’ nous permet de réaliser ces calculs. Pendant ∆t,

on découpe l’image en de petites fenêtres ’interrogation’. Une corrélation est alors effectuée à

partir de l’intensité par la théorie de ’Cross corrélation’ d’une paire d’images. Grâce à ce type

de traitement répété sur l’ensemble de l’image, il est possible de reconstruire le champ de vitesse
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dans le plan de mesure, c’est à dire représenter chacune des vitesses par un vecteur marquant

sa direction et ayant sa magnitude de vitesse comme norme. Pour accélérer les calculs, un

outil mathématique ’Fast Fourier Transform (FFT)’ est utilisé [Meinhart 2000b] [Jensen 2004]

[Falahatpisheh 2012].

Processus de calcul

Le processus de calcul peut être décomposé en trois étapes : 1. Pré-traitement des images

pour améliorer la qualité 2. Calcul des vecteurs vitesses par principe de cross-correlation 3.

Post-traitement consistant à vérifier et valider les vecteurs obtenus. Le schéma ci-dessous est

un procédé standard pour le calcul des vitesses (Figure 1.27).

Découpage de l’image en 
plusieurs fenêtres 

d’interrogation 

Transformation 
rapide de Fourier 

( FFT)  

Calcul des 
vitesses 

{ }ˆ ˆ( , ) ( , )I Iξ η ξ η′×

Cross-corrélation 

Transformée de 
Fourier inverse { }1 ˆ ˆ( , ) ( , ) ( , ) ( , )I i j I x y FFT I Iξ η ξ η−′ ′⊗ ⇔ ×

1FFT −

Calcul des 
vitessesvitesses

Transformation 
rapide de Fourier 

( FFT)  

Détection du pic de 
Corrélation et 

interpolation sub-pixel 

Figure 1.27 – Procédé de calcul des vitesses par la méthode Cross-corrélation standard

Pré-traitement des images

Idéalement, les images auxquelles vont être appliquée la fonction de cross-corrélation doivent

être ”propre”. C’est à dire que les signaux des réflexions des particules et le fond doit avoir un

bon contraste (les particules plus intense (Blanche) et le fond plus foncé (Noir)). En réalité,

dans le cas des images acquises par caméra rapide ce n’est pas le cas. Il existe trois éléments

principaux : la réflexion des particules, le signal du fond et les bruits. Ces derniers peuvent

provenir de l’illumination non-uniforme ou de formes irrégulières des particules. Cela implique

que le rapport S/B va baisser ce qui entraine des erreurs sur les représentations des vecteurs

vitesses des particule.

Pour augment le S/B des images, il y a de nombreuses méthodes d’ajustement de l’inten-

sité : les filtre passe-haut, passe-bas, la binarisation, la soustraction du fond, l’élimination de
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réflexions.

Une des méthodes efficaces est la soustraction du fond (sub-background) suggérée par

[Devasenathipathy 2003]. Son principe se base sur les caractéristiques de deux composants de

chaque image PIV : les particules et le fond. Les particules bougent et leur intensité est plus

lumineuse que le fond dont l’intensité est presque constante au cours de la séquence. Une sous-

traction est ensuite appliquée à chaque image de la séquence. Cela éliminera les bruits liés

au fond, une part des réflexions de la paroi et augmentera le contraste des particules. Il est

nécessaire que le diamètre des particules soit supérieur à la taille d’un pixel. En effet, il est re-

commande que la taille des particules soit d’environ deux à trois pixels de diamètre [Raffel 1998].

Cette recommandation est faite afin d’obtenir de bonnes corrélations et de pouvoir faire une

interpolation sous-pixel sans effet de ’peak-locking’.

Théorie de ’Cross-corrélation’

L’enregistrement d’une seule particule peut être mathématiquement décrit comme la convo-

lution de l’image géométrique de particule. La distribution de l’intensité de traceur I(x, y) est

obtenue par la superposition des images de particule individuelle à la positon xi

I(x, y) =
N∑
i=1

Io(i) · δ(x− xi) (1.12)

Où, Io(i) est l’intensité du pic de la 1ère particule ;δ(x− xi) est la convolution entre l’image

géométrique et la fonction d’étalement du point appliqué à la fenêtre rectangulaire.

On suppose que les particules appartenant à une fenêtre d’interrogation se déplacent uni-

formément entre les deux expositions aux instantes t et t + ∆t avec la distance d. Alors, la

distribution de l’intensité de l’équation (1.12) pour la deuxième exposition I ′(x, y) est donnée

par :

I ′(x, y) =
M∑
j=1

Io(j) · δ(x− xj − d) (1.13)

Noter bien que M diffère de N dans les deux équations (1.12) et (1.13), du au nombre de

particules entrant et sortant d’une fenêtre d’interrogation entre deux images.

Enfin, la fonction cross-corrélation RII(s)de deux champs d’intensité peut être écrite :

RII(s) =
1

W

∑
i,j

Io(i)Io(j)

∫
W
δ(x− xi)δ(x− xi + s− d)dx (1.14)

Où s est le vecteur de séparation dans le plan de corrélation ; W est la zone d’interrogation.

La fonction (1.14) peut être réécrite d’une autre façon en répartissant ses composants :

RII(s) = RC(s) +RF (s) +RD(s) (1.15)

Où RC(s) correspond à la moyenne de la convolution d’intensité et est égal à zéro si cette

moyenne est soustraite. Le terme RF (s) est la corrélation des bruits due à la distribution

aléatoire des particules et des bruits d’image. RD(s) correspond à la convolution des paires

de particules (i = j), exprimée par :
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RD(s) = δ(s− d)
N∑
i=1

Io(i)Io(j) (1.16)

La fonction de corrélation atteint un maximum pour s=d. Alors, le processus de cross-

corrélation devient d’un de ceux optimaux pour répondre à la question de l’évaluation de

déplacement des particules. La figure (1.28) présente la carte d’interrogation des images à t

et t+ ∆t avec les trois composants de convolution.

	
  
Figure 1.28 – Fonction de Cross-corrélation RII entre deux expositions I et I ′. RD est la

convolution des paires de particules (i = j), RC est la moyenne de la convolution deux images,

RF est la corrélation des bruits, N et M sont les tailles de zone d’interrogation en pixels, d’après

[Buchmann 2010].

Détection de pic sous-pixel

Le déplacement est déterminé par la position du pic de corrélation présentant dans la carte

de corrélation. Lorsque les images sont numérisées sous forme de pixels, la fonction de corrélation

est évaluée aux points discrets et le déplacement est obtenu à la localisation discrète et est des

nombres entiers de pixels. Donc le résultat obtenu contient une incertitude de ±1/2 pixel dans

la zone du pic (l’incertitude est égale à la moitié de la plus petite graduation). En pratique, on

obtient des déplacements qui ne sont pas toujours un nombre entier de pixels. Pour améliorer

la précision de l’évaluation, des sous-pixels sont ajoutés pour déterminer exactement les coor-

données du pic de corrélation. Il y a plusieurs fonctions différentes de corrélation sous-pixel,

la méthode centröıde, Three-points Gaussian, Four-points Gaussian et Least Squares Gaussian

sont les plus communes [Brady 2006].

’Multi-pass’ et ’Multi-grid’

Pour réduire l’importance de la variation du bruit au cours des déplacements du pic, la

méthode ’multi-pass’ est utilisée de manière itérative pour augmenter la précision de l’estimation
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de la pointe du déplacement [John 2011]. Pour un ’multi-pass’ standard, la taille de fenêtre est

maintenue constante pour les itération successives.

La méthode ’multi-grid’ est souvent utilisée pour accélérer le calcul en utilisant moins de

fenêtre [Meinhart 2000a]. Pour diminuer la perte des vecteurs causée par les rotations des petites

fenêtres, une méthode ’multi-grid défomée’ peut être utilisée (Figure 1.29). Le but de cette

déformation consiste à compenser l’effet du déplacement des particules autant que possible afin

d’augmenter la similitude et le résultat de la corrélation de la forme des images des particules

entre elles. De plus, cette méthode nécessite que les champs de vitesses doivent être interpolés

sur les nouvelles fenêtres.

Figure 1.29 – Illustration de la transformation de l’image en raison de mouvement linéaire

dans le plan, d’après [John 2011].

Validation

Après chaque traitement d’images, il faut une validation des champs de vitesses calculés.

Il existe un certain nombre de validations possibles. Parmi elles, on compte la validation par

la hauteur du pic de corrélation (peak validation) qui se base sur le rapport de la hauteur de

premier et deuxième pic.

Une autre opération est la validation par gamme dynamique (Seuillage de vitesses). En

connaissant les valeurs physiques raisonnables pour les vecteurs de vitesses, on peut définir les

limites. On rejette tous les vecteurs qui sont ou plus grands ou plus petits que ces limites.

L’usage de cette validation requiert des connaissances claires de l’écoulement afin d’éviter de

rejeter des vecteurs qui ne sont pas de faux vecteurs (Figure 1.30).

1.4.2.2 Études expérimentales in vitro sur les vortex dans la carotide

[Bharadvaj 1982] ont étudié un flux avec des vitesses constantes dans la bifurcation de la

carotide et ont trouvé un champ d’écoulement complexe dans lequel les flux secondaires jouent

un rôle important. Des vitesses faibles (voire négatives) sont localisées dans une région de

cisaillement faible proche de la paroi de séparation. Au niveau du sinus carotidien, une région

à cisaillement élevé avec des vitesses axiales élevées est trouvée.

[Ku 1983] ont étudié le comportement de l’écoulement pulsatile dans un fantôme de carotide

rigide par la visualisation de bulles d’hydrogène filmées par une caméra classique. Ils ont montré

que, lors de l’accélération systolique, une région de turbulence est formée sur le côté du sinus

de la carotide. Cette région s’étend pendant la décélération systolique. Au début de la diastole,
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Figure 1.30 – Vecteurs de vitesse analysés d’une paire d’images par la cross-corrélation. Deux

axes sont les composantes (u,v) d’un vecteur selon deux directions.

une petite région de vortex est observée au niveau du bord de la zone de faible cisaillement à

proximité de la paroi de séparation.

[Vétel 2010] ont fait les mesures expérimentales (PIV) sur des flux incompressibles station-

naires dans un fantôme rigide d’artère carotide et de ses branches. Ils ont présenté une diminution

des vitesses dans la section transversale du bord interne de la carotide interne et ceci cause une

augmentation du débit à travers l’artère externe qui provient du sinus. Une région du vortex

est aussi trouvée dans la carotide interne.

[Buchmann 2008] ont étudié les vitesses d’écoulement passant la bifurcation de la carotide in

vitro par PIV. Ils ont construit deux fantômes quasi-rigides (silicone avec une paroi très épaisse) :

un en forme de ‘diapason’ et l’autre en forme de carotide réelle. Ils ont choisi quatre coupes

d’intérêt réparties sur le sinus de la carotide interne pour l’analyse : proximal (S01), milieu

(S02) et distales (S03) ainsi que un emplacement en aval (S04), voir Figure1.31. Pour le modèle

‘diapason’ (Figure 1.31(a)), la section S01 montre une paire de vortex symétrique vers la paroi.

Dans les section S02 et S03, la paire de vortex s’est déplacée plus près du centre. A la coupe S04,

en raison de changement de géométrie, la paire de vortex a diminué en taille. Pour le modèle

en forme de carotide réelle (Figure 1.31(b)), à S01, la paire de vortex est asymétrique. Leur

région intérieure est plus forte en terme de vorticité. Pour la section S02, les régions de vortex

ont disparu. Dans les plans S03 et S04, un seul vortex reste et la taille diminue. Les directions

des vitesses sont en sens contraires à ce qui est observé dans le modèle ‘Diapason’. Ces résultats

indiquent que la structure géométrique va changer la forme du vortex dans l’écoulement du flux

traversant la carotide interne.

1.5 Fabrication du fantôme des vaisseaux sanguins par proto-

typage rapide

Les études expérimentales sont des moyens essentiels pour comprendre les causes des patholo-

gies vasculaires. La recherche sur l’hémodynamique dans la carotide nécessite d’avoir un modèle

approprié, sa ressemblance a un impact direct sur l’interprétation des résultats expérimentaux.

Nous pensons que les caractéristiques géométriques et mécaniques peuvent jouer un rôle im-

portant dans l’initiation et que dans la progression de la pathologie artérielle. De nombreux
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(a) Modèle ‘Diapason’ (b) Modèle en forme carotide réelle

Figure 1.31 – Schéma de profil axial des vitesses des particules dans différentes sections

d’intérêt,d’après[Buchmann 2008].

chercheurs ont commencé à développer des fantômes simples pour modéliser l’artère carotide

dans les études in vitro. Au début, ils ont utilisé un modèle en forme de ’Y’ à la place de

l’anatomie réelle de la bifurcation. Au cours du temps, ce modèle en forme ’Y’ est devenu un

standard pour les études expérimentales et numériques de l’hémodynamique de cette bifurcation

[Ku 1985a] [Perktold 1994] [Ma 1997]. A la même période, d’autres formes, par exemple en ‘T’,

sont aussi apparues pour simuler la bifurcation carotidienne [Fukushima 1988]. [Ding 2001] a

développé un modèle en forme de ‘diapason’ (Tuning-Fork-Shaped Model) qui présente moins

d’écart par rapport à une carotide réelle que celle en ‘Y’. En termes de matériau pour les

fantômes, le verre et le plastique ont souvent été utilisés [Ku 1985b][Gijsen 1996][Rindt 1996].

En fait, le comportement réel d’une carotide n’est pas celui d’un matériau rigide. Pour approcher

la vraie élasticité de l’artère carotidienne, des matériaux souples, par exemple, le caoutchouc,

le latex et le silicone sont souvent utilisés. Pour satisfaire les caractéristiques intrinsèques de

la plupart des modalités d’imageries, comme l’IRM, l’échographie et la PIV, un fantôme de

carotide idéal doit respecter les spécifications suivantes : 1. une forme géométrique identique à

une carotide réelle 2. des épaisseurs minces et proches de la réalité en terme d’élasticité. 3. des

parois transparentes pour pouvoir visualiser et enregistrer des images du flux sanguin avec la

caméra rapide.

L’émergence de la technique de prototypage rapide, en conjonction avec la reconstruction 3D

de l’imagerie médicale, rend possible la réalisation de fantômes des carotides avec des géométries

complexes.

1.5.1 Prototypage Rapide

La technologie du prototypage rapide a été développée à partir des années 1980. C’est une

méthode de fabrication d’objets complexes rapide et économique en trois dimensions. En pre-
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mier lieu, les pièces sont conçues virtuellement en 3D avec un logiciel de Conception Assistée

par Ordinateur (CAO) en modélisation surfacique ou volumique. Ensuite, le modèle CAO doit

être traduit au format STL (Standard Tessellation Language). Le modèle est transformé sous

la forme de mailles triangulaires et transféré vers l’ordinateur pilote de la machine de prototy-

page rapide. En principe, tous les prototypes rapides sont réalisés suivant le même principe :

la machine fabrique couche par couche de la matière et l’assemble en empilant les couches

perpendiculairement à la direction de fabrication (2D vers 3D).

La technologie de prototypage rapide peut se caractériser par différents critères de classifi-

cation. Ces critères sont indiqués ci-dessous :

a. le type de couche : la couche est obtenue par ajout de matière (type additif) ou par

enlèvement de matière (type soustractif) (Figure 1.32).

b. l’état du matériau physique initial : soit liquide, soit solide. Pour les matériaux liquides

au départ, la polymérisation de résine est obtenue par laser ou lampe UV soit point par

point, soit par flashage d’une couche entière ; Par contre, pour les solides, le matériau de

base peut se présenter sous la forme de feuilles ou de plaques (2D), de filaments (1D) ou

encore de grains ou particules de poudre (0D). Ici, nous voulons présenter les quelques

procédés principaux suivant ce critère :

Figure 1.32 – Classification des procédés de prototypage rapide, d’après[Bonnefoy 2003].

1.5.1.1 Solidification de photopolymères (liquide)

La plupart des technologies de prototypage rapide actuelles utilise un laser ou une autre

source de lumière pour solidifier un photopolymère liquide. L’exemple le plus représentatif est

la stéréolithographie.

Stéréolithographie
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La société 3D Systems est la compagnie qui a inventé, développé et commercialisé la stéréo-

lithographie(SLA) en 1985. Cette technique utilise un laser ultraviolet (UV) pour solidifier une

solution de photopolymère acrylate. En premier lieu, le modèle CAO est découpé numériquement

en couches de petite épaisseur. Selon la conception de modèle, il est construit à partir de la

couche du bas vers celle du haut. Le faisceau laser, contrôlé par le miroir galvanométrique,

balaye la trajectoire de la région particulière de liquide photopolymère d’une couche et initie

une réaction chimique (durcissement ou solidification). Lorsque la couche de solidification est

terminée, la plateforme est abaissée sous la surface de la résine liquide. Après, un second ba-

layage, une seconde couche durcie adhère solidement à la première. Les mouvements du faisceau

du laser UV et de l’ascenseur sont contrôlés avec une haute précision. Ce processus est répété

pour construire tout le corps du solide tridimensionnel[Jacobs 1992][Jacobs 1995].

Figure 1.33 – Schéma représentant le principe de stéréolithographie, d’après [Zhang 1999].

Enfin, après avoir remonté l’ascenseur, la résine restée liquide peut s’écouler et s’enlever.

Avec le post traitement, les supports peuvent être supprimés et le prototype peut être étuvé

dans un four UV pour durcir uniformément la résine. Si une surface lisse est désirée, la pièce

doit être ensuite poncée et polie à la main.

Parallèlement, d’autres sociétés aussi ont mis au point des techniques de fabrication avec des

résines photosensitives : la modélisation par laser, photosolidification et ’Solid Ground Curing’.

La technologie appelée ’modélisation par laser’ a été développée par la Société Quadrax.

Les principales différences comparées avec la SLA sont l’utilisation d’un laser de lumière visible

au lieu du laser UV, et d’une optique qui se déplace au lieu de l’ascenseur support mobile. Les

résines utilisées par ces machines sont censées durcir plus rapidement que les résines utilisées

par la SLA et on note aussi une réduction de la distorsion [McMains 1996].

La société Light Sculpting a créé la méthode de photosolidification. Par irradiation avec une

lampe UV à travers un photomasque, une couche entière de photopolymère est durcie en un seul

flash [Bourell 1990]. L’avantage de cette technique est que les lampes UV sont beaucoup moins

chères que les lasers UV. Il est aussi plus facile de changer de résine liquide. En même temps,

la compagnie israélienne ’Cubital’ a commercialisé une machine de prototypage rapide au nom



38 Chapitre 1. État de l’art

”the Solider” qui utilise un principe presque identique à la photosolidificaton. La différence est

que cette machine peut produire une couche entière avec une échelle beaucoup plus grande.

Cette méthode est aussi appelée ’Solid Ground Curing’. Un inconvénient de cette technologie

est que le masque ne couvre pas complètement le rayonnement UV, de sorte que la résine non

totalement durcie ne peut pas être réutilisée[Rosochowski 2000].

1.5.1.2 Dépôt de solides

Fused Deposition Modeling, FDM

Fused Deposition Modeling (FDM) suit le principe ’additif’ et a été développée par Stratasys

Inc en 1990. Le procédé est le suivant : un filament en matière thermoplastique ou cire est

déroulé d’une bobine à travers une buse d’extrusion. Le filament est chauffé juste au-dessus

de sa température de fusion et ensuite pompé à travers la buse. La buse est montée sur une

plateforme mobile qui peut être déplacée dans les deux directions horizontale et verticale sur

un plan. Ce contrôle est réalisé par commande numérique définie par le logiciel de fabrication

assistée par ordinateur (FAO). La matière plastique durcit immédiatement après l’extrusion de

la buse et se lie à la couche de dessous pour former une nouvelle couche. Quand une couche est

finie, la plateforme de travail descend d’une distance égale à l’épaisseur de la dernière couche

(Figure 1.34).

Figure 1.34 – Schéma du montage de Fused Deposition Modeling, d’après[Nikzad 2011].

La précision dimensionnelle verticale ‘Z’ est déterminée par le diamètre de la filière de

l’extrudeuse et la précision dans le plan XY varie selon le moteur du contrôleur. L’avantage de

ce système est : 1. beaucoup de matériaux peuvent être utilisés comme l’acrylonitrile butadiène
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styrène(ABS), le polyamide, le polycarbonate, le polyéthylène et la cire, etc. 2. Elle est simple

à utiliser et peut éviter les risques dus à l’utilisation d’un laser et de matériaux toxiques.

Ballistic Particle Manufacturing

Ballistic Particle Manufacturing (BPM) est une technologie qui est proche de la technologie

d’impression à jet d’encre. Ici, on imprime des gouttes de cire fondue. Les gouttes de cire

sont d’une taille de cinquante microns et sont pulvérisées à une grande vitesse. De la cire est

propulsée sur la partie de la couche externe de la structure supportée (Cette structure est

en cire de polyéthylène glycol) qui est soluble dans l’eau. Quand la construction de la pièce

est terminée, les structures de soutien sont dissoutes dans de l’eau chaude. Cette méthode a

également été utilisée pour la fabrication de pièces métalliques par pulvérisation de métal fondu

avec un mandrin en rotation [Masters 1990].

3D printing

La technique de ‘3D printing’ a été développée par un groupe de chercheurs du Massachusetts

Institute of Technology (MIT). Ce groupe a ensuite cédé des licences d’exploitation à plusieurs

sociétés commerciales (Soligen, 3D Systems etc.). Le principe de fabrication est semblable à celui

utilisé pour l’impression à jet d’encre : un matériau en poudre est projeté sur une couche à la fois

par un rouleau spécial. Le dépôt de gouttes de liant (impression) réunit la poudre localement et

durcit la matière sélectivement. Dans le procédé de 3D printing, les matériaux utilisés sont des

céramiques d’alumine, des particules et du liant de silice collöıdale[Sachs 2001][Bassoli 2007].

Frittage sélectif par laser (Selective Laser Sintering, SLS)

Dans le procédé de SLS, des couches de particules pulvérulentes sont sélectivement ‘frittées’

(la poudre est chauffée juste en dessous de son point de fusion) ensemble par balayage d’un laser

CO2. Une nouvelle couche de poudre est ensuite étalée et le processus recommence (Figure 1.35).

Les matériaux en poudre qui peuvent être utilisés comprennent le nylon, le polycarbonate, la

cire coulée, et des composites en métal.

En résumé, ces technologies de prototypage rapide peuvent permettre de fabriquer des objets

solides avec des formes complexes, par exemple, des dents, des os et d’autres structures solides

du corps. Par contre, pour les objets plus souples et élastiques, comme des fantômes souples

des vaisseaux, la technique de prototypage rapide ne permet pas encore à ce jour d’imprimer

directement ce produit.

1.5.2 Réalisation par moulage des fantômes des vaisseaux sanguins en utili-
sant le prototypage rapide (fabrication indirecte)

Compte tenu de la bibliographie et des savoir-faire que nous avons acquis, nous pouvons

résumer la chaine de fabrication d’un prototype de vaisseau élastique par le schéma (Figure

1.36). Nous pouvons remarquer que le procédé se compose de deux parties principales : une

partie de modélisation, qui comprend l’acquisition d’images médicales, la segmentation et la

technique de reconstruction 3D, et une autre partie qui concerne les méthodes de réalisation

des fantômes par prototypage rapide.



