N

N

Elaboration de matériaux silicone au comportement
mécanique adapté pour la réalisation de fantémes
aortiques patients-spécifiques
Edwin-Joffrey Courtial

» To cite this version:

Edwin-Joffrey Courtial. Elaboration de matériaux silicone au comportement mécanique adapté pour
la réalisation de fantdomes aortiques patients-spécifiques. Mécanique des matériaux [physics.class-ph].
Université Claude Bernard - Lyon I, 2015. Francais. NNT: 2015LY010023 . tel-01775179

HAL Id: tel-01775179
https://theses.hal.science/tel-01775179

Submitted on 24 Apr 2018

HAL is a multi-disciplinary open access L’archive ouverte pluridisciplinaire HAL, est
archive for the deposit and dissemination of sci- destinée au dépot et a la diffusion de documents
entific research documents, whether they are pub- scientifiques de niveau recherche, publiés ou non,
lished or not. The documents may come from émanant des établissements d’enseignement et de
teaching and research institutions in France or recherche francais ou étrangers, des laboratoires
abroad, or from public or private research centers. publics ou privés.


https://theses.hal.science/tel-01775179
https://hal.archives-ouvertes.fr

W

Université Claude Bernard ( >Lyon 1 UN|VERS|T% D= LYyON
= :;_
Numéro d’ordre : 23-2015 Année 2015

Theése de I’'Université de Lyon
Délivrée par
L’'UNIVERISTE CLAUDE BERNARD LYON 1
Ecole Doctorale Matériaux de Lyon (ED 34)

DIPLOME DE DOCTORAT
(arrété du 7 ao(t 2006)

These dirigée par René FULCHIRON et Maciej ORKISZ

Soutenue publiquement le 26 février 2015

par

Edwin-Joffrey COURTIAL

Elaboration de matériaux silicone au comportement mécanique adapté pour

la réalisation de fantomes aortiques patients-spécifiques

JURY:

M. AUBRY Thierry Université de Bretagne Occidentale Rapporteur

M. AVRIL Stéphane Ecole des Mines de Saint-Etienne Examinateur

M. DOUEK Philippe Université Claude Bernard Lyon 1 Examinateur

M. FULCHIRON René Université Claude Bernard Lyon 1 Directeur de these
M. HUET Laurent Segula MATRA Technologies Examinateur

M. LALANDE Alain Université de Bourgogne Rapporteur

M. ORKISZ Maciej Université Claude Bernard Lyon 1 Co-directeur de these






UNIVERSITE CLAUDE BERNARD - LYON 1

Président de I’Université M. Frangois-Noél GILLY
Vice-président du Conseil d’Administration M. le Professeur Hamda BEN HADID

Vice-président du Conseil des Etudes et de la Vie M. le Professeur Philippe LALLE

Universitaire M. le Professeur Germain GILLET

Vice-président du Conseil Scientifique M. Alain HELLEU

Directeur Général des Services

COMPOSANTES SANTE

Faculté de Médecine Lyon Est — Claude Bernard Directeur : M. le Professeur J. ETIENNE
Faculté de Médecine et de Maieutique Lyon Sud — Directeur : Mme la Professeure C. BURILLON
Charles Mérieux

Directeur : M. le Professeur D. BOURGEOIS

Faculté d’Odontologie
Directeur : Mme la Professeure C. VINCIGUERRA

Institut des Sciences Pharmaceutiques et )
Biologiques Directeur : M. le Professeur Y. MATILLON

Institut des Sciences et Techniques de la Directeur : Mme. la Professeure A-M. SCHOTT

Réadaptation

Département de formation et Centre de
Recherche en Biologie Humaine

COMPOSANTES ET DEPARTEMENTS DE SCIENCES ET TECHNOLOGIE

Faculté des Sciences et Technologies Directeur : M. F. DE MARCHI
Département Biologie Directeur : M. le Professeur F. FLEURY
Département Chimie Biochimie Directeur : Mme Caroline FELIX
Département GEP Directeur : M. Hassan HAMMOURI
Département Informatique Directeur : M. le Professeur S. AKKOUCHE
Département Mathématiques Directeur : M. le Professeur Georges TOMANOQOV
Département Mécanique Directeur : M. le Professeur H. BEN HADID
Département Physique Directeur : M. Jean-Claude PLENET
UFR Sciences et Techniques des Activités Directeur : M. Y.VANPOULLE
Physiques et Sportives .

Directeur : M. B. GUIDERDON!I
Observatoire des Sciences de I'Univers de Lyon .

Directeur : M. P. FOURNIER
Polytech Lyon .

Directeur : M. G. PIGNAULT
Ecole Supérieure de Chimie Physique Electronique

Directeur : M. le Professeur C. VITON
Institut Universitaire de Technologie de Lyon 1 .

Directeur : M. le Professeur A. MOUGNIOTTE
Ecole Supérieure du Professorat et de I'Education )

Directeur : M. N. LEBOISNE

Institut de Science Financiere et d'Assurances






Remerciements

Pour étre parfaitement honnéte, je pense que cette page de remerciements devrait

s’appeler « délivrance », tant sa rédaction provoque un large sourire.

Je tiens tout d’abord a remercier mes encadrants de thése : René Fulchiron, Maciej Orkisz et
Laurent HUET. Ces trois années passées avec vous ont étés un réel bonheur. René, je ne te
remercierai jamais assez pour ta disponibilité, ta gentillesse, ta patience et tes connaissances
légendaires dans tous les domaines qui m’ont values un nombre incalculable de feuilles de
brouillon. Au début de ma thése, j'avais collé un post-it «Holy Bible » sur ton manuscrit.
Trois ans plus tard, je peux dire qu’il n’est pas question de I’enlever. Maciej, merci aussi pour
ta disponibilité mais surtout pour ton énergie et ta rigueur qui elles aussi devraient rentrer
dans la légende. Contrairement a d’autres de tes doctorants, je suis arrivé en début de thése
avec des connaissances en imagerie médicale proche de zéro mais grace a ta pédagogie et ta
patience, j’ai pu élargir mon domaine de compétence. Laurent, ta disponibilité, ta patience
et ta confiance m’ont permis d’effectuer cette thése dans le respect et la bonne humeur. Je
vous remercie encore 1097 fois pour les sourires que j'ai eus chaque matin en me réveillant

durant ces 1097 jours de these, et je ne parle méme pas des nuits a penser a vous...

Je tiens également a remercier le professeur Philippe Douek pour la création du projet

CARDIO avec I’entreprise Segula Technologies dans lequel s’inscrit ces travaux de thése.

Je remercie les membres du jury d’avoir accepté de juger ce travail et en particulier les
professeurs Thierry Aubry et Alain Lalande qui ont bien voulu I'analyser en détails, en
assumant la charge de rapporteurs. Mes remerciements vont aussi au professeur Stéphane

Avril qui a accepté d’examiner ce travail.

Je remercie aussi le Docteur Loic Boussel pour son aide et sa disponibilité qui m’ont permis

de réaliser certaines de mes expériences parfois jusqu’a tard le soir.

Je tiens a remercier l'institut médico-légal de Lyon et en particulier les docteurs Laurent

Fanton et Tiphaine Guinet pour leur aide précieuse concernant les études ex vivo.



Je tiens également a remercier Laurent Cavetier pour son aide et son investissement
inégalable concernant la réalisation, Il'optimisation et la réparation des circuits

électroniques.

Je remercie aussi Daniel Gonzales pour son aide informatique et sa pédagogie qui m’ont

permis de traiter les images échographiques.

Un grand MERCI aux étudiants ingénieurs en stage au sein de Segula Technologies, sans qui
une grande partie de ce travail n’aurait pu étre réalisée : Steve Talpaert, Maél Roy, Carole

Vincent, Romain Anzil, Camille Gobin et surtout Romain Remy.

Je tenais également a remercier Flavien Melis, Thierry Tamet, Pierre Alcouffe, Agnés Crépet,
Sabine Sainte-Marie, Sylvie Novat ainsi que lI'ensemble du personnel technique et des
enseignants pour leur accueil chaleureux au sein du laboratoire et pour leur aide durant ces

trois années.

Je remercie les nombreux stagiaires, doctorants et post-doctorants du laboratoire IMP et
CREATIS que j'ai pu cotoyer pendant ces trois années de these. Une pensée toute
particuliére a ceux qui ont partagé le bureau 327 : Anthony (paupiette ou la vieille chevre),
Brice, Charlene, Adeline, Abdel, Emmanuelle, Marie-Camille et Thibaud. Je n’oublie pas de
remercier aussi mon PC, qui n’a malheureusement pas survécu a mes calculs, Requiescat In

Pace.

Je tiens a remercier les membres de ma famille sans qui je ne serais jamais arrivé jusqu’ici et
tout particulierement ma tante France, merci pour tes lumiéres et ta bonne humeur, mes
grands parents : mamie Simone, mamie Jacqueline (la citation est spécialement pour toi) et
papy Jean-Pierre, merci pour votre présence. Mais surtout merci a mon frére Andréas, mon
papa et ma maman, pour votre éternel soutien, votre bienveillance et pour toutes ces

merveilleuses années passées a vos cotés.

Enfin, comment ne pas te remercier, toi qui as toujours été la dans les bons comme dans les
mauvais moments, qui a su trouver les mots, les gestes pour que ces deux derniéres années
soit remplies de joie et de rires. Je n’arrive pas a imaginer comment tout ¢a aurait pu étre

possible sans toi. Merci du fond du coeur Célia.



« La culture, c’est ce qui demeure dans ’lhomme lorsqu’il a tout oublié »

Emile Henriot



Titre en frangais

Elaboration de matériaux silicone au comportement mécanique adapté pour la réalisation de

fantémes aortiques patients-spécifiques
Titre en anglais

Elaboration of silicone materials with a mechanical behavior tailored for manufacturing

patient-specific aortic phantom

Résumé en francais

Le travail présenté dans ce manuscrit concerne la fabrication de fantobmes d’aorte patient-
spécifiques utilisant une technique de fabrication additive par impression 3D. Ces répliques
sont fabriquées en matériaux synthétiques dont les caractéristiques morphologiques et les
propriétés mécaniques doivent étre proches de celles déterminées sur un patient. Elles
permettent d’optimiser ou de développer les techniques d’imagerie médicale, de
comprendre les relations entre le comportement mécanique de la paroi aortique et les
caractéristiques hémodynamiques du flux sanguin mais aussi de réaliser des entrainements

préopératoires aux interventions chirurgicales, telles que le traitement endovasculaire.

Dans cette étude, le comportement mécanique hyper-viscoélastique de la paroi aortique est
modélisé par un modéle de Maxwell solide généralisé, dont les paramétres ont permis la
sélection et le développement de matériaux élastoméres de type silicone aux
comportements mécaniques contrélés. Ces matériaux ont été élaborés a partir de mélanges
de formulations existantes et des lois de mélange ont été comparées pour guider la
définition de la composition idéale permettant d’imiter le comportement mécanique désiré.
Nous avons mis au point une méthode basée sur I'imagerie médicale par ultrason, capable
d’identifier les parameétres hyper-viscoélastiques d’une paroi vasculaire. Cette méthode a
été validée sur des tubes réalisés avec ces formulations de silicone, dont les propriétés
mécaniques ont été mesurées avec des méthodes de référence. Puis, ces silicones ont été
utilisés dans un processus de fabrication additive utilisant I'impression 3D par voie indirecte.
Un travail de conception assistée par ordinateur a été réalisé pour produire un fantéme
d’aorte patient-spécifique présentant un anévrisme fusiforme et non-thrombosé dans la

région thoracique.



Résumé en anglais

The present work deals with the producing of patient-specific aortic phantoms using an
additive manufacturing technique by 3D printing. Phantoms are manufactured from
synthetic materials with morphological and mechanical characteristics which should be close
to these identified on a patient. They can be used to develop techniques of medical imaging,
to understand the relationship between aortic mechanical behavior and hemodynamic
properties of blood flow, as well as to perform a preoperative training of interventions, such

as endovascular treatment.

In this study, the hyper-viscoelastic aortic mechanical behavior was described using a
generalized solid Maxwell model. Silicone materials were developed based on the model’s
mechanical parameters to mimic various aortic mechanical behaviors. These materials were
formulated from commercials silicones, and then mixing rules were compared to define the
ideal mixture which can mimic the specific mechanical behavior. A nondestrutive method
based on medical imaging by ultrasound was developed to identify the parameters of a
blood vessel hyper-viscoelastic model. Silicone tubes made of our formulations with known
reference mechanical parameters, were used to validate this method. Then, these silicone
materials were used in an additive manufacturing process using indirect 3D printing. A work
of computer aided design was done to produce a patient-specific aortic phantom with a

thoracic fusiform aneurysm without thrombosis.

Mots clés

Fantdme aortique, Silicone, Mécanique vasculaire, Hyper-viscoélaticité, Impression 3D,

Patient-spécifique.

Keywords

Aortic phantom, Silicone, Vascular mechanics, Hyper-viscoelasticity, 3D printing,

Patient-specific.
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Abréviations courantes

Abréviation

Définition

AA Aorte abdominale

AAA Anévrisme de I'aorte abdominale

AAsc Aorte ascendante

AD Aorte descendante

ARM Angiographie par résonance magnétique
CFAO Conception et fabrication assistée par ordinateur
CAO Conception assitée par ordinateur

DMA Dynamic mechanical analysis

FiS Filament simple

FDC Filament double collé

FDR Filament double rempli

FS Feutre de silice

HTV High temperature vulcanisation

13D Impression 3D

I-E Inflation-Extension

IMC Indice de masse corporel

IRM Imagerie par résonance magnétique
PDMS Polydiméthylsiloxane

PLA Polylactic acid

PVA ou PVOH Alcool PolyVinylique

RTV Room Temperature Vulcanisation

Tf Température de fusion

Tg Température de transition vitreuse (glass transition temperature)
THF Tétrahydrofurane

SEME Surface externe du moule externe

SIME Surface interne du moule interne

STL Stéréolitographie
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Contexte de I’étude

Entre 2000 et 2012, 25% des causes de mortalité dans le monde sont d’origine
cardiovasculaire, selon I'organisation mondiale de la santé [1]. Parmi elles, les pathologies de
I'aorte, telles que I'anévrisme ou la dissection aortique, peuvent provoquer un décés
soudain du patient par hémorragie interne suite a une rupture du vaisseau. Deux types de
traitements thérapeutiques sont actuellement utilisés pour soigner ces maladies (Figure 1).
Le premier est la chirurgie ouverte, qui est une méthode invasive par ouverture de la cage
thoracique, dont le but est de soutirer la zone pathologique, puis de la remplacer par un
greffon. Le second est une méthode mini-invasive, le traitement endovasculaire, qui consiste
a inciser une petite zone de I'artére fémorale permettant d’insérer un guide le long de
I'arbre aortique. Puis, une endoprothése, appelé stent, est déplacée jusqu’a la zone
pathologique, guidée par I'imagerie médicale, pour y étre positionnée. Cette endoprothese

permet de supporter la pression sanguine et ainsi empécher la rupture du vaisseau.

Figure 1: Traitements thérapeutiques pour les pathologies aortiques : cas de I'anévrisme abdominal. Haut: chirurgie
ouverte ; Bas : traitement endovasculaire.

La majeure partie des pathologies aortiques ont recours au traitement endovasculaire. Au-
dela de la connaissance théorique de ce traitement par le chirurgien, ce dernier doit acquérir
un savoir-faire technique et expérimental. On parle aussi de I'acquisition de la mémoire

tactile du geste. En effet, cette mémoire tactile est extrémement importante pour la réussite
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de l'intervention. Un mauvais guidage ou un mauvais placement du stent peuvent provoquer
de sérieuses complications, voir méme la mort du patient, pendant l'intervention ou a plus
long terme. Il est donc primordial que le praticien puisse effectuer un entrainement
préopératoire, afin d’augmenter les chances de réussite de l'intervention. Aujourd’hui, cet
entrainement est réalisé soit sur des animaux, soit sur des défunts. La connaissance des
comportements mécaniques et des morphologies aortiques a montré I'existence de
nombreuses différences entre les animaux et les humains, vivants ou décédés, ainsi qu’entre
les patients. De ce fait, I'entrainement a la thérapie endovasculaire nécessite d’étre ajusté
pour chaque patient particulier. C'est a partir de ce constat qu’est né le besoin de réaliser
des répligues physiques de I'arbre aortique, appelées fantébmes, aux propriétés mécaniques

et aux morphologies représentatives du patient traité.

Ces fantdbmes sont aussi utilisés dans d’autres applications telles que I'étude des relations
entre les propriétés mécaniques du fantdbme et les caractéristiques hémodynamiques d’un
flux, et la validation des algorithmes de traitement d’images, ou les vraies formes du

fantdme servent comme vérité terrain.

Depuis 1998, I'entreprise Segula Matra Technologies, située a Bron, et le service
cardiologique de I'hépital Louis Pradel de Lyon meénent en collaboration différents travaux
de recherche, sous le label Projet CARDIO, en vue de la réalisation de fantomes du systéme
cardiovasculaire, tels que les fantomes d’aorte. Ce projet se concentre sur trois axes

principaux :

- Conception : qui vise a élaborer des techniques numériques pour la définition de la
morphologie des différentes parties du systeme cardiovasculaire.

- Hémodynamique : dont le but est de permettre aux différents fantomes d’étre utilisés

en conditions physiologiques, par le développement d’un banc de test hydrodynamique.
- Matériaux : qui fait I'objet de cette thése, dont les objectifs sont d’identifier le
comportement mécanique complexe de 'aorte, de développer des matériaux capables

d’imiter ces comportements, ainsi que de développer leur procédé de fabrication.

Cette thése est réalisée sous la convention CIFRE n°2011 / 0682, débutée le 05 décembre
2011, dans le cadre d’une collaboration entre I'entreprise Segula Matra Technologies et les

laboratoires de recherche de I’Université Claude Bernard Lyon 1 et de I'INSA (Institut
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National des Sciences Appliquées) de Lyon : IMP (Ingénierie des Matériaux Polymeéres), UMR
CNRS 5223, et CREATIS (Centre de Recherche en Acquisition et Traitement de I'lmage pour la
Santé), UMR CNRS 5220, Inserm 1044.

WSEGULA

TECHNOLOGIES

INSTITUT NATIONAL
DES SCIENCES
APPLIDUEES

LYON

Hl !nserm

Institut national
de la santé et de la recherche médicale
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Introduction

Introduction

Les travaux de recherche présentés dans cette étude visent a élaborer des répliques
synthétiques d’arbres aortiques, aux propriétés mécaniques et aux morphologies
représentatives, comportant une ou plusieurs zones pathologiques, appelées fantdémes et
destinées a l’entrainement préopératoire de traitement endovasculaire en conditions

réalistes.

Aprés avoir décrit le contexte de I'étude et les idées directrices de nos travaux, un premier
chapitre permettra d’exposer |'état de I’art des différents domaines d’application, ainsi que
les lacunes actuelles. Notamment, la connaissance du comportement et des lois mécaniques
du systeéme vasculaire humain sera décrite. Puis, une seconde partie de ce chapitre illustrera
les différents travaux menés sur |’élaboration de matériaux capables de reproduire le
comportement mécanique vasculaire sain et pathologique. Enfin, la méthode de mise en
ceuvre des fantébmes aortiques, répondant a la thématique d’un entrainement

préopératoire, sera abordée.

Les constats établis a partir de cette étude bibliographique, nous ameneront a redéfinir, au
chapitre 2, le comportement mécanique de l'aorte saine. En effet, la majeure partie des
études de la littérature sont portées sur lidentification du comportement mécanique
aortique pathologique. Or bien souvent, |'aorte est constituée a la fois de parties saines et
pathologiques. A terme, la combinaison de nos résultats obtenus sur les parties saines et
des données de la littérature nous permettra de fabriquer un fantéme patient-spécifique

d’un arbre aortique présentant un anévrisme non-thrombosé dans la région thoracique.

Au chapitre 3, des comportements mécaniques cibles de I'aorte saine et anévrismale seront
définis pour développer des formulations de matériaux silicone pouvant imiter ou approcher
ces comportements. Ceci permettra d’apporter des éléments de réponse afin de concevoir
une gamme de matériaux capables de reproduire tous types de comportements mécaniques

analysés, le long de I'arbre aortique d’un patient.

