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Résumé de these

L’anévrisme intracranien est la prédisposition mortelle la plus fréquente chez le sujet jeune. Sa
compréhension demeure limitée alors que nous assistons au développement de nouveaux
traitements endovasculaires permettant le traitement d’anévrismes de plus en plus complexes.
L’essentiel des études sur le sujet repose sur des séries cliniques peu informatives, l'utilisation
de méthodes de simulation numérique limitées et cible presque exclusivement les phénomenes
mécaniques intrasacculaires sans tenir compte des conséquences de l'anévrisme sur ’artére
porteuse. In vitro, D'utilisation d’anévrismes en silicone au sein d’un simulateur
cardiovasculaire a permis d’objectiver un impact de 1’anévrisme sur I’écoulement au sein du
vaisseau porteur caractérisé par une diminution de sa résistance. /n vivo, cet effet a été objectivé
et mesuré en IRM de flux par I’analyse des courbes de débit volumétrique. Le flux sanguin en
aval des anévrismes était caractéris¢ par une démodulation systolo-diastolique avec diminution
des index de résistance et de pulsatilité. Cet effet était fortement corrélé au volume de
I’anévrisme. Les stents flow diverters permettaient une « reconstruction hémodynamique »
mesurable du vaisseau porteur en restaurant un flux normo-modulé¢ et des index de pulsatilité
et de résistance dans les limites de la normale. Une méthode originale pour la segmentation de
I’artére carotide interne en IRM en contraste de phase 2D a été proposée. Elle se base sur
I’application de la Transformée de Fourier sur les images de phase et la prise en compte de la
cohérence temporelle des vitesses au sein du voxel. La méthode a été caractérisée et comparée
a deux méthodes de référence.

Mots clés : artére carotide interne, anévrisme intracranien, artére porteuse, diversion de flux

endovasculaire, hémodynamique artérielle, index de résistance, index de pulsatilité¢, IRM en
contraste de phase 2D, segmentation, stent flow diverter, Transformée de Fourier.

11



Thesis abstract

Intracranial aneurysms are the most common lethal predisposition amongst young adults. Its
understanding remains limited to date while the development of new innovative endovascular
treatments are increasingly available and allow for the treatment of more and more complex
aneurysms with a non negligeable rate of complications. Most of the previous studies on
intracranial aneurysms are based on low informative clinical series and the use of limited
numerical simulation methods. They almost exclusively target the intrasaccular mechanical
phenomena irrespective of the changes in the parent vessel induced by the aneurysm. /n vitro,
the use of silicone aneurysms embedded in a cardiovascular simulator showed an impact of the
aneurysm on the the parent vessel flow conditions characterized by a decrease of its resistance.
In vivo, flow MRI allowed to quantify this effect by analyzing the volumetric flow rate curves.
Downstream to the aneurysm, the blood flow was dampened and presents a systolic diastolic
demodulation with a collapse of resistive and pulsatility indexes. This effect was strongly
correlated to the aneurysm volume. The flow diverter stents allowed for a measurable
« hemodynamic reconstruction » of the parent vessel by restoring a normo modulated flow, and
normal resistive and pulsatility indexes. An original method for the segmentation of internal
carotid artery in 2D phase contrast MRI was proposed. It is based on the application of the
Fourier Transform on the phase images and by taking into account the temporal coherence of
velocities within the voxel. The method was characterized and compared to two reference
methods.

Keywords : arterial hemodynamic, endovascular flow diversion, flow diverter stent, Fourier

transform, internal carotid artery, intracranial aneurysm, parent artery, resistive index,
pulsatility index, phase-contrast MRI, segmentation.
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CHAPITRE 1

1 Introduction Générale

1.1 Contexte and objectif

L’anévrisme intracranien (Al) représente la prédisposition a risque mortel la plus répandue chez
le sujet jeune avec une incidence estimée a 6-7 pour 100000 par an, et une prévalence entre 2
a 6% '2. La compréhension de cette maladie est encore limitée & ce jour alors que le
développement de nouveaux dispositifs endovasculaires innovants permet le traitement
d’anévrismes de plus en plus complexes et/ou géants. L’essentiel des travaux menés sur les
anévrismes intracraniens repose sur des observations cliniques encore trop peu informatives,
des outils de simulations numériques limités par 1’accés difficile a des données de conditions
hémodynamiques physiologiques aux limites fiables. De plus, ces travaux ciblent quasi
exclusivement que les phénoménes mécaniques intra-sacculaires °.

Cependant, une simple observation clinique et en particulier en imagerie par angiographie
cérébrale chez des patients porteurs d’anévrismes géants intracraniens suggere qu'un anévrisme
modifie les conditions d'écoulement dans le vaisseau porteur. En effet, les angiographies
cérébrales chez les patients atteints d'anévrismes géants montrent une stagnation du produit de
contraste a l'intérieur du sac anévrismal, suivie d'une lente opacification du segment artériel de
l'artére porteuse en aval de la malformation. De méme, le lit artériel en aval présente un
ralentissement circulatoire significatif et observable. Ces observations qualitatives sont
corroborées par les images d'IRM en temps de vol (« Time of Flight » en anglais, IRM TOF)
qui montrent une diminution mesurable du signal a l'intérieur du sac anévrismal et dans l'artere
porteuse en aval de la malformation. La Figure 1 illustre ce phénoméne en comparant des
images d’artériographie cérébrale et images d’IRM TOF d'une artére carotide interne (ACI)
normale et une ACI présentant un anévrisme géant. En dépit de ces changements circulatoires
visibles, la majorité des patients atteints de ces anévrismes géants ont trés peu ou pas de
symptome de souffrance ischémique du territoire cérébral en aval de I'anévrisme, certainement
en raison d'une autorégulation cérébrale progressive et efficace. Dans ce contexte, une approche
expérimentale in vitro rigoureuse qui permettrait de guider in vivo des explorations cliniques
chez le patient et qui prendrait en compte 1’ensemble anévrisme et son arteére porteuse comme
une seule entité, nous semble une étape importante pour avancer dans la compréhension de cette
maladie.

L'objectif principal de notre travail a été de caractériser l'effet de 1'Al sur les conditions
d'écoulement dans l'artére porteuse. Effet qui pourrait également avoir un impact sur le lit
artériel en aval et pourrait expliquer le ralentissement circulatoire en aval de 1'anévrisme visible
en angiographie. La caractérisation de cet effet présente un intérét important pour la
compréhension de la maladie anévrismale et surtout de 1'effet hémodynamique des traitements
endovasculaire (TEV) sur ’artére porteuse et le lit artériel en aval.
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Ainsi, les objectifs de notre travail de thése sont :
1. D’¢évaluer I'impact de I’ Al sur les conditions hémodynamiques dans I’artére porteuse.
2. D’évaluer I’effet du traitement par technique de diversion de flux endovasculaire sur les
modifications induites par I’Al au sein de I’artére porteuse.
3. De caractériser un nouvel outil de segmentation de séquences d’IRM en vélocimétrie
par contraste de phase 2D (IRM-CP 2D) bas¢ sur une approche originale par analyse de
la transformée de Fourier du signal (TF) des vitesses au sein de I’image.

Figure I : Ralentissement du flux en aval d’un anévrisme géant

La Figure 1 montre les images angiographiques soustraites (4, B et C) agrandies d'un anévrisme géant intracaverneux de
I'ACI droite avant le déploiement d’un SFD (A4 et B). Le produit de contraste dense stagne au sein de la poche anévrismale.
L'image non-soustraite (C) montre le SFD déployée et la stagnation de produit de contraste dans le sac. Les images D et E
montrent la circulation en aval de l'anévrisme au méme temps de l'acquisition avant (E) et apres le déploiement du SFD. Avant
le traitement (D), le lit vasculaire en aval est lentement opacifié (petites fleches rouges) et associé a la stagnation du produit
de contraste dans le sac anévrismal. Apres le traitement (F), l'opacification en aval de la malformation est plus rapide et
[’artere et ses branches piales sont mieux visibles (petites fleches jaunes). L’ IRM TOF d'un patient suivi pour un anévrisme
géant carotidien intracaverneux droit (F) objective une chute du signal TOF dans le segment de I'ACI en aval de l'anévrisme
et dans l'artére cérébrale moyenne (fleches rouges) par rapport au signal normal dans l'artere cérébrale moyenne controlatéral
ou dans les ACIs intracrdniennes et les arteres cérébrales moyennes chez un volontaire sain (G) (fleches jaunes).
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Contrairement aux précédents travaux portant sur 1’étude des Als et les modifications
hémodynamiques associées, notre travail se distingue par deux approches originales. Nous
avons exploré 1'impact de 1'anévrisme sur les conditions hémodynamiques au sein de 1'artére
porteuse sans nous limiter aux modifications intra-sacculaires anévrismales communément
rapportées dans la littérature. Ce travail repose uniquement sur des données quantifiées (et non
simulées) issues de la réalisation de mesures expérimentales in vitro sur banc d’essai et de
mesures d’IRM de flux in vivo chez des patients suivis pour Als.

Ce travail a ¢été réalisé sous la direction du Dr Guy Courbebaisse (CNRS UMR 5220 - INSERM
U 1044 - Université Lyon 1 - INSA Lyon, France) et sous la co-direction du Professeur Vincent
Costalat (CHU de Montpellier, France). Il a été initi¢ dans le cadre du projet européen
THROMBUS-VPH (http://www.thrombus-vph.eu). La partie expérimentale in vitro du travail
a été réalisé dans le Laboratoire de Médecine Expérimentale de 1'hopital Vésale de Charleroi
(Belgique) sous la direction du Dr Karim Zouaoui Boudjeltia, et avec la collaboration du Dr M.
Kamil Chodzynski. L'é¢tude des mesures in vivo en IRM de flux IRM a été réalisée dans le
service de neuroradiologie interventionnelle de 1'Hopital Gui de Chauliac a Montpellier
(France).

1.1 Contributions
Ce travail intégre deux contributions principales.

La premicre contribution est une amélioration de la compréhension de la pathologie
anévrismale. En particulier, plusieurs aspects de lI'impact de 1'Al sur ’hémodynamique de
I’artére porteuse ont été clarifiés. Cet effet se caractérise essentiellement par une diminution de
la résistance et de la pulsatilité du segment de vaisseau porteur en aval de I'Al, qui présente un
flux démodulé¢ mesurable. La diminution de la résistance circulatoire associ¢e a I’Al a été
observée in vitro en utilisant un modele en silicone d’Al patient-spécifique intégrer dans un
simulateur cardiovasculaire reproduisant des conditions d'écoulement physiologique. Des
mesures de pression au sein du circuit hydraulique du banc d’essai en amont et en aval de
l'anévrisme ont été réalisées avant et apres le déploiement d'un stent de dérivation d'écoulement
(ou stent « flow diverter » en anglais, SFD) dans ’artere porteuse. La résistance du circuit entre
les deux points de mesure a été calculée. In vivo, cet effet a été confirmé par la mesure des
vitesses et des débits dans 1'artére porteuse en amont et en aval de 1'anévrisme en IRM-CP 2D
chez des patients porteurs d’Als traités par SFD. Des mesures similaires ont été réalisées chez
des volontaires sains. Les débits volumétriques au cours du temps (DV) ont été calculés.
L'analyse comparative des courbes de DV a montré une diminution des index de résistance et
de pulsatilité (IR et IP) dans le segment de I’artére porteuse en aval de I'anévrisme. Cet impact
de I'Al sur I'hémodynamique de I’artére porteuse était inversement corrélé au volume de
l'anévrisme. Le traitement des Al par SFD permettait la correction des perturbations
hémodynamiques au sein de ’artere porteuse. L'effet correctif du SFD a été quantifiée en IRM-
CP 2D et il était stable dans le temps. Le SFD a ainsi permis une "reconstruction
hémodynamique" de l'artére porteuse en permettant une augmentation des IR et IP et en
permettant la restauration d’un flux sanguin normo-modulé dans le segment de I’artere porteuse
en aval de la malformation.

La seconde contribution de ce travail est la proposition d'une nouvelle méthode automatisée de

segmentation des ACI sur des images d’IRM-CP 2D. La méthode proposée est basée sur une
application automatique de la transformée de Fourier (TF) sur I’image de phase (chaque voxel
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pour différencier les signaux d'écoulement vasculaire (artériel) du bruit de fond. Ce travail a
permis la validation de cette approche novatrice en la comparant a deux méthodes de référence
largement utilisées imagerie médicale : la segmentation manuelle (MM) et une segmentation
basée sur la méthode des contours actifs selon le modele Chan-Vese (MCA-CV). Une analyse
de concordance des trois méthodes a été réalisée. L’ACM-CV a été utilisée pour 1'extraction
semi-automatique et quantitative des courbes des vitesses et des débits volumétriques des ACI
chez les patients et volontaires sains inclus dans ce travail.

1.2 Organisation du manuscrit
Ce manuscrit est organisé en six chapitres incluant la précédente introduction.

Le premier chapitre (ci-dessus) introduit notre travail et les contributions apportées par ce
dernier.

Le second chapitre définit la problématique a laquelle nous avons tenté de répondre a travers
ce travail. Il se compose d’un « état de 1’art » des différents thémes abordés et des outils utilisés
dans ce travail de recherche. Par conséquent, ce chapitre traite du contexte épidémiologique des
Als, en particulier des problémes cliniques que posent les anévrismes intracraniens géants
(AIG) et leur traitement. En particulier, il aborde le traitement par technique de diversion de
flux endovasculaires des Als et ses résultats. Cette derniére technique pour le traitement des
anévrismes de ces complexes a été particulierement pris en compte. Une revue des études
portant sur les perturbations hémodynamiques associées aux Als ainsi que les différentes
méthodes d'exploration de ces changements est présentée. Les techniques non-invasives pour
la mesure du flux sanguin in vivo sont décrites avec leurs avantages et leurs inconvénients. Ce
chapitre s’acheéve par une revue non exhaustive des méthodes de segmentation d'image. Les
particularités de la segmentation de I'ACI en ce qui concerne sa segmentation 2D PC-IRM et
de ses spécificités et les contraintes sont ¢galement décrites.

Le troisieme chapitre présente 1’exploration in vitro de l'effet d'anévrisme sur les conditions
d'écoulement dans I’artére porteuse tel que nous 1’avons envisagé. La partie expérimentale de
ce travail a été effectué en utilisant un modele d’Al in silico patient-spécifique intégré dans un
simulateur cardiovasculaire recréant des conditions d'écoulement physiologique. Les principes
et les caractéristiques du simulateur, les données d'entrée, les mesures et les calculs des
parametres de I'écoulement dans le circuit hydraulique ont été décrits. Les expériences avec le
simulateur et ses résultats sont présentés et discutés.

Le quatrieme chapitre présente 1’exploration et la validation in vivo chez le patient des résultats
observés dans I’étude entreprise in vitro au chapitre précédent. Un groupe de patients suivis en
IRM-CP 2D et traités pour les anévrismes intracraniens non rompus (AINR) a été comparé a
un groupe contrdle de volontaires sains. Les mesures des vitesses et des débits sanguins de
I’artére porteuse en amont et en aval de I'anévrisme ont été réalisées avant et apres le traitement
par SFD. Les volontaires sains ont été explorés avec la méme méthode et a des localisations
comparables sur I’ACI. Les courbes de DV des deux groupes ont été analysées. Les IR et IP
ont été calculés et comparés entre les deux groupes. Les résultats de ces analyses sont présentés
et discutés.
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Le cinquiéme chapitre présente une nouvelle méthode pour la segmentation des structures
vasculaires au sein des images d’IRM-CP 2D basée sur une analyse de la TF de I'image de
phase. Dans un groupe de volontaires sains, les ACI cervicales ou intracraniennes ont été
explorées en IRM-CP 2D. Les artéres ont ét€¢ segmentés avec cette nouvelle technique. Les
résultats de la segmentation, en termes d’aire de la section artérielle segmentée, de vitesses
moyenne et de débit volumétrique moyen, ont ¢été analysés. Ces résultats ont été¢ comparés aux
résultats de la segmentation obtenue par deux autres techniques de référence : la méthode
manuelle (MM) et la méthode de contours actif proposé par Chan-Vese (MCA-CV). Une
analyse de concordance des trois méthodes a été réalisée. Elle comprenait la réalisation de
graphiques de Bland-Altman et le calcul de coefficients de corrélation de concordance. Les
résultats des segmentations et de I’analyse de concordance entre les différentes méthodes sont
présentés et discutés.

Le sixieme et dernier chapitre résume les principales conclusions de ce travail de thése. Nous
discuterons et analyserons ces résultats a la lumicére des données de la littérature sur le sujet et
les comparerons a ceux déja rapportés. Nous tenterons d’éclairer les choix et orientations
méthodologiques pris dans ce travail d’investigations tout en précisant leurs limites. Enfin, nous
évoquerons les perspectives et futures pistes de recherche sur le théme abordé.
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CHAPITRE 2

2 Problematique

2.1 Epidémiologie des anévrismes intracraniens

L’ Al est une dilatation sacculaire, ou plus rarement fusiforme, d’une artére cérébrale présentant
un risque de rupture et par conséquent de saignement intracranien (hémorragie sous
arachnoidienne et/ou intra parenchymateuse). Chez le sujet jeune, la pathologie anévrismale
intracranienne représente la prédisposition a risque mortel la plus répandue avec une incidence
estimée a 5-7 pour 100000 par an, et une prévalence entre 2 a 6% "*°. Elle est la principale
cause d’accidents vasculaires cérébraux hémorragiques et est responsable d’une réduction de
I’espérance de vie et d’un handicap potentiellement sévere affectant la qualité de vie. Six mille
hémorragies intracraniennes secondaires a la rupture d’un anévrisme intracranien surviennent
chaque année en France. Le taux de mortalité associ¢ a I’hémorragie sous arachnoidienne
secondaire a un anévrisme intracranien rompu (AIR) est estimé a 45% - 50% a 30 jours °. Le
taux de morbidité associ¢ est quant a lui estimé a 25-30%, avec en particulier une dépendance
a 1 an chez prés de 30% des patients malgré un traitement adapté et précoce . Le risque de
rupture d’un AINR est d'estimation difficile et varie entre 0.4% et 17.8% a 5 ans. Ce risque est
major¢ par les facteurs suivants : I’age, le sexe féminin, I'hypertension artérielle, le tabagisme,
la taille de I'anévrisme et sa localisation en circulation postérieure °. Enfin, la rupture
anévrismale et ses complications présentent un impact économique important, en termes de
couts de la prise en charge de I’événement a la phase aigué, des déficits neurologiques et/ou de
la dépendance consécutive >,

2.2 Traitement des anévrismes intracraniens

L’intérét et les bénéfices du traitement des AIR par voie endovasculaire ou chirurgicale
permettant son exclusion de la circulation ont déja été démontrés *''. De nombreuses études
ont également rapporté le bénéfice du traitement en prévention primaire des AINR '*. Par voie
endovasculaire, le traitement consiste en un remplissage du sac anévrismal par un matériel
thrombogene, le coil. Par voie chirurgicale, le traitement consiste en une exclusion par la mise
en place d’un clip au collet de I’anévrisme. Ces traitements ont permis de réduire le taux de
morbi-mortalité et d’augmenter la survie des patients de maniere significative ces deux
derniéres décennies. Depuis ’étude ISAT (« Subarachnoid internationale Aneurysm Trial ») °,
le traitement endovasculaire est devenu la premicre option pour la prise en charge des IAs,
rompus ou non, lorsque les deux possibilités thérapeutiques sont équivalentes en termes de
résultats aprés discussion au sein d’une équipe multidisciplinaire '*"°. En effet, le traitement
endovasculaire a réduit les taux de morbidité et de mortalité associées a cette maladie et a

permis I'augmentation de la survie tout en augmentant de maniere significative la qualité de vie
1,7,10,11,16
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2.3 Problématiques des anévrismes intracraniens géants

Les anévrismes géants (ou anévrismes intracraniens géants, AIG) définis par un diametre
supérieur a 25 mm (a collet large ou non) sont des anévrismes complexes dont la prise en charge
et le traitement demeurent difficiles, en dépit de l'amélioration et le développement des
techniques endovasculaires.

La prévalence estimee de ces anévrismes est d'environ 5-6% de tous les anévrismes cerebraux.
IIs se manifestent généralement entre les 5™ et la 7™ décennies une 1égére prédominance
chez la femme. Les AIG sont généralement classés comme suit : (1) de type sacculaire, résultant
de la croissance progressive d’un petit anévrisme sacculaire ; (2) de type de fusiforme, issu de
la progression d’une ectasie artérielle secondaire a 1'athérosclérose et/ou une anomalie du tissu
conjonctif ; et (3) de type serpentin, (moins fréquent) probablement issu de la thrombose et de
la recanalisation d’anévrismes fusiformes ou éventuellement d'anévrismes sacciformes. Ils se
surviennent aux mémes localisations que les Als de petite taille (2/3 dans la circulation
antérieure et 1/3 dans la circulation postérieure). Dans la circulation antérieure, ils présentent
une prédilection pour les ACIs intracraniennes dans leurs segments intracaverneux
proximaux'’, parmi lesquels les anévrismes caverneux et carotido-ophtalmiques sont les plus
fréquentes. Dans la circulation postérieure 70% d'entre eux sont situés prés des terminaisons
basilaires et des segments P1 des artéres cérébrales postérieures ou des artéres cérébelleuses
supérieures '*. Les AIGs fusiformes du tronc basilaire a son tiers moyen, de la jonction
vertebrobasilaire ou des arteéres cérébelleuses inférieures sont moins fréquentes.

Leur évolution naturelle est en général défavorable, et émaillée par des complications
hémorragiques avec un taux de rupture supérieur a celui des petits anévrismes et estimé entre
20 et 70% selon les séries rapportées, des manifestations ischémiques observées dans environ
4% des AIGs, et/ou de phénomeénes de compression sur parenchyme cérébral ou les nerfs
criniens (syndrome du sinus caverneux) *°. Les symptomes ischémiques sont trés
probablement secondaires a des phénoménes thromboemboliques distaux provenant d’un
thrombus intrasacculaire °. Les AIGs non traités présentent un taux de mortalité plus élevé que
les anévrismes de petite taille, estimé a 68% 4 2 ans et 80% a 5 ans °. Certaines séries ont montré
un taux de mortalité de 100% a 2 ans chez les patients non traités >'. L hémorragie sous-
arachnoidienne est la cause la plus fréquente des déces pour les AIGs non traités (traitement
conservateur) .

2.4 Traitement des anévrismes intracraniens par technique de diversion de flux

Le traitement de ces anévrismes géants demeure encore un défi pour le neuroradiologue et le
neurochirurgien. A I'heure actuelle, la prise en charge de ces anévrismes techniquement plus
difficiles a traiter est réalisée par voie endovasculaire dans 50 a 55% des cas, par microchirurgie
dans 35-40% des cas, et de maniére conservatrice (par surveillance simple et traitement
symptomatique) dans 10% des cas "°. Le traitement conservateur concerne surtout les personnes
agées. Le recours a I'occlusion de l'artére porteuse (traitement historique) est de moins en moins
fréquent compte tenu des progrés considérables des techniques endovasculaires et de
microchirurgie. Bien que cette option définitive permet I’obtention d’un traitement durable de
la malformation, il présente des critéres d'inclusion stricts et un risque d'ischémie persistant et
élevé aprés le traitement (entre 4 a 15%) ***. Le test d'occlusion préalable au traitement par
occlusion de I’artére comporte également un risque d'événements ischémiques secondaires a
des événements emboliques estimé entre 0,4 et 1,6% #,
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Depuis I’étude ISAT, la prise en charge des ces malformations difficiles a traiter a
considérablement été modifié '*'*. Le développement des techniques de coiling et de stenting
intracranien (avec ou non I’assistance d’un ballon, technique de « remodeling ») et en particulier
I'avénement des SFD sont apparus comme des méthodes alternatives efficaces et valides
permettant la préservation de l'artére porteuse. Ces techniques ont considérablement augmenté
le nombre de ces anévrismes complexes traités, sous réserve d’un manque de données sur les
résultats a long terme pour certains type d’anévrisme °. En effet, le traitement endovasculaire
des AIGs avec préservation de l'artére porteuse (essentiellement par technique de diversion de
flux) est associée 4 un taux élevé de récidive, allant de 37,5% a 90% >>’. Bien que la technique
de coiling aidé par stenting améliore la durabilité¢ du traitement, les taux de récidive demeure
malgré tout toujours élevé, entre 20% et 57% >**°. En outre, le traitement de ces anévrismes
expose les patients a un risque ¢élevé de détérioration neurologique d’environ 50% quelle que
soit la stratégie thérapeutique choisie (endovasculaire, microchirurgie ou conservatrices). Le
risque est plus €élevé pour les patients présentant une hémorragie sous-arachnoidienne (jusqu'a
58%) que chez les patients présentant un tableau pseudo tumorale ou des signes ischémiques
13:21.33 1 a détérioration est marquée par l'ischémie cérébrale secondaire a 1’occlusion des artéres
perforantes ou d’une artére intracranienne.

Récemment, le développement de la technique de diversion de flux endovasculaire a permis la
reconstruction de l'artére porteuse et le traitement des anévrismes géants ou complexes. Elle
consiste en la mise en place d'une endoprothése vasculaire de perméabilité réduite, le stent flow
diverter (SFD) permettant de rediriger le sang dans le vaisseau porteur en dehors de
I’anévrisme. Cette technique induit une stagnation du sang dans le sac anévrismal favorisant
ainsi la thrombose intrasacculaire et al régression de la malformation **. Comme indiqué plus
haut, plusieurs études ont rapporté la valeur et I'efficacité de cette technique dans le traitement
des anévrismes auparavant difficiles a traiter, tels que les anévrismes géants ***'. Par rapport
aux techniques classiques (coiling, coiling assisté par stenting ou occlusion du vaisseau
porteur), les SFD pour le traitement des anévrismes géants présentent un taux plus élevé
d’occlusion, un taux de récidive plus faible sans augmenter le taux de complications *~>,

Cependant, la technique de diversion de flux endovasculaire présente également plusieurs
limites. En particulier, un taux d'occlusion incomplet et inexpliqué de I’anévrisme est rapportg.
Les récentes méta-analyses sur sujet rapportent un taux moyen d’occlusion compléte de 76% a
6 mois (1451 patients / 1654 anévrismes entre 2005 et 2012), de 76,2% a 9 mois (897 patients
/ 1018 anévrismes entre 2008 et 2012) **°. Dans une méta-analyse antérieure, D'Urso et al ont
rapporté un taux d'occlusion évoluant au cours du temps et estimé entre 8% et 21%
immédiatement aprés le traitement, 69% a 6 mois et plus de 90% a 1 an ’. La morbidité
permanente et les taux de mortalité associés a cette méthode ne sont pas négligeables et estimés
a environ respectivement 10% et 5% & 6 mois >>°°. Les complications rapportées sont
essentiellement le saignement intracranienne saignement favorisé par le traitement
antiplaquettaire nécessaire pour maintenir le perméabilité du dispositif endovasculaire et de
’artere porteuse (4% HSA, 3% d’ hématome intra parenchymateux), et les Iésions ischémiques
responsables de déficits neurologiques permanents (6% d’accidents vasculaires cérébraux
ischémiques) *>®. Certains auteurs ont suggéré I'utilisation de coils en association des SFD
FDS afin de réduire le risque de saignement. Mais, cette option demeure débattue a I’heure
actuelle.
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2.5 Heémodynamique et anévrismes intracraniens

Les facteurs hémodynamiques sont considérés comme jouant un rdle crucial dans la
progression, la rupture, et I’efficacité des traitements endovasculaires des Als >~

La finalité du traitement de 1’ Al est son exclusion de la circulation sanguine, la reconstruction
morphologique du vaisseau porteur et la correction des perturbations hémodynamiques tant
dans le sac anévrismal que dans D’artére porteuse. Alors que de nouvelles générations de
dispositifs endovasculaires agissant sur I'hémodynamique de 1’artére porteuse et le sac
anévrismal sont proposés ou en cours de développement, tels que les SFD *'~**, les perturbations
hémodynamiques induites par les Als dans les artéres porteuses sont trés peu connues et peu
investiguées. De méme, les modifications induites par les SFD dans le sac anévrismal ont fait
I’objet de nombreuses études. Mais, 1’effet des SFD sur I’hémodynamique de 1’artere porteuse
n’est pas ou peu décrit dans la littérature ***,

Le développement des méthodes de simulation numérique basées sur I’imagerie médicale
spécifique au patient (ou patient-spécifique) a permis d'améliorer notre compréhension des
mécanismes d'interaction entre I’hémodynamique sanguine et la paroi artérielle, 'initiation et
le développement des pathologies vasculaires, dont la pathologie anévrismale. Ces techniques
ont également permis de mieux comprendre les modifications de flux induites par certains
dispositifs endovasculaires (coils, stents et SFD) *****%_ Elles ont permis d’accroitre un peu
plus nos connaissances sur l'histoire naturelle des anévrismes cérébraux et de développer et
d’améliorer les options thérapeutiques. Ainsi, il est actuellement communément admis que les
parametres hémodynamiques, tels que le flux d’entrée dans le sac anévrismal, la zone d'impact
de ce dernier sur la paroi anévrismale et les contraintes de cisaillement sur la paroi, participent
a la croissance et a la rupture de 1'anévrisme intracranien.

Les méthodes de CFD appliquées aux Als et aux vaisseaux porteurs permettent dans une
certaine mesure une prédiction de I’hémodynamique locale (intra-anévrismale) *'*'. Ces
méthodes de simulations numériques de la dynamique des fluides sont des techniques de calcul
reposant sur l'utilisation et la résolution d'un ensemble fondamental d'équations différentielles
partielles (équation de Navier-Stokes) qui décrivent le profil d'écoulement du fluide ***’. La
description détaillée de ces équations différentielles sort du cadre de ce travail. Néanmoins, il
est utile de préciser que les équations en questions reposent sur trois principes fondamentaux :
le principe de conservation de la masse, le principe de conservation du momentum et la loi de
conservation de 1'énergie au sein du fluide. Compte tenu de la complexité des équations a
résoudre, des itérations sont réalisées afin de converger vers une solution décrivant au plus pres
les caractéristiques du fluide en déplacement, avec entre autres des valeurs spécifiques de
vélocité, de température et de pression. Ces méthodes nécessitent d’importantes ressources
informatiques afin de réaliser et de résoudre des milliers de calculs et d’atteindre des niveaux
de précision significatifs. Ces contraintes ont fortement contribu¢ a limiter la diffusion et
I’utilisation de ces outils en pratique clinique.

Ces méthodes et les travaux se basant sur ces dernicres présentent deux principales limites. 1)
Elles nécessitent la connaissance d’informations et de parametres a priori sur les
caractéristiques du fluide (conditions d’entrée ou conditions aux limites) souvent difficiles a
mesurer in vivo (vitesses, pression, débits, conditions de viscosité, etc.) . Pour pallier a cette
limite, des approximations sur ces parametres d’entrées sont réalisées, limitant la précision et
la fiabilité des résultats. Or, les valeurs de vitesse patients-spécifiques sont essentielles pour le
calcul correct des paramétres dépendants du flux en simulation numérique. Les contraintes de
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cisaillement local a la paroi sont calculées avec des vitesses de flux du sanguin prise au sein du
vaisseau porteur. Une modification de I’amplitude des vitesses de flux sanguin affecte
inévitablement [’amplitude des contraintes de cisaillement calculées. Des travaux
précédemment publiés objectivaient des variations des contraintes de cisaillement exercées a la
paroi pouvant aller jusqu’a 25 % secondaires aux variations (méme minimes) des profils du
flux mesuré. Ces résultats soulignent 1’importance de I’utilisation de données d’entrée
spécifiques aux patients fiables et précises pour les calculs en simulation numérique ***. Par
conséquent, ces approches, bien que intéressantes dans une perspective de recherche, sont peu
disponibles et difficilement implémentables en pratique clinique. 2) L’utilisation de ces
techniques se concentre essentiellement sur les modifications de flux intra-anévrismales. Ce
faisant, ces techniques négligent (si non, sous-estiment) l'impact des anévrismes sur
I'hémodynamique de 1’arteére porteuse et plus globalement intracranienne.

2.6 Meéthodes de mesure des vitesses et débits artériels in vivo

Comme souligné précédemment, [’utilisation de données d’entrée fiables (conditions
hémodynamiques aux limites, vitesses patients-spécifiques, etc.) est cruciale pour les calculs
en simulation numérique et pour la pertinence des résultats. A 1’heure actuelle, les deux seules
techniques d’imagerie permettant d’explorer et de quantifier les flux sanguins dans les artéres
cervicales et intracraniennes, et en particulier de quantifier des paramétres hémodynamiques,
de maniere non invasive, sont 1’échographie doppler et I'IRM-CP.

2.7 Doppler transcranien et Doppler endovasculaire

2.7.1 Principe de I'’échographie Doppler

Lorsqu'un faisceau ultrasonore émis par une source traverse un environnement (un tissu
biologique, par exemple), il rencontre un certain nombre d’interfaces, ou cibles. La mesure des
vitesses du flux sanguin en imagerie Doppler repose sur la variation de la fréquence du faisceau
ultrasonore réfléchi par des cibles en mouvement *. En effet, la fréquence réfléchie par les
interfaces est variable selon que ces derniéres sont fixes ou en déplacement. La fréquence
réfléchie par des cibles fixes est identique a la fréquence émise : on dit qu'il n'y a pas de
différence entre la fréquence d'émission (F) et la fréquence de réception (F,.), soit :

F. = F, Equation 1

Si la cible se déplace, la fréquence du faisceau réfléchi est modifiée selon la relation :

F. = Fy + AF Equation 2

Ou AF est la différence de fréquence, ou fréquence Doppler (illustrée par la Figure 2). AF est
fonction de la vitesse et de la direction de déplacement de la cible selon la relation :

AF = 2V.F,.cos0/c Equation 3
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Ou V est la vitesse de déplacement la cible (en m.s™), @ est l'angle en degré entre I'axe du
faisceau ultrasonore et I'axe du déplacement de la cible, ¢ est la vitesse de propagation des
ultrasons dans les tissus biologiques (constante = 1540 m.s™"). En exploration vasculaire, AF se
situe entre 50 Hz et 20 KHz. Ce principe du comportement mécanique des ondes ultrasonores
a ¢été historiquement utilisé et appliqué a la mesure des vitesses du sang au sein des arteres
intracraniennes. Cette technique de mesure des vitesses artérielles intracraniennes est toujours
tres utilisée en pratique clinique, en service de réanimation par exemple. Mais de nombreux
facteurs limitent ’'usage de cette méthode pour I’évaluation des ACI a la base du crane et dans
ses segments intracraniens, en particulier dans le cadre de ce travail. Notamment, I’anatomie
de ’ACI, ses segments intracraniens trés tortueux, la barriere naturelle aux ultrasons que
représente le crane osseux, ainsi que la dépendance des mesures a 1’angle d’incidence limitent
la précision et la fiabilité de cette technique *°.

A
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Figure 2: principe de l'effet de Doppler

L'image A montre le principe Doppler, ou'V est la vitesse de la cible (en ms-1), 8 est l'angle d'incidence en degrés du faisceau
ultrasonore a la direction de déplacement, c est la vitesse de propagation des ultrasons dans le tissu biologique (constante =
1540 ms-1), Fy est la fréquence de transmission, F, est la fréquence de réception, AF est la différence de fréquence (décalage
de fréquence) ou de la fréquence Doppler. L’'image B illustre un exemple du signal Doppler en mode couleur d'une artére
cérébrale moyenne gauche chez un volontaire sain.