40 Chapitre 1. État de l’art

Figure 1.35 – Procédé de Selective Laser Sintering, d’après [Kruth 2005].
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Figure 1.36 – Procédé de fabrication de prototype de modèle anatomique
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1.5.2.1 Modélisation

Méthodes de segmentation pour les images acquisés en TOF

L’acquisition en 3D TOF produit une série d’images en coupe 2D. En observant les ca-

ractéristiques d’images de TOF, l’approche la plus simple pour segmenter une image est la

technique du seuillage qui se base sur la valeur des pixels. Elle est efficace lorsqu’il y a un

contraste net et stable entre l’objet à segmenter et le reste de l’image [Gonzalez 2002]. En IRM,

il peut y avoir changement de la valeur optimale d’une seuil T selon les coupes. L’objectif est

de choisir T de telle sorte qu’une bande ne contienne que les pixels de fond et que l’autre ne

contienne que des pixels associés à l’objet [Kim 2004] [Kim 2005]. [Redaelli 2002] ont proposé

une méthode par croissance de régions : cela consiste à faire progressivement grossir les régions

autour de leur point de départ (’seeds’). Le principe est la mesure de similarité pour choisir les

pixels à agréger. Dans leur étude, ils ont ajouté une étape de binarisation permettant d’affiner

la région segmentée et supprimer les petites régions non connectés à la carotide. Le seuil est

déterminé expérimentalement à 45% d’intensité maximale des pixels des images brutes. Après

une deuxième répétition de croissance des régions, un filtre de lissage a été utilisé pour permettre

un contour homogène des carotides .

[Zhao 2003] ont mis au point une méthode de modèle déformable pour segmenter des

images TOF de carotide. Le principe de modèle déformable est celui d’une courbe 2D

qui s’ajuste aux contours de l’objet par un mouvement dirigé par deux types d’énergie :

l’énergie externe et interne. Les forces externes proviennent des caractéristiques de l’image,

généralement le gradient de l’intensité des pixels. L’énergie interne provient quant à elle des

caractéristiques de la courbe comme sa courbure. Les contours actifs s’adaptent aux contours

de l’image par relaxation en équilibrant énergie externe et interne jusqu’à ce qu’elles soient

minimales[Kass 1988][Kirbas 2004].

Les trois méthodes décrites ci-dessus sont des méthodes de segmentation en 2D. Actuelle-

ment, un grand nombre de techniques de segmentation 3D a également été mis au point et est

appliqué aux structures anatomiques vasculaires (la localisation, la visualisation et la quanti-

fication sont précises). [Flasque 2001] ont proposé un processus itératif pour suivre les points

centraux de vaisseaux. [Frangi 2001] ont présenté une méthode de segmentation basée sur un

modèle pour segmenter la carotide. Leur procédure est constituée de deux étapes principales :

1. le calcul des axes centraux de l’artère. 2. un critère de limite dérivée de l’information sur

l’acquisition de l’image. [Farag 2004] ont utilisé une méthode ’Levelset’ pour segmenter les vais-

seaux sanguins en mode 3D. [Vermandel 2007] ont présenté une méthode de segmentation basée

la technique de Maximum Intensity Projection (MIP). MIP est une technique de visualisation

3D. Par la projection les pixels qui ont les intensités maximales autour de l’axe des plans de

couple (Figure 1.37). Avec la théorie des ensembles flous, ils ont utilisé les informations (valeurs

des pixels) pour segmenter la structure vasculaire 3D.

Méthodes de segmentation pour les images acquisés en Black Blood

La région des parois peut être déterminée par deux frontières : le contour de paroi interne

et le contour de paroi externe. Pour bien segmenter ces deux parties, [Ladak 2001] ont proposé

une méthode semi-automatique en utilisant le contour dynamique discret. Par contre, cette

méthode est très sensible aux différences lors de l’acquisition. La précision et la reproductibilité
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Figure 1.37 – Principe de MIP : Visualisation 3D par les projections, d’après[Kastler 2001].

ne peuvent être assurées. [Adame 2004] ont présenté un méthode utilisant une stratégie ’Fuzzy c-

mean clustering’. [Liu 2006] ont rapporté une méthode de segmentation par modèle déformable

et cartes de probabilité. Plus récemment, [van’t Klooster 2012a] ont rapporté une méthode de

segmentation automatique par la combinaison de deux acquisitions différentes. Cette méthode

est divisée en cinq étapes : 1) détection de la lumière de carotide par les séquence TOF 2)

Transfert et recalage de la lumière de carotide avec les images de Black Blood 3) Interpolation

d’images 4) Estimation du contour externe de la paroi de la carotide 5) détection du contour

externe de parois. Par contre, à cause du battement de parois pendant l’acquisition par IRM,

souvent, la lumière de la carotide par TOF ne correspond pas au contour interne de la carotide

par Black Blood. L’adaptation est difficile à réaliser. En résumé, ces méthodes de segmentation

sont efficaces pour le contour interne de carotide, mais rencontrent les difficultés pour le contour

externe de carotide avec des tissus environnants.

Reconstruction 3D

Pour la reconstruction 3D, [Lorensen 1987] ont présenté le principe d’un algorithme ’Mar-

ching Cube’ qui permet de créer un objet en trois dimensions pour faire l’approximation d’une

isosurface. Cet algorithme est beaucoup utilisé pour la visualisation et la reconstruction d’images

médicales par scanner ou IRM [Jin 2004][Fleureau 2009][Heckel 2011]. Grâce à sa simplicité,

cette méthode est implémentée dans plupart des logiciel de visualisation d’imagerie médicale.

Actuellement, ll y a des logiciels de traitement d’images qui peuvent réaliser la reconstruction

3D, comme Mimics, Simpleware, Osirix etc.

1.5.2.2 Fabrication des fantômes souples des vaisseaux sanguins

Pour la réalisation indirecte des fantômes des vaisseaux sanguins par prototypage rapide, on

a recours à une méthode indirecte en utilisant le prototypage rapide : la méthode de trempage de

moule. Le principe est le suivant : un moule solide sous la forme de vaisseaux peut être imprimé

par une machine de prototypage rapide, puis trempé dans du silicone ou du latex liquide. Cette
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dernière opération peut être répétée plusieurs fois pour revêtir la surface du moule. Il faut

attendre ensuite le durcissement. Cette méthode a l’avantage de produire un fantôme de forme

proche de la géométrie originelle et d’un point de vue temps, la fabrication est assez rapide. Il

n’y a pas besoin d’outils complexes. Par contre, le désavantage est que l’enduit de silicone est

difficile à contrôler et entrâıne souvent une surface bosselée sur le produit final.

Suivant cette idée de trempage, [Arcaute 2008] ont amélioré la méthode. Ils ont créé une

procédure dit ‘Dip-spin’ pour faire un modèle d’aorte abdominale en silicone. Ils ont d’abord im-

primé un moule de vaisseaux par prototypage rapide en dépôt de fil en utilisant un matériau dit

‘WaterWorksTM’ comme base principale de moulage et de l’Acrylonitrile Butadiene Styrène

(ABS) pour le support. Le WaterWorkTM est composé principalement de poly (2-éthyl-2-

oxazoline) dont les caractéristiques sont notamment la résistance aux solvants organiques, la

haute résistance et la rigidité, et une température de fusion supérieure à 200 ◦C. Puis, le moule

obtenu est posé dans une solution de xylène qui dissout l’ABS. En même temps, WaterWorksTM

peut être enlevé facilement. Ensuite, un système de rotation à deux axes (Figure 1.38) est utilisé

pour répéter le procédé de Dip-spin (trempage-rotation) dans une boite de solution de silicone.

Figure 1.38 – Système de rotation à deux axes de ’Dip-Spin’, d’après[Arcaute 2008].

Ce dernier recouvre la surface du moule et devient une couche homogène(Figure 1.39). Les

inconvénients de cette méthode sont : 1. besoin d’un système de rotation à deux axes, ceci

augmente la complexité du processus de fabrication. 2. une viscosité faible de silicone (1500-

2000cP) 3.une transparence insuffisante pour des applications optiques.

[Gailloud 1999] ont trouvé une méthode simple qui permet d’obtenir des fantômes conformes

à la géométrie spécifique des vaisseaux : d’abord, ils ont réalisé des copies de cire des artères

grâce à deux artères de spécimen humain. Ces moulages en cire sont combinés et assemblés

dans une bôıte transparent en plexiglas. Puis du silicone liquide s’est versé dans la bôıte et se

solidifie. A la fin, la cire est fondue pour l’évacuer. Cette méthode est appelée ‘technique de la

cire perdue’ [Carallo 1999].

[Wetzel 2005] ont été inspirés par cette méthode. Avec la technique de la cire perdue, ils ont

fabriqué un fantôme vasculaire cérébral (Figure 1.40). La seule différence est que [Wetzel 2005]

utilise un modèle imprimé directement par une imprimante 3D. Le point faible de cette méthode

est que la résolution d’impression du modèle en cire initial est limitée, les petites branches de



44 Chapitre 1. État de l’art

(a) Modèle de CAO (b) Modèle d’aorte abdomi-

nale en silicone

Figure 1.39 – Conception et réalisation du fantôme d’aorte abdominal, d’après[Arcaute 2008].

dimensions inférieures à 1 mm ne sont pas visibles. Les coûts de ces modèles réalisés dépendent

de la taille et sont de l’ordre de 1800 −2200 $, ils sont donc coûteux. En plus, ils ne tiennent

pas compte de l’épaisseur de la paroi et ne peuvent pas rendre compte du battement des parois

vasculaires.

(a) Modèle en cire par un imprimant 3D (b) Fantôme de bloc en silicone.

Figure 1.40 – Prototype rapide de fantômes vasculaires cérébrales, d’après[Wetzel 2005]
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[Knox 2005] ont aussi utilisé la méthode de la cire perdue. Ils ont mis en couche du silicone

sur un moule en cire imprimé par une machine de prototypage rapide. Enfin, la cire est enlevée

dans une solution chimique ou par méthode thermique (Figure 1.41). Ce fantôme de silicone

est amélioré par rapport à la technique précédente en terme de 1.transparence 2.élasticité.

Néanmoins, sa résolution d’impression n’est pas aussi bonne qu’une machine d’objet solide. Le

moule en cire normale n’est pas adapté pour réaliser une variation fine d’épaisseur de paroi

nécessaire à la complexité des modèles de carotide. Actuellement, il y a des imprimantes à cire

en haute résolution, mais un petit morceau de cire coûte très cher (environ 600 euros pour une

carotide).

(a) Prototype rapide en cire de

carotide de sténose

(b) Fantôme de carotide de

sténose en silicone

Figure 1.41 – Méthode de la cire perdue, d’après[Knox 2005].

1.6 Conclusion

Ce chapitre donne le cadre dans lequel se situe mon travail : il reprend les connaissances

nécessaires pour bien comprendre l’étude menée pendant cette thèse.

Nous avons parcouru l’anatomie et les pathologies de l’artère carotide ce qui nous permet

d’en souligner l’importance. Comme les caractéristiques du flux sanguin influencent la formation

de lésions vasculaires, les études hémodynamiques contribuent à bien comprendre les causes

des pathologies. Les éléments théoriques sur le flux sanguin au niveau de la bifurcation nous

permettent de savoir que les flux sont complexes en ce point et qu’il y a la formation de

vortex. Ensuite, nous avons expliqué les théories de base sur des techniques d’imagerie médicale

et souligné que l’échographie et l’IRM nous permettent non seulement de faire l’imagerie de

l’anatomie et des lésions, mais aussi d’étudier les vortex en profondeur dans le flux sanguin.

Nous avons aussi fait le bilan des études sur les vortex au niveau de la carotide qui sont

réalisées par simulations numériques et expérimentales. Dans la partie sur les simulations
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expérimentales, nous avons parlé de la technique de PIV qui va être utilisée dans cette thèse.

Les résultats de ces études montrent que les comportements du vortex sont associés à différentes

propriétés anatomiques des vaisseaux sanguins et à celle hémodynamique de flux sanguin.

L’objectif de cette thèse est l’étude du comportement des vortex (variation) dans l’artère ca-

rotide et des paramètres physiologiques (géométrie, élasticité, pressions etc) qui influencent par

la simulation expérimentale et observation par plusieurs modalités d’imagerie : IRM, échographie

et PIV.

Pour réaliser cet objectif, des fantômes spécifiques sont nécessaires : les fantômes de carotide

en forme de Y souple et rigide qui se référent aux tailles réelles ; Le fantôme en forme de carotide

réelle. Par conséquent, la première partie de mon travail est la réalisation de ces fantômes.

Dans un premier temps, grâce à la consultation de la littérature associée, nous savons que

la plupart des fantômes de carotide dans ces expérimentation sont rigides. La technique de

prototypage rapide permet de produire des objets de forme complexe en peu de temps. En

état actuel de l’avancement des matériels, la plupart des imprimantes 3D ne permettent pas

de produire des objets souples directement. Par contre, inspiré par les méthodes de moulage

(fabrication indirecte), nous pouvons utiliser une imprimante 3D pour produire les outils (moule)

afin de réaliser les fantômes souples.

Dans le chapitre suivant, nous allons montrer la réalisation des fantômes de carotide souples

et rigides à partir d’acquisition d’ARM de manière non invasive.
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Ce chapitre est consacré à la réalisation des fantômes de carotide en utilisant la technique

de prototypage rapide. Il est composé de quatre sections. La première section concerne les

modélisations des fantômes de carotides en 3D qui vont être par la suite utilisés pour le pro-

totypage rapide. Deux méthodes d’acquisition d’images IRM sont optimisées respectivement :

l’ARM 3D-TOF et l’ARM Black Blood. Après la segmentation et la reconstruction 3D, trois

modèles sont construits : un modèle en forme de Y qui est une simplification d’une bifurcation

carotidienne réelle, un modèle de 13.2 cm de long avec un siphon et un modèle de carotide

réelle de 6.2 cm de long avec des variations d’épaisseur de la paroi. La deuxième section est

la réalisation des fantômes souples et transparents. Nous avons mis au point une méthode de

moulage par injection de silicone dit ’moule-injection’. Deux types de moules ont été réalisés :

un moule mono-pièce et un moule multi-pièce. Pour atteindre une élasticité de parois proche

la réalité de celle des artères et la transparence, trois échantillons de mélange de silicone ont

été essayés. La troisième section est l’évaluation des fantômes souples en terme de précision di-

mensionnelle, l’élasticité de parois et les propriétés dynamiques. Dans la dernière section, nous

avons mis au point une méthode de fabrication des fantômes rigides de carotide en résine.

2.1 Modélisation

Pour établir les modèles de carotide, il faut d’abord des acquisitions d’imagerie médicale.

DSA, Scanner, ARM peuvent tous servir de modalité d’acquisitions. Le DSA et le scanner

47
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fonctionnent avec des rayonnements ionisants. Étant donné que le caractère non ionisant a été

choisi comme priorité pour notre étude , ils ne répondent pas à nos contraintes et ne sont pas

retenus. L’ARM est une modalité d’imagerie non ionisante. Elle permet d’avoir des images avec

un haut niveau de contraste. La technique 3D d’ARM avec injection du produit de contraste

est souvent considérée comme la plus performante pour la modélisation des vaisseaux sanguins.

Cependant, l’utilisation de produit de contraste ne satisfait pas notre critère de non invasivité.

Parmi les techniques d’ARM, nous avons choisi celle dite 3D TOF plutôt que celle dite de

contraste de phase dont les réglages sont plus complexes et sensibles. Pour modéliser un fantôme

de carotide avec des variations d’épaisseur, nous avons également choisi des séquences 2D Echo

de Spin Black Blood qui permettent de distinguer les parois des artères.

2.1.1 Mise au point du protocole d’acquisition

Pour établir un modèle de carotide plus précis, il faut d’abord optimiser le protocole d’acqui-

sition. Les sources des images doivent être également d’une qualité suffisante pour être exploi-

tables (Rapport Signal sur Bruit(S/B) importante) lors de la segmentation en post-traitement

(le contraste est prioritaire). Ce paramétrage optimisé des acquisitions est très important en

terme de segmentation et de reconstruction du modèle carotidien 3D pour une utilisation en

prototypage rapide.

Normalement, le rapport S/B est influencé par des éléments différents : la taille des voxels,

la séquence utilisée, le nombre d’excitation (NEX), le champ de vue (FOV) et les éléments

spécifiques à la machine utilisée comme l’antenne, les gradients de champ magnétique etc.

L’équation suivant définit l’influence des paramètres d’acquisition sur le rapport S/B.

S/R ∝
∆x∆y∆z · Fséquence ·

√
NEX ·NFE ·NPE1 ·NPE2√
BW

(2.1)

∆x et ∆y sont les dimensions du pixel dans la coupe. ∆z est l’épaisseur de coupe. Fséquence
est une fonction qui dépend du type de séquence utilisée. NFE et NPE1 correspond à la taille de

la matrice. NPE2 est le nombre de coupes en acquisition 3D. NEX est le nombre d’excitation.

BW représente la bande-passante. Chaque changement de valeur d’un paramètre entraine des

avantages et des inconvénients, il est nécessaire de déterminer le meilleur compromis. En effet,

en plus d’obtenir une image de qualité à avoir le temps d’acquisition le plus court possible.

Pour optimiser les protocoles d’acquisition, six volontaires (cinq hommes et une femme,

d’âge moyen 22 ± 3 ans, sans maladie vasculaire connue) ont été recrutés parmi les élèves de

l’Université de Technologie de Compiègne (UTC). Les examens ont été réalisés avec un IRM

1.5T (modèle Signa HDx, Infinity 11,0 Excite, GE Healthcare, USA) équipé de 16-canaux tête-

cou au Centre d’imagerie Médicale Avancée (CIMA) à Compiègne, France.

2.1.1.1 Protocole d’acquisition de 3D-TOF

La technique de 3D TOF est beaucoup utilisée comme source d’images pour l’acquisition de

structures spatiales en clinique quotidienne ou encore la reconstruction de modèles 3D des vais-

seaux sanguins pour l’étude hémodynamique in vitro ou la simulation numérique [Antiga 2002]

[Frangi 2001] [van’t Klooster 2012b]. La méthode TOF utilise principalement les séquences écho

de gradient.
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L’artère carotide qui comprend la carotide externe, la carotide interne et son siphon mesure

plus de 13 cm en moyenne. Théoriquement, par une séquence d’ARM 3D-TOF, un volume

d’artère carotide peut être acquis en une fois. En effet, après l’excitation d’un volume à chaque

répétition, il y a une saturation progressive des flux, d’autant plus qu’ils sont lents. Les plus

lents peuvent même disparâıtre complètement. Le sang est déjà saturé sur un parcours d’une

longueur limitée, de l’ordre de 5 à 7 cm : Cette longueur varie d’une personne à l’autre en

fonction de la vitesse du sang, de la géométrie et de la structure de la carotide. Il est donc

impossible d’acquérir des vues sur une longueur aussi grande en une seule fois. Pour diminuer

la saturation des flux, éviter les imperfections de reconstruction dans l’axe longitudinal à partir

des profils de coupe (imagerie en marche d’escalier), et obtenir une longueur de 12 à 15 cm de

carotide, nous devons fractionner l’acquisition 3D en plusieurs segments(slabs) complémentaires

ou ”multi-slabs”.

La séquence 3D-TOF-SPGR est une séquence destinée à l’imagerie vasculaire. Elle offre les

avantages de l’acquisition 3D associée à des TR et des TE courts permettant de réduire le temps

d’acquisition. Les paramètres d’acquisition sont décrits ci-dessous :

Temps de répétition (TR)

Le temps de répétition (TR) définit l’intervalle entre les impulsions RF élémentaires de la

séquence. La sélection du TR le plus approprié est un compromis. Il intervient dans le contraste

de l’image, le rapport S/B et le temps d’acquisition. Pour la 3D-TOF-SPGR, le TR doit être

assez court afin de bien saturer les tissus fixes et améliorer le contraste de la matière mobile

(valeur idéale 20-50 ms). Ici, nous avons choisi TR=30 ms.

Temps d’écho (TE)

Le temps d’écho (TE) correspond à la durée séparant l’onde RF d’excitation et le centre

de l’écho. Il doit également être court afin de limiter le déphasage intra voxel existant pendant

l’imagerie dynamique de flux. Pour notre protocole, nous avons utilisé la valeur minimale de

cette machine, c’est à dire TE= 7.7 ms.

Angle de bascule (θ)

L’angle de bascule (θ) intervient dans le contraste d’une image et dans l’amplitude du

signal. En 3D-TOF-SPGR, le TR court entraine une repousse incomplète de l’aimantation lon-

gitudinale. L’utilisation de petits angles permet de gagner en signal et de stocker l’aimantation

résiduelle. Nous avons choisi l’utilisation un angle modéré (35◦), afin de produire un niveau de

signal suffisant pour un temps d’acquisition relativement court.

Épaisseur de coupe (Tck ou ∆Z)

Pour la quantification du flux, une épaisseur de coupe optimisée doit permettre d’avoir le

maximum de signal. C’est un compromis entre le nombre de coupes et une résolution suffisam-

ment fine le long de l’axe Z pour éviter une pixellisation des artères. Ici, nous avons choisi 1.2

mm.

Matrice et le champ de vue (FOV)
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La matrice et le champ de vue (FOV) définissent la taille des pixels de l’image et influencent

le temps d’acquisition et le rapport S/B. La taille de pixel est donnée par :

∆(x, y) =
FOV (x, y)

Matrice(x, y)
(2.2)

Les petits voxels peuvent diminuer le déphasage intravoxel et les effets de volume partiel, ce

qui permet une bonne précision des contours de l’artère de la région étudiée. En compromis du

temps d’acquisition, nous avons choisi 256 × 256 (Matrice) et 20 × 20 cm (FOV) pour 0.78 ×
0.78 mm /pixel avec un signal suffisant.

Overlap

L’overlap correspond à la longueur de recouvrement entre les slabs. Il permet d’une part de

combler l’atténuation du signal dans la partie supérieure et d’autre part un meilleur recalage

lors de la reconstruction. Dans notre étude, nous avons choisi un overlap égal à 6.0 mm.

Acquisition

Une bande de saturation supérieure a été appliquée pour éliminer le signal des veines. Nous

avons obtenu trois slabs de carotide, chacun de 48 mm, overlaps de 6 mm. Nous pouvons ainsi

avoir une carotide entière avec une longueur de 132 mm (Figure 2.1).

132 mm

48 mm

6 mm

6 mm

132 mm

6 mm

6 mm

48 mmSlab 3

Slab 2

Slab 1

Z

Figure 2.1 – Trois slabs de carotide par 3D-TOF-SPGR (TE=7.7 ms, TR=30 ms, Angle=35̊ ,

FOV= 20× 20cm, Tck=1.2mm, Matrice= 256× 256)

2.1.1.2 Protocole d’acquisition de Black Blood

Le modèle de carotide avec contrôle des épaisseurs de paroi est basé sur la source de images

de carotide par ARM Black Blood. En raison du bon effet de Black Blood et sa simplicité de

paramétrage, nous utilisons la séquence FSE avec la bande de présaturation.
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Afin d’obtenir une séquence optimisée en qualité et en temps d’acquisition, nous avons étudié

les différents paramètres réglables.