Dans le chapitre 4, nous présenterons la mise au point d’'une méthode d’identification du
comportement mécanique complexe de 'aorte par une technique d’'imagerie médicale. La

connaissance des propriétés mécaniques des matériaux développés au chapitre précédent,
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nous permettra de valider cette méthode. Les résultats obtenus ainsi que les discussions
portées permettront d’évaluer la faisabilité de I'identification du comportement mécanique

vasculaire a partir des techniques d’imagerie actuelles.

Puis au chapitre 5, nous évaluerons la faisabilité et les limites de la conception et de la
fabrication assistée par ordinateur pour la réalisation de fantémes aortiques patient-
spécifiques utilisant les formulations des matériaux précédemment développées. La
technique d’impression 3D par dép6t de fil sera utilisée dans le but de fabriquer les parties
interne et externe du moule du fantome. Les formulations silicones seront ensuite injectées

dans ce moule et réticulées pour constituer le fantome.
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Chapitre 1
Bibliographie

Ce chapitre présente I'état de I'art des différents themes abordés pour la réalisation de
fantébmes aortiques patient-spécifiques. Aprés avoir décrit le comportement mécanique
général des artéres et l'application de modeéles mécaniques dans la description du
mouvement des parois vasculaires saines et pathologiques, la synthése et la mise en ceuvre

de fantémes aortiques par fabrication additive seront abordées.
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1. Modélisation mécanique du comportement artériel sain et pathologique

Dans le cadre d’un entrainement préopératoire au traitement endovasculaire, les fantdomes
vasculaires doivent imiter le mouvement artériel. Ce mouvement peut étre induit par la
pression sanguine ou par les gestes de lintervenant réalisés lors du traitement
thérapeutique, et traduit un comportement mécanique intrinséque a la paroi artérielle. Le
vieillissement ou I’existence de pathologies artérielles peuvent conduire a une modification
microstructurale du vaisseau altérant ses propriétés intrinseques. Le comportement
mécanique peut étre décrit a l'aide de modéles mathématiques appelées « lois de
comportement », différents selon la nature physique de la paroi. Ces modeéles peuvent
décrire le comportement mécanique global, ce sont les modéles phénoménologiques, ou
permettent, en plus, d’ évaluer la contribution d’éléments physiques du matériau, dans le cas
des modeles physiques. Dans ce contexte, la description du mouvement aortique a
largement été étudiée depuis de nombreuses années afin de comprendre ou prédire les

pathologies telles que la rupture d’anévrisme, I'apparition ou I’évolution de I'athérosclérose.

La capacité a identifier un comportement mécanique simple ou complexe dépend certes de
la nature du matériau mais aussi du type de tests mécaniques réalisés. Dans le milieu
médical, le mouvement de la paroi vasculaire est principalement estimé par des expériences
in vivo, a I'aide de I'imagerie médicale (ex : échographie ultrasonore) mais aussi a travers des

expériences ex vivo (ex : traction uniaxiale).

Cette partie présente, en premier lieu, une description physiologique des vaisseaux artériels
sains et pathologiques, ainsi que la définition du comportement mécanique vasculaire a
travers des expériences in vivo et ex vivo. Puis, différentes lois de comportement seront
définies pour identifier et comparer, a travers des paramétres mécaniques, les changements

de comportement mécanique entre des artéres saines et pathologiques.
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1.1. Notions de physiologie

1.1.1. Histologie vasculaire

Une artére normale, comme l'aorte, est constituée de 3 couches concentriques (Figure 2) :

I'intima, la média et I’adventice.

Composite reinforced by
collagen fibers arranged
in helical structures

Helically arranged fiber-
reinforced medial layers

Bundles of collagen fibrils
External elastic lamina
Elastic lamina

Elastic fibrils

Collagen fibrils

Smooth muscle cell
Internal elastic lamina
Endothelial cell

Figure 2 : Représentation schématique des différentes couches de la paroi artérielle [2].

e L'intima est la couche interne de la paroi artérielle. Trés active sur le plan métabolique,
elle est constituée d'une couche monocellulaire de cellules endothéliales (endothélium)
qui sont nécessaires pour maintenir le niveau vasomoteur et la complaisance de l'artére.
Ces cellules reposent sur une membrane basale, séparée de la limitante élastique
interne par un espace virtuel acellulaire (la zone sous endothéliale). La limitante
élastique interne est une couche bien individualisée (épaisseur 40-80 um) de fibres

élastiques (élastine) qui sépare I'intima de la média.

e La media est la couche principale de I'artére. Elle est limitée par les limitantes élastiques
interne et externe et est composée d'épaisses lames d'élastine percées de fenestrations.
Ces ouvertures sont suffisamment grandes pour permettre le passage bidirectionnel de
substances et de cellules. La média est constituée d'empilement concentrique d'unités
lamellaires formées de cellules musculaires lisses et d'une matrice conjonctive (élastine,

collagéne...).
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e L’adventice est la tunique externe. Elle est composée d'un tissu conjonctif de fibres de
collagéne, de fibres d'élastine et de fibroblastes. Elle repose sur une limitante élastique
externe qui délimite cette tunique de la média. Son role principal est de s'opposer aux

contraintes mécaniques élevées.

Selon la proportion relative des constituants (élastine, collagéne, muscle lisse, ...) dans la
matrice conjonctive de la media, le comportement mécanique du vaisseau sanguin peut
varier. Ainsi, trois grands types d'arteres sont distingués : artérioles, musculaires et
élastiques, dont fait partie I'aorte de part sa forte concentration en fibres élastiques. L'aorte
est la plus grosse artére du corps humain. Elle prend son origine au niveau du coeur et
chemine tout le long de la face antérieure de la colonne vertébrale. Classiquement, elle est
divisée en 4 parties: l'aorte ascendante, la crosse aortique, I'aorte descendante (ou
thoracique) puis I'aorte abdominale (Figure 3). Elle améne le sang oxygéné du ventricule
gauche du cceur vers tous les organes et les tissus, a I'exception des poumons. L'aorte
abdominale se divise en deux branches (artéres iliaques) pour donner naissance aux artéres

des membres inférieurs.

Arc aortique
ou crosse

Aorte
ascendante

Aorte
descendante

Aorte
abdominale

Artére
iliaque

Figure 3 : Anatomie de 'arbre aortique.
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1.1.2. Aspects pathologiques

Les principales pathologies [3] de l'aorte sont I'athérosclérose [4], I'anévrisme et la

dissection.

e « L’athérosclérose est une association variable de remaniements de I'intima des arteres
de gros et moyen calibres. Elle consiste en une accumulation focale de lipides, de
glucides complexes, de sang et de produits sanguins, de tissus fibreux et dépots
calcaires. Le tout est accompagné de modification de la média ». Cette définition,
illustrée en Figure 4, a été donnée par |'organisation mondiale de la santé en 1958.
L'athérosclérose n’est pas en elle-méme une maladie, mais un processus artériel focal
qui est le facteur de survenue des infarctus du myocarde ou des accidents artériels
cérébraux, par exemple. L’athérosclérose passe d’un statut histologique a un statut
pathologique, soit parce qu’elle est suffisamment importante pour entrainer une

ischémie (diminution de I'apport sanguin) dans le territoire aval d'une sténose

(rétrécissement de I’artére), soit par la survenue d’une complication aigué.

Artére « malade »

Monocytes attirés
par I'endothélium malade
et commencant a adhérer

Paroi a celui-ci

artérielle

Les cellules musculaires
migrent vers la couche interne

Amas de graisse

Caillot de sang se formant
au-dessus d'une fissure de
la paroi artérielle

Endothélium - Couche interne
de la paroi du vaisseau ©lnsemVF. Koulikoff

Figure 4 : Schéma représentant deux demies coupes transversales d’une artére. A gauche : artére saine, a
droite : artére atteinte d’athérosclérose [5].
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L’anévrisme est une dilatation d’un vaisseau, avec perte du parallélisme des bords, qui
peut étre soit fusiforme, soit sacciforme relié alors a I'artére normale par un collet plus
ou moins large (Figure 5). Il faut distinguer I'anévrisme vrai du faux anévrisme (pseudo-
anévrisme), qui est d{, a une déhiscence de la paroi artérielle avec formation d’une
poche circulante périartérielle, dont la limite, a la différence de I’'anévrisme vrai, n’est
pas constituée d’une structure vasculaire. Le principal risque évolutif des anévrismes est
la rupture, qui est d’autant plus fréquente que I'anévrisme est plus gros ou que sa
vitesse de progression est plus importante. L'athérosclérose est la principale cause
d’anévrisme, notamment au niveau de I'aorte abdominale. Il semble néanmoins exister
une prédisposition génétique a la formation des anévrismes, comme en témoignent
souvent des localisations anévrismales plurifocales, la plus classique étant |’association
d’anévrisme de I'aorte abdominale avec des anévrismes des artéres poplitées (genoux).
Enfin, d’autres causes d’anévrisme existent, telles les causes traumatiques ou une

irrigation locale chronique, certaines vascularités ou encore des causes infectieuses.

Types of
Aneurysms

Fusiform

Pseudoaneurysm

Figure 5 : Les différents types d’anévrisme [6].

La dissection d’une artére se caractérise par un clivage de la paroi vasculaire,
s’effectuant au niveau de la partie externe de la média artérielle (Figure 6). L'extension de
ce clivage a partir de la porte d’entrée ou déchirure intimale de la dissection se fait
essentiellement, mais pas exclusivement, vers I’aval, de fagon antérograde. Le clivage de

I'artére peut étre partiel ou circonférentiel, réalisant dans ce cas deux cylindres accolés.
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Le faux chenal constitué par I'espace virtuel entre les parois interne et externe clivées
peut étre soit circulant, ce qui implique I’existence d’un point de sortie artériel sous-
jacent, soit thrombosé, ce qui est de meilleur pronostic. Le risque de toute dissection
artérielle est la rupture au niveau de la partie externe de la média qui est mince et
fragilisée. Cette rupture peut étre immédiate, au moment de la dissection, ou
secondaire, survenant alors parfois aprés une dilatation progressive de l'artére
disséquée, réalisant un anévrisme du cylindre externe. Les dissections aortiques sont les
plus fréquentes et leur survenue est favorisée par une dystrophie de la média, qui est
observée dans la maladie de Marfan, la maladie d’Ehlers-Danlos, la maladie
annuloectasiante de 'aorte et d’autres maladies proches intéressant le tissu élastique.
La seconde grande cause de dissection aortique est I'athérosclérose, la rupture d’une

plague pouvant entrainer une authentique porte d’entrée a la dissection.

Figure 6 : Coupe histologique d’une dissection aortique.

Ces différentes pathologies touchent principalement le tissu élastique des arteres. De

nombreuses recherches ont alors été menées sur le comportement mécanique vasculaire

afin de pouvoir les diagnostiquer, de définir leur degré d’avancement ou méme prédire la

rupture de I'artére malade.

1.2. Comportement mécanique vasculaire

Les grosses artéres telles que I'aorte ou les carotides, sont capables, grace a leur élasticité,

de stocker temporairement un certain volume de sang pendant I’éjection systolique en se

déformant. Le sang est ensuite relaché par retour élastique durant la phase diastolique :

c’'est I'effet Windkessel. Sans cet effet, la pression systolique devrait étre beaucoup plus
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importante afin d’alimenter en sang les organes situés loin du cceur. L'effet Windkessel
participe a la régulation du flux sanguin en réduisant la pression sanguine maximum lors de
I’éjection systolique, et en augmentant la pression sanguine dans les arteres et les organes
pendant la phase diastolique. Le flux est alors pulsé en sortie du coeur et devient continu au
niveau des organes [7, 8]. La notion d’élasticité définit une réversibilité du comportement
mécanique cycle aprés cycle. Cependant, la relation observée dans les parois artérielles,
entre la contrainte et la déformation, est non-linéaire, avec un durcissement aux plus
grandes déformations. Ce comportement est appelé hyperélastique. De plus, les courbes
contrainte-déformation présentent une boucle d’hystérésis (ou hystérése) mettant en
évidence la présence d’une composante visqueuse. Dans les sections qui suivent, ces
comportements seront reliés a la composition et la physiologie de la paroi artérielle. La
composition de la paroi artérielle variant le long de l'arbre artériel, il apparait une
dépendance systématique de la forme de la courbe contrainte-déformation en fonction du
site anatomique du vaisseau sanguin. Cet effet a été démontré expérimentalement plusieurs
fois [9-12]. Malgré ces variations locales, le comportement mécanique général décrit dans

les sections suivantes reste globalement de la méme forme (non-linéaire).

Par ailleurs, les tissus de la paroi artérielle sont considérés comme incompressibles. Un
matériau est dit incompressible lorsque le volume interne de celui-ci ne varie pas suite a
I'application d’une contrainte externe. En thermodynamique, cela correspond a un
processus isochore. La variation de volume de la paroi artérielle a été mesurée en 1968 par
Carew [13]. Il a évalué, que pour un gonflement hydrostatique de 11 aortes thoraciques de
chien, cette variation était inférieure a 0,2%, montrant ainsi que la paroi artérielle pouvait
étre considérée comme incompressible. Ce résultat est important car il permet d’étendre a
trois dimensions les propriétés mécaniques mesurées a partir d’essais bidimensionnels [14].
Il faut noter cependant que les tests de traction uniaxiale réalisés sur des échantillons
vasculaires, peuvent fournir des informations sur le comportement mécanique de la paroi
artérielle [15], mais ne sont pas suffisants pour décrire complétement un éventuel caractére

anisotrope du tissu.
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1.2.1. Hyperélasticté

Dans un premier temps, cette section illustrera I'importance des différentes microstructures
des artéres (élastine, collagéne et muscles lisses) dans leur comportement mécanique.
Conformément a la littérature, nous allons distinguer les comportements actif et passif,
selon que l'on considére I'activité des muscles lisses ou non. Puis nous étudierons plus

précisément le comportement passif qui est celui examiné le plus souvent.

Au sein de la matrice extracellulaire d’'une artere, il existe un grand nombre de protéines
dont les constituants principaux sont |"élastine et des familles de fibres de collagene [16]. Les
contributions de I’élastine et du collagéne, dans la mécanique globale de I'artere, ont été
mises en évidence dans différents travaux ex vivo [17, 18], tels que ceux de Roach et Burton
[19]. Ces derniers ont réalisé des essais de gonflement statique sur des artéres iliaques
saines chez ’lhumain. Les mémes essais ont ensuite été réalisés aprés un appauvrissement
en collagéne ou en élastine par digestion sélective, a I'aide respectivement d’acide formique
et de trypsine. Les résultats sont illustrés en Figure 7. On constate que la réponse de 'artére
saine a faible sollicitation correspond a la réponse de I'artére sans collagene, et qu’elle

correspond a celle de I’artére sans élastine a forte sollicitation.

160 TRYPSIN

120

{gm/cm)

80

TENSION

40
FORMIC ACID

0/loo ! 120 ' 190 " is0 " i80
% INIT. CIRCUMFERENCE

Figure 7: Contribution de I'élastine et du collagéne au comportement non-linéaire de la paroi artérielle.
Trypsin : artere sans élastine ; Fresh : artére intacte ; Formic acid : artére sans collagene [19].
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- (i) Les fibres de collagéne sont naturellement recroquevillées sur elles-mémes. A faible
sollicitation mécanique, les fibres n"opposent aucune résistance.

- (ii) Lorsque les fibres sont alignées dans la direction de la sollicitation le dépliement des
fibres nécessite une contrainte plus importante.

- (iii) Finalement lorsque les fibres sont tendues, la contrainte nécessaire a I’étirement est

une caractéristique intrinséque du collagene.

Le comportement mécanique d’'une artere apparalt comme étant fortement non-linéaire
(hyperélastique) en présence de fibres de collagéne. A contrario, ce comportement
mécanique tend a devenir linéaire lorsque la proportion en élastine est largement

prépondérante.

A travers des expériences in vivo, réalisées sur des artéres brachiales chez I’humain, Bank
[20] a mis en évidence que le comportement vasculaire non-linéaire pouvait étre modulé

selon le degré de tonicité des muscles lisses présents dans la média artérielle.

—o— MNE
—a—— BASELINE
=—g— NTG

STRESS (108 dyniem 2 )

0+ T

T T T
0.90 1.00 1.10 1.20 1.30

STRAIN
Figure 8 : Courbes Contrainte-Déformation montrant I'effet du tonus des muscles lisses sur le comportement
mécanique vasculaire [20].
Sur la Figure 8, le comportement mécanique de I'artére non-traitée (baseline) montre bien un
comportement non-linéaire avec un durcissement (augmentation de contrainte) aux grandes
déformations. L'application d’un vasoconstricteur (norépinéphrine (NE)) augmente le tonus
des muscles lisses de l'artére. L’aire de la lumiére vasculaire au repos comparée a l'artére

non traitée est alors diminuée (élongation < 1 avec une contrainte nulle). Cette méme
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observation peut étre faite avec un traitement vasodilatateur (nitroglycérine (NTG)), ce qui
diminue le tonus des muscles lisses, augmentant I'aire de la lumiére vasculaire au repos
comparée a l'artére non-traitée (élongation > 1 avec une contrainte nulle). Cependant si I'on
imagine que ces 3 courbes sont sur une méme origine, I'allure du comportement mécanique
ne se superpose pas exactement, ce qui montre que le tonus musculaire contribuerait, en

partie, au comportement mécanique global d’une artére.

Bien que I|’état d’activation des muscles lisses semble contribuer au comportement
mécanique artériel, 'ampleur de cette contribution n’est pas encore bien connue et les
modeles utilisés décrivent un comportement passif gouverné par les fibres d’élastine et de

collagene.
1.2.2. Viscoélasticité

La composante visqueuse du comportement viscoélastique d’un matériau donne lieu a une
dissipation d’énergie lors d’une sollicitation mécanique. Ce comportement mécanique est
mis en évidence par l'apparition d’une boucle d’hystérésis sur une courbe contrainte-
déformation, en charge-décharge, a une vitesse de sollicitation contrélée. Du point de vue
physiologique, la viscoélasticité de la paroi artérielle se traduit par un déphasage entre la
variation périodique du gonflement de I'artére et celle de la pression intraluminale, pour un
méme site anatomique. La corrélation temporelle de ces deux signaux permet de définir

I’existence de cette boucle comme il est montré en Figure 9.

Pressure Area

A

Time Time

N

Area

Pressure

Figure 9 : Mise en évidence de la viscoélasticité artérielle. Résultats in vivo pour une carotide chez 'homme
[21].
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Pour des matériaux biologiques, tels que les artéres, |'aspect viscoélastique du
comportement mécanique dans des conditions physiologiques mérite I’attention. Son
analyse peut en effet se révéler pertinente pour le diagnostic de I'athérosclérose [22]. Ce
caractere dissipatif a été démontré, plusieurs fois, par des essais ex vivo [23, 24] et in vivo
[21, 25]. L'activité (tonus) des muscles lisses présents dans la média artérielle, résulte des
interactions complexes entre I'’endothélium et les cellules du muscle lisse mais aussi de
facteurs mécaniques. En particulier, le caractére dissipatif de I’endothélium est modulé par
I'amplitude et la fréquence cardiaque. En d’autres mots, I'endothélium module les réponses
myogéniques induites par I’élongation de l'artere [26-28]. Ceci suggére que la fonction
endothéliale pourrait interférer avec le comportement dynamique de la paroi vasculaire et

plus particulierement sur son comportement viscoélastique.

Cependant, Boutouyrie [25] a montré que lidentification du caractére viscoélastique, par
mesure de la dissipation d’énergie (aire de I’hystérésis), pouvait étre différente selon le type
d’expérimentation in vivo ou ex vivo. Cette étude a mis en évidence que I'énergie de
dissipation de I'aorte abdominale, chez le rat, était nettement plus faible (environ 3 fois
moins) en mesure in vivo qu’en ex vivo pour ces mémes aortes. Il est important de noter
qu’il utilise une unique méthode de mesure d’inflation-extension : en in vivo et ex vivo la
déformation circonférentielle de la paroi artérielle est suivie par échographie ultrasonore et
corrélée en temps avec la pression intraluminale qui est suivie par un micro-manometre
interne. L’hypothése selon laquelle I’endothélium (intima) serait a I'origine de la modulation
de la contribution viscoélastique, a travers le tonus des muscles lisses (média), a été évaluée.
Il apparait qu’aprés un processus de déendothélisilisation (DE) (destruction locale de la
couche endothéliale par la méthode classique du ballon), la viscosité de ces aortes

augmenterait de 40% et 64 %, pour les essais in vivo (Figure 10) et ex vivo, respectivement.
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Figure 10 : Différence du comportement viscoélastique artériel observé par méthode in vivo. LCSA : Lumen
Circumferential Section of Artery. Résultat avant DE (ligne continue), résultat aprés DE (ligne en pointillé) [25].