2.7.2 Technique du Doppler endovasculaire

Derniérement, certains auteurs ont propos¢ ’adaptation de cette technique a des dispositifs
endovasculaires pour la mesure des vitesses au sein des artéres coronaires et des arteres
intracraniennes. Une sonde dédiée adaptée a la navigation endovasculaire et porteuse d’un
capteur de vitesse doppler et un capteur de pression a été utilis€ (ComboWire, Volcano
Corporation, Rancho Cordova, California ; (http://www.volcanocorp.com; Figure 3). Cette
technique présente 1’intérét de pouvoir mesurer simultanément les vitesses et les pressions
circulatoires. Elle a été validée pour I’évaluation des sténoses coronaires au cours de procédure
d’intervention cardio-vasculaire °'>. Des mesures par ce dispositif ont également pu étre
réalisées au secin de I’ACI intracranienne au cours de traitements endovasculaires des Als,
rompus ou non. Les mesures effectuées permettaient 1’obtention de données des conditions
hémodynamiques aux limites d’entrée patients-spécifiques destinées a des modéles de
simulation numérique. Bien que séduisante, cette approche présente un certain nombre de
limitations rendant peu intéressante son utilisation dans le cadre de cette étude, dont 1’objectif
est I'utilisation et la mise en place d’outil ou de méthode non invasive utilisable en pratique
clinique. De plus, cette approche invasive fournit des mesures de vitesses, de débits et de
pressions destinées a une utilisation rétrospective ce qui limite son utilisation a une fin
prospective. Dans le cadre de la pathologie anévrismale, les mesures ne sont envisageables que

33



sous anesthésie générale compte tenu de la taille du dispositif (guide de 0.014 inch et catheter
de 0.021 inch) et surtout de sa rigidité pouvant allongeant la durée du cathétérisme d’artéres
tortueuses, tels que les ACI intracraniennes. Or, la sédation induite par I’anesthésie générale
entraine une réduction des pressions et vitesses sanguines moyennes. Il en résulte une sous-
estimation de ces parameétres mesurés au sein des artéres €tudiées. De plus la technique est
dépendante de 1’angle d’incidence en raison de contrainte technique et de conception (capteurs
de petites tailles a Dextrémité d’un microguide). Ainsi, la localisation du dispositif
endovasculaire au sein de la lumiere du segment artériel ciblée peut influencer la précision et
la fiabilité des mesures, en particulier au sein de segments artériels trés tortueux, tel que le
siphon carotidien **. Cette derniére limite impose parfois a 1’opérateur des manceuvres du
dispositif jusqu’a 1’obtention d’un signal systolo-diastolique significatif, majorant ainsi le
caractere invasif de la technique et les risques relatifs a la procédure. La présence méme du
dispositif au sein de la lumiere d’arteres de calibre réduit, tels que I’ACI intracranienne
(diametre de la lumiére variant de 3 a Smm) est en outre un inconvénient majeur. En effet, il
induit des perturbations de flux secondaire a son encombrement dans l’artere impactant
nécessairement la précision des mesures de pressions et de vitesses. Enfin et dernierement, une
sur- ou sous-estimation des vitesses est théoriquement possible en raison d’un lissage des
courbes de vitesses induit par le post-traitement du signal >*. L’ensemble de ces caractéristiques
limitent considérablement 1’intérét de cette approche pour la mesure des débits et pressions
dans le cadre de ce travail.
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Figure 3: Dispositif ComboWire pour mesure endovasculaire des vitesses et débits
Le ComboWire® se compose d'un capteur de débit et d’un capteur de pression situé a l'extrémité distale du dispositif. La

longueur du dispositif est de 184.7cm et son diamétre de 0,014 pouces. Les images proviennent du site web de la Volcano
Corporation (http://www.volcanocorp.com).

2.8 IRM de vélocimétrie en contraste de phase

L’IRM de vélocimétrie en contraste de phase (IRM-CP) présente 1’avantage de fournir des
informations a la fois anatomiques et fonctionnelles. Elle n’est pas limitée par I’anatomie et
peut avoir acces a toutes les régions anatomiques dans toutes les orientations. Cette approche
permet la mesure et I’enregistrement de large gamme de vitesses et de profils d’écoulement
sanguin au cours d’un cycle cardiaque. Cette technique non invasive et non irradiante est
considérée comme précise et fiable pour la quantification de la vitesse dans les vaisseaux
cervicaux et intracraniens dans diverses conditions pathologiques cérébrovasculaires 37 Elle
est fortement corrélée a la Vélocimétrie Laser Doppler considérée comme méthode de référence
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de mesure des flux in vitro et le Doppler endovasculaire pour la quantification de débits, en
particulier dans les grandes artéres comme dans I’ACI **%.

La description et le détail des principes de I’imagerie par résonance magnétique (IRM) sortent

du cadre de ce travail de thése. Seul le principe de 'IRM-CP sera détaill¢ dans la suite de ce

chapitre. Nous renvoyons le lecteur intéressé par I’'IRM vers les ouvrages de références sur le
. . 61,62

sujet ° 7.

2.8.1 Principe de I'IRM en contraste de phase

Le principe de 'IRM-CP 2D repose sur le décalage de phase (ou déphasage) dans la
magnétisation transversale généré par des protons (ou spins) mobiles soumis a un gradient
bipolaire. Deux mesures des déphasages apres I’application de deux gradients bipolaires
inversés sont effectuées (un lobe négatif puis positif pour la premiere mesure et un lobe positif
suivi d’un lobe négatif pour la seconde mesure). L IRM-CP est basée sur la soustraction de ces
deux mesures **®. En effet, pour un gradient bipolaire d’intensité et de durée définies, les spins
mobiles se déphaseront en fonction de leur position au sein du vaisseau et donc par conséquent
en fonction de leur vitesse. Le gradient est orienté parallelement au vaisseau d’intérét. Ainsi
lors d’une premicre acquisition, les spins mobiles se déphasent (déphasage 1, ¢p;) d’autant plus
que leur vitesse (en principe constante) est grande dans le vaisseau (et donc que la distance
parcourue le long du gradient est grande), tandis que les spins immobiles présentent un
déphasage fixe di a I’hétérogénéité de champ. Lors de la seconde acquisition aprés inversion
des lobes du gradient d’encodage, les spins mobiles présentent un second déphasage
(déphasage, ¢,), alors que les spins immobiles présentent le méme déphasage di a
I’hétérogénéité de champ, mais en sens inverse. En fin d’acquisition les spins immobiles ont
donc subi un déphasage puis un rephasage de méme amplitude, soit un déphasage global nul,
alors que les spins mobiles présenteront un déphasage correspondant a la somme de ¢, et ¢,
de sens inverse mais d’amplitudes différentes du fait du déplacement des spins, résultant en un
déphasage global Ag, tel qu’illustré dans la Figure 4. Les tissus stationnaires sont ainsi ¢liminés
alors que les protons mobiles sont rehaussés. Plus les protons mobiles de déplacent vite, plus
leur signal est intense.

Les spins mobiles présentent des vitesses en principe constantes au sein du segment de vaisseau
exploré. Leurs déphasages globaux A¢ sont proportionnels (et de maniére linéaire) a leurs
vitesses. Cette méthode IRM permet ainsi de quantifier de facon relative les vitesses, les débits
et les directions des flux dans les arteres, les veines et le liquide cérébrospinal (LCS) grace a
I’information de phase, et plus précisément du déphasage A¢, avec des résolutions intéressantes
(Jusqu’a 0.3 mm X 0.3 mm pour la séquence optimisée utilisée dans ce travail). L’ IRM-CP du
plan perpendiculaire a la direction d’écoulement permet d’obtenir les vitesses ayant une
direction au travers de ce plan pour chaque voxel dans I’image en de multiples points du cycle
cardiaque.

Les images ainsi obtenues permettent de visualiser le vaisseau étudié au sein du plan
d’acquisition pour une analyse bidimensionnelle (2D). En exploration 3D, I’étude du
mouvement des protons dans toutes les directions de I’espace est également possible et se fera
par la répétition des acquisitions dans chacune des trois directions de I’espace. Une acquisition
supplémentaire sans gradient d’encodage de flux sert de référence. Les séquences employées
sont de type écho de gradient.
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Figure 4: Le principe de I'IRM en contraste de phase

Le diagramme montre l'utilisation d'un gradient de champ magnétique bipolaire appliquée dans le sens de l'écoulement du
sang (et donc perpendiculaire a la section vasculaire étudiées) a deux instants t, et t,. L'application de la partie négative du
gradient bipolaire introduit un décalage de phase shift (¢,) des spins dans la direction du gradient au temps t,. L'application
de la partie positive du gradient bipolaire (de méme amplitude et durée que la partie négative) implique au moment de l'instant
t,, un décalage de phase (¢,) des spins dans la direction opposée a celle introduite par la premiére partie du gradient
bipolaire. Les spins des tissus fixes présentent une différence de phase nulle puisque Ap = ¢+ ¢, = 1 — ¢1 = 0. En
revanche, des protons mobiles présentent un décalage de phase en fonction de leur vitesse définie par leurs vitesses a leur
positions de départ et de fin par rapport au plan d'acquisition pendant la durée d'application du gradient bipolaire, avec ¢, #

P2, AP =y + P # 0.

Le déphasage global A¢p mesuré est donc proportionnel a la vitesse du spin dans le vaisseau
dans la limite d’un angle de 2w, soit +m (de moins —m a +m). Ainsi lorsque le décalage est
supérieur a 2m, on peut observer des repliements de phases (ou saut de phase). Ce type
d’artéfacts traduit I'utilisation d’un gradient inadapté aux vitesses mesurées attendues dans le
vaisseau exploré (en général un gradient trop grand par rapport aux vitesses attendues).
L’ajustement du gradient permet d’éviter cet artefact. Ce qui présuppose une connaissance
préalable de I’ordre de grandeur de la vitesse maximale a mesurer et une présélection d’une
échelle des vitesses permettant d’optimiser le rapport signal sur bruit (S/B) et d’améliorer la
sensibilité de la technique.

Le principe de la présélection des vitesses consiste a définir le déphasage engendré par unité de
vitesse. Ainsi, on définit la vitesse maximale codée Venc qui va permettre de limiter ces
artéfacts tout en conservant une bonne dynamique de la mesure. En effet, définir une Venc trop
grande en comparaison a des vitesses lentes dans le vaisseau induirait un déphasage tres faible
(car distance parcouru courte) et donc une perte de la dynamique et un signal faible. A I’inverse,
définir une Venc faible en comparaison a des vitesses ¢levées dans le vaisseau induirait un
déphasage trop important (supérieur a 1) et par conséquent un repliement de spectre des vitesses
au cours du temps (artefact de recouvrement ou aliasing correspondant a des voxels présentant
une brusque variation d’intensité de signal par rapport a leurs voisins proches). Dans ce dernier
cas de figure, une correction des vitesses est néanmoins possible dans une certaine mesure en
utilisant des algorithmes de dépliement des spectres des vitesses au cours du temps.

Pour chaque voxel, la vitesse pourra ainsi étre extraite suivant la formule définissant le
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déphasage A¢ observé :

V= (%) * Venc Equation 4

Ainsi le débit (en mL.min™) au travers de chaque voxel (et par extension le débit moyen au
travers de la section de vaisseau étudi€) est obtenu en multipliant la vitesse par I’aire du voxel.
Au travers du vaisseau, le débit sera obtenu en multipliant la vitesse moyenne de la section du
vaisseau par son aire.

La technique de vélocimétrie par IRM-CP permet d’obtenir des couples d’images d’amplitude
et de phase au cours d’un cycle cardiaque. L’image d’amplitude est une image d’écho de
gradient traditionnelle et I’image de phase est la traduction des différents déphasages des spins
présents dans la coupe sélectionnée. Les flux se dirigeant vers 1’examinateur sont codés en
blanc, ceux s’en ¢loignant en noir (Figure 5).

Figure 5: Illustration d’image en IRM-CP 2D de I’ACI intracaverneuse

La Figure 5 montre les deux types d’image fournies par I'IRM-CP 2D : une image de magnitude (a gauche) et une image de
phase (a droite). L’ACI est visible en blanc (hypersignal) sur 'image d amplitude et en noir (hyposignal) sur [ 'image de phase
dans ce cas compte tenu de la direction du flux sanguin s éloignant de nous. Les flux se dirigeant vers ['examinateur sont codés
en blanc, ceux s’en éloignant en noir. On peut ici mesurer des flux plus lents qu’en imagerie par temps de vol (inférieur a 10
cm/sec) pour une durée d’acquisition de 6 min 15 sec. Le contraste obtenu est adapté en particulier a la reconstruction du
systeme veineux. Notons que cette séquence n’est pas compensée de [’accélération, on considere que celle-ci est constante

2.8.2 Synchronisation ECG

En IRM-CP toutes les images ne peuvent pas étre acquises au cours d’un seul cycle cardiaque.
11 faut répéter 1’acquisition pour chaque phase du cycle cardiaque afin d’observer 1’évolution
des vitesses au cours du cycle cardiaque. L’acquisition d’'une IRM-CP est donc réalisée sur
plusieurs cycles cardiaques, les images étant acquises a différents moments dans celui-ci. Par
conséquent, cette technique est synchronisée au rythme cardiaque grace a un signal
¢lectrocardiographique (ECG) lui permettant d’acquérir une série d’images au cours d’un cycle
cardiaque comme illustré dans la Figure 6. Cette synchronisation peut €tre prospective ou
rétrospective. Chacune des approches de synchronisation présente ses avantages et
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inconvénients. Le choix de la synchronisation doit répondre a la problématique posée.

La synchronisation prospective est déclenchée par la détection de I’onde R du signal ECG,
qui correspond a la premiére composante positive du complexe QRS (complexe qui correspond
a la dépolarisation et la contraction des ventricules, droit et gauche). Elle est la plus facile a
identifier car elle posséde la plus grande amplitude ®*. Ce type de synchronisation requiert la
définition par I’opérateur d’une durée d’intervalle R-R qui peut se faire de mani¢re manuelle
ou automatique avant I’acquisition. Cet intervalle est en pratique toujours plus court que
I’intervalle R-R réel (correspondant a environ 90% de ce dernier) et est nécessaire afin d’éviter
tout chevauchement possible de deux cycles cardiaques consécutifs (en raison d’une variation
de la fréquence cardiaque au cours de ’acquisition, par exemple). Lorsque 1’onde R est
détectée, I’acquisition est lancée jusqu’a 1’obtention des phases de tout un cycle cardiaque. Les
intéréts de cette méthode de gating sont multiples. Cette approche de la synchronisation permet
de ne « pas perdre » de cycle cardiaque et de limiter le temps d’acquisition. Elle est robuste vis
a vis des artefacts causés par les arythmies cardiaques qui peuvent étre ignorés ou atténués avec
cette méthode. En effet, ’acquisition commence toujours a la méme phase du cycle cardiaque,
I’onde R. De plus, la possibilité d’assignation une durée de non déclenchement des acquisitions
aprés la détection de certaines ondes R limite davantage les artéfacts de mesures liés aux
arythmies. Cependant, cet avantage est ¢galement la principale limite de cette technique de
gating. L’ensemble du cycle cardiaque ne peut donc pas étre couvert, puisque la fin du cycle
cardiaque ne sera pas imagée (environ 10% du cycle cardiaque moyen) .

La synchronisation rétrospective est une méthode automatique basée sur un enregistrement
continu de PECG associée a I’acquisition en continue de I'IRM-CP ®*. L’acquisition de
I’imagerie et I’enregistrement de ’ECG commencent dés la détection d’une premiere onde R.
Au cours de ’acquisition, les données d’imagerie et les données ECG correspondantes sont
sauvegardées. Elles permettent la reconstruction des images pour chaque phase du cycle
cardiaque une fois 1’ensemble des données acquises, d’ou le terme rétrospectif (Figure 6). A
chaque phase du cycle cardiaque correspondent des acquisitions en IRM-CP, qui sont
moyennées pour reconstruire 1’image de contraste de phase correspondante. Cette méthode de
synchronisation permet de générer des images de contraste de phase d’une grande qualité
couvrant I’ensemble du cycle cardiaque lorsque I’ECG est normal (en 1’absence d’arythmie
cardiaque). Cependant, cette méthode nécessite des temps d’acquisitions plus long que la
précédente. De plus, en cas d’arythmie ou de variation du cycle cardiaque (c’est-a-dire de
modification de la durée de ’intervalle R-R) au cours de 1’acquisition, d’importants artéfacts
surviennent limitant la fiabilité des mesures. En effet, dans ce dernier cas de figure, la variation
de la durée de I’intervalle R-R rend plus difficile I’association des acquisitions en contraste de
phase avec les phases spécifiques du cycle

ans le cadre de ce travail, nous avons choisi 1’utilisation d’une synchronisation cardiaque
D | dre d t 1, h [’utilisat d h t d

prospective afin de limiter la durée des acquisitions et de limiter les artefacts liés a d’éventuels
troubles du rythme cardiaque.
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Figure 6 : Principe de la synchronisation cardiaque ECG

La Figure 6 montre le signal ECG et son complexe QRS au cours du temps. Les acquisitions au cours des deux types de
synchronisation sont représentées par les carrés rouges : acquisition continue pour la synchronisation rétrospective et multiple
acquisitions discontinues pour la synchronisation prospective déclenchées par I’onde R.

2.8.3 IRM de vélocimétrie en contraste de phase 2D et 3D

Comme nous ’avons précédemment décrit, les IRM-CP peuvent étre réalisées en 2D ou 3D au
cours du temps. Ces dernieres permettent d’obtenir des images 3D anatomiques ainsi que des
images 3D de phase selon trois directions perpendiculaires. Elles permettent de disposer de
I’information des vitesses, mais également de ’orientation des déplacements **®*. Pour ce type
d’exploration 3D, I’étude du mouvement des protons dans toutes les directions de ’espace
nécessite donc la répétition des acquisitions dans chacune des trois directions de I’espace. Une
acquisition supplémentaire sans gradient d’encodage de flux sert de référence. Cette approche
est moins sensible aux turbulences des flux pour une section artérielle donnée et permet une
¢tude et des reconstructions tridimensionnelles. Cependant, la répétition des séquences dans les
3 plans de I’espace allonge de maniére significative les temps d’acquisition (de plusieurs
dizaines de minutes pour des volumes d’acquisitions significatifs). Leur utilisation est donc
limitée en routine clinique et plutdt restreinte au domaine de la recherche ®*. Un second
inconvénient lié a cette technique est celui du choix de la Venc optimale pour tout le domaine
a explorer. En effet, pour une méme Venc, certaines zones présentent souvent un phénomene
de repliement (aliasing) pour les éléments de volume présentant une vitesse supérieure a Venc,
alors que d’autres zones présentent un défaut de contraste et un signal faible pour les ¢léments
de volume présentant une vitesse trés faible par rapport a Venc . De plus, I'IRM-CP 3D
présente des résolutions spatiale et temporelle inférieures a la technique 2D a méme intensité
de champ magnétique et pour les mémes durées d’acquisition . Une sous-estimation des
mesures de vitesses au pic systolique peut également étre observée en raison d’un effet filtre
passe-bas li¢ au post-traitement du signal 63 Compte tenu de ces limites, et en particulier les
durées d’acquisitions longues, nous avons fait le choix d’une exploration des vitesses in vivo
par technique IRM-CP 2D plutot que 3D.

2.9 Meéthodes de segmentations d’images

La segmentation est le processus de partitionnement d'une image numérique en plusieurs
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ensembles de pixels (ou segments) possédant des caractéristiques proches. Il permet, entre
autres, d’extraire une région précise de 1’image, que nous appelons objet d’intérét (ou région
d’intérét, « region of interest » ou ROI en anglais). Ce processus peut aussi bien concerner la
segmentation de textes écrits que la segmentation de structures plus complexes, tels que des
tumeurs au sein du parenchyme cérébral en imagerie RMN %711 est en général la premiére
¢tape essentielle dans le processus d’interprétation ou d’exploitation de I’information d’une
image. En pratique clinique, la segmentation précise des images médicales est 1’étape
essentielle pour I’analyse et I’extraction de 1’information « utile » nécessaire aux médecins.

Comme nous I’avons précédemment mentionné, I'IRM-CP fournit des informations
structurelles anatomiques et fonctionnelles avec d’excellentes résolutions en contraste et
temporelles des tissus mous. Elle permet la caractérisation des flux (sanguins ou de LCS). Le
calcul de parameétres d'écoulement sanguin, par exemple, nécessite la délimitation de la section
transversale de la structure vasculaire ¢tudiée au sein d’une série d’images de vitesse encodées
au cours du temps. Cependant, la nature parfois complexe des structures anatomiques étudiées
en IRM-CP 2D, I’hétérogénéité des régions qui les constituent ainsi que le bruit et les artéfacts
parfois associés aux séquences peuvent rendre la segmentation difficile. La segmentation de
I’artére carotide interne (ACI) est un exemple illustrant précisément ces limites (Chapitre 2 ; §
2.10).

2.9.1 Méthode de segmentation manuelle

La segmentation manuelle consiste en la définition par 'utilisateur des contours de 1’objet
¢tudié dans I’image (i.e., une structure vasculaire dans notre travail) sur la seule base de son
jugement et de son expérience. La délimitation manuelle des images une a une par un utilisateur
constitue la méthode de référence, ou « gold standard », dans le domaine de la segmentation
des images d’IRM-CP pour diverses applications, tels que 1’analyse du cceur ou de ’aorte
(volume ventriculaire, fraction d’¢jection, etc.). Cette approche présente I’avantage d’une
segmentation contrdlée, précise et fiable quand elle est appliquée par un utilisateur expérimenté
et connaisseur des propriétés de I’objet étudié, ainsi que des limites des images ou de la
technique d’imagerie utilisée (i.e., ’ACI explorée en IRM-CP 2D dans le cadre de notre
travail). Cependant, cette méthode présente de nombreuses limites. Le processus de
segmentation peut étre fastidieux et chronophage lorsqu’il s’agit de traiter des volumes
d’images importants ®*. La fiabilité et la reproductibilité de la méthode peuvent étre limitées
entre les mains d’utilisateurs peu expérimentés dans I’étude de 1’objet considéré ou dans
’utilisation de la technique d’imagerie employée. La taille limitée de certaines structures
anatomiques, tels que les ACI ou les artéres intracraniennes, pose également le probléme
principal de la définition difficile des fronti¢res de ces vaisseaux. En effet, les vitesses faibles
a la périphérie de la lumiére artérielle dans ces structures vasculaires de petite taille, en
comparaison aux vitesses de topographie intraluminale similaire au sein de 1’aorte ou dans le
cceur, sont associées a un signal et un contraste en signal faibles entre la lumicre du vaisseau et
les parties molles adjacentes, ainsi que a un flou secondaire a un effet de volume partiel.
L’ensemble peut rendre ardue la délimitation des contours du vaisseau, méme pour un
utilisateur habitué¢ a 1’exploration des structures vasculaires en RMN, favorisant ainsi les
variabilités intra- et inter-observateurs. Tous ces facteurs concourent a limiter I’utilisation et le
développement des techniques d’imagerie avancée, tel que 'IRM de flux, requérant une
segmentation premiere avant leur exploitation. Dans ce contexte, il est ais¢ de comprendre
I’intérét de développer des méthodes de segmentation automatisée.
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2.9.2 Méthodes de segmentation automatisée

Pour pallier aux limites précédemment citées de la segmentation manuelle, et en particulier
pour accélérer le traitement d’un nombre considérable et toujours croissant d’images médicales
(e.g. en IRM-CP), tout en maintenant la reproductibilit¢ de la segmentation, de nombreux
algorithmes d’automatisation de la segmentation ont été proposés. Les approches sur lesquelles
reposent ces méthodes sont nombreuses et variées. Elles dépendent du type d’image analysées
et de I’application visée ®. Ainsi des techniques de segmentation basées sur les principes de
seuillage, d’analyse des histogrammes, de croissance de région, des méthodes dites de
division/fusion, de recherche de patrons, de détection de contours, de segmentation basée sur
la surface, etc. ont été proposées. Un état de I’art des méthodes de segmentation sort du cadre
de ce travail de thése. Nous ne chercherons pas a étre exhaustif et renvoyons le lecteur intéressé
par ces différents méthodes de segmentation aux références spécialisées """

Globalement, les algorithmes de segmentation peuvent étre répartis en deux catégories : les
approches basées sur I’étude des régions de I’image, dites « approches régions », et les
approches basées sur 1’étude des contours des objets de 1’image, dites « approches contours »
ou approches « frontiéres » "*'°. Les approches régions sont contextuelles et se basent sur la
similitude de points connexes. Des points (pixels ou voxels) présentant des propriétés similaires
(intensité de gris, couleur, textures, propriétés statistiques, géométriques, etc.) seront réunis
dans le méme ensemble 7. L’algorithme le plus couramment utilisé dans ce type d’approche
procede par croissance de région. Des points voisins présentant des caractéristiques communes
sont regroupés pour former des régions de plus en plus importantes. Les approches frontiéres
sont des techniques non contextuelles qui ignorent les relations potentielles entre régions de
I’image. Les points sont regroupés en fonction d’un attribut global. Elles incluent les techniques
de détection des contours. Une fermeture des contours peut €tre nécessaire si les pixels contours
ne sont pas connexes. Apres cette étape, les régions apparaissent et sont définies par I’intérieur
des contours. Nous noterons, que ces deux approches sont duales dans la mesure ot une région
définit une ligne sur son contour (ou fronticre) et réciproquement une ligne fermée (ou contour)
définit une région intérieure.

Ces approches présentent de nombreux inconvénients. Les approches contours, par exemple,
nécessitent souvent un algorithme de fermeture du contour et le résultat final peut étre différent
de la segmentation ou partition recherchée. L’approche région est, quant a elle, généralement
gourmande en calculs et en temps de traitement. De nouvelles approches regroupées sous le
nom de méthodes des contours actifs ont été proposées pour pallier aux limites des techniques
précédemment citées.

2.9.3 Méthodes de segmentation par contours actifs

Ces nouvelles approches regroupées également sous le nom de modéles déformables ont été
proposées pour pallier aux limites des méthodes de segmentations « classiques » *7*. Ces
modeles déformables utilisent des connaissances a priori du contour ou de la région a
segmenter. Ces connaissances peuvent étre issues de base d’apprentissage, de patrons ou de
modes de déformation. Ces approches dites « méthodes des contours actifs » (MCA) ont regu
une attention toute particuli¢re et assez étendue tant elles semblaient prometteuses pour fournir
des contours fermés et lisses pour la couverture d’objet avec une précision subpixelique s
Elles ont été initialement introduites sous forme de courbes minimisantes (ou « snakes » en
anglais) permettant la détection des contours (approches contours) 6978 'Quasiment I’ensemble
des méthodes de segmentations classiques précédemment citées présentent leur équivalent en
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MCA ®. Les MCA peuvent également se subdiviser en approches basées sur I’analyse des
régions et en approches basé€es sur 1’analyse des contours. Ce sont des techniques de
segmentations largement utilisées pour la segmentation d’images médicales, et plus
particuliérement, pour la segmentation des vaisseaux.

Le principe des MCA est de faire évoluer une courbe initiale vers I'objet d'intérét sous 1'action
d'une (ou des) force(s), en fonction de la complexité du modele, généralement déduite(s) de la
minimisation d'une fonctionnelle °*”'. La courbe peut étre continue fermée, ou non, a extrémité
fixe ou non. Elle se définit a partir d’une position d’initialisation située prés de I’objet d’intérét.
La courbe se déforme et se déplace dans I’image sous ’effet de forces : externes qui poussent
le contour vers les caractéristiques de 1'image les plus remarquables (telles que contours et les
bords, par exemples), et internes employées pour imposer une régularité aux contours. Les
MCA sont définies tels que :

Soit T' le contour actif défini comme une courbe paramétrée par p € [a, b] et de paramétre
d’évolution T € [0, T] telle que :

[:[a b]x[0,T] » R?

t)->Tp1)=X{pr1)= (;Ezg) Equation 5

L’évolution du contour est régie par une équation de forme générale :

% =F(p,1) Equation 6
or (p,0) = Iy (p) Equation 7

Ou IH(p) est le contour initial.

Le contour se déforme suivant une force F dont la direction est a priori quelconque.

Cette force F peut étre décomposée dans un repere de Frenet dont la base est constituée du
vecteur unitaire normal intérieur N, et du vecteur unitaire tangent T :

F = FyN + F;T Equation 8

Ou FyN est la composante normale de la force qui modifie la géométrie du contour, et F;T
est la composante tangentielle qui influe sur la paramétrisation du contour.

Dans ce modéle, par souci de simplicité, seule la composante normale est prise en compte et
I’équation d’évolution d’un contour actif s’écrit généralement :

ar;zr:,r) = Fy(p,7) N(p,7) Equation 9

or(p,0) = I (p) Equation 10

Les MCA basées sur I’analyse en approches régions présentent de nombreux avantages par
rapport a celles basées sur I’analyse en approches contours. Elles sont de loin moins sensibles
au bruit et a I’initialisation du contour nécessaire aux précédentes, puisqu’elles utilisent
l'information de région comme substitut a 1'image gradient pour contraindre I'évolution des
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contours. En outre, ces méthodes permettent de segmenter des images avec des objets
présentant des limites floues, voire inexistantes. En effet, les MCA en approches contours sont
tres vite limitées pour I’analyse des images cérébrales ou des images présentant des objets de
petites tailles tels que les ACI, avec parfois des pertes des bords des structures étudié¢es. Ceci
est expliqué par la sensibilité de ces méthodes au contraste faible et aux contours faiblement
définis des objets au sein de ces images en raison entre autres d’effet de volume partiel associé
(i.e., en IRM-CP 2D) .

La MCA en approche régions la plus connue est le modele de Chan-Vese que nous détaillerons
et appliquerons dans la quatriéme partie de ce travail ”°.

2.10 L’artere carotide interne : cas particulier pour la segmentation

2.10.1 Anatomie de 'artére carotide interne

L’artére carotide interne (ACI) est une artére présentant des caractéristiques anatomiques et
morphologiques particuliéres qui s’aveérent contraignantes en imagerie de flux et qui peuvent
limiter sa segmentation en IRM-CP.

D’un point de vue anatomique, I’ACI est une branche de bifurcation de I’artére carotide
primitive. Elle s'étend du bord supérieur du cartilage thyroide a 1'apophyse clinoide antérieure
en situation intracranienne intradurale, en passant par le canal carotidien intra pétreux osseux
au niveau de la base du crane. L’ ACI décrit de nombreuses flexuosités sur I’ensemble de ses
segments cervicaux et intracraniens. Les courbes assez marquées imposées par le canal
carotidien osseux au niveau de la base du crane et la courbure en « S » dans le sinus caverneux
sont constantes. A ces deux courbures constantes, s’ajoutent de maniére variable et en fonction
de I’4ge deux ou trois incurvations (parfois trés accentuées) dans sa portion cervicale **™.
L’ensemble de ces courbures constituent autant de localisations sources d’artéfacts de flux
(aliasing, turbulences, etc.) perturbant le signal RMN.

D’un point de vue morphologique et fonctionnel, I’ACI cervicale présente un diamétre moyen
de 4.7 mm + 0.9 mm chez la femme et 5.1 mm + 0.9 mm chez ’homme qui diminue le long de
son trajet cervical puis intracranien *. Les vitesses au sein de I’ACI sont en moyenne de 65£20
cm.s™ au pic systolique et 25+10 cm.s™ en fin de diastole **. Sa taille limitée et les régimes de
vitesses bas (en comparaison au flux et vitesses au sein du cceur ou de 1’aorte) sont associés a
un signal faible en IRM-CP rendant difficiles la segmentation de ’artere.

2.10.2 Segmentation de I'artere carotide interne

L’ACI présente également des rapports de « voisinages » avec de nombreuses structures
vasculaires ou non :

1. Avec la veine jugulaire interne cervicale, en particulier au niveau de la base du
crane.
Avec I’artére carotide externe dans sa portion cervicale proximale.
Avec le sinus caverneux dans lequel I’artére chemine au contact du sang veineux.
Avec I’os et I’air de la base du crane dans sa portion intra pétreuse.
Avec le LCR soumis a des flux de plus faibles importance au sein de I’espace
arachnoidien entourant 1’artére dans ses segments intraduraux.

TIECRN
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Toutes ces structures voisines sont sources d’artéfacts de susceptibilit¢ magnétique ou de
perturbations de flux autour de 1’artére pouvant potentiellement affecter et altérer les mesures
de flux en IRM-CP.

Malgré des travaux anciens et qui semblaient prometteurs, la segmentation des IRM de flux des
troncs supra aortiques et en particulier des ACI en imagerie médicale est peu rapportée en
comparaison avec la littérature abondante portant sur la segmentation du ceeur ou de I’aorte .
Manniesing et al. ont segment¢é I’ACI en se focalisant sur des criteres seulement
morphologiques des bifurcations a partir d’images de tomodensitométrie *°. Tang et al. ont
utilis€ une MCA pour la segmentation de I’ACI sur des données d’IRM morphologique avec
triple saturation de la graisse et du sang (IRM Black blood) et d’IRM-CP. Dans ce dernier
travail, la segmentation des IRM-CP portait sur les images d’amplitude *’. D’autres auteurs ont
développé¢ des méthodes de segmentation se basant sur la mesure de cohérence des vitesses
pour la segmentation de vaisseaux en 3D ***°. Ces approches se basaient sur I’information de
déplacement des protons dans un volume, suivant les trois directions de I’espace, permettant
ainsi de définir en fonction de I’orientation des vecteurs vitesses moyens si un voxel pouvait
étre considéré comme appartenant ou non as la structure vasculaire étudiée °'. Cette approche
présente un intérét certain pour I’utilisation de données d’IRM-CP 3D, mais n’est pas applicable
aux IRM-CP 2D utilisées dans le cadre de ce travail.
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CHAPITRE 3

3 Anévrisme et artere porteuse : études des vitesses et des pressions
in vitro

3.1 Introduction

Comme nous I’avons précédemment vu dans le Chapitre 2, les facteurs hémodynamiques jouent
un role crucial dans la pathologie anévrismale et I’efficacité des traitements endovasculaires
3% Les méthodes CFD ont permis d'améliorer notre compréhension de cette pathologie.
Neéanmoins, ces méthodes sont peu utilisables en routine clinique. Elles nécessitent
d’importantes ressources informatiques afin d’atteindre des niveaux de précision significatifs.
Pour pallier aux difficultés d’acces aux parametres physiologiques patients-spécifiques
(vitesses, débits, pressions, etc.), des approximations sont faites sur les conditions aux limites
d’entrée des modeles, réduisant ainsi la précision et la fiabilité des résultats de ces techniques
dans certaines conditions.

Compte tenu de ces limites des méthodes de simulations numériques, nous avons opté d’abord
pour une étude expérimentale in vitro afin d’étudier 1'impact de 1'anévrisme sur les conditions
d'écoulement dans I’artére porteuse. Les études in vitro basées sur des modeles de silicone
offrent la possibilité de contrdler et de mesurer de nombreux parametres afin d’appréhender des
phénomenes complexes. Néanmoins, le recours a ce type de méthodes nécessite une
simplification du probléme.

Avant de décrire la méthodologie utilis¢é dans ce travail, un rappel sur les conditions
circulatoires au sein de I’ACI est nécessaire. Nous ne considérerons dans ce rappel que le cas
d’une ACI simple sans aborder les variantes anatomiques possibles et ses relations avec le
polygone de Willis variable également. L’ ACI a pour objectif principal de perfuser le cerveau.
Elle est donc tributaire de 1’autorégulation cérébrale. Elle est impliquée dans 1’autorégulation
cérébrale et en dépend. L'autorégulation vasculaire est une manifestation locale de la régulation
du débit sanguin. C’est une propriété des organes dont I’objectif est le maintien d’un flux
sanguin constant malgré des modifications de pression de perfusion °>. Par exemple,
I’autorégulation est mise en jeu apres I’occlusion d’une artére vascularisant un organe. La
pression de perfusion est définie par la différence entre la pression artérielle (P,) et la pression
sanguine veineuse (P ). Par exemple, I'autorégulation est mise en jeu en aval d’une sténose, ou
a l'extréme de I’occlusion d'une arteére vascularisant organe. Initialement, la diminution de la
pression de perfusion entraine une diminution du débit sanguin qui reviendra a la normale en
quelques minutes. Cette réaction de l’autorégulation se produit en l'absence d'influences
hormonales ou neurones. Elle est intrinséque a l'organe. La réduction du débit initial est
expliquée par la relation entre la pression de perfusion, le débit (F) et la résistance (Re) dans
des conditions d'écoulement physiologiques, a savoir, d'écoulement laminaire :

F = (Py—Py)/Res Equation 11

Dans un deuxiéme temps, la résistance du sang diminue également suivant la diminution de la
résistance vasculaire (par vasodilatation des petites artéres et artérioles), permettant ainsi une
augmentation du flux sanguin. Plus les résistances la diminuent, plus le flux sanguin augmente

46



malgré la présence d'une pression de perfusion réduite. Plusieurs études suggérent I'implication
de mécanismes métaboliques, myogéniques et endothéliaux qui sont au-dela de notre propos.