Critères d’évaluation en termes de qualité d’image

Pour les séquences Black Blood, ce sont les signaux de la paroi de la carotide qui nous

intéressent dans ce travail. Donc, par rapport aux définitions classiques du S/B et du Contraste,

nous avons changé les critères d’évaluation de qualité d’image. Afin de déterminer la meilleure

visualisation des parois carotidiennes, nous comparons des estimations du rapport signal sur

bruit des parois (S/Bcarotide) et le contraste entre les parois des vaisseaux et les tissus environ-

nants (Ccarotide).

Les deux critères sont calculés par les équations suivantes :

S/Bcarotide =
Scarotide

Sbruit
(2.3)

Ccarotide =
Scarotide − Sbruit

σ
(2.4)

S représente le signal dans la région de la paroi de la carotide. Les bruits sont les signaux

du fond des images. σ est l’écart-type du bruit.

Pour mesurer le signal des tissus et le bruit de l’antenne, 6 régions d’intérêt homogènes

ont été placées. Pour la mesure du signal des parois, entre 15 et 20 points ont été distribués

manuellement le long de chacune des parois carotidiennes puis chaque valeur de pixel a été

relevée pour établir une moyenne du signal de la paroi ( Figure 2.2).

Figure 2.2 – Échantillons d’images de Black Blood. Les petits points sont les échantillons de

signaux des parois. ROI 1 : Signal extérieur pris comme référence du bruit ; ROI 2 : Signal des

tissus loin de la carotide ; ROI 3 - ROI 6 : les signaux des tissus environnant la paroi

Choix de la pondération

En pratique, on retient en général en clinique pour une FSE : un TR court est de 800 ms et

un TR long de plus de 1800 ms et un TE court est de moins 30 ms et un TE long de plus 75 ms.
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(a) T1 (b) T2 (c) PDW

Figure 2.3 – Trois pondérations d’images de Black Blood au niveau de la bifurcation caroti-

dienne

Pour le choix de la pondération, d’abord, une séquence de chacune des pondérations (T1, T2 et

PDW) a été acquise sur un même sujet, aux mêmes positions pour permettre la comparaison

des images. Ces séquences sont paramétrées de la façon suivante : Matrice=256 × 256, FOV =

16 × 16 cm, soit une taille de pixel de 0,625 × 0,625 mm2. Pour chaque séquence, nous vérifions

que la coupe centrale passe bien au niveau de l’apex de la bifurcation carotidienne. Deux autres

coupes sont acquises au dessus de cette coupe et deux en dessous. Les combinaisons de TR et

TE figurent dans le tableau 2.1 suivant :

T1 T2 PDW

TE 13,3ms(minnimum) 75ms 13,3ms

TR 800ms 1800ms 1800ms

Mat 256× 256 256× 256 256× 256

FOV 16× 16cm 16× 16cm 16× 16cm

Tck 5mm 5mm 5mm

Spacing 3mm 3mm 3mm

ETL 2 8 6

BW 15kHz 15kHz 15kHz

NEX 1 1 1

Slices 5mm 5mm 5mm

Table 2.1 – Paramètres de trois contrastes de séquence de FSE-XL

En observant les images, nous pouvons remarquer que les valeurs du signal des images

pondérée en T1 et T2 des parois de carotide sont proches les tissus environnants. Après les

acquisitions de trois pondérations différentes (Figure 2.3), nous avons obtenu les résultats de

comparaison en termes de critères : S/Bcarotide et Ccarotide.

La Figure 2.4 donne les valeurs de critère d’évaluation pour les trois pondérations étudiées

et pour un sujet, sachant que pour les autres les valeurs obtenues sont comparables. On constate

que la pondération T2 donne les valeurs de S/Bcarotide les plus petites : elle ne sera plus utilisée

pour la suite.

Les pondérations T1 et PDW sont meilleures mais la valeur du Ccarotide de la pondération

PDW est supérieure à celle de la pondération T1 (Figure 2.5). Que ce soit en termes de signal

sur bruit des parois vasculaires et de contraste entre les parois des vaisseaux et des tissus
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Figure 2.5 – Ccarotide de T1, T2 et PDW

environnants, la pondération PDW est le meilleur choix pour la visualisation des parois et pour

obtenir une qualité d’image optimale en acquisition FSE Black Blood.

Optimisation des paramètres

Une fois la meilleure pondération déterminée, nous étudions les paramètres influençant l’ac-

quisition en terme de qualité d’image. Pour les tests suivants, nous avons choisi dix coupes

axiales de la carotide du même sujet sain au niveau de la bifurcation. Les paramètres pour

optimiser sont les suivants :

Bande-passante (BW)

En théorie, la bande-passante (BW) a une influence sur la qualité d’image et sur d’autres

paramètres d’acquisition comme le temps d’écho. Une augmentation de BW entrâıne une di-

minution du S/B et une diminution du TE entraine une diminution des artefacts. La séquence

Black Blood étant très peu sensible aux artéfacts de flux et de mouvement, une bande-passante

étroite sera plus avantageuse. Ici, nous choisissons BW=15 kHz.

Temps d’écho (TE)

Le TE dans la machine IRM est limité par la valeur TR. Pour limiter les effets de le T1

et T2 entre les parois et les tissus environnants, nous avons choisi le TE minimum (13.3 ms)

permis par cette machine.

Echo Train Length (ETL)

L’influence de l’ETL joue principalement sur le temps d’acquisition. L’augmentation de

l’ETL permet de diminuer le temps de scan et d’augmenter le contraste T2. En contrepartie,

cela accrôıt les artefacts liés aux mouvements et le flou des contours. Les valeurs proposées par

GE pour PDW sont 2 à 6. ETL=6 est choisi pour notre protocole.

Temps de répétition (TR)
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Le TR peut intervenir dans le S/Bcarotide et Ccarotide. Afin d’éviter les artéfacts liés à la

nature battante des parois et donc dans l’optique d’optimiser la qualité de la séquence d’ac-

quisition, nous avons testé les séquences de FSE-XL avec et sans la synchronisation cardiaque

(ECG-gated). Pour la synchronisation, nous récupérons le signal ECG à l’aide de 4 électrodes

placées sur la poitrine du sujet à des positions précises (Annexe 1). En fait, nous effectuons un

test avec trois TRs différents : 1200 ms et 1800 ms et ECG-gated rétrospectif (environ 1681-1920

ms) qui correspondent à la durée de deux cycles cardiaques.

Paramètres Séquence FSE-XL

TE 13,3 ms 13,3 ms 13,3 ms

TR 1200 ms 2300 ms ECG-gated (1681-1920ms)

MAT 256× 256 256× 256 256× 256

FOV 16× 16 16× 16 16× 16

Tck 5 5 5

Spacing 3 3 3

ETL 6 6 6

BW 15 15 15

NEX 1 1 1

Slice 10 10 10

Table 2.2 – Paramètres de test de TR de la séquence FSE-XL

Après l’analyse des données (Figure 2.6, 2.7), nous avons remarqué que le TR synchronisé

sur le battement cardiaque nous donne les valeurs de S/Bcarotide et Ccarotide les plus élevées.

La raison est que les valeurs non synchronisées avec l’ECG causent contiennent plus d’artefacts

et le bruit du fond de images augmente. TR=1200 ms (moins deux cycles cardiaques) cause la

baisse des valeurs de S/Bcarotide et de Ccarotide.
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Nous faisons varier la taille de la matrice de 256 × 256 à 512 × 512 et modifions le champ

de vue (FOV) de 20cm× 20cm à 12cm× 12cm afin de tester plusieurs taille de pixels allant de

0.78 × 0.78mm2 à 0.39 × 0.39mm2. Tous les autres paramètres sont fixes, ETL est à 6, BW à

15 et l’épaisseur de coupe à 3 mm pour recueillir un maximum de signal (Table 2.3) :

Paramètres Séquence FSE-XL

TE 13,3 ms 13,3 ms 13,3 ms 13,3 ms

TR ECG-gated ECG-gated ECG-gated ECG-gated

MAT 256× 256 256× 256 256× 256 512× 512

FOV 12× 12 cm 16× 16 cm 20× 20 cm 20× 20 cm

Tck 5 mm 5 mm 5 mm 5 mm

Spacing 3 3 3 3

ETL 6 6 6 6

BW 15 kHz 15 kHz 15 kHz 15 kHz

NEX 1 1 1 1

Slice 10 10 10 10

Table 2.3 – Paramètres de test de la résolution de la séquence de FSE-XL

La Figure 2.8 montre les S/Bcarotide en fonction de la taille de pixels. Nous avons trouvé que :

plus grande est la taille de pixel, plus élevé est le S/Bcarotide. Mat=512×512, FOV=20cm×20cm

dont une taille de pixel de 0.39mm× 0.39mmet Mat=256× 256, FOV=12cm× 12cm dont une

taille de pixel de 0.468mm×0.468mm donnent des valeurs basses de S/Bcarotide. Ces images sont

trop floues pour discerner les parois. En terme de Ccarotide, Mat=512×512, FOV=20cm×20cm

donne l’image aux valeurs les plus faibles (Figure 2.9). Par comparaison, suivant notre protocole,

Mat=256× 256, FOV=16cm× 16cm est le meilleur choix.
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Epaisseur de coupe (Tck))

En ce qui concerne l’épaisseur de coupe, nous avons fait varier les valeurs de 2 mm à 5
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mm par pas de 1 mm, afin d’être compatible avec une reconstruction 3D. Les paramètres sont

résumés dans le tableau suivant (Table 2.4) :

Paramètres Séquence FSE-XL

TE 13,3 ms 13,3 ms 13,3 ms 13,3 ms

TR ECG-gated ECG-gated ECG-gated ECG-gated

MAT 256× 256 256× 256 256× 256 256× 256

FOV 16× 16 16× 16 16× 16 16× 16

Tck 2 mm 3 mm 4 mm 5 mm

Spacing 3 mm 3 mm 3 mm 3 mm

ETL 6 6 6 6

BW 15 kHz 15 kHz 15 kHz 15 kHz

NEX 1 1 1 1

Slice 10 10 10 10

Table 2.4 – Paramètres de test de l’épaisseur de coupe (Tck) pour la séquence de FSE-XL

Après analyse des données extraites de la Figure 2.10, nous avons trouvé que le S/Bcarotide
plus élevé avec l’augmentation d’épaisseur de la coupe. Ce résultat est logique et en accord avec

l’équation 2.1.
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Pour la reconstruction 3D, nous avons besoin de coupes fines et en même temps, il faut

garantir que les parois soient bien visibles et exploitables pour faciliter le travail de segmentation.

Nous pouvons observer que le Ccarotide est plus élevé pour les coupes plus épaisses (et les plus

hautes) (Figure 2.11). Le choix des paramètres doit être un compromis, avec l’épaisseur de 2

mm, la reconstruction devrait avoir une précision suffisante, en revanche les images n’ont pas

un contraste permettant la segmentation. Avec une épaisseur de 5 mm, le signal sur bruit et

le contraste seraient suffisants, en revanche la reconstruction produirait une forme en escalier.

La reconstruction vasculaire n’aurait alors pas une précision suffisante, il faut donc aller vers

une épaisseur de 3 mm. Le contraste est alors proche de celui à 5 mm et donne une meilleure
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résolution axiale. Ce compromis est valable pour les couples proximales et distales, en revanche

au niveau de la bifurcation la variation de surface de la lumière est trop importante entre deux

coupes, il faut donc trouver une méthode intermédiaire avec une épaisseur plus fine tout en

gardant un contraste équivalent. Une variation importante sur une petite distance implique

qu’une épaisseur de 3 mm est trop importante et donc impose de faire une interpolation. Celle-

ci pourrait être réalisée de façon numérique par des ”spline” linéaires, bilinéaires ou bicubique

mais dans notre cas, pour obtenir une géométrie proche de la réalité nous avons choisi une autre

méthode.

Pour atteindre une épaisseur plus petite, nous mettons au point une stratégie d’interpo-

lation par décalage de coupe. Nous débutons par une première acquisition avec le compromis

d’épaisseur de coupe fixé à 3 mm qui va servir de valeur de référence. En contrôlant précisément

la position, nous faisons une seconde acquisition avec les mêmes paramètres mais décalée de 1.5

mm (soit une demie coupe) pour tout les coupes axiales. Cette interpolation des coupes permet

d’augmenter la précision longitudinale (Tck= 1.5 mm) d’obtenir la reconstruction 3D suivante

plus proche la réalité (Figure 2.12).

3 mm

3 mm

1.5 mm

1.5 mm

!"#$%&%'()*+

!"#$%&%'()*,

Décalage des coupes

Figure 2.12 – Stratégie d’interpolation par le décalage de coupe (1.5 mm)

Acquisition

Théoriquement, l’acquisition 3D nous permet d’avoir un S/B élevé et des couches plus fines

(environ 1 mm) par rapport au mode 2D. En réalité, pour acquérir toute la longueur de la

bifurcation carotidienne, le FSE Black Blood en Mode 3D nécessite un temps d’acquisition très

long (plus de 15 minutes). Pendant l’examen, le sujet ne peut rester trop longtemps dans l’IRM

sans bouger et donc causer des artéfacts. De plus, l’IRM n’a pas de fonction de synchronisation

cardiaque pour FSE 3D.

Pour conclure, l’étude des différentes combinaisons de paramètres nous oriente vers la

séquence FSE Black BLood 2D avec les paramètres optimisés qui permet d’avoir une taille de

pixel (0,62 mm) et une épaisseur de coupe (1.5 mm) après l’interpolation entre deux séquences

décalées. Le temps d’acquisition reste raisonnable, environ 3 minutes pour une vingtaine de

coupes pour une séquence. La Figure 2.13 montre les coupes représentatives au niveau da la
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bifurcation carotidienne.

(a) Carotide commune au des-

sous de la bifurcation

(b) Bifurcation carotidienne (c) Carotide interne et externe

au dessus de la bifurcation

Figure 2.13 – Acquisitions des images de caorotide par ARM Black Blood

2.1.2 Segmentation et reconstruction 3D

2.1.2.1 Modèle en forme de Y

Du fait que la bifurcation carotidienne est proche de la forme d’un Y, depuis longtemps,

les fantômes ayant cette forme de Y sont devenus le standard pour les études expérimentales

de l’hémodynamique de cette région [Ku 1985a] [Perktold 1994] [Ma 1997]. Dans notre étude,

le fantôme de carotide en forme de Y est considéré comme important pour évaluer et comparer

les phénomènes de vortex dans des fantômes différents en terme de rigidité. nous avons donc,

conçu un modèle en forme de Y en utilisant le logiciel CATIA (CATIA V5R19, France). La

dimension du modèle est conforme à celle de la carotide réelle prise comme référence sur un

sujet volontaire sain (Figure 2.14(a)).

Pour simplifier le design, l’artère principale est remplacée par un tube droit (carotide com-

mune) avec deux branches (carotide interne et carotide externe). Les diamètres extérieurs du

tube et de ses branches sont de 7 mm et 6 mm respectivement. L’épaisseur de la paroi est de

1 mm et homogène sur toute la longueur. L’angle entre les branches est de 30 degrés (Figure

2.14(b)).

2.1.2.2 Modèle en forme de carotide réelle par ARM 3D-TOF

L’acquisition en 3D TOF produit une série en coupe 2D. Compte tenu des différentes

méthodes pour segmenter ce type d’images de manière rapide et efficace, nous avons appliqué la

méthode de ’seuillage’ à l’aide de la technique MIP pour segmenter l’artère carotide. La schéma

de traitement est le suivant (Figure 2.15) :

D’abord, nous transférons les images au format DICOM sur la station de travail GE ADW

4.3. On choisit une Région d’Intérêt (ROI) qui inclue correctement l’artère carotide en respectant

l’anatomie, on découpe pour éliminer les tissus extérieurs en utilisant les outils des logiciels de

l’ADW 4.3 (Figure 2.16(a)). Par rotation de l’angle de vue de l’objet segmenté en mode MIP

(Figure 2.16(b)), nous pouvons visualiser la structure spatiale de la carotide.

En fait, ce traitement nécessite un manipulateur qui a une bonne connaissance de l’anatomie

de l’artère carotide sous IRM. Pour la suite, la lumière des artères est gardée avec un peu de

signal des tissus environnants (Figure 2.17).
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(a) Bifurcation carotidienne par

ARM 3D-TOF

(b) Modèle conçu se référant à la di-

mension de carotide réelle

Figure 2.14 – Modèle de carotide en forme Y

Choix de ROI

Reconstruction 
3D

Rendu par MIP 

Transformation 
en forme ‘STL’ 

Segmentation par 
des Seuillages 

Elimination des 
tissus environnant

Correction 

Segmentation par 

Reconstruction 

Transformation 

Segmentation par 

Figure 2.15 – Schéma de modélisation 3D
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(a) Elimination des pixels des tissus extérieurs des

ROIs

(b) Visualisaiton 3D par MIP pour la segmentaiton

manuelle

Figure 2.16 – Étape pour garder uniquement la lumière de la carotide sur la station ADW

(a) Carotide commune sous la

bifurcation

(b) Carotide interne et externe (c) Partie de siphon dans la

partie supérieure de la carotide

Figure 2.17 – Images axiales après le traitement par la station ADW 4.3
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19 
 

éliminer les tissus extérieurs et sélectionner la partie ROI, de ce qui nous intéresse la 
partie  l’artère carotide. On finit la préparation des images pour les traiter. 
 
- Segmentation  

 
Le   but   de   la   segmentation   est   la   partition   de   l’espace   image   en   plages   ou  
composantes tissulaires et lésionnelles. Le problème peut être perçu comme celui 
d’une  reconnaissance  des  formes  dont  l’objectif  serait  d’établir  des  limites  entre  ces  
différentes plages tissulaires.  
Une approche simple pour segmenter une image est le technique du seuillage, il se 
base  sur  la  valeur  du  niveau  de  gris  des  pixels.  Il  est  efficace  lorsqu’il  y  a  un  contraste  
net  et  stable  entre  l’objet  à  segmenter  et  le  reste  de  l’image[10]. 
 Il  consiste  à  diviser  l’échelle  des  niveaux  de  gris  en  bandes  limitées  chacune par un 
seuil inférieur et un seuil supérieur.  Pour illustrer cette technique, considérer 
l’histogramme   global   d’une   image   de   résonnance  magnétique   obtenue,   l’étude   de  
cet  histogramme  montre  qu’un  nombre   important  de  pixels  présentent  des  valeurs 
faibles alors que les autres sont distribués de manière à peu près uniforme sur la 
partie restante  de  l’échelle  des  gris.  La forme de cet histogramme est caractéristique 
des  images  dont  l’objet  se  superpose  au  fond  de  l’image  constitué  par  des  pixels  de  
bruit.  Afin  de  déterminer   la  frontière  entre   l’objet  et   le  fond  de   l’image  nous  allons  
diviser  l’histogramme  en  deux  bandes  séparées  par  un  seuil  T.  L’objectif  est  de  choisir  
T de telle sorte que la bande B1 ne contienne que des pixels de bruit et que B2 ne 
contienne  que  des  pixels  associés  à  l’objet. 
 
Le processus de décision sous sa forme la plus simple utilise la valeur du pixel. Les 
plages définies par la méthode de segmentation peuvent être visualisées par 
l’observateur  qui  en  apprécie   le  degré  de  précision, il peut en plus, superposer les 
résultats  de  la  segmentation  à  l’image  originale  et  vérifier  l’efficacité  de  la  méthode. 
J’utilise   le   logiciel  Mimics/SimpleWare pour faire le seuillage, après avoir les images 
segmentés, je les transfère sous la forme STL en 3D. 

Figure 9 : interface SimpleWare 

Figure 2.18 – Reconstruction 3D de carotide sous Simpleware

Le logiciel ScanIP, Simpleware (Version 4.2, Ltd, UK) est utilisé pour la reconstruction

et l’exportation des fichiers au format STL pour le prototypage rapide. Il est nécessaire de

sélectionner la zone qui correspond à l’objet. D’abord, une segmentation par seuillage est ap-

pliquée à partir de l’histogramme des niveaux de gris. On obtient le meilleur masque en testant

des valeurs d’intensité basses et hautes ainsi que la représentation de la lumière de la carotide

qui en découle, les valeurs de seuillage optimisées sont ainsi obtenues. Pour obtenir un modèle le

plus lisse, un filtre de lissage (Gauss Filter) est appliqué pour toutes les couches. Nous générons

ensuite toute la longueur d’une slab de carotide à partir de coupes axiales (selon l’axe Z) avec

la fonction ’flood fill’ qui utilise l’algorithme Marching Cube compris dans le logiciel pour la

reconstruction 3D (Figure 2.18).

Grâce à la fonction ’transformation STL’, nous obtenons les trois morceaux de carotides

(slabs) sous formes de surfaces maillées composées de facettes triangulaires. Après importation

dans le logiciel CATIA, nous rassemblons les trois parties avec un recalage qui s’avère possible

étant donné que nous avons des zones de recouvrement entre les parties (overlaps). C’est la

fonction ’Assembly design’ qui réalise l’opération. Comme cela a été décrit précédemment, les

turbulences du flux causent des pertes de signal dans les séquences 3D-TOF. Ces dernières

s’ajoutent aux erreurs de segmentation et apparaissent dans le modèle reconstruit qui diffère de

la carotide réelle. Ces zones prennent des formes convexes dans des parties qui devraient être

concaves. Ce phénomène est particulièrement flagrant sur la carotide interne juste au niveau de

la bifurcation (Figure 2.19).

Pour corriger ces déformations, nous avons coupé des plans transversaux dans la région

des déformations (Figure 2.20),(a)) et obtenu les contours extérieurs de la lumière de la caro-

tide(Figure 2.20),(b)). Nous posons comme hypothèse que la carotide conserve une forme quasi

circulaire. Avec les mêmes acquisitions de TOF, des courbes NURBS sont utilisées pour refermer

les contours de la lumière de l’artère carotide en corrigeant les déformations(Figure 2.20),(c)).
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Figure 2.19 – Reconstruction 3D de carotide sous Simpleware
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Figure 2.20 – Reconstruction 3D de carotide sous Simpleware
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Après lissage de la surface, nous parvenons à établir le modèle de carotide avec siphon au

format ’STL’ (Figure 2.21).

Figure 2.21 – Modèle de carotide par 3D TOF sous format ’STL’

2.1.2.3 Modèle en forme de carotide réelle par ARM Black Blood

A partir de l’observation des images de Black Blood, nous pouvons trouver que les lumières

des carotides sont enserrées par les parois avec une épaisseur donnée. La région des parois peut

se distinguer par deux courbes fermées : le contour de la paroi interne et le contour de la paroi

externe (Figure 2.22(a)) :

Pour segmenter la paroi, les méthodes de seuillage, croissance de région, Snake peuvent être

utilisées [Ladak 2001] [Adame 2004]. Pour la partie au dessus de la bifurcation, nous pouvons

remarquer que les parois des carotides interne et externe sont quelquefois confondues avec les

tissus mous environnant (le contraste paroi/tissu mou est nul au niveau de la zone de contacte)

et qu’il n’y a pas une limite claire entre paroi et tissu conjonctif. Plus haut nous positionnons

la coupe, plus ce phénomène est évident. Il n’existe pas de méthode de segmentation pour

des parois de carotide par Black Blood pour une segmentation idéale, surtout au niveau de

bifurcation et la partie supérieure.