Bien que le mécanisme qui sous-entend une augmentation de la viscosité aprés le processus
de DE ne soit pas clair, ces résultats indiquent que la couche endothéliale intacte est
nécessaire pour conserver une faible viscosité. Cependant, malgré cette forte augmentation
apres DE, la viscosité reste plus faible en mesure in vivo. Cette observation suggere que des
facteurs autres que I’endothélium sont impliqués dans la différence entre la viscosité in vivo

et ex vivo.

L'année suivante, Boutouyrie [29], a émis I'hypothése selon laquelle le tonus des muscles
lisses (média) serait responsable de la différence de viscosité mesurée in vivo et ex vivo. Il
identifie le comportement viscoélastique d’artére fémorale de rat non traités, puis les
compare apres ajout d’un vasoconstricteur (Phényléphrine (PE)) et d’un vasodilatateur

(nitroprussiate de sodium (SNP)) (Figure 11).
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Figure 11 : Effet des muscles lisses sur la viscosité artérielle [29].

L’effet vasoconstricteur ou vasodilatateur ne change pas la mesure de I'énergie dissipée,
notée ici Wv, ce qui écarte I’hypothese selon laquelle le tonus des muscles lisses serait en
partie responsable de la différence de viscoélasticité artérielle mesurée in vivo et ex vivo. De
plus, les expérimentations montrent toujours une différence dans la mesure de I"énergie

dissipée, qui reste plus élevée en ex vivo qu’en in vivo.

Le comportement viscoélastique des artéres est en définitif non-négligeable mais son origine
reste encore inconnue. Il est aussi important de noter que certaines interactions complexes

au sein du vaisseau peuvent conduire a une variabilité de ce comportement.
1.2.3. Comportement aux fortes contraintes

Afin d’expliquer la réponse contrainte-déformation typique des muscles lisses d’'une paroi
artérielle dans un état passif (gouverné principalement par des fibres d’élastine et de
collagéne) et dans un large intervalle de contraintes, nous nous référerons a la Figure 12,
basée sur des tests cycliques de tension uniaxiale. Nous précisons que sur cette figure, la
contrainte (stress) est définie comme la contrainte nominale (rapport entre la force exercée
et la section initiale) et est opposée a la contrainte vraie (Equation 26), ou de Cauchy, que
nous utilisons pour la suite du manuscrit. L'utilisation du terme « nominale » ou « vraie »,

n’altére pas ici les remarques et observations exposées.
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Une bande circonférentielle de la média sujet a un cycle de chargement-déchargement
uniaxial décrit typiqguement un ramollissement de contrainte. Ce ramollissement diminue
avec le nombre de cycles jusqu’a définir un seul et unique comportement cyclique et par
conséquent le matériau biologique est dit « pré-conditionné » (phénomeéne observé aussi

dans des artéres bovines [30] ,p.33).

—— Material stress-strain response

— Engineering response

STRESS

Elastic TInelastic

Range of physio-
logical loading

STRAIN

Strain remaining after
plastic deformation

Figure 12 : Comportement mécanique d’une artéere sous condition cyclique [2].

Les artéres saines (ou normales) sont des structures composites hautement déformables et
montrent une réponse contrainte-déformation non linéaire avec un effet de rigidité a
contraintes élevées. Cet effet, commun a toutes les arteres, est basé sur I’enroulement des
fibores de collagene ondulées, lesquelles conduisent a un comportement mécanique

anisotrope caractéristique des arteres [19, 31].

Un chargement au-dela du domaine (visco)elastique (indiqué par le point | de la Figure 12),
loin du domaine de déformation physiologique, se produit souvent durant un traitement
mécanique tel que angioplastie transluminale percutanée. Cette procédure implique la
dilatation d’une artére en utilisant un cathéter ballon [32]. Dans l'intervalle de déformation
dirigée vers le point Il, le processus de déformation (dans une couche artérielle) est associé a
I’effet inélastique (elastoplastique et/ou mécanisme d’endommagement) conduisant a un
changement significatif du comportement mécanique [33]. Ce sur-étirement implique une
dissipation plastique, qui est représentée par une augmentation de I'aire entre la courbe de

chargement et de déchargement et ne doit pas étre confondue avec I’hystérése. Par

40



Chapitre 1 - Bibliographie

conséquent, commencant a partir du point Il, les cycles de chargement-déchargement
supplémentaires affichent encore une fois une atténuation de la contrainte, laquelle
diminue lorsque le nombre de cycles de charge augmente. Au point Ill, le matériau décrit un
comportement élastique (ou viscoélastique). Cependant, le déchargement initié depuis le
point Il retourne la bande artérielle vers un état de repos avec des élongations non nulles
résiduelles, déformation irréversible, ceci étant responsable de la dégradation de I'artére et

de son changement de forme.
1.2.4. Vieillissement artériel : évolution naturelle du comportement mécanique

Certaines protéines naturellement produites par le corps humain, telles que les
métalloprotéinases matricielles MMP-2, -9 et -12, participent a la dégradation progressive
du réseau d’élastine [34]. Chez I'homme il a été montré que les MMP-2, -9 et -12 sont en
présence accrue dans des conditions anévrismales [35-37] provoquant la dégradation de
I’élastine et la dégénérescence de la média, dont l'incidence est corrélée au vieillissement.
L'athérosclérose est également associée a une augmentation de MMP-9 dans le sérum
humain [38]. Nous comprenons donc que I’évolution du comportement mécanique artériel
se fait de facon naturelle dans le temps. Il devient de plus en plus gouverné par les fibres de
collagene induisant une augmentation de la rigidité (Figure 7). Par conséquent, le risque de

création d’athérosclérose et/ou le développement d’un anévrisme augmente.
1.3. Loi de comportement

Afin de pouvoir illustrer le changement du comportement mécanique vasculaire di aux
différentes pathologies, il est nécessaire d’introduire dans un premier temps les différentes
lois de comportement mécanique. En effet, les études réalisées a ce sujet s’appuient
principalement sur des paramétres mécaniques, issus de lois de comportement, pour

exprimer le caractére sain ou pathologique d’une paroi vasculaire.

1.3.1. Hyperélasticité

1.3.1.1. Mise en équation

La plupart des données mécaniques expérimentales sont modélisées a I'aide d’une densité
d’énergie de déformation. Cette densité exprime une mesure de la quantité d’énergie

stockée dans un matériau a cause d’'une déformation. La théorie de |'élasticité montre qu’il
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existe une fonction de densité d’énergie de déformation qui permet de relier les

contraintes et les déformations [39] :

Equation 1
sont les composantes du 2" tenseur des contraintes de Piola-Kirchhoff (PK2). sont les
composantes du tenseur droit des déformations de Cauchy, et les composantes du

tenseur des déformations de Green-Lagrange :

Equation 2
est le tenseur identité et correspond au tenseur gradient de la transformation. Ses

composantes sont calculées a partir des positions d’un point matériel dans la configuration

de référence ( ) et dans la configuration actuelle ( ) a un temps , par le mouvement

Equation 3
Le tenseur relie les forces et les surfaces dans la configuration de référence. A l'inverse, le
tenseur des contraintes de Cauchy , qui est plus couramment employé, est exprimé dans la

configuration actuelle. Ces deux tenseurs sont liés par |’équation :

Equation 4
ou . Le symbole ( définit I’état compressible ( ). On distingue la densité
d’énergie de déformation volumique de la densité d’énergie de déformation
isochore dans des conditions isotropes telles que :

Equation 5
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donc on obtient :

Equation 6

Si le systeme décrit un processus isochore ( ), on obtient :

Equation 7

ce qui se justifie dans la cas des tissus artériels puisque leur quasi-incompressibilité a été

montrée, donc s’exprime:

Equation 8

Masson [40] a répertorié un grand nombre de modeéles de densité d’énergie de déformation
développés par de nombreuses équipes pour modéliser le comportement des arteres. Ces
densités sont souvent exprimées dans un repeére cylindrique en raison de la géométrie de
I'artere [2, 41]. Les modeles phénoménologiques néo-Hookéen, de Mooney-Rivlin [42] et de
Yeoh [43] sont isotropes. De plus, ils présentent des fonctions de densité d’énergie de
déformation relativement simples a mettre en oceuvre. Néanmoins d’autres modeles
physiques privilégient aujourd’hui des lois plus spécialisées intégrant des informations de
microstructure comme les modeles d’Holzapfel [2, 44-46] qui incluent, dans leurs densités
d’énergie de déformation, la contribution spécifique de plusieurs familles de fibres de
collagene (symbolisant les couches de I'artére responsables du comportement mécanique
passif de I'artére). D’autres modeles vont méme plus loin afin de décrire la contribution

mécanique d’éléments physiques a différentes échelles [47, 48].

Dans le cas des modeéles isotropes simples néo-Hookéen et de Yeoh, les expressions des

densités d’énergie, en condition d’incompressibilité, sont:

e néo-Hookéen:

Equation 9
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ou est le 1¥ invariant du tenseur droit de déformation de Cauchy et une constante
(exprimée en Pascal). Ce modele phénoménologique décrit typiquement le comportement

mécanique non-linéaire de nombreux matériaux élastomeres de 0 a 50 % de déformation.

° Yeoh :

Equation 10

ou définit 'ordre du modeéle et  sont des constantes (exprimées en Pascal). Ce modéle
phénoménologique a été élaboré pour simuler le comportement mécanique d’élastomeres

chargés en fibres de carbone avec un effet de durcissement de contrainte aux grandes

déformations. Il est basé sur I’hypothese que — est nul, ol est le second invariant de

1.3.1.2. Identification du caractere sain

Dans le cas d’une étude hyperélastique, l'identification des parametres mécaniques d’un
modele peut étre réalisée aussi bien par des mesures in vivo [49-51] qu’ex vivo [52, 53]. Par
exemple, le comportement mécanique par mesure d’inflation-extension sur un échantillon
d’aorte abdominale saine, prélevée sur un homme de 65 ans, a été identifié. La mesure des
élongations longitudinales et circonférentielles a été réalisée par stéréovision 3D. Le
comportement identifié répond a un modéle de Yeoh d’ordre 2, selon un processus

isochore, dont les paramétres sont =0.001 MPaet =0.27 MPa.

1.3.2. Comportement limite aux faibles déformations (élasticité linéaire)

1.3.2.1. Mise en équation

On ne considére souvent que l’élasticité linéaire dans le cadre de l'identification des
propriétés mécaniques de 'artére in vivo, a cause du manque de données expérimentales di
a la limite technologique des moyens actuels. En particulier, il est difficile de suivre la
pression vasculaire locale par des méthodes non-invasives. Ces mesures de pression utilisent
souvent un moyen détourné par mesure d’onde de pouls ou par enregistrement de la

pression systolique et diastolique de I'artere brachiale.
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Dans ce cas, on assimile la configuration actuelle (ou déformée) a la configuration de
référence. Le tenseur des déformations de Green-Lagrange peut alors étre linéarisé et

s’écrire :

Equation 11

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

Cauchy estrelié au tenseur des déformations linéarisé par une relation linéaire. On écrit :

Equation 12
ou sont les composantes du tenseur d’ordre 4 contenant les constantes élastiques et
les composantes du tenseur des déformations. Dans le reste de nos travaux, les
techniques de mesure qui seront utilisées, nous imposent de considérer le comportement
mécanique vasculaire comme isotrope. Dans les applications visées par nos fantomes
aortiques, cette hypothése ne remet pas en cause les objectifs de nos travaux. Pour un
matériau isotrope, seules deux constantes sont nécessaires pour décrire le comportement
mécanique de la structure : le module d’Young et le coefficient de Poisson (

dans le cas d’un matériau incompressible).

Dans le cas d’essais simples (traction uniaxiale, cisaillement,...) a petites déformations,

I’élasticité peut étre exprimée comme suit :

- Traction: -
Equation 13
ou estlacontrainte et la déformation.

- Cisaillement :
Equation 14

ou est le module de Coulomb.
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Beaucoup d’études in vivo sur la rigidité artérielle accédent a |'élasticité en se basant sur
différentes mesures simples. Le module élastique est ainsi relié a la distensibilité et la

complaisance par I'application des lois de Laplace pour un modeéle cylindrique :

Equation 15

ou est le rayon interne du vaisseau sanguin, son épaisseur, le volume au repos (dans
les expériences in vivo, ce terme est associé a la mesure du volume interne le plus faible
enregistré), la différence de volume interne maximal et minimal
enregistrés et la différence de pression intraluminale interne maximale et

minimale enregistrées.

La distensibilité est définie comme :

Equation 16

Puis, la complaisance qui n’est pas ramenée a la mesure du volume au repos (minimale),

s’écrit :
- Volumique: —
Equation 17
- Surfacique: —
Equation 18
ou est la différence de l'aire de la lumiére vasculaire maximale et

minimale enregistrées.
1.3.2.2. Identification du caractere sain

Une étude réalisée par Redheuil [54], a permis de mesurer la distensibilité de |'aorte
ascendante (AAsc) et descendante (AD) sur des sujets sains pour différentes catégories

d’age. La déformation circonférentielle est mesurée par tomodensitométrie (scanner X) et la
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pression est mesurée sur I'artere brachiale. Les résultats de distensibilité, en mmHg'1.10'3,

sont répertoriés dans le tableau suivant :

Age (année) 20-29 30-39 40-49 50-59 60-69 >70
AAsc 99+3,1 | 81+31 | 41+24 | 2,4+09 | 1,6+09 | 1,3+0,8
(AAsc) (%) 33+10 | 27+10 | 15%8 11+4 9+4 8+4

AD 96+24 | 93+32 | 51+23 | 39+17 | 2,4+1,1 | 23+0,8
(AD) (%) 33+8 | 31+12 | 19+9 1849 1345 14+7

Tableau 1: Distensibilité de I'aorte ascendante et descendante en fonction de I'dge. max définit la déformation
maximale enregistrée.

Pour ces deux zones de l'aorte, la distensibilité diminue avec une augmentation de I'dge.
Ceci est en accord avec la section 1.2.5 de ce chapitre, appuyant la remarque faite sur la
dégradation naturelle du tissu élastique par des mécanismes enzymatiques. De ce fait, la
pression sanguine systolique et diastolique variant peu avec I'dge, la déformation maximale
enregistrée diminue logiquement. Cette déformation passe de 33% a 8% pour des ages de 20
a plus de 70 ans dans le cas de I’AAsc. Il est important de noter ici que la distensibilité d'une

aorte saine, peu importe I'age, est de 'ordre de 10 mmHg™.

1.3.3. Viscoélasticité

1.3.3.1. Mise en équation

Le comportement de nombreux matériaux viscoélastiques ne peut souvent pas étre
modélisé correctement, compte tenu des limites des théories linéaires. Ici, nous présentons
le modele que nous utiliserons [44]. C'est un modeéle viscoélastique tridimensionnel
approprié pour des grandes et petites déformations a partir de I’état d’équilibre. L'approche
phénoménologique présentée ne considere pas la structure moléculaire sous-jacente de

I’objet physique étudié.

Le changement de  au sein d’un processus viscoélastique isotherme et isochore, de la

configuration de référence vers une configuration actuelle, est écrit comme :

Equation 19

47



Chapitre 1 - Bibliographie

Cette expression est valide pour un intervalle de temps . Le premier terme est
une fonction d’énergie de déformation par unité de volume et caractérise |'état d’équilibre
du solide. Il peut étre identifié comme le terme de 'Equation 7, décrivant la réponse
élastique isochore pour . En fait, I'exposant caractérise les fonctions qui

représentent le comportement hyperélastique pour de procédés suffisamment longs.

Le second terme de I'’équation identifie le potentiel dissipatif , qui représente la
contribution viscoélastique et étend la fonction d’énergie de déformation (Equation 7) vers
un régime viscoélastique. Les fonctions scalaires , représentent I’énergie libre
du solide viscoélastique et caractérisent I'état non-équilibré. définit un
ensemble de variables de déformation internes du matériau (variables d’histoire) non
accessibles par mesure directe. Chaque tenseur caractérise le comportement de
relaxation ou de fluage du matériau. Nous obtenons I'expression du tenseur , pour un

processus isochore :

Equation 20
Nous avons ici introduit le tenseur des variables internes qui peut étre
interprété comme la contrainte non-équilibrée dans le sens thermodynamique. est donc

décomposé en une partie équilibrée et une partie non-équilibrée correspondant a la réponse

élastique et la réponse viscoélastique , respectivement.

L'identification du comportement viscoélastique artériel se fait souvent a travers la mesure
de I’énergie dissipée (Equation 21) ou de la viscosité globale  dont I'expression dépend
du modele mécanique utilisé. Chacune de ces entités réunit I'’ensemble des variables
internes . Ces entités peuvent étre identifiées a partir d’essais simples

(traction uniaxiale, cisaillement,...).

Equation 21
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1.3.3.2. Identification du caractere sain

Le comportement viscoélastique integre la variable de temps. De ce fait, il est nécessaire de
pouvoir suivre, dans le temps, les élongations de la paroi artérielle et la pression sanguine
sur un méme site anatomique. Pour des mesures in vivo, ce temps est limité a la durée totale
d’un cycle cardiaque d’environ 1s et la qualité de l'identification des parameétres sera, de
toute évidence, fonction de la résolution spatiale et temporelle de I'imagerie médicale
utilisée. De plus, idéalement, les mesures de pression et d’élongation doivent étre
synchrones pour mettre en évidence le caractére dissipatif d'une artére (comme cela a déja
été évoqué au paragraphe 1.2.2 de ce chapitre). Il nest donc pas envisageable d’associer
directement, par exemple, la mesure d’élongations de I'aorte abdominale avec la mesure de
pression de I'artére brachiale a cause de la distance qui sépare ces deux vaisseaux. En effet,
cette différence va engendrer une synchronisation complexe des signaux et un différentiel
de pression entre les deux artéres. Concrétement, pour qu’une telle expérience soit réalisée
in vivo, il faudrait avoir recours a des méthodes invasives afin de suivre I’évolution de la
pression sur le méme site anatomique. De ce fait, il n’existe quasiment aucune étude
totalement satisfaisante qui permette d’identifier le caractere viscoélastique linéaire ou non-

linéaire sain chez I’humain.

Néanmoins une technique a été utilisée pour identifier la viscosité globale d’une artére [21,
55]. Il s’agit du couplage temporel du suivi de déformation, par imagerie médicale, avec le
suivi de la pression intraluminale, par tonométrie d’aplanation. L'inconvénient de cette
technique, en plus de la morphologie du patient, est le recalage en temps des deux signaux
qui n"est pas clairement expliqué par les auteurs. lls identifient des viscosités globales , a
travers des modeles rhéologiques simples, pour la carotide, I'artére fémorale et l'aorte

abdominale, de I'ordre de 10* 4 10% Pa.s.
1.3.4. Analogie et modeéle représentatif

Le comportement mécanique est souvent traduit de maniére analogique a I'aide de modéles
élémentaires comme le ressort, I'amortisseur ou le patin. L'équation constitutive qu'on
obtient dépend de la fagcon d'associer ces éléments (en série ou en parallele), cette

association étant elle-méme guidée par le comportement mécanique analysé.
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Le comportement purement élastique est modélisé par un ressort et peut, le cas échéant,
prendre un caractére non linéaire. Si I'on veut faire intervenir un caractére dissipatif, on
utilise un amortisseur et dans le cas d’un caractére plastique (ou d’endommagement), on
utilise un patin. De ce fait, de nombreux modéles analogiques existent tels que le modéle de
Maxwell. Ce modele, composé d’un ressort et d’'un amortisseur en série, a été congu pour
décrire le comportement viscoélastique d’un fluide. Celui-ci peut étre étendu a un matériau
solide, en associant en paralléle un ressort (contribution purement élastique), pour former le
modeéle de Maxwell solide. Le comportement dissipatif peut répondre a un ensemble de
tenseurs internes de déformation . On obtient finalement le modele de
Maxwell solide généralisé (Figure 13) qui répond a I’équation différentielle (pour un

processus isochore) :

Equation 22
On voit apparaitre ici le terme , qui définit le temps de relaxation caractéristique du
tenseur . Le tenseur des contraintes , correspond a la partie non-équilibrée de ,
tout comme , mais ne dépendant que des variables externes ( ). Le potentiel

dissipatif correspondant devient ici
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Figure 13 : Modele de Maxwell solide généralisé.
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De nombreux auteurs considerent le modéle solide de Maxwell d’ordre 1 ( ) comme
étant le modele le plus représentatif a la réponse dynamique artérielle [22, 56, 57]. Il faut
noter que pour ce modeéle, la viscosité globale , a partir d’'essais en cisaillement

dynamique, est décrite comme :

Equation 23

ou est le module de Coulomb de I’élément de Maxwell
1.4. Effets pathologiques

Maintenant que nous avons introduit les principales lois de comportement mécanique
utilisées pour le diagnostic et la prédiction de pathologies vasculaires, nous pouvons mettre
en évidence le changement des propriétés mécaniques vasculaires dii a une pathologie. En
particulier, l'athérosclérose et I'anévrisme sont des pathologies qui induisent un
changement des propriétés mécaniques de l|'artére. Ces propriétés ont été de tres

nombreuses fois étudiées par des mesures ex vivo mais aussi in vivo.