Le but de notre travail est de comprendre I'impact de l'anévrisme sur 1'hémodynamique des
arteres porteuses soumis aux effets de I'autorégulation cérébrale. L'anévrisme a une croissance
lente. Son impact sur I'écoulement dans 1’ ACI qui est soumis a et impliqué dans l'autorégulation
cérébrale, devrait €tre un processus lent et graduel. Comme nous l'avons vu, le systéme cardio-
vasculaire est un systéme complexe dont I'objectif principal est de maintenir une capacité
suffisante pour l'oxygénation et la fonction des organes. Il agit par des modifications de la
résistance et du débit. L’exploration in vitro I'impact de I'anévrisme sur I'hémodynamique des
arteres porteuses se trouve donc d’emblée limitée par la difficult¢ de reproduire toutes ces
conditions et des interactions complexes connues in vivo.

Par conséquent, une simplification du probléme s’est imposée. Compte tenu de la constance
relative du débit in vivo en raison de la loi de conservation de la masse, si 'anévrisme affecte
la circulation sanguine dans le vaisseau porteur, il doit nécessairement modifier la pression
et/ou la résistance au sein de ce dernier. Nous avons donc naturellement orienté notre
méthodologie vers I’exploration de paramétres quantifiables de 1'hémodynamique dans le
vaisseau porteur pour caractériser l'effet de I'anévrisme. En raison des caractéristiques du
simulateur cardiovasculaire utilisée dans ce travail (qui sera décrit plus tard), la question
principale simplifiée dans cette partie expérimentale de notre travail était la suivante : quel est
l'effet de I'anévrisme sur les pressions et la résistance a l'intérieur du vaisseau porteur a flux
constant ? En second lieu, nous avons évalué 1'effet du déploiement des SFD sur I'écoulement
dans le vaisseau porteur.

3.2 Materials and Methods

Nous avons privilégié la mesure expérimentale a la simulation dans le design méthodologique
de ce travail. Un simulateur cardiovasculaire permettant la reproduction d'un flux pulsatile dans
un circuit hydraulique a été utilisé¢. Deux modeles d'anévrisme (A et B) et un tube droit (ou une
« arteére droite » simplifiée) en silicone ont été utilisés et intégrés dans le circuit pour les
différentes expériences.

Une premicere étude a consisté a mesurer la pression dans le circuit hydraulique en amont et en
aval de 'anévrisme A et de calculer la résistance hydraulique entre les deux points de mesure
contenant 1'anévrisme et le vaisseau porteur. L'expérience a été effectuée avant et apres le
déploiement d'un SDF couvrant I'anévrisme A. Des mesures similaires, ont ét¢ effectuées en
remplagant le modele d’anévrisme par le tude droit avant et apres déploiement d’un SFD,
réalisant ainsi les conditions de controles. Une deuxiéme étude a été conduite pour évaluer le
mouvement du fluide entre I’artére porteuse et 'anévrisme, avant et apres le déploiement d'un
SFD. Un modele d'anévrisme simple sphérique en silicone (anévrisme B) a été utilisé. Le fluide
circulant dans le circuit hydraulique a ét¢ marquée par les globules rouges (GR) en tant que
marqueur de coloré. La distribution des GR dans le sac anévrismal a ét¢ enregistré par une
caméra a haute résolution et les images obtenues ont été post-traitées. Une segmentation et une
analyse quantitative de la distribution des GR dans le sac anévrismal au cours du temps ont été
effectuées. L'expérience a été effectuée avant et apres le déploiement d'un SDF dans le vaisseau
porteur.
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Nous avons privilégié les mesures expérimentales au lieu de la simulation dans la conception
méthodologique de ce travail. Un simulateur cardiovasculaire permettant la reproduction d'un
flux pulsatile dans un circuit hydraulique a été utilisé. Deux mode¢les d'anévrisme (A et B) et
un tube droit (ou "artere droite") dans le silicium ont été utilisés et intégrés dans le circuit pour
les différentes expériences.

Une premiere étude a consisté a mesurer la pression dans le circuit hydraulique en amont et en
aval de I'anévrisme A et pour calculer la résistance hydraulique entre les deux points de mesure
contenant l'anévrisme et le vaisseau porteur. L'expérience a été effectuée avant et apres le
déploiement d'un SDF couvrant I'anévrisme A. Des mesures similaires que les conditions de
controle ont ét¢ effectuées en amont et en aval vers la droite le tube avant et apres le déploiement
FDS. Une deuxieme étude a été réalisée pour évaluer le mouvement du fluide entre 1’artére
porteuse et l'anévrisme, avant et apres le déploiement d'un SDF. Un modé¢le d'anévrisme
sphérique dans le silicium (anévrisme B) a été utilisé. Le fluide circulant dans le circuit
hydraulique a été marquée par les globules rouges (RBC) en tant que marqueur de couleur. La
distribution des globules rouges dans le sac anévrismal a €t¢€ enregistré par une caméra a haute
résolution et les images obtenues sont post-traitées. Segmentation et analyse quantitative de la
distribution des globules rouges dans le sac anévrismal au cours du temps ont été effectuées.
L'expérience a été effectuée avant et apreés le déploiement d'un SDF dans le vaisseau porteur.

3.2.1 Simulateur cardiovasculaire

3.2.1.1 Simulateur cardiovasculaire : Description du banc d’essai

Un simulateur cardiovasculaire a été utilisé pour effectuer toutes les expériences in vitro. Il a
été développé a I'Université de Mons par Dr. K. Chozinsky *. Le dispositif expérimental permet
la reconstitution et le contrdle précis des conditions d'écoulement (pulsatiles ou continue) dans
un circuit hydraulique fermé. Il permettait ¢galement des mesures de débits et de pressions en
diverses points du circuit hydraulique.

Le simulateur est illustré par la Figure 7. Il se compose d'un banc d'essai alimenté par des
contraintes de pression et un flux en amont, et d’un module de signal de post-traitement en aval.
Le systéme est controlé en temps réel et a été congu a l'origine pour la reconstitution de profil
d'écoulement pulsatile in vitro, aussi proche que possible des conditions physiologiques de flux
sanguin mesurées in vivo dans le but d'étudier les cellules endothéliales *°. Il comprend un
réservoir contenant le fluide destiné a circuler dans le circuit (en général un mélange d'eau et
de glycérine pour reproduire la densité et la viscosité du sang), une premiere pompe centrifuge
configurable caractérisé par son débit, sa pression de sortie et sa vitesse de rotation (High-
Performance Stator PS01-23x80F-HP-R and High Performance slider for H-Guide PLO1-
12x200/160-HP, Linmot), une valve anti-retour a la sortie de la pompe centrifuge, une seconde
pompe a piston (D-94-81, Diacom) constitué¢ dans un moteur linéaire et d'un piston a membrane,
d'un thermocouple permettant la mesure en temps réel de la température du fluide. Plusieurs
capteurs de pression (deux dans notre travail) et un débitmetre électromagnétique (MM-04-XX-
VD-SS-XX-0000-22-1A-1F-00-2R-00-SK, Minimag) sont également disponibles pour des
mesures en temps réel des pressions et des débits. Ces trois éléments peuvent étre positionnés
en différents points du circuit hydraulique fait d'un tube en polymere (en silicone) en fonction
des spécificités de I'étude. Le circuit de tube de silicone a une longueur de 0,83 m et un diametre
constant de 4,8 mm, a l'exception d'un segment interchangeable modifiable (segment H) et dont
la longueur correspond a celles du modele d'anévrisme ou du tube rectiligne étudié. Une
photographie du simulateur est présentée en Annexe XX.

48



Figure 7 : Simulateur cardiovasculaire

Le simulateur cardiovasculaire contient : (4) un réservoir comprenant un mélange d’eau et de glycérine (masse 62%/38%),
B) une pompe centrifuge, C) une valve anti-reflux, D) une pompe a piston optimisées constituée d’un moteur linéaire et d’un
piston avec diaphragme, E) un thermocouple, F) un capteur de pression - Amont, G) un Tube en silicone, H) un segment
modifiables permettant l’intégration de différent modele d’anévrisme en silicone, 1) un capteur de pression — Aval, J) et un
debitmetre électromagnétique - Aval. L’image est tirée du travail du Dr Kamil Jerzy Chodzynski %,

3.2.1.2 Simulateur cardiovasculaire : Principe de la régulation de I’écoulement

Le principe du contrdle d simulateur est bas¢ sur une boucle de régulation commune a partir de
trois régulateurs > et il est illustré sur la Figure 8. Il comprend : une commande de modéle
interne (CMI) incorporant un régulateur proportionnel intégral (PI) et deux contrdleurs PI
supplémentaires. Le controle en combinant les deux premiers régulateurs agit sur la pompe a
piston optimisée. La composante principale du flux est contrdlée par la CMI. Les fluctuations
de I'écoulement autour du composant principal sont commandés par le régulateur PI. Les
controleurs PI supplémentaires contrélent en temps réel le débit moyen et la température dans
le circuit hydraulique, respectivement. La régulation basée sur la CMI est un correcteur robuste
et efficace utilisé en automatisation et en robotique ***. Il fonctionne en corrigeant les écarts
par rapport au modele (par exemple, le flux d’entée physiologique pulsatile ou le « flux cible
ou flux consigne » dans notre travail). L'écart par rapport au flux cible (mesuré et calculé en
temps réel) est envoyé vers l'entrée du bloc. Cet écart est considéré comme une perturbation a
compenser. Le systéme agit simultanément sur le processus de production d'écoulement
(I’ensemble pompe) et le modele afin de diminuer 1’écart (au mieux de 1’annuler) jusqu'a ce que
I'état d'écoulement souhaité soit obtenu. La CMI a une action intégrale implicite, et a la
différence d’un dispositif de commande proportionnelle intégrale et dérivée (PID), il prend en
compte les dérivés de signaux d'ordre supérieur a 2. On peut donc obtenir une meilleure
reconstitution du flux pulsatile complexe. Les PI agissent par deux forces : une force
proportionnelle a la différence entre le débit mesuré et le débit consigne, et une deuxiéme force
proportionnelle a l'intégration de cette différence (la somme de tous les écarts mesurés).
L'avantage de ce contrdleur est son action sur les basses fréquences du signal et son erreur
statique zéro. Pour un ensemble de données d’entrée donné, I'erreur statique est la différence
entre l'entrée et la sortie du systéme pour t tendant vers 1'infini (par exemple, un flux pulsatile
physiologique l'entrée dans le simulateur). A partir d’un profil d'écoulement de référence, la
combinaison de la pompe centrifuge et la pompe a piston permet de reproduire de fagon fiable
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et précise des profils d’écoulement sanguin variables de 40 ml.min-1 a 700 ml.min-1 avec
moins de 5% d'erreur .
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Figure 8 : Concept du systéeme de controle

Le principe de la stratégie du systéeme de controle peut étre défini en trois parties. La commande a modeéle interne (cadre bleu)
responsable du controle de la position de la pompe a piston. Afin de réduire le bruit provenant de la mesure des signaux de
flux au cours de son fonctionnement et de prévenir ainsi la déviation de la pompe a piston, un filtre (boite F) et une boucle de
régulation supplémentaire basée sur un controleur proportionnel-intégral et une fonction Moyenne [ ont été intégrés au
systeme (cadre vert). Le contréle du débit moyen est assuré par une seconde boucle de régulation composée par un controleur
proportionnel-intégral et une fonction Moyenne II (cadre rouge). Image tirée du travail du Dr Kamil Jerzy Chodzynski %,

3.2.1.3 Simulateur cardiovasculaire : Différence par rapport a I'autorégulation vasculaire

Le simulateur se différencie du systéme cardiovasculaire (et de son autorégulation) par son
mode de contrdle et les actions possibles sur les parametres débit, pression et résistance.
L’écoulement est monitoré en permanence par les capteurs de pression et de débit qui
alimentent le systéme de controle. Ce dernier intervient et agit a son tour sur les pompes pour
corriger le débit ou la pression de sortie afin d'aligner I’écoulement mesuré dans le circuit a
I’écoulement consigne. La résistance du systéme dépend des propriétés du fluide et de la
géométrie du circuit hydraulique (diamétre, longueur et de la tortuosité des tuyaux, ainsi que le
matériau : silicone). Elle peut étre modifi¢e entre deux expériences différentes en faisant varier
la géométrie du circuit ou les propriétés du fluide, mais elle demeure constante au cours de la
méme expérience. En d'autres termes, la régulation du flux par le simulateur est donc
principalement basée sur les changements de pression ou de débit en sortie des pompes.
Cependant, ces deux parameétres sont interdépendants. Pour une résistance donnée, toute
variation de pression va induire une modification du débit et vice versa. Ces caractéristiques
décrivent de maniere significative la différence de comportement du banc d'essai en
comparaison a celles du systeme cardio-vasculaire pour la régulation des flux. Le premier agit
a résistance constante sur la pression ou le débit sans aucune possibilité de changement
simultané pour assurer le flux (et donc le débit) désiré. Le second agit sur les résistances et/ou
le débit, de maniére simultanée ou non, et secondairement sur la pression de perfusion pour
fournir les flux souhaités et maintenir la perfusion tissulaire adéquat.
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3.2.1.4 Caractéristiques du flux au sein du banc d’essai

Dans le cadre de notre travail, le systéeme hydraulique et I’écoulement (viscosité dynamique du
mélange eau glycine, diametre des tubes, vitesses d’écoulement) étaient caractérisés par :
- Un fluide composé d’un mélange eau/glycine (62%/38%) présentant une densité p de
1098 kg.m™ et une viscosité dynamique u de 3.45¢> Pa.s™ (ou kg.m™.s™).
- Un diamétre d du tube de 4.8¢™ m, soit une surface de section S de 1.810¢” m?.
- Un débit volumique Q maintenu par la pompe est de 123 mL/min soit 2.05¢™® m?/s.
- Une vitesse VV du fluide de 0.113 m/s (déduite de Q et S tel que V = Q/S).
Le calcul du nombre de Reynolds (Re) dans ces conditions est tel que :

Re = (p.d.V)/u Equation 12
Re — 1098.8 x 0.0048 x 0.2303 — 173
€= 0.00345 -

Le nombre de Reynolds calculé a partir de ces conditions expérimentales et suivant 1’équation
(12) était de 173 (donc inférieur a 2300). Ainsi nos conditions expérimentales correspondaient
a un écoulement laminaire (suivant la loi de Poiseuille).

Le nombre Re était inférieur a 2300. Nous remplissions donc les conditions d’un écoulement
laminaire permanent (écoulement de Poiseuille), pour lequel le débit Q (en m’/s), la perte de
charge AP (ou chute de pression dans le sens de 1’écoulement en Pa, équivalent de la pression
de perfusion in vivo) et la résistance Res (en Pa.s.m™) vérifient la relation suivante :

Q = AP/Res Equation 13

3.2.1.5 Paramétres modifiables et non modifiables du banc d’essai

Toutes les expériences réalisées avec le simulateur ont été conduites avec le méme flux pulsatile
constant (décrit dans le chapitre 3, § 3.2.5). La résistance globale du circuit hydraulique ainsi
que les pressions mesurées P1 et P2 variaient entre les expériences, mais étaient donc constantes
pour une méme expérience. Aucune modification du circuit n’était faite au cours d'une
expérience et des mesures. Par conséquent, I’écoulement dans le circuit a pouvait étre considéré
comme stationnaire pour toutes les expériences (débit et pressions constantes, et résistance
constante pour chaque condition étudiée). Le flux dans le circuit pouvait donc étre exprimé
comme suit :

Q= fOR 2nrv(r)dr = [(mR*)/8uL] 6P Equation 14

Avec r la position radiale sur la section du récipient (en m), R le rayon du tube (en m), L la
longueur discréte du tube (en m), u la viscosité dynamique du fluide (Pa.s™ or kg.m™.s™). La
résistance hydraulique de ce circuit Res;, (en Pa.s.m™) pouvaient donc aussi étre exprimée
comme suit:

Res, = 8ulL/(mR*) Equation 15
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L'équation (15) montre la dépendance de Res), de la puissance 4 du rayon du tube, qui est aussi
son principal déterminant. Pour simplifier les calculs de résistance, nous avons opté pour la
relation plus simple décrite dans 1'équation (13).

3.2.2 Modeles d’anévrismes en silicones et stents flow diverters

3.2.2.1 Modeéles d’anévrismes en silicones

Deux modeéles d'anévrisme en silicone transporteur ont €té utilisés dans ce travail (société
Elastrat, Suisse http://www.elastrat.com). Un modéele d'anévrisme patient-spécifique ayant une
morphologie complexe (anévrisme A) et un anévrisme simple et sphérique (anévrisme B) *°.

Le modé¢le d'anévrisme A mesurait 9,8 mm de diamétre et 18,7 mm de profondeur, avec un
collet mesurée a 10,6 mm. Il était sacciforme, de forme oblongue et avait un volume de 1775
mm®, et un aspect-ratio de 1,76. L'artére porteuse présentait un diamétre de 5 mm, 4,2 mm et
3,7 mm respectivement en amont, en amont et en aval de I'anévrisme, et une épaisseur de 0,7
mm. L'extrémité la plus proximale du modele de silicone mesurée a 5,5 mm de diameétre
correspondait au segment sous-pétreux de 1’ ACI cervical, alors que son extrémité la plus distale
mesurée a 2,5 mm de diamétre correspondait a un segment M1 de l'artére cérébrale moyenne.
L'artére mesurait 15 cm de longueur. Ce modele a été utilisé pour les mesures de pression et le
calcule de la résistance. Le mod¢le d'anévrisme B mesurait 9,3 mm de diametre. Il présentait
un volume de 421 mm’, et un rapport aspect-ratio de 1,1. L’artére porteuse d ce modéle était un
tuyau droit de silicone et mesurée de 3,5 mm de diamétre, 280 mm de longueur, avec une
épaisseur de 0,7 mm. Un tube rectiligne (ou droit) en silicone a été utilisé pour tester la
condition controle « artére droite » par rapport au modele d'anévrisme A. Il mesurait 4,2 mm
de diametre, 15 cm de long et avait une €paisseur de 0,7 mm. Les propriétés mécaniques du
silicone utilisé pour la réalisation de ces modeles étaient les suivantes : rigidité (Shore A) 40,
résistance a la traction de 6.7 MPa, allongement a la rupture de 400%, résistance a la déchirure
ISO 34 Cutter 27 N / mm, Densité 1090 kg.m™. La Figure 9 montre les modéles d’anévrisme
A et B et le tube en silicone rectiligne utilisés pour les expériences.

Silicone model, wall
hickness ~0.7 mm

Figure 9 : Modeles d’anévrisme patient-spécifique (4), simple (B), et tude en silicone droit (C)
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3.2.2.2 Stents flow diverters

Un SFD Pipeline (société EV3, Irvine, Etats-Unis, illustré par la Figure 10) a été déployée pour
chaque modéle anévrisme et dans le « tube droit » pour ce travail °’. Ce stent agit sur le segment
artériel pathologique en redirigeant 1'écoulement dans le vaisseau porteur, favorisant ainsi la
stagnation du sang et la thrombose dans le sac anévrismal. Il permet la reconstruction
géométrique et hémodynamique de Iartére porteuse >, Chaque stent est tressés 4 partir de 48
brins cylindriques consistant en un alliage de 75% de chrome et de cobalt et 25% de tungstene-
platine. Le diameétre de chaque brin est de 30 micrometres. Le premier SFD Pipeline utilisé
dans le mod¢ele d’anévrisme A mesurait 4,25 mm de diameétre et 20 mm de longueur, tandis que
la seconde utilisée dans le modele d'anévrisme B mesurait et 3,5 mm de diamétre et 20 mm de
longueur. Le SFD utilis¢ dans le "tuyau droit" mesuré 4,25 mm de diametre et 20 mm de
longueur. Ils étaient adaptés aux dimensions de l'artere porteuse.

Pour reproduire les conditions de déploiement des dispositifs in vivo chez le patient, les SFD
ont été déployés apres la navigation et le positionnement d'un microcathéter Marksman (0,027
inch ; société EV3, Irvine, Etats-Unis). Les déploiements SFD ont été réalisées en compression
dans tous les cas afin d'optimiser l'effet de dérivation du flux des dispositifs.

Figure 10 : Photographie d’un stent flow diverter Pipeline™.

3.2.3 Mesures des pressions et calcul des résistances dans I'artére porteuse

Comme nous l'avons avons décrit précédemment, le simulateur fonctionne a résistance
constante et permet des modifications de débit ou de pression. Les deux derniers parametres
sont interdépendants. Pour une résistance donnée, tout changement de pression induit en
réaction un changement de débit, et vice versa. Compte tenu de ces caractéristiques du
simulateur, nous avons choisi de travailler a débit constant et de mesurer la pression dans le
circuit hydraulique en deux points de part et d’autre de I'anévrisme.

Les capteurs utilisés dont la disposition est illustrée sur la Figure 7 étaient les suivants :

- Un capteur de pression en amont de I'anévrisme (P1).

- Un capteur de pression en aval de 'anévrisme (P2).

- Un débitmetre ¢lectromagnétique positionné de maniere arbitraire en aval de I'anévrisme.
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Les capteurs enregistrent dans le fluide les variations du courant électrique (V) induites par les
changements de pression ou de débit. Ces variations de courant électrique correspondent a des
¢quivalents é€lectriques des pressions et des débits. Les conversions de valeurs de pression
exprimées en mmHg et le débit exprimé en ml.min-1 sont obtenus par les €quations suivantes
directement liées aux caractéristiques ¢électriques du simulateur :

P = (Pheasurea X 150.012) — 750.06 Equation 16

Q = (Queasureq X 272.59) — 154.01 Equation 17

Avec P et Py oqsurea €S pressions mesurées, respectivement en mmHg eten V, Q et Quneasured
1 A . .-
les débits mesurés, respectivement en ml.min~ and V.

Le segment de H au sein du circuit hydraulique (voir Figure 7) était modifié entre deux
expériences et permettait d’intégrer les modeles d'anévrismes ou le tube droit en silicone.
Plusieurs conditions expérimentales ont été testées :

- Le mode¢le d’anévrisme A sans matériel dans l'artére porteuse (expérience 1).

- Le modgele d'anévrisme A apres déploiement d’un SFD I'artére porteuse (expérience 2).
- Le tube droit de silicone sans matériel (expérience 3).

- Le tube droit de silicone apres le déploiement d’un SFD en son sein (expérience 4.).

Les mesures de débit effectuées par le débitmetre et les pressions P1 et P2 étaient enregistrées
en temps réel pendant toute la durée des expériences. Pour chaque expérience (1, 2, 3 et 4), le
simulateur commengait par une phase de préparation de 1'écoulement pulsatile. Une fois le flux
pulsatile consigne atteint, I'expérience de mesure commengait. La durée des mesures était de
60 secondes pour les quatre expériences. Les caractéristiques du flux pulsatile utilisé pour les
trois expériences sont décrites au paragraphe §3.2.5 (Chapitre 3).

Un total, 60 cycles étaient ainsi enregistrés pour chaque expérience. Pour chaque cycle, les
valeurs minimum (min), moyenne (moy) et maximale (max) des débits Q (en ml.min™) et des
pressions P1 et P2 (en mmHg) ont été considérés telles que Qmin;, Qmean;, Qmax;, P1min,,
Plmean;, P1lmax;, P2min;, P2mean; and P2max; et, avec i le numéro du cycle allant de 1
a 60.

Comme nous I’avons précédemment décrit, la pompe a piston destinée a reproduire les signaux
de modulations de I'écoulement est associé¢ a un circuit hydraulique en tubes de silicone dont la
capacitance peut étre considérée négligeable. Par conséquent, les mesures de pression P1 et P2
présentent des variations cycliques de valeurs positives et négatives. Ces variations cycliques
sont expliquées par 1’effet non corrigé des mouvements spécifiques de la pompe a piston sur le
fluide en circulation. En effet, le recule périodique de la pompe a piston est associée a une
aspiration du fluide dans le circuit hydraulique fermé. Ce phénomeéne d'aspiration induit des
pressions négatives au sein du circuit qui sont enregistrées au cours de la diastole de chaque
cycle. L'absence de capacité du systéme hydraulique ne compense pas cet effet et ne maintient
pas une pression positive tout au long du cycle. Par conséquent, seules les mesures de pression
et des débits positifs enregistrés aux pics systoliques ont été considérés pour le calcul des
résistances a chaque cycle (c’est a dire, les valeurs de Qmax;, P1max;, P2max;, and APmax;),
tels que:

Res; = APmax;/Qmax; Equation 18
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La résistance Res; correspond a la résistance globale du circuit hydraulique entre les points de
mesures P1 et P2, comprenant donc le segment H (modé¢le d'anévrisme A ou "tube droit»). Les
valeurs deQmin;, Qmean;, Qmax;, Plmin;, Plmoy;, Plmax;, P2min;, P2moy;
and P2max; étaient mesurées et les valeurs AP; et Res; étaient calculées pour l'anévrisme A A
avant et apres le déploiement du SFD et pour le tube droit avant et aprés le déploiement du
SFD. Les moyens et les écarts-types (moyenne =+ écart-type) de plus de 60 cycles de chacune
de ces valeurs (,,,,,,, €t,,) ont été calculés. Les valeurs obtenues des expériences et entre 1 et 2
et entre les expériences 3 et 4 ont été comparés et le test par un test U de Mann Whitney ou un
t-test de Student en fonction du résultat du test de normalité de Shapiro-Wilk.

The Res; resistance corresponds to the overall resistance of the hydraulic circuit between the
points P1 and P2, including the H segment (aneurysm model A or “straight tube”). The values
of Qmin;, Qmean;, Qmax;, P1min;, P1moy;, P1max;, P2min;, P2moy; and P2max; were
measured and the values of AP; and Res; were calculated for the aneurysm model A before and
after FDS deployment and for the straight silicone tube before and after FDS deployment.

3.2.4 Mesure des mouvements de fluide entre I'lanévrisme et le vaisseau porteur

Etant donné la difficulté de quantifier avec précision le volume de fluide traversant un
anévrisme avec une morphologie complexe au cours du temps sans intervention directe sur le
systéme (le banc d'essai et/ou I'anévrisme), nous avons opté pour une approche simplifiée dans
cette partie de notre travail. Nous avons utilis¢ un modele d’anévrisme simple et sphérique
(anévrisme B) et une analyse bidimensionnelle de la distribution du fluide dans le sac
anévrismal avant et aprés le déploiement d’un SFD (expériences 5 et 6).

Notre approche reposait sur le suivi et la quantification des mouvements de fluide entre le
vaisseau porteur et I'anévrisme sur des images 2D. Le fluide a été marqué par un colorant naturel
: les globules rouges (GR). Les globules rouges ont été injectées dans le circuit hydraulique en
amont de l'anévrisme (comme illustré par la Figure 11) et leur distribution dans le sac
anévrismal a été enregistrée par une caméra a haute résolution.

Pour cette expérience, une chambre hermétique a la lumiére a été construite une tente « sans
ombre » présentant des parois blanches. Une lampe a été placé derricre la tente. Elle assurait
I'éclairage optimal de l'image de fond et permettait donc de réduire les effets des reflets et les
ombres sur I'anévrisme pendant la durée de I'expérience et de ’enregistrement des images. Le
fluide en circulation était le méme mélange utilisé précédemment (mélange d'eau et de glycérine
avec un rapport de 62% / 38%, avec p = 1098 kg.m™ et u = 3.45¢-3 Pa.s™) dans lequel un
mélange de GR était injecté tres lentement (1 ml de GR a 77% dilué dans 100 ml de tampon de
sodium adénine-glucose-mannitol) a4 une vitesse de 211,7 mlLh™" pendant 17 secondes.
L'injection était effectuée lentement au moyen d’un pousse seringue (modele Fisher Scientific
78-91001 ™) dans le circuit fermé, en amont de I'anévrisme, comme illustré par la Figure 9. Il
en résultait un hématocrite du fluide circulant marqué en dessous de 10% (environ 7%) pendant
toute la durée de l'injection ®. Cette dilution du des GR permettait de ne pas modifier les
propriétés viscoélastiques du fluide tout assurant leur visibilité leur. La distribution du fluide
marqué par les GR dans le sac anévrismal (entrée et sortie) au cours du temps était enregistrée
par une caméra a haute résolution (Panasonic SD700 Full HD 1080p Caméscope).
L'enregistrement commengait avant 1'injection des GR et durait et 90 secondes. Toutes les
expériences ont ¢été réalisées a température ambiante (21 °© C).
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Les images ainsi obtenues ont ét€ post-traitées suivant les étapes suivantes (illustrées par la

Figure 12) :

1. Extraction d’images individuelles a partir des enregistrements vidéo. (Figure 12A)

2. Application d’un masque a chaque image-et segmentation de I’anévrisme. (Figure 12B)

3. Conversion des cartographies des images couleurs RGB (Red Green Blue) en cartographies
d’image HSV (Hue Saturation Value). Seuls les niveaux de couleurs significatifs indiquant
la présence des GR (entre 330 et 30, centrée sur la couleur des GR) ont été extraits (Figure
120).

4. Conversion des images post-traitées en fichiers binaires afin de suivre le fluide marqué au
GR au sein du sac anévrismal (Figure 12D)

La quantité de globules rouges qui traversent 1'anévrisme a €té évaluée en utilisant I'équation
(19) décrivant la durée ou temps de stagnation moyenne normalisée (TSMN en's™') des GR
dans le sac anévrismal :

TSMN = — [ N(£)/N, dt Equation 19

Avec N, le nombre de pixels blancs correspondant a une image de I’anévrisme saturé¢ en GR
(soit la surface totale du sac anévrismal), N(t) le nombre de pixels blancs au sein du sac
anévrismal au temps t (soit la surface en pixel au sein du sac anévrismal occupée par des GR),
et N(t)/N, < 1 la fraction de pixels blanc (ou le nombre de pixels blancs normalisé ou encore
la fraction de surface du sac anévrismal occupée par des GR) au temps t, et T la durée totale de
I’expérience. L'expérience a été effectuée avant et apres le déploiement de la SFD (expérience
5 et l'expérience 6). Les temps auxquelles les valeurs de N(t)/N, étaient maximales et
minimales (ou [N(t)/Ng lmax €t [N(t)/Ny |lmin) €t la NMRT calculée pour les deux
expériences ont été examinées et comparées.

Figure 11 : Conditions expérimentales 5 et 6.

En comparaison aux expériences précédentes (1 a 4), le banc d’essai comprenait : une tente de protection contre les ombres
et surexposition a la lumiéere afin de maintenir des conditions optimales de luminosité pendant [’expérience (F), un anévrisme)
simplifié (modele B), une lampe placée en arriére de la tente (D), un pousse seringue électrique pour l’injection des globules
rouges (E) et une camera haute-résolution (H). L’image provient du travail du Dr Kamil Jerzy Chodzyiiski *>.
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Figure 12 : Segmentation du des globules rouges intrasacculaires

La segmentation de la distribution des globules rouges intrasacculaire au cours du temps. Les différentes étapes comprennent
s l'extraction des images du film (A), le masquage de l'anévrisme, l'extraction de la gamme désirée de couleurs (C) et la derniéere
image de sortie binaire permettant le comptage des globules rouges (en pixels) et donc le calcul de la fraction du sac anévrismal
occupée par ces derniers. L'image provient du travail de Kamil Jerzy Chodzyriski ™.
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3.2.5 Condition de flux pulsatiles consigne : un flux mesuré in vivo

La condition de flux d'entrée utilisée dans le banc d'essai pour reproduire le flux pulsatile
continu utilisé dans toutes les expériences (de 1 a 6) décrits ci-dessus a été obtenue a partir
d'une mesure de débit artériel en 2D PC-IRM réalisée in vivo au sein du département de
neuroradiologie du CHU de Montpellier (France). Elle correspond a un débit de I'ACI cervical
mesuré¢ chez un volontaire sain de 51 ans ne présentant aucun facteur de risque cardio-
vasculaire. En particulier, le volontaire ne présentait pas d’anomalie sténo-occlusive des troncs
aortiques supra ou les arteres intracraniennes. Le flux artériel était caractérisé par un débit
moyen de 125 mL.min™" et une fréquence de 1 Hz (60 battements par minute). La Figure 13
illustre le profil d'écoulement reconstitué¢ in vitro par le banc d'essai. La technique et le
protocole du 2D PC-IRM utilisés sont détaillés dans le chapitre 4 (§ 4.2.3).
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Figure 13 : Condition de flux pulsatile en entrée (ou « consigne ») du simulateur

Ce flux pulsatile est caractérisé par un débit moyen de 123.0x1.8mLmin (débits minimum et maximum de 88.0+1.2mL/min, et
259.4+1.7) et une fréquence de 1Hz (soit 60 pulsations par minutes).
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3.2.6 Analyse statistique

Pour les expériences 1, 2, 3 et 4, les valeurs (Moyennes+DS) de Qmin, Qmoy, Qmax mL.min’
1, et de P1min, P1moy, Plmax, P2min, P2moy et P2max en mmHg ont été calculées sur
60 cycles. Ces valeurs pour les expériences avec l'anévrisme A avant et apres le déploiement
SFD (expériences 1 et 2) et pour le tube droit, avant et apres le déploiement du SFD
(expériences 3 et 4) ont été comparés par le test des rangs de Mann-Whitney. Les valeurs de
TSMN exprimées en s-' calculé a partir des expériences 5 et 6 ont été comparées. Une valeur
de P inférieure a 0,05 était considérée comme indiquant une différence significative. Les
graphiques et les tests statistiques ont ¢té effectuées avec le logiciel libre R libre (R logicielle
3.2.1, Vienne, Autriche, 2015; http://www.R-project.org) .

3.3 Résultats

3.3.1 Pressions mesurées en amont et en aval de I'anévrisme et résistances

Les valeurs au cours des 60 cycles deQmin,,, Qmean,,, Qmax,,, Plmin,,, Plmean,,,
P1max,,, P2min,,, P2mean,, et P2max,,, APmax,,, Res,, et, mesurées et calculées dans
les expériences 1, 2, 3 et 4 sont présentés dans le Tableau 1. Les courbes de débit, les courbes
de pression de P1 and P2 mesurées dans les expériences 1, 2, 3 et 4 60 sont rapportés dans les
Figures 14 a 18.

Les valeurs de Qmin,,, Qmean,,, Qmax,, étaient de 91.8+£5.6, 125.24+5.8 and 257.9+7.5 pour
I’expérience 1, 71.554+8.4, 115.92+6.3 and 260.4+6.2 pour I’expérience 2, 88.8+1.2, 127.1+1.6
and 251.5£1.6 pour les expériences 3 et 4. Les valeurs moyennes pour les quatre expériences
¢taient de 84.0+£10.9, 123.8+£5.35 and 255.3+4.5. Les courbes des débits au cours du temps
mesurées pendant les différentes expériences sont illustrés par la Figure 14.