Pour éviter les grandes erreurs entre les images traitées et la réalité de parois, nous choisissons

la façon manuelle par plusieurs opérateurs. D’abord, nous pouvons classifier ces images en trois

groupes dépendant des caractéristiques de la forme et de la structure anatomique : a) carotide

commune, la partie sous la bifurcation ; b) la bifurcation carotidienne ; c) la partie au dessus de

la bifurcation. Pour assurer la précision de la segmentation d’images Black Blood, nous invitons

trois manipulateurs qui ont une bonne connaissance des ARMs de l’anatomie de la carotide.

Chaque manipulateur traite les images en utilisant un logiciel d’imagerie Osirix (version 5.0.2)

deux fois avec le protocole ci-dessous :

1) On applique à toute la série d’images Black Blood un filtre passe haute de type de sharpen
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(a) Carotide commune sous la

bifurcation

(b) Bifurcation (c) Carotide externe et interne

Figure 2.22 – Contours internes et externes tracés par un manipulateur

(a) Carotide commune sous la

bifurcation segmentée

(b) Bifurcation segmentée (c) Carotide externe et interne

segmentées

Figure 2.23 – Images axiales après segmentation

5x5 pour améliorer le contraste et faire ressortir les contours des parois, puis on trace le contour

des parois interne et externe en mode ”Free hand” (Figure 2.22).

2) On met à zéro les pixels extérieurs de la ROI.

3) On donne une valeur haute de pixel aux ROI interne et ROI externe. Ici, nous faisons la

valeur 3000 pour avoir un bon contraste entre les deux parties (Figure 2.23).

Fiabilité de la segmentation

Pour connaitre les limites de la méthode de segmentation par les manipulateurs différents,

nous avons étudié les erreurs de segmentation par les trois manipulateurs. D’abord, nous avons

divisé les contours interne et externe de segmentation en trois groupes : les contours des coupes

dans la zone au dessous de la bifurcation( L1 à L12) ; Les contour des coupes dans la zone

de la bifurcation (BL1, BR1 à BL4,BR4) ; les contours des coupes dans la zone au dessus de

la bifurcation (HL1, HR1 à HL7, HR7). Pour calculer l’aire des contours interne et externe

segmentés manuellement, nous avons obtenu l’écart type et l’aire moyenne dans les deux figures

suivantes :

Avec les Figures 2.24 et 2.25, nous pouvons remarquer que, dans la zone au dessous de

la bifurcation, les écarts type pour le contour interne et externe sont dans intervalle [0.006 −
0.033mm2] et [0.010 − 0.042mm2] respectivement. Dans la zone de la bifurcation, l’écart type

pour le contour interne sont : [0.042−0.059mm2] et pour le contour externe [0.013−0.060mm2].
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Figure 2.24 – Ecart-type de l’aire des contours internes segmentées par trois manipulateurs.
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Figure 2.25 – Ecart-type de l’aire des contours externes segmentées entre les trois manipu-

lateurs.
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Ces valeurs sont petites par rapport aux aires moyennes. C’est à dire que les contours segmentés

par les trois manipulateurs sont très cohérents. Les erreurs de segmentation sont faibles. Dans

les premières six coupes au dessus de la bifurcation : HL1-HL6, les écarts type de contours

internes et externes sont petits, [0.008 − 0.048mm2] et [0.015 − 0.073mm2] respectivement.

Les segmentations sont valables. Pour la partie au dessus de la bifurcation encore plus haute

(HL7,HR7), l’écart type est très élevé par rapport à l’aire de contour moyen (plus 50% erreurs).

Avec la Figure 2.26, nous avons remarqué que c’est difficile de tracer le contour externe pour

les carotides interne et externe. La paroi se mélange avec les tissus environnants et ne permet

pas de différencier les frontières. Donc, nous arrêtons la segmentation à cette coupe.

Figure 2.26 – Image de carotide interne et externe au dessus de la bifurcation par ARM Black

Blood

Quand tous les traitements de la série d’images soit finis, les résultats sont exportés vers

les logiciels ScanIP et CATIA. Nous utilisons la même méthode de reconstruction présentée

dans section précédente. Après correction des surfaces, nous avons réussi à établir un modèle

de carotide 3D (environ 6.2 cm) avec la variation réelle des parois (Figure 2.27).

2.2 Réalisation des fantômes souples de carotide

Dans la partie précédente, nous avons réalisé trois modèles numériques 3D de carotide : un

modèle en forme de Y et un en forme de carotide réelle basé sur l’acquisition des 3D-TOF ; un

autre en forme de carotide réelle par la technique de Black Blood avec mesure des variations

d’épaisseurs des parois vasculaires, mais sans la partie la plus haute de la bifurcation où se trouve

le siphon. Pour adapter les simulations hémodynamiques, les fantômes souples doivent être en

forme de tuyau creux avec une épaisseur précise. Étant donné qu’il n’y pas de technique de

prototypage rapide qui permette d’imprimer directement des objets souples et transparents, ces

trois modèles ne peuvent pas être utilisés directement pour la machine de prototypage rapide.

Pour réaliser cet objectif, nous avons décidé de produire ces fantômes de façon indirecte par la

méthode ’Injection du moule’. L’avantage de la méthode est un contrôle très précis de l’épaisseur

du vaisseau sanguin. Elle est composée de trois étapes : 1. Conception des moules adaptés à la

façon d’injection des matériaux qui seront utilisés pour le moulage suivant. 2. Production des

moules par l’imprimante 3D. 3. Réalisation de moulage par l’injection des matériaux souhaités.
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(a) Modèle de carotide

3D avec parois interne et

externe

(b) Modèle de carotide

avec la paroi externe

(c) Modèle de carotide

avec la paroi interne

Figure 2.27 – Modèle de carotide par Black Blood

Dans les paragraphes suivants, nous décrivons son principe à partir du modèle obtenu par

la méthode 3D-TOF car les procédés de fabrication sont similaires pour les trois modèles de

carotide établis. Deux moules adaptés de la méthode ’Injection du moule’ sont conçus : un

moule mono-pièce et un moule constitué de plusieurs pièces (Moule multi-pieces).

2.2.1 Conception du moule

2.2.1.1 Moule mono-pièce

Pour réaliser les moules qui peuvent contrôler l’épaisseur de fantôme de carotide, nous avons

conçu un moule avec une structure ”deux couches de coquille” sous le logiciel CATIA (Figure

2.28), A). Les deux couches de coquille ont été dessinées en épaississant les surfaces intérieure

et extérieure de la carotide réelle. Un cylindre a été ajouté à la base du moule pour permettre

de positionner l’embout du pistolet à injection (Figure 2.28, C). Les deux couches de coquilles

(intérieure et extérieure) sont reliées à leurs extrémités par de petites pattes permettant de

maintenir le bon écartement entre elles tout en laissant passer le silicone lors de l’injection

(Figure 2.28, B).

2.2.1.2 Moule multi-pièces

Le moule multi-pièces est constitué de deux moules qui, après assemblage, vont former

l’enveloppe extérieure et une âme constitue l’intérieur de la carotide. Des supports sont ajoutés

sur l’âme, en dehors de la zone d’étude, pour la centrer correctement par rapport aux moules

extérieurs (Figure 2.29).
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Figure 2.28 – Conception de moules mono-pièce A : Moule carotidien avec siphon. B : Deux

coquilles et les supports de structure. C : Extrémité d’injection de matériau

Figure 2.29 – Conception de l’âme et moule extérieur avec la géométrie complexe par la

méthode moule à multi-pièces
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2.2.2 Prototype rapide des moules

2.2.2.1 Production des moules par l’imprimante 3D

Une machine de prototypage rapide Multi-Jets (MJM) (InVision R©XT 3-D Modeler 3D

Systems, SC, USA) avec une précision de 0.077 mm dans le plan XY et 0.044 mm dans la

direction Z a été utilisée pour la réalisation des deux types de moules. Avec ce procédé, deux

matériaux sont utilisés : un plastique acrylique (SR200) pour le corps du prototype et de la

cire (S100) pour les supports. Les supports de cire sont ensuite fondus et retirés dans un four à

70 ◦C (Figure 2.30 et Figure 2.31).

Figure 2.30 – Moule mono-pièce en plastique acrylique A : Moule carotidien avec siphon. B :

Deux couches de coquilles avec supports. C : Extrémité d’injection de matériau

2.2.2.2 Post-traitement

Pour obtenir une transparence optique satisfaisante des fantômes souples, le moule mono-

pièce et le moule multi-pièces sont traités par des procédés différents. Pour le moule multi-pièces,

la surface intérieure du moule et la surface de base sont polies successivement avec du papier de

verre P500, P1000, P3000 et P6000. Une fine couche de vernis transparent a ensuite été appliquée

(0.05 mm-0.1 mm) sur les surfaces polies. Le traitement de polissage est ensuite répété une fois

de plus avec un papier sablé fin (P8000). Pour le modèle mono-pièce, l’espace étroit entre les

coquilles du moule de la carotide interdit l’utilisation de ce processus de polissage. Donc, une

pompe à débit continu avec une pression élevée a été utilisée pour faire circuler de l’eau chaude

(80 ◦C ) chargée avec de minuscules particules solides abrasives dans les espaces entre les deux

coquilles. Cela est pour lisser la surface interne du moule par érosion.



70 Chapitre 2. Réalisation des fantômes de carotide par prototypage rapide

(a) L’âme et l’enveloppe extérieure du moule

multi-pièces

(b) les moules et l’âme assemblés à injecter les

matériaux liquids

Figure 2.31 – Les parties différentes du moule multi-pièces obtenues par la technique Multi-Jet

2.2.3 Génération des fantômes souples

Choix des matériaux

Pour réaliser des prototypes vasculaires souples, les matériaux les plus souvent utilisés sont

le caoutchouc, le latex et le silicone. Le latex et le caoutchouc sont à l’origine des substances

liquides, souvent collantes qui coagulent à l’air pour former un matériau solide et élastique.

Généralement ils sont blancs ou colorés et ne sont pas adaptés à notre besoin de transparence.

Avant réticulation, le silicone est liquide et visqueux. Après durcissement sous 24 heures, il peut

se transformer en un matériau transparent, élastique et résistant. La polymérisation se fait sans

production de chaleur et le matériau ne se déforme pas pendant la transformation.

Le RTV 3040 (Rhodorsil R©) est un élastomère silicone transparent qui est souvent utilisé pour

le moulage couplé avec du prototypage rapide. Il est obtenu en mélangeant deux composants :

la base RTV 3040 A et le catalyseur RTV 3040 B (Figure 2.31). La polymérisation débute dès

que le mélange des deux composants est réalisé.

Mélange

Pour injecter le silicone, nous avons utilisé deux cartouches séparées contenant l’une le RTV

3040 A et l’autre, le catalyseur pour réaliser un mélange avec un rapport de 10 :1. L’élasticité

du produit final peut être modulée en ajoutant une portion d’huile de silicone au mélange. Pour

trouver le meilleur ratio et atteindre une élasticité la plus proche possible de la carotide réelle,

nous avons testé trois échantillons de mélange (Tableau 2.32). Les caractéristiques d’élasticité

sont étudiées dans la section suivante.

Dégazage

Les bulles d’air sont toujours des obstacles à la transparence des moulages en silicone. La
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Figure 2.32 – Trois échantillons de mélange

production de bulles peut être due à diverses raisons : la température ambiante, les impuretés

du liquide, le procédé d’injection, etc. Dans cette étude, pour éliminer l’air emprisonné dans

le mélange, les deux composants de RTV 3040 ont été dégazés avec une pompe à vide par

diminution de pression. Le mélange est soumis à une pression de -1 bar, puis maintenu 5 à 7

minutes en dépression, et ensuite après avoir desserré la valve de la machine de pompe à vide à

un retour à la pression atmosphérique. Il est nécessaire de répéter cette opération de dégazage

plusieurs fois, jusqu’à ce que toutes les bulles remontent au-dessus de la surface et disparaissent

(Figure 2.33).

Figure 2.33 – A. Machine de pompe à vide B. Dégazage en cours C. RTV 3040A après le

dégazage

Injection et génération des fantômes silicones

Après rempli chaque cartouche avec son composant, l’injection du mélange est effectuée

en utilisant un pistolet manuel adapté spécialement pour cette application (Etraves, France)

(Figure 2.34, A). Pendant le processus de réticulation, le moule multi-pièces doit être maintenu

serré avec des serre-joints pour empêcher l’air d’entrer et produire des bulles. Le fond de moule

est scellé par un morceau de ruban adhésif (Figure 2.34, B). Le moule mono-pièce est placé dans

la position fixe et stable (Figure 2.34, C). Toutes les procédures ont été réalisées à température

ambiante (23 ◦C) et une humidité relative de 50%.

Après un durcissement de 24 heures, le silicone est complètement polymérisé : pour les deux
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Figure 2.34 – A. Pistolet avec les deux cartouches B. Positionnement de moule multi-pièce

après l’injection C. Positionnement de moule mono-pièce après l’injection

Figure 2.35 – A. Fantôme de carotide avec siphon en silicone transparent B. Code à barres

placé sous le fantôme pour démontrer la transparence
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Figure 2.36 – Modèle silicone transparent de

carotide obtenu avec le moule multi-pièces

Figure 2.37 – Modèle des Fantômes de carotide

en forme Y

types de moules mono-pièce et multi-pièces, les deux coques fragiles sont brisées et retirées

soigneusement pour ne pas rayer le modèle en silicone. On obtient alors les fantômes en silicone

transparent élastique en forme de carotide réelle par la méthode de moule mono-pièce (Figure

2.34) et par la méthode de moule multi-pièces (Figure 2.35).

En comparant les fantômes à partir des deux différents moules, nous avons observé que

les fantômes obtenus par le moule multi-pièce ont une meilleure transparence de la paroi qui

seraient utilisé pour l’évaluation suivante.

2.3 Évaluation des fantômes élastiques

La précision du fantôme de carotide joue un rôle important dans les études hémodynamiques

et peut fortement influencer l’écoulement intra-tuyau comme la formation du vortex dans la

bifurcation carotidienne. L’objectif de l’évaluation des fantômes permet d’en vérifier le degré de

fidélité entre les fantômes théoriques et les fantômes usinés par l’intermédiaire de la technique de

prototypage rapide. Il semble ainsi nécessaire de connâıtre précisément les écarts de dimensions,

de taille, de caractéristiques d’élasticité, des déformations dynamiques de leurs parois.

2.3.1 Précision dimensionnelle de la fabrication des fantômes

L’enjeu de cette évaluation est d’estimer le dimensionnement exact de ces modèles élastiques

de carotide grâce à la saisie d’une quantité importante de mesure. Pour cela, il faut d’abord

bien comprendre les erreurs qui peuvent être introduites dans les différentes étapes aboutissant

à la création de ces modèles par la méthode multi-pièces.

Compte tenu des différentes stades de fabrication, nous avons remarqué que plusieurs étapes

peuvent engendrer des erreurs : 1. Les erreurs du moule et de l’âme théorique sous ’STL’ à moule

de prototype rapide par l’imprimante 3D. La cause possible est la résolution de la machine

d’impression de prototypage rapide. 2. Les erreurs introduites par les traitements de surfaces

du moule et de l’âme. 3. Les erreurs introduites par l’étape d’injection et de le durcissement.
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Cette compréhension nous permet de concevoir un protocole de mesure des erreurs à chacune

des étapes.

Pour les premières erreurs, nous pouvons comparer les dimensions des moules théoriques qui

sont conçus sous CATIA et le moule mesuré. Pour le deuxième et le troisième type d’erreurs,

nous effectuons la comparaison entre le modèle élastique théorique et le modèle élastique en

silicone (Figure 2.38).

M oule théoriq ue sous ‘ S TL ’

A me théoriq ue sous ‘ S TL ’

M oule par prototy page 
rapide

M oule par prototy page 
rapide

M odè le  
élastiq ue  
théoriq ue

M odè le  
élastiq ue 

en silicone

E rreur 

élastiq ue 
M odè le  

élastiq ue  
E rreur 

E rreur 

Figure 2.38 – Schéma de protocole de comparaison pour les estimations des erreurs pendant

le procédé de fabrication des fantômes élastiques de carotide

Le pied à coulisse micrométrique est utilisé pour la mesure dimensionnelle. Il est facile

d’obtenir des mesures avec une précision (0.001 mm). Par contre, il permet de mesurer seulement

des objets rigides, et semble donc inadapté à nos modèles souples : une mesure directe est

impraticable. Pour régler ce problème, nous avons choisi un scanner 3D avec une haute précision

pour la mesure.

Le scanner 3D est souvent utilisé pour collecter des données géométriques d’objet en trois

dimensions. En mesurant la position d’un échantillon de points de la surface d’objet, nous

pouvons obtenir la répartition d’un nuage de points. Grâce à sa haute précision, nous pouvons

l’utiliser pour une mesure sans contact. Par contre, il y a une limite : il n’est pas adapté aux

objets brillants ou transparents. La raison est que la réflexion et la diffraction vont conduire à

des résultats erronés [Berchon 2013].

Le système Metris MCA a un bras de mesure avec une nappe laser. Grâce à son bras articulé

à 7 axes de rotation d’une certaine flexibilité, des pièces de petite taille et de forme sinueuse

comme les fantômes souples en forme de carotide réelle peuvent être scannés et mesurés. Une

autre spécificité très intéressante de ce système est sa vitesse de mesure. En ce qui concerne la

précision, elle peut atteindre un maxime de 40µm (Figure 2.39) .

2.3.1.1 Protocole de mesure

Les matériaux de l’objet étant transparents (silicone pour modèle élastique et acrylique

plastique pour les moule) et la surface étant lisse, la réflexion du laser empêche la détection par
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(a) Bras de mesure par co-

ordonnées Metris MCA.

(b) Palpeur laser

Figure 2.39 – Système de 3D Scanner de Metris MCA (Source : Métris).

le machine de mesure de laser. Pour régler ce problème, nous avons donc appliqué un spray de

poudre (Spray Crick 130) très fine sur toutes les surfaces des échantillons. Cependant, cet ajout

de couche de poudre peut causer une surestimation et faire perdre la précision de mesure. Si

nous connaissons l’épaisseur de cette couche, nous pouvons tenir compte de cette valeur dans

les analyses. Nous avons préparé une cylindre étalon dont la taille est connue, qui est scanné

deux fois, la première fois sans poudre et la seconde avec une couche de poudre. Avant les scans,

nous avons marqué un point de repère, le bord extérieur du cylindre, pour faciliter, ensuite, la

mesure.

Les échantillons à scanner sont classés en trois groupes : 1. Un cylindre étalon 2. Un modèle

en silicone en forme de Y, les moules A et B, et l’âme 3. Un modèle en silicone en forme de

carotide réelle, ses moules A, B et son l’âme.

2.3.1.2 Analyse des données

Cylindre étalon

En mesurant la distance entre le plan du point de repère et le plan du plafond du cylindre

étalon sans poudre et avec poudre à trois reprises, nous pouvons estimer cette épaisseur de

couche de poudre à 0.024 mm (Figure 2.40), ce qui est inférieur à la précision de mesure (moins

0.042 mm) par le bras de mesure MCA. Elle est donc négligeable.

Figure 2.40 – Mesure de cylindre étalon avec poudre et sans poudre.
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Modèle en forme Y

Les dimensions du modèle en forme Y conçu sous CATIA sont connues. Les mesures

représentatives du modèle Y sont : 1. les sections transversales des deux branches 2. la sec-

tion transversale du tronc 3. l’angle entre les deux branches.

Pour les sections transversales des branches et du tronc, nous pouvons trancher plusieurs

coupes sur l’âme, les moules (A, B) sous CATIA. Les surfaces peuvent être obtenues directement.

Grâce à la fonction de cotation de CATIA, nous pouvons aussi calculer le diamètre du tronc et

de la branche. Dans cette étude, nous avons donc choisi cinq plans respectivement sur chaque

branche et le tronc avec un intervalle de distance constant qui est assuré par un point de repère

marqué avant (Figure 2.41).

(a) Sections transversales sur

l’âme

(b) Sections transversales sur

les moules

(c) Mesure de la surface par le

logiciel CATIA

Figure 2.41 – Différentes positions de mesure

Nous pouvons ensuite calculer les erreurs relatives des diamètres et de l’angle entre les deux

branches, ce qui nous permet enfin de mettre en évidence le degré de fidélité de notre fantôme

en forme Y (Figure 2.42).

Par l’analyse des données de mesure (Figure 2.42), nous pouvons remarquer que les erreurs

relatives des diamètres de l’âme entre les valeurs théoriques et mesurées sont dans l’intervalle de

[3.5-4.3%]. Les erreurs relatives d’angle de deux branches sont 0.3%. L’origine de ces erreurs est

possiblement causée par la précision de l’impression 3D et le post-traitement de la surface. En

ensemble avec les moules extérieurs (A,B) mesurés, nous pouvons obtenir les erreurs relatives

entre les valeurs théoriques et mesurées de fantôme souple en forme de Y. Pour l’angle de Y,

l’erreur relative est 0.4 % et pour les surfaces de section transversale, les erreurs relatives sont

aussi faibles, de 0.9% à 3.4%. En résumé, cette méthode de fabrication pour le fantôme de

carotide en forme de Y est valable (Moins de 5% d’erreur relative).

Modèle en forme de carotide réelle

Pour le fantôme souple en forme de carotide réelle, la mesure est similaire à la méthode

pour la fantôme de Y. Nous avons d’abord mesuré les surfaces des coupes transversales dans
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　 âme moule A moule B Fantôme soupe en forme de Y 

Section Valeur théorique (mm) Valeur mesurée 
(mm) Erreur relative (%) Valeur mesurée 

(mm2) 
Valeur mesurée 

(mm2) 
Valeur théorique 

(mm2) 
Valeur mesurée 

(mm2) 
Erreur relative 

(%) 

1 6,000  5,788  3,5  25,030  24,652  50,265  49,682  1,2  

2 6,000  5,769  3,9  25,481  25,259  50,265  50,740  0,9  

3 6,000  5,769  3,8  25,470  25,774  50,265  51,244  1,9  

4 6,000  5,779  3,7  25,945  25,694  50,265  51,639  2,7  

5 6,000  5,780  3,7  26,087  25,599  50,265  51,686  2,8  

6 6,000  5,757  4,0  25,491  25,202  50,265  50,693  0,9  

7 6,000  5,769  3,9  25,928  25,685  50,265  51,613  2,7  

8 6,000  5,758  4,0  25,934  26,033  50,265  51,967  3,4  

9 6,000  5,749  4,2  26,033  25,948  50,265  51,981  3,4  

10 6,000  5,777  3,7  25,718  25,789  50,265  51,507  2,5  

11 7,000  6,703  4,2  32,662  32,184  63,617  64,846  1,9  

12 7,000  6,713  4,1  32,945  32,382  63,617  65,327  2,7  

13 7,000  6,702  4,3  32,954  32,748  63,617  65,702  3,3  

14 7,000  6,701  4,3  32,553  32,654  63,617  65,207  2,5  

15 7,000  6,718  4,0  32,562  32,469  63,617  65,031  2,2  

Angle 29.9162° 30° 0,3 29.8688° 30° 29.4066° 30° 0,4 

Figure 2.42 – Erreurs relatives de l’âme, les moules et le fantôme final

différentes positions de l’âme, les moules (A,B) et le fantôme souple en forme de carotide réelle.