1.4.1. Athérosclérose

1.4.1.1. Effet sur I'élasticité

Blaha [58] a mis en évidence la perte de distensibilté par augmentation de la densité de
calcification sur des aortes thoraciques par mesure in vivo. En effet, 'athérosclérose réunit
les deux principales conditions de calcification : la nécrose et les hémorragies locales. Il est

donc cohérent d’étudier I’effet de I’athérosclérose a travers la calcification vasculaire.

La densité de calcification est mesurée dans des images tomodensitométriques [59] et
définie selon le score d’Agatston [60]. Globalement, plus le score est élevé, plus la
calcification de la zone analysée est importante. Il en ressort que plus I’'age augmente, plus la

densité de calcification augmente.

Ces résultats illustrent une augmentation de la rigidité artérielle en fonction de la densité de
calcification de I'artére. L’auteur a méme quantifié cette relation a travers I'expression du

coefficient de corrélation de Pearson, estimée en moyenne a p = -0,3. Ce résultat montre
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une relation non négligeable, mais néanmoins faible (-0,5 < p < 0,5), entre la rigidité de

I'aorte thoracique et sa densité de calcification.

En section 1.3.2.2 de ce chapitre, nous avons cité une étude qui avait montré que la
distensibilité de la partie saine de I'arbre aortique était de I'ordre de 10° mmHg™.
L’ensemble des résultats étant dans ce méme ordre de grandeur, il parait donc difficile
d’établir une frontiére entre les comportements élastiques d'une artére saine et d'une

artére atteinte d'athérosclérose.
1.4.1.2. Evolution de I’athérosclérose

A un stade précoce, I'athérosclérose peut étre caractérisée par un changement géométrique
(remodelage) de l'artére, induisant un durcissement et un épaississement de la paroi
artérielle sans rétrécissement de la lumiéere vasculaire. Puis, celui-ci évolue avec le
développement de la plaque d’athérome, laquelle rétrécit la lumiere du vaisseau et
provoque la nécrose des tissus nourris par l'artére [61, 62]. Les causes mécaniques et
biologiques conduisant a la progression des plagques ne sont pas completement connues,
mais il est probable que I'altération de I’élasticité de la paroi artérielle ne s’effectue pas
seulement apres un stade avancé de la pathologie, mais aussi depuis le début du
remodelage [63-65]. Le remodelage est un procédé dynamique conduisant a des
changements géométriques et mécaniques de l'artére et, par conséquent, est dépendant de
la contrainte et la déformation de la paroi vasculaire. Il est alors particulierement affecté par
des pathologies cardiovasculaires altérant le chargement mécanique telles que
I’hypertension [64]. Bien que la pertinence de la viscoélasticité a diagnostiquer ou prédire
I'athérosclérose, ne soit pas établie, Simmon [66] et Armentano [55], ont démontré que
I'influence des composantes élastiques et viscoélastiques de la paroi artérielle pourrait étre
indépendamment considérée lors de I'évaluation du développement du remodelage
vasculaire d0 a une hypertension. lls montrent aussi que I'altération (durcissement) était
reliée a la pathologie locale de I'artére, alors que la viscosité pariétale anormale peut
refléter une influence plus générale de I’hypertension sur les muscles lisses des grosses

artéres.
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1.4.2. Anévrisme

1.4.2.1. Effet sur I'élasticité

Les travaux qui mettent en évidence le changement des propriétés mécaniques d’une artere
anévrismale sont nombreux [67-69]. Les anévrismes de l'aorte abdominale ont été
particulierement étudiés afin de pouvoir prédire leur rupture, survenant lors d’un
chargement (pression sanguine) trop important, qui conduit la paroi artérielle a des
élongations non supportées (rupture). Généralement, la mesure du diamétre de I'lanévrisme
est utilisée pour prédire la rupture. Si le diametre de la lumiére est de 55 mm ou plus, la
rupture est proche et un traitement endovasculaire ou chirurgical est nécessaire. Cependant
les propriétés biomécaniques peuvent étre de meilleurs facteurs de prédiction que la
mesure du diameétre. En effet, des ruptures d’anévrisme ont été enregistrées pour des
diametres inférieurs a cette limite de prédiction. La mesure de distensibilité a montré que la
rigidité de la paroi aortique augmentait fortement. La distensibilité pour un caractere sain
est d’'un ordre de grandeur de 102 mmHg™ ou 10> mmHg™, selon I'dge du patient, et ce
coefficient diminue quand la taille de I'anévrisme augmente [70], allant jusqu’a un ordre de

10* mmHg™ pour des anévrismes de plus de 55 mm (Figure 14).
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Figure 14 : Le graphique de gauche montre I'évolution du volume interne de I'anévrisme de I'aorte abdominale
(AAA) sur 15 phases au sein d’'un méme cycle cardiaque. Le graphique du milieu montre I'évolution de la
pression intraluminale dans la région de I'anévrisme par micro-manométre. Le graphique de droite montre la
corrélation volume-pression [69].

Ici, la composante élastique du comportement mécanique de la paroi est linéaire. On peut
aussi remarquer, sur cette Figure 14, I'absence de boucle d’ hystérésis, ce qui laisserait sous-
entendre que l'augmentation de la rigidité de la paroi artérielle due a I'existence de

I’anévrisme, annulerait un éventuel comportement viscoélastique de cette méme aorte
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saine. Néanmoins I'auteur ne mentionne pas de processus de synchronisation temporel des
deux signaux enregistrés, ce qui rend contestable les éventuelles discussions portées a ce

sujet.

Des études ex vivo montrent aussi I'impact de I'anévrisme sur le comportement mécanique
de l'aorte chez I'humain [67, 71]. Notamment, Vande Geest [71] a réalisé une étude, par
mesure bi-axiale, sur I'aorte thoracique pour des sujets sains et victimes d’anévrisme. Il a
montré que le comportement mécanique était fortement non-linéaire dans les deux cas. Le
comportement anévrismal montre une augmentation du module d’Young et une diminution
de I’élongation a la rupture, ce qui traduit clairement une augmentation de la rigidité de la
paroi aortique. Le modele mécanique utilisé dans cette étude est établi sous condition

anisotrope et contient trop de parametres pour illustrer nos observations de facon chiffrée.

1.4.2.2. Effet sur la viscoélasticité

Comme nous l'avons mentionné précédemment, il n’existe pas d’étude rigoureuse in vivo
pour la détermination du caractére viscoélastique linéaire et non-linéaire d’'une région
aortique saine. De ce fait il est impossible de démontrer un changement du caractére

viscoélastique de la paroi aortique atteinte d’anévrisme.

Cependant une étude ex vivo [72] a identifié ce type de comportement, a travers un modele
linéaire de Maxwell solide d’ordre 3, sur des échantillons d’anévrisme de |I’aorte abdominale
thrombosés. Des échantillons sous forme de disque de 25 mm ont été soumis a une
sollicitation dynamique a déformation, température et humidité contrélée. Les parameétres

identifiés dans cette étude sont répertoriés dans le Tableau 2.

Parametres (Pa) (Pa) (Pa) (Pa) (s) (s) (s)

9.5 x10° 5.7 x10° 2.7 x10° 2.6x10° | 9.5x10° | 9.6 x10% | 9.1x10™

Tableau 2 : Parametres mécaniques d’un anévrisme de I'aorte abdominale de I'aorte thoracique chez 'homme
selon un modele solide de Maxwell d’ordre 3 [72].

La viscosité globale (Equation 23) de ce thrombus d’anévrisme est de 268 Pa.s. La viscosité
étant d’un ordre de 10" a 10% Pa.s pour des artéres saines (section 1.3.3.2 de ce chapitre), ce
résultat nous améne a penser que le caractére visqueux des artéres pourrait étre

sensiblement identique dans des conditions anévrismales en présence de thrombus.
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1.5. Conclusion

D’importants travaux ont été menés sur le comportement mécanique des artéres pour
prédire I"apparition ou I’évolution de pathologies telles que I'athérosclérose ou I'anévrisme,
qui touchent particulierement le tissu élastique vasculaire. Ces prédictions sont faites a
partir des différences entre les paramétres mécaniques des tissus sains et pathologiques,
déduits d’un modele mécanique. Le comportement mécanique d’une artére saine est
fortement non-linéaire avec une augmentation de la contrainte aux grandes déformations
due a la présence de fibres de collagéne au sein de I'artére. L'existence de plusieurs familles
de ces fibres ainsi que leur orientation spatiale, conféerent aux artéres un comportement
mécanique anisotrope. De plus, des essais cycliques ex vivo montrent que ce comportement
n‘est pas identique sur les premiéres révolutions, mais qu’il se stabilise apres quelques
cycles. Les arteres sont alors définies comme des matériaux pré-conditionnées au
comportement réversible aprés stabilisation. Cette réversibilité décrit un comportement
mécanique élastique non-linéaire. De plus, dans ces essais cycliques, le comportement en
phase de chargement et de déchargement n’est pas identique. La boucle d’hystérésis
formée par la différence de ces deux courbes, traduit une dissipation visqueuse d’énergie.
Ces observations nous amenent a dire que les artéres répondent a un comportement
mécanique viscoélastique non-linéaire (hyper-viscoélastique), incompressible, anisotrope. La
gamme de déformation pour des conditions physiologiques normales est de 0 —30%. Celle-ci

diminue avec I'augmentation de la rigidité artérielle par vieillissement.

Ce comportement est principalement décrit a I'aide de modeles mécaniques plus ou moins
complexes selon le type d’expérimentation (ex vivo ou in vivo) et des hypothéses admises.
Actuellement, les expériences in vivo ne permettent pas de modéliser le comportement réel
des artéres de maniére non-invasive. Un tel comportement demande de suivre la
déformation artérielle et la pression sanguine dans le méme temps et pour un méme site
anatomique. A ce jour, les avancées technologiques de l'imagerie médicale sont assez
importantes pour permettre de suivre avec précision la déformation artérielle des vaisseaux
profonds (ex: aorte) ou peu profonds (ex: carotide), durant un cycle cardiaque.
Malheureusement, il n‘est pas encore possible de déterminer la pression sanguine par
imagerie médicale et les auteurs doivent avoir recours a des expériences invasives pour

accéder a la mesure de la pression localisée. De ce fait, les études in vivo rigoureuses
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consacrées au caractere sain ou pathologique hyper-viscoélastique des arteres sont rares. La
linéarisation des lois de comportement a tout de méme permis d’observer des changements
dans le comportement mécanique artériel, tout comme les expériences ex vivo. On a pu
constater que [l'athérosclérose et |'anévrisme se traduisent par un comportement
mécanique artériel plus rigide que le caractére sain, a des degrés plus ou moins importants
en fonction de I’état d’avancement de la pathologie. Il est possible d’utiliser un modéle plus
complexe, le modele de Maxwell solide généralisé, proche de la réalité, pour caractériser le
caractére sain et pathologique des artéres. Néanmoins, le caractére viscoélastique des
artéres saines n’étant pas trés bien établi, il est impossible de se baser sur ce comportement
pour prédire une pathologie ou son évolution. De toute évidence, les lacunes et le manque
d’informations sur les propriétés mécaniques hyper-viscoélastiques des arteres saines ou
pathologiques nécessitent des études expérimentales supplémentaires pour acquérir des
données mécaniques fiables et rigoureuses pouvant servir a la réalisation de fantomes
vasculaires. Certaines des ces études, basées sur des mesures ex vivo réalisées sur des

échantillons d'aorte, seront exposées au chapitre 2.

L'identification des parameétres mécaniques de la paroi d’une artére telle que I'aorte a
cependant permis a des auteurs de réaliser des fantébmes a I'aide de matériaux synthétiques

visant a reproduire les propriétés mécaniques.
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2. Synthése et mise en ceuvre de fantomes aortiques

Les fantdbmes aortiques sont des répliques physiques de I'aorte produites généralement a
partir de différents matériaux polyméres. Ills ont un but a la fois éducatif mais aussi de
recherche pour permettre un entrainement préopératoire aux techniques chirurgicales
usuelles ou novatrices, de pathologies vasculaires ou cardiovasculaires tels que le traitement
endovasculaire. Ces répliques doivent alors représenter, le plus fidelement possible, I'aspect
géométrique complexe de l'aorte saine ou pathologique. Cependant, cette complexité rend
difficile la réalisation de ces répliques par des méthodes industrielles classiques de mise en
ceuvre des matériaux polymeéres (injection, extrusion...). En effet, la géométrie aortique
étant différente pour chaque patient, idéalement, chaque fantome devrait étre unique. Une
représentation morphologique non fidéle de I'aorte d’'un patient par son fantéme pourrait
conduire le chirurgien vers un mauvais choix ou un geste thérapeutique mal adapté. On dit
que les fantomes doivent étre « morpho-fidéles ». La méthode de mise en ceuvre doit donc
étre suffisamment versatile et efficace pour permettre une réalisation rapide de la réplique
afin que I'entrainement préopératoire puisse étre fait dans un temps raisonnable. De ce fait,
les auteurs se sont tournés vers un type particulier de mise en ceuvre : la fabrication
additive. Ce procédé permet de produire rapidement et avec une précision suffisante, des

prototypes synthétiques spécifiques a partir d'images obtenues par imagerie médicale.

L'utilisation de cette technologie étant devenue indispensable dans ce domaine, certains
auteurs ont cherché des matériaux a la fois compatibles avec ce procédé mais aussi
représentatifs des propriétés mécaniques de I'arbre aortique. Il est important de rappeler ici
que les traitements chirurgicaux de pathologies cardiovasculaires utilisent des techniques
qui sollicitent les arteres comme |'aorte, dans des gammes de déformations supérieures au
domaine physiologique. La représentation du comportement mécanique non-linéaire de la
paroi artérielle est de toute évidence indispensable pour mener a bien I’entrainement ou
I'innovation de ces traitements sur fantomes. Si cette représentativité est négligée, le
chirurgien peut enregistrer une mémoire tactile du geste thérapeutique erronée, ce qui lors
de lintervention peut provoquer la rupture de l'artére ou un mauvais placement de
I'endoprothese, entrainant des complications séveres pouvant aller jusqu’a la mort du
patient. Les matériaux utilisés pour I'élaboration des fantémes doivent par conséquent, étre

« méca-fideles ».
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L'alliance des concepts de morpho-fidélité et de méca-fidélité permet de définir un fantome
artériel comme étant patient-spécifique. Dans cette section, nous présenterons les
différents travaux menés sur la recherche ou la formulation de matériaux méca-fideles
potentiels. Puis, nous étudierons les méthodes utilisées pour la fabrication de fantomes

d’aorte morpho-fidéles, voire patient-spécifiques.

2.1. Formulation de matériaux méca-fideles

2.1.1. Sélection des matériaux

Afin de pouvoir sélectionner un matériau capable de représenter au plus pres le
comportement mécanique de l'aorte saine ou pathologique, les différents travaux de
recherche se sont, dans un premier temps, basés sur des parametres physiques et
mécaniques simples tels que la masse volumique et le module d’Young . On peut
notamment trouver que pour l'aorte, =1,1 g.cm"3 et < 0,1 GPa [73]. Ces résultats
peuvent étre utilisés a travers une carte de sélection des matériaux [74] afin de déterminer
la structure physique du matériau la plus adéquate pour représenter le comportement

mécanique aortique.
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Figure 15 : Carte de sélection des matériaux [74]. L’ellipse rouge définit le domaine de représentation du comportement
mécanique de |'aorte saine ou pathologique.
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La Figure 15 nous montre plusieurs domaines de familles de matériaux, délimités par des
bulles. Les parameétres physiques de I'aorte se positionnent dans la famille des élastomeres,
ce qui veut dire que ces matériaux sont potentiellement capables de représenter la nature

physique et mécanique de 'aorte.

Les élastomeéres sont des matériaux polymeéres naturels ou synthétiques, constitués de
macromolécules linéaires ou ramifiées et liées chimiquement entre elles par des nceuds de
réticulation. A I’échelle macroscopique, I’ensemble de ce systéme constitue un réseau
réticulé (ou vulcanisé). Le tissu élastique des artéres est lui aussi un matériau élastomeére. En
effet, les fibres d’élastine sont des macromolécules constituées de plusieurs types de
monomeres. Elles sont présentes dans les différentes couches de la paroi et sont liées entre
elles par des noeuds de réticulation aminoacide [75], formant ainsi un réseau réticulé [16].
Ces observations faites sur la microstructure des vaisseaux sont principalement utilisées
pour justifier l'utilisation des matériaux élastomeres dans la réalisation de fantomes

aortiques ou plus généralement de fantomes vasculaires.

Au sein de la famille des élastomeéres, on retrouve des matériaux de commodité tels que les
latex, les polyuréthanes ou encore les silicones. Ces matériaux ont été largement étudiés ces
derniéres décennies et I'existence de différents grades permet d’obtenir des matériaux aux
propriétés optiques, thermiques et mécaniques extrémement variables. Dans le cas des
silicones, nous retrouvons notamment les formulations vulcanisables a chaud et les
élastomeres vulcanisables a température ambiante, respectivement notés HTV (de I'anglais
High Temperature Vulcanisation) et RTV (de I'anglais Room Temperature Vulcanisation) avec

le chiffre 1 ou 2 respectivement spécifiant les RTV mono- et bi-composants.

- Les HTV sont des silicones formés a partir du mélange de plusieurs composants et la
réticulation est réalisée par voie radicalaire (Figure 16) grace a des amorceurs de types
peroxydes. Pour réaliser une réticulation a I'aide d’un peroxyde, il est nécessaire de
générer dans un premier temps des radicaux libres. Différents peroxydes organiques

peuvent étre utilisés comme générateur pour initier ce type de réaction.
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Figure 16 : Schéma réactionnel de la réticulation des silicones HTV par voie radicalaire [76].

- Les RTV 2 sont des silicones formés a partir du mélange de deux composants que nous
nommerons respectivement Vi (pour « vinyles ») et SH (pour « liaison Si-H ») dont les
viscosités sont inférieures a 10° mPa.s et la réticulation est réalisée par une réaction dite
d’hydrosylisation catalysée au platine (Figure 17). La réaction d’addition est faite a I'aide
des fonctions Si-H et vinyles (liaisons C=C). Des sels ou des complexes de platine,
palladium ou rhodium peuvent servir a la catalyse. Si des complexes d’oléfines de
platine sont utilisés, la réaction pourra étre faite a température ambiante. Les
complexes de platine contenant de I'azote sont aussi utilisés pour éviter I'addition aux

hautes températures (ex : complexes de platine avec de la pyridine, du benzonitrile ou

du benzotriazole).
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Figure 17 : Schéma réactionnel de la réticulation des silicones RTV 2 par hydrosylisation catalysée au platine (Pt) [76].

- Les RTV 1 sont des silicones formés a partir d’un unique composé, réticulant au contact

de I"humidité de l'air (Figure 18). Durant le procédé de fabrication, les groupements
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hydroxyles terminaux (-OH) du polysiloxane réagissent avec l|’agent réticulant. La
réaction en elle-méme est faite par exposition a I’humidité de I'air et est accompagnée
de la libération de produits hydrolysés. Cette réaction, qui est également appelée
vulcanisation, commence avec la formation d’'une peau a la surface du caoutchouc et

continue graduellement vers l'intérieur.
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Figure 18 : Schéma réactionnel de la réticulation des silicones RTV 1 au contact de I’humidité de I'air [76].

Un autre matériau de nature physique semblable aux élastomeéres a été utilisé en tant que
matériau méca-fidéle du tissu aortique, ce sont les hydrogels d’alcool polyvinylique (PVOH
ou PVA). Un hydrogel est macroscopiquement structuré de macromolécules réticulées entre
elles par des liaisons hydrogénes, contrairement aux élastomeres précédemment présentés,
dont la réticulation est faite a partir de liaisons covalentes. Pour ce matériau, les

macromolécules en question sont des polymeres d’alcool polyvinylique (Figure 19).