Parametres mesurés Paramétres calculés
Expériences
Q P1 P2 AP =P1-P2 R=AP/Q
(ml/min) (mmHg) (mmHg) (mmHg) (mmHg.min.m/I"™)
min 91.8+5.6 -73.3+3.0 -57.4+3.0
Expérience 1
(Anévrisme A — SFD) moy 125.2+5.8 5.3+0.6 -6.5+0.7
max 257.9+7.5 212.3+3.9 85.0+3.6 127.2x1.5 0.49+0.01
min 71.5+8.4 -74.8+3.1 -46.9+1.3
Expérience 2
(Anevrisme A — SFD) moy 115.926.3 6.6+0.9 -5.4+0.5
max 260.4:6.2 206.4:3.8 67.7£2.0 138.7£2.2 0.53+0.01
min 88.77+1.2 -27.7+1.3 -64.3+1.2
Expériences 3
(Tube droit — SFD) moy 127.1£1.2 12.2+0.5 -1.4+0.3
max 251.5+1.6 168.4+1.8 94.5x0.3 73.920.0 0.29+0.01
min 88.8+1.2 -27.6+1.4 -61.7+0.5
Expérience 4
(Tube droit - SFD) moy 127.1£1.6 10.1+0.5 -2.1+0.1
max 251.5+1.6 167.8+1.6 93.8+0.5 74.9x0.0 0.29+0.01

Table 1 : Results des valeurs de débits, de pressions Pl et P2, et des résistances des expériences 1 a 4
O est le débit volumétrique (en ml.min-1), P1 et P2 les pressions (en mmHg) mesurées respectivement en amont et en aval de

l’anévrisme A ou du tube droit. AP est la perte de charge entre les points de mesure Pl et P2 the pressure drop between
pressures PI and P2 (en mmHg) et R est la résistance calculée (en mmHg.min.ml™).
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Dans les expériences 1 et 2, les valeurs de P1max,, avant et apres le déploiement des SFD
¢taient de 212.3x3.9 mmHg and 206.4+2.0 mmHg, respectivement, sans différence
significative. Les valeurs de P2max,, avant et apreés le déploiement SFD ¢étaient
significativement différentes avec une diminution de la valeur de pression apres le déploiement
du SFD, et des valeurs de 85.1+3.6 mmHg avant et de 67.7+2.0 mmHg apres le déploiement
du stent. Cette différence était statistiquement significative (P<0,001). La valeur de APmax,,
apres le déploiement du SFD était de 138.7+2.2 mmHg contre 127.2+1.5 mmHg avant le
déploiement du dispositif ce qui correspondait a une augmentation faible mais significative de
9% (P <0.001). De méme, une augmentation significative de Res,, était observée apres le
déploiement du SFD avec une valeur de 0.53+0.01 mmHg.min.mL" contre 0.49+0.01
mmHg.min.mL" avant le déploiement du dispositif, ce qui correspondait & une augmentation
significative de 8.2% (P <0,001).

Dans les expériences 3 et 4, les valeurs de P1max,, avant et aprés le déploiement du SFD
¢taient des 168.4x1.7 mmHg et 167.8.4+1.6 mmHg, respectivement, sans différence
significative. Les valeurs de P2max,, avant et apres le déploiement du SFD étaient 1égerement
différentes mais significative avec des valeurs respectives de 94.5+0.3 mmHg et de 93.8+0.5
mmHg (P <0,001). Il en est résultait des valeurs de APmax,, peu différentes entre avant et
apres le déploiement du SFD, de respectivement valeurs de 73.9+0.0 mmHg et 74.90.0 mmHg.
Toutefois, la résultante avant et apres le déploiement de SDF sont 0.290.01 et 0.290.01 sans
différence significative. Toutefois, on ne notait pas de différence des valeurs de Res,, calculées
avant et apres le déploiement du SFD, avec des valeurs respectives de 0.29+0.01 and 0.29+0.01.
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Figure 14: Flux pulsatiles au cours du temps reproduits au cours des expériences 1, 2, 3 et 4
Le graphique montre les conditions de flux reproduites (profils d'écoulement au cours du temps) dans les différentes

expériences : expérience 1 (courbe bleue), l'expérience 2 (courbe rouge), l'expérience 3 (courbe verte) et l'expérience 4 (courbe
noire). La trés grande reproductibilité des flux par le simulateur cardiovasculaire est clairement visible.
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Anévrisme A
Mesures de pression P1
avant et aprés le déploiement du SFD
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Figure 15 : Courbes des pressions P1 mesurées avant et apres le déploiement du SFD dans [’anévrisme A.

Les graphiques montrent la pression P1 mesurée dans le circuit hydraulique au cours de la 'expérience 1 (courbe bleue) et
l’expérience 2 la (courbe rouge), respectivement avant et apres le déploiement du SFD. Les expériences 1 et 2 ont duré 60
secondes. Seuls 40 et 5 cycles sont représentés sur cette figure pour une meilleure lisibilité. Les pressions P1 avant et apres le

traitement endovasculaire ne présentaient pas de différence significative.
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Anévrisme A

Mesures de pression P2
avant et apres le déploiement du SFD
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Figure 16 : Courbes des Pressions P2 mesurées avant et apres le déploiement du SFD dans [’anévrisme A

Les graphiques montrent la pression P2 mesurée dans le circuit hydraulique au cours de la 'expérience 1 (courbe bleue) et
lexpérience 2 la (courbe rouge), respectivement avant et apres le déploiement du SFD. Les expériences 1 et 2 ont duré 60
secondes. Seuls 40 et 5 cycles sont représentés sur cette figure pour une meilleure lisibilité. Les pressions P2 avant et apres le

traitement endovasculaire étaient significativement différentes.
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Tube droit en silicone
Mesures de pression P1
avant et apres le déploiement du SFD
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Figure 17 :Courbes des pressions P1 mesurées avant et apres le déploiement du SFD dans le tube droit.

Les graphiques montrent la pression P1 mesurée dans le circuit hydraulique au cours de la l'expérience 3 (courbe bleue) et
l’expérience 4 la (courbe rouge), respectivement avant et apres le déploiement du SFD. Les expériences 3 et 4 ont duré 60
secondes. Seuls 40 et 5 cycles sont représentés sur cette figure pour une meilleure lisibilité. Les pressions P1 avant et apres le
traitement endovasculaire étaient quasi strictement identiques témoignant de la bonne reproductibilité des flux par le
simulateur cardiovasculaire.
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Tube droit en silicone
Mesures de pression P2
avant et apres le déploiement du SFD
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Figure 18 : Courbes des pressions P2 mesurées avant et apres le déploiement du SFD dans le tube droit.

Les graphiques montrent la pression P2 mesurée dans le circuit hydraulique au cours de la 'expérience 3 (courbe bleue) et
l’expérience 4 la (courbe rouge), respectivement avant et apres le déploiement du SFD. Les expériences 3 et 4 ont duré 60
secondes. Seuls 40 et 5 cycles sont représentés sur cette figure pour une meilleure lisibilité. Les pressions 12 avant et apres le
traitement endovasculaire ne présentaient pas de différence significative. Les pressions P2 avant et aprés le traitement
endovasculaire étaient quasi strictement identiques témoignant de la bonne reproductibilité des flux par le simulateur
cardiovasculaire
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3.3.2 Temps de stagnation moyen intrasacculaire normalisé du fluide

Les évolutions au cours du cycle cardiaque du fluide marqué par les GR dans le sac anévrismale
représentées par les courbes de N (t)/N, au cours du temps (c’est-a-dire, les courbes de fraction
de la surface du sac anévrismal occupée par les GR au cours du temps) avant et apres le
déploiement du SFD (expériences 5 et 6) sont rapportées dans la Figure 19.

Avant le déploiement du SFD (expérience 5), la valeur [N(t)/Ny |max €tait de 0,997 et elle a
été observée a t = 17.5 secondes. La fraction de la surface anévrysmale occupé par les GR
rouges est restée stable pendant 37,5 secondes autour de cette valeur. Le lavage du sac
anévrysmal a commencé a ¢ = 55 secondes et il était presque completement achevé a t =77
secondes, avec une valeur [N(t)/N, ]¢=77 de 0,05. Il correspondait a un lavage complet du sac
anévrismal d’une durée d’environ 22 secondes.

Apres le déploiement du SFD (expérience 6), [N(t)/Ny |max €tait observée a t = 25 secondes
(7,5 secondes plus tard que dans I'expérience 5) avec une valeur de 0,980. La fraction de la
surface du sac anévrismal occupée par les GR s’est maintenue autour de cette valeur pendant
pendant 25 secondes. A t = 45 secondes, le lavage modéré et trés lente du sac anévrismal a
débuté. A la fin de l'expérience soit a t = 90 secondes, le sac anévrismal était encore occupé
par une grande quantit¢ de GR avec une valeur de [N(t)/Ny ];=9¢ de 0,795. Plus de 79% du
sac était encore occupé par les GR, alors que le vaisseau porteur était complétement lavé des
GR.

La quantification indirecte des mouvements de fluide entre le sac anévrismal et vaisseau porteur
a montré des valeurs TSMN de 0.5859 s™' et 0.7581 s avant et aprés le déploiement du SFD.
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Figure 19 : Fraction du sac anévrismal occupé par les globules rouges au cours du temps.

Le graphique montre l'évolution du cours du temps de N(t)/Ny avant le déploiement du SFD (courbe noire) et apres le
déploiement du SFD (courbe bleue). Les expériences ont duré 90 secondes. Apres le déploiement du SFD, le lavage des GR du
sac anévrismal n’était seulement que de 21% (courbe bleue). Les évolutions dans le temps des fractions de sac anévrismales
occupées par des globules rouges avant et apres le déploiement du SFD montrent une diminution significative des mouvements
de fluide entre 'artére porteuse et l'anévrisme et une stagnation importante du fluide a l'intérieur du sac anévrismal.
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3.4 Discussion

Dans cette partie de notre travail, nous avons étudié l'effet in vitro de l'anévrisme sur
I'écoulement dans le circuit hydraulique (contenant le vaisseau porteur) en utilisant un
simulateur cardio-vasculaire et un des modeles en silicone d’anévrisme patients-spécifiques.
Des expériences comparables ont été menées avec un tube droit au lieu d’un anévrisme et son
artére porteuse, constituant une condition de contrdle. Deux principaux résultats ont été
observés. Premi¢rement, la résistance hydraulique du segment du circuit testé et contenant
I'anévrisme a augmenté de maniere significative apres la mise en place du SFD. Alors que la
résistance du segment hydraulique testé contenant le "tuyau droit" (condition de controle)
demeurait inchangée apres le déploiement du SFD. Deuxiemement, le déploiement du SFD
dans le vaisseau porteur dan un modele sphérique d'anévrisme entrainait une diminution des
mouvements de fluide entre la vaisseau porteur et I'anévrisme.

Dans un premier temps, notre travail a consisté en des mesures des pressions en amont et en
aval de I'anévrisme et le calcul de la résistance du circuit entre les deux points de mesure, et
donc sur un long segment du circuit hydraulique (0,83 m) contenant I'anévrisme et le vaisseau
porteur ou le tube droit (segment H). Ainsi, les variations observées concernaient la résistance
globale du circuit hydraulique entre les deux points de mesure, et non pas seulement de
'anévrisme et de son artére porteuse. Cependant, au sein du circuit hydraulique seul le segment
H était modifi¢ entre les différentes expériences. En particulier, au sein de ce segment de H,
seul la présence ou l'absence du SFD dans I'artére porteuse ou du tube droit constituait une
différence entre les expériences 1 et 2 d’une part, et entre les expériences 3 et 4 d’autre part.
Par conséquent, il semble raisonnable d'attribuer les variations de la pression P2 et les
changements de la résistance induites observées dans le circuit hydraulique entre les
expériences | et 2 a la seule présence de SFD a I'emplacement de I'anévrisme. En 1’absence de
modele en silicone reproduisant la géométrie exacte du vaisseau porteur dans le modele
d’anévrisme mais sans ce dernier, les expériences 3 et 4 avec un tube droit ont été réalisées pour
apprécier I’effet propre du SFD sur un modele de « vaisseau régulier ». Les expériences 3 et 4
objectivaient une absence de modification de la résistance du circuit apres le déploiement du
SFD. Par conséquent, il semblerait donc que 1'anévrisme impacterait le systéme hydraulique (et
donc le vaisseau porteur) en diminuant sa résistance. Cette modification de la résistance du
systéme est corrigée par le déploiement du SFD qui permet augmentation de la résistance
probablement par une « reconstruction morphologique » de I’artére porteuse. D'un point de vue
conceptuel, l'anévrisme peut donc étre considéré comme un objet résistif avec une impédance
relativement faible par rapport a la résistance du circuit hydraulique.

Nous avons testé¢ seulement un modele d'anévrisme unique (modele A) et son arteére porteuse
en raison du colt important de ces modeles et de leur nombre limité disponible. Ainsi, notre
travail ne permet pas de caractériser précisément la modification (diminution) de résistance du
circuit hydraulique induite par I'anévrisme en fonction de sa géométrie ou encore celles du
vaisseau porteur. En outre, le modele de silicone et les réelles artéres intracraniennes présentent
des propriétés biomécaniques tres différentes. En particulier, les artéres présentent une
capacitance alors que le vaisseau porteur du modele en silicone ainsi que 1’ensemble des
conduites du banc d’essai présentaient une capacitance négligeable. Par conséquent, nous
pouvons supposer que au sein de notre dispositif expérimental, le changement de résistance
¢tait secondaire a la seule variation de géométrique induite par la malformation et corrigée par
le SFD. Si I'on considére l'anévrisme comme une résistance dans un circuit hydraulique sous
des conditions d'écoulement laminaire (tels que présentent in vivo au sein du systéme
vasculaire), selon I'équation (15), la diminution de la résistance liée a I'anévrisme devrait étre
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inversement proportionnelle a la taille de I'anévrisme (plus précisément, inversement
proportionnel a la puissance quatrieme de son rayon). En effet, I'anévrisme est une dilatation
pathologique de la paroi de I’artére et peut donc étre assimilée d'un point de vue strictement
morphologique comme une augmentation de son rayon (ou de son diamétre). Des études in
silico futures avec des modeles d'anévrisme et des conditions d’écoulement différents sont
nécessaires afin de confirmer nos résultats et de caractériser plus précisément la chute de la
résistance secondaire a I’anévrisme.

Dans un second temps, 1'injection d'un GR au sein du circuit u banc d’essai a permis de mesurer
indirectement l'effet du SFD sur les mouvements du fluide entre I’artére porteuse et le sac
anévrismal. L'analyse a porté sur une approche originale simplifiée basée sur une segmentation
d'image 2D en haute résolution et le calcul d'un paramétre caractérisant la stagnation des GR
dans le sac anévrismal : le TSMN. Celui-ci a été calculée avant et apres le déploiement du SFD
dans le modele d'anévrisme B. L'é¢tude a montré une augmentation de la fraction du sac
anévrismal occupée par les GR suivie de sa diminution et le lavage qui complet du sac
anévrismal avant le déploiement du SFD. Apres le déploiement du SFD, les GR le lavage du
sac anévrismal diminuait de fagon significative avec une grande quantité de GR (79%) encore
présent dans le sac a la fin de I'expérience. Le TSMN a augmenté de maniére significative apres
le déploiement du stent et a probablement été sous-estimée compte tenu de la durée limitée de
I’expérience. Le mouvement du fluide entre le vaisseau porteur et I'anévrisme est une preuve
indirecte des modifications de flux dans le vaisseau porteur. En effet, nous pouvons
raisonnablement supposer que le volume de fluide entrant dans l'anévrisme est soustrait du
volume de fluide dans le vaisseau porteur a l'entrée de 1'anévrisme. A l'inverse, le volume de
fluide quittant le sac anévrismal est ajouté au volume de fluide dans le vaisseau porteur a la
sortie de l'anévrisme. La SFD a considérablement réduit ces mouvements fluides. Par
conséquent, il devrait permettre de limiter les perturbations de flux provoquées par l'anévrisme
dans le vaisseau porteur. Nos travaux ont permis une semi-quantification de ce mécanisme par
une analyse 2D.

Nous avons choisi une approche simpliste et indirecte d’évaluer les échanges de fluides entre
le vaisseau porteur et le sac anévrismal. Une quantification précise, en trois dimensions de ces
¢changes de fluides entre I'anévrisme et le vaisseau porteur sur des modeles réalistes n'a pas été
entreprise dans ce travail pour un certain nombre de raisons méthodologiques. Une morphologie
complexe de I'anévrisme est associée a des flux intrasacculaires complexes dont I'é¢tude est un
travail en soi qui dépasse 1’objectif de cette thése. De méme, l'utilisation d'images 3D
nécessiterait le développement d'outils de segmentation 3D qui aurait probablement été plus
exigeant en termes de ressources (entre autres, matériels, mais aussi en terme de compétences
en informatique) et en terme de temps pour le post-traitement des images. La mesure des
variations d'écoulement induites par 1'anévrisme dans le vaisseau porteur par un (ou plusieurs)
débitmetre(s) situé(s) en regard de la malformation n’était pas possible d’un point de vue
pratique compte tenu de la configuration de notre banc d'essai. Un débitmeétre a été utilisé et
placé en aval de l'anévrisme. Le débitmetre nécessite son positionnement sur un segment droit
de la conduite et sur une longueur minimale de 10 mm. La taille du débitmétre aurait
probablement modifié la géométrie du vaisseau porteur et impacté les mesures et la régulation
du flux.

L'impact de la géométrie de I'anévrisme sur la distribution du liquide marqué (avec des GR) n'a
pas ¢été étudiée. Un seul modele d’anévrisme en silicone simplifié¢ (modele B) a été testé. Par
conséquent, seule une surface du sac anévrismal (correspondant a un volume de 421 ml) a été
testé, ce qui limite la portée de nos résultats. Sans doute, une analyse 3D et des tests utilisant
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différentes géométries d’anévrismes et de vaisseaux porteurs des navires devraient permettre
une meilleure compréhension de I'action du SFD sur les interactions des vaisseaux porteur et
I’anévrisme. Des études complémentaires sont nécessaires pour clarifier pleinement 1'effet de
ces prothéses endovasculaires.

3.5 Conclusion

Ce travail expérimental utilisant un simulateur cardiovasculaire et des modeles d’anévrisme en
silicone suggere que l'anévrisme, qui peut €tre considéré de maniere simpliste comme une
dilatation de l'artere pathologique, agirait en diminuant la résistance du circuit hydraulique, et
donc du vaisseau porteur. Le déploiement d'un SFD corrigerait set effet en induisant une
augmentation de la résistance du circuit hydraulique, et donc la correction de cet effet de
I'anévrisme. L'effet correctif du SFD peut raisonnablement étre attribuée a sa capacité a la
restaurer la géométrie de vaisseau porteur en réduisant son diametre (« reconstruction
morphologique »). Mais, le SFD agit également en diminuant les mouvements de fluide entre
I'anévrisme et le vaisseau porteur. Cette derniére caractéristique des SFD pourrait également
contribuer a son effet de correction en diminuant les perturbations de de I'écoulement induites
par ces mouvements de fluide (« reconstruction hémodynamique »).
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CHAPITRE 4

4 Anévrisme et artere porteuse : études des vitesses et des débits in
Vivo

4.1 Introduction

L'expérience précédente réalisée in vitro démontre clairement un effet significatif de
I'anévrisme sur [’écoulement de l'artére porteuse. L’anévrisme réduirait la résistance
hydraulique du circuit. Le déploiement du SFD corrigeait cet effet, probablement en diminuant
le diametre du segment artériel dilaté (en procédant a une « reconstruction géométrique ») et en
limitant considérablement le mouvement de fluide entre I'anévrisme et les artéres porteur (en
permettant une « reconstruction hémodynamique »).

Dans cette partie de notre travail, nous avons étudié¢ l'impact de l'anévrisme sur
I'hémodynamique du I’artére porteuse in vivo en suivant un groupe de patients traités pour [As
par SFD. Parce qu'il est difficile de mesurer directement les paramétres de pression, de débit ou
de résistance artérielle in vivo, nous avons opté pour des mesures de vitesse et de débit du sang
dans I'ACI par IRM-CP 2D. La segmentation des ACI permettait d’extraire des courbes de débit
qui ont ét¢ analysées.

La capacité des modifications de la compliance artérielle (reflet de 1'état vasculaire) a induire
des variations de débit volumétrique (DV) au cours du cycle cardiaque est bien connu ',
Certains auteurs ont proposé d'évaluer les changements des profiles des courbes de DV comme
marqueur des maladies '°"'%. Selon ces auteurs, 'évaluation de la forme des profils des courbes
de DV au sein de I’artére porteuse (dans ’ACI par exemple) pourrait étre d’une valeur
importante pour la compréhension de nombreuses maladies, telles que 1I’Al. Compte tenu de la
précision et de la fiabilité de I'IRMP-CP 2D pour la mesure des vitesses et des débits ~*'*°,
plusieurs auteurs ont suggéré la production de courbes de DV standardisées de 1’arbre artériel
carotidien avec cette technique afin de pouvoir comparer de maniére objective les mesures ',
105. En utilisant I'IRM quantitative de flux, Gwilliam et al. ont propos¢ une approche originale
pour évaluer les changements hémodynamiques au sein de 1'axe carotidien par la production de
courbes de DV moyennes basées sur la moyenne de caractéristiques principales identifi¢es de
chaque profils de courbes de DV parmis diffe2rents sujets et le calcul d'un indice de pulsatilité
(PI) dérivée de la technique de I'échographie Doppler '°'. Ces auteurs ont suggéré que I'analyse
des formes des courbes de DV au cours du cycle cardiaque dans I’ ACI extra cranienne pourrait
permettre la surveillance ou le dépistage des Als de maniere similaire a la méthode proposée
pour les anévrismes de l'aorte abdominale '”. Les travaux de Gwilliam et al. ont établi la
méthode de caractérisation des profils des courbes de CDV adoptée dans cette partie de notre

étude.
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4.2 Matériel et méthodes

4.2.1 Groupe des patients et groupe des sujets controles

Dix patients porteurs d’AINR pour lesquels un traitement par technique de diversion de flux
endovasculaire a été indiqué ont été inclus dans ce travail. L'indication de I'implantation d’un
SFD a été posée apres une réunion multidisciplinaire dans notre institution pour tous les patients
indépendamment de la présente ¢tude. Parmi ceux-ci, sept étaient des femmes. Les patients
¢taient agés de 32 a 87 ans (age médian de 66 ans ; intervalle interquartile de 55 a 73 ans). Les
anévrismes étaient localisés sur I’ACI intracranienne a partir du siphon carotidien jusqu’a sa
terminaison intracranienne. Dix volontaires sains ont été inclus en tant que groupe de controle.
Parmi ceux-ci, cinq étaient des femmes. Les volontaires sains étaient agés de 22 a 55 ans (age
médian de 29 ans ; intervalle interquartile de 25 a 39 ans). L’accord du comité d’éthique a été
obtenue pour ce travail (DGRI CCTIRS MG / CP 2, 012,528; Comité d'Ethique du CHU de
Lyon, Lyon / France) et le consentement éclairé a été obtenu pour tous les patients et les sujets
sains. Les données d'IRM-CP des deux groupes ont été utilisées pour l'analyse.

D’un point de vue clinique, cinq patients sans antécédents médicaux étaient symptomatiques
en raison de l'effet de masse secondaire a leur anévrisme de localisation a intracaverneuse. Ils
présentaient un syndrome de la loge caverneuse associant céphalées, ptosis ipsilatéral et une
ophtalmoplégie par atteinte d’un ou plusieurs des nerfs craniens III, IV et VI, sans atteinte de
I’acuité visuelle ou d’anomalie pupillaire. Deux patients présentaient des maux de téte sans
relation évidente avec leur anévrisme. Un patient asymptomatique présentait les antécédents
médicaux d'hypertension artérielle, de tabagisme actif et d'hypercholestérolémie. Un volontaire
sain présentait un tabagisme actif. Tous les autres patients et les sujets contrdles ne présentaient
aucun symptome ou antécédent médical, et en particulier, aucune lésion sténo-occlusive des
troncs supra aortiques ou des arteéres intracraniennes.

4.2.2 Caractéristiques morphologiques des anévrismes et traitement endovasculaire

Tous les patients ont été traités sous anesthésie générale en utilisant un systéme d'angiographie
biplan (ALLURA, Philips, Best, Pays-Bas), aprés une préparation par antiagrégant plaquettaire
et anticoagulant selon notre protocole institutionnel (dose de charge de 300 mg de clopidogrel
administrée un jour avant l'intervention, héparinisation systémique au cours de la procédure
endovasculaire, arrétée en fin de traitement, et mise en place d’une double antiagrégation
plaquettaire initiée un jour apres le traitement pour une durée de six mois et comprenant 75 mg
d'acide acétylsalicylique et 75 mg de clopidogrel par jour). Une acquisition angiographique
rotationnelle 3D de I’anévrisme et de ’artére porteuse était effectuée avant le traitement
endovasculaire (résolution spatiale : 0.48 x 0.48mm®) permettant des reconstructions 3D et la
planification du traitement. Un ou plusieurs SFD ont été déployés en une session en fonction
de la taille du sac et du collet anévrismal (PIPELINE, ev3-COVIDIEN, Irvine, CA, USA).

Les géométries des anévrismes et des vaisseaux porteurs ont été segmentées et reconstruites a
partie des images de I’acquisition angiographique 3D (résolution spatiale de 0.48 x 0.48 mm®)
en utilisant une ACM des objets 3D en quasi temps réel basée sur la méthode de surface de
niveaux (« Level set » en anglais) 1% Le diamétre maximal (en mm), la profondeur (en mm),
la taille du collet (mm), le volume (le volume de la lumiére du circulante du sac anévrismal en
mm’), et le rapport dome/collet (ou aspect-ratio) des anévrismes ont été mesurés en utilisant un
outil logiciel dédi¢ (ITK-SNAP, Penn Image Computed and Science Laboratory, University of
Pennsylvania, USA).
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4.2.3 Protocoles d’examens IRM avec IRM-CP 2D

Tous les patients ont bénéficié d’IRM-CP 2D en utilisant un scanner pour IRM clinique
fonctionnant a 3 Tesla avec une antenne téte et cou de 32 canaux. Les examens ¢étaient réalisés
avant et dans les 3 jours apres I’intervention endovasculaire en fonction des disponibilités de la
machine au sein de notre institution (scanner IRM 3 Tesla, 45 Mt / m, 200 T / m / s, Skyra,
SIEMENS, Erlangen, Allemagne). Aprés un mois, un suivi supplémentaire par IRM-CP était
effectué.

Le protocole comprenait une imagerie du polygone de Willis par une ARM en temps de vol 3D
(ARM TOF 3D) caractérisée les parametres d’acquisition suivant : 149 coupes, temps de
répétition / d'écho = 21 / 3.4 msec, angle de bascule de 18 °, une épaisseur de coupe de 0,6 mm
et une résolution spatiale dans le plan de coupe de 0.27 x 0.26 mm?). Les reconstructions
projections en intensités maximales (maximal intensity projections, MIP) étaient utilisées pour
définir le positionnement des plans d’acquisitions des IRM-CP 2D. Deux séquences d’IRM-
CP 2D ¢taient effectuées sur I’artere porteuse de I’anévrisme a des localisations spécifiques et
définies en amont (ACI extra cranienne) et en aval (ACI intracranienne) de 1'anévrisme, selon
le protocole d’acquisition suivant : une seule coupe de 3.1mm d’épaisseur, des temps de
répétition / temps d'écho de 180.5 / 10.5 msec ; un angle de bascule de 7.5 °, une résolution
interpolée dans le plan de 0,31 x 0.31 mm?, et une résolution temporelle de 37.6 a 41.2 msec.
La séquence d’IRM-CP 2D consistait en une séquence écho de gradient 2D (par segmentation
de I’espace K) acquise avec un gating cardiaque par ECG prospectif (283 pas de codage de
phase ; 1 vue par segment). 283 cycles cardiaques étaient enregistrés par séquence
d’acquisition. L'acquisition de données permettait 1’obtention d’une série d’images 2D
consécutives représentant le flux sanguin a travers la coupe d’acquisition au cours d’un cycle
cardiaque. Ainsi, le nombre d'images variait avec la fréquence cardiaque individuelle du
patient. Le nombre de points de mesure sur le cycle cardiaque variait de 20 a 32 avec une
résolution temporelle de 37.6 a 41.2 ms (la résolution temporelle était définie comme suit =
durée de I’intervalle RR / nombre d'images).

Une attention particuliere était prise pour réduire le risque d'erreur d’angulation des plans
d’acquisition de I'IRM-CP 2D par rapport a I’axe du segment de 1’artére analysé. Les coupes
étaient positionnées perpendiculairement a 1’axe du vaisseau et par conséquent a 1’axe du flux
sanguin. Ainsi, les plans de coupes des segments en amont et en aval de I’ACI étaient placés 1)
respectivement au niveau des segments sous ou intra pétreux de I’artére, et au niveau de sa
terminaison intracrdnienne en amont de l’artére communicante postérieure et 2) sur des
segments d’arteres relativement droits et longs comme illustré par la Figure 20. La part du flux
sanguin destinée a l'artére ophtalmique et aux petites branches perforantes du siphon carotidien
était considérée négligeable compte tenu de la taille de ces artéres en comparaison a celle de
I’ACI. De la méme maniere et suivant les mémes modalités, deux coupes d’IRM-CP 2D étaient
positionnées au sein de segments artériels de I’ACI de localisations similaires pour les sujets
du groupe controle.

72



1A

Downstream
2DpcMRA

Upstream
2DpcMRA

Figure 20 : Acquisitions des IRM-CP 2D de [’artére porteuse

(4) Reconstruction de I’anévrisme en rendu de volume 3D en a partir de [’acquisition tridimensionnelle de [’angiographie
cérébrale. (B) Schéma de positionnement des plans d’acquisition des IRM-CP 2D sur [’artére porteuse : 1 = artére carotide
interne, 2 = sac anévrismal, 3 = collet anévrismal, 4 = artére ophtalmique, 5 = direction du flux sanguin dans |’artere porteuse,
6 = direction du flux dans le sac anévrismal, 7 = IRM-CP 2D du segment de [’artére porteuse en amont de l’anévrisme, 8§ =
IRM-CP 2D du segment de [’artére porteuse en aval de [’anévrisme. (C) Images de magnitude et de phase de I'IRM-CP 2D en
aval de I’anévrisme. (D) Images de magnitude et de phase de I'IRM-CP 2D en amont de [’anévrisme.

Des Venc appropriées aux segments artériels analysés étaient choisies par I’opérateur (médecin
en charge de la réalisation de I’examen) sur la base de ’expérience et avec pour objectif de
maximiser le contraste entre les tissus stationnaires et le flux circulant tout en réduisant au
maximum les artéfacts de repliement. Typiquement, des Venc de 80 cm/s et 110 cm/s étaient
choisis pour les mesures en amont et en aval, respectivement. Le méme couple neuroradiologue
et manipulateur en radiologie a imagé tous les patients et les sujets sains afin de minimiser la
variabilité liée au parametre d’acquisition et de réalisation des examens. La comparabilité des
mesures (en particulier le positionnement des plans d'acquisition de contraste de phase 2D) était
assurée par 1’utilisation de criteéres anatomiques repérés sur I’ARM TOF 3D comme examen de
référence (par exemple, le segment intra pétreux de I'ACI). Les plans de coupes des IRM-CP
2D post-traitement endovasculaires étaient positionnés au plus pres des coupes des IRM-CP 2D
réalisées avant le traitement. Dans 1’objectif de mettre au point un protocole d’acquisition
utilisable en pratique clinique, le temps d’examen était fixé a 20 minutes, incluant 'ARM TOF
3D et les deux acquisitions IRM-CP 2D.
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4.2.4 Post-traitement des images

4.2.4.1 Segmentation des IRM-CP 2D

Les données de I'lRM quantitative de flux ont ét¢ analysées a I'aide d'un outil de post-traitement
a domicile développé spécifiquement développé pour cette étude avec le logiciel MATLAB
(version R2014a Student 8.3.0.532, The MathWorks, Inc., Natick, Massachusetts, Etats-Unis).
Les vitesses de sang ont été extraites par une analyse de la ROI a partir des images de différence
de phase des mesures d'écoulement. Les limites de la lumiere des artéres ont été semi
automatiquement segmentés par rapport au tissu stationnaire adjacent utilisant une
segmentation par ACM-CV (décrit plus loin dans le chapitre 5, § 5.1.1) permettant la
segmentation sans bord appliqué sur toutes les images pendant le cycle cardiaque 80. En cas de
mouvements surajouté de I’artére étudiée (en raison des mouvements du polygone de Willis au
cours du cycle cardiaque, par exemple), une segmentation manuelle de la lumiere artérielle a
¢té effectué par un neuroradiologue expérimenté. Le logiciel permettait une extraction
automatique de la surface de section de I’artére étudiée (en mm?), des vitesses sanguines
moyennes (VSM en cm.s™), et des débits sanguins volumétriques (en mm®.s™). Les courbes de
DV au cours du temps

4.2.4.2 Extraction et analyse des courbes des débits volumétriques

La méthode d'extraction et de normalisation des courbes de DV (ou profil des DV) reprenait
celle décrite par Gwilliam et al. '*'** adaptée de celle de Ford et al'®. Les valeurs de débit
total a chaque emplacement au sein de 1’ ACI ont été analysées en utilisant le logiciel MATLAB
(version 8.3.0.532 R2014a étudiant, The MathWorks). Un algorithme semi-automatique a été
utilisé pour identifier les points clés sur les courbes de DV. Les points M0, P1, M1, P2, M2, et
P3 étaient définis et positionnés manuellement. Le pic global P1 était défini comme le point
initial de la fonction. Le travail s’effectuait & partie de P1. A partir et en amont de ce dernier, le
point MO correspond au premier point présentant un changement de signe de la pente de la
courbe et était défini comme le temps 0. A partir de P1 et en aval de ce dernier, le premier point
présentant un changement de pente de la courbe était défini comme M1. De la méme maniere,
les points P2, M2, et P3 étaient définis et identifiés. Les points HO, H1, H2 et H3 étaient définis
et positionnés a l'aide d'un algorithme automatisé d’interpolation linéaire opérant sur la courbe
de débits volumétriques et qui repérait les points de la courbe & mi-hauteur entre les minima
locaux et les pics. Ainsi, HO était défini comme le point & mi-hauteur entre MO et P1, H2 comme
le point a mi-hauteur entre P1 et M1 et ainsi de suite. Les points D1 a D3 étaient espacés de
fagon égale entre P3 et D4, D4 étant le point final de la courbe de débit volumétrique. Les
formes des profils des courbes de débits volumétriques passant par les différents points
remarquables précédemment définis étaient extraites pour chaque segment artériel analysé et
pour chaque patient et sujet controle. La moyenne de chaque point remarquable, en temps et en
amplitude, était calculée et une courbe moyenne de DV était ainsi produite, permettant des
analyses de groupes. Chaque courbe de DV était normalisée en divisant chaque point par la
moyenne du DV (ou aire sous la courbe), et en divisant chaque temps par le temps d’un cycle
cardiaque. Cette approche originale basée sur des points caractéristiques des profils
d’écoulement permet de minimiser les variations extrémes de minima ou de pic locaux qui
peuvent varier entre individus et au cours du temps '°'. Les données et résultats sont présentés
sous forme de représentations graphiques de courbes de DV au cours du temps sur un cycle
cardiaque, tel qu’illustré par la Figure 21 (tirée de la publication originale de Gwilliam et al o1,
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Figure 21 : VFR waveform features of the ICA over a cardiac cycle

La Figure 21 illustre une courbe de débits volumétrique extraites du travail original de Gwilliam et al ", Les points clés de
la courbe, M0, P1, M1, P2, M2, et P3 étaient définis et positionnés manuellement. Le pic global P1 était défini comme le point
initial de la courbe. Le travail s effectuait a partie de P1. A partir et en amont de ce dernier, le point MO correspondait au
premier point présentant un changement de signe de la pente de la courbe et était défini comme le temps 0. A partir de Pl et
en aval de ce dernier, le premier point présentant un changement de pente de la courbe était défini comme M1. De la méme
maniere, les points P2, M2, et P3 étaient définis et identifiés. Les points HO, H1, H2 et H3 étaient définis et positionnés a l'aide
d'un algorithme automatisé d’interpolation linéaire opérant sur la courbe de débits volumétriques et qui repérait les points de
la courbe a mi-hauteur entre les minima locaux et les pics. Ainsi, HO était défini comme le point a mi-hauteur entre M0 et P1,
H?2 comme le point @ mi-hauteur entre P1 et M1 et ainsi de suite. Les points D1 a D3 étaient espacés de fagon égale entre P3
et D4, D4 étant le point final de la courbe de débit volumétrique.