En comparant les surfaces des sections transversales, nous pouvons remarquer que les erreurs

relatives sont de 0.3% à 8.4% pour l’âme. Pour les moules, les erreurs relatives sont de 1.0% à

8.7%. Les origines possibles de ces erreurs peuvent être causées par la précision de l’imprimante

3D, le traitement du surface et l’erreur de mesure. Pour le fantôme souple final, en exploitant les

dimensions obtenues à partir des moules et de l’âme, nous pouvons calculer les erreurs relatives

de fantôme en forme de carotide réelle entre les valeurs de surface transversale théoriques et

mesurés (Figure 2.43). Nous remarquons que les erreurs relatives sont de 6.5% à 9.0% dans le

tronc et de 3.6% à 6.8% dans la carotide interne et externe. Surtout, au niveau du siphon qui

est plus complexe en structure, l’erreur relative est 6.5%. Comme ces valeurs sont petites, cette

méthode de fabrication est considérée plus précise et reproductible comparativement.

2.3.2 Propriétés mécaniques (Élasticité)

La propriété mécanique de silicone RTV3040 est l’élasticité. Pour évaluer l’élasticité des

parois du fantôme de carotide, il faut en connaitre le module d’élasticité (ou module de Young).

Le module de Young de la paroi peut être associé avec le comportement vasculaire de la paroi

artérielle et il peut être mesuré par des tests de traction sur des échantillons de parois. Le test

de traction est basé sur la loi de Hooke dans le domaine élastique. Cette loi permet de relier de

manière très simple l’élasticité du matériau à son élongation en fonction de la contrainte que

l’on exerce sur lui. La force F agissant sur une surface S exerce une contrainte notée σ :

σ =
F

S
(2.5)
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(a) Mesure de la surface par le logiciel

CATIA

Fantôme soupe en forme de carotide réelle   

Section Valeur théorique (mm) Valeur mesurée 
(mm) Erreur relative (%) 

1 78,478  85,551  9,0  

2 84,413  89,899  6,5  

3 85,654  91,369  6,7  

4 115,926  123,785  6,8  

5 
Gauche 45,277  47,428  4,8  

Droit 51,933  54,727  5,4  

6 
Gauche 48,555  45,418  6,5  

Droit 54,649 52,698  3,6  

(b) Erreurs relatives de fantôme silicone en forme de

carotide réelle entre les valeurs théoriques et mesurées

Figure 2.43 – Mesure de fantôme de carotide réelle

Si ε représente l’élongation du matériau et E le module de Young de la paroi, cet équation

s’écrit :

E =
σ

ε
(2.6)

Dans la pratique, comme les fantômes sont en forme cylindrique, nous effectuons deux di-

rections de mesure 1. La déformation de R à R0 par rapport de force radiale 2. la variation

de l’allongement L d’un matériau proportionnellement à sa longueur L0 par rapport de force

longitudinale. Ces deux directions de mesure permettent d’augmenter la précision de test, mais

aussi de tester d’éventuelles inhomogénéités du silicone de la paroi (Figure 2.44).

Figure 2.44 – Mesure d’élasticité de la paroi

Cette mesure est réalisée par augmentation de façon linéaire de la force appliquée et en

enregistrant la déformation de l’échantillon sur un instrument Instron (modèle 4505, Norwood,

Mass) équipé de la cellule 50 kN de charge dans le Laboratoire Roberval de l’Université de

Technologie de Compiègne en France. Pour atteindre une élasticité souhaitée (aussi proche de

la réalité que possible), nous avons testé trois échantillons préparés (Tableau 2.5) :
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Échantillon A B C

Composants de

mélange

Mélanges de RTV

3040 avec 20%

huile de silicone

Mélanges de RTV

3040 et 10% huile

de silicone

Mélanges de RTV

3040

Module de Young

(±écart-type)

(MPa)

0.52± 0.15 0.39± 0.07 0.3± 0.09

Table 2.5 – Valeurs du module de Young de trois échantillons

Selon les valeurs moyennes de la littérature, la valeur moyenne du module de Young d’une

carotide réelle est de 0,41±0,14 MPa chez les jeunes et de 0,71 ± 0,28 MPa chez les sujets

âgés[Blacher 1999b]. Nous trouvons que le mélange à 20% d’huile de silicone a une élasticité

appropriée pour représenter des vaisseaux sanguins carotidiens d’un sujet normal.

2.3.3 Propriétés dynamiques

Les études et mesures des flux sanguins au niveau de la carotide in-vivo sont dépendantes des

propriétés physiologiques des tissus. On peut trouver par exemple que la mesure d’une vitesse

en échographie doppler, en plus d’être influencée par l’angle d’application, peut être modifiée

en fonction des différentes impédances acoustiques des tissus que les faisceaux ultrasons vont

traverser. Pour assurer des conditions aussi proches que possibles de celles du corps humain,

nous avons du adapter notre système de simulation en fonction des modalités.

Nous savons que les artères carotide in vivo sont soumises à des contraintes circonférentielles

des tissus environnants dans les trois dimensions. Pour représenter un état d’artère le plus

proche possible de la réalité et simuler la pression des tissus voisins une préparation d’agar-

agar a été utilisée. Les éléments importants sont ici les propriétés mécaniques et de propagation

acoustique qui est importante lors d’études en échographie. De nombreux substituts sont décrits

dans la littérature. Le plus simple à réaliser est l’immersion du fantôme dans un liquide qui

n’est cependant pas adapté à notre situation car en plus de ne pas soutenir correctement le

fantôme les mouvements provoqués par les battements entrainent des artéfacts sur les images

d’IRM. Des imitations en polyéthylène sont aussi utilisées principalement par les fabricants de

fantômes destinés aux contrôles qualités en échographie. Malgré leurs propriétés mécaniques et

acoustiques satisfaisantes et leur longue durée de vie, ils sont difficiles à fabriquer et relativement

chers. Les tissus hydrogel sont le plus largement utilisés, ils sont composés principalement d’un

mélange d’eau, d’agar ou de gélatine. L’ajout de glycérine permet de modifier l’impédance

acoustique du milieu et de le rapprocher de celui des tissus humains.

Le fantôme souple est placé dans une boite en acrylique transparent. 300 ml d’eau distillée

sont portés à ébullition puis on ajoute 20 g de poudre agar ainsi que 160 ml de glycérine. Le

mélange est ensuite agité pour obtenir un liquide transparent puis laissé refroidir à température

ambiante. Il est ensuite coulé dans la boite et durci.

Pour évaluer les propriétés dynamiques du fantôme, l’échographie en mode TM a été utilisée

pour évaluer la variation des battements du fantôme de carotide pendant la systole et la diastole

dans les cycles cardiaques. En observant la dilatation et la contraction du fantôme de l’artère

carotide commune (Partie de tronc) la variation moyenne de la lumière intérieure est de 28,3%

(Figure 2.45). Comparé avec les valeurs mesurées in vivo 10,34% et 29,6% [Darwich 2010a],
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Figure 2.45 – Variation du diamètre du fantôme de carotide commune durant un cycle car-

diaque par l’échographie en mode TM

les caractéristiques du fantôme sont satisfaisantes et reproduisent fidèlement le comportement

d’une artère carotide réelle en terme d’élasticité dynamique.

2.4 Fabrication des fantômes rigides de carotide en résine

Pour comparer les différences de comportement de flux entre les fantômes rigides et souples,

nous avons aussi fabriqué deux fantômes rigides transparents : une en forme de Y et l’autre

en forme de carotide réelle. Ces fantômes ont exactement le même taille que les deux fantômes

souples de carotide.

Dans un premier temps, nous avons construit un modèle 3D sous CATIA d’une coque dont

la surface intérieure correspond à la surface intérieure de fantôme soupe en forme de Y et en

forme de la carotide réelle. L’épaisseur de cette coque est de 1 mm. Un trou d’injection a été

placé au bas de la coque tandis que les deux branches du haut sont restées ouvertes. Cette

coque a ensuite été imprimée en 3D sur une imprimante 3D. Nous avons ensuite injecté, à

l’aide d’une seringue, du silicone (RTV), préalablement dégazé sous vide (Machine 5/01 ULC

de Renishaw, UK), par le trou d’injection. Après durcissement du silicone, nous avons détruit

la coque pour dégager le silicone. La pièce obtenue en silicone est une réplique de l’intérieur

des modèles conçus, nous l’appellerons ’âme en silicone’. Le moulage par silicone est très précis,

l’état de surface obtenu est identique a celui de la coque en résine imprimée en 3D. Or cet état

de surface n’est pas assez lisse et régulier pour obtenir une bonne transparence. Pour gommer

les défauts de surface de cette âme en silicone nous l’avons recouverte, par trempage, d’une fine

membrane de latex.

En partant d’une forme rectangulaire, possédant un bon état de surface, nous avons coulé en

silicone une pièce présentant un trou rectangulaire très lisse de la taille de notre âme en silicone

(Figure 2.46(a)). Cette pièce nous servira de coffrage pour la création du fantôme rigide. Nous

avons ensuite placé notre âme en silicone dans un coffrage rectangulaire en laissant dépasser les

3 extrémités (deux branches du haut et une branche du bas). L’âme en silicone a été immobilisée
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(a) Pièce en silicone présentant un trou rec-

tangulaire

(b) Position de l’âme et l’écoulement du résine

en liquide

Figure 2.46 – Procédé de fabrication de la fantôme rigide en résine

dans le coffrage à l’aide de barrettes en PMMA transparent. Nous avons ensuite coulé dans ce

coffrage une résine transparente (POXslow�) préalablement dégazé sous vide (Figure 2.46(b)).

Après le durcissement de la résine, nous avons procédé au démoulage puis retiré l’âme en silicone

en tirant sur la branche du bas. Les fantômes rigides en résine sont obtenus (Figure 2.47).

(a) Fantôme rigide en forme de Y (b) Fantôme rigide en forme de caro-

tide réelle

Figure 2.47 – Fantômes rigides transparentes en résine

2.5 Conclusion

Dans ce chapitre, nous avons décrit la fabrication du fantôme de carotide en détails. D’abord,

par optimisation des paramètres d’acquisition, puis par la segmentation et la reconstruction 3D.

Nous avons établi trois modèles de carotide avec différentes caractéristiques. Un modèle en forme
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de Y est conçu en se référant aux dimensions réelles d’une carotide. Un modèle à partir d’acqui-

sition 3D-TOF est obtenu avec une forme complexe et le siphon, mais sans information sur les

parois vasculaires. Un autre est reconstruit à partir d’acquisition de Black Blood comprenant

les épaisseurs des parois, mais ayant une longueur limitée qui ne comprend pas la partie au

dessus de la bifurcation.

Pour adapter la méthode de fabrication indirecte dite ’moule-injection’, nous avons mis au

point la conception de deux moules pour réaliser les fantômes souples : Moule mono-pièce et

Moule multi-pièces. En utilisant l’imprimante 3D, nous avons généré deux moules. Nous avons

choisi d’adapter la méthode de fabrication indirecte dite ’moule-injection’ en mettant au point

deux types de moules, l’un d’une pièce et le second en multi-pièces. Les deux types ont été

générés en utilisant une imprimante 3D

Nous avons aussi mis au point un procédé de production de fantômes souples détaillé :

le post-traitement des moules, choix des matériaux pour les fantômes souples transparents,

la préparation et l’injection. Par comparaison, nous avons trouvé que les fantômes souples à

partir de moules multi-pièces ont une meilleure transparence ce qui est une caractéristique très

importante pour le banc avec la caméra rapide lors de l’étude hémodynamique. Le moule mono-

pièce ne permet pas de lisser l’état de surface suffisamment ce qui explique cette différence.

Donc, nous avons choisi les moules multi-pièces pour fabriquer les fantômes de carotide en

silicone.

Pour évaluer ces fantômes, nous avons étudié trois caractéristiques : la précision dimension-

nelle des moules et des fantômes souples, l’élasticité et les propriétés dynamiques du fantôme

dans les conditions physiologiques. D’abord, nous avons mis au point un protocole de mesure

en utilisant un scanner 3D. Les résultats montrent que les erreurs de fabrication sont moins

importantes(moins 10%). C’est à dire que notre méthode de fabrication est valable et reproduc-

tible. Avec des essais de traction, nous avons mesuré le module de Young de trois échantillons

de silicone. Les résultats montrent que l’échantillon contenant un mélange de silicone avec 20%

d’huile de silicone possède le module de Young le plus proche de celui de la paroi réelle de la

carotide. Pour simuler les conditions in vivo, nous avons fabriqué une substance simulant les tis-

sus environnants en utilisant du gel agar-agar. Les propriétés dynamiques du fantôme dans ces

conditions sont évaluées par échographie en mode TM. Le résultat est admissible en comparant

les valeurs à celles de la littérature.

Pour qualifier l’influence de l’élasticité sur le comportement du vortex, nous avons aussi

fabriqué deux fantômes rigides en résine qui ont exactement les mêmes dimensions que les

fantômes souples

Le chapitre suivant est consacré à l’étude du vortex par caméra rapide et par des séquences

IRM.
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Ce chapitre concerne les résultats et les analyses des vortex par caméra rapide et IRM. Il

se divise en quatre sections. La première section est la conception d’un système de simulation

du flux sanguin compatible avec des modalités d’imagerie. Nous avons introduit le Ventricular
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Assist Device (VAD) pour générer le flux pulsatile. En utilisant un compresseur d’air, nous

avons réussi à avoir une pompe pulsatile IRM-compatible et mis au point un fluide spécial dont

les propriétés sont proches de celles du flux sanguin réel. Dans la seconde section, nous avons

étudié le phénomène de vortex dans les fantômes rigide et souple de carotide en forme de Y. Nous

avons observé l’évolution des vortex durant un cycle cardiaque sous condition physiologique par

caméra rapide. Pour approfondir cette étude, nous avons créé une plateforme de PIV économique

qui permet de quantifier précisément le comportement du vortex grâce aux vecteurs de vitesse.

Comme la description du vortex par PIV se fait dans un plan longitudinal, la troisième section

est l’étude du vortex en vue transversale par la séquence dynamique d’IRM. Elle est composée

de deux parties : l’observation du vortex puis l’analyse des paramètres influençant sa formation.

Nous avons étudié les comportements des vortex par IRM. Pour étudier l’évolution des vortex

durant le cycle cardiaque, nous avons mis au point une méthode de segmentation de la région du

vortex et une analyse quantitative. Nous avons validé la reproductibilité de ce phénomène par

une approche statistique. Ensuite, nous avons étudié les paramètres influençant le comportement

des vortex dans les fantômes souple et rigide. A la dernière section, nous avons démontré la

faisabilité de l’étude du vortex dans les fantômes en forme de carotide réelle par caméra rapide

et écho-doppler.

3.1 Conception d’un système de simulation du flux sanguin

compatible avec les différentes modalités d’imagerie

Pour les simulations hémodynamiques in vitro, un banc d’essai adapté aux techniques et

aux différentes modalités d’observation est nécessaire. Durant les années précédentes, l’équipe

du CIMA a développé un système pour étudier le flux sanguin dans les carotides par IRM

[Darwich 2010a]. Par contre, ce système présentait un certain nombre d’inconvénients. La pompe

étant constituée de métal, elle ne pouvait pas être installée dans la salle d’IRM. Le circuit com-

prenait une grande longueur de tuyau pour la connexion ce qui entrainait un amortissement

important de l’onde de pression (perte de charge). De plus, beaucoup de raccords étaient uti-

lisés, ce qui augmentait les risques de fuite d’eau qui pouvaient être dangereuses. Le procédé

d’installation nécessitait au moins deux personnes et plus d’une heure pour de montage et de

démontage. Comme ce système n’était seulement disponible que pour les manipulations IRM,

il n’était pas adapté à nos besoins concernant les différentes modalités d’imagerie .

Afin de mettre en place une simulation du flux sanguin au niveau de la bifurcation caroti-

dienne, nous avons donc du concevoir un système compatible avec les différentes modalités tout

en étant simple à utiliser et recréant le plus précisément possible l’environnement entourant une

carotide in-vivo. Nous avons aussi pris en compte le fait que les manipulations et déplacements

des éléments du système ne changent pas les conditions de simulation afin d’assurer des obser-

vations reproductibles.

3.1.1 Génération du flux pulsatile

Comment améliorer le système de simulation du flux sanguin ? En étudiant les travaux sur

les flux in vitro et les bancs d’essais, nous avons trouvé que la plupart des études de flux par

IRM utilise des pompes métalliques qui ne peuvent pas éviter les problèmes de longueur de

tuyaux et les difficultés de montage [Frayne 1992][Holdsworth 1999][Wong 2008]. La longueur



3.1. Conception d’un système de simulation du flux sanguin compatible avec les
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Figure 3.1 – Le pompe VAD, Medos Medizintechnik

et le diamètre des tuyaux nécessitent l’utilisation d’une grande quantité de fluide circulant.

Pour notre étude, nous avons choisi d’utiliser un appareil recréant précisément les fonc-

tions d’un cœur réel. Un Dispositif d’Assistance Ventriculaire ou Ventricular Assist Device

(VAD) est un dispositif circulatoire mécanique qui est utilisé pour remplacer partiellement

ou totalement la défaillance d’un ventricule du cœur pour les patients souffrant d’insuffisance

cardiaque[Slaughter 2010]. Pour l’instant, seulement quelques fabricants commercialisent ces

dispositif dans le monde : World Heart, Thoratec, Berlin Heart, Ventracor, Medos Medizintech-

nik etc. Les VADs peuvent être pneumatiques, électromagnétiques, paracorporels ou implan-

tables.

Le système VAD peut non seulement être utilisé dans le domaine clinique, mais aussi dans

les simulations de flux sanguin [Markl 2007][Lorenz 2012].

Le VAD que nous avons utilisé est commercialisé par la société Medos (Figure 3.1), parce

qu’il n’est composé que de polyuréthane thermoplastique avec des connecteurs en polycarbonate

qui sont compatibles avec une utilisation dans un environnement IRM. Il est composé d’une

chambre ovale avec deux valves anti-retours. Ces valves sont semblables à celle d’une aorte

réelle. La chambre est divisée en deux parties par une fine membrane. Un coté ’air’ et un

autre coté ’sang’. Le coté ’air’ est connecté à l’aide d’un tuyau en PVC à un compresseur d’air

à pression variable positive et négative. Les réglages des pressions systoliques et diastoliques

déterminent le remplissage et l’éjection du sang à l’intérieur de la pompe. Lors de l’application

d’une pression négative, le diaphragme se décolle du fond de la chambre et ainsi remplit le

ventricule. Ensuite l’application d’une pression positive éjecte le sang par la valve de sortie.

Le ventricule gauche (VG) est chargé d’éjecter le sang dans l’aorte puis dans la carotide et

finalement jusque dans le cerveau et les autres organes. Le volume d’éjection systolique (VES)

est le volume de sang éjecté à chaque contraction (systole) par le VG. Il dépend de plusieurs

facteurs : la taille, le remplissage, la force, la durée de la contraction et la résistance à l’éjection

du sang. Pour un homme normal, le VES varie environ entre 70ml et 150ml.

Le VES peut être calculé par la différence entre le Volume TéléDiastolique (VTD, volume

de sang contenu dans le VG en fin de diastole) et le Volume TéléSystolique (VTS, volume de
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Figure 3.2 – Différentes tailles d’un volume systolique ventriculaire droit (RVAD) et ventricu-

laire gauche (LVAD) (Source : MEDOS).

sang contenu dans le VG en fin de systole).

V ES = V TD − V TS (3.1)

On peut ainsi calculer le débit cardiaque Q qui est le produit de la fréquence cardiaque par

le VES[Silbernagl 2000] :

Q = V ES × FC (3.2)

Les VAD Medos offrent différentes tailles de volume systolique de 9, 10, 22.5, 25, 54, 60, 72,

80 ml dans le cas ventriculaire droit (RVAD), ventriculaire gauche (LVAD) ou biventriculaire

(Figure 3.2).

Dans notre étude, nous avons besoin d’un VG avec une taille adaptée pour simuler le cœur

d’un homme normal. Grâce au schéma d’indication des débits en fonction de la taille, de l’âge

et du poids du patient (Figure 3.3), nous avons choisi un LVAD de 60 ml.

3.1.2 Disposition et intégration des éléments du circuit de simulation fermé

Les deux éléments principaux du banc d’essai sont le VAD et les prototypes de carotides

qui sont positionnés sur une plaque en plexiglas (Figure 3.4). La valve d’entrée du VAD est

directement reliée au réservoir contenant le fluide tandis que la sortie est connectée à un tuyau

en silicone souple long de 30 cm et de 5 mm diamètre . L’élasticité et l’adhérence du silicone

permettent à la fois une étanchéité parfaite et la propagation de l’onde de pression. La liaison

entre ce tuyau en silicone et l’entrée du fantôme se fait avec un tuyau en PVC droit de 15 cm et

de diamètre 7 mm. Pour relier ce tuyau en PVC renforcé à la branche commune des fantômes

nous avons conçu un raccord en résine par prototypage rapide. Contrairement à d’autres types

de connections qui impliquent une réduction du diamètre en entrée suivi d’une augmentation
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Figure 3.3 – Schéma d’une indication des débits en fonction de la taille, de l’âge et du poids

du patient (D’après MEDOS Medizintechnik GmbH, 1998).

en entrant dans le tuyau de sortie, ils assurent un passage direct sans obstacle. Une liaison de

ce type est nécessaire pour empêcher l’apparition de turbulences à ce niveau qui pourraient se

propager ou perturber la zone d’intérêt pour l’observation située seulement quelques centimètres

après. Les deux branches de sortie des fantômes sont connectées de la même manière que l’entrée

avec des tuyaux en PVC renforcé qui sont suivis par des tuyaux aux diamètres plus petit qui

simulent la résistance artérielle. Ces deux tuyaux sont directement reliés aux réservoirs, fermant

ainsi le circuit. Nous avons réglé la résistance de sortie en particulier pour garantir une vitesse

diastolique positive.

3.1.3 Simulation du sang

A cause de la coagulation du sang, il n’est pas possible de mener de longues études de si-

mulation avec du sang réel, un substitut doit donc être utilisé dans notre étude. L’utilisation

d’un fluide ayant des propriétés proches de celles du sang notamment au niveau de la visco-

sité est importante pour s’assurer d’être proche des conditions hémodynamiques réelles dans

les artères. L’utilisation de différentes modalités d’imagerie avec des principes d’acquisition très

différents nous a obligé à utiliser deux fluides différents mais avec des caractéristiques similaires.

Idéalement les particules doivent avoir la même taille que les globules rouges, ainsi qu’une capa-

cité à suivre le flux de façon représentative. Pour la PIV, les traceurs sont souvent des particules

solides. D’une part, leur taille doit être assez petite pour bien suivre le mouvement du flux et ne

pas modifier des propriétés d’écoulement, d’autre part, leur taille doit être suffisamment grande

(visible) pour que la caméra capte leurs réflexions. La visibilité de ces particules dépend des

caractéristiques de dispersion de celles-ci et est souvent représenté par un paramètre : l’indice

de réfraction. Il y a d’autres facteurs qui vont influencer la performance des traceurs : la forme

des particules, la densité des particules, la densité du fluide, la viscosité du fluide.