OH

n
Figure 19 : Topologie du polyvinyle alcool (PVA), n représente le nombre d’unités monomeres formant la macromolécule.

La formulation de ces hydrogels est faite a partir d’'une solution de PVA hydrolysée a plus de

99% en poids. Puis cette solution est soumise a des cycles de congélation-décongélation a
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température contrdlée [77]. La caractérisation par diffusion de neutrons aux petits angles
(en anglais : Small-Angle Neutron Scattering (SANS)) [78], a permis de définir la structure

isotrope des hydrogels de PVA aprés différents cycles (Figure 20).
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Figure 20 : Schéma proposé de I'effet de cycles de gel/dégel sur la structure isotrope du PVA [78].

Avant le cycle de gel/dégel (cycle 0), les chaines polyméres de PVA sont réparties de fagon
aléatoire dans la solution. Apres le premier cycle (cycle 1), I’'hydrogel de PVA isotrope solide
a une structure biphasique. Une phase est pauvre en PVA et va donner lieu a des pores
résultant de la congélation et de la fusion successive de I'eau. Dans |'autre phase riche en
PVA qui constitue les parois des pores, les chaines polyméres sont majoritairement a |'état
amorphe. Seules quelques cristallites en assurent la tenue mécanique. Les cycles thermiques
successifs entrainent une congélation et une décongélation principalement dans les phases
pauvres en polymeres, renforcant les parois de polymeéres, par la croissance des cristallites
primaires et secondaires [79, 80]. Il faut noter que la taille des structures cristallines est de
3 nm, avec une distance moyenne entre les cristallites de 19 nm. Les régions pauvres en

polymeres (macropores) ont une largeur supérieure a 100 nm.
2.1.2. Validation des matériaux

Une des pathologies artérielles qui a fait I'objet de différentes tentatives de reproduction est

I'Anévrisme de |'Aorte Abdominale (AAA). Les matériaux élastomeéres étant potentiellement
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capables de reproduire la mécanique aortique, ou plus généralement vasculaire, certains
auteurs ont tenté de reproduire le comportement mécanique de cette pathologie. Les
travaux les plus intéressants sont ceux de Corbett et Doyle [81] qui ont utilisé une base
silicone bi-composant (Wacher Elastosil RT 601) mélangée a une huile polydiméthysiloxane
(PDMS) (Dow corning 200/5CS) en différentes proportions. Plus le taux de PDMS est
important, moins la formulation est rigide (module d’Young faible). Ceci leur permet de
réaliser des fantomes aux propriétés mécaniques variables. La courbe mécanique contrainte-
déformation est élaborée a partir de la corrélation entre la mesure par extensometre vidéo
de la déformation induite par une pression hydraulique statique, contrélée par un systéme
de régulation, ce qui, dans la pratique, rend impossible une éventuelle mesure
viscoélastique. Les données expérimentales de distensibilité (Equation 16) sont alors
modélisées par une loi élastique linéaire. Les résultats pour ces différents fantdmes d’AAA
montrent que la gamme de distensibilité (2.62 — 8.01 x10“*/mmHg) est proche de celle
obtenue par mesures in vivo (AAA in vivo: 1.8 — 9.4 x10"4/mmHg). Les auteurs ont aussi
tenté de modéliser leurs résultats avec des lois élastiques non linéaires comme le modeéle de
Yeoh a I'ordre 6 ou celui d'Ogden a I'ordre 2 (ce dernier est un modele hyperélastique visant
a prendre en compte un effet d'endommagement au sein du matériau). Cependant, compte
tenu du nombre important de parameétres dans ces modeles, l'interprétation de leur valeur

n'est pas trés convaincante.

Million et Wan [78, 82-84] ont eux aussi entrepris de nombreuses recherches sur les
hydrogels de PVA en tant que matériaux méca-fideles. lls ont notamment pu montrer que
des formulations de PVA (10% ou 15% dans I’eau), chargées ou non de fibres de cellulose,
produisaient des matériaux aux comportements hyper-viscoélastiques anisotropes
semblables a I'aorte. Comme cela a déja été précisé plus haut, ces hydrogels sont issus de |a
structuration des solutions de PVA, par un procédé gel/dégel. Un caractére anisotrope peut
étre obtenu si certaines contraintes sont appliquées au cours du procédé. Les conditions de
gel/dégel et l'intensité de la contrainte permettent de faire varier le comportement hyper-

viscoélastique des hydrogels.
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Figure 21 : Essais de traction uniaxiale réalisés dans deux directions sur une formulation d'hydrogel de PVA et une aorte de
porc [82].

La Figure 21 montre que le comportement hyperélastique anisotrope d’un hydrogel de PVA
obtenu par la structuration d’une solution de polymere a 10% dans I’'eau par 3 cycles de
gel/dégel sous 75% de déformation, est identique au comportement mécanique d’une aorte
de porc. Ce constat est a la fois valable pour des déformations d’ordre physiologique (0 a

0.3) et supérieures (> 0.3).

L’étude du comportement viscoélastique de ce matériau (Figure 22), par un essai de
relaxation en traction uniaxiale montre cependant une différence avec la réponse de I'aorte

de porc.
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Figure 22 : Essais de relaxation apres traction uniaxiale réalisés dans deux directions sur une formulation d'hydrogel de PVA
et une aorte de porc [82].

Le comportement viscoélastique de cet hydrogel de PVA, dans le sens circonférentiel,
semble représentatif de celui de l'aorte de porc. La relaxation de contrainte est
approximativement identique sur toute la durée de |'expérience. Cependant, une étude
mécanique par analyse dynamique permettrait d’identifier ce comportement avec une
meilleure qualité, ce qui rendrait cette éventuelle représentativité indiscutable. Dans le sens
longitudinal, le comportement de I'hydrogel de PVA est bien différent de celui de I'aorte de
porc. Il n'en demeure pas moins que globalement, le comportement de ces hydrogels de

PVA reste extrémement intéressant pour la réalisation de fantémes aortiques méca-fideles.

Il est important de noter que le temps de réalisation de matériaux silicone est inférieur a 1h,
alors que le temps de réalisation des hydrogels de PVA est d’environ 24h. Ce point de vue
sera discuté, par la suite, pour la réalisation de fantdbmes d’aorte en vue d’un entrainement

préopératoire.

2.2. Méthode de fabrication additive

2.2.1. Limites des procédés de mise en ceuvre classiques

Les fantomes de I’AAA simplifiés sont principalement mis en ceuvre pour étudier le

comportement du flux sanguin [85] ou simuler et étudier le traitement endovasculaire [86-
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90]. lls ont été réalisés en latex [86-88] ou en silicone [81, 85, 89-92] par dépot de matiere

sur une préforme et par injection au sein de moules, respectivement.

)

Figure 23 : AAA en Latex [88] Figure 24 : AAA en silicone [85]

i A &
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Les figures 25 et 26 montrent des fantdomes simplifiés de I’AAA. La conception et le
dimensionnement de ces pieces sont faits a partir de valeurs physiologiques typiques du
diameétre interne, de I’épaisseur et de la longueur d’'un AAA. Ces modeles ne représentent
donc pas la morphologie complexe et spécifigue d'un patient et, par conséquent,
I’entrainement au traitement endovasculaire pourrait étre erroné. Ces fantdomes sont
également la représentation géométrique trés locale de l'aorte, ce qui empéche
I'identification d’un éventuel impact du geste chirurgical (comme une surpression) sur les
autres zones de l'arbre aortique. Il faut donc un procédé permettant de réaliser des
fantébmes représentant des parties plus importantes. Cela complique énormément le
procédé de fabrication. En effet, étant donnée la complexité des formes, si le fantéme est
fabriqué par moulage, il ne peut étre démoulé que par destruction du moule. D’autre part, la
fabrication du moule par usinage traditionnel ne peut pas répondre a toutes les exigences

morphologiques.

Deux autres aspects qui ne sont pas pris en compte dans la réalisation de ces fantomes
doivent étre exposés. Il s’agit du temps de production et du colt du fantdome. Bien
évidemment, lors de la détection d’un anévrisme chez un patient, le chirurgien doit pouvoir
réaliser son entrainement préopératoire dans un délai extrémement court, pour ne pas
mettre en danger le pronostic vital du patient. Le fantdme ne peut donc pas étre réalisé

apres plusieurs semaines, comme il est traditionnellement le cas pour les fabrications par
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injection au sein de moules et par dépo6t sur une préforme. La fabrication des moules par des
méthodes traditionnelles d'usinage (enlevement de matiére), ou d’'une préforme, est
souvent I'étape limitante de ce procédé. D’autre part, la fabrication d’un fantome spécifique
demande forcément la fabrication spécifique d’un moule pour l'injection d’élastomeére, par
exemple. Il faut donc des méthodes de fabrication du moule puis du fantome peu onéreuses.
Le procédé de fabrication de fantdmes spécifiques doit étre a la fois rapide et le moins cher
possible, ce qui a poussé les concepteurs vers la fabrication additive et plus particulierement
vers I'impression 3D (I3D). Cependant, a I’heure actuelle, les matériaux pouvant étre mis en
ceuvre par fabrication additive sont trés peu nombreux et ne permettent pas une versatilité
suffisante pour qu’on puisse directement fabriquer le fantébme présentant les
caractéristiques mécaniques nécessaires (et adaptables). On se tourne donc vers l'injection
du matériau dans un moule qui lui-méme sera fabriqué par méthode additive et devra étre

facilement détruit.
2.2.2. La fabrication additive

La fabrication additive intégre trois notions essentielles que sont le temps, le colt et Ia
complexité [93]. Les produits sont réalisés a partir de fichiers numériques qui font intervenir

des moyens informatiques :

- La représentation numérique : systémes d’acquisition de formes associées aux logiciels
de reconstruction des surfaces.

- La Conception et Fabrication Assistées par Ordinateur (CFAQO): les procédés de
fabrication par ajout et par enlevement de matiére.

- Post-traitements, tels que la duplication par moule silicone ou la fonderie a modele

perdu.

Les données numériques ont alors un réle central dans la fabrication additive. Dans un tel
processus, il est essentiel que les transferts de données entre les différents outils soient
correctement effectués, afin d’éviter la perte d’information. Le format STL (pour
stéréolitographie), introduit par la société 3D Systems en 1987 [94], permet de décrire un
objet sous la forme d’un ensemble de polyedres a facettes triangulaires. Aujourd’hui adopté
par I’ensemble des fabricants de machines de fabrication additive, il offre I'avantage d’étre

facilement généré par l'ensemble des outils CFAO. Le format STL nécessite que la
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modélisation surfacique soit parfaite, ce qui signifie que les surfaces doivent étre
parfaitement fermées et orientées. Si ces deux conditions ne sont pas remplies, le fichier STL
sera de mauvaise qualité, voire inexploitable ultérieurement par la machine de fabrication
additive. Concernant la modélisation volumique, le modéle créé est réalisé a partir d’entités

géométriques volumiques et par des opérations booléennes.

L'application d’un tel procédé dans la thématique de réalisation de fantémes aortiques
patient-spécifiques, concerne la représentation numérique et la CFAO. Il faudra, dans un
premier temps, extraire la forme géométrique de l'aorte d’un patient a partir de I'imagerie
médicale pour la traduire au format STL, puis, dans un second temps, ce fichier devra

pouvoir étre directement utilisé en CFAO pour produire le fantéme.
2.2.2.1. Del'imagerie médicale a la représentation numérique

L'objectif de cette phase est de construire des fichiers numériques décrivant les formes
physiques pour obtenir un modeéle de CFAO. Elle peut étre faite en contact ou sans contact
avec I'objet a numériser. De ce fait, des auteurs ont réalisé des représentations numériques
d’aortes anévrismales a partir de I'imagerie médicale pour ensuite produire des fantémes
physiques patient-spécifiques. Doyle [95] et plus récemment De Galarreta [96] ont réalisé la
représentation numérique d'un AAA a partir de la segmentation 3D d’images
tomodensimétriques. Sulaiman [89] a lui aussi réalisé cette représentation numérique, cette
fois de I'arbre aortique et des artéres supra-aortiques (Figure 25), d'un homme de 60 ans
avec un anévrisme au niveau de la crosse aortique, a partir de 'acquisition 3D d’'images ARM
(Angiographie par Résonance Magnétique). Ces images sont ensuite traitées par le logiciel
de segmentation « Maracas » [97] afin de redéfinir le volume de la lumiére aortique, puis le

convertir au format STL.
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Figure 25 : (a) Coupes natives d'images ARM thoraciques. (b) Image 3D de I'ensemble du volume aprés segmentation par le
logiciel Maracas. (c) image 3D du format STL, aprés conversion et édition de la segmentation du volume [89].

Le logiciel Maracas extrait des informations morphologiques quantitatives précises par
extraction des contours du vaisseau. Il permet notamment de mesurer le diamétre
(minimum, maximum et moyen), le périmétre et I'aire de la lumiére vasculaire a partir de
I’extraction de I'axe central du vaisseau. Cette méthode est semi-automatique et permet, en
un seul click, de segmenter I'arbre aortique et de le convertir au format STL. L'intérét de
Maracas est contenu dans son algorithme de segmentation. Les fichiers STL sont de haute

qualité et peuvent étre utilisés, par la suite, en CFAO.

2.2.2.2. CFAO: Impression 3D

e Généralités

Bien que I'I3D existe depuis les années 80, la volonté d’ouverture au grand public a ce
procédé, a été initiée par le Dr Adrian Boyler et son équipe de I'université de Bath, par le
lancement du projet RepRap en 2005. Puis, en 2009 ce projet a permis au grand public de

posséder ce procédé pour la production rapide et a moindre co(t de piéces uniques.

L’I3D est un procédé de fabrication par couches. L'objet a réaliser est concu en utilisant la
CAO (Conception Assistée par Ordinateur) ou les outils de numérisation, puis il est facetté au
format STL. L'opération suivante consiste a définir les sections de I’objet a réaliser par un

découpage successif de plans paralléles. La distance entre chaque section correspond a
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I’épaisseur d’'une couche. Pour reconstituer I'objet, les sections sont empilées

séquentiellement les unes sur les autres (Figure 26).

Haut

Sens
d’empilage

Bas L
v

Figure 26 : Principe de construction d’un objet par empilage séquentiel de couches [93].

Il est a noter que la qualité d’un fichier STL est un facteur important : un objet dont les
surfaces jointives sont discontinues présentera sur le fichier STL des trous. En effet, le fichier
STL, découpé par des plans paralleles, matérialise des sections a contours polygonaux

ouverts, pour lesquels les notions de contours intérieur et extérieur sont absentes.

Il existe différents types (ou principes) de procédés de fabrication par couches, nous
reprenons une typologie proposée par Frangois Nonnemacher [98]. Elle caractérise I'état

initial et final du matériau employé selon trois catégories (Tableau 3).

Catégories Principes Source de solidification
Stéréolitographie par point Faisceau laser
Liquide — Solide
Stéréolitographie par couches entieres Flashage ultraviolet
Dépot de fil Gradient thermique
Solide — Solide Découpage et collage de strates Découpe laser et laminage
Projection de matieres Gradient thermique
Frittage de poudre Faisceau laser
Poudre — Solide
Projection de liant Réaction chimique

Tableau 3 : Typologie des procédés de fabrication additive [98].

e Application aux élastomeres pour la production de fantémes d’aorte

Malheureusement, la mise en oeuvre d'élastomeres présentant les caractéristiques
mécaniques intéressantes par 13D n'est pas encore trés développée a I'heure actuelle. On
compte cependant des essais de fabrication de fantomes par voie directe (Impression

directe avec le matériau sélectionné). L'autre solution, la voie indirecte, ouvre plus de
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possibilités quant au matériau qui constituera le fantdme. Dans ce cas, on réalise un moule

par 13D puis l'injection ou la pose du matériau sélectionné et enfin la destruction du moule.

- Impression par voie directe

Certains auteurs se sont, dans un premier temps, intéressés a I'impression de fantémes a
partir des données physiologiques sans se soucier de maniére rigoureuse, de la
représentativité du comportement mécanique de I'aorte. C'est le cas de Kalejs [99] qui a
produit un fantdme de la racine aortique en silicone RTV 1 par un procédé de projection de

matiere (Figure 27), dans le but d’'un entrainement de pose de stent valvé.

Alimentation
matiere

Systeme de
projection
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d'égalisation
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Figure 27 : Fantdme de la racine aortique en silicone RTV1 (gauche) par impression 3D a projection de matiére (droite) [93,
99].

Ce fantome a fait I'objet d’une étude mécanique par mesure de la complaisance et les
résultats ont été comparés a ceux obtenus avec une racine aortique de porc, pour
différentes pressions hydrauliques statiques. L’augmentation de l'aire d’une section
circonférentielle pour une pression comprise entre 80 et 100 mmHg est de 24% pour le porc
et de 16% pour le fantome. Ce résultat nous permet de dire que ce silicone RTV 1 utilisé ici
ne décrit pas un comportement mécanique fidele a celui de I'aorte de porc. De plus, le faible
intervalle de pression étudié rend discutable les résultats obtenus. Ce procédé et ce
matériau sont néanmoins encourageants pour la production de fantébmes d’aorte, d’autant

plus que le temps de production de cette piece a été de 6h.

747

Un autre procédé par voie directe a été utilisé par Shimamura [100] pour la réalisation de
fantomes aortiques, dont le but est de valider les nouveaux stents mis au point par les
industriels. Ce fantdme est la représentation de I'arbre aortique d’un patient atteint d’un
anévrisme dans la région de la crosse aortique et a été réalisé par 13D a stéréolitographie

point par point, en résine époxy (Figure 28).
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Figure 28 ; Fantome de I'arbre aortique, avec un anévrisme fusiforme au niveau de la crosse aortique, en résine époxy
(gauche) par impression 3D a stéréolitographie point par point (droite) [93, 100].

Le matériau utilisé ici est aussi microscopiquement constitué d'un réseau chimique
tridimensionnel mais sa composition ne lui confére pas les propriétés caoutchoutiques. En
effet, le comportement mécanique d’un tel matériau est celle d'un thermodurcissable, rigide
et cassant. De plus le temps d'impression d’une telle piece via ce procédé est de I'ordre
d'une semaine, ce qui est bien évidemment trop long pour un entrainement préopératoire,

sans prendre un risque important sur le pronostic vital du patient.

L’étude la plus aboutie dans ce domaine est celle de Biglino [101] qui a réalisé un fantome
de l'arbre aortique en utilisant un matériau méca-fidele dont les propriétés élastiques
peuvent étre modulées en fonction de I"épaisseur du fantéme. Le procédé d’'impression 3D
utilisé est la projection de matiére pour un polymere photosensible commercial : le Tango
Plus Full Cure 930®. La Figure 29 montre le fantéme de I'arbre aortique et la validation
mécanique de ce matériau, dont le comportement élastique représente bien celui de la

paroi aortique.
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Figure 29 : A gauche : fantdbme de I'arbre aortique, avec un anévrisme fusiforme au niveau de la crosse aortique, en
photopolymere Tango Plus Full Cure 930® par impression 3D a projection de matiére. Les fleches rouges désignent les ports
de connexion pour les mesures de pression. A droite : résultats de distensibilité en fonction de I'épaisseur du fantéme
comparés aux mesures physiologiques issues de la littérature [101].
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Les résultats de distensibilité obtenus sont en accord avec les résultats in vivo issus de la
littérature. Néanmoins, il est important de noter que [I'épaisseur ne régit pas
majoritairement le comportement mécanique élastique de I'aorte comme nous avons pu le
voir dans une section précédente de ce chapitre (1.2). Ceci peut étre illustré par la forte
variabilité dans les mesures de distensibilité (littérature) pour chaque épaisseur. De plus, il
existe des zones aortiques ou I'épaisseur peut étre inférieure a 0.7 mm. L’auteur mentionne
dans son article, que les fantémes d’une épaisseur inférieure a 0.7 mm ne sont pas viables
car ils sont endommagés sous I'effet d’une pression d’ordre physiologique. Un autre aspect
tout aussi important est a prendre en compte dans cette étude. Il s’agit de la cohérence
entre les représentativités géométrique et mécanique. Il peut exister une multitude de
comportements mécaniques pour une méme épaisseur de la paroi, en fonction du caractere
sain ou pathologique mais aussi selon I’'age du patient. Il n'est donc pas souhaitable de
vouloir jouer sur I'épaisseur de la paroi du fantéme pour contrOler le comportement
mécanique. Ce procédé et ce matériau ne sont donc pas adaptés pour produire des
fantémes spécifiques a chaque patient. Le temps de production d’une piece est de 12h, ce

qui rend néanmoins la technique intéressante.