4.2.4.3 Analyse statistique

Les ages des deux groupes étudiés ont été comparés par un test de rang de Mann-Whitney-
Wilcoxon. Les facteurs de risque cardio-vasculaires des deux groupes ont été comparés par un
test du Chi” avec correction de Yates compte tenu de leurs faibles effectifs. Une évaluation
quantitative des courbes de DV a été réalisée par le calcul des index de résistance (IR) et
pulsatilit¢ (IP) adaptés a partir des indices utilisés en échographie Doppler pour la
caractérisation des profils de vitesses ', tel que :

Rl = (Qmax — Qmin)/Qmax Equation 20

Pl = (Qmax — Qmin)/Qmean Equation 21

Ou Qmax est le débit volumétrique maximum de la courbe (au pic systolique), Qmin est le
débit volumétrique minimum de la courbe, et Qmoy le débit moyen de la courbe (ou aire sous
la courbe). Etant donné, la possibilité d’une influence de I’Age ou de certaines conditions
pathologiques, telle que I’hypertension artérielle, sur les IR et les [P >>'" 1’impact des Als sur
les conditions hémodynamiques de I’artere porteuse a été évalué par le calcul des ratios des IR
et IP (ratiolR et ratiol P) calculés en aval sur ceux calculés en amont, tel que :

ratiolR = (Rlaval)/(RIamont) Equation 22

ratiolP = (Plaval)/(Plamont) Equation 23
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Avec IRaval et IPaval les IR et IP calculés en aval de I’anévrisme et IRamont et [Pamont
les IR et IP calculés en amont de I’anévrisme.

Les résultats sont exprimés en médiane (et interquartiles 25% a 75%). Les valeurs des ratiolR
et des ratiolP dans les deux groupes de patients et contrdle, et dans le groupe des patients
avant et apres le traitement endovasculaire, ainsi que au cours du suivi, ont été comparées en
utilisant le test t de Student ou les tests Kruskal-Wallis et de rang de Mann-Whitney-Wilcoxon,
en fonction des résultats du test de normalité de Shapiro-Wilk. Des analyses de corrélation entre
les valeurs des ratiolR et ratiolP et les volumes des anévrismes et leur aspect-ratios ont été
menées par un test de corrélation de rang de Spearman. Les débits sanguins moyens (DSM)
dans le groupe des patients avant et apres traitement, ainsi que au cours du suivi, et dans le
groupe controle, ont été comparés par les test Kruskal-Wallis et de rang de Mann-Whitney. Une
valeur de P inférieure a 0.05 était considérée comme indiquant une différence significative.
L'analyse statistique a été effectué¢e avec le logiciel libre R libre (R logicielle 3.2.1, Vienne,
Autriche, 2015; http://www.R-proiect.org)”.

4.3 Results

Les ages moyens étaient significativement différents entre les deux groupes avec des ages
moyens de 63,8 + 16 ans dans le groupe patient et de 32,6 + 11 ans dans le groupe controle
(P<0.001). Les deux groupes ne présentaient pas de différence significative pour les facteurs de
risque cardiovasculaire (P=0.57).

4.3.1 Caractéristiques et traitement des anévrismes

Le Tableau 2 résume les caractéristiques morphologiques des anévrismes et le nombre de SFD
implantés. Cinq anévrismes étaient situés a droite. Les anévrismes étaient situés au niveau des
segments C2 (n =4), C3 (n = 3) et C4 (n = 3) du siphon carotidien selon la classification de
Fisher des segments de I’ACI. Tous les anévrismes étaient sacculaires et deux d'entre eux
présentaient une thrombose intrasacculaire partielle. Les anévrismes présentaient un volume
médian 2,068mm° (698 a 3,590mm"), un diamétre maximal médian de 19 mm (de 10.8 4 22.3
mm), un collet médian de 6.5mm (5.7 & 11.9 mm), une profondeur (ou hauteur) médiane de
14.2 mm (11.4 2 17.5 mm) et un aspect-ratio médian 1.76 (1.39 a 1.93).

Le traitement endovasculaire par technique de diversion a été effectué¢ avec succes chez 9/10
patients par déploiement d'un SFD (n = 6), deux SFD (n = 1), et trois SFD (n = 3) en fonction
de la largeur du collet de I’anévrisme et de I'anatomie vasculaire du patient. En raison des
difficultés anatomiques, une patiente (patient 8) n’a pas pu étre traitée par technique de
diversion. Elle a bénéficié d’une occlusion de 'artére porteuse de I’anévrisme et n’a contribué
qu’a I’analyse des données prétraitement endovasculaire. Aucune complication peropératoire
ou en post-opératoire immédiate n’a été constaté, ni au cours de la période d'hospitalisation.
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4.3.2 |IRM-CP 2D des arteres carotides internes

Avant le traitement endovasculaire, les examens IRM-CP 2D ont été réalisés avec succes chez
tous les patients et les sujets contrdles (40/40 ; 100%). Apres le traitement, 17/18 acquisitions
(94%) ont été réalisées avec succes pour les neufs patients traités, a 6 heures (n = 4), un jour (n
= 1) et 3 jours (n = 4) apres la procédure endovasculaire. Les examens IRM de suivi apres un
mois ont été effectués avec succes entre 1 et 12 mois (médiane de 1 mois ; interquartile de 1 a
3 mois) dans 17/18 (94%) des patients traités. L’ IRM-CP 2D n’était pas analysable chez une
patiente (patiente 7) apres le traitement et au suivi en raison d’une coupe d’acquisition
positionnée en regard du SFD et ne permettant pas I’obtention d’un signal suffisant. Le SFD
couvrait le point de mesure de I’artére porteuse en aval de I’anévrisme et était ainsi
responsable d’une chute du signal de la séquence d’IRM de flux en regard. Toutes les
acquisitions d’IRM de flux au point de mesure de 1’artére porteuse en amont de I’anévrisme ont
¢té réalisées avec succes et étaient analysables (100%). Une correction manuelle de la
segmentation a €té nécessaire pour deux patients apres le traitement endovasculaire et au cours
du suivi, et pour un patient au suivi seulement (5/58 = 8,6%), en raison de mouvements
surajoutés de déplacement des artéres étudiées au sein de la coupe sur 1’acquisition des points
de mesure en aval de I’anévrisme. Les arteéres porteuses étaient toutes perméables chez les sujets
sains, et chez les patients avant et apres le TEV et au cours du suivi en dehors de la patient 8.

4.3.3 Ratio des index de résistance et de pulsatilité

Les valeurs IR, IP, ratiolR et ratiol P dans le groupe controle et le groupe des patients, avant
et apres traitement endovasculaire ainsi que au cours du suivi sont présentées dans les Tableaux
3 et 4. La configuration des polygones de Willis, les débits moyens volumétriques des segments
en amont et des segments en aval, avant et apres traitement endovasculaire sont présentés dans
I’Annexe 1. Les vitesses mesurées dans les segments en amont et les segments en aval des
anévrismes a chaque temps de mesures (avant, aprés traitement et au cours du suivi) sont
rapportées dans I’ Annexe 2.

Les distributions des IR, IP, ratiolR et ratiolP valeurs remplissaient les conditions de
normalité pour le groupe controle et le groupe de patients avant, apres le traitement et au suivi,
a l'exception des valeurs de ratiolR au suivi dans le groupe des patients (P=0.03). Par
conséquent, les valeurs moyennes des ratiolR et ratiolP sont exprimées en moyenne +
déviation standard, a I’exception du ratiolR du groupe patient au suivi. Ce dernier est exprimé
en médiane (avec les ler et 3e interquartiles).

Le groupe de contrdle présentait des valeurs moyennes de ratiolR de 0.98+0.08 et de ratiol P
de 1.01+0.10

Le groupe des patients présentait des valeurs moyennes de ratiolR et ratiolP de :
- Respectivement 0.84+0.22 et 0.8340.26 avant le traitement.
- Respectivement 1.02+0.12 et 0.97+0.10 apres le traitement.
- Etde Respectivement 0.96+0.05 (médiane = 0.97 [0.95, 1.08]) et 0.95+0.05 au suivi.

Les valeurs de ratiolR et ratiol P du groupe contrdle et du groupe des patients avant, apres le
traitement et au suivi ne présentaient pas de différence significative (P=0.40 pour les ratiolR

et 0.40 pour les ratiolP).

Dans le groupe des patients:
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- Les ratiolR ¢étaient significativement et inversement corrélés aux volumes des
anévrismes avant le traitement endovasculaire (R=-0.90, R’*= 0.80, P<0.01), sans
corrélation aux valeurs d’aspect-ratio (R=-0.36, R?>=13; P=0.31). Aucune corrélation
n’était retrouvée entre les valeurs de ratiolR et les volumes des anévrismes ou leurs
aspect-ratios aprés le traitement (respectivements, R=-0.02, R?=0.00, P=0.96 et R=-
0.001, R*=0, P=0.98, respectively), ni au suivi (respectivements, R=0.50, R*=0.25,
P=0.21 et R=0.31, R>=0.09, P=0.46).

- Les ratiolP étaient significativement et inversement corrélés aux volumes des
anévrismes avant le traitement endovasculaire (R=-0.89, R’= 0.79; P<0.01), sans
corrélation aux valeurs d’aspect-ratio (R=-0.18, R*=0.03; P=0.63). Aucune corrélation
n’était retrouvée entre les valeurs de ratiolP et les volumes des anévrismes ou leurs
aspect-ratios aprés le traitement (respectivements, (R=-0.07, R?*=0.00, P=0.86 and R=-
0.41, R?>=0.17, P=0.31), ni au suivi (respectivements, (R=-0.01, R*=0.00, P=0.81 and

=-0.33, R?=0.11, P=0.42, respectively).

Ces résultats sont illustrés dans les Figures 22 et 23.

Avant le TEV Aprés le TEV Au suivi > 1 mois
N
IR Amont IR Aval ratiolR | Date IR Amont IR Aval ratiolR | Date IR Amont IR Aval ratiolR
Patient 1 0.413 0.414 1.003 D3 0.557 0.526 0.944 M1 0.556 0.522 0.937
Patient 2 0.554 0.543 0.981 DO 0.624 0.605 0.969 | M12 0.544 0.583 1.073
Patient 3 0.430 0.467 1.087 D1 0.572 0.571 0.998 | M1l 0.596 0.570 0.956
Patient 4 0.515 0.534 1.038 D3 0.554 N/A N/A M3 0.549 N/A N/A
Patient 5 0.469 0.277 0.590 DO 0.484 0.443 0.914 M1 0.556 0.537 0.965
Patient 6 0.623 0.484 0.777 D3 0.544 0.569 1.046 M1 0.600 0.586 0.977
Patient 7 0.702 0.540 0.768 DO 0.655 0.624 0.952 M1 0.558 0.517 0.928
Patient 8 0.559 0.273 0.488 N/A N/A N/A N/A N/A N/A N/A N/A
Patient 9 0.598 0.370 0.619 DO 0.647 0.626 0.967 M1 0.491 0.627 1.277
Patient 10 0.581 0.598 1.029 D3 0.621 0.533 0.858 M3 0.531 0.576 1.085
Control 1 0.554 0.544 0.981 TEV = traitement endovasculaire
N/A = non disponible

Control 2 0.504 0.498 0.988 IP = Index de résistance

Control 3 0.436 0.467 1.072 ratiolP = ratio des index de résistance

Control 4 0.457 0.472 1.032

Control 5 0.448 0.402 0.898

Control 6 0.509 0.419 0.824

Control 7 0.558 0.515 0.923

Control 8 0.565 0.552 0.977

Control 9 0.555 0.594 1.071

Control 10 0.478 0.522 1.092

Tableau 3 : Valeurs des index de résistance (IR) et des ratio des index de résistance (ratiolR)
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Avant le TEV Apres le TEV Au suivi > 1 mois
N

IP Amont IP Aval ratiolP | Date IP Amont IP Aval ratiolP | Date IP Amont IP Aval ratiolP
Patient 1 0.616 0.611 0.992 D3 0.896 0.881 0.983 M1 1.037 0.899 0.867
Patient 2 0.942 0.973 1.033 DO 1.162 1.141 0.982 M12 0.935 1.062 1.136
Patient 3 0.572 0.616 1.077 D1 0.904 0.829 0.917 M11 0.855 0.775 0.906
Patient 4 0.813 0.946 1.164 D3 1.029 N/A N/A M3 0.788 N/A N/A
Patient 5 0.826 0.580 0.702 DO 0.814 0.779 0.957 M1 0.920 0.872 0.948
Patient 6 1.199 0.860 0.717 D3 0.781 0.823 1.054 M1 1.184 1.111 0.938
Patient 7 1.230 0.761 0.619 DO 1.079 0.966 0.895 M1 0.788 0.714 0.906
Patient 8 0.920 0.346 0.376 N/A N/A N/A N/A N/A N/A N/A N/A
Patient 9 1.008 0.625 0.620 DO 1.159 1.037 0.895 M1 0.860 0.849 0.987
Patient 10 0.877 0.898 1.024 D3 0.909 0.851 0.936 M3 0.728 0.805 1.106
Control 1 0.951 0.990 1.041 TEV = traitement endovasculaire
Control 2 0.980 0.878 0.896 N/A = non disponible

IP = Index de pulsatilité

Control 3 0.750 0.824 1.099 ratiolP = ratio des index de pulsatilité
Control 4 0.736 0.760 1.033
Control 5 0.674 0.678 1.006
Control 6 0.665 0.558 0.839
Control 7 1.079 0.976 0.905
Control 8 1.245 1.278 1.027
Control 9 0.810 0.910 1.123
Control 10 0.891 1.010 1.134

Table 4 : Valeurs des index de pulsatilité (IP) et des ratio des index de pulsatilité (ratiolP)

En analysant rétrospectivement les valeurs des ratiolR et ratiol P pour chaque patient avant
le traitement endovasculaire, deux sous-groupes de patients ont pu étre identifiés selon que leurs
valeurs de ratiolR et ratiol P étaient diminuées de maniére significative ou non par rapport a
celles du groupe controle.

Cinq patients (sous-groupe A ; 4ge moyen 64,4 + 11,4 ans) présentaient des valeurs moyennes
de ratiolR et ratiolP de respectivement 1.03£0.04 and 1.06+£0.07, avant le traitement
endovasculaire, sans différence statistiquement significative par rapport au groupe contrdle
(P=0.31 and P=0.79). Dans ce sous-groupe, les valeurs moyennes de ratiolR étaient de
0.94+0.06 et de 1.01+0.08, respectivement, apres le traitement endovasculaire et au suivi, sans
différence significative avec les valeurs avant le traitement et celles du groupe controle
(P=0.43). Ce sous groupe présentait des valeurs moyennes de ratiolP de 0.95+0.03 et de
1.00+0.14, respectivement, apres le traitement at au suivi, sans différence significative avec les
valeurs avant le traitement et celles du groupe controle (P=0.58). Aucun des patients n’étaient
symptomatiques en raison de I’anévrisme.

Un deuxiéme sous-groupe de cinq patients (sous-groupe B ; 4ge moyen de 63,2 £+ 21 ans)
présentaient des valeurs moyennes de ratiolR et ratiolP de respectivement 0.65+0.12 et
0.61+0.14, avant le traitement endovasculaire. Ces valeurs étaient significativement différentes
de celles du groupe contrdle (P<0.001 and P<0.001). Dans ce sous-groupe, les valeurs
moyennes ratiolR étaient de 0.97+0.05 et de 1.04+0.16, respectivement, apres le traitement
endovasculaire et au suivi, et significativement différentes de la valeur avant traitement
(P=0.004), mais sans différence significative avec les valeurs du groupe contrdle (P=0.61). Ce
sous groupe présentait des valeurs moyennes de ratiolP de, respectivement, 0.95+0.07 et
0.94+0.33, apres le traitement at au suivi, et significativement différentes de la valeur avant
traitement (P<0.001), mais sans différence significative avec les valeurs du groupe controle
(P=0.33). Tous les patients de ce sous-groupes étaient symptomatiques. Ils présentaient des
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signes cliniques de syndrome de la loge caverneuse en rapport avec I’effet de masse de leur
anévrisme sur les nerfs craniens intracaverneux.

Les deux sous-groupes présentaient des valeurs moyennes de ratiolR significativement
différentes avant 'EVT (P<0.029), sans différence significative apres le traitement (P=0.76
apres I'EVT et P=1 au cours du suivi). Leurs valeurs moyennes de ratiol P étaient ¢galement
significativement différentes avant le traitement endovasculaire (P<0.001), sans différence
significative apres le traitement (P=0.52 apres I'EVT et P=1 au cours du suivi).

Les volumes d'anévrisme dans les sous-groupes A et B étaient significativement différentes
(P=0,012), avec un volume médian de I'anévrisme de 603 mm’ (118 mm’a 984 mm’, avec une
moyenne de 816+922 mm?®) dans le sous-groupe A et 3648 mm’ (3417 mm’ 4 4888 mm’, avec
une moyenne de 4101x1833 mm’) dans le sous-groupe B. Les dges des patients étaient
comparables dans les deux sous-groupes (P=1). Mais, Ils étaient significativement plus agés
que les sujets témoins dans le groupe contrdle (P<0.01 et P=0.01 respectivement pour les sous-
groupes A et B).

Ces résultats sont illustrés dans les Figures 24 et 25.
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Figure 22 : Analyse de corrélation entre les ratiolR, ratiolP et les volumes des anévrismes

Les graphiques représentent la distribution des valeurs ratiolR (premiere rangée) et les valeurs ratiolP (deuxiéme rangée)
en fonction du volume de l'anévrisme avant le TEV (premiere colonne), apres le TEV (deuxieme colonne), et au cours du suivi
(troisiéme colonne). Les valeurs des coefficients de corrélation R’ et les valeurs de P sont rapportées dans chaque graphique.
L'analyse et les graphiques montrent une corrélation significative entre les ratiolR et ratiolP et le volume de l'anévrisme
avant le TEV. Apreés treatment endovasculaire et au cours du suivi, il n'y a plus de corrélation entre ces rapports et le volume
anévrismal.
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Figure 23 : Analyse de corrélation entre les ratiolR, ratiolP et les aspect-ratio des anévrismes

Les graphiques représentent la distribution des valeurs ratiolR (premiére rangée) et les valeurs ratiolP (deuxiéme rangée)
en fonction de ['aspect-ratio de l'anévrisme avant le TEV (premiere colonne), apres le TEV (deuxieme colonne), et au cours
du suivi (troisieme colonne). Les valeurs des coefficients de corrélation R’ et les valeurs de P sont rapportées dans chaque
graphique. L'analyse et les graphiques montrent [’absence de corrélation significative entre les ratiolR et ratiolP et ['aspect-
ratio de l'anévrisme avant le TEV, ni apres le TEV ou au cours du suivi.
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Figure 24 : RatiolR moyens des différents groupes et sous-groupes

Le graphique a barres illustre et compare les ratiolR moyens et de leur déviation standard. Avant le TEV, le ratiolR moyen
dans le sous-groupe B était significativement différent des ratiolR du group contréle, du groupe des patients au total et du
sous-groupe A. Aprés le TEV, les valeurs de ratiolR dans le sous-groupe B n’étaient plus significativement différentes de
celles des autres groupe et sous-groupes.
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Figure 25 : Ratiol P moyens des différents groupes et sous-groupes

Le graphique a barres illustre et compare les ratiol P moyens et de leur déviation standard. Avant le TEV, le ratiol P moyen
dans le sous-groupe B était significativement différent des ratiolP du group contréle, du groupe des patients au total et du
sous-groupe A. Apres le TEV, les valeurs de ratiolP dans le sous-groupe B n’étaient plus significativement différentes de
celles des autres groupe et sous-groupes.

4.3.4 Les débits moyens volumétriques

Dans le groupe des patients, les débits moyens volumétrique (DMV) des segments en amont et
en aval de I’anévrisme étaient respectivement de 244+66 ml.min"' et de 218+50 ml.min™' avant
le TEV, de 259+50 ml.min"' 4 246+51 ml.min" aprés le TEV, et de 259447 ml.min™ et de
235+44 ml.min™ au suivi. Aucune différence significative n'a été observée entre les DMV
mesurés en amont et en aval de I’anévrisme pour tous les examens (avant et apres el traitement
et au suivi (P=0.44), sauf chez deux patients (patients 4 et 10). Ils ont présenté une augmentation
importante du DMV en aval de 1’anévrisme (par rapport au DMV en amont) a des endroits en
aval par rapport aux emplacements en amont (+20% pour le patient 4 et +44% pour le patient
10) en raison d’une ¢élévation de la fréquence cardiaque pendant les mesures de débit en aval
(de 76 bpm a 106 bpm pour le patient 4 et de 53 bpm a 75 bpm pour le patient 10). Un inconfort
ressenti et envie pressante de sortir de 1’aimant expliquaient ces variations de la fréquence
cardiaque. Dans le groupe témoin, les DMV étaient 30635 ml.min™ au sein du segment de
I’ACI correspondant & I’amont et de 294 + 40 ml.min'l ' au sein du segment de 1’ACI
correspondant a I’aval, sans différence significative (P=0.24). Les DMV étaient plus élevés
dans le groupe de controdle par rapport groupe des patients, en amont et en aval, avant le TEV
(P=0.02 et P<0,01, respectivement). Cette différence était également significative aprés le TEV
et au cours du suivi (P=0.02 et P=0.03 apres le TEV, et P=0.02 et P=0.01 au cours du suivi).
Les configurations du polygone de Willis pour chaque patient et chaque sujet témoin sont
reportées dans 1'Annexe 1.

83



300 4

200 A
. Groupe contrdle amont
. Groupe contrdle aval
. Groupe patients amont
Groupe patients aval
100 +

Débit moyen volumétrique [ml/min]

T

Avant SFD Aprés SFD Suivi

Figure 26 : Graphiques en barres des débits moyens volumétriques dans les différents groupes

Le barres représentent les valeurs moyennes des DMV et leurs déviations standards. Dans le groupe patient, il n’y avait pas
de différence significative entre les DVM en amont et en aval, aussi bien avant le TEV, apres le TEV que au cours du suivi. Les
DMV du groupe contréle étaient en revanche significativement diffe2rents de ceux du groupe des patients.

4.3.5 Courbes des débits moyens volumétriques

Les courbes des DMV normalisés dans le groupe contrdle et dans le groupe de patients avant
le TEV sont présentés dans la Figure 27. Les courbes des DMV normalisés du groupe des
patients, et des sous-groupes A et B, avant et apres le TEV, ainsi que au cours du suivi sont
présentés dans la Figure 28. L’analyse des courbes des DMV normalisés objectivait des
modifications modérées de la modulation du flux en aval de 1’anévrisme dans le groupe de
patients avant le TEV par rapport a une modulation normale des flux dans le groupe témoin.
Ces modifications ne semblaient pas affecter le segment de I’ACI en amont de I’anévrisme. Ces
modifications étaient principalement caractérisées par une augmentation modérée des vitesses
diastolique (+14% du débit moyen de P3 a D4) associée a une légeére diminution du pic
systolique (-5% a P1) par rapport a la courbe des DMV normalisés en amont. Ces modifications
étaient plus prononcées pour le sous-groupe B avant la TEV, avec une nette augmentation des
vitesses diastolique (+25%), une diminution (-10%) et modérément retardés (+6% de
proportion de cycle cardiaque) du pic systolique avec une atténuation des minima M1 et M2.
Les courbes des DMV normalisés en amont et en aval de la malformation aprés le TEV et au
cours du suivi étaient comparables a celles du groupe de controle. Le sous-groupe A présentait
des flux normalement modulés avant et apres le TEV, et au cours du suivi, comparables a celles
du groupe de contrdle.
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Figure 27 : Courbes normalisées des débits moyens des deux groupes (des patients et controle)

Les courbes moyennes normalisées des DMV (débit moyen volumétrique) des segments d’amont (i, colonne 1), des segments
en aval (ii, colonne 2) de I’ACI, ainsi que leur superposition (iii, colonne 3) dans les groupes: controle (A; ligne 1) et des
patients (B; ligne 2) sont représentées. Les points clés des courbes moyennes de chaque patient et sujet controle sont également
représentés (x) pour les segments d’amont (Ai, Bi) et les segment d’aval (Aii, Bii) des ACI.
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Figure 28 : Courbes normalisées des débits moyens des deux sous-groupes patients A et B

Les courbes moyennes normalisées des DMV (débit moyen volumétrique) des segments d’amont et d’aval de |’anévrisme pour
le groupe de tous les patients (A, ligne 1), le sous groupe A (B, ligne 2) et le sous-groupe B (C, ligne 3), avant le TEV (I,
colonne 1), apres le TEV (ii, colonne 2) et au cours du suivi (iii, colonne 3) sont représentés. Avant le TEV, les courbes des
DMV moyennes normalisées en amont et en aval de l'anévrisme étaient globalement similaires dans l'ensemble pour les
groupes des patients et le sous-groupe A. Dans le sous-groupe B, les courbes des DMV moyennes normalisées en amont et en
aval de 'anévrisme étaient significativement différentes de celles du groupe des patients et sous-groupe A. En aval de
l'anévrisme, le profil d'écoulement montrait une diminution du pic systolique et une augmentation des vitesses diastoliques.
Apres le TEV, courbes des DMV moyennes normalisées en amont et en aval de l'anévrisme étaient similaires dans tout le
groupe des patients, et les deux sous-groupes A et B.
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4.4 Discussion

Dans cette partie de notre travail, le suivi en IRM-CP 2D d’un groupe de patients porteurs d’Als
et traités par la diversion de flux endovasculaire, nous a permis d’évaluer I'impact
hémodynamique des Als sur le vaisseau porteur en mesurant les flux en amont et en aval de la
malformation. Deux résultats principaux ont pu étre extraits de cette étude : 1) les Als
induisaient des perturbations hémodynamiques au sein du vaisseau porteur, caractérisées par
un amortissement du flux sanguin et une diminution des valeurs de ratioRI et de ratioPI la
du segment artériel en aval. Les perturbations induites étaient fortement et inversement
corrélées au volume de I'anévrisme. 2) Le SFD avait un effet correcteur mesurable sur ces
modifications d'écoulement au sein de I’artére porteuse pour les anévrismes volumineux.

Ces résultats sont en accord avec I'observation précédemment réalisée in vitro sur le banc d'essai
(voir Chapitre 3). Ils soutiennent fortement I’hypotheése d’un impact des Als sur la résistance
des artéres porteuses, a savoir sa diminution significative (effet de faible impédance). Cette
diminution devrait étre d’autant plus importante que I’anévrisme est important selon 1’équation
(15). En effet, la résistance du vaisseau porteur devrait étre inversement proportionnelle au
diamétre du vaisseau (et plus précisément de la puissance quatriéme de son rayon) selon cette
équation.

Par ailleurs, notre étude in vivo a permis de pallier dans une certaine mesure a la limite de notre
travail in vitro consistant en I’utilisation d’un modele et donc d’une géométrie unique
d’anévrisme exploré. En effet, la large gamme de volumes d'anévrisme (55 4 6735 mm’)
explorés ainsi que leurs diverses morphologies dans le groupe de patients, ont montré
l'importance de la géométrie de l'anévrisme, et plus particuliecrement son volume, sur les
variations de flux au sein du segment d’aval de I’artére porteuse. Les Als sont responsables
d'une perturbation de I'écoulement dans le segment en aval du vaisseau porteur caractérisé qui
est caractérisé¢ par une diminution et un retard modéré du pic systolique, ainsi qu’une
augmentation relative des vitesses diastoliques. Ces modifications traduisant un amortissement
de I’écoulement se traduisaient par une diminution des valeurs de ratioRI et de ratioPI. Ces
modifications étaient visibles seulement pour les anévrismes volumineux (sous-groupe B, le
volume médian : 3648 mm®), alors que les plus petits (sous-groupe A, le volume médian : 603
mm’) ne semblaient pas avoir un impact hémodynamique significatif sur le vaisseau porteur.

Cependant, in vivo les modifications hémodynamiques dans le vaisseau porteurs induits par
l'anévrisme ne peuvent étre expliquer uniquement par des changements résistifs. En effet, un
certain degré de modification de la capacitance artérielle (définit par la modification de volume
induite par une modification de pression) doit certainement également étre impliquée dans
l'effet de I'anévrisme sur le vaisseau porteur. Contrairement au circuit hydraulique en silicone
du banc d'essai qui présentait une capacité négligeable, la paroi des artéres présente des
propriétés mécaniques altérées en regard et au niveau de l'anévrisme, avec notamment un
amincissement connu '*''!. La réduction de 1'épaisseur de la paroi, ainsi que l'augmentation
du volume vasculaire correspondant a la malformation devraient augmenter la distensibilité et
par conséquent la capacitance du segment artériel pathologique. Cette distensibilité plus
importante des anévrismes a été rapportée par certains auteurs et elle prédomine au dome de
I’anévrisme '*. Il est donc raisonnable de penser que cet effet serait plus prononcé pour les
grands anévrismes. Ainsi, nous pouvons supposer que dans un premier temps au cours de la
systole une partie du flux sanguin est ainsi « retenue » dans I'anévrisme premier, contribuant a
la diminution relative de la vitesse au pic systolique du segment en aval. Dans un second temps,
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ce méme volume serait régurgité dans le vaisseau porteur pendant la diastole, expliquant ainsi
I'augmentation relative des vitesses diastoliques.

Nos résultats sont également en accord avec les travaux de Gwilliam et al '*'. Les courbes de
DMV normalisées des patients et sujets sains €tudiés dans notre travail étaient globalement
similaires a celle publiées par ce auteurs (forme et modulation sur un cycle cardiaque
similaires). De méme, aucun changement significatif de la pulsatilité (ie, PI) entre les points de
mesure en amont et en aval de I’ACI n’était retrouvé dans notre travail (représentée par des
valeurs de ratioPI proches de 1) dans le groupe controle et dans le groupe de patients apres le
TEV.

La géométrie de l'artere porteuse et la position de I'anévrisme par rapport a cette derniere sont
connues pour avoir un impact sur le flux intra anévrismal et I’efficacité des SFD *''>. Nos
résultats soutiennent I’hypotheése de modifications potentielles de I’hémodynamique du
vaisseau porteur induites par les anévrismes, émise par Gwilliam et al. Cependant et de maniére
intéressante, ces modifications n’étaient observables que dans le segment de ’ACI en aval de
I’anévrisme contrairement a ce que suggérait les auteurs. Ce résultat rend peu probable la
possibilité de mettre en place un dépistage des patients porteurs d’Als par une exploration de
I’ACI cervicale par une technique simple, tel que le Doppler.

Le SFD pour le traitement de I'AINR semble un dispositif prometteur permettant la «
reconstruction morphologique » de 1’artére pathologique *'*”. Nous avons observé et quantifié
la "reconstruction hémodynamique" de 1’artére porteuse traitée par SFD. Cette « reconstruction
hémodynamique » était observable pour les grands anévrismes (sous-groupe B) immédiatement
aprés le TEV. Elle était caractérisée par une augmentation des valeurs de ratioRI and ratioPI
et qui reflétaient 1'augmentation des valeurs de RI and PI en aval de l'anévrisme, reflétant la
restauration d'un écoulement sanguin normalement modulé en aval de 1'anévrisme. Cet effet
demeurait inchangé a I'examen IRM-CP 2D au cours du suivi. Les DMV des segments de
l'artére porteuse en amont et en aval de I’anévrisme étaient comparables et ne semblaient pas
étre modifiés par la présence de l'anévrisme, ce qui est conforme a la loi de conservation de
masse. Ces résultats suggerent donc que les anévrismes (a partir d’une certaine taille) affectent
la resistance et la pulsatilité (et donc le profil d’écoulement) plutot que le DMV dans le segment
aval du vaisseau porteur, comme le montre les courbes de DMV. Il est donc fort probable que
les modifications dans le vaisseau porteur apres le traitement (par SFD), ainsi que dans le lit
vasculaire distal au sein du parenchyme cérébral en aval, soient liées a la correction de la
résistance et la pulsatilité (et donc des RI et PI) et non des modifications de DMV. D'un point
de vue clinique, ces résultats nous permettent d’émettre une hypothése sur un mécanisme
pouvant en partie participer et expliquer certaines complications rapportées apres le traitement
des anévrismes géants. En effet, nous pouvons raisonnablement supposer que les augmentations
soudaines de la résistance et de la pulsatilité au sein du vaisseau porteur liées au traitement et
par conséquent au sein du lit vasculaire d’aval et en particulier au sein du parenchyme cérébral
présentant de maniere chronique un flux amorti en raison de la malformation (ie, avec des RI
et PI diminués), pourraient jouer un role dans les syndromes hyperperfusion ou les hémorragies
intra parenchymateuses (favorisées par [’antiagrégation plaquettaire) rapportés dans la
littérature apres le traitement des gros géants, aussi bien par clipping neurochirurgical que par
voie endovasculaire **''*!'*, La connaissance de cet effet éventuel pour les anévrismes géants
pourrait étre pris en compte pour la décision de traitement et de la gestion post-opératoire des
patients. Nous n'avons pas observé de telles complications dans notre série de patients.
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Tous les patients symptomatiques présentaient des valeurs de ratioRI et de ratioPI inférieures
a celles du groupe controle avant le TEV associées aux plus volumes anévrismaux les plus
importants. Alors que tous les patients asymptomatiques avaient des valeurs de ratioRI et de
ratioPl comparables a celles du groupe témoin. Cependant, cette analyse est biaisée par le
volume d'anévrismes, qui peut €tre considérée comme un facteur de confusion responsable a la
fois des symptomes et des valeurs de ratioRI et de ratioPl diminuées.

Dans ce travail, nous avons utilis¢ une technique d’imagerie non invasive et non irradiante
couramment utilisée en pratique clinique : ’'IRM IRM-PC 2D. Elle combine des temps
d'acquisition réduits et des résolutions spatiales (dans le plan d’acquisition) et temporelles
¢levées. Compte tenu du temps d'occupation de I’aimant volontairement limité (20 minutes), la
technique autorisait les mesures de seulement 20 a 31 points du cycle cardiaque pour chaque
acquisition en contraste de phase. Ce nombre est inférieur 40 points de mesure au cours du
cycle cardiaque obtenus dans le travail de Gwilliam et al. Cependant, ce dernier travaille portait
sur des volontaires sains en dehors d’un contexte clinique et pour lequel le temps d’acquisition
ne représentait pas une limite en soi. Par ailleurs, cette différence ne semblait pas avoir d'impact
sur la reproductibilité de la méthode et I'analyse des courbes de DMV. De plus, I’acquisition
IRM-PC 2D optimisée et utilisée dans notre travail présentait une résolution spatiale plus élevée
(0.31 x 0.31mm?* dans le plan contre 1.72 x 1.60 mm?” dans le travail de Gwilliam et al) qui
permettait 1’obtention d’un meilleur signal avec réduction du temps d’acquisition. L’IRM-PC
2D a été réalisée avec succes chez la grande majorité des patients et des volontaires sains.