Les particules souvent utilisées en PIV peuvent se distinguer en deux types : non fluo-

rescentes et fluorescentes. Actuellement, les particules non fluorescentes sont en dioxyde de
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Figure 3.4 – Circuit de flux, y compris le fantôme de carotide, VAD et ses connexions par des

tuyaux et des raccords spéciaux.

titane, en nylon, en verre, en dioxyde de silicium, en carbure de silicium, avec un revêtement

métallique, etc.(d’après DSI). Les particules fluorescentes sont un mélange de deux matériaux :

poly (méthacrylate de méthyle) et colorant fluorescent (rhodamine B). En comparant ces deux

types de particules, les fluorescentes peuvent améliorer sensiblement la qualité de résultats. Ce-

pendant, ils sont couteux, les particules fluorescentes FPP-RhB-10 coutent 1591AC pour 50 g

(d’après Dantec Dynamics).

[Ramnarine 1998] ont proposé un Blood Mimicking Fluid (BMF) qui est largement uti-

lisé dans les études in-vitro en échographie. Il est composé de 63.64 % d’eau déminéralisée

(636,4g/kg), de 33.64% de Glycérine (336,4g/kg), de 1.8% de particules nylon 5µm (18g/kg)

et de 0.92 % de surfactant (9,2g/kg). Les particules de nylon sont aussi utilisées pour la PIV

[Yu 2000][Kharboutly 2010]. Pour que le BMF soit compatible avec la PIV, nous avons diminué

la concentration des particules car il devient impossible de différencier chaque particule si la

concentration en est trop élevée[Westerweel 1997]. Après beaucoup d’essais, nous avons réussi

à obtenir une composition des ingrédients du fluide de simulation sanguine pour notre étude de

PIV et d’IRM. Les proportions sont 65% eau déminéralisée, 35% de Glycérine, des particules

nylon 5µm (< 0.1%), du surfactant (< 0.92%). Ces caractéristiques sont synthétisés dans le

tableau 3.1 :

Fluide Sang IRM/PIV Échographie

Cellules/Particules Globules rouges Nylons Nylons

Taille des Particules ∼ 7µm ∼ 5µm ∼ 5µm

Hématocrite (%vol) 45 < 0.1 2

Densité (kg/m3) 1053 1077 1077

Viscosité (MPa.s) 3-4 ∼ 3.5 ∼ 3.5

Type Non Newtonien Newtonien Newtonien

Table 3.1 – Fluide sanguin pour les plateformes de simulation
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3.1.4 Paramétrage du VAD

La console de pompe VAD nous permet de régler quatre paramètres :

1. La fréquence cardiaque (Fcard) détermine la fréquence du battement de VAD et la durée

d’un cycle cardiaque (Tcard). Elle peut être synchronisée à un signal d’ECG.

2. La pression systolique (Psys) représente la pression déclenchant la systole de la pompe

VAD (mmHg). On détermine ainsi la pression d’évacuation de la pompe VAD

3. La pression diastolique (Pdias) représente la dépression déclenchant la diastole de la pompe

VAD (mmHg). On détermine ainsi la pression de remplissage de la pompe VAD

4. La durée de la systole (Tsys[%]) représente le pourcentage de la durée de la systole par

rapport à la durée d’un cycle cardiaque. Suivant l’équation ci-dessous, nous pouvons calculer la

durée de la systole

Tsys = Tcard × Tsys[%]/100% (3.3)

3.2 Étude des vortex du flux sanguin des fantômes de carotide

par caméra rapide

Le vortex dans l’artère carotide est un phénomène important pour comprendre les origines

des lésions artérielles de carotide. Comment ce vortex se produit-il ? Comment se positionne-

t’il, se déplace-t’il, se déforme-t’il dans le système carotidien pendant le cycle cardiaque ? Quel

paramètre physiologique peut influencer sa formation et son évolution ? Il n’y a pas beaucoup

de littérature qui décrit complètement ce phénomène de vortex par simulation expérimentale

pour l’instant. La plupart de ces études sont réalisées par des simulations numériques. Dans

cette partie, nous utilisons la plateforme de caméra rapide pour répondre à ces questions.

3.2.1 Plateforme de PIV économique

Un système PIV est composé de cinq éléments de base. Une camera à résolution élevée

avec une fréquence d’acquisition devant être adaptée à la vitesse du flux observé. L’étude de

l’écoulement se fait grâce à l’analyse du mouvement de particules intégrées au fluide qui permet

d’extraire des informations quantitatives sur celui-ci. Le flux est illuminé grâce à un plan de laser

avec une petite épaisseur, qui dans notre cas traverse la section du fantôme en coupe coronale.

Les particules traversant le plan réfléchissent la lumière émise par le laser, cette information

est capturée par une série d’images. Ces images sont ensuite analysées avec un algorithme de

cross-corrélation qui permet de calculer les vecteurs vitesses. L’acquisition d’un tel système est

couteux, 130,000 e pour un équipement de LaVision (2008). En raison d’un budget limité, nous

ne pouvons utiliser un système de PIV commercial et avons adapté les différents composants

nécessaires pour réaliser une plateforme plus économique pour notre étude (Figure 3.5).

.

3.2.1.1 Caméra rapide et laser

Pour suivre les déplacements des particules dans le flux, deux éléments sont nécessaires. Une

camera assez rapide capable de capter le mouvement des mêmes particules entre deux images à

intervalle rapproché. Nous avons utilisé une camera rapide Genie-HM640, DALSA (Figure 3.6).
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Figure 3.5 – Plateforme PIV économique

Figure 3.6 – Caméra Genie HM640 (Source :

DALSA)

Figure 3.7 – Laser et son support avec une len-

tille spéciale

La fréquence d’acquisition standard en résolution maximale se fait à 300 images par seconde

et peut être augmentée jusqu’à 1315 images/s en réduisant la résolution. Un laser continu avec

une puissance de 50 mw et de longueur d’onde 532 nm a servi de source lumineuse. Une optique

sur un support adapté au laser permet ensuite de transformer le faisceau en plan (Figure 3.7).

3.2.1.2 Préparation des fantômes rigide et souple

Pour intégrer les fantômes rigide et souple de carotide au sein du circuit fermé de simulation

de flux et les adapter aux contraintes optiques, nous avons fait des préparations différentes des

fantômes. Pour le fantôme souple, un colorant noir est également ajouté à la préparation agar-

agar pour limiter la réflexion du faisceau laser sur les bords et améliorer le contraste global de

l’image entre le fantôme et le gel environnant. Une fenêtre d’observation est découpée dans le

gel d’agar-agar pour permettre au faisceau laser d’atteindre les bords du fantôme et capturer

les images avec la caméra placée au dessus. L’espace vide est rempli avec de l’eau distillée, une
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(a) Préparation du fantôme souple

(b) Préparation du fantôme rigide

Figure 3.8 – Préparation des fantômes différents

plaque transparente en acrylique est posée sur le dessus pour empêcher les mouvements (Figure

3.8(a)). Pour le fantôme rigide, nous avons appliqué un masque sur l’ensemble de la surface

mis-à-part les zones de passage du laser et d’observation par la caméra (Figure 3.8(b)).

3.2.2 Acquisition des images par camera rapide

3.2.2.1 Réglage de la caméra et synchronisation cardiaque

L’enregistrement haute fréquence de la camera sur un support externe, dans notre cas un

ordinateur, ne peut se faire que sous certaines conditions. Les paramètres d’acquisition doivent

êtres choisis en fonction de l’analyse souhaitée, des propriétés du fluide circulant ainsi que

des conditions matérielles. Nous avons développé un programme sous Matlab pour contrôler

la camera et synchroniser à posteriori d’images avec le signal ECG pilotant le VAD. Le débit

d’acquisition étant relativement élevé, le transfert direct sur disque dur n’est pas possible, les

données ont donc été dans un premier temps stockées sur la mémoire vive puis sauvegardées pour

être traitées. Pour pouvoir obtenir les informations de chaque image dans le cycle cardiaque, le

signal ECG du simulateur qui contrôle le VAD Driving System a été mesuré en même temps

que l’acquisition des images et recalé rétrospectivement. Le signal de l’ECG a été échantillonné

à 10 khz avec une carte National Instruments Ni USB-6008. La durée d’acquisition est réglée

à 2 secondes permettant de capturer plusieurs cycles cardiaques. Compte tenu du délai entre

le QRS et l’arrivée de l’onde de pression, on divise le comportement du flux en quatre phases

principales par rapport au cycle cardiaque : la phase d’accélération systolique (S1), le début

de diastole(D1), le mi-diastole(D2) et la période comprise entre la fin de la diastole et le délais

entre le QRS (D3) (Figure 3.9).
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Figure 3.9 – Quatre phases dans un cycle cardiaque

Figure 3.10 – Acquisition d’images en ’streamline’ pour la mise en évidence du vortex

3.2.2.2 Paramétrage d’acquisition

Le temps d’exposition est un paramètre important. L’augmentation du temps d’exposition

permet d’obtenir des images en ’streamline’ qui sont utiles pour analyser visuellement les mou-

vements du flux et mettre en évidence la formation de vortex (Figure 3.10).

Par contre, l’extraction d’informations concernant les vitesses n’est pas possible en raison

de l’incompatibilité des analyses par PIV de telles images. En choisissant l’exposition minimale

de la camera, soit 56 µs il est possible de faire une analyse par l’algorithme de PIV. Le gain de

la camera doit être réglé en fonction des traitements et des analyses voulues. Plus le gain est

élevé, plus la lumière réfléchie par les particules sera amplifiée. En revanche, le bruit sera plus

important ce qui n’est pas un problème pour obtenir des images pour la visualisation mais doit

être le plus faible possible pour une analyse PIV.

Sur la plateforme de banc d’essai avec la caméra rapide, comme le fantôme en forme de

Y est symétrique, nous avons étudié la branche qui est la plus proche de la lumière du laser

en considérant que le flux dans la seconde branche a le même comportement. D’abord, nous

avons réglé la fréquence de la caméra à 700 images/s en résolution 640×480 pour l’observation

visuelle. Pour l’étude quantitative, afin de s’assurer qu’aucun déplacement ne soit trop important

et que des particules ne sortent pas des fenêtres d’interrogation, la caméra a été réglée pour une
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acquisition à 1315 images/s. En contre partie la résolution doit être diminuée à 640*100.

Pour simuler le flux sous des conditions physiologiques normales de cycle cardiaque , nous

avons choisi les paramètres de VAD suivants : Psys = 150mmHg, Pdias = −20mmHg, Tsys =

20[%], Fcard = 60 [Azhim 2006].

3.2.3 Méthodologie d’analyse quantitative par PIV

3.2.3.1 Pré-traitement

Le pré-traitement des images permet d’augmenter la précision des calculs par PIV. Pour

augmenter le S/B des images, il y a différentes méthodes d’ajustement de l’intensité. La

méthode de soustraction du fond par la moyenne des signaux des images est souvent utilisée

[Devasenathipathy 2003]. Du fait de la puissance de notre laser et de la densité des particules,

cette méthode est utilisée pour le pré-traitement. Tout d’abord, une séquence d’images est ac-

quise (Figure 3.11). Ensuite, la création d’une image du fond est effectuée par calcul de la

moyenne d’intensité de chaque pixel au cours de cette séquence (Figure 3.12). Enfin, la sous-

traction est appliquée entre l’image d’origine et celle du signal moyen (Figure 3.13).

Figure 3.11 – Image originale par caméra rapide

Figure 3.12 – Image de la valeur moyenne des pixels

Figure 3.13 – Image traitée par la soustraction

3.2.3.2 Calcul des vitesses instantanées

Pour les analyses de PIV, nous avons utilisé un logiciel ’Prana PIV’ écrit sous Matlab. Le

calcul des vitesses est réalisé par la méthode ’Robust Phase Correlation (RPC)’ de ce logiciel.

Cette méthode est une amélioration par rapport à celle de cross-corrélation standard en ajoutant

deux composants : un filtre de phase et une fonction de pondération [Eckstein 2007]. Le processus

de calcul des vitesses par la méthode RPC est le suivant (Figure 3.14) :
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Figure 3.14 – Calcul des vitesses par Robust Phase Correlation (RPC)
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Figure 3.15 – Étalonnage à l’aide d’une règle

D’abord, chaque image est discrétisée en fenêtres d’interrogation de taille variable de 64x64

à 16x16 pixels avec un overlap de fenêtre de 50%. Après la Transformée de Fourier rapide (FFT)

et l’algorithme de la cross-corrélation, un filtrage de phase est adapté, ce qui a pour résultat

un pic de corrélation de phase plus aigu. Cependant, ce pic est très sensible aux bruits additifs,

en particulier dans les hautes fréquences. Afin de réduire ce bruit, une fonction de pondération

est ajoutée. Ces deux composants ensemble constituent un filtrage pour la corrélation de phase

(W(k)) [Eckstein 2007] :

W (k) =
e−

d2k2

16

|I(k) · I ′(k)∗|
(3.4)

k est le nombre d’onde. d est le diamètre des particules .

Après, pour chacune de ces fenêtres d’interrogation, une corrélation croisée est effectuée entre

les paires d’images. Par détection du pic, les valeurs de déplacement ensuite sont calculées et

contiennent les deux composants (u,v) selon les axes X et Y respectivement. Le résultat obtenu

est stocké dans une variable temporaire du programme. Pour diminuer la perte des vecteurs

causée par les rotations des petites fenêtres, nous avons utilisé la méthode ’Multi-grid déformé’.

3.2.3.3 Étalonnage

En utilisant la distance focale et la dimension d’un pixel de caméra rapide, nous pouvons

convertir les données en unité physique (m/s) à l’aide d’une règle positionné au même niveau

du fantôme sous les mêmes conditions de l’acquisition par caméra rapide (Figure 3.15).
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(a) S1 (b) D1

(c) D2 (d) D3

Figure 3.16 – Évolution du vortex au cours du cycle cardiaque dans le fantôme rigide en Y.

La représentation vectorielle est qualitative. Les modules des vecteurs ne représentent pas des

valeurs réelles mesurées.

3.2.4 Résultats

3.2.4.1 Observation du vortex dans les fantômes rigide et souple en forme de Y

par caméra rapide

Fantome rigide en forme de Y

Au départ, dans le phase systolique (S1), nous pouvons voir que le flux est accéléré par

la pression systolique, les vitesses deviennent de plus en plus rapides. L’écoulement se divise

dans les deux branches de la carotide sous forme laminaire. Pendant cette période, il n’y a pas

d’apparition de vortex (Figure 3.16(a)).

Au début de la diastole (D1), une petite quantité de particules tourne dans la région contre

la paroi opposée à la bifurcation. Les vitesses de ces particules sont très faibles et quasi-

stationnaires. C’est le début du vortex (Figure 3.16(b)). Pendant la mi-diastole (D2), cette

région de vortex continue à évoluer et se prolonge plus largement tout le long de la paroi

(Figure 3.16(c)). A cet instant, on peut encore différencier le flux entre dans les branches à

proximité du bord interne qui reste sous forme ’laminaire’ et la région de vortex le long du bord

externe. Les deux types d’écoulements ne sont pas encore mélangés.

Dans la phase de la fin de diastole (D3), on peut observer que le vortex et le flux laminaire
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Figure 3.17 – Évolution du vortex au cours du cycle cardiaque dans le fantôme souple en Y.

se mélangent. Le flux devient alors perturbé sur toute la longueur de la branche du fantôme. En

plus, la région du vortex se déplace au dessous de l’apex de la bifurcation et forme une région

de rotation très évidente (Figure 3.16(d)). Après, les vitesses de flux deviennent plus faibles et

le vortex s’arrête jusqu’à ce qu’un autre cycle cardiaque recommence.

Fantôme souple en forme de Y

Pour le fantôme souple en Y, nous pouvons observer que pendant le QRS, la paroi s’ouvre au

passage de l’onde de pression et semble attendre l’accélération systolique du flux. A cet instant,

le flux est quasi-stationnaire. Dans la phase S1, la paroi commence à se contracter. Les vitesses

du flux deviennent plus rapide sous forme laminaire (Figure 3.17(a)). Dans la phase D1, le flux

est moins rapide. Quelques petites particules se trouvent en rotation dans une région le long de

la paroi en face de la bifurcation. C’est l’instant du début du vortex avec une position similaire

à celle dans le fantôme rigide. Par contre, sa durée n’est pas longue (Figure 3.17(b)). Dans la

phase D2, cette région du vortex se resserre le long du bord externe (Figure 3.17(c)). Après,

dans la phase D3, les vitesses des particules sont très faibles et leur directions de mouvement

sont anarchiques. Le vortex n’est pas visible (Figure 3.17(d)).
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(b) Position instantanée dans un cycle cardiaque

Figure 3.18 – Début de l’accélération de systole(S1)

3.2.4.2 Étude quantitative du vortex par PIV

A la limite des performances d’acquisition de la caméra et de la puissance du laser, la caméra

a été réglée à sa capacité maximale : 1315 images/s avec une résolution 640*100. Ce réglage

nous permet d’assurer la qualité des images pour l’utilisation PIV dans le fantôme rigide, mais

il ne permet pas de le faire sur les fantômes souples. Cette partie est une analyse du vortex

sur la plateforme de PIV sur une branche de fantôme rigide en forme de Y. Les résultats sont

en forme de carte des vitesses en couleur : les vitesses des particules sont représentées par des

vecteurs ; les régions avec des vitesses absolues sont représentés en couleur : plus foncée est la

couleur, moins grande est sa valeur absolue.

Dans la phase d’accélération de systole (S1), la forme de l’écoulement est laminaire. Au

début, les vitesses des particules qui sont proches de la bifurcation deviennent plus élevées par

rapport aux particules diamétralement éloignées de la bifurcation (Figure 3.18).

Avec l’augmentation de la pression systolique, le flux devient plus rapide dans toutes les

régions de la branche. La différence des vitesses entre la région proche de la bifurcation et le

bord externe de la branche diminuent (Figure 3.19).

Le flux varie petit à petit jusqu’à revenir à la forme laminaire : les vitesse plus rapides au

milieu de profil (0.7-0.9 m/s) et moins au bord. Les vitesses plus rapides (0.9 m/s) dans le cycle

entier est à l’instant de la (Figure 3.20). Le vortex n’apparait pas dans cette période.

Au début de la diastole, les vitesses du flux commencent à diminuer. Sur la Figure 3.21, nous

pouvons remarquer que les vecteurs des particules vers le bord externe de la branche ont des

directions inverses à l’initiale et en forme de vortex. La partie du flux proche de la bifurcation

est encore de forme laminaire. Les vitesses plus rapides se trouvent au niveau de l’apex de la

bifurcation. La région du vortex et celle du flux laminaire ont une frontière très visible.
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Figure 3.19 – 2/3 de l’accélération de systole(S1)
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Figure 3.20 – Vitesses maximales de l’accélération de systole(S1)
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Figure 3.21 – Début du vortex pendant la diastole(D1)

Après, au milieu de la phase D1, les vitesses deviennent de plus en plus faibles (0.1-0.2 m/s).

La région du vortex augmente et celle du flux laminaire diminue. La frontière bouge vers le bord

du coté de l’apex de la bifurcation (Figure 3.22). On observe une région de vortex qui spirale

plus rapidement à la position centrale de la région du vortex.

Dans les phases D2 et D3, les vitesses deviennent très faibles. Le flux est complètement

perturbé (Figure 3.23) et les vecteurs ont des orientations désordonnées (Figure 3.24).

3.2.5 Discussion

Au départ, en comparant les fantômes souple et rigide en forme de Y, on peut remarquer

que une évolution du vortex similaire. Dans la phase S1, il n’y a pas de vortex. Au début de

la phase diastolique, le vortex apparait. Le début de vortex se trouve toujours dans une petite

région contre la paroi extérieure opposée à la bifurcation. Cette observation est bien en accord

avec les études de [Ku 1983] et [Vétel 2010]. Cependant, les comportements du vortex dans

ces deux fantômes ont des caractéristiques différentes : le vortex est beaucoup plus important

dans le fantôme rigide que dans le fantôme souple et la durée du vortex est beaucoup plus

courte dans le fantôme souple. A partir de cette comparaison, nous avons pris pour hypothèse

que la souplesse des parois a une influence sur les comportements du vortex. Plus rigide est la

paroi du fantôme, plus important est le vortex. Les résultats d’observation sont qualitatifs et

permettent de comprendre le séquencement des étapes de la formation du vortex au cours du

cycle cardiaque.

Pour valider cette observation, nous avons utilisé le PIV pour analyser des vortex par les

vecteurs des vitesses. Nous avons trouvé que le vortex se trouve toujours dans la région des
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Figure 3.22 – Milieu de la phase D1
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Figure 3.23 – Milieu de la phase D2
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Figure 3.24 – Phase D3

vitesses lentes. Les directions des vecteurs sont inverses à ceux du passage de flux laminaire.

Ces résultats sont cohérents avec les études de [Vétel 2010] [Buchmann 2008].

En résumé, cette première description de vortex par caméra rapide est longitudinalement.

Dans la section suivante, nous utilisons IRM pour étudier les comportements des vortex trans-

versalement dans les fantômes rigide et souple.

3.3 Étude des vortex du flux sanguin dans les fantômes rigide

et souple en Y par la séquence dynamique d’IRM

Les théories sur les comportements des flux sanguins sont la plupart du temps basées sur des

hypothèses idéales. Cependant, en réalité, le flux sanguin est complexe (vortex). Pour l’instant,

peu de littérature décrit ce comportement du vortex sous IRM. [Darwich 2010a] a étudié le

mouvement du vortex par une séquence dynamique (mono-coupe multi-phase) 2D basée sur

une séquence écho de gradient rapide. L’acquisition est synchronisée à l’ECG. Grâce à cette

séquence, il a observé l’apparition d’une région en hyposignal spiralée pendant le cycle cardiaque

dans la carotide commune. Il a considéré que cette région est associée au comportement du

vortex. Cependant, son étude n’a pas décrit clairement comment les vortex évoluent, à quelles

positions de la carotide ils sont plus fréquents, à quel moment ils se produisent au cours des

cycles cardiaques. Nous avons des hypothèses sur les raisons possibles à ces flux en ’hyposignal’ :

vitesses axiales très lente voir nulles, vitesses axiales très rapides, turbulences et ou artéfacts.

A quoi cette région en ’hyposignal’ observée sert elle vraiment ? A partir de ces questions, nous

utilisons une séquence dynamique d’IRM pour observer les comportements du flux, et s’il y a

des vortex, analyser leur évolution dans des fantômes rigides et souples en forme de Y.
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3.3.1 Acquisitions par IRM

3.3.1.1 Plateforme d’IRM

Les acquisitions par IRM ont été effectuées sur une machine de 1.5 Tesla de marque GE

Healthcare au CIMA à Compiègne (Figure3.25(a)). Pour nous adapter à la région anatomique

à explorer, et aussi au niveau de rapport signal sur bruit souhaité, au cours de ce travail, nous

utilisons l’antenne neurovasculaire phasée 12 éléments, 8 canaux, optimisée pour les techniques

d’imagerie parallèle avec une couverture S-I de 45 cm dans l’axe u champ B0 (Figure 3.25(b)).