- Impression par voie indirecte

D’autres auteurs [89, 102] ont eu recours a la fabrication de fantomes d’aorte par voie
indirecte. L'avantage de cette technique est que I’'on peut utiliser des matériaux élastoméres
qui réticulent par voie thermique pour un procédé Liquide - Solide, contrairement a la voie
directe ou seuls des élastomeéres photosensibles sont utilisés. Par conséquent, il est possible
de produire un fantdome a partir d’un panel plus large de formulations chimiques pouvant
donner lieu a des comportements mécaniques aortiques variables et plus proches de la
réalité, tout en conservant la morphologie vasculaire du patient. Les élastomeres choisis
passent d’un état liquide a un état solide par réaction de réticulation apreés injection, au sein
d’un espace défini entre moules interne et externe. De ce fait, il est important de maitriser la
CAO pour construire les fichiers STL des moules a partir de la représentation numérique de

I'aorte analysée.

Les travaux de Sulaiman [89] (voir section 2.2.2.1), ont permis de réaliser le fantome de ce

patient en silicone RTV 2 (Figure 30). L'I3D par frittage de poudre a été utilisée par créer un
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moule interne (Figure 30) et un modele surdimensionné en résine époxy. Le modele
surdimensionné a permis de créer une empreinte dans un moule externe. Le moule interne
est ensuite placé dans le moule externe de maniere a ce que l'espace inter moules
représente la morphologie de l'aorte du patient. Le mélange des deux composants du
silicone RTV2 a été injecté sous vide dans le moule et réticulé a haute température. Puis,
aprés retrait du moule externe, le moule interne est détruit pour obtenir le fantéme d’aorte

morpho-fidele.

Figure 30 : Fantome de I'arbre aortique, avec un anévrisme
fusiforme au niveau de la crosse aortique, en silicone Bluesil®
RTV 3040 (haut) par injection dans un moule interne-externe.
Moule interne, en résine époxy, réalisé par impression 3D a
frittage de poudre (bas) [89].

Plusieurs étapes sont nécessaires pour passer de la représentation numérique au fantome
physique. La premiere est de retravailler la représentation numérique de I'aorte sous CFAO
pour générer des nouveaux fichiers STL utilisables pour la fabrication additive du moule
interne et du modele surdimensionné. Deuxiemement, la maitrise de I'13D est impérative
pour produire ces deux modeles de morphologie identique aux fichiers STL. Troisiemement,
il faut produire le moule externe a partir du modéle surdimensionné et, par conséquent,
maitriser le procédé de moulage. Puis, il faut maitriser le procédé d’injection dans son
ensemble (juxtaposition des moules, conditions d’injection et démoulage) afin que la piece
conserve la méme morphologie du format numérique au format physique. Il est donc
évident que le temps de réalisation d’'un tel fantdme est trop long pour permettre un
entrainement préopératoire. De plus, I"'accumulation des étapes dans le procédé de
fabrication et la réalisation des moules augmentent considérablement le prix du fantome.
Néanmoins cette technique d’'impression indirecte présente un intérét particulier puisqu’elle
permet d’utiliser de trés nombreuses formulations d’élastoméres commerciales ou

innovantes en vue d’'une production de fantdmes aortiques patient-spécifiques.
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2.3. Conclusion

La fabrication de fantémes vasculaires présente un intérét particulier dans le domaine de la
chirurgie interventionnelle. Notamment, des fantémes d’aorte sont réalisés en vue d’un
entrainement préopératoire d’un traitement endovasculaire. La reproduction fidele des
indicateurs de morphologies et mécaniques de l'aorte réelle, conditionnent la réussite de
I'intervention et, de ce fait, la survie du patient. Si ces deux conditions sont remplies, le

fantome est dit patient-spécifique.

La reproduction du comportement mécanique de l'aorte, par des matériaux synthétiques, a
fait I'objet d’une étude de sélection des matériaux, qui a amené les différents auteurs vers
les élastomeéres. Ces derniers possédent des propriétés mécaniques relativement proches de
celles des artéres dont les microstructures peuvent étre relativement similaires dans le cas
des élastomeres. De nombreux matériaux tels que les polyuréthanes, les latex ou les
silicones on été utilisés pour des fantdbmes de l'aorte abdominale avec un anévrisme
fusiforme. Cependant, peu d’études présentent une validation des propriétés mécaniques
de ces matériaux qui permettraient de les considérer méca-fideles. Certaines d’entre elles
ont pu montrer que les matériaux en silicone présentent un fort potentiel pour la
représentation mécanique aortique. L’existence d’un trés grand nombre de formulations
commerciales permettrait d’obtenir des propriétés mécaniques variables. Par exemple, un
silicone RTV formulé avec une huile PDMS a permis a un laboratoire de réaliser un fantome
d’AAA dont la complaisance (élasticité linéaire) est similaire a celle trouvée dans la
littérature. La représentativité du comportement vasculaire hyper-viscoélastique a pu étre
réalisée a I'aide d’hydrogels de PVA issus d’un procédé de gel/dégel d’'une solution aqueuse
de PVA. Méme si ces hydrogels sont les matériaux les plus intéressants pour la reproduction
fidéle du comportement mécanique artériel, le temps nécessaire a leur synthése est trop
important (> 24h) et devra étre réduit pour permettre de répondre a des situations
d’urgences. De plus, pour atteindre ce type de comportement mécanique, il est impératif de
réaliser une réticulation sous-contrainte de maniére locale. Cette exigence apparait
clairement difficile, voir impossible, a satisfaire dans le cadre de la fabrication additive de
fantomes aortiques par voie indirecte. Par conséquent, ce type d’hydrogels ne peut
répondre a la thématique principale de notre étude. En revanche, les matériaux silicone ont

un temps de production inférieur a 1h, ce qui les rend plus compétitifs que les hydrogels.
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Dans la littérature, il n’existe pas de formulations de silicone aux propriétés mécaniques
hyper-viscoélastiques similaires aux artéres. |l est important de noter que I'existence d’un
grand nombre de silicones commerciaux, permet une diversité des propriétés mécaniques,

nettement plus importante, que pour des hydrogels de PVA.

De ce fait, nous aurons pour objectif de formuler des matériaux silicone capables de
reproduire les comportements hyper-viscoélastiques de parois aortiques, issus des
expériences ex vivo exposées dans le chapitre 2. Les résultats obtenus sur ces matériaux
seront présentés dans le chapitre 3. D’aprés la nature industrielle et la thématique de nos
recherches, des contraintes seront a prendre en compte. Les formulations devront étre
issues de matériaux commerciaux pour réduire le colt de la matiére premiére, les matériaux
devront étre transparents pour permettre la visualisation de gestes thérapeutiques au sein
du fantéme et enfin, ces matériaux ne devront pas présenter de toxicité. Le comportement
mécanique de nos formulations sera validé, par création d’'un banc de test capable de
reproduire les propriétés hémodynamiques du flux sanguin. A terme, cette méthode devra
permettre de modéliser le comportement hyper-viscoélastique en situation in vivo non
invasive. L'identification des parametres mécaniques des formulations a travers un modéle,
la mise en place des systemes d’acquisition et les limites de cette méthode seront exposées

au chapitre 4.

La morphologie de l'arbre aortique d’un patient atteint d’'une pathologie, joue un roéle
majeur dans la réussite de l'intervention. En effet, des patients peuvent présenter des
morphologies plus ou moins complexes qui peuvent géner ou rendre impossible le passage
d’un guide ou le placement d’un stent dans la zone pathologique. Il est donc important que
cette morphologie puisse étre représentée sur le fantédme. L’entrainement préopératoire
exige que ce fantébme soit aussi produit rapidement pour éviter toutes complications de
I’état du patient. La fabrication additive est I'unique procédé capable de répondre a ces
notions de complexité géométrique et de temps de production. La stratégie adoptée pour la
réalisation de fantdmes morpho-fidéles, fait appel a deux concepts: la représentation
numérique et la conception et la fabrication assistée par ordinateur (CFAQ). L'aorte du
patient est segmentée a partir d'une technique d’imagerie médicale, puis le fantome
physique de I'aorte est réalisé sur la base du format numérique. Des recherches ont permis

de mettre au point des logiciels capables de générer des fichiers de stéréolitographie (STL),
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comme Maracas, pouvant étre utilisé dans différents procédés de CFAO, comme en
particulier I'impression 3D. De rares fantomes de I'arbre aortique, utilisant cette stratégie,
ont été réalisés avec des élastomeres sans pour autant faire |'objet d’une validation
mécanique. Nous aurons donc pour objectif de produire des fantébmes aortiques patient-
spécifiques a I'aide des formulations mises au point dans le chapitre 3, par un procédé

utilisant la fabrication additive, abordée dans le chapitre 5 et a les valider mécaniquement.
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Chapitre 2

Modélisation mécanique de |'aorte

abdominale saine

Ce chapitre a pour but de définir et modéliser, le comportement mécanique hyper-
viscoélastique de I'aorte abdominale chez I’humain. Les résultats permettront de constituer
des indicateurs clés pour la validation de matériaux méca-fideles présentés au chapitre 3, en

vue de la réalisation de fantdbmes aortiques patient-spécifiques.
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1. Introduction

Dans le cadre de ces travaux de recherche, les premiers objectifs furent d’acquérir une
bibliotheque de données sur la modélisation du comportement mécanique de |'arbre
aortique complet, sain et pathologique. En raison de certaines lacunes de la littérature sur
I'identification du comportement de |'aorte saine, ce chapitre a pour but de caractériser le
comportement mécanique de l'aorte abdominale (AA) saine a travers des expériences ex
vivo. La combinaison de ces résultats expérimentaux et de ceux issus de la littérature nous
permettra de guider la mise au point de formulations de matériaux méca-fidéles abordée au
chapitre suivant. L’étude bibliographique nous a permis de définir la réponse mécanique de
I'aorte comme étant hyper-viscoélastique. De plus, le modele de Maxwell généralisé (Figure
13) est couramment utilisé dans la modélisation de ce type de comportement. Nous
utiliserons donc ces observations dans la stratégie et la méthodologie de nos expériences ex

vivo.

Pour modéliser avec précision le comportement mécanique hyper-viscoélastique sain de
I’AA, il convient de séparer les comportements élastique et viscoélastique. En effet, ces
comportements étant de natures physiques différentes, I'expression de l'un de ces
caracteres ne doit pas altérer I'expression de |'autre. Le comportement élastique (en
I'occurrence hyperélastique) sera analysé en traction uniaxiale qui est une méthode
courante dans la définition du caractére élastique, puis, le comportement viscoélastique sera
analysé par cisaillement simple dynamique. Evidemment, ces modes de déformation restent
trop simplistes pour distinguer les comportements des différentes macrostructures
artérielles. Cependant, ces essais mécaniques seront suffisants pour la caractérisation du

comportement global qui nous est nécessaire.

En premier lieu, ce chapitre illustre la méthodologie des expériences ex vivo. Le processus
d’échantillonnage et les techniques d’analyse seront exposés et validés. Puis les résultats de

modélisation du comportement mécanique des échantillons d’AA sains seront discutés.
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2. Matériels et Méthodes

2.1. Echantillonnage

Les échantillons d’AA étudiés dans notre étude sont considérés comme des déchets
biologiques, ce qui, aprés validation du comité d’éthique du CHU de Lyon (lettre de
confirmation disponible en Annexe 1), ne souléve pas de probleme éthique. lls ont été
prélevés de maniére aléatoire, c'est-a-dire sur des sujets d’age, d’indice de masse corporelle
(IMC) et de mode de vie non controlés. Les sujets sélectionnés sont issus d’un déces soudain
ou accidentel, sans que la présence d’éléments vasoconstricteurs et vasodilatateurs ne soit
controlée. La sélection et I'excision post mortem des échantillons sont pratiquées par le Pr
Laurent Fanton et le Dr Brigitte Guillet de l'institut médico-légal de Lyon. L’excision est
réalisée entre les artéres iliaques et I'artere mésentérique inférieure, avec retrait des arteres
collatérales (Figure 31). Pour minimiser |'altération des propriétés mécaniques des
échantillons d’AA aprés déces des sujets, les analyses mécaniques seront effectuées dans les

36 heures suivant le déces.

Figure 31 : Echantillon d’une AA apres excision.

Apres excision, le tissu aortique doit étre conservé dans un milieu non destructif afin
d’altérer le moins possible les microstructures et, par conséquent, les propriétés mécaniques
des échantillons. Pour ce faire, deux modes de conservation sont couramment utilisés, la
cryoconservation et la conservation dans un liquide physiologique. La cryoconservation
permet de préserver, dans I'azote liquide, le tissu biologique a une température avoisinant
les -178 °C. L’activité moléculaire de I’échantillon est ainsi figée, empéchant sa dégradation,
mais ceci augmente considérablement la fragilité du tissu. Cette technique n’a donc pas
retenu notre attention compte tenu du fort risque de dégradation de I’échantillon durant
son transport. La conservation peut étre aussi réalisée en sérum dit physiologique, de par

son osmolarité identique a celle du sang (on parle aussi de solution isotonique). Cette
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solution est composée d’eau distillée et de chlorure de sodium a une concentration
massique de 9g/L. L’ajout de méthanal, plus connu sous le nom de formol, dans I'eau
physiologique est couramment réalisé, en différentes concentrations, pour la conservation
des tissus. La dégradation mécanique des tissus aortiques n’étant pas clairement établie en
présence de méthanal, nous ne sélectionnerons pas non plus cette technique pour la
conservation de nos échantillons. Compte tenu du temps court entre le décés des sujets et
I'analyse de leur AA, les échantillons ont été conservés dans un sérum physiologique a une

température de 4°C depuis I'excision jusqu’aux essais mécaniques.

Les expériences ex vivo présentent un risque important de contamination biologique. Les
échantillons sont manipulés avec précautions par l'utilisateur muni d’équipements de
protection adaptés. Les outils de manipulation (pince, ciseaux, scalpel,...) et de mesures
(mors de traction, disque de cisaillement,...) sont nettoyés avant et aprés chaque utilisation a
I'aide d’une solution aqueuse d’ammonium utilisée en milieu clinique, comme agent
désinfectant. Aprés essais, les échantillons et les consommables souillés sont confinés

hermétiquement et rendus a I'institut médico-légal de Lyon pour destruction.

2.2. Analyse hyperélastique par traction uniaxiale
2.2.1. Protocole d’essai

2.2.1.1. Hypothése simplificatrice

Le comportement hyperélastique des échantillons d’AA est déterminé par traction uniaxiale
a température ambiante. N’'ayant pas la possibilité de mesurer le coefficient de Poisson,
nous ferons par la suite, I’hypothése que le tissu aortique est incompressible ( = 0.5). Cette
hypothése a d’ailleurs été justifiée dans la partie bibliographique (section 1.2). De plus, il est
important de noter ici que, bien que conscient du caractére anisotrope du comportement
mécanique de l'aorte, nous n’en tiendrons pas compte par la suite car cet aspect
compliquerait énormément la fabrication des fantémes sans pour autant conférer une
propriété indispensable pour leurs applications. En effet, Le caractére anisotrope de la paroi
artérielle n’est pas un aspect primordial dans le cadre de la réalisation de fantéme, en vue
d’'un entrainement préopératoire au traitement endovasculaire. Par conséquent, nous
aurons une plus grande liberté sur le choix et la réalisation des formulations, ainsi qu’une

plus grande facilité de mise en ceuvre. Nous analysons donc le comportement mécanique de
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I'aorte dans I’axe circonférentiel et nous généraliserons ce comportement dans chaque
direction de I'espace (isotrope) pour la formulation de matériaux méca-fideles abordée au

chapitre suivant.
2.2.1.2. Dimension et position des échantillons

Apres réception des échantillons d’AA, ceux-ci sont sortis de leur liquide de conservation afin
de découper une éprouvette de traction en forme d’haltére, grace a un emporte-piece.
L’emporte-piece correspond aux dimensions d’une éprouvette H3 de la norme NF T51-034
(AFNOR 1975) dont les dimensions schématisées en Figure 32 sont: L =34 + 0.5 mm; LO =17
+05mMm;L1=19+05mm;L2=31+05mm;L3=50+2mm; bl=4+0.1mm; b2=85%
0.1 mm. L'empreinte est faite dans la direction circonférentielle de I’AA, dans une zone sans
artéres collatérales (détection visuelle) et sans calcifications (détection par tatonnement
manuel). L’éprouvette est ensuite fixée sur une machine de traction uniaxiale (MTS
Criterion), munie d’un capteur de valeur limite 500N, entre deux mors de fixation.
Traditionnellement, les éprouvettes de type haltere (H) sont fixées de telle maniére que la
distance inter-mors soit égale a L. Pour suivre avec précision la déformation du matériau
dans l'axe principal de la sollicitation, l'utilisation d’un extensometre est en général
préférable. Il existe des extensomeétres avec ou sans contact dont la distance entre les deux

capteurs est égale a LO.

Lo

R ‘ﬁ \__| .
P ,...IM b2
- § I
~ L1
Axe circonférentiel L2
L3

Figure 32: Caractéristiques des échantillons d’AA utilisés pour les expériences de traction uniaxiale. Gauche:
échantillonnage dans I’axe circonférentiel ; Droite : Schématisation des dimensions des éprouvettes type H3.

NB : Dans le cadre de notre étude, nous avons tenté d'utiliser un extensometre a contact.
Cependant, il donnait lieu a un faible rapport signal sur bruit mais aussi a un artefact

montrant une hystérésis artificielle a cause d'un certain rattrapage de jeu entre I'extension
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et la rétraction (ces observations ne sont pas montrées dans ce chapitre). Par conséquent

nous avons utilisé le déplacement des mors pour mesurer |'allongement.

2.2.1.3. Conditions d’essai et précautions

Compte tenu des observations faites sur le comportement mécanique vasculaire dans le
chapitre précédent, il est nécessaire de prendre certaines précautions sur le mode de

sollicitation pour atteindre le comportement purement élastique de nos échantillons d’AA :

- Dégradation : L'échantillon analysé ne doit pas étre dégradé durant I’essai. Pour ne pas
atteindre la zone d’endommagement, plasticité, la gamme de déformation ne doit pas
excéder le domaine élastique.

- Pré conditionnement et Effet Mullins: L'aorte est un matériau pré conditionné, ce qui
suppose que le comportement mécanique du tissu est différent du premier étirement
au second. De plus, I'existence de fibres de collagene au sein de la matrice d’élastine
peut refléter un comportement mécanique fonction de la cohésion fibre-matrice ou
charge-matrice. Lors d’une sollicitation mécanique, ces cohésions peuvent se détériorer
et le comportement mécanique de I’échantillon peut étre différent cycle aprés cycle de
chargement-déchargement. Par analogie avec les matériaux élastomeres chargés dont
le comportement présente aussi une variation entre cycles de charge-décharge, nous
qualifierons ce phénomene d'effet Mullins.

- Viscoélasticité : pour modéliser avec la plus grande précision possible le comportement
purement élastique des échantillons, il est nécessaire de soustraire d’éventuelles traces
de pertes visqueuses. Typiquement, I'existence de ce comportement est traduite par
I’apparition d’une boucle d’hystérésis entre les comportements mécaniques en

chargement et déchargement lors d’un essai cyclique.

Pour éliminer la totalité de ces effets, les échantillons sont soumis a un étirement cyclique
pour une élongation maximale comprise entre 1.2 et 1.3, selon la limite d’élasticité, a
une vitesse d’allongement constante de 1mm/min. Cette vitesse est suffisamment faible
pour s’affranchir de I'effet viscoélastique. Pour que nos résultats ne soient pas perturbés par
I'effet Mullins, les échantillons sont conditionnés en effectuant plusieurs cycles de

chargement-déchargement (typiquement 5) jusqu'a ce que les cycles deviennent identiques
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de I'un a l'autre. Par la suite, nous utiliserons ces cinquiemes cycles pour modéliser le

comportement.