Cette étude présentait néanmoins plusieurs limites. Compte tenu de I’inclusions uniquement
d’anévrismes intracraniens carotidiens traités par SFD, le nombre de patients étudiés était
limité. Seuls les anévrismes de I'ACI ont été inclus dans le but de simplifier I'analyse, et de
limiter les mesures de vitesse sur des segments artériels relativement rectilignes et long, pour
lesquels aucune sous-estimation des mesures de débit ou de vitesse ne sont attendues en 2D
PC-IRM ', Seuls deux anévrismes partiellement thrombosés ont été analysés. Par conséquent,
l'effet de la thrombose intrasacculaire sur 1’écoulement dans le vaisseau porteur (et donc les
courbes de DMV) n'a pas été évalué. Ainsi, l'impact de la thrombose sur les valeurs de ratioRI
et de ratioPI et inversement I’association de ces valeurs au phénoménes thrombotiques
intrasacculaires n’ont étre été étudiée. Des études prospectives incluant un plus grand nombre
de patients pourraient étre envisagées pour investiguer ce point. Mais, la grande variabilité des
volumes anévrismaux (de 55 & 6735mm’) a permis la mise en évidence d'une corrélation
significative entre le volume de I'anévrisme et son impact sur I'hémodynamique du vaisseau
porteur. Le groupe contrdle et le groupe des patients n’étaient pas appariés pour 1'age en raison
de la taille limitée de notre série. L'dge moyen du groupe de contrdle était significativement
inférieur a I'dge moyen du groupe des patients. L'effet de I'dge ou de certaines conditions
pathologiques (hypertension artérielle par exemple) sur les RI et PI des grosses arteres, tel que
I’ACI, est connu et a déja été rapporté dans la littérature *>'%®. Cependant, Iétude et 1’analyse
des valeurs de RIratio and Plratio (entre les valeurs d’aval et d’amont) devrait avoir permis
d’éviter ou du moins limiter cet effet. En outre, les valeurs de de RIratio and Plratio du sous-
groupe A a chaque point de mesure en IRM-CP 2D, du sous-groupe B apres le TEV et au cours
du suivi, et celles du groupe de contrdle, étaient comparables et sans différence significative.
Ce dernier résultat souligne la robustesse de 1'analyse des valeurs de RIratio and Plratio dans
le temps en ce qui concerne les effets potentiels de 'age. L'effet de rigidité artérielle normale
lice a l'age, affectant la compliance artérielle, n'a pas été observée dans notre petite cohorte,
aussi bien dans le groupe contrdle que dans le groupe des patients. Cependant, la différence
d'age significative entre les patients et les volontaires sains a eu un impact sur les DMV calculés.
Ils étaient plus ¢élevé dans le groupe témoin par rapport au groupe des patients avant le TEV,
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apres le TEV et au cours du suivi. Ce résultat est accord également avec les certaines études
antérieures qui rapportent une corrélation inverse entre I'age et le DMV *>'%,

4.5 Conclusion

Ce volet clinique de notre travail a permis de démontrer clairement les perturbations
hémodynamiques induites par les IAs dans leurs vaisseaux porteurs. Ces changements étaient
caractérisés par un amortissement de 1’écoulement sanguin avec une diminution des valeurs de
Rlratio and Plratio dans le segment artériel en aval de la malformation. Les perturbations
induites étaient fortement et inversement corrélées au volume de I’anévrisme. Les SFDs
présentaient un effet correcteur mesurable sur ces modifications d'écoulement dans le vaisseau
porteur pour les anévrismes de grande taille. Ce travail présente a notre connaissance la
premicre quantification in vivo de I'impact hémodynamique de I’ Al sur son arteére porteuse. Ces
résultats éclairent un nouvel aspect de I’interaction complexe entre 1'anévrisme et son artére
porteuse. Nous pensons que les modifications hémodynamiques au sein du vaisseau porteur et
ceux au sein du sac anévrysmal sont indissociables pour une meilleure compréhension de la
maladie anévrismale intracranienne. De futures études sur un nombre plus grand de patients,
incluant différentes localisations et géométries anévrysmales seront nécessaires pour confirmer
nos résultats et la clarifier le lien éventuel entre les valeurs de RIratio and Plratio et les
interactions hémodynamiques entre I'anévrisme et son vaisseau porteur, ainsi que 1’effet a long
terme des SFD.
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CHAPITRE 5

5 Segmentation d’'IRM-CP 2D : approche originale utilisant la
Transformée de Fourier

5.1 Introduction

Nous avons souligné dans le Chapitre 2 I’importance d’une segmentation fiable et précise des
images d’IRM-PC 2D pour l'exploitation des informations de flux mesurées (vitesses, débits,
courbes de débits et indices obtenus a partir de leur analyse). Le Chapitre 4 illustre 1'utilisation
de segmentation d’IRM-PC 2D permettant I'extraction de courbes de DMV au cours d’un cycle
cardiaque du temps et de leur exploitation pour une meilleure compréhension de la maladie
anévrismale. Le dernier volet de ce travail propose une approche originale pour la segmentation
d’IRM-PC 2D développée au sein du service de neuroradiologie du CHU de Montpellier. Cette
méthode est basée sur l'analyse par transformée de Fourier (FT) de I'image de phase. La
méthode (MTF) a été comparée a deux autres méthodes largement utilisées pour la
segmentation en imagerie médicale : la segmentation manuelle et la segmentation par méthode
des contours actifs selon le modéle Chan-Vese (MCA-CV). Nous avons mis I’accent sur cette
derniére méthode en la présentant d’un point de vue mathématique.

5.1.1 Segmentation par méthode des contours actifs selon le modéle de Chan-Vese

L'étude in vivo réalisée dans notre travail a consisté a la segmentation d’IRM-PC 2D des
patients suivis et traités pour des Als. Elle incluait également 1’extraction des courbes de vitesse
et des débits. La segmentation utilisée était basée sur la MCA sans bords selon le mod¢le Chan-
Vese (MCA-CV) ”. Cette technique est une méthode de segmentation puissante et flexible
permettant de segmenter plusieurs types d'images, y compris des images difficiles a segmenter
avec des méthodes de segmentation classique, telles que les méthodes de gradient ou seuillage.
La MCA-CV est largement utilisée en imagerie médicale, en particulier pour la segmentation
du cerveau, du cceur, de l'aorte ou de la trachée. Cette approche est basée sur le modéle de
segmentation de Mumford-Shah ', Son principe repose sur I'homogénéité statistique de
l'intensité dans chaque région dans l'image et sur un probléme de minimisation de I'énergie. Un
descripteur moyenne de la forme d'une équation intégrale variable sur la région est utilisé. Cette
approche région prend en compte les propriétés de I'image sur des régions et non localement.
Le modele peut étre réécrit en utilisant la méthode d’ensemble de niveaux (« Level set method »
en anglais, LSM) permettant ainsi de solutionner simplement le probléme . Cette approche
mathématique permet la gestion automatique des changements de topologie, la fonction de
distance et permet des schémas numériques stables et précises.

La particularit¢ du modele de Chan-Vese est de se défaire de I'utilisation de fonctions de
gradient utilisées dans certaines MCA en approche contours comme par exemple la MCA
géodésique. Dans ces modéles, les fonctions gradients peuvent étre mal définies au sein d’une
image en raison d’un flou, d’un signal faible ou d’un rapport signal sur bruit trop bas. Par
conséquent, dans ces modeles de MCA par approches frontieres, les contours peuvent parfois
dépasser de maniere erronée ceux de 1’objet étudié.
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Chan et Vese ont décrit une MCA sans gradient, définie telle que :

Soit € € Q une courbe fermée, avec intérieur de C int(C) et extérieure C ext(C) des
ensembles ouverts.

Soit u,une image formée par deux régions d’intensité a peu prés constante, ul) et ug.

Soit u} et ud les couleurs de 1’objet de I’arriére plan.

N Ext $<0

Ext
$<0

Figure 29 : Illustration simplifié d'un contour actif et de ses ensembles (intérieure and extérieur)

Avec la courbe € = {(x,y): $(x,y)} se propageant dans la direction normale N.

FL(C) + Fy(C) =f luo(x — ) — ¢1]? dx dy

int(C) ’
+ fext(c)luo (x —y) — c,|?dxdy Equation 24

Avec c;et c;les moyennes d’intensité a I'intérieur et a I’extérieur de C.

Le minorant de F peu donc s’écrire :

inf{ F,(C) + F,(O)} = 0= F,(Cy) + F,(Cy) Equation 25
Cc

Le minorant de F, irle{ F,(C) + F,(C)}, est obtenu pour un C = C, suivant le contour de

I’objet avec c; et ¢, les moyennes d’intensité de 1’objet de 1’arriere plan.
Nous considérons alors le probleme d’optimisation suivant :

inf F(cq,cy,0) Equation 26

€1,62,C

La méthode Chan-Vese utilise le fonctionnel d’énergie a minimiser suivant :

F(cy, ¢y, C) = u.Longueur (C) + v.Aire(int(C)) + A fint(c)
4 fext(C)luO (x—y) — c|*dxdy Equation 27

luo(x =¥) — a1 dxdy +
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Avecu >0, v=0, 44,4, > 0 des paramétre constants.

La méthode peut étre formulé en terme d’ensemble de niveaux avec :

int(C) =w = {(x,y) € 2: p(x,y) > 0} Equation 28

{ C=0w={kxy) €n:¢(xy) =0}
ext(C) =M = {(x,y) € 2:¢p(x,y) <0}

_(Lsiz=0 . .. , .
H(z) = {0,51‘ <0 (Fonction Heaviside) Equation 29
8o(z) = d%H(z) (Fonction Dirac) Equation 30

La longueur et ’aire de la forme peuvent donc étre exprimées par :

Longueur {¢p = 0} = j |[VH(¢p(x,y))| dx dy
Q

= [,60((x, y)IVHO(x,¥))| dx dy Equation 31
Aire{¢p 20} = [ H(p(x,y))dxdy Equation 32

Les deux écarts-types d’intensités s’expriment :
JysoltoCey) — 1P dxdy = [ Juo(x,y) — 1| H(p(x,y)) dxdy  Equation 33

f¢<0|u0(x, y) = cl*dxdy = [ lug(x,y) — c;|* (1 — H(p(x,¥))) dx dy Equation 34

L’énergie F peut s’exprimer par :

F(ci,c,C)=p fn S(p(x, yNIVP(x,y))| dx dy (Longueur) Equation 35
+v [ H(p(x,y)) dx dy (Aire)
+ Ay [ luo(Cx, y) — 1> H(p(x, ) dx dy (Ecart-type d’intensité a I’intérieur)
+ 4, fn|u0 (x,y) — ¢;|* (1 = H(¢p(x,y))) dx dy (Ecart-type d’intensité a I’extérieur)

Lors de la recherche numérique du minorant, une version régularisée de I’image et des termes
auxiliaires, H et &, peut étre considérée, telle que :

Fe(ey, ¢2,0) = 1 [, 8e(@(x, yDIVO(x, y)| dx dy +v [, He(p(x,y)) dx dy
+4 fg'uo(x')’) — ¢1|? He(¢(x, ¥)) dx dy

+2; [ luo(x,¥) — c21? (1 — He(@(x,¥))) dx dy Equation 36

La régularisation de 1’image peut-étre une Gaussienne par exemple.
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La solution sera recherchée au moyen de 1’équation Euler-Lagrange par la descente sur le
gradient de I’énergie F, en gardant c; et ¢, fixes, tels que :

d¢ (Vo
3 = S (g5) - - At -+ aw -]
=0 c (0,0)x2 Equation 37
¢(0:x»}’) = ¢0(x’}’) €
%.Z—i = 0surdf Equation 38

Cette approche a démontré son efficacité et sa simplicité d’utilisation pour I’étude de structures
anatomiques de grande taille, telles que le cceur, ses cavités et 1’aorte. Par contre, bien
qu’intéressante, cette MCA se trouve limitée par le probléeme majeur du faible contraste des
arteres carotides (de plus petite taille que I’aorte ou le cceur) et du bruit associé a 1’étude de
cette région anatomique, tel qu’illustré par la Figure 30.

En pratique, I'utilisation de cette méthode pour la segmentation des IRM-CP 2D se fait par
I’application de la technique sur les images d’amplitude dans un premier temps, permettant la
constitution d’'un masque de segmentation initial. Ce dernier permet la mesure des aires des
surfaces du vaisseau analysé au cours du temps. La transposition et ’application du masque
aux images de phase permet le calcul des vitesses et des débits. Cette méthode de segmentation
opére initialement sur les images d’amplitude en raison du contraste important entre le vaisseau
¢tudié, en hypersignal, et le fond (ou bruit) en hyposignal, en comparaison au contraste plus
faible sur les images de phase. La Figure 30 illustre schématiquement 1’action de la MCA selon
le modéele de Chan-Vese sur des images d’IRM-CP 2D.

ROI-1
0.1 [cm?]
503.4 £ 146.1

Figure 30 : Exemple of an ICA 2D PC-MRI segmented with ACM-CV.
Cet exemple illustre la segmentation de l'image d'amplitude (image A) par la méthode MCA-CV. Le masque de segmentation
résultant est appliqué a l'image de phase (image B). La superficie de la section artérielle étudiée sur l'image d'amplitude est

inférieure a celle de l'image de phase. Un nombre important de « voxels vasculaires » restent en dehors des contours de
segmentation et ne sont donc pas pris en compte.

5.1.2 Nouvelle méthode de segmentation utilisant la Transformée de Fourier de I'image

Les images d’IRM-CP des structures vasculaires (ou du liquide cérébro-spinal, LCS) sont
cohérents dans le temps, ou temporairement cohérente (ou consistance temporelle). Le LCS et
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le sang sont synchronisés au cycle cardiaque. Il en résulte donc une composante de fréquence
cardiaque significative dans les courbes de vitesse en fonction du temps. L'ensemble des images
acquises au cours d'un cycle cardiaque conduit a un signal a une dimension cohérent. A
lI'inverse, les structures adjacentes aux vaisseaux (tissus mous, les os, l'air) ne sont pas
synchronisées avec le cycle cardiaque. Elles présentent donc un signal non cohérent qui peut
étre assimilé au bruit. En ce sens, I’IRM-CP peut étre considérée comme une série d'acquisitions
dans une séquence qui est elle-méme un échantillonnage d'un cycle cardiaque. Sur le plan
conceptuel, l'utilisation de la dimension temporelle correspondant en soi a une information
physiologique (la cinétique des vitesses au fil du temps, par exemple) pour établir une
segmentation peut donc étre considérée pour aider a la différenciation entre les structures
vasculaires entourées par le bruit. La Figure 31 illustre la différence de résultat de I’analyse TF
d’un voxel au sein d’une structure vasculaire (avec une cohérence temporelle) et d’un voxel au
sein des tissus au voisinage de I’artére (bruit). L’importance de la différence de valeurs
d’amplitude en tant que criteres d’étude est ici souligné (facteur dix au moins entre les
amplitudes du bruit et du sang). L'amplitude du signal de la TF de I'image de phase peut donc
étre un critere de seuillage simple pour segmenter les images de phase d’IRM-CP.

Vitesses dans un vaisseau Vitgsses dans une ROI de bruit
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Figure 31 : Différentes cinétiques et de spectres fréquentiels des amplitudes apres application de la TF.

Le signal d'un voxel vasculaire montre un profil compatible avec le cycle cardiaque (image A) et analyse par TF 1D discrete
(image B) montrant un spectre fréquentiel des amplitudes "en forme de cloche"” cohérent avec des amplitudes élevées. En
revanche, un voxel non cohérent (bruit) présente un profil de vitesses non-cohérent (I'image B) et une analyse TF 1D discrete
par TF présentant spectre fréquentiel avec des valeurs aléatoires et de tres faibles amplitudes (échelle de 1 a 20 fois plus
petite). Ces image proviennent du travail original de Jérémy Deverdun ''°.

L'échantillonnage des séquences d’IRMCP 2D est composé d’un nombre variable d’images,
qui est fonction de la fréquence cardiaque du sujet, et qui représente autant de phases du cycle
cardiaque. Ces images fournissent des informations spatiales (ou dimensions spatiales) et une
information temporelle (ou dimension temporelle), puisque le signal d’un méme voxel est suivi
au cours de tout le cycle cardiaque. L’analyse de cette cinétique temporelle du signal du voxel
au cours du temps (i.e. du cycle cardiaque) est a la base de la méthode de segmentation utilisée
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dans ce travail. Cette derniére s’inspire des travaux de O. Balédent et al. qui ont initialement
propos¢ cette approche pour la segmentation et la quantification des flux de liquide
cérébrospinal (LCS) a partir d’IRM-CP 2D ',

Les courbes de vitesses sont issues d’un échantillonnage du signal d’IRM-CP et par conséquent
de valeurs discretes. N valeurs de vitesses sont acquises a intervalles réguliers au cours du cycle
cardiaque a des temps différents séparés de A, tel que :

A=T/N Equation 39

avec T, la période de répétition basique ou la durée du cycle cardiaque et A la période
d’échantillonnage. Dans le cas de signaux périodiques numérisés, la TF discréte ou transformée
de Fourier rapide (ou Fast Fourier Transform ou FFT) est donc appliquée ''®. Pour un signal
discrétisé quelconque, la TF s’exprime par :

j2mkn

X(n) =YV tx(k).e n Equation 40

Avec n c [1,N], N le nombre d’échantillons (ou le nombre de pas, soit de 18 a 38 dans notre
cas), k et n les indice de temps et de fréquence respectivement, x (k) le signal échantillonné au
k™ temps du cycle, il existe donc N valeurs x(k), X(n) la transformée du signal a la n'*™
fréquence (il existe donc N valeurs de X (n)).

Les valeurs X(n) sont des nombres complexes, et sont donc décomposées ultérieurement en
amplitude et en phase. La FFT transforme ainsi N nombres entiers x(k) en N nombres
complexes de X(n) indépendamment de la dimension spatiale et donc de la période
d’échantillonnage A. Classiquement la transformée de Fourier, est échantillonnée sur une
gamme de fréquences fn comprises entre —fc et +fc, avec fc = 1/2A la fréquence critique
a partir de laquelle le critére de validité de 1’échantillonnage ou critére de Shannon-Nyquist
n’est plus vérifié. Les valeurs des fréquences fn sur lesquelles le signal de la FFT est
¢échantillonné sont de la forme :

fn=n/NA Equation 41
avec N c 2N et nz—ﬁ,—ﬁ+1,—ﬂ+2...,ﬁ
2’ 2 2 2

La FFT est donc périodique en n et de période N.
D’ou:

X(—n) = X(N —n) Equation 42
Ainsi, la fréquence 0 est donc obtenu en n = 1. Les fréquences positives 0 < f < fc
correspondent aux valeurs 2 < n < N/2, alors que les fréquences négatives —fc < f <0

correspondent aux valeurs N/2 +2 <n < N. Nous noterons que la valeur n=N/2 + 1
correspond a la fois f = fcet f = —fc.
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Dans le cadre de notre travail, nous avons employ¢ une approche similaire pour la segmentation
des vaisseaux, mais optimisée pour I’analyse des flux sanguins intracraniens (et donc des
structures vasculaires) par le Docteur J. Deverdun du service de neuroradiologie du CHRU de
Montpellier ''°. En effet, I’approche basée sur une analyse de la FFT de I’image de phase selon
Balédent et al. ne permet qu’une segmentation unique pour toutes les images. Ce qui ne permet
pas une analyse de 1’évolution au cours du temps de la taille de 1’objet d’étude (i.e., la section

de la structure vasculaire analysée) ',

Afin de tenir compte de la variation de la taille de I’objet segmenté au cours du temps (et donc
I’évolution de la section du vaisseau étudié au cours du temps), la méthode a été modifiée pour
permettre 1’application de la FFT sur une fenétre glissante de plusieurs images de phase
consécutives pour I’analyse d’un voxel. En d’autres termes, par cette modification la dimension
temporelle du signal du voxel est analysée sur une fenétre de plusieurs images qui varie en
fonction de I’image segmentée. La segmentation de I’image de phase au temps t est réalisée en
prenant en compte le signal des images du temps t — 2 au temps t + 2 (soit un Kernel 5
images). Cette fenétre d’analyse de 5 images est ainsi décalée pour obtenir la segmentation aux
temps t + 1, t + 2 et ainsi de suite jusqu’a t — n. Il en résulte une segmentation évoluant au
cours du temps et suivant ainsi la variation de ’aire de la surface du vaisseau segmenté au cours
du cycle cardiaque. En pratique, la segmentation par MTF s’applique directement sur les images
de phase. Les Figures 32 et 33 illustrent schématiquement I’action de la segmentation par MTF
sur les images d’IRM-CP 2D.
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Figure 32: Exemple I de segmentation par la méthode basée sur la transformée de Fourier.

Aucune initialisation des contours n’est nécessaire. La MTF opere directement sur l'image de phase (A). En fonction de la
valeur du seuil d’amplitude la TF (Amp) la méthode fournit des résultats différents (images B et C). L analyse voxel par voxel
au cours du temps de toute les images de phase est réalisée permettant de tenir compte et d’évaluer le changement de taille de
la structure vasculaire étudiée au cours du temps.
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Figure 33: Exemple 2 de segmentation par la méthode basée sur la transformée de Fourier.

Pas d'initialisation du contour et aucun travail sur l'image d'amplitude sont nécessaires. L'algorithme opere directement sur
les images de phase (A). Deux images correspondant a la fin de la diastole et le pic systolique sont agrandies (images B). Une
analyse pixel par pixel au cours du temps de l'image de contraste de phase complet est effectué. Les différents contours de la
segmentation en fonction du seuil d'amplitude TF (Amp) variant de 1 a 5 sont représentés (contours blancs sur l'image B). Les
mémes contours de segmentation sont représentés dont trois contours remarquables ont été marqués . en bleu (la plus grande
segmentation Amp = 1), en vert (la segmentation médiane pour Amp = 2) et en rouge (la plus petite segmentation Amp =

3).

L'algorithme de segmentation se décompose en plusieurs étapes :

1.

Etape 1 : Définition d’une région d’intérét englobant 1’objet d’intérét (i.e. I’ACI)
qui sera appliquée a toutes les images de phase de la série (de 18 a 38 images)
résultant en une matrice a trois dimensions M|[x,y, t] représentant 1’évolution de
chaque pixel au cours du temps (ou du cycle cardiaque dans notre cas). La matrice
M|[x,y,t] caractérise le déphasage des spins du voxel relatif a leur vitesse de
déplacement.

Etape 2 : Application de la FFT & chaque pixel de la matrice M[x, v, t] en tenant
compte d’une fenétre glissante basée sur un Kernel de 5 images, de la matrice
M|[x,y,t — 2] alamatrice M[x, y, t + 2], ¢c’est-a-dire, du temps t — 2 au temps t +
2, permettant 1’obtention d’une nouvelle matrice dans le domaine fréquentiel
P[x,y, f] avec x et y les positions du pixel dans I’image et f sa fréquence obtenue
variant de 0 4 N — 1 comme vu précédemment.

Etape 3 : Sélection d'une amplitude seuil minimale (Amp) de la matrice permettant
ainsi la sélection de voxels synchronisées sur le cycle cardiaque (dont I'amplitude
est supérieure Amp) et 1'élimination de ceux qui ont une trés faible voire aucune
synchronisation avec le battement de coeur (dont l'amplitude est inférieur a Amp).
L'utilisation dans I'étape précédente (Etape 2) d'une fenétre glissante de I'analyse
nous permet de réaliser une segmentation évolutive au fil du temps.

Affichage du masque et des résultats de la segmentation directement sur les images
de phase et des courbes de variation des vitesses moyennes, du débit instantané
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moyen et de la variation de surface du vaisseau sélectionné au cours d’un cycle
cardiaque.

La valeur seuil de I’amplitude du signal (Amp) aprés opération par la MTF définit la sensibilité
de la segmentation. Une valeur faible de ce seuil est associée a la prise en compte des vitesses
les plus faibles au sein de la surface de segmentation.

5.2 Matériels et méthodes

L’approche de Balédent et al. intégrait le choix de Amp par utilisateur ''’. Dans le cadre de
ce travail et dans I’objectif d’utiliser une méthode de segmentation artérielle en IRM-CP 2D la
plus automatique possible et requérant le moins d’intervention possible de I’utilisateur, nous
nous sommes intéressés a ’effet de la variation de ce seuil d’amplitude Amp sur les résultats
de la segmentation d’une structure artérielle particuliere : I’ACI. Ainsi, chez volontaires sains,
nous avons réalisé plusieurs segmentations sans intervention de 1’utilisateur avec des valeurs
de Amp variant de 1 a 5 (par pas de 0.5). Les résultats des segmentations par MTF ont été
comparés a ceux des segmentations par méthode manuelle et par MCA. Dans un second temps,
les résultats des segmentations par la MTF ont été comparés a ceux obtenus par segmentation
manuelle (MM) et par ACM-CV.

5.2.1 Population et examens IRM-CP 2D

Les données IRM-CP 2D des ACI de cinq volontaires sains ont servi de base de données pour
cette partie du travail. Les volontaires sains étaient agés de 22 a 55 ans (age médian de 29 ans ;
intervalle interquartile de 25 a 39 ans). L’accord du comité d’éthique local a été obtenue pour
ce travail (DGRI CCTIRS MG / CP 2,012,528; Comité d'Ethique du CHU de Lyon, Lyon /
France) et le consentement éclairé a été obtenu pour tous les volontaires.

Les IRM-CP 2D ont été en utilisant le méme protocole et dans les mémes conditions que celles
décrites précédemment dans le Chapitre 4 (§ 4.2.3). Cependant, une seule acquisition IRM-CP
2D sur I'ACI a été réalisée en situation soit sous-pétreux soit Inta pétreuse. Le choix du segment
de I’ACI étudié par IRM-CP 2D dépendait de I'anatomie de I'artére, et une attention particuliere
a été accordée a définir le plan d'acquisition sur un segment artériel rectiligne. La Figure 34
montre le positionnement du plan d'acquisition IRM-CP 2D.
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Figure 34: Positionnement des coupes IRM-CP 2D sur les arteres carotides internes
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A : une artére carotide interne représentée avec ses différents segments (sous-pétreux, intra-pétreux et siphon) et le sens du
Sflux sanguin (en rouge). B : placement d’une coupe d’IRM-CP 2D orthogonal au sens du flux sur le segment sous-pétreux. C :
placement d’une coupe d’IRM-CP 2D orthogonal au sens du flux sur le segment intra-pétreux.

5.2.2 Segmentation des IRM-CP 2D par trois méthodes différentes

5.2.2.1 Segmentation manuelle

Une segmentation manuelle des données des IRM-CP 2D acquises a été effectuée par deux
utilisateurs indépendants et expérimentés (utilisateur 1 et utilisateur 2) dans I’analyse des troncs
supra aortiques et en particulier des ACI en pratique clinique. L’analyse des images a été
effectuée en utilisant le logiciel libre SEGMENT (version 1.9 R4510 ;
http://segment.heiberg.se) qui permet la réalisation de segmentation manuelle H9-121 1 e
logiciel permettait de calculer I’aire de la section artérielle segmentée, la vitesse moyenne et le
débit moyen au sein de cette derniére sur chaque image. Les résultats étaient présentés sous
forme de graphiques des courbes des aires, des vitesses et des débits au cours du temps (a savoir
sur un cycle cardiaque). Les résultats numériques étaient immédiatement utilisables a partir
d'une feuille de calcul Excel.

5.2.2.2 Segmentation par méthode des contours actifs selon le modele de Chan-Vese

Une segmentation automatique basée sur la méthode des contours actifs a été effectuée sur les
mémes images a l’aide du méme logiciel libre SEGMENT version 1.9 R4510
(http://segment.heiberg.se) qui permet ¢galement ce mode segmentation 19-121 "Une initiation
(ou amorgage) de la segmentation manuelle était réalisée pour chaque série d’ IRM-CP 2D par
un premier contourage sur la premiére image de chaque séquence. Aprés segmentation
automatique, pour chaque phase du cycle cardiaque (i.e. chaque image de la séquence d’IRM-
CP 2D), les valeurs des surfaces de section, des vitesses moyennes et des débits moyens étaient
calculées par le logiciel, représentées sous formes de graphique d’évolution des variables au
cours du cycle cardiaque et exploitables directement a partir d’un tableur EXCEL.
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5.2.2.3 Segmentation par analyse de la Transformée de Fourier

Les séries d’images IRM-CP 2D ont été segmentées une troisieme fois par la MTF avec 1’outil
de segmentation développé et codé sous MATLAB (MATLAB software, R2014a Student
version 8.3.0.532, The MathWorks, Inc., Natick, Massachusetts, United States) au sein du
service de neuroradiologie du CHU de Montpellier par le Docteur Jérémy Deverdun. Aucune
initiation de la segmentation n’¢était nécessaire. Seule la région d’intérét contenant la structure
vasculaire a segmenter était délimitée afin de réduire le temps des calculs. Initialement,
I'approche de Balédent et al intégrait le choix de ce paramétre par I'utilisateur et des valeurs
différentes devaient étre testées afin d’obtenir une segmentation plus optimale. Comme nous
I’avons déja cité précédemment, I’objectif de ce travail est de proposer un outil de segmentation
le plus automatique possible et exigeant le moins d'intervention de I'utilisateur possible. Nous
nous sommes donc concentrés, dans un premier temps, sur l'effet de la variation du seuil
d’amplitude de la TF (Amp) sur les résultats de la segmentation de I'ACI. Ainsi, pour chaque
IRM-CP 2D d’ACI, différentes segmentations étaient réalisées en faisant varier Amp de 1 a 5
par pas de 0.5. Secondairement, les résultats des segmentations par MTF pour chaque valeur de
Amp ont €t€ comparés aux résultats des segmentations obtenues par MM et ACM-CV.

5.2.3 Etude de I'impact du seuil d’amplitude de la TF sur la segmentation

L'impact de la variation de Amp sur les résultats de la segmentation avec la MTF a été évalué
pour les résultats des aires de la surface de section (A en mm?), les vitesses moyennes (V en
cm.s™) et les débits moyens (en ml.min™") de I'artére segmentée. Ces résultats étaient représentés
par les courbes d’évolution au cours du temps de chacune de ces variables, sous la forme : A(t),
V(t) et D(t). Chaque courbe était caractérisée par l'amplitude de la différence de systolo-
diastolique de la variable étudiée et la moyenne de cette derniére sur un cycle cardiaque.
L’évaluation de I’effet de la variation de Amp sur les résultats de la segmentation par MTF a
¢été réalisée par le calcul de trois variables pour chaque valeur i de Amp (de 1 et 5), comme suit:
le ratio de la différence de systolo-diastolique sur la valeur au pic systolique de la variable en
question (équivalent d’un index de résistance, RI), la valeur moyenne de la variable sur un cycle
cardiaque (équivalent de 1’aire sous la courbe, moy) et le ratio de la différence de systolo-
diastolique sur la valeur moyenne (équivalent d’un index de pulsatilité, PI).

5.2.4 Variables analysées : moyenne et index de résistance et de pulsatilité

L'amplitude de la différence systolo-diastolique rapportée a la valeur au pic systolique pour A
était définie comme suit :
__ Asystij—Adiast;

IRA; = ————— Equation 43
Asyst;

Avec Asyst; et Adiast; les valeurs de A respectivement au pic systolique et en fin de diastole
a l'extrémité, respectivement, et (Asyst; — Adiast;) la différence de systolo-diastolique de A,
et i la valeur de Amp. Ce paramétre est I'équivalent d’un R/ utilis¢ en analyse vélocimétrique
Doppler.
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La valeur moyenne de A sur un cycle cardiaque (Amoy;), était définie comme telle que :

Amoy; = ftEIAi(t)dt Equation 44

avec A;(t) la fonction d’évolution de A au cours du temps, i la valeur de Amp, I = [0,T] et T
correspondant a la durée du cycle cardiaque.

Et le rapport de la différence de systolo-diastolique de A (Asyst; — Adiast;) rapportée a
Amoy; qui peut étre considéré considéré comme un [P utilisé en études vélocimétrique
Doppler, était définie telle que :

__ Asyst;—Adiast;

IPA; = W‘ Equation 45

De la méme maniere des mémes variables similaires étaient calculés pour les vitesses moyennes
(IRV, Vmoy, IPV) et les débits moyens (IRD, Dmoy, IPD), tels que :

Vsyst;—Vdiast; __ Dsyst;—Ddiast;

IRV; = s IRD; = T osyst Equation 46
Vmoy; = [._, Vi(t)dt Dmoy; = [,_, D;i(t)dt Equation 47
IPV; = VSyS;iT;;/;iasti IPD = D—sysgir;f;iasq Equation48

Avec Vsyst;, Dsyst;, Vdiast;, et Ddiast; les valeurs de V et D respectivement au pic
systolique et en fin de diastole, Vmoy; and Dmoy; les valeurs moyennes de VV et D au cours
d’un cycle cardiaque , V;(t) and D;(t) les fonctions de V et D et dans le temps (la durée d'un
cycle cardiaque). L'intérét principal de ces variables est de distinguer I'impact global (via les
valeurs d’IP) des impacts plus spécifiques (par le biais des valeurs de IR et des moy) de la
variation de Amp sur les résultats de la segmentation par MTF.

5.2.5 Normalisation des variables d’étude : moyenne, index de résistance et de pulsatilité

Pour chaque ACI, les parametres précédemment décrits ont été calculés pour chaque valeur de
de Smin comprises entre 1 a 5. Compte tenu de la variation inter individuelle des conditions de
flux au sein des ACI (vitesses, débits), et afin de pouvoir moyenner les résultats obtenus chez
les différents sujets, une normalisation des parametres a été effectuée en prenant pour référence
les valeurs des index obtenues pour Smin = 1, tels que :

Pour chaque ACI, les parameétres décrits précédemment ont donc été calculés pour chaque
valeur de Amp de 1 a 5. Compte tenu de la variation interindividuelle des conditions
d'écoulement au sein de 1'ACI (vitesses, débits), et afin de moyenner les résultats obtenus chez
les cinq différents volontaires sains, la normalisation de ces variables a été réalisée en prenant
comme référence les valeurs des variables (A4, V et D) obtenus pour Amp = 1, de telle sorte
que :
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Equation 49

IRA; Amoy; IPA;
nlRA; = — nAmoy; = —— nlPA; = —
IRA1 Amoyl IPA1
IRV; vmoy; IPV;
nlRV, = — nVmoy; = ——2t nlPV;, = —
IRV1 Vm0y1 IPV1
IRD; Dmoy; IPD;
nIRD; = — nDmoy; = — nlPD; = —
IRD1 Dm0y1 IPD1

5.2.6 Analyse de concordance pour comparer les méthodes de segmentation

Les valeurs des aires segmentées (mm?), des vitesses moyennes (cm/s) et des débits moyens
(mL/s) obtenues a partir des trois méthodes de segmentations ont ét¢ comparées et leurs
concordances ont été évaluées. Pour ce faire, chaque comparaison a été analysée par la
représentation de graphiques d’équivalence, de graphiques de Bland-Altman, d’histogramme
des différences et par le calcul du coefficient de corrélation de concordance de Lin (CCC) '*.
Le CCC convient mieux que le coefficient de corrélation de Pearson pour apprécier 1’accord ou
la reproductibilité de deux mesures du méme phénomene (Ref Lin 1989 ; Lin 1992). En effet, le
CCC évalue I’exactitude entre deux « lectures » en mesurant la variation de la relation linéaire
ajustée par rapport a la droite de concordance ou droite d’équivalence (droite a 45° passant par
I’origine), ainsi que la précision en mesurant de quelle distance chaque observation s’écarte de
la droite ajustée. Soit x et y une paire de variables aléatoires continues mesurées sur le méme
sujet (i.e. aires segmentées, vitesses moyennes ou débits moyens calculés) en utilisant deux
méthodes différentes (i.e. méthode manuelle et MCA, ou méthode manuelle et MTF, ou encore,

méthode manuelle et MTF).