(a) Dispositif d’IRM de 1,5 Tesla (General

Electric Healthcare, Signa HDxInfinity 11.0,

Milwaukee, WI, USA.), CIMA, Compiègne,

France

(b) Antenne de Head-Neck array (GE Signa

HD,HNS NVFull)

Figure 3.25 – Machine d’IRM et l’antenne utilisée dans cet étude au CIMA

Sur la Figure 3.26, la plateforme est divisée en deux parties : le circuit de simulation de flux

fermé intégrant le fantôme de carotide dans la salle d’IRM et le système de commande de VAD

(VAD Driving system) dans la salle de contrôle. Les deux parties sont reliées uniquement par

un tuyau d’air comprimé en PVC (2 m de longueur, 7 mm de diamètre) traversant un orifice

du mur (cage de Faraday) qui sépare les deux salles. Le fantôme est déposé sur un panneau en

plastique horizontalement. Un sac plastique rempli d’eau (environ 1 kg) est positionné au dessus

du fantôme dans l’antenne. Un centrage au niveau de l’apex du fantôme en Y est effectué grâce

à un laser projetant une croix afin de définir une référence à l’IRM. Pour la synchronisation

ECG, les cables du simulateur sont reliés au système de commande du VAD. Le procédure

d’installation nécessite moins 5 minutes.

3.3.1.2 Séquence IRM et protocole d’acquisition

Pour étudier les évolutions du flux durant un cycle cardiaque, la séquence Fast Card Gradient

Recalled Echo (FCGRE, GE Healthcare), qui est une séquence dynamique multi-phase mono-

coupe, est utilisée pour notre étude. Cette séquence nécessite une synchronisation cardiaque.

Le nombre de phase est défini par rapport au temps de répétition (TR). Pendant chaque cycle

cardiaque, une ligne des plans de Fourier (k-space) va être remplie pour chaque phase. Par
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carotide

Figure 3.26 – Schéma d’installation des éléments de la plateforme d’IRM

conséquent, le temps d’acquisition nécessite autant cycles cardiaques que des lignes d’images

(Figure 3.27) [Alarcon 2004].

Ces paramètres ont été optimisés par [Alarcon 2004]et[Darwich 2010a]. Ils sont récapitulés

dans le tableau 3.2 :

Paramètre Valeur Paramètre Valeur

Ax-Sag-Coro-Obl axial TR ECG-Gated

Gain total 100dB TE Miniful

Mat 256× 256 Flip angle 50

FOV 16× 16cm Tck 5 mm

BW 31.25kHz Nex 1

Spacing 0 Gating VCG I+II

TW 10 ms ARW 20%

VPS 1

Table 3.2 – Paramètres optimisés pour la séquence FCGRE

Nous avons choisi deux positions où le vortex est particulièrement visible et comparable

avec les études par caméra rapide. Une coupe est positionnée 10 mm au dessus de l’apex de la

bifurcation et l’autre 10 mm au dessous de la bifurcation (Figure 3.28).

La séquence produit une série d’images axiales séquentielles à des instants donnés par rapport

à l’ECG. La Figure 3.29 illustre l’une des images d’une série temporelle dans les coupe 1 (Figure

3.29(a)) et 2 (Figure 3.29(b)) où les artères carotides apparaissent en hypersignal. Pour comparer

les résultats avec les images obtenues avec la caméra rapide, nous avons aussi divisé le cycle

cardiaque en quatre périodes : la systole(S1), le début de diastole(D1), le mi-diastole(D2), et la

fin de diastole(D3).

Sur les acquisitions des coupes axiales, on note les axes X et Y (Figure 3.30).



3.3. Étude des vortex du flux sanguin dans les fantômes rigide et souple en Y par
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Figure 3.27 – Les acquisitions d’images avec synchronisation ECG
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(a) Positions d’interet par IRM (b) Position correspondant dans les études par

caméra rapide

Figure 3.28 – Positions d’intérêt dans l’étude par caméra rapide et IRM. Coupe 1 : 10 mm au

dessus de la bifurcation de la fantôme rigide, Coupe 2 : 10 mm au dessous de la bifurcation
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(a) Vue axiale coupe 1 (carotide com-

mune)

(b) Vue axiale coupe 2 (carotide in-

terne et externe)

Figure 3.29 – Image relevée dans une série avec une résolution temporelle de 5.6 ms et une

résolution spatiale 0.5× 0.5× 5mm3

X

Y

Figure 3.30 – Position des axes X et Y
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3.3.2 Mise en évidence du vortex par une séquence dynamique d’IRM

3.3.2.1 Observation du vortex dans un fantôme rigide en Y par IRM

Pour la coupe 1, nous observons que la surface de la lumière de la carotide commune varie

durant le cycle cardiaque. A l’instant S1, la surface de la lumière augmente jusqu’au pic, avec

une augmentation de l’intensité des pixels en même temps. Cette période correspond à la phase

d’accélération des vitesses de flux (Figure 3.31(a)). Après, la surface commence à diminuer avec

une chute de l’intensité de signal pendant le passage des phases D1 à D2 (Figure 3.31(b), Figure

3.31(c)). A la phase D3, la surface de la lumière devient petite avec des signaux de flux très

faibles. Théoriquement, dans le fantôme rigide, il n’a pas d’effet de battement de la paroi, la

surface de la lumière donc doit rester constante. Selon la théorie du phénomène d’entrée de

coupe et en comparant avec les résultats de PIV, nous savons que dans la phase S1, le flux est

de forme laminaire et que l’intensité du signal est en fonction de la vitesse. Pendant les phases

D1 et D2, les vitesses commencent à ralentir, l’intensité du signal au bord du profil sont moins

importantes que celles au centre causant une diminution de la surface de la lumière. Durant la

phase D3, les vitesses deviennent encore plus faibles, les signaux de flux sont petits et ne sont

plus clairement visibles (Figure 3.31(d)).

(a) S1 (b) D1 (c) D2 (d) D3

Figure 3.31 – Coupe 1 du fantôme rigide en forme de Y durant le cycle cardiaque par la

séquence FCGRE

Pour la coupe 2, nous pouvons remarquer que les signaux de flux dans l’IRM deviennent de

plus en plus élevés pendant l’accélération systolique (S1). Pendant cette période, la lumière des

vaisseaux est remplie complètement par les hypersignaux (Figure 3.32(a)). Cette observation

est similaire à celle de la coupe 1. Puis, au début de la diastole (D1), une petite région spiralée

en hyposignal est observée au gauche de l’axe longitudinal (Figure 3.32(b)). Par la suite, cette

région évolue et devient plus large vers le centre du tuyau et la spirale évolue plus rapidement

(Figure 3.32(c)). Par comparaison avec les résultats de la caméra rapide, on voit que ce chan-

gement a une relation avec le comportement du vortex. A la fin de la diastole(D3), les signaux

de flux diminuent en formes désordonnés (Figure3.32(d)).

Dans l’état de l’art, nous avions remarqué que les théories sur les comportements des flux

sanguins des carotides sont la plupart du temps basées sur des hypothèses idéales. Le flux sanguin

est supposé de forme ’laminaire’. [Darwich 2010a] a fait l’hypothèse que les vitesses du flux dans

la région en hyposignal peuvent correspondre à des vitesses soit très rapides (dépasser la vitesse

critique), soit très lentes. La région en hyposignal IRM est corrélée avec les résultats de PIV et

conclut à des vitesses lentes (moins 0.1 m/s) qui n’ont pas dépassé les vitesses critiques (dans

notre étude environs Tck/TR= 0.89 m/s). Au contraire, nous avons observé que la direction du
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(a) S1 (b) D1

(c) D2 (d) D3

Figure 3.32 – Coupe 2 du fantôme rigide en forme de Y durant le cycle cardiaque par la

séquence FCGRE

flux dans cette zone est opposée à celle du flux normal. N’ayant pas observé toute la zone de

vortex en vue transversale par caméra rapide, nous ne pouvons pas dire si la zone en hyposignal

correspond à la même taille que la zone de vortex observée par caméra rapide. Cependant, le

changement de la zone de vortex en vue longitudinale a la même tendance. Nous considérons

que cette région est vraiment associée directement au le vortex (Figure 3.33).

Pour interpréter ce phénomène, deux possibilités peuvent expliquer la dispersion de phase

et la perte de signal intravoxel : 1. soit des vitesses de protons lentes dans un voxel ; 2. soit

des directions de vecteurs non uniformes ou inverses. Pour éviter l’influence de la position de

la coupe, nous avons vérifié l’influence de l’orientation des coupes par rapport à la direction du

flux (axial, oblique). Les résultats montrent une très faible sensibilité à cette orientation.

3.3.2.2 Observation du vortex dans un fantôme souple en Y par IRM

Pour comparer les fantômes rigide et souple, nous effectuons l’acquisition des deux mêmes

coupes dans les mêmes conditions.

Pour la coupe 1 dans le fantôme souple, les signaux du flux sont similaires à ceux fantôme

rigide. On note toutefois les battements de la paroi pendant le cycle cardiaque, ce qui est visible

sur les images d’acquisition par la séquence FCGRE. La lumière varie. Pour la coupe 1 dans le

fantôme souple, l’intensité des signaux diminue avec les variations de surface de la lumière. Dans

la phase S1, la surface est maximale. Après, dans les phase D1, D2 et D3, la surface diminue

légèrement. Il n’y a pas de vortex visible (Figure 3.34).

Pour le coupe 2, dans la phase S1, c’est la phase d’accélération systolique et l’intensité de
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Figure 3.33 – Comparaison entre les vues longitudinales par caméra rapide et les vues trans-

versaux par IRM (Phase D1)

(a) S1 (b) D1 (c) D2 (d) D3

Figure 3.34 – Coupe 1 du fantôme souple en forme de Y durant le cycle cardiaque par la

séquence FCGRE
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signal augmente avec la croissance de surface de la lumière (Figure3.35(a)). Dans le phase D1,

nous avons trouvé une petite région en hyposignal à la gauche de l’axe longitudinal. Elle reste

peu de temps et disparait (Figure 3.35(b)). Dans les phase D2 et D3, ses comportements sont

similaire que celui dans la coupe 1 (Figure 3.35(c) et Figure 3.35(d)).

(a) S1 (b) D1

(c) D2 (d) D3

Figure 3.35 – Coupe 2 du fantôme souple en forme de Y durant le cycle cardiaque par la

séquence FCGRE

En comparant les variations de surface de lumière et les régions de vortex, nous pouvons

voir que le vortex apparait toujours quelques phases (4 à 8 phases) après la dilatation maximale

du fantôme souple. Il semble y avoir une certaine relation quantitative entre cette dilatation et

l’apparition du vortex, ce que nous allons chercher à prouver.

3.3.3 Analyse de l’apparition du vortex

Pour caractériser les images de vortex, nous avons remarqué que le vortex est représenté

par une région en hyposignal avec une valeur d’aire et que son évolution est continue. Par

conséquent, nous pouvons utiliser l’aire de la région comme un facteur pour étudier le vortex de

manière quantitative. Comme le phénomène du vortex dans la coupe 1 n’est pas évident, pour la

suite, nous n’étudions qu’une branche du fantôme de la coupe 2. Pour mesurer l’aire de la région

du vortex sur des série d’images, il faut utiliser une méthode de segmentation automatique.

3.3.3.1 Segmentation adaptée

Nous avons observé, dans les séries d’images obtenues à partir des fantômes rigide et souple,

lors de l’absence de vortex, un contraste élevé entre les signaux du flux et du fond. La méthode

de seuillage est donc très efficace pour segmenter la surface de l’artère. Par contre, pour les

images avec un vortex, le seuillage ne fonctionne pas très bien. En plus, pour la comparaison

avec les fantômes souples par IRM par la suite, à cause du battement de la paroi, les surfaces
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de la lumière de la carotide changent pendant le cycle cardiaque. Nous avons donc besoin d’une

méthode de segmentation universelle adaptée aussi bien aux fantômes rigide que souple.

Pour surmonter cet obstacle, [Darwich 2008] a proposé une méthode de segmentation ’Adap-

tively Corrected Thresholding (ACT)’. Cette méthode nous permet de segmenter les images

dynamiques de carotide avec une région de vortex (changement de la surface de la lumière de

la carotide) en utilisant la dernière image dans une série comme masque pour la correction de

forme. Lors de nos acquisitions nous avons observé que cet algorithme n’était pas applicable

dans la mesure ou le vortex apparâıt encore sur cette dernière image. Pour améliorer la précision

de segmentation, nous avons proposé une méthode différente de ’seuillage’ pour segmenter la

région de vortex dans une série d’images obtenue par la séquence FCGRE. L’algorithme est

décrit sur la Figure 3.36 :

Tout d’abord, une Région d’Intérêt (ROI) est choisie suffisamment large pour couvrir les

mouvements de l’artère carotide (Figure 3.37(a)). En raison des limites du nombre de pixels

dans les ROI, nous faisons une interpolation linéaire (3x3) sur toutes les images (Figure 3.37(b)).

Ces deux étapes constituent le pré-traitement.

Nous observons, pour le fantôme rigide dans les phases diastoliques, une couronne d’inten-

sité de signal plus faible au bord du profil causant une diminution de la surface de la lumière.

En raison de cette variation de surface de la lumière pendant le cycle cardiaque, et les in-

convénients cités précédemment, nous utilisons une méthode de segmentation différente de celle

de [Darwich 2008]. Nous faisons une détection de forme en boucle pour toutes les images en

utilisant la méthode ’Hough transform dectection’ [Ballard 1981]. Cette forme va être utilisée

comme masque. Comme le vortex apparait durant la diastole, le diamètre de la lumière ne doit

pas dépasser 6 mm (diamètre élastique maximal). En suite, toutes les images sont segmentées

par seuillage en utilisant la méthode de l’estimation du seuil par histogramme [Otsu 1979]. Un

masque correctif est appliqué pour garder juste la région du vortex (Figure 3.37(c)). A ce stade,

il y a encore des pixels qui ne doivent pas être inclus dans la région du vortex et qu’il faut sup-

primer. Par érosion, on réalise cette segmentation des régions du vortex. Après cela, les surfaces

de vortex corrigées peuvent être calculées (Figure 3.37(d). Figure 3.37(e) et Figure 3.37(f) sont

les démonstrations des résultats de la segmentation.

La limite de cette méthode de segmentation est, que fonctionne sur une région du vortex

évolue continuellement. Nous savons qu’à la fin de la diastole, le flux est très complexe et

perturbé (beaucoup de turbulences). En cette raison, nous abondons donc les images de la

phase D3 pour analyser. La segmentation est valide dans la zone d’augmentation de la surface

du vortex comme illustré dans la Figure 3.38 (entre les phases 472 et 811).

3.3.3.2 Méthodologie de quantification pour analyser le vortex

Pour comparer avec les résultats par PIV avec une résolution temporelle similaire (0.76 ms)

à celle du l’IRM, nous avons fait une interpolation (x10) sur les phases d’images en IRM dyna-

mique (FCGRE), ce qui nous donne une résolution temporelle (0.56 ms). Pour la comparaison,

les termes choisis sont : 1. l’intensité moyenne de signal MR dans une coupe (Figure 3.38, courbe

verte). 2. l’aire du vortex (Figure 3.38, courbe bleu).

A partir de ces termes, nous prenons deux paramètres pour l’analyse quantitative du vortex :

1. la première phase d’apparition du vortex (P1), est indiquée par la première image du

vortex pendant les phases d’un cycle cardiaque. Ici, nous le comptons à partir de la première

image qui a la surface du vortex (Figure 3.38, point du début de vortex).



112
Chapitre 3. Étude expérimentale des vortex du flux sanguin dans les fantômes de
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Début

Interpolation

Détection Disque Hough 
Transform -Masque

Un seul disque Correction Seuil

Masque <6mm Masque =6mm

Seuillage dans le masque OTSU 
Meth.

Im Fill

Xor masque

Erosion

Supprime objets

Fin

Figure 3.36 – Schéma du procédé de segmentation dynamique de contour de vortex
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(a) Image original après

l’application ROI

(b) Image après l’interpola-

tion

(c) Région en hyposignal

(d) Région du vortex cor-

rigée

(e) Région du vortex seg-

mentée finale (Hyposignal)

(f) Signal MR de flux re-

presenté par l’intensité de

pixel en couleur(Vortex en

bleu)

Figure 3.37 – Étapes du procédé de segmentation de la région du vortex dans les fantômes de

carotide
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2. le taux de changement du vortex (Tauxvortex) : Nous le définissons comme étant la

vitesse de changement de la surface de la région du vortex. Il reflète la dynamique du vortex et

indirectement son intensité. Ici, nous avons appliqué une méthode d’ajustement linéaire pour

calculer le coefficient d’ajustement. Les points utilisés sont ceux de l’intervalle entre P1 et

l’instant de surface maximale du vortex (Figure 3.38, ligne rouge).
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Figure 3.38 – Analyse du vortex à partir des images FCGRE

3.3.3.3 Reproductibilité du vortex

L’étude de la reproductibilité est une étape nécessaire pour valider un modèle, un procédé ou

un phénomène. Le vortex observé par IRM dynamique semble présenter un phénomène de repro-

ductibilité des formes géométriques. Grâce à l’indépendance du signal MR par rapport au flux

[Darwich 2010a], en effectuant plusieurs acquisitions dynamiques in-vitro, nous avons exécuté

deux fois la même séquence avec les mêmes paramètres (B1=100) dans la coupe de la branche des

fantômes rigide et souple respectivement (même position que l’étude précédente). Une méthode

statistiques ’Within-subject coefficient of variation (WCV)’ est utilisée [Bland 1996].

Within-subject coefficient of variation(WCV)

En fait, le coefficient de variation intra-sujet ( Within-subject coefficient of variation ou

WCV) définit la capacité d’évaluer la reproductibilité avec les mêmes conditions expérimentales.

Les formules pour calculer WCV sont les suivantes :

La valeur de la variation logarithmique :

mi =
(lnxi − ln yi)

2

2
, i = 1 : n (3.5)



3.3. Étude des vortex du flux sanguin dans les fantômes rigide et souple en Y par
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Où n est le nombre d’échantillons, x et y sont les deux ensembles des valeurs.

La valeur moyenne des variations :

m =
1

n

n∑
i=1

mi (3.6)

L’écart type de la variation intra-sujet :

σ =

√√√√ n∑
i=1

(m−mi)2

n
(3.7)

Le coefficient de variation intra-sujet :

WCV = (e
√
m − 1) ∗ 100% (3.8)

WCV est considéré comme admissible s’il est dans l’intervalle de confiance 95% définie par

la formule :

√
m± k ∗ 1.96 (3.9)

k =

√
m

2n(r − 1)
(3.10)

Où r est le nombre de répétitions des mesures.

Nous avons appliqué la méthode ci-dessus sur les intensités moyennes de signal MR et l’aire

du vortex obtenu par les images segmentées de FCGRE. Pour les intensités moyennes de signal

MR obtenus dans le fantôme rigide (r=2, TR=5,6 ms, n= 114), la valeur de WCV est de 3.21%

ce qui est admissible à l’intérieur de l’intervalle de confiance de 95% correspondant à l’intervalle

entre 3.04% et 3.27% et pour les aires de vortex, WCV =12.90 % ce qui est aussi dans l’intervalle

de confiance de 95% compris entre 11.98% et 13.25%. Pour le fantôme souple, WCV d’intensité

moyen est 2.45% qui est dans l’intervalle entre 2.32% et 2.58%, WCV de l’aire de vortex est

10.87% qui est inclue dans l’intervalle entre 10.01% et 11.86%. C’est-à-dire que le phénomène

de vortex dans une coupe axiale des fantômes rigide et souple sont reproductibles en terme

d’intensités moyennes de signal MR et d’aire de vortex.

3.3.4 Paramètres cardiaques influençant les comportements du vortex

Pour étudier les paramètres cardiaques qui peuvent influencer le vortex, nous avons choisi

quatre paramètres réglables du VAD : la durée de systole représentée par le pourcentage de cycle

cardiaque (Tsys[%]), la fréquence cardiaque (Fcard), la pression systolique (Psys) et la pression

diastolique (Pdias). Pour étudier si l’élasticité des parois influence le comportement du vortex

dans les fantômes de carotide, nous effectuons la simulation du flux dans le fantôme rigide et

souple respectivement sous les mêmes conditions que celles utilisées sur la plateforme de caméra

rapide. Pour chacune, trois valeurs différentes sont testés.
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3.3.4.1 Fréquence cardiaque (Fcard)

La fréquence cardiaque (Fcard) est un facteur physiologique important. En terme d’acqui-

sition d’IRM, comme la séquence FCGRE est synchronisée avec l’ECG, l’augmentation de la

Fcard entraine une réduction du nombre de phase durant un cycle cardiaque. Pour étudier l’in-

fluence de Fcard, nous avons choisi les paramètres suivants dans le fantôme rigide et le souple

respectivement :

Psys(mmHg) Pdias(mmHg) Tsys[%] Fcard
150 -20 35 45

150 -20 35 60

150 -20 35 75

Table 3.3 – Paramètres pour étudier l’influence de Fcard
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Figure 3.39 – Influence de fréquence cardiaque (Fcard= 45, 60 et 75) dans le fantôme rigide

en forme de Y

En calculant l’aire du vortex durant un cycle cardiaque, nous avons remarqué que le vor-

tex apparaissait toujours au même instant P1= 460± 20 pour le fantôme rigide (P1=440 pour

Fcard=45, 470 pour Fcard=60 et 470 pour Fcard=75). Par contre, sa durée pendant le cycle car-

diaque est différente. L’instant d’arrivée du vortex dans la coupe est à 22.6 % du cycle cardiaque

pour Fcard=45, à 28.7% pour Fcard=60 et à 40.7% pour Fcard=75. Le taux de changement du

vortex (Tauxvortex) devient plus rapide avec l’augmentation de Fcard. Le coefficient d’ajuste-

ment est de 0.012 pour Fcard=45, de 0.022 pour Fcard=60 et de 0.035 pour Fcard=75 (Figure

3.39).

Pour le fantôme souple, on trouve une aire de vortex très petite en comparant à celle du

fantôme rigide. Le vortex apparait toujours à partir de P1= 580± 10 (P1=590 pour Fcard=45,
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580 pour Fcard=60 et 570 pour Fcard=75). L’instant d’arrivé du vortex dans la coupe arrive à 25

% de la durée de cycle cardiaque pour Fcard=45, à 37.7% pour Fcard=60 et 47.7% pour Fcard=75.

Le taux de changement du vortex (Tauxvortex) devient aussi plus rapide avec l’augmentation

de Fcard. Le coefficient d’ajustement est 0.00096 pour Fcard=45, 0.0048 pour Fcard=60 et 0.018

pour Fcard=75 (Figure 3.40).
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Figure 3.40 – Influence de fréquence cardiaque (Fcard= 45, 60 et 75) dans le fantôme souple

en forme de Y

En comparant les évolutions du vortex dans les fantômes rigide et souple, nous pouvons

remarquer que le vortex est plus perturbé dans le fantôme rigide.