Les conditions d’essai en traction uniaxiale étant définies, nous allons exposer les méthodes

de calcul permettant de modéliser le comportement élastique des échantillons d’AA sains.
2.2.2. Traitement des données expérimentales et modélisation
A vitesse d’allongement contrélée et constante :

- On considére la longueur de I'éprouvette comme la distance entre les mors au

temps ( =17 mm). L’élongation est définie par:

Equation 24

Puis, la déformation

Equation 25

- Le capteur enregistre une force F, pour définir la contrainte vraie (ou de Cauchy) :

Equation 26

ou la section ,avec |’épaisseur de I’échantillon.

Le tracé expérimental est modélisé d’aprés un modéle de Yeoh d’ordre 3 (Equation
10) dont la validité sera démontrée en section 3.1.3 de ce chapitre. En traction uniaxiale, le

gradient de déplacement , de I’'Equation 3 est défini selon :

Equation 27
Pour un matériau incompressible, . On obtient et —.
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Puis, le tenseur des déformations de Cauchy devient :

Equation 28
dont le premier invariant -. Cela permet de définir la contrainte vraie

dans la direction principale, selon le modele de Yeoh d’ordre 3 et d’aprés les équations 1 et

4, telle que:

Equation 29
Il est possible d’exprimer le module d’Young en fonction des constantes du modéle de Yeoh

a I'aide d’'un développement limité aux faibles élongations [103] de I'Equation 29 et plus

généralement pour tous les ordres du modeéle de Yeoh. On obtient:

Equation 30
Cette équation nous sera utile pour démontrer la pertinence de notre modele

hyperélastique a définir le comportement mécanique des échantillons d’AA et pour corréler

nos mesures élastiques et viscoélastiques.

L’identification des constantes est réalisée par la méthode des moindres carrés a l'aide
de la fonction Isqcurvefit du logiciel MATLAB par I’algorithme de minimisation « true region

reflective».

2.3. Analyse viscoélastique par cisaillement dynamique

2.3.1. Protocole d’essai

Pour déterminer le comportement viscoélastique de nos échantillons d’AA, nous réalisons
une analyse mécanique dynamique en cisaillement simple a I'aide d’un rhéomeétre ARES (TA

Instruments) avec une géométrie plateaux paralléles de 25mm. Pour ce faire, nous prélevons
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a l'aide d’'un emporte piece, un morceau d’aorte sous forme d'un disque de diamétre

=25mm et d’épaisseur (Figure 33).

{C ]

Figure 33 : Caractéristiques des échantillons d’AA utilisés pour les mesures viscoélastiques en cisaillement simple
dynamique. Gauche : zone d’échantillonnage en évitant les artéres collatérales et les zones de calcification; Droite :
dimensions des disques.

(0

Le rhéomeétre ARES permet de mesurer une contrainte dynamique sous déformation
imposée selon une fréquence angulaire donnée. Une mesure par balayage en fréquence a
déformation contrbélée et constante, dans le domaine linéaire, permet d’identifier les
composantes élastique et visqueuse du comportement de |’échantillon. Il faut préciser que
plus la gamme de fréquences angulaires est large, meilleure est la qualité du modele

viscoélastique qui en est déduit.

2.3.2. Traitement des données expérimentales et modélisation

Dans le domaine linéaire et selon le principe de superposition de Boltzmann, il est possible

d’exprimer la contrainte induite par la vitesse de cisaillement auninstant , telle que:

Equation 31
ou est le module de relaxation. Pour une déformation imposée de forme sinusoidale
( ) et de fréquence angulaire , l'intégration de I'Equation 31 conduit a la

somme d’une contrainte en phase avec la déformation (réponse élastique) et d’une

contrainte déphasée de /2 par rapport a la déformation (réponse visqueuse).

Equation 32
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avec :

Equation 33

ou estle module de conservation et le module de perte, qui contiennent tous les deux
le caractére viscoélastique du matériau analysé. A partir des mesures dynamiques, on

obtient le module complexe :

Equation 34
Pour un modele de Maxwell solide généralisé, I’expression de ces modules est :

Equation 35
ou est le module élastique de Coulomb du ressort isolé, le module élastique de

Coulomb de I'élément de Maxwell au temps de relaxation et le nombre d’éléments
de Maxwell. L'ensemble des temps de relaxation et de leurs modules est appelé
spectre des temps de relaxation. L’identification des paramétres et  estréalisée a 'aide
de l'outil solveur du logiciel Microsoft Excel par une méthode des moindres carrées

pondérés, dont la fonction « objectif » a minimiser est décrite en Equation 36.

Equation 36
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ou est le nombre de données acquises par la mesure. Cette méthode [104, 105] permet
d’équilibrer l'importance de la partie élastique et de la partie visqueuse lors de
I'identification des parameétres viscoélastiques de notre modele. Une écriture semblable de
cette a déja été utilisée dans ce type de probléeme [106]. L’algorithme de minimisation
utilisé est Levenberg-Marquart. Les temps de relaxations sont fixés a des ordres de
grandeurs différents : 0.003s, 0.03s, 0.3s, 3s et 30s pour éviter des difficultés d'identification

de ces parametres provenant du fait qu'il s'agit |a d'un probléme mal posé bien connu [107].

L’expression de la viscoélasticité pour chaque élément de Maxwell de notre modéle est faite

a I'aide de deux paramétres : et . Cependant, si le milieu viscoélastique est continu,
nous pouvons faire I'hypothése que I'expression du potentiel viscoélastique est
remplacable par la fonction d’énergie de déformation , responsable de la réponse

isochore [44]. Pour un processus isochore, on définit alors le facteur adimensionnel ,

comme la contribution viscoélastique de I’élément de Maxwell a de notre modeéle, tel que :

Equation 37
soit :

Equation 38
et:

Equation 39
Ce qui dans le domaine linéaire conduit a :

Equation 40

Finalement I'expression de la viscoélasticité pour chaque élément de Maxwell de notre

modeéle sera faite a I'aide des deux parameétres : et
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De plus, il est possible de relier 'ensemble des éléments de Maxwell pour exprimer la

viscosité globale , d’'un matériau incompressible, selon :

Equation 41

3. Résultats

Avant de présenter les résultats de modélisation hyper-viscoélastique du comportement
mécanique des échantillons d’AA, nous définirons la nomenclature des échantillons
sélectionnés dans cette étude. Puis, nous validerons la méthodologie expérimentale et

numeérique pour prouver le bien-fondé de nos résultats et des conclusions tirées.

3.1. Avant-propos

3.1.1. Nomenclature des échantillons sélectionnés

Le Tableau 4 présente les caractéristiques des échantillons d’AA utilisés dans cette étude. Les
échantillons sont nommés en fonction de I'dge et de I'lMC du défunt. Par exemple, pour
|’aorte abdominale d’un défunt de 12 ans avec une IMC de 19.7, sa homination sera 12-20.
Nous mentionnons aussi dans cette nomenclature la mesure de I'épaisseur de la paroi de

I’AA faite au pied a coulisse.

Nom Age (année) Indice de Masse Corporelle (IMC) Epaisseur (mm)
12-20 12 19.7 1.36
39-18 39 18.4 1.65
50-36 50 35.6 1.57
57-28 57 28.1 1.49
68-18 68 17.6 1.83
69-25 69 24.6 1.85

Tableau 4 : Nomenclature des AAs étudiées

Les six échantillons présentés dans cette étude couvrent une distribution assez large de I’age
et de I'lMC. L’age varie de 12 a 69 ans et I'I[MC de 18 a 36. Comme nous |I'avons montré dans
la partie bibliographique, l'dage et probablement I'[MC du sujet pourraient avoir une

influence sur les caractéristiques mécaniques. Cependant, notre étude de cette influence ne
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pourra étre qu'indicative car nous ne disposons pas de suffisamment d'échantillons pour la

rendre systématique et statistique.
3.1.2. Effet du mode de conservation

La premiere préoccupation pour cette étude est la validation du mode de conservation des
échantillons d’AA dans un sérum physiologique a 4°C. Un test en traction uniaxiale simple a
été réalisé pour évaluer la dégradation microstructurale du tissu aortique impactant a la fois
son comportement élastique et visqueux. Pour exprimer ces deux comportements dans un
méme essai, nous avons comparé le 3éme cycle de chargement-déchargement d’un
échantillon pour [1; 1.3], a une vitesse d’allongement de 10 mm/min. Cette vitesse
permet I'expression d’une boucle d’hystérésis dont la mesure de l'aire permet d’évaluer la
dissipation visqueuse. L’AA du sujet 69-25 a été soumise a ces conditions de test 36h, 60h et

84h apres déces, et les résultats sont illustrés en Figure 34.

Contrainte vraie (MPa)

Elongation

eme

Figure 34 : Evolution du comportement mécanique de I'aorte abdominale aprés déces. Résultats en traction uniaxiale ; 3
cycle ; =1x107s™

Au regard de ces résultats, nous pouvons affirmer que le comportement mécanique du tissu
de I'AA se dégrade au cours du temps dans le sérum physiologique a 4°C. En effet, la

contrainte maximale a 36h est supérieure a la contrainte maximale a 60h, elle méme
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supérieure a celle a 84h. Le sérum physiologique, utilisé comme liquide de conservation, ne
conserve pas le comportement mécanique de I’AA ce qui prouve que les microstructures du
tissu se dégradent au cours du temps. Si I'on concentre nos observations sur le
comportement élastique de I"’échantillon, on s’apercoit que pour une gamme d’élongation
comprise entre 1 et 1.1, le comportement semble peu varier. En revanche, pour des
élongations supérieures a 1.1, 'augmentation de contrainte (durcissement) observée a 36h
est fortement diminuée a 60h et 84h. Selon les observations faites au chapitre précédent
(section 1.2.1), nous pourrions supposer que la dégradation microstructurale est
préférentiellement localisée sur les fibres de collagene par rapport au réseau d’élastine.
Néanmoins, cette affirmation reste intuitive et demanderait une étude microscopique du
tissu pour étre vérifiée. La mesure de l'aire de la boucle d’hystérésis nous renseigne sur

le caractére visqueux de I’échantillon dont les résultats sont présentés dans le tableau 6.

Temps (t) Aire de I'hystérésis (MJ/m’) : Taux de perte (%) : t vs t-24h
36h 6.57 x10” -
60h 2.28 x10 35
84h 1.16 x10” 51

Tableau 5 : Résultats de mesure de I'aire d’hystérésis pour I'étude de conservation des échantillons d’AA. Mesure par
intégration numérique (méthode des trapézes), faite sous le logiciel Origin-Pro 8.

On peut constater que l'aire de I’hystérésis, et donc la viscosité, diminue au cours du temps :
= 6.57 x10™ MJ/m* < =2.28 x10> MJ/m? < = 1.16 x10 MJ/m>. L’ origine de
la viscoélasticité des tissus artériels étant complexe et encore mal comprise, nous ne

pouvons pas expliquer précisément la cause de cette perte visqueuse.

Cette étude préliminaire met en avant l'importance du temps post mortem imparti dans
lequel nos échantillons d’AA doivent étre analysés. Nos essais doivent donc étre réalisés le
plus tot possible aprés le décés. Un délai maximum de 36h semble raisonnable pour pouvoir
décrire significativement le comportement hyper-viscoélastique de nos échantillons mais,
comme c'est le cas dans la plupart des études ex vivo, nous ne pouvons pas quantifier la

perte mécanique apres décés du sujet.
3.1.3. Validation de la modélisation hyperélastique

Pour valider le choix du modeéle phénoménologique hyperélastique de Yeoh utilisé pour la

modélisation du comportement élastique de nos échantillons d’AA, nous réalisons un test de
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traction uniaxiale cyclique dont les conditions ont été décrites en section 2.2.1.3 de ce
chapitre. Les modeles de Mooney-Rivlin d’ordre 2 et les modeéles de Yeoh d’ordre 1 (néo-
Hokéen), 2 et 3 ont été confrontés au comportement mécanique expérimental de

I’échantillon d’AA 69-25. Les résultats sont illustrés et exposés en Figure 35 et Tableau 6.

0 Données expérimentales
034 néo-Hookéen
Mooney-Rivlin (ordre 2)
Yeoh (ordre 2)
E | Yeoh (ordre 3)
=
~  0.24
L)
©
>
@ |
c
‘©
= 014
<
Q
O
0.0 4

1.0 1.1 1.2 13
Elongation

Figure 35 : Validation du modéle phénoménologique de Yeoh dans la modélisation mécanique du comportement de I'AA.

Comparaison avec les modeles néo-hookéen et Mooney-Rivlin d’ordre 2. Les résultats numériques des modéles néo-
eme

Hookéen et (;Ie l\/looney-Riinn (ordre 2) sont identiques. Résultats en traction uniaxiale de I’AA 69-25; 37 chargement ;
=1x10"s".
Modele C; (MPa) C> (MPa) C3 (MPa)
Néo 0.0986 - -
Mooney-Rivlin ordre 2 0.0986 0 -
Yeoh ordre 2 8.04 x10” 0.548 -
Yeoh ordre 3 0.0249 -0.0969 2.98

Tableau 6 : Parametres hyperélastiques issus de la modélisation du comportement mécanique de I’AA 69-24,6 en traction
uniaxiale.

Ces résultats montrent que "ordre 3 du modele de Yeoh est I'expression mathématique de
I’énergie volumique la plus adéquate pour décrire le comportement élastique des tissus
d’AA. Les signes des constantes sont en accord avec les principes de la

thermodynamique [44].
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3.1.4. Validation de la modélisation viscoélastique

Nous avons sélectionné le cisaillement simple dynamique pour lidentification et la
modélisation du comportement viscoélastique de nos échantillons d’AA. La modélisation est
faite selon un modeéle de Maxwell solide généralisé. Afin d’identifier précisément I'ensemble
du comportement viscoélastique du tissu, nous réalisons un test de balayage en fréquence
angulaire a une déformation imposée de 1.5%. La valeur de cette déformation a été définie
par un test préliminaire pour déterminer le domaine linéaire pour lequel les modules de
conservation et de perte restent constants. Nous avons réalisé les expériences de balayages
pour des fréquences angulaires [1 x10°; 3.15 x10?] rad/s (dans I'ordre de fréquences
angulaires décroissant). Au passage, nous pouvons mentionner que cet intervalle encadre
largement celui des fréquences cardiaques (40 a 220 battements/minute, soit [4.2 x10°;
2.3 x10%] rad/s). Cet intervalle expérimental nous permettra de fixer les temps de relaxation
suivants t; = 0.003s, t, = 0.03s et 13 = 0.3s. De plus, il est important de noter que nous avons
effectué des expériences pour des fréquences angulaires plus faibles mais qu’elles n’ont pas
fourni des résultats exploitables a cause des limites de sensibilité de I'appareil et d’un
assechement du matériau aortique. En effet plus la fréquence angulaire est faible, plus la
durée de la mesure est longue, et par conséquent, plus I’échantillon d’AA peut s’assécher. Le
rhéomeétre utilisé dans cette étude met typiquement 1 minute pour un intervalle de
fréquences angulaires [1 x10°; 315 x10%] rad/s, alors que pour un intervalle

[1x10™; 1 x10% rad/s, la durée est supérieure a 5 minutes. Les résultats expérimentaux
et numériques sont illustrés en Figure 36 et l'identification des paramétres est exposée au

Tableau 7.
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Figure 36 : Module de conservation G’ et de perte G” de I’AA 50-36 en cisaillement dynamique ; 1.5% de déformation. Exp :
résultats expérimentaux ; RN : résultats numériques.

Go (MPa) no (Pa.s)

;= 0.003s T, =0.03s 73=0.3s

0.0434 0.123 0.111 0.124 1.78 x10°

Tableau 7 : Parametres viscoélastiques, issus de la modélisation du comportement de I’AA 50-36, en cisaillement
dynamique.

Au regard de ce résultat, le modele de Maxwell solide généralisé est capable de rendre
compte du comportement viscoélastique de l'aorte. L'échelle de fréquences angulaires
permet de décrire le caractere visqueux du matériau réparti selon 3 temps de relaxation (t; =
0.003s; 1, =0.03s ; 13 = 0.3s) avec une contribution plus importante pour 7, = 0.03s. De plus,
il est important de noter que dans lintervalle étudié, nous n’avons pas pu mesurer un
plateau élastique trés marqué aux faibles fréquences angulaires. Cela signifie que la valeur
de module  ajustée (ici de 0.0439 MPa) peut étre discutable. Cependant, cette valeur sera
confrontée aux parameétres obtenus en traction pour juger de sa fiabilité. Aussi, nous

observons ici que le rapport signal sur bruit du module de perte semble nettement plus

faible que celui du module de conservation.
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3.2. Identification des parameétres hyper-viscoélastiques

Les expériences préliminaires faites sur la dégradation des tissus aortiques, la validation des
modeles hyperélastique et viscoélastique, nous ont permis d’établir un protocole
expérimental et numérique solide pour l'identification des parametres hyper-viscoélastiques
de nos échantillons d’AA. Nous reportons donc ce protocole sur I’'ensemble des échantillons
d’AA décrit dans la nomenclature pour obtenir les résultats de modélisation hyperélastique
(Figure 37 ; Tableau 8) et viscoélastique (Figure 38 et Figure 39 ; Tableau 9). Dans le cas des
mesures élastiques, le module d’Young expérimental est comparé a la limite du modéle
de Yeoh (Equation 30), pour démontrer la cohérence de notre méthode numérique. Puis, le
module de Coulomb déterminé en cisaillement simple est comparé a une valeur
théorique , calculée a partir du module d’Young obtenu en traction unixiale en

utilisant I’Equation 14 appliquée a un matériau incompressible

o  Exp69-25
RN 69-25
X Exp 68-18
RN 68-18
O Exp57-28
RN 57-28
0241 | Exp50-36
—— RN 50-36

& Exp 39-18
RN 39-18
+ Exp 12-20
RN 12-20

0.3

0.1 5

Contrainte vraie (MPa)

1.0 1.1 1.2 1.3
Elongation

eme eme

Figure 37 : Courbes de traction de différentes aortes, obtenues au 5~ chargement (3 pour I’échantillon 69-25). =1
x10%s™ Exp : données expérimentales, RN : résultats numériques avec le modele de Yeoh d’ordre 3.
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Nom (MPa) (MPa) (MPa) Qe (MPa) 6. Ecart(%)
(MPa)
12-20 0.0170 -0.0455 0.254 1.3 0.0945 0.102 7
39-18 0.0254 -0.237 2.62 1.25 0.121 0.152 20
50-36 0.0233 -8.93x10 1.62 1.24 0.143 0.140 2
57-28 0.0180 -0.0553 2.18 1.22 0.138 0.108 22
68-18 0.0175 -0.0590 0.521 1.3 0.0998 0.105 5
69-25 0.0249 -0.0969 2.98 1.24 0.155 0.149 4

Tableau 8 : Parametres hyperélastiques (selon le modele de Yeoh d’ordre 3) et élastiques (module d’Young), issus de la

modélisation du comportement mécanique de différentes AA, en traction uniaxiale.

L'identification du module d’Young

est en accord avec la valeur estimée (6

). En général,

le pourcentage d’écart est inférieur a 10%, sauf pour I’échantillon 39-18 et 57-28. Cet écart

reste cependant tres raisonnable si I'on tient compte de la précision habituelle des mesures

de module élastique sur des matériaux élastomeéres. Cela montre la viabilit¢é de nos

méthodes expérimentale et numérique.

Module de conservation G' (Pa)

10°
ox10*
8x10*

X O p +

Exp 12-20
Exp 50-36
Exp 57-28
Exp 68-18

——RN 12-20
——RN 50-36

NR 57-28

——RN 68-18

7x10*

6x10"

5x10*

4x10*

3x10*

Fréquence angulaire (rad/s)

T
10

7
100

Figure 38 : Module de conservation en cisaillement dynamique pour différentes aortes avec 1.5% de déformation. Exp :

données expérimentales, RN : résultats numériques.
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Figure 39 : Module de perte en cisaillement dynamique pour différentes aortes avec 1.5% de déformation. Exp : données
expérimentales, RN : résultats numériques.

Nom (MPa) no (Pa.s) =Ey/3 Ecart
7;=0.003s | 1,=0.03s | 13=0.3s (MPa) (%)
12-20 0.0368 0.0971 0.0869 0.151 1.77 x10° 0.0315 17
50-36 0.0434 0.123 0.111 0.124 1.78 x10° 0.0477 9
57-28 0.0442 0.156 0.0997 0.101 1.49 x10° 0.0460 4
68-18 0.0390 0.277 0.179 0.206 2.65 x10° 0.0333 17

Tableau 9 : Parameétres viscoélastiques issus de la modélisation du comportement mécanique de différentes AA, en
cisaillement dynamique.

Le module de Coulomb est en accord avec la valeur estimée a partir du module
d’Young identifié en traction uniaxiale. En moyenne, le pourcentage d’écart est de
seulement 10%, ce qui démontre la validité de notre méthode. De plus, cela montre que la
valeur du plateau élastique estimée est cohérente et que par conséquent nos résultats

viscoélastiques pourront étre utilisés pour le développement de matériaux méca-fideles.

4. Discussion

Le comportement élastique des échantillons d’AA décrit un durcissement des les faibles

élongations (A < 1.3), ce qui est en accord avec les données de la littérature. Cela résulte du
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fait que le tissu aortique de la région abdominale est un matériau fortement chargé
(collagene). Avant le phénoméne de durcissement, pour des élongations inférieures a 1.1, on
remarque que pour I'ensemble des AAs, la relation contrainte-élongation est linéaire. La
détermination du module d’Young dans cette gamme d’élongations, ne montre aucune
corrélation avec I’age des individus ni avec leur IMC. En effet, la valeur  est comprise entre
0.0945 et 0.155 MPa, ce qui représente une variation modérée du module (en moyenne
0.125 £ 0.0201 MPa). Pour un intervalle d’élongation supérieur, [1.1; 1.3], les résultats
varient d'un sujet a I'autre sans que, la non plus, nous puissions tirer des conclusions quant
aux effets de l'age ou de I'IMC pris isolément. Ces résultats permettent cependant
d'encadrer raisonnablement les valeurs de parametres qu'il faudra chercher a reproduire.
Pour ce qui est de la modélisation par le modele de Yeoh d'ordre 3, le parametre qui
caractérise le comportement aux faibles déformations est . On constate que ce paramétre
varie relativement peu pour nos échantillons (de facon analogue a la variation du module
d'Young). Par ailleurs, le parametre est celui qui influence le plus le comportement aux
hautes déformations. Plus il est élevé, plus la courbe présente un durcissement important.
Pour nos échantillons, ce parameétre varie d'un ordre de grandeur (entre 0.254 et 2.98 MPa).
Enfin, on peut rajouter que le modéle reste peu sensible au paramétre . En effet, celui ci-
présente une grande variation (-8.93 x10™ a -0.237 MPa) sans que |'effet de cette variation

apparaissent de facon flagrante sur les courbes.

Le comportement viscoélastique de certains échantillons d’AA a été identifié et modélisé a
I'aide de notre modele de Maxwell solide généralisé, dont le ressort isolé présente un
comportement linéaire. Ces échantillons décrivent tous un comportement viscoélastique
dont la viscosité globale est de I'ordre de 10® Pa.s, ce qui est cohérent avec les résultats
définis dans la littérature [55]. La relation entre I’dge et la viscosité globale des échantillons

ne semble pas refléter de corrélation significative.

D’autre part, les essais mécaniques sont réalisés a température ambiante compte tenu des
outils mis a disposition dans ce projet. Rigoureusement parlant, il aurait été plus judicieux
d’identifier le comportement mécanique des échantillons d’AA a une température proche de
celle mesurée dans le corps humain (37.2 °C). Une premiére perspective a ces travaux serait
alors de répéter ces mesures, a la température corporelle, pour évaluer son impact sur

I'identification des parametres mécaniques de I'aorte.
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5. Conclusion

Lidentification des parameétres mécaniques hyper-viscoélastiques d’échantillons d’aortes
abdominales (AA) saines chez ’homme a été réalisée. Ces échantillons ont été sélectionnés
et excisés par l'institut médico-légal de Lyon. Pour minimiser |'altération des microstructures
aortiques et, par conséquent, des propriétés mécaniques des échantillons, un processus
d’analyse, de I'excision a I'analyse mécanique, a été élaboré et validé. Dans ce processus,
I'analyse mécanique est réalisée au maximum 36h aprés le décés du sujet et apres
conservation des échantillons dans un sérum physiologigue a 4°C. Les méthodes
expérimentales et numériques pour l'identification des parameétres hyperélastiques et
viscoélastiques, respectivement réalisés par traction uniaxiale et cisaillement simple
dynamique ont été exposées et validées. Le modele de Maxwell solide d’ordre 3 dont la
partie solide est décrite par un modele hyperélastique de Yeoh d’ordre 3, a montré une
représentativité remarquable aux différents comportements mécaniques de nos

échantillons.

Ces résultats nous ont, dans un premier temps, permis de montrer qu’il n’existait pas de
relation étroite entre les caractéristiques des échantillons, age et indice de masse corporelle
(IMC), et I’évolution des propriétés mécaniques. Les analyses élastiques nous ont permis de
constater que le module d’Young des AAs variait relativement peu, =0.125 £ 0.0201 MPa.
Pour un intervalle d’élongation [1; 1.3], les 3 paramétres hyperélastiques de Yeoh

nous ont permis de constater que, pour 'ensemble des échantillons,  est de I'ordre de 10
MPa avec un variation reflétant la rigidité a faible déformation et que est de I'ordre de
10" MPa pour des durcissements faibles et de 10° MPa pour des durcissements forts. Les
analyses viscoélastiques ont montré que la viscosité globale de nos échantillons est de
I'ordre de 10° Pa.s pour I'ensemble des échantillons analysés. Pour décrire les modules
dynamiques, les temps de relaxation ont été fixés (0.003s; 0.03s; 0.3s) et leurs
contributions ajustées pour donner des valeurs de l'ordre de 10" - 1072 En
comparaison avec les résultats de la littérature, nous constatons aussi un comportement
hyper-viscoélastique avec durcissement. Dans la littérature, I’élasticité était aussi décrite par
un modele de Yeoh et la viscoélasticité par un modéle de Maxwell solide généralisé. De plus,
la viscosité globale est de I'ordre de 10%-10° Pa.s [55], ce qui est comparable avec les

résultats obtenus dans notre étude.
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A l'issue de cette étude, nous aurons pour objectif de réaliser des formulations de matériaux
capables d’exprimer un comportement mécanique hyper-viscoélastique similaire a nos
échantillons d’AA saines, ainsi que pour des anévrismes dont les parametres seront issus de

la littérature. Les objectifs et résultats seront exposés au chapitre suivant.
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Chapitre 3

Formulation de matériaux pour la fabrication

de fantomes aortiques patient-spécifiques

Ce chapitre a pour but de développer des matériaux a base de silicone dont le
comportement mécanique doit permettre d’imiter celui de I'aorte saine ou anévrismale. A
terme, ces matériaux seront utilisés, dans une prochaine étude, pour la réalisation d’'un
arbre aortique patient-spécifique présentant un anévrisme non-thrombosé dans la région
thoracique. Des lois de mélange, permettant de prédire le comportement mécanique de
différentes formulations, seront utilisées afin de permettre aux travaux futurs d’estimer la
composition idéale d’'une formulation, au comportement hyper-viscoélastique similaire a

celui d’un patient.

L'utilisation du terme patient-spécifique utilisé dans ce chapitre et dans les suivants, est
détournée de sa définition principale. En effet, notre étude n’ayant pas obtenu de résultats
morphologiques et mécaniques pour un méme patient, nous avons di combiner notre étude
ex vivo (chapitre 2) et d’autres études de la littérature, pour envisager de produire un
fantéme aortique. Certaines précautions seront néanmoins prises en compte, comme |'age
du patient ou le diameétre interne de I'anévrisme, afin de pouvoir approcher au mieux la

notion « patient-spécifique ».
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1. Introduction

L’état de I'art sur les matériaux capables d’'imiter le comportement hyper-viscoélastique de
I’aorte saine ou pathologique, a montré que certains élastomeéres [81, 85] (ex: silicones
RTV2) et hydrogels [83] (ex: PVA) pouvaient étre utilisés. Cependant, la réalisation de
fantémes aortiques patient-spécifiques restreint la gamme de matériaux adaptés compte
tenu de la méthode de mise en ceuvre sélectionnée. En effet, la complexité morphologique
des aortes requiert I'utilisation des techniques de fabrication additive. Il n’est donc pas
souhaitable de mettre au point des matériaux « méca-fideles » qui ne pourraient étre utilisés
en fabrication additive par voie directe ou indirecte. La fabrication additive par voie directe
recense peu de matériaux appropriés et les différentes techniques d’impression 3D utilisant
les élastomeres et les hydrogels sont trés rares et onéreuses. C'est pourquoi nous avons
choisi d’orienter notre étude vers la fabrication additive de fantomes d’aorte par voie
indirecte, dont les conditions de fabrication seront exposées au chapitre 5. De ce fait, les
matériaux choisis dans cette étude devront étre injectables avec un processus de
réticulation contrélable. La grande diversité de grades commerciaux des matériaux silicone
injectables, ainsi que leur faible co(t, nous a conduits vers la société Bluestar Silicones afin

de formuler des matériaux méca-fidéeles.

A ce stade, il est essentiel de définir un arbre aortique pathologique a reproduire, afin de
guider nos travaux dans I’élaboration de matériaux méca-fidéles. L'anévrisme fusiforme non-
thrombosé représentant environ 80% des traitements endovasculaires, nous choisissons
cette pathologie comme objectif de reproduction. Comme aucune étude de la littérature ne
mentionne des résultats a la fois morphologique et mécanique de I'arbre aortique d’un
patient atteint de cette pathologie, nous serons donc forcés de combiner plusieurs études,
afin de pouvoir établir une aorte patient-spécifique a reproduire. Premiérement, nous avons
besoin de définir la morphologie de I'aorte. Nous utiliserons les travaux de Sulaiman [89], qui
ont permis de reconstruire la lumiere aortique d’un patient de 60 ans a partir de la
segmentation 3D d’'images ARM. Dans cette étude, I'anévrisme est situé dans la région
descendante (ou thoracique). Deuxiémement, nous devons définir les comportements
mécaniques des parties saines et de I'anévrisme. Nous utiliserons les données mécaniques
de Van’'t Veer [69] et celles obtenues au chapitre 2, pour définir respectivement le

comportement hyper-viscoélastique de I'anévrisme et des parties saines de |'aorte.
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Apres avoir exposé les conditions de mise en ceuvre et d’analyse mécanique de nos
échantillons silicone, les comportements mécaniques de I'aorte pathologique et saine visés
seront définis. Puis, les résultats mécaniques de matériaux utilisés dans la littérature
(Sylgard® 184 et Tango plus FullCure®930) seront testés pour démontrer le bien fondé ou
non de leur utilisation en tant que matériaux méca-fideles. Enfin, nous exposerons les
résultats obtenus sur nos différentes formulations de silicone qui nous serviront pour la

réalisation du fantome d’aorte anévrismale.

2. Matériels et méthodes
2.1. Description des grades silicones présélectionnés

Les silicones utilisés dans cette étude proviennent de la société Dow Corning [108] et
Bluestar Silicones [109]. En particulier, nous nous sommes orientés vers les gammes
Sylgard®, Bluesil®! et Silbione®®, qui comportent des silicones bi-composants (RTV2)
incompressibles, dont les propriétés mécaniques sont fortement variables selon le grade.
Ces silicones se présentent sous la forme de deux composants, nommés Vi et SH, a mélanger
en proportion stoechiométrique, dont la viscosité de chacun est variable en fonction du
grade choisi (Tableau 10). La partie Vi contient les groupements vinyles et la partie SH les
liaisons Si-H. Aprés mélange, une réaction de réticulation par hydrosilisation (Figure 17)
permettra d’obtenir un silicone solide. Un indicateur spécifique, appelé « pot-life »,
correspond au temps pendant lequel le mélange des parties Vi et SH est utilisable a 25°C.
Au-dela de ce temps, la viscosité du mélange devient trop importante pour permettre son
injection ou sa transformation. Celui-ci varie entre 5 minutes et 2 heures selon le grade
choisi. Nous utilisons le silicone RTV 3040 de la gamme Bluesil®, les silicones RTV 4619, LSR
4370 et un gel HC2 2011 de la gamme Silbione® et le Sylgard® 184 (Dow Corning). Cependant
il est apparu que la gamme de propriétés mécaniques disponible parmi ces grades
commerciaux (Tableau 10) pouvait ne pas étre suffisante. C'est pourquoi nous avons aussi
effectué des mélanges de différents grades pour obtenir des formulations plus adaptées.
Evidemment, afin de respecter la stcechiométrie de la réaction de réticulation, il est
primordial de garder, pour chacun des grades, la proportion massique Vi:SH définie par

Bluestar Silicone et Dow Corning.

1
Copyright © 2007-2008 Bluestar Silicones - Tous droits réservés
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Grade Viscosité Vi (mPa.s) Viscosité SH (mPa.s) Pot-life (min) Vi:SH Dureté (ShA)
RTV 3040 40 000 4000 75 10:1 40
RTV 4619 9000 9 000 5 1:1 >20
LSR 4370 NC NC NC 1:1 70
HC2 2011 3000 3000 120 1:1 NC
Sylgard® 184 3500 3500 90 10:1 43

Tableau 10 : Caractéristiques physiques des différentes formulations de silicone des sociétés Bluestar Silicone et Dow
Corning. Vi:SH : proportion massique de Vi et SH ; ShA : Shore A, mesuré par durométre ; NC: Non communiqué.

La politique de confidentialité de la société Bluestar Silicone ne nous a pas permis d’avoir
acces a la composition chimique précise des différents grades sélectionnés. Il nous sera donc
impossible d’établir un lien étroit entre les variations des propriétés mécaniques et la chimie

des grades utilisés.

2.2. Mise en ceuvre des silicones et échantillonnage

La mise en ceuvre des grades silicone sélectionnés est simple et s’effectue en 4 étapes.

- Etape 1: La partie Vi d’un grade de silicone est mélangée manuellement, a température
ambiante, avec sa partie SH dans les proportions massiques Vi:SH mentionnées sur la

fiche de données du grade.

La viscosité des parties Vi et SH engendre inévitablement un emprisonnement d’air lors de

leur mélange.

- Etape 2: Centrifugation a 5000 tours/min pendant 5 minutes, afin de dégazer le
mélange.

- Etape 3 : Dépo6t de la formulation dans une préforme rectangulaire d’épaisseur 2 mm.

- Etape 4 : Réticulation sous presse a 150°C durant 1 heure. Ces conditions de réticulation

sont définies par le fournisseur pour assurer un rendement de réaction proche de 100%.
A terme, nous obtenons un échantillon silicone rectangulaire.

Note importante : Les sections 3.2 et 3.3 de ce chapitre, illustrent I'étude de mélanges de
plusieurs grades de silicone sélectionnés. L’étape 1 de notre méthode de mise en ceuvre sera

donc reprécisée. Les étapes 2 a 4 restent inchangées.
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2.3. Identification des paramétres mécaniques

Au chapitre 2, nous avions séparé lidentification du comportement hyperélastique et
viscoélastique des AAs par deux types de mesures mécaniques : la traction uniaxiale et le
cisaillement simple dynamique. Ici, nous utilisons cette méme stratégie d’analyse mécanique
en remplacant la mesure de cisaillement simple dynamique par une mesure en compression
dynamique. En effet, les matériaux silicone étant peu adhésifs, un certain glissement du
matériau sur les plans de la cellule de mesure peut se produire, ce qui fausse le résultat

expérimental. En compression ce glissement ne se produit pas.
2.3.1. Analyse hyperélastique par traction uniaxiale

Cette analyse est réalisée dans les mémes conditions que pour les échantillons d’AA, suivant
le protocole d’essai et le traitement de données décrits en section 2.2 du chapitre 2.
Cependant nous utilisons des éprouvettes de dimensions plus importantes, de type H2 de la
norme NF T51-034 (AFNOR 1975), dont les dimensions schématisées en Figure 32 sont:
L=60+£05mm; L0=25+05mm; L1=29+05mm; L2=46+05mm; L3=75%2 mm;
bl =44+01mm; b2 =12.3 £ 0.1 mm. La encore, la longueur de I'éprouvette sera
considérée comme la distance entre les mors ( = 25 mm). De plus, nous mesurons a

titre indicatif la déformation a la rupture notée

Comme au chapitre 2, nous évaluerons la précision de notre méthode expérimentale et de
modélisation en évaluant I'écart relatif théorique entre le module d’Young expérimental

obtenus et le module d’Young théorique calculé a partir de I’Equation 30.

2.3.2. Analyse viscoélastique par compression dynamique

2.3.2.1. Protocole d’essai

Le comportement mécanique viscoélastique de nos échantillons de silicone est défini par
une analyse en compression dynamique a I'aide d’un appareil de DMA (Dynamic Mechanical
Analysis) Q800 (TA instruments) a 1% de déformation. Un test préliminaire de validation de
domaine linéaire a été réalisé pour chaque formulation, afin de justifier 'utilisation de cette
valeur de déformation. Un échantillon cylindrique de diameétre 11 mm et d’épaisseur 2 mm

est analysé selon un balayage en fréquence a déformation imposée. Nos matériaux ne sont
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pas sujets a I'assechement, ce qui nous permet de définir une large gamme de fréquences

angulaires analysée telle que rad/s, a raison de 5 points par décade.
2.3.2.2. Traitement des données expérimentales et modélisation

Les composantes viscoélastiques et de notre modeéle sont définies selon les mémes
principes que ceux exposés pour I'analyse en cisaillement dynamique (voir section 2.3.2 du
chapitre 2). Cependant, une sollicitation dynamique en compression donne acces au module
d’Young a la place du module de Coulomb obtenu en cisaillement. Ces deux modules sont
reliés par I’Equation 14. Par conséquent, il est nécessaire d’exprimer les composantes de
conservation et de perte du module d’Young complexe pour le modéle de Maxwell

solide généralisé :

Equation 42

L’Equation 14 et I'hypothése de I'incompressibilité nous permettent aussi de réécrire le

facteur adimensionnel (Equation 40) en compression dynamique, selon :

Equation 43

L'ensemble des éléments de Maxwell nous permet d’exprimer la viscosité globale en

compression, d’'un matériau incompressible, selon :

Equation 44

Comme au chapitre 2, nous évaluerons la précision de notre méthode expérimentale en

évaluant |'écart entre le module d’Young , obtenu en compression dynamique, et le
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module d’Young  obtenu en traction uniaxiale. D’autre part, les modules d’Young déduits

des modélisations seront aussi comparés pour vérifier la pertinence des modélisations.

3. Résultats et discussions

Les objectifs que nous nous fixons pour reproduire le comportement mécanique de parties
anévrismales sont issus de I’étude de Van’t Veer [69]. Celui-ci mentionne, différentes valeurs
de module d’Young obtenues sur 12 patients d’age moyen 73.6 + 6.4 ans, présentant chacun
un anévrisme abdominal non thrombosé, dont le diamétre interne moyen est de 58 + 6 mm.
Nous définissons le module d’Young moyen de la partie anévrismale de ces 12 patients :

= 8.50 + 2.11 MPa. De plus, le tracé de la pression artérielle en fonction du volume de
la lumiere aortique, ne montre pas de boucle d hystérésis, ce qui implique I'absence d’une
dissipation visqueuse (Figure 14). De ce fait, nous considérons la viscosité de la partie
anévrismale : . En ce qui concerne la partie saine, nous tenterons de reproduire
le comportement hyper-viscoélastique de I’AA 68-18 analysé au chapitre 2. Cet échantillon a
été volontairement sélectionné, compte tenu de son comportement hyperélastique et de
I’age du défunt. Cet échantillon nous est en effet apparu comme suffisamment représentatif
du comportement recherché, c'est-a-dire présentant un module d’Young relativement faible
et un durcissement de contrainte suffisamment marqué. Les parametres viscoélastiques
obtenus en cisaillement simple sur cet échantillon sont utilisés pour exprimer le module

d’Young dynamique a I'aide de I'Equation 14 et I’Equation 43.

Note importante : L’identification des comportements et paramétres mécaniques, des
différents matériaux utilisés dans ce chapitre, a fait I'objet d’une étude de reproductibilité
expérimentale et de mise en ceuvre. En moyenne, 3 échantillons ont été analysés pour

chaque matériau.

3.1. Etude mécanique de différents matériaux élastomeres

Dans le but de positionner nos travaux au sein de la communauté scientifique concernée par
la production de fantdmes aortiques patient-spécifiques, nous avons étudié et comparé le
comportement mécanique de différents matériaux décrits dans la littérature avec les

comportements mécaniques de l'aorte saine et anévrismale visés. En particulier, il s’agit de
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la résine Tango Plus FullCure® 930 (3D Obijet), utilisée en impression 3D par voie directe

[101], et le silicone Sylgard® 184 (Dow Corning), utilisé pour la création d’un fantome d