Les valeurs de A (en mm?), V (en cm.s™) and D (en ml.min™") obtenues avec les trois méthodes
de segmentation ont été comparées et leur concordance a été évaluée. Pour réaliser cette
analyse, les méthodes de segmentation (par exemple, MM, ACM-CV et FTM) ont été
comparées deux a deux par la représentation de graphiques équivalence, de graphiques Bland-
Altman, d’histogramme des différences et le calcul du coefficient de corrélation de concordance
de Lin (CCC). L’¢évaluation de l'accord ou la reproductibilité des deux mesures du méme
phénomene par le CCC est mieux adapté que le coefficient de corrélation de Pearson dans le
contexte de notre travail '*>'*. En effet, la CCC évalue la précision entre deux "lectures" (ie,
méthodes de segmentation dans notre travail) en mesurant la variation de la relation linéaire
ajustée par rapport a sa cohérence avec la ligne droite de 1'équivalence (ligne droite a 45°
passant par l'origine) et la précision en mesurant a quel point chaque observation dévie de la
ligne ajustée. Soit x et y et une paire de variables aléatoires continues mesurées sur le méme
sujet (a savoir, A, V ou D) en utilisant deux méthodes différentes (a savoir, MM vs. ACM-CV,
ou FTM vs. MM, ou FTM vs. ACM-CV). Le CCC p. pour mesurer 1’accord entre les valeurs
x et y est ainsi défini tel que :

E[(x=y)%] — 2Sxy
Eindep[(x=¥)?] 5925"'5321"'(72_37)2

Equation 50

pczl_
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Ol Sy,, est la covariance de x et y, s2 et s)% sont les variances des variables x et y, X et y sont
leurs moyennes respectives, E[(x — y)?] est ’estimation du carrée de la distance attendue par
rapport a la droite x = y (droite de concordance), et Ej, 40, [(Xx — ¥)?] est la méme estimation
en considérant I’indépendance des variables x et y.

La moyenne X, la variance s? et la covariance Sxy sont calculés, tels que :

X = %Z%’:l Xn Equation 51

s2 = %Zr’\{zl(xn —x)? Equation 52
1 _ _ 2 .

Sxy = ;Zﬁ:ﬂxn - x)(yn - Y) Equation 53

Premiérement, la concordance des segmentations manuelles effectuées par les deux utilisateurs
(1 et 2) a été évaluée. Les moyennes des valeurs des aires, des vitesses moyennes et des débits
moyens obtenues par les deux utilisateurs ont été calculées pour constituer les résultats de la
segmentation MM destinée a étre comparée aux résultats des deux autres méthodes.
Deuxiémement, la segmentation par MM a été comparée a la segmentation par ACM-CV.
Troisiemement, la MTF a été comparée aux deux précédentes méthodes pour chacune des
valeurs de Amp de 1 a 5. Les graphiques d’équivalence et de Bland-Altman, ainsi que les
calculs des CCC de Linn ont été réalisés en utilisant le logiciel R (R software, R foundation for
Statistical Computing, Vienna, Austria). Les résultats étaient directement enregistrés au format
.pdf, enregistrés dans un tableur EXCEL et représentés sous forme de graphique d’évolution
des CCC en fonction des seuils d’amplitudes de la MTF. Les valeurs maximales de CCC et
leurs moyennes pour 1’analyse de concordance entre les différentes méthodes de segmentation
ont ét¢ comparées par les tests de rang de Mann-Whitney-Wilcoxon et de Kruskal-Wallis.
L'analyse statistique a été effectuée avec le logiciel libre R libre (R logicielle 3.2.1, Vienne,
Autriche, 2015; http://www.R-project.org)’.

5.3 Résultats

5.3.1 Parametres des IRM de flux

Les séquences IRM-CP 2D des cinq sujets sains volontaires correspondaient a un total de 130
images comparées. Le Tableau 4 résume les fréquences cardiaques (en nombre de battements
cardiaques par minute, bpm), les durées moyennes des cycles cardiaques lors des acquisitions
(en millisecondes), et les nombres de phase (N ou pas d’échantillonnage du cycle cardiaque en
valeur absolue), ainsi que leurs moyennes respectives (exprimées en moyenne + déviation
standard). Les résultats des segmentations en termes de courbes de A(t), V(t) et D(t) pour
chaque volontaire sont reportés dans les Annexes 3 a 6.
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. Fréqgence Durée Qu cycle Nombre de
Sujets cardiaque cardiaque phase
(bpm) (ms)
1 80 747 21
2 61 980 28
3 64 932 28
4 82 735 22
5 58 1032 31
Moyenne£SD 68.3£10.1 889.3+£122.4 26.243.9

Tableau 5: Caractéristiques des IRM-CP 2D étudiées

5.3.2 Concordance entre les segmentations de deux utilisateurs par la méthode manuelle

Les segmentations manuelles obtenues par les utilisateurs 1 et 2 présentaient :
- Une trés bonne concordance pour A, avec un CCC estimé a 0.974 (IC [0.965, 0.981]).
- Une excellent concordance pour V, avec un CCC estimé a 0.994 (IC [0.991, 0.996]).
- Etune excellent concordance pour D, avec un CCC estimé a 0.995 (IC [0.993, 0.997]).

La Figure 35 illustre ces résultats avec les graphiques d’équivalence, les graphiques de Bland-
Altman et les histogrammes des différences. L’utilisateur 2 avait 1égérement tendance a
segmenter plus largement que I’utilisateur 1. Il en résultait des valeurs de A légeérement
supérieures apres segmentation par 1’utilisateur 2 comme en témoigne 1’histogramme des
différences. Ce dernier montre des différences de valeurs de A variant de -2 mm* a +1 mm?” et
centrées sur -0.5 mm’. L’ensemble se traduisait par des vitesses moyennes V calculées
légeérement supérieures et des débits moyens D calculés l1égérement inférieurs a partir de la
segmentation par 1’utilisateur 1 comparativement aux valeurs issues de la segmentation par
Iutilisateur 2. Les différences des vitesses moyennes variaient entre -4 cm.s 1 4 +2 cm.s ™' et
elles étaient essentiellement centrées entre 0 et +1 cm.s . Les différences des débits moyens
variaient entre -30 ml.min” et + 20 ml.min ', et étaient essentiellement centrées entre -10
ml.min"' et 0 ml.min"".

5.3.3 Concordance entre les segmentations : manuelle et par contours actifs

Les segmentations par MM et ACM-CV présentaient :
- Une concordance modérée pour A, avec un CCC estimé a 0.934 (IC [0.912, 0.950]).
- Une excellent concordance pour V, avec un CCC estimé a 0.993 (IC [0.990, 0.995]).
- Etune excellent concordance pour D, avec un CCC estimé a 0.982 (IC [0.978, 0.986]).

La Figure 36 illustre ces résultats avec les graphiques d’équivalence, les graphiques de Bland-
Altman et les histogrammes des différences. La segmentation par ACM-CV avait légérement
tendance a segmenter plus étroitement les sections des artéres comparativement a la MM
comme en témoigne les graphes d’équivalence et I’histogramme des différences. Il en résultait
des valeurs de A légérement inférieure aprés segmentation par ’ACM-CV 2. L’histogramme
des différences montrait des différences de valeurs de A variant de -1 mm” & +3 mm? et centrées
sur +1.5 mm’. L’ensemble se traduisait par des vitesses moyennes V calculées légérement
supérieures et des débits moyens D calculés légerement inférieurs a partir de la segmentation
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par ACM-CV comparativement aux valeurs issues de la segmentation par la MM. Les
différences des vitesses moyennes variaient entre -3 cm.s® a +1 cm.s ' et elles étaient
essentiellement centrées entre -1 cm.s ' et 0 cm.s . Les différences des débits moyens variaient
entre -10 ml.min "' et + 50 ml.min '1, et étaient essentiellement centrées entre +10 ml.min™ et
+20 ml.min™".
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Figure 35: Résultats de I’analyse de concordance des segmentations manuelles des utilisateurs 1 et 2

Les résultats de l'analyse des segmentations manuelles des ACI par les utilisateurs 1 et 2 sont présentés par des graphiques
d'équivalence (colonne 1), des graphiques de Bland-Altman (colonne 2) et les histogrammes des différences (colonne 3), pour
les valeurs des aires segmentées (A, ligne 1), des vitesses moyennes calculées (V, ligne 2), et les valeurs des débits moyens
calculés (D, ligne 3). L'analyse montre une bonne concordance entre les deux utilisateurs pour les valeurs de A, V et D.
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Figure 36 : Résultats de [’analyse de concordance des segmentations MM et par MCA-CV

Les résultats de l'analyse des segmentations manuelles des ACI par les méthodes manuelle et MCA-CV sont présentés par des
graphiques d'équivalence (colonne 1), des graphiques de Bland-Altman (colonne 2) et les histogrammes des différences
(colonne 3), pour les valeurs des aires segmentées (A, ligne 1), des vitesses moyennes calculées (V, ligne 2), et les valeurs des
débits moyens calculés (D, ligne 3). L'analyse montre une bonne concordance entre les deux méthodes de segmentation pour
les valeurs de A, V et D.

5.3.4 MTF : Effet de la variation du seuil d’amplitude sur la segmentation

Les ACI ont été segmentées par la MTF pour des valeurs de Amp variant de 1 a 5 (augmentation
par pas de 0,5), sauf pour le cas 1 qui a été segmenté pour des valeurs de Amp allant jusqu’a
4.5. Les résultats de la segmentation des IRM-PC 2D par la MTF pour le cas 1 sont présentés a
titre d'illustration dans la Figure 37. Ils sont représentés sous forme de graphiques des

106



évolutions des valeurs de A, V et D au cours du tems (c-a-d, sur un cycle cardiaque) pour chaque
valeur i de Amp. Afin de ne pas surcharger le présent manuscrit, les résultats des segmentations
des IRM-PC 2D par la MTF des quatre autres cas sont reportés aux Annexes 3 a 6.

Aires segmentées Vitesses moyennes
Cas 1 Cas 1
9 -
7 8 -
Q \\_\vﬁ §
- (]
IS S, -
< k_\\’/’\ GCJ
E R 5 3
o g
< 2 4 % o
>
o - o -
I I I I I I I I I I I I
0.0 0.2 0.4 0.6 0.8 1.0 0.0 0.2 04 06 0.8 1.0
Temps [s] Temps [s]
Débits moyens
Cas 1
o
—_ o -
£ ©
£ o
E 3 7
C
[) o
g 97
IS
= s 4
S «
o
o —

00 02 04 06 08 1.0

Temps [s]

Figure 37: Résultats de la segmentation par MTF pour le cas 1.

Les graphiques A, B et C représentent les aires segmentées, les vitesses moyennes et des débits moyens calculés au cours d’un
cycle cardiaque, respectivement, pour chaque valeur de Amp. L augmentation de Amp est associée a un diminution des valeurs
des aires segmentées (prédominant en diastole), une augmentation des valeurs des vitesses moyennes, et une diminution
modérée des valeurs de débits moyens (prédominant en diastole).

5.3.4.1 Effect du seuil d’amplitude de la TF sur les valeurs moyennes : Amoy, Vmoy and Dmoy

La variation de I’amplitude seuil de la MTF, Amp, induisait une variation des valeurs de Amoy,
Vmoy and Dmoy. Elle induisait une diminution des valeurs de Amoy; , une augmentation de
celles de Vmoy;et une diminution de celles Dmoy;. Ces variations étaient plus importantes
pendant la phase diastolique du cycle cardiaque pour Amoy; et Dmoy;. Elles étaient
relativement homogeénes tout au long du cycle cardiaque pour les valeurs de Vmoy;comme le
montrent clairement les courbes A(t), V(t) et D(t).

L’augmentation de Amp de 1 a 5 était associée a:

- Une diminution de nAmoy;, avec une moyenne de nAmoys de 0.38+0.04, ce qui
correspondait a une diminution moyenne de 62%=6% par rapport a nAmoy; .
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- Une augmentation de nVmoy;, avec une moyenne de nV/moy: de 1.47+0.07, ce qui
correspondait a une augmentation moyenne de 47%=7% par rapport a nVmoy;.

- Une diminution de nDmoy;, avec une moyenne de nDmoys de 0.61+0.04, ce qui
correspondait a une diminution moyenne de 39%=6% par rapport a Dmoy; .

A titre d’illustration, I’augmentation de Amp de 1 4 4.5 dans le cas 1 était associée a une valeur
de nAmoy, s de 0.42 (correspondant a une diminution de 58% comparativement a nAmoy, ),
une valeur de nVVmoy, s de 1.46 (correspondant a une diminution de 46% comparativement a
nVmoy,), et une valeur de nDmoy,s de 0.67 (correspondant a une diminution de 33%
comparativement a nDmoy; ).

5.3.4.2 Effect du seuil d’amplitude de la TF sur les valeurs d’IR : IRA, IRV et IRD

La variation de I’amplitude seuil de la MTF, Amp, induisait une variation de la différence
systolo-diastolique des valeurs A, V et D au cours d’un cycle cardiaque et donc des valeurs de
IRA, IRV and IRD. L’augmentation de Amp induisait une importante augmentation des valeurs
de IRA;, une diminution modérée des valeurs de IRV; et une augmentation des valeurs de IRD,;.
Ces variations étaient clairement illustrées par les courbes IRA(t), IRV (t) and IRD(t).

L’augmentation de Amp de 1 a 5 était associée a:
- Une augmentation de n/RA;, avec une moyenne de n/RAz de 4.38+1.60, ce qui
correspondait & une augmentation moyenne de 338%=172% par rapport a nIRA;.
- Une diminution de n/RV;, avec une moyenne de n/RVs de 0.82+0.09, ce qui
correspondait a une diminution moyenne de 19%=+9% par rapport a nIRV;.
- Une augmentation de n/RD;, avec une moyenne de n/RD; de 1.49+0.14, ce qui
correspondait & une augmentation moyenne de 50%=16% par rapport a nIRD;.

A titre d’illustration, I’augmentation de Amp de 1 4 4.5 dans le cas 1 était associée a une valeur
de nIRA, 5 de 3.37 (correspondant a une augmentation de 237% comparativement a nIRA,),
une valeur de nIRV, ¢ de 0.78 (correspondant & une diminution de 22% comparativement a
nlRV,), et une valeur de nIRD,s de 1.32 (correspondant & une augmentation de 32%
comparativement a n/RD,).

5.3.4.3 Effect du seuil d’amplitude de la TF sur les valeurs d’IP : IPA, IPV et IPD

La variation de ’amplitude seuil de la MTF, Amp, induisait une variation des valeurs de IPA,
[PV and IPD. Elle induisait une augmentation des valeurs de IPA; , une diminution modérée
des valeurs de IPVet une augmentation modérée de celles IPD;. Ces variations étaient
clairement illustrées par les courbes IPA(t), IPV(t) and IPD(t).

L’augmentation de Amp de 1 a 5 était associée a:

- Une augmentation significative et importante de n/PA;, avec une moyenne de nIPAs
de 6.93+2.26, ce qui correspondait a une augmentation moyenne de 600%=121% par
rapport a nIPA;.

- Une diminution de n/PV;, avec une moyenne de nIPV; de 0.75+0.08, ce qui
correspondait a une diminution moyenne de 16%=+9% par rapport a n/PV;.

- Une augmentation de nI/PD;, avec une moyenne de n/PDs de 1.91+0.22, ce qui
correspondait a une augmentation moyenne de 99%=31% par rapport a IPD;.
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A titre d’illustration, I’augmentation de Amp de 1 4 4.5 dans le cas 1 était associée a une valeur
de nIPA, s de 6.05 (correspondant a une augmentation de 505% comparativement a nIPA,),
une valeur de nIPV, s de 0.64 (correspondant a une diminution de 36% comparativement a
nlPV;), et une valeur de nIPD,s de 1.75 (correspondant a une diminution de 75%
comparativement a nIPD;).

L’effet de la variation de Amp sur les résultats globaux de la segmentation par MTF sont

illustrés par la Figure 38 qui rapporte les courbes moyennes nAmoy(i), nVmoy(i),
nDmoy(i),nIRA(i), nIRV (i), nIRD (i), nPIA(i), nPIV (i) and nPID (i) curves.
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Figure 38: Impact de Amp sur les variables normalisées moy, Rl et PI pour les valeurs de A, V, et D

Les courbes nomalisées et moyennées des moy, IR et IP pour les valeurs des aires segmentées (A, courbes bleues), des vitesses
moyennes (V, courbes rouges) et des débits (D courbes vertes) sont représentées. Les valeurs moy, IR et IP les plus impactées
sont celles calculées a partir des aires segmentées (Amoy, IRA et IPA). Le paramétre le plus sensible aux variations de Amp
est I'IPA (courbe bleue - graphique C). Le paramétre le moins sensible aux variations de Amp est I'IRV (courbe rouge -
graphique B).
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5.3.5 Analyse de concordance : la MTF vs. les deux autres méthodes de segmentations

Les valeurs de CCC de I'analyse de concordance entre d'une part la MTF et la MM, et entre
d’autre part la MTF et la MCA-CV dans les Annexes 7 a 11. Les résultats des valeurs de CCC
sont détaillés pour chaque cas et chaque valeur i de Amp.

De faibles concordances étaient objectivées entre les méthodes MTF et MM, et les méthodes
MTF et MCA-CV pour les valeurs de A. Les valeurs moyennes maximales de CCC étaient de
0.772 £ 0.157 (pour une Amp moyenne de 3.00 + 0.35, médiane = 3.00) en comparaison a la
MM et de 0.530 = 0.129 (pour une Amp moyenne de 3.10 = 0.22, médiane = 3.00) en
comparaison a la MCA-CV, sans différence significative entre les deux comparaisons (P=0.31).
Les valeurs moyennes de Amp associées a des valeurs maximales de CCC n’étaient pas
significativement différentes (P=0.70).

Une excellente concordance était pour les résultats des valeurs de V objectivée entre les
méthodes TF et MM d’une part et MTF et MCA-CV d’autre part, avec une légére supériorité
de I’accord entre la MTF et la MM en comparaison a celle entre la MTF et la MCA-CV. Les
valeurs moyennes CCC maximale étaient de 0.983 + 0,006 (pour une Amp moyenne de 2.70 £
0.27, médiane = 2.50) pour la comparaison a la MM, et de 0.981 + 0.005 (pour une Amp
moyenne de 3.00 + 0.00, médiane = 3.00) pour la comparaison a la MCA-CV, sans aucune
différence significative entre les deux comparaisons (P=0.59). Les valeurs de Amp associées
aux valeurs maximales de CCC étaient Iégerement inférieures pour 1’accord avec la MCA-CV
en comparaison a I’accord avec la MM, sans différence significative (P=0.28).

Un excellent accord était observé pour les valeurs de D entre les méthodes TF et MM d’une
part et MTF et MCA-CV d’autre part, avec une légere supériorité de I’accord entre la MTF et
la MM en comparaison a celle entre la MTF et la MCA-CV. Les valeurs moyennes CCC
maximale étaient de 0.980 + 0,012 (pour une Amp moyenne de 3.00 + 0.00, médiane = 3.00)
pour la comparaison a la MM, et de 0.960 + 0.027 (pour une Amp moyenne de 3.30 = 0.27,
médiane = 3.50) pour la comparaison a la MCA-CV, sans aucune différence significative entre
les deux comparaisons (P=0.29). Les valeurs de Amp associées aux valeurs maximales de CCC
étaient légerement inférieures pour I’accord avec la MCA-CV en comparaison a I’accord avec
la MM, sans différence statistiquement significative (P=0.07).

Une analyse supplémentaire a été effectué par le calcul des moyennes des CCC pour les cing
ACI segmentées en fonction de la valeur de Amp. Les courbes des CCC moyennées sur les cing
en fonction des valeurs i de Amp sont illustrées dans la Figure 39. Les courbes décrivaient une
forme en « cloche », trés marquée pour la concordance faible des valeurs de A, quelque soit la
valeur de Amp. De faibles valeurs moyennes de CCC étaient associées a un mauvais accord
pour les valeurs A entre la MTF et la MM, et également entre la MTF et la MCA-CV (CCC
moyen maximal — sommet de la courbe — de 0.763 £ 0.155 et 0.596 + 0.129, respectivement).
Les valeurs moyennes de CCC étaient plus élevées pour les valeurs V (0.978 + 0.010 et 0.981
+ 0.005 pour les concordances respectivement entre la MTF et la MM, et entre la MTF et la
MCA-CV) et pour les valeurs D (0.980 + 0.012 et 0.952 + 0.031 pour les concordances
respectivement entre la MTF et la MM, et entre la MTF et la MCA-CV). Les valeurs les plus
¢levées de CCC moyen les valeurs A, V et D étaient obtenues pour des valeurs Amp entre 2.5
et 3.5.
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Figure 39 : Evolution des CCC moyens en fonction de Amp les valeurs de A, V et D

Les graphiques illustrent [’évolution des CCC moyens en fonction des valeurs de Amp pour l'analyse de concordance entre la
MTF et la MM (graphique A, a gauche) et entre la MTF et la MCA-CV (graphique B, a droite). Il montre une « forme de
cloche » des courbes avec des valeurs de la CCC excellentes pour les vitesses moyennes (courbes bleues) et les débits moyens
(courbes vertes) pour les valeurs Amp variant entre 2.5 et 3.5. Les courbes des CCC moyens résultant de [’analyse de
concordance entre les méthodes pour les valeurs des aires segmentées demeuraient en dessous de celles des deux autres
courbes en rapport d'un accord médiocre pour ce paramétre.

5.4 Discussion

Comme nous l'avons précédemment souligné, la segmentation est la premiére étape dans le
processus d'interprétation d'une image. En imagerie médicale, la segmentation d'images est
I'étape clé dans l'analyse et I'extraction de l'information "utile" nécessaire pour les médecins.

Dans ce dernier volet de notre travail, nous avons proposé¢ une nouvelle méthode de
segmentation des IRM-CP 2D de I’ ACI basée sur une analyse de la TF de I’image. L'algorithme
intégre la cohérence temporelle des vitesses dans les vaisseaux pour discriminer les voxels
vasculaires des voxels environnantes (bruit). L'originalité de cette approche repose sur une
analyse de la TF de 1'image de phase en utilisant une fenétre glissante de cinq images afin de
prendre en compte la cinétique des vitesses au sein d'un voxel au cours du temps. Nous avons
caractérisé¢ la méthode et son comportement pour la segmentation d'images d’IRM-CP 2D
d’ACI de cinq sujets volontaires sains. Nous avons analys¢ 1'effet de la variation des résultats
de la segmentation pour les valeurs des aires des sections artérielles segmentées (4), des
vitesses moyennes (V) et des débits moyens (D). Dans un second temps, les résultats des
segmentations en fonctions des différentes valeurs de seuil d’amplitude de la TF (Amp) ont été
comparées aux résultats des segmentations par les deux autres méthodes largement utilisées en
imagerie médicale : la MM et la MCA-CV .

La MTF permet la segmentation automatique de 1'ACI dans les images d’IRM-CP 2D sans

intervention de l'utilisateur avec des résultats variables en fonction de la variable d'intérét (aires
segmentée, vitesses moyennes ou débits moyens) et également variables en fonction du seuil
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d'amplitude de la TF choisi (Amp). Ce dernier présentait un impact important sur les résultats
de la segmentation et en particulier pour les valeurs des aires des sections artérielles étudiées.
L'augmentation de ce seuil Amp était associ¢e a une diminution significative des valeurs des
aires segmentées, en particulier pendant la phase diastolique du cycle cardiaque. Des variations
des valeurs les vitesses moyennes (au contraire augmentées) et des débits moyens (diminués
¢galement) étaient observées avec I’augmentation de la valeur de Amp. La variation des valeurs
de vitesse moyenne était plus homogene affectant toutes les points au cours du cycle cardiaque,
alors que la variation des débits moyens affectait surtout les points la phase diastolique.

Les index équivalents des IR and IP pour 'analyse des courbes des aires des sections artérielles
segmentées, des vitesse moyennes et des débits moyens des courbes de taux (IRA, IPA, IRV,
IPV, IRD et IPD) présentaient également des variations en fonction des valeurs de
Amp. L’augmentation de Amp était associée a I’augmentation des IR et [P des courbes des
aires et des débits moyens tandis qu’elle était associée a un diminution des IR et IP des courbes
des vitesses moyennes.

Les analyses de concordance pour la segmentation des ACI en IRM-CP 2D objectivaient une
bonne concordance des segmentations entre la MTF et la MM d’une part et entre la MTF et la
MCA-Cv d’autre part. Néanmoins, la MM présentait une tendance (statistiquement non
significative) a segmenter légérement plus largement les sections d’arteéres étudiées
comparativement a la MCA-CV. Cette différence pourrait étre en partie expliquée par
l'application de ' ACM-CV sur les images d’amplitude. Par conséquent, la précision de cette
technique de segmentation est tributaire du contraste naturel de ces images qui peut étre limité.
L'analyse de concordance montrait un faible accord entre la MTF et les deux autres méthodes
pour les résultats des valeurs des aires segmentées. Mais, cette faible concordance entre les
techniques de segmentation ne semblait pas avoir d'incidence sur le degré d'accord (tres éleve)
entre la MTF et les deux autres méthodes pour les valeurs de vitesses moyennes et débits
moyens calculés.

Ces variations des résultats de la MTF en fonction du seuil d'amplitude de la TF (Amp) sont
importantes a considérer dans l'utilisation de cette nouvelle méthode. En effet, le MTF est une
technique de segmentation entierement automatique qui peut étre utilisée de manicre fiable pour
la segmentation de I'ACI en IRM-CP 2D des valeurs de Amp entre de 2.5 a 3.5 avec des résultats
comparables aux deux autres techniques. En effet, pour ces valeurs de Amp, les résultats de la
segmentation avec la MTF (en termes de vitesses moyennes et débits moyens) sont trés
concordants avec les résultats obtenus par les segmentations MM et MCA-CV. L'impact de
Amp n’est plus négligeable pour des valeurs inférieures a 2.5 ou supérieures a 3.5. La variable
la moins affectée par les variations de Amp était le IR pour les vitesses moyennes (IRV).
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CHAPITRE 6

6 Conclusion générale

Ce travail a été réalisé dans le cadre d’une approche transversale combinant des expériences
in vitro et in vivo (cliniques et par imagerie).

Tout d'abord, nous avons mis en évidence par la combinaison d’explorations in vitro et in vivo
que l'anévrisme induit une diminution significative de la résistance dans le segment de vaisseau
porteur en aval de la malformation. Cet effet était mesurable in vitro et correspondait a une
diminution de la résistance hydraulique du circuit intégré dans le banc d'essai (simulateur
cardiovasculaire), et in vivo par une flux sanguins amorti avec une diminution significative des
indices de résistance et de pulsatilité dans le segment de vaisseau porteur en aval l'anévrisme.
Cet effet était significativement corrélé au volume de I’anévrisme. In vitro, compte tenu des
conditions expérimentales (capacitance négligeable, débit constant et interdépendance entre le
débit et la pression) les variations de la résistance ont été évaluées en mesurant les pressions en
amont et en aval de ’anévrisme. La participation de la capacitance artérielle dans le phénoméne
observé n’a pas été ¢tudiée compte tenu des conditions expérimentales in vitro et des difficultés
a apprécier ce parametre in vivo. Cependant, la capacité pourrait également étre impliqué dans
l'effet de I'anévrisme sur son artére porteuse in vivo. En effet, les propriétés mécaniques de la
paroi artérielle sont différentes en regard au au niveau de 1’anévrisme ou la paroi présente une
épaisseur diminuée ', La réduction de I'épaisseur de la paroi, ainsi que 'augmentation du
volume artériel correspondant a la malformation augmentent sa distensibilité et par conséquent
devrait augmenter la capacitance du segment artériel pathologique. Certains auteurs ont
rapporté¢ une distensibilité (et par conséquent une capacitance) accrue des parois de la
malformation anévrismale et en particulier au doéme '®''. Nous pouvons donc
raisonnablement supposer que les anévrismes géants (présentant un dome plus large) devraient
donc induire des modifications plus importantes de 1'écoulement sanguins dans le vaisseau
porteur.

Par analogie a un circuit électrique, nos résultats suggerent que I'anévrisme se comporte comme
la combinaison d'une résistance et d'une capacitance (ou condensateur) sur 1’écoulement
sanguin, de maniére similaire a un circuit RC (résistance — condensateur) agissant sur un
courant électrique. La propriété résistive de l'anévrisme serait liée a son changement de
diametre (augmentation), tandis que sa propriété de capacitance serait liée au changement de
diametre mais également aux propriétés mécaniques de la paroi anévrismale. En freinant
I'écoulement comme observé in vivo par I'analyse des courbes de débits moyens volumétriques,
les anévrismes semblent avoir un effet « filtre passe-bas » sur I’écoulement sanguin qui dépend
fortement de leur volume. Cet effet pourrait étre a I’origine du flux démodulé et lent observée
dans le lit artériel en aval de l'anévrisme.

Ce travail nous a permis d'avancer dans la compréhension de la pathologie anévrismale. Il a
mis en lumiére un nouvel aspect de la relation complexe entre ’anévrisme et son artére
porteuse, et en particulier son impact sur le lit artériel en aval. Les changements
hémodynamiques tant dans le vaisseau porteur que le sac anévrysmal sont indissociables pour
une meilleure compréhension de la maladie anévrismale intracranienne. Bien que l'assimilation
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de l'anévrisme a un circuit RC présentant un filtre passe-bas est quelque peu simpliste, sur le
plan conceptuel, elle permet d’entrevoir des implications cliniques potentielles importantes et
de définir des pistes de recherches futures. En effet, la compréhension de l'anévrisme et ses
conséquences sur le débit sanguin cérébral pourrait éventuellement étre approchée par un
modele en circuit électrique équivalent (« lumped model » en anglais). En raison de la
complexité de la vascularisation cérébrale et de sa régulation, les expérimentations in vitro (in
silico) ou in vivo pour la compréhension de cette maladie sont difficiles a mettre en ceuvre. Un
modele en circuit électrique permettrait de recréer et de comprendre plusieurs aspects de
I’écoulement d'un systéme (y compris entre autres les effets de I'¢lasticité de la paroi et de la
compliance). De tels models pourraient permettre de décrire quantitativement et
qualitativement les courbes de pression et de débit sans se limiter aux phénomeénes locaux. Ces
méthodes fournissent un moyen initial raisonnable pour évaluer le comportement global de
systemes complexes et présentent un potentiel certain pour la réalisation d’études rapides,
faciles et évolutives sur l'influence de multiples parametres. Cette approche a été largement
utilisé pour les maladies cardio-vasculaires '**. Trés peu de travaux ont été rapportés sur la
circulation sanguine intracranienne et aucun sur les Als '*'*°. Cette approche pourrait étre
développée et explorée pour la recherche sur la pathologie de I'anévrisme.

D'un point de vue clinique, ce travail permet d’émettre une hypothése sur certaines
complications connues survenant aprés le traitement des anévrismes géants. Nous pouvons
raisonnablement supposer que l'augmentation soudaine de la résistance et de la pulsatilité
artérielle dans un lit artérielle soumis a un flux sanguin amorti de maniére chronique (au sein
du parenchyme cérébrale en aval d’un anévrisme géant, par exemple) pourrait étre responsable
d’une altération de la barriére hématoencéphalique dans I'hémisphére ipsilatéral et pourrait
jouer un role dans 1'hémorragie intra-parenchymateuse ou dans les syndromes hyperperfusion
observés dans certains cas apres le traitement d’anévrismes géants, par clipping chirurgical ou
par techniques endovasculaires **''*''*. De maniére similaire a la sténose carotidienne
chronique sévere, I’amortissement de 1’écoulement sanguin du lit artériel en aval des
anévrismes volumineux (géants en particulier) pourrait probablement étre responsable d'une
altération de l'autorégulation cérébrale. Dans certaines limites, méme si les mécanismes
physiopathologiques primaires sont nettement différents (rétrécissement artériel pour la sténose
carotidienne et dilatation artérielle dans la maladie anévrismale), les anévrismes géants et la
sténose de la carotide chronique semblent avoir les mémes conséquences sur l'écoulement en
aval. Cette implication potentielle des anévrismes géants dans ["hyperperfusion cérébrale apres
leur traitement pourrait étre étudiée en imagerie de perfusion (pré- et post-opératoire). La
correction rapide (voire aigu€) de I'effet de I'anévrisme apres le déploiement du SFD souleve la
question du controle de la pression artérielle apres le traitement endovasculaire de 1'anévrisme
géant. De méme, le TEV de ces anévrismes pourrait aussi étre envisagée de maniére
progressive, par étapes : un premier traitement incomplet suivi d’une seconde session a distance
avec déploiement d’un SFD. Cette séquence thérapeutique pourrait permettre une réadaptation
et la récupération progressive d’une 1’autorégulation cérébrale efficace. Cette stratégie plus
progressive pourrait permettre la récupération d'une autorégulation cérébrale efficace. Nous
n’avons pas observé telles complications dans notre série de patients.

Deuxiemement, nous avons propos¢ une nouvelle entierement automatisée de segmentation des
IRM-CP 2D appliquée a I’étude des ACI et basée sur une analyse de la TF des images.
L'algorithme integre la cohérence temporelle des vitesses dans le vaisseau pour discriminer les
voxels vasculaires des voxels « bruits » environnants. L’étude des ACI de cinq volontaires sains
explorés en IRM-CP 2D a été effectuée par cette méthode. Les résultats de la segmentation par
cette nouvelle technique ont été comparés a ceux des segmentations par MM et MCA-CV.
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L’analyse de concordance conduite objectivait des résultats prometteurs avec de trés bonnes
concordances de la MTF avec les deux autres méthodes. L'impact significatif de la valeur du
seuil d'amplitude de la TF (Amp) sur les résultats de la segmentation doit étre pris en compte
dans 1'utilisation de cette nouvelle méthode. Des études complémentaires seront nécessaires
pour évaluer I’efficacité¢ de la MTF sur des artéres plus grandes ou plus petites. De méme,
I’impact de la valeur de Amp sur les résultats de la segmentation et sa signification seront des
points a préciser.