3.3.4.2 Durée de la systole (Tsys[%])

La durée de la systole Tsys[%]) est aussi un facteur important, elle reflète la durée

d’accélération du flux dans le cycle cardiaque. Pour étudier l’influence de Tsys[%] sur le compor-

tement du vortex dans les fantômes rigide et souple, nous avons testé les trois valeurs différentes :

Tsys[%] = 20%, 35%, 50%.

Psys(mmHg) Pdias(mmHg) Tsys[%] Fcard
150 -20 20 60

150 -20 35 60

150 -20 50 60

Table 3.4 – Paramètres pour étudier l’influence de la durée systolique (Tsys[%])

Dans le fantôme rigide, nous avons observé que pour Tsys[%] = 20, P1= 410. Pour Tsys[%] =

35, le vortex apparait depuis la phase P1= 470. Pour Tsys[%] = 50, le vortex commence à P1=

800. Ces résultats montrent que le vortex apparait plus tard en fonction de l’augmentation de
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la durée systolique. Le taux de changement diminue doucement en fonction de l’augmentation

de Tsys[%]. Leur coefficient d’ajustement est 0.024 pour Tsys[%] = 20, 0.022 pour Tsys[%] = 35

et 0.021 pour Tsys[%] = 50. Cela signifie que le vortex devient de moins en moins important

(Figure 3.41).
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Figure 3.41 – Influence de la durée de la systole (Tsys[%]=20, 35, 50% ) dans le fantôme

rigide en forme de Y

Pour le fantôme souple, cette tendance est similaire. Pour Tsys[%] = 20, le vortex est évident

et commence à partir de P1= 470. Pour Tsys[%] à 35, le début du vortex est retardé à P1= 580.

Quand Tsys[%] = 50, le vortex n’est pas important. L’aire du vortex diminue évidemment. Avec

l’augmentation de Tsys[%], le taux de changement diminue aussi, leur coefficient d’ajustement

est 0.0077 pour Tsys[%] = 20, 0.0048 pour Tsys[%] = 35 et 0.0035 pour Tsys[%] = 50 (Figure

3.42).
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Figure 3.42 – Influence de la durée de la systole (Tsys[%]=20, 35, 50% ) dans le fantôme

souple en forme de Y

Par comparaison entre les fantômes rigide et souple, l’aire de vortex dans le fantôme souple

devient de moins en moins grand que dans le rigide. Le vortex dans le fantôme souple arrive

plus tard que dans le rigide.

3.3.4.3 Pression systolique et diastolique (Psys,Pdias)

Ensemble, les pressions systolique et diastolique représentent la capacité d’éjection de volume

flux sanguin par le ventricule gauche. Nous avons d’abord étudié trois valeurs différentes de

pression systolique.

Psys(mmHg) Pdias(mmHg) Tsys[%] Fcard
100 -20 20 60

150 -20 20 60

180 -20 20 60

Table 3.5 – Paramètres pour étudier l’influence de pression systolique et diastolique (Psys,

Pdias)

Pour le fantôme rigide, nous pouvons voir que les trois valeurs de pression systolique ne

changent pas évidemment le début du vortex P1= 420± 20 (P1= 400 pour Psys = 100mmHg,

410 pour Psys = 150mmHg et 440 pour Psys = 180mmHg ). En terme de taux de changement

d’aire du vortex, leur coefficient d’ajustement est 0.023 pour Psys = 100mmHg, 0.024 pour

Psys = 150mmHg et 0.034 pour Psys = 180mmHg. La taille des surfaces des vortex est similaire

pour les trois valeurs (Figure 3.43). Avec l’augmentation de Psys, leur coefficient d’ajustement

est aussi augmenté légèrement.
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Figure 3.43 – Influence de pression systolique et diastolique (Psys=100, 150 et 180 mmHg

) dans le fantôme rigide en forme de Y

Pour le fantôme souple, les résultats sont similaires à ceux du fantôme rigide. Le vortex

dans les trois conditions commence au même instant du cycle cardiaque ( P1= 470 ± 10). La

forme de la courbe de surface du vortex est sinueuse. Avec l’augmentation de Psys, le taux de

changement aussi augmente. Leur coefficient d’ajustement est 0.0063 pour Psys = 100, 0.0077

pour Psys = 150 et 0.011 pour Psys = 180. Par contre, le vortex dans le fantôme souple est

moins important, les valeurs des aires de vortex sont petites par rapport à celles du fantôme

rigide (Figure 3.44).

Quand nous avons augmenté le Tsys[%] à 50 et refait les manipulations sur le fantôme souple

(paramètres de la Figure 3.6), le vortex est moins important, les valeurs de l’aire du vortex sont

petites par rapport au fantôme rigide, et le vortex a même disparu (Figure 3.45).

Psys(mmHg) Pdias(mmHg) Tsys[%] Fcard
100 -20 50 60

150 -20 50 60

180 -20 50 60

Table 3.6 – Paramètres pour étudier l’influence de pression systolique et diastolique avec

Tsys[%] à 50% sur le fantôme souple en forme de Y

3.3.5 Discussion

En changeant les paramètres physiologiques pour l’étude de leur influence sur le comporte-

ment du vortex, nous pouvons observer que son début P1 est associé avec deux paramètres :

la fréquence cardiaque Fcard et la durée de systole. Théoriquement, plus Fcard est importante,

plus le cycle cardiaque est court. L’augmentation de Fcard ne modifie pas le délai d’apparition
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Figure 3.44 – Influence de pression systolique et diastolique (Psys=100, 150 et 180 mmHg

) dans le fantôme souple en forme de Y
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Figure 3.45 – Influence de pression systolique et diastolique (Psys,Pdias) dans le fantôme

souple en forme Y avec Tsys[%] à 50%
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du vortex par rapport au QRS. Par conséquent, sa position relative est plus tardif et occupe

une proportion plus importante du cycle R-R. En terme de durée de systole Tsys[%], nous avons

observé que dans le phase systolique, les vitesses de flux durant la systole sont rapides et de

forme ’laminaire’ et il n’y a pas de phénomène de vortex. Au début de la diastole, quand les

vitesses commencent à diminuer, le vortex apparait. Les résultats montrent que plus la durée

de systole est longue, moins le vortex apparait important.

Nous avons introduit un nouveau facteur quantitatif, le taux de changement du vortex pour

étudier l’intensité de celui-ci sur un profil d’images. Dans notre étude, nous avons trouvé que

l’augmentation de Fcard et des pressions systolique et diastolique peuvent augmenter le taux de

changement du vortex. Au contraire, la durée de systole Tsys[%] joue le rôle inverse.

En comparant les fantômes rigide et souple, la tendance de l’évolution du vortex dans le

fantôme souple est similaire. En comparant le terme P1, nous pouvons remarquer que l’appari-

tion du vortex est toujours plus faible dans le fantôme souple. Pour interpréter ce phénomène,

nous pensons que l’onde de pression est plus rapide dans les parois plus rigides et entraine l’avan-

cement du vortex. Dans les mêmes conditions, le vortex est moins important ou a même disparu

dans le fantôme souple. En faisant le bilan des expériences acquises, la dispersion du vortex nous

permet de proposer comme hypothèse que la souplesse des parois peut amortir la formation du

vortex avec l’extension de la lumière d’une artère battante qui entraine moins de résistance de

flux. Dans le chapitre ”état de l’art”, nous avons indiqué que l’intensité du vortex est associée

avec la contrainte de cisaillement de la paroi (WSS). [Liepsch 1983] et [Duncan 1990] ont étudié

l’influence de l’élasticité des parois sur le WSS. Leurs résultats indiquent que la souplesse ou

l’élasticité de la paroi a réduit le niveau WSS sur celle-ci. Ceci est une preuve indirecte que

l’élasticité de la paroi peut aussi réduire la friction du flux sur la paroi de la carotide pendant

le battement dans un cycle cardiaque.

Comme l’interaction entre le vortex et la paroi vasculaire peut engendrer un risque de

formation de plaques, les différentes paramètres physiologiques sont très importants pour essayer

à prévenir les causes des pathologies.

3.4 Étude de faisabilité du vortex dans les fantômes en forme

de carotide réelle

Comme les fantômes en Y sont symétriques, ils présentent une différence avec les fantômes de

carotide réelle en terme de géométrie. Nous avons cherché à observer le vortex dans le fantôme

de carotide réelle rigide. En raison du trop faible signal optique sur le fantôme souple, nous

avons cherché des éléments de comparaison du vortex par écho-doppler.

3.4.1 Observation du vortex dans le fantôme rigide en forme de carotide
réelle par caméra rapide

On observe le vortex dans le fantôme rigide en forme de carotide réelle. Au début, le flux est

laminaire. Les vitesses centrales du flux sont plus rapides que celles au bord (Figure 3.46). A

la fin de la phase systolique, un vortex de taille importante est observé dans la carotide interne

avant l’apex de la bifurcation (Figure 3.47). Ensuite, cette région évolue et se divise en deux

zones plus petites : une vers la carotide externe (branche au dessus), une autre vers la carotide

interne (Figure 3.48). Enfin, les deux régions du vortex se déplacent ensemble vers le haut à
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gauche en diminuant pour finalement se disperser dans la branche de la carotide interne (Figure

3.49).

Figure 3.46 – Flux laminaire à la phase du début systolique (Vecteur des vitesses selon deux

directions X et Y)

3.4.2 Observation du vortex dans le fantôme souple en forme de carotide
réelle par Écho-Doppler

Un appareil écho-doppler (Phillips HD5000) est utilisé pour la mesure des vitesses par car-

tographie couleur avec une sonde haute fréquence (12MHz) positionnée sur la surface haute

d’un fantôme de gel agar-agar. Celui ci est proche des tissus environnants de la carotide réelle

en terme des propriétés mécaniques et acoustiques. L’angle entre le faisceau ultrasonore et le

flux est de 60̊ . Nous pouvons observer ainsi le passage du flux dans la bifurcation dans le cycle

cardiaque par doppler pulsé.

Nous avons trouvé que, après le début du cycle, l’ouverture de la lumière de l’artère va

permettre une augmentation de la vitesse du flux. Les vitesses à proximité de la paroi sont plus

faibles que les vitesses centrales (Figure 3.50 et Figure 3.51). Dans la période diastolique, la

paroi de l’artère revient lentement à l’état initial, les vitesses deviennent plus faibles. Une petite

région du flux avec des vitesses inversées (en bleu) est trouvée au bord extérieur de la carotide

interne en face de l’apex de la bifurcation (Figure 3.52). D’après [Lin 2001], nous pensons que

c’est le vortex. Cette région du vortex ne dure que très peu de temps puis disparait rapidement.

3.4.3 Discussion

En comparant le fantôme rigide en Y et le fantôme de carotide réelle non-symétrique, on

observe un ratio de l’écoulement différent dans les deux branches. La lumière de la carotide
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Figure 3.47 – Région du vortex au dessous de l’apex de la bifurcation à la fin de phase systolique
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Figure 3.48 – Partition du vortex à la phase diastolique
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Figure 3.49 – Déplacement et diminution des régions du vortex à la fin du cycle cardiaque

Figure 3.50 – Phase d’accélération systolique 1
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Figure 3.51 – Phase d’accélération systolique 2

Figure 3.52 – Vortex dans les phases diastoliques
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interne est plus grande que celle de carotide externe. Par conséquent, la majeure partie de

l’écoulement se situe vers la carotide interne et cause une ”congestion”, ce qui augmente la

friction entre le flux et la paroi. C’est une raison possible de la formation du vortex dans le

fantôme de carotide réelle dans une région plus centrale. En plus, on peut remarquer que, au

début, la partie centrale du flux est plus rapide. Elle entre en collision avec cette zone. Comparé

avec le fantôme de Y, la zone de contact entre le flux rapide et l’apex de la bifurcation du

fantôme de carotide réelle est plus grande. Cela conduit à une inversion du sens de l’écoulement.

Lorsque ces flux inverses rencontrent les flux au bord avec les vitesses plus lentes, ceci amplifie

la génération du vortex.

Malgré cela, nous n’avons pas réussi à observer le comportement du flux par caméra rapide et

à comparer les différences entre les fantômes souple et rigide en carotide réelle directement. Par

contre, les résultats d’écho doppler montrent indirectement que la souplesse de paroi contribue à

réduire le phénomène du vortex. Même si l’écho-doppler est moins précis que la PIV, nous avons

vérifié que la région du vortex se déplace par rapport du celle du vortex dans le fantôme souple

en Y. Ces résultats permettent de voir qu’une géométrie particulière influence le déplacement

du vortex.

3.5 Conclusion

Dans ce chapitre, nous avons d’abord réalisé un système de simulation du flux sanguin dans

des carotides, compatible avec plusieurs modalités d’imagerie.

En utilisant ce circuit, nous avons étudié le phénomène de vortex dans un fantôme rigide

de carotide en forme de Y. Par l’observation, nous avons décrit l’évolution du vortex durant un

cycle cardiaque sous des conditions physiologiques. Pour approfondir cette étude, nous avons

établi une plateforme économique de PIV qui permet de quantifier précisément le comportement

du vortex en représentant les vecteurs vitesses. En raison de limitations matérielles (Puissance

du laser et résolution temporelle du caméra rapide), on ne peut voir que des particules dans

une seule branche du fantôme rigide.

Comme la description d’un vortex par PIV est longitudinale, nous avons utilisé une séquence

dynamique d’IRM pour l’étude du vortex en vue transversale. D’abord, nous avons étudié les

comportements des vortex par IRM et validé que la région en hyposignal est causée par le vortex.

Pour analyser l’évolution du vortex quantitativement, nous avons mis au point une méthode de

segmentation adaptée pour mesurer la variation de la lumière de l’artère avec une paroi battante

et permettant de quantifier l’aire de la région du vortex.

En utilisant ces critères, nous avons étudié les paramètres influençant le comportement des

vortex dans des fantômes souple et rigide et trouvé leur relation.

Enfin, nous avons fait la première étude du vortex dans les fantômes de carotide réelle par

caméra rapide et écho-doppler. Ceci démontre la faisabilité de ce type d’étude pour l’avenir.





Conclusion générale

L’histopathologie de l’AVC montre que la carotide est l’un lieu fréquent de plaques

d’athérome à l’origine des AVC ischémiques. De ce fait, la région de la carotide, en particu-

lier au niveau de la bifurcation, concentre l’intérêt des études hémodynamiques. Le flux sanguin

dans cette région est complexe et prend différentes formes durant un cycle cardiaque. Parmi

celles ci, le vortex est un phénomène intéressant dont on peut penser qu’il a certaines relations

avec la formation de plaques d’athéromes. Actuellement, la plupart des études sont réalisées

par des simulations numériques. L’inconvénient de ces simulations est que l’élasticité des parois

et son effet sur le battement vasculaire est soit ignoré, soit très simplifié. Quant aux simula-

tions expérimentales, comme la majorité des fantômes sont rigides ou quasi-rigide, l’influence

du battement des parois sur l’hémodynamique n’est pas prise en compte.

Ce travail de thèse est une contribution centrée sur une étude expérimentale du comporte-

ment des vortex dans l’artère carotide par plusieurs modalités d’imagerie : IRM, échographie

et PIV, pour mieux décrire et comprendre l’effet de la géométrie, de l’élasticité et des fonctions

physiologiques, fréquence cardiaque, pression systolique et diastolique.

Afin de réaliser cette étude in vitro, une première contribution de notre travail a concerné

la fabrication des fantômes de carotide et la réalisation d’un banc d’essai adapté aux différentes

modalités d’imagerie, qui restitue les conditions et les propriétés physiologiques du système

carotidien aussi proche que possible de la réalité. Pour obtenir des fantômes élastiques trans-

parents, nous avons mis au point une méthode de moulage par injection de silicone dans des

moules conçus spécialement pour cela. En ce qui concerne la conception des moules, nous avons

commencé par l’acquisition d’images de carotide par IRM de manière non-invasive. Les pro-

tocoles d’acquisition de l’ARM 3D-TOF et l’ARM BlackBlood ont été étudiés et optimisés

respectivement. Pour la fabrication, deux types de moules ont été réalisés par prototypage ra-

pide : un moule mono-pièce et un moule multi-pièce. L’évaluation de la précision dimensionnelle

de la méthode ’moule multi-pièce’ a été effectuée par un scanner 3D. Les erreurs mesurées

sont inférieures à 10% et le processus est reproductible. Le module de Young a été testé et

le mélange optimal (20% huile de silicone) a été finalement trouvé avec un module de Young

0.52± 0.15 MPa, ce qui est très proche la valeur réelle. Les propriétés dynamiques du fantôme

dans ces conditions ont été évaluées par échographie en mode TM. A la fin, nous avons présenté

également une méthode de fabrication des fantômes rigides de carotide en résine.

Au niveau du banc d’essai, nous avons choisi d’utiliser deux techniques d’acquisition : l’ima-

gerie par caméra rapide, qui nécessite un fantôme transparent et l’IRM qui, elle, pose des

problèmes de compatibilité magnétique. Dès lors, nous avons du concevoir un circuit modélisant

le flux qui soit compatible avec les contraintes ci-dessus. L’imagerie par caméra rapide permet

de réaliser une étude des vitesses dans le plan longitudinal alors que pour l’IRM de flux, l’obser-

vation est transversale. Un VAD est introduit pour recréer précisément les fonctions d’un cœur

réel et générer un flux pulsatile. Nous avons également fabriqué un fluide ayant des propriétés

proches de celles du sang et compatible avec les études de PIV et d’IRM.

En ce qui concerne l’étude expérimentale, par caméra rapide, nous avons d’abord étudié le

phénomène de vortex dans les fantômes en Y rigide et souple. Nous avons observé l’évolution

du vortex durant un cycle cardiaque sous des conditions physiologiques. En comparant les deux

fantômes souple et rigide, nous avons remarqué que le vortex est plus important dans le fantôme
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rigide que celui dans le fantôme souple. Pour approfondir cette étude, nous avons introduit

l’algorithme de PIV sur le fantôme rigide. Les résultats montrent que le vortex apparait dans

une région de vecteurs de vitesses faibles avec une direction opposée à celle de la circulation

du flux normal. Pour l’étude du vortex en vue transversale, d’abord, nous avons étudié les

comportements des vortex par la séquence FCGRE et validé que la région en hyposignal est

causée par le vortex. Pour analyser l’évolution du vortex quantitativement, nous avons mis au

point une méthode de segmentation adaptée à la variation de la lumière de l’artère ayant la

paroi battante et permettant de quantifier l’aire de la région du vortex. Nous avons introduit

un nouveau facteur quantitatif, le taux de changement du vortex pour étudier l’intensité de

celui-ci sur un profil d’images et un autre, la première phase d’apparition du vortex qui indique

l’instant d’arrivée du vortex , en avance ou ou en retard par rapport le cycle cardiaque.

En utilisant ces critères, nous avons obtenu, dans les mêmes conditions, que le vortex est

moins important ou a même disparu dans le fantôme souple. Pour interpréter ce phénomène,

nous avons proposé deux hypothèses : 1. la souplesse des parois peut amortir la formation du

vortex avec l’extension de la lumière d’artère battante qui entraine moins de résistance du flux.

2. l’élasticité de la paroi peut aussi réduire la friction du flux sur la paroi de la carotide pendant

le battement dans un cycle cardiaque. A la fin, nous avons étudié les paramètres influençant

le comportement des vortex dans des fantômes souple et rigide et trouvé leur relation. La

compréhension de l’effet de l’élasticité de la paroi et des différents paramètres physiologiques sur

le vortex permettent de déterminer une raison possible de la formation de la plaque d’athérome

pour orienter des recherches cliniques.

Enfin, nous avons aussi fait la première étude du vortex dans les fantômes rigides et souple en

forme de carotide réelle par caméra rapide et par écho-doppler qui en a démontré la faisabilité.

A l’avenir, une solution pourra consister à utiliser des particules fluorescentes et une caméra

plus rapide. Une fois les études sur les carotides saines réalisées, il serait intéressant de passer à

un modèle pathologique (avec différents niveaux de sténoses). Nous pourrions tester également

une artère pathologique contenant un stent et voir l’implication de celui-ci sur le flux.
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Notations

AVC Accident vasculaire cérébral

ARM Angiographie par résonance magnétique

BB Black Blood

BMF Blood Mimicking Fluid

BPM Ballistic Particle Manufacturing

CAD Computer-aided design

CIMA Centre d’Imagerie Médicale Avancée

CFM Cartographie en couleur du flux ou Color Flow Mapping

CFD Computational Fluid Dynamics

Ccarotide Contraste entre les parois des vaisseaux et des tissus envi-

ronnants

DSA Digital subtraction angiography

DICOM Digital imaging and communications in medicine

ECG Electrocardiogramme

EDV End diastolic velocity

ETL Echo Train Length

FOV Champ de vue ou Field of view

FDM Fused Deposition Modeling

FFT Fast Fourier Transform

FSE Fast Spin Echo

fz,ss Mesure sans dimension de l’aimantation longitudinale à

l’état stationnaire

Fcard la fréquence du battement de VAD

GRE Echo de gradient ou gradient echo

Gφ Gradient de codage en phase

GRO Gradient de lecture

Gss Gradient de sélection de coupe

IRM Imagerie par résonance magnétique

MAV Malformations artério-veineuses

MIP Maximum Intensity Projection

M0 Aimantation longitudinale à l’équilibre

NURBS Non-Uniform Rational Basis Splines

PC Phase contrast ou Contraste de phase

PIV Particle Image Velocimetry

PSV Peak systolic velocity

PDW Pondération en densité de proton

Psys Pression déclenchant la systole de la pompe VAD (mmHg)

Pdias Pépression déclenchant la diastole de la pompe VAD

(mmHg)

P1 Première image du vortex pendant les phases d’un cycle car-

diaque

Q Débit de l’écoulement
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Re Nombre de Reynolds

RPC Robust Phase Correlation

SLA Stéréolithographie

SLS Frittage sélectif par laser ou Selective Laser Sintering

STL Standard Tessellation Language

SPGR Spoiled Gradient Echo

S/B Rapport signal sur bruit

S/Bcarotide Rapport signal sur bruit des parois

T1, T2 Temps de relaxation longitudinale, transversale

TI Temps d’inversion

TE Temps d’Echo

TR Temps de répétition

Tck Épaisseur de coupe ou Thickness

Tsys[%] Pourcentage de la durée de la systole par rapport à la durée

d’un cycle cardiaque

Tauxvortex Taux de changement du vortex

TOF Time of flight ou Temp de vol

UTC Université de technologie de Compiègne

VAD Ventricular Assist Device

VOP Vitesse de propagation des ondes

WCV Within-subject coefficient of variation

WSS Wall shear stress ou contrainte de cisaillement de paroi

θ Angle de bascule

η Viscosité linéaire

µ Viscosité du fluide

ρ Densité du fluide

c Vitesses de propagation d’ultrasons dans les tissus mous

constantes
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(RITS), Rennes, 2011

2. Peng Cao, Yvan Duhamel, Bruno Ramond, François Langevin. Design of silicone carotid

model based on MRI medical images using rapid prototyping technology. IEEE International

Conference on Bioinformatics and Biomedical Engineering, Shanghai, 2012.

3. Peng Cao, François Langevin. Reproducibility of prospective ECG-Gated Black Blood

Imaging Acquisition. Recherche en Imagerie et Technologies pour la Santé(RITS),Bordeaux,
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