Du point de recherche, notre travail a des liens importants avec plusieurs projets de recherche
en cours. En particulier, I'implication des flux de vaisseau parent change dans I'anévrisme de la
vulnérabilité n'a pas été étudié dans notre travail. Ce point pourrait étre abordé par le projet
ANEUVYSM (ANEUrysm Vulnerability Index assessment by Simulation and Medical
imaging). Cette étude clinique en cours a €été promue et est conduite par le département de
neuroradiologie du CHU de Montpellier depuis 2014. Elle vise a évaluer la vulnérabilité de
I’ Al en établissant un indice composite de vulnérabilité. Deux groupes de patients atteints d”Als
(rompus d’une part et non rompus d’autre par part) sont comparés. Tous les patients sont imagés
avant le TEV. Les résultats de notre travail et surtout la méthodologie de mesure et d'analyse
des flux, ainsi que la segmentation par MTF pour les images d’IRM-CP 2D ont été intégrées
dans le protocole de 1’étude.
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Annexes

8 Annexes

8.1 ANNEXE 1

Configuration des polygones de Willis et débits moyens volumétriques

. Artére Artéfe DMV avaqt TEV DMV apré_s TEV DMV au cours _du suivi
N Cerccle de Willls communicante Segment A*%, communicante (mL/min)t (mL/min)i FU (mL/min)t P
omplet antérieure ipsilatéral postérieure
ipsilatérale t Amont Aval Amont Aval Amont Aval
1 - + 1<C - 181 173 264 243 246 228
2 - + 1=C - 222 211 210 198 243 226
" 3 + + 1=C +f 277 258 299 278 328 317
% 4 - + 1=C - 338 286 351 na 296 na
g_ 5 - + 1=C +d 194 234 202 223 262 239
2 6 - + 1=C +f 253 227 264 244 227 212
§ 7 - + 1>C - 310 269 296 252 232 218
© 8 + + 1<C +s 138 133 na na na na
9 + + 1<C +s 156 156 205 185 179 167
10 - + 1=C - 267 232 241 348 316 272
Moyenne+DS 234+66 218+50 259+50 246+51 259+47 235+44 0.441
1 + 1=C - 272 260 272 260 272 260
2 + + 1=C +s 368 350 368 350 368 350
o 3 - + 1=C - 266 255 266 255 266 255
© 4 + + 1=C +s 274 259 274 259 274 259
§ 5 - + 1=C +f 316 359 316 359 316 359
g)_ 6 + + 1=C +d 317 294 317 294 317 294
§ 7 + + 1=C +s 316 300 316 300 316 300
© 8 + + 1<C +d 325 306 325 306 325 306
9 + + 1=C +d 341 314 341 314 341 314
10 + + 1=C +f 265 241 265 241 265 241
Moyenne+DS 306+35 294+40 306+35 294+40 306+35 294+40 0.242
P 0.022 <0.012 0.022 0.032 0.022 0.012

* Absence de polygone de Willis complet (-) versus polygone complet (+). ** 1<C:

segment Al controlatéral dominant et segment Al ipsilatéral petit ou absent; 1=C: co-

dominance des segments Al; I>C: Segment Al ipsilatéral dominant. t (-): Pas d’artére communicante postérieure ipsilaterale; (+d): artére communicante postérieure ipsilaterale
développée; (+f): artére communicante postérieure ipsilaterale de type foetal; (+s): Artére communicante postérieure ipsilaterale de petite taille. + DMV: débit moyen volumétrique;
TEV: traitement endovasculaire. ! Réalisation du test de rang de Kruskal-Wallis Rank pour la comparaison des DMV. MBFR in patient group. 2 Réalisation du test de rang de Mann-
Whitney Rank pour les comparisons des DMV entre groupes patients et contrdles. Test for the comparison of MBFR between patient and control group.
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8.2

Avant le TEV
Vitesses systoliques . ,V_itesse_s Index de Pulsatilité Index de Résistance
N télédiastoliques Ratio IP Ratio IR
Amont Aval Amont Aval Amont Aval Amont Aval
Patient 1 20.6 34.8 12.1 20.4 0.616 0.611 0.992 0.413 0.414 1.003
Patient 2 33.6 52.5 15.0 24.0 0.942 0.973 1.033 0.554 0.543 0.981
Patient 3 22.1 33.8 12.6 18.0 0.572 0.616 1.077 0.430 0.467 1.087
Patient 4 50.7 77.1 24.6 35.9 0.813 0.946 1.164 0.515 0.534 1.038
Patient 5 21.1 14.1 11.2 10.2 0.826 0.580 0.702 0.469 0.277 0.590
Patient 6 37.8 41.1 14.2 21.2 1.199 0.860 0.717 0.623 0.484 0.777
Patient 7 32.9 36.7 9.8 16.9 1.230 0.761 0.619 0.702 0.540 0.768
Patient 8 45.4 39.2 20.0 28.5 0.920 0.346 0.376 0.559 0.273 0.488
Patient 9 38.6 30.5 15.5 19.2 1.008 0.625 0.620 0.598 0.370 0.619
Patient 10 | 34.6 51.7 14.5 20.8 0.877 0.898 1.024 0.581 0.598 1.029
TEV = traitement endovasculaire
Apres le TEV
Vitesses systoliques | Vitesses télédiastoliques Index de Pulsatilité Index de Résistance
N IRM Ratio IP Ratio IR
Amont Aval Amont Aval Amont Aval Amont Aval
Patient 1| Day3 | 35.700 56.800 15.800 26.900 0.896 0.881 0.983 | 0.557 | 0.526 | 0.944
Patient 2| Day 0 | 36.200 53.700 13.600 21.200 1.162 1.141 0.982 | 0.624 | 0.605 | 0.969
Patient 3| Day 1 | 29.700 51.100 12.700 21.900 0.904 0.829 0.917 | 0.572 | 0.571 | 0.998
Patient 4 | Day3 | 41.700 N/A 18.600 N/A 1.029 N/A N/A 0.554 N/A N/A
Patient 5| Day 0 | 19.200 33.200 9.900 18.500 0.814 0.779 0.957 | 0.484 | 0.443 | 0.914
Patient 6| Day3 | 37.100 66.200 16.900 28.500 0.781 0.823 1.054 | 0.544 | 0.569 | 1.046
Patient 7| Day 0 | 32.800 51.100 11.300 19.200 1.079 0.966 0.895 | 0.655 | 0.624 | 0.952
Patient 8| N/A N/A N/A N/A N/A N/A N/A N/A N/A N/A N/A
Patient 9| Day 0 | 34.000 52.400 12.000 19.600 1.159 1.037 0.895 | 0.647 | 0.626 | 0.967
Patl'gnt Day3 | 44.300 | 68.900 16.800 32.200 0.909 0.851 0.936 | 0.621 | 0.533 | 0.858
TEV = traitement endovasculaire
N/A = données non disponibles
Suivi > 1 mois
Vitesses systoliques 6l ,:j/.'tefsﬁs Index de Pulsatilité Index de Résistance
N MRI elediastoliques Ratio IP Ratio IR
Amont Aval Amont Aval Amont Aval Amont Aval
Pa“le“t M1 | 35.400 | 53.300 | 15.700 | 25.500 1.037 0.899 0.867 | 0.556 0.522 0.937
Pa‘;e"t M12| 33.300 50.600 15.200 21.100 0.935 1.062 1.136 | 0.544 0.583 1.073
Pat';‘”t M11| 39.100 | 61.100 15.800 26.300 0.855 0.775 0.906 | 0.596 0.570 0.956
Patient
M3 | 39.000 N/A 17.600 N/A 0.788 N/A N/A 0.549 N/A N/A
Patge“t M1 | 19.600 | 31.300 8.700 14.500 0.920 0.872 0.948 | 0.556 0.537 0.965
Pa‘iee"t M1 | 30.500 51.500 12.200 21.300 1.184 1.111 0.938 | 0.600 0.586 0.977
P“‘“;'”‘ M1 | 24.200 | 42.900 | 10.700 | 20.700 0.788 0.714 0.906 | 0.558 0.517 0.928
Patient |\ A | N/A N/A N/A N/A N/A N/A N/A N/A N/A N/A
Patg'f“t M1 | 32.030 | 52.300 | 16.300 19.500 0.860 0.849 0.987 | 0.491 0.627 1.277
P‘“lig"t M3 | 36.700 55.700 17.200 23.600 0.728 0.805 1.106 | 0.531 0.576 1.085

TEV = traitement endovasculaire
N/A = données non disponibles
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8.3 ANNEXE 3

Courbes A(t), V(t) et D(t) sur un cycle cardiaque pour chaque valeur i de Amp
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8.4 ANNEXE 4

Courbes A(t), V(t) et D(t) sur un cycle cardiaque pour chaque valeur i de Amp
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8.5 ANNEXES

Cas 4

Courbes A(t), V(t) et D(t) sur un cycle cardiaque pour chaque valeur i de Amp
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8.6 ANNEXE 6

Courbes A(t), V(t) et D(t) sur un cycle cardiaque pour chaque valeur i de Amp

Segmented Areas
Case 5 - FT Amp [1-5]
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8.7 ANNEXE 7

CASE 1 FT Amplitude values
1 1.5 2 2.5 3 3.5 4 4.5 5

Srho.c 0.087 | 0.167 | 0.343 | 0.729 | 0.940 | 0.684 | 0.415 | 0.285 | 0.192

SLowerCl 0.034 | 0.076 | 0.184 | 0.551 | 0.865 | 0.501 | 0.245 | 0.150 | 0.092

§ SUpperCl 0.139 | 0.255 | 0.484 | 0.844 | 0.974 | 0.808 | 0.561 | 0.409 | 0.289

< Ss.shift 1.852 | 1.670 | 1.414 | 1.099 | 0.936 | 0.684 | 0.552 | 0.467 | 0.410

E Sl.shift -4.281 | -3.005 | -1.807 | -0.758 | 0.107 | 0.766 | 1.481 | 2.025 | 2.656
g SC.b 0.097 | 0.177 | 0.371 | 0.774 | 0.992 | 0.732 | 0.439 | 0.298 | 0.202
= D Srho.c 0.770 | 0.870 | 0.947 | 0.983 | 0.982 | 0.944 | 0.855 | 0.748 | 0.611
rgu :‘;-'.:: SLowerCl 0.630 | 0.772 | 0.895 | 0.964 | 0.962 | 0.891 | 0.748 | 0.597 | 0.434
% % SUpperCl 0.861 | 0.928 | 0.973 | 0.992 | 0.992 | 0.971 | 0.919 | 0.848 | 0.742
é z S$s.shift 1.125 | 1.107 | 1.072 | 1.075 | 1.068 | 1.115 | 1.162 | 1.221 | 1.304
E g Sl.shift 0.749 | 0.515 | 0.292 | 0.096 | -0.107 | -0.290 | -0.536 | -0.766 | -1.065
2 SC.b 0.777 | 0.879 | 0.957 | 0.993 | 0.992 | 0.954 | 0.866 | 0.761 | 0.624
g @ $rho.c 0.908 | 0.930 | 0.955 | 0.981 | 0.991 | 0.975 | 0.911 | 0.815 | 0.678
e 5 SLowerCl 0.837 | 0.874 | 0.915 | 0.962 | 0.983 | 0.947 | 0.836 | 0.692 | 0.515
g SUpperCl 0.949 | 0.962 | 0.976 | 0.990 | 0.996 | 0.989 | 0.952 | 0.892 | 0.794

"'C' Ss.shift 1.144 | 1.143 | 1.138 | 1.107 | 1.081 | 1.006 | 0.936 | 0.869 | 0.811

3 Sl.shift -0.417 | -0.350 | -0.256 | -0.136 | 0.014 | 0.177 | 0.412 | 0.639 | 0.938

= SC.b 0.913 | 0.934 | 0.960 | 0.986 | 0.997 | 0.985 | 0.920 | 0.824 | 0.684

$rho.c 0.039 | 0.066 | 0.119 | 0.267 | 0.548 | 0.749 | 0.567 | 0.363 | 0.223

E SLowerCl 0.015 | 0.027 | 0.050 | 0.137 | 0.363 | 0.646 | 0.418 | 0.216 | 0.112
% § SUpperCl 0.063 | 0.106 | 0.187 | 0.387 | 0.691 | 0.826 | 0.686 | 0.494 | 0.329
o < Ss.shift 1.384 | 1.249 | 1.057 | 0.821 | 0.699 | 0.512 | 0.413 | 0.349 | 0.306
% Sl.shift -6.763 | -5.196 | -3.672 | -2.271 | -1.163 | -0.215 | 0.724 | 1.433 | 2.220
2 SC.b 0.042 | 0.069 | 0.129 | 0.278 | 0.574 | 0.796 | 0.595 | 0.379 | 0.235
g " Srho.c 0.676 | 0.779 | 0.877 | 0.942 | 0.983 | 0.983 | 0.938 | 0.857 | 0.728
§ % SLowerCl 0.515 | 0.646 | 0.789 | 0.896 | 0.970 | 0.974 | 0.891 | 0.757 | 0.577
g % SUpperCl 0.790 | 0.866 | 0.929 | 0.968 | 0.991 | 0.988 | 0.965 | 0.917 | 0.831
z i S$s.shift 1.191 | 1.171 | 1.135 | 1.138 | 1.130 | 1.179 | 1.230 | 1.291 | 1.380
% g Sl.shift 0.962 | 0.732 | 0.512 | 0.321 | 0.123 | -0.050 | -0.284 | -0.502 | -0.784
T,E, SC.b 0.677 | 0.781 | 0.878 | 0.943 | 0.985 | 0.985 | 0.942 | 0.863 | 0.736
g o Srho.c 0.745 | 0.778 | 0.823 | 0.880 | 0.936 | 0.966 | 0.955 | 0.881 | 0.741
.; 5 SLowerCl 0.600 | 0.645 | 0.706 | 0.792 | 0.882 | 0.938 | 0.926 | 0.799 | 0.597
% S SUpperCl 0.843 | 0.866 | 0.896 | 0.932 | 0.966 | 0.982 | 0.972 | 0.930 | 0.839
S "'C' Ss.shift 0.956 | 0.955 | 0.951 | 0.925 | 0.903 | 0.841 | 0.782 | 0.727 | 0.678
= 53 Sl.shift -0.820 | -0.747 | -0.643 | -0.506 | -0.339 | -0.148 | 0.122 | 0.382 | 0.719
= SC.b 0.748 | 0.781 | 0.828 | 0.884 | 0.941 | 0.975 | 0.964 | 0.889 | 0.749

Srho.c is the the concordance correlation coefficient, SUpperCl and SLowerCl its confiance interval with 95% of
confidence, s.shift is the scale shift, I.shift is the location shift, C.b is the a bias correction factor that measures
how far the best-fit line deviates from a line at 45 degrees. No deviation from the 45 degree line occurs when C.b
=1.

134



8.8 ANNEXE 8

CASE 2 FT Amplitude values
1 1.5 2 2.5 3 3.5 4 4.5 5

$rho.c 0.116 | 0.258 | 0.499 | 0.774 | 0.740 | 0.542 | 0.357 | 0.248 | 0.179

SLowerCl 0.058 | 0.148 | 0.346 | 0.676 | 0.644 | 0.391 | 0.222 | 0.140 | 0.095

§ SUpperCl 0.174 | 0.361 | 0.627 | 0.846 | 0.813 | 0.664 | 0.479 | 0.350 | 0.260

. < S$s.shift 0.760 | 0.666 | 0.612 | 0.566 | 0.513 | 0.504 | 0.476 | 0.463 | 0.445
E Sl.shift -3.760 | -2.314 | -1.276 | -0.398 | 0.359 | 1.028 | 1.662 | 2.243 | 2.807
@ SC.b 0.123 | 0.266 | 0.516 | 0.803 | 0.772 | 0.564 | 0.375 | 0.261 | 0.189
Eu 2 Srho.c 0.649 | 0.815 | 0.919 | 0.973 | 0.962 | 0.909 | 0.816 | 0.720 | 0.625
g g SLowerCl 0.505 | 0.714 | 0.866 | 0.957 | 0.937 | 0.848 | 0.711 | 0.587 | 0.476
= % SUpperCl 0.758 | 0.883 | 0.951 | 0.983 | 0.977 | 0.946 | 0.885 | 0.816 | 0.739
é z Ss.shift 1.255 | 1.221 | 1.212 | 1.202 | 1.219 | 1.205 | 1.209 | 1.200 | 1.190
g g Sl.shift 1.004 | 0.637 | 0.361 | 0.102 | -0.147 | -0.383 | -0.622 | -0.842 | -1.060
E SC.b 0.654 | 0.818 | 0.923 | 0.978 | 0.970 | 0.917 | 0.825 | 0.729 | 0.634
g o Srho.c 0.889 | 0.917 | 0.953 | 0.979 | 0.983 | 0.961 | 0.900 | 0.812 | 0.700
= &‘; SLowerCl 0.820 | 0.863 | 0.921 | 0.966 | 0.975 | 0.935 | 0.835 | 0.707 | 0.563
g SUpperCl 0.932 | 0.950 | 0.972 | 0.987 | 0.988 | 0.977 | 0.940 | 0.882 | 0.800

t Ss.shift 0.892 | 0.871 | 0.869 | 0.865 | 0.851 | 0.851 | 0.840 | 0.836 | 0.828

3 Sl.shift -0.484 | -0.401 | -0.276 | -0.129 | 0.037 | 0.215 | 0.423 | 0.640 | 0.888

= SC.b 0.890 | 0.917 | 0.954 | 0.982 | 0.986 | 0.965 | 0.905 | 0.819 | 0.708

Srho.c 0.089 | 0.188 | 0.363 | 0.632 | 0.784 | 0.678 | 0.466 | 0.321 | 0.226

E SLowerCl 0.043 | 0.101 | 0.228 | 0.492 | 0.743 | 0.563 | 0.324 | 0.198 | 0.129
S: § SUpperCl 0.135 | 0.271 | 0.484 | 0.741 | 0.818 | 0.766 | 0.587 | 0.434 | 0.319
o < Ss.shift 0.739 | 0.648 | 0.595 | 0.550 | 0.499 | 0.491 | 0.463 | 0.450 | 0.433
% Sl.shift -4.336 | -2.837 | -1.764 | -0.856 | -0.067 | 0.616 | 1.271 | 1.865 | 2.445
° SC.b 0.096 | 0.195 | 0.371 | 0.645 | 0.798 | 0.688 | 0.472 | 0.325 | 0.229
g - $rho.c 0.590 | 0.754 | 0.871 | 0.951 | 0.974 | 0.949 | 0.875 | 0.785 | 0.689
g % SLowerCl 0.441 | 0.633 | 0.794 | 0.919 | 0.962 | 0.914 | 0.797 | 0.671 | 0.550
E % SUpperCl 0.708 | 0.839 | 0.921 | 0.971 | 0.982 | 0.970 | 0.924 | 0.863 | 0.790
z z Ss.shift 1.259 | 1.225 | 1.216 | 1.207 | 1.223 | 1.209 | 1.213 | 1.204 | 1.194
'g g Sl.shift 1.144 | 0.775 | 0.500 | 0.240 | -0.008 | -0.244 | -0.482 | -0.702 | -0.920
ﬁ SC.b 0.595 | 0.757 | 0.874 | 0.956 | 0.980 | 0.954 | 0.881 | 0.791 | 0.695
g % Srho.c 0.835 | 0.868 | 0.914 | 0.954 | 0.975 | 0.972 | 0.926 | 0.848 | 0.737
.Z 5 SLowerCl 0.742 | 0.789 | 0.860 | 0.926 | 0.966 | 0.958 | 0.879 | 0.760 | 0.610
% S SUpperCl 0.897 | 0918 | 0.948 | 0.972 | 0.982 | 0.981 | 0.955 | 0.905 | 0.827
S "'C' Ss.shift 0.855 | 0.834 | 0.832 | 0.829 | 0.815 | 0.815 | 0.805 | 0.801 | 0.793
= 53 Sl.shift -0.604 | -0.518 | -0.390 | -0.239 | -0.069 | 0.113 | 0.326 | 0.548 | 0.801
= SC.b 0.837 | 0.869 | 0.915 | 0.956 | 0.977 | 0.973 | 0.929 | 0.851 | 0.742

Srho.c is the the concordance correlation coefficient, SUpperCl and SLowerCl its confiance interval with 95% of
confidence, s.shift is the scale shift, I.shift is the location shift, C.b is the a bias correction factor that measures
how far the best-fit line deviates from a line at 45 degrees. No deviation from the 45 degree line occurs when C.b
=1.
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8.9 ANNEXE9

CASE 3 FT Amplitude values
1 1.5 2 2.5 3 3.5 4 4.5 5

Srho.c 0.092 | 0.187 | 0.358 | 0.640 | 0.641 | 0.501 | 0.357 | 0.277 | 0.201

SLowerCl 0.021 | 0.054 | 0.135 | 0.377 | 0.409 | 0.267 | 0.155 | 0.105 | 0.066

§ SUpperCl 0.162 | 0.313 | 0.547 | 0.807 | 0.795 | 0.679 | 0.530 | 0.432 | 0.329

< $s.shift 0.840 | 0.725 | 0.673 | 0.574 | 0.507 | 0.452 | 0.416 | 0.400 | 0.388

§ Sl.shift -3.976 | -2.594 | -1.549 | -0.508 | 0.317 | 0.857 | 1.419 | 1.825 | 2.359
g SC.b 0.112 | 0.226 | 0.439 | 0.777 | 0.775 | 0.589 | 0.414 | 0.321 | 0.235
= - Srho.c 0.806 | 0.884 | 0.946 | 0.979 | 0.986 | 0.972 | 0.940 | 0.910 | 0.862
% :% SLowerCl 0.652 | 0.776 | 0.887 | 0.954 | 0.968 | 0.936 | 0.871 | 0.815 | 0.733
% % SUpperCl 0.896 | 0.942 | 0.974 | 0.991 | 0.994 | 0.988 | 0.973 | 0.957 | 0.931
2 Z | ss.shift 1.277 | 1.224 | 1.162 | 1.135 | 1.110 | 1.112 | 1.109 | 1.101 | 1.064
% g Sl.shift 0.639 | 0.455 | 0.281 | 0.108 | -0.055 | -0.171 | -0.309 | -0.409 | -0.540
2 $C.b 0.810 | 0.889 | 0.952 | 0.986 | 0.993 | 0.980 | 0.950 | 0.919 | 0.871
g P $rho.c 0.949 | 0.964 | 0.978 | 0.990 | 0.991 | 0.982 | 0.960 | 0.931 | 0.875
T E SLowerCl 0.897 | 0.926 | 0.953 | 0.978 | 0.982 | 0.961 | 0.912 | 0.854 | 0.751
g SUpperCl 0.975 | 0.983 | 0.990 | 0.995 | 0.996 | 0.992 | 0.982 | 0.968 | 0.939

ué Ss.shift 0.921 | 0.920 | 0.920 | 0.915 | 0.910 | 0.894 | 0.883 | 0.883 | 0.890

] Sl.shift -0.314 | -0.257 | -0.189 | -0.094 | 0.015 | 0.109 | 0.229 | 0.333 | 0.488

2 SC.b 0.950 | 0.965 | 0.979 | 0.992 | 0.995 | 0.988 | 0.967 | 0.941 | 0.888

$rho.c 0.039 | 0.076 | 0.141 | 0.297 | 0.428 | 0.396 | 0.296 | 0.227 | 0.159

§ SLowerCl 0.009 | 0.019 | 0.041 | 0.126 | 0.286 | 0.273 | 0.155 | 0.098 | 0.056
% § SUpperCl 0.070 | 0.132 | 0.239 | 0.451 | 0.552 | 0.507 | 0.425 | 0.349 | 0.259
o < Ss.shift 0.457 | 0.395 | 0.367 | 0.313 | 0.276 | 0.246 | 0.227 | 0.218 | 0.212
% Sl.shift -6.392 | -4.448 | -2.999 | -1.519 | -0.351 | 0.423 | 1.215 | 1.779 | 2.512
_8 SC.b 0.046 | 0.088 | 0.165 | 0.344 | 0.497 | 0.446 | 0.327 | 0.251 | 0.178
g " Srho.c 0.762 | 0.842 | 0.911 | 0.956 | 0.977 | 0.974 | 0.956 | 0.934 | 0.899
§ % SLowerCl 0.592 | 0.711 | 0.827 | 0.913 | 0.959 | 0.951 | 0.907 | 0.863 | 0.796
g % SUpperCl 0.867 | 0.916 | 0.955 | 0.978 | 0.987 | 0.986 | 0.979 | 0.969 | 0.951
3 i Ss.shift 1.376 | 1.319 | 1.251 | 1.222 | 1.195 | 1.198 | 1.195 | 1.186 | 1.146
% g Sl.shift 0.715 | 0.536 | 0.365 | 0.197 | 0.040 | -0.072 | -0.205 | -0.302 | -0.430
ﬁ $C.b 0.765 | 0.846 | 0.916 | 0.962 | 0.984 | 0.981 | 0.964 | 0.943 | 0.908
03:: o Srho.c 0.878 | 0.900 | 0.924 | 0.949 | 0.967 | 0.971 | 0.964 | 0.947 | 0.905
-; E SLowerCl 0.768 | 0.808 | 0.851 | 0.901 | 0.942 | 0.957 | 0.940 | 0.900 | 0.811
% (_% SUpperCl 0.937 | 0.949 | 0.962 | 0.974 | 0.982 | 0.981 | 0.978 | 0.973 | 0.953
S "‘C' Ss.shift 0.824 | 0.824 | 0.824 | 0.819 | 0.814 | 0.800 | 0.791 | 0.790 | 0.797
T [ Sl.shift -0.484 | -0.423 | -0.352 | -0.250 | -0.135 | -0.034 | 0.094 | 0.204 | 0.367
= $C.b 0.880 | 0.902 | 0.925 | 0.951 | 0.971 | 0.975 | 0.969 | 0.954 | 0.915

Srho.c is the the concordance correlation coefficient, SUpperCl and SLowerCl its confiance interval with 95% of
confidence, s.shift is the scale shift, I.shift is the location shift, C.b is the a bias correction factor that measures
how far the best-fit line deviates from a line at 45 degrees. No deviation from the 45 degree line occurs when C.b
=1.
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8.10 ANNEXE 10

FT Amplitude values
CASE 4
1 1.5 2 2.5 3 3.5 4 4.5 5

Srho.c 0.840 | 0.848 | 0.863 | 0.885 | 0.904 | 0.913 | 0.905 | 0.860 | 0.840

SLowerCl 0.758 | 0.771 | 0.794 | 0.830 | 0.866 | 0.894 | 0.888 | 0.813 | 0.758

§ SUpperCl 0.895 | 0.901 | 0.910 | 0.923 | 0.932 | 0.929 | 0.920 | 0.897 | 0.895

< Ss.shift 0.708 | 0.707 | 0.702 | 0.695 | 0.681 | 0.663 | 0.644 | 0.614 | 0.708

§ Sl.shift -0.498 | -0.474 | -0.427 | -0.343 | -0.234 | -0.100 | 0.077 | 0.269 | -0.498
g SC.b 0.845 | 0.853 | 0.866 | 0.888 | 0.907 | 0.917 | 0.908 | 0.864 | 0.845
= - Srho.c 0.826 | 0.929 | 0.978 | 0.990 | 0.978 | 0.946 | 0.893 | 0.824 | 0.826
é :% SLowerCl 0.728 | 0.879 | 0.961 | 0.982 | 0.962 | 0.909 | 0.829 | 0.731 | 0.728
% % SUpperCl 0.890 | 0.959 | 0.988 | 0.994 | 0.988 | 0.968 | 0.934 | 0.887 | 0.890
@ z Ss.shift 1.019 | 1.060 | 1.085 | 1.089 | 1.099 | 1.121 | 1.147 | 1.187 | 1.019
E g Sl.shift 0.623 | 0.357 | 0.156 | 0.003 | -0.160 | -0.302 | -0.459 | -0.618 | 0.623
_8 SC.b 0.837 | 0.939 | 0.985 | 0.996 | 0.983 | 0.951 | 0.897 | 0.829 | 0.837
g P Srho.c 0.929 | 0.935 | 0.945 | 0.958 | 0.965 | 0.959 | 0.933 | 0.876 | 0.929
[ E SLowerCl 0.885 | 0.896 | 0.912 | 0.936 | 0.953 | 0.948 | 0.901 | 0.813 | 0.885
g SUpperCl 0.956 | 0.960 | 0.966 | 0.972 | 0.974 | 0.968 | 0.954 | 0.918 | 0.956

"é Ss.shift 0.814 | 0.813 | 0.807 | 0.799 | 0.783 | 0.761 | 0.740 | 0.705 | 0.814

3 Sl.shift -0.315 | -0.293 | -0.249 | -0.172 | -0.072 | 0.051 | 0.215 | 0.390 | -0.315

= SC.b 0.934 | 0.939 | 0.949 | 0.961 | 0.968 | 0.963 | 0.936 | 0.879 | 0.934

$rho.c 0.100 | 0.225 | 0.373 | 0.524 | 0.624 | 0.571 | 0.444 | 0.325 | 0.100

Tg SLowerCl 0.051 | 0.130 | 0.243 | 0.390 | 0.544 | 0.493 | 0.332 | 0.215 | 0.051
SZ § $UpperCl | 0.149 | 0.316 | 0.490 | 0.637 | 0.692 | 0.641 | 0.544 | 0.426 | 0.149
o < Ss.shift 0.696 | 0.543 | 0.476 | 0.431 | 0.389 | 0.349 | 0.316 | 0.282 | 0.696
% Sl.shift -4.007 | -2.458 | -1.597 | -0.929 | -0.282 | 0.286 | 0.879 | 1.406 | -4.007
_8 SC.b 0.110 | 0.237 | 0.390 | 0.553 | 0.658 | 0.606 | 0.470 | 0.344 | 0.110
g @ Srho.c 0.788 | 0.898 | 0.958 | 0.981 | 0.983 | 0.961 | 0.917 | 0.855 | 0.788
g % SLowerCl 0.675 | 0.829 | 0.926 | 0.964 | 0.970 | 0.931 | 0.863 | 0.773 | 0.675
g % SUpperCl 0.865 | 0.940 | 0.977 | 0.990 | 0.991 | 0.978 | 0.950 | 0.910 | 0.865
ﬁ i Ss.shift 1.028 | 1.070 | 1.095 | 1.098 | 1.109 | 1.130 | 1.157 | 1.197 | 1.028
% g Sl.shift 0.698 | 0.434 | 0.235 | 0.083 | -0.079 | -0.220 | -0.375 | -0.532 | 0.698
i SC.b 0.804 | 0.912 | 0.969 | 0.992 | 0.992 | 0.969 | 0.925 | 0.864 | 0.804
‘g P S$rho.c 0.840 | 0.848 | 0.863 | 0.885 | 0.904 | 0.913 | 0.905 | 0.860 | 0.840
.; E SLowerCl 0.758 | 0.771 | 0.794 | 0.830 | 0.866 | 0.894 | 0.888 | 0.813 | 0.758
% g SUpperCl 0.895 | 0.901 | 0.910 | 0.923 | 0.932 | 0.929 | 0.920 | 0.897 | 0.895
S "‘é Ss.shift 0.708 | 0.707 | 0.702 | 0.695 | 0.681 | 0.663 | 0.644 | 0.614 | 0.708
T 3 Sl.shift -0.498 | -0.474 | -0.427 | -0.343 | -0.234 | -0.100 | 0.077 | 0.269 | -0.498
2 SC.b 0.845 | 0.853 | 0.866 | 0.888 | 0.907 | 0.917 | 0.908 | 0.864 | 0.845

Srho.c is the the concordance correlation coefficient, SUpperCl and SLowerCl its confiance interval with 95% of
confidence, s.shift is the scale shift, I.shift is the location shift, C.b is the a bias correction factor that measures
how far the best-fit line deviates from a line at 45 degrees. No deviation from the 45 degree line occurs when C.b
=1.
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8.11 ANNEXE 11

CASE 5 FT Amplitude values
1 1.5 2 2.5 3 3.5 4 4.5 5

Srho.c 0.082 | 0.157 | 0.270 | 0.452 | 0.591 | 0.509 | 0.347 | 0.264 | 0.201

SLowerCl 0.082 | 0.157 | 0.270 | 0.452 | 0.591 | 0.509 | 0.347 | 0.264 | 0.201

§ SUpperCl 0.029 | 0.067 | 0.132 | 0.275 | 0.466 | 0.381 | 0.209 | 0.142 | 0.098

< Ss.shift 0.133 | 0.244 | 0.398 | 0.600 | 0.693 | 0.618 | 0.472 | 0.379 | 0.301

E Sl.shift 0.640 | 0.537 | 0.482 | 0.419 | 0.384 | 0.330 | 0.275 | 0.254 | 0.244
g SC.b -4.359 | -3.071 | -2.065 | -1.103 | -0.246 | 0.425 | 1.142 | 1.688 | 2.225
= o Srho.c 0.824 | 0.876 | 0.929 | 0.963 | 0.983 | 0.979 | 0.947 | 0.906 | 0.834
§ *;-‘.:: SLowerCl 0.706 | 0.787 | 0.872 | 0.934 | 0.972 | 0.962 | 0.900 | 0.829 | 0.692
% % SUpperCl 0.897 | 0.930 | 0.961 | 0.980 | 0.990 | 0.988 | 0.972 | 0.950 | 0.914
E i S$s.shift 1.247 | 1.256 | 1.218 | 1.197 | 1.160 | 1.164 | 1.213 | 1.241 | 1.189
E g Sl.shift 0.609 | 0.473 | 0.328 | 0.186 | 0.040 | -0.073 | -0.226 | -0.364 | -0.501
2 SC.b 0.826 | 0.879 | 0.932 | 0.968 | 0.988 | 0.986 | 0.958 | 0.918 | 0.877
g 9 Srho.c 0.898 | 0.913 | 0.933 | 0.954 | 0.970 | 0.968 | 0.937 | 0.897 | 0.835
e 5 SLowerCl 0.822 | 0.846 | 0.880 | 0.918 | 0.951 | 0.953 | 0.897 | 0.826 | 0.723
g SUpperCl 0.943 | 0.951 | 0.962 | 0.974 | 0.981 | 0.978 | 0.962 | 0.940 | 0.904

"E Ss.shift 0.836 | 0.829 | 0.825 | 0.820 | 0.815 | 0.792 | 0.748 | 0.724 | 0.714

] Sl.shift -0.440 | -0.394 | -0.325 | -0.231 | -0.114 | 0.008 | 0.173 | 0.322 | 0.501

2 SC.b 0.899 | 0.913 | 0.933 | 0.956 | 0.973 | 0.974 | 0.946 | 0.905 | 0.845

$rho.c 0.094 | 0.182 | 0.322 | 0.519 | 0.597 | 0.460 | 0.303 | 0.226 | 0.172

E SLowerCl 0.037 | 0.083 | 0.173 | 0.362 | 0.519 | 0.332 | 0.176 | 0.117 | 0.082
% § SUpperCl 0.151 | 0.278 | 0.456 | 0.647 | 0.666 | 0.572 | 0.420 | 0.329 | 0.260
o < Ss.shift 0.592 | 0.497 | 0.447 | 0.388 | 0.355 | 0.306 | 0.255 | 0.235 | 0.226
% Sl.shift -4.138 | -2.833 | -1.805 | -0.829 | 0.048 | 0.723 | 1.444 | 2.001 | 2.554
E SC.b 0.103 | 0.190 | 0.336 | 0.548 | 0.631 | 0.488 | 0.319 | 0.235 | 0.179
g " Srho.c 0.845 | 0.895 | 0.943 | 0.972 | 0.986 | 0.976 | 0.938 | 0.892 | 0.816
§ % SLowerCl 0.738 | 0.817 | 0.898 | 0.951 | 0.977 | 0.955 | 0.883 | 0.804 | 0.666
E % SUpperCl 0.911 | 0.941 | 0.968 | 0.984 | 0.991 | 0.987 | 0.967 | 0.941 | 0.903
ks i S$s.shift 1.242 | 1.251 | 1.213 | 1.193 | 1.156 | 1.160 | 1.209 | 1.237 | 1.185
% %3 Sl.shift 0.561 | 0.424 | 0.280 | 0.137 | -0.008 | -0.121 | -0.275 | -0.414 | -0.551
<UE, SC.b 0.847 | 0.897 | 0.945 | 0.976 | 0.990 | 0.982 | 0.947 | 0.902 | 0.858
g o Srho.c 0.918 | 0.931 | 0.948 | 0.966 | 0.977 | 0.969 | 0.932 | 0.887 | 0.822
.; E SLowerCl 0.855 | 0.877 | 0.908 | 0.941 | 0.966 | 0.954 | 0.886 | 0.807 | 0.702
% S SUpperCl 0.954 | 0.962 | 0.971 | 0.980 | 0.984 | 0.979 | 0.960 | 0.935 | 0.896
S "‘é Ss.shift 0.844 | 0.837 | 0.833 | 0.828 | 0.822 | 0.800 | 0.755 | 0.731 | 0.721
= 5 Sl.shift -0.386 | -0.340 | -0.272 | -0.179 | -0.062 | 0.058 | 0.221 | 0.369 | 0.547
= SC.b 0.918 | 0.931 | 0.949 | 0.967 | 0.979 | 0.974 | 0.940 | 0.895 | 0.831

Srho.c is the the concordance correlation coefficient, SUpperCl and SLowerCl its confiance interval with 95% of
confidence, s.shift is the scale shift, I.shift is the location shift, C.b is the a bias correction factor that measures
how far the best-fit line deviates from a line at 45 degrees. No deviation from the 45 degree line occurs when C.b
=1.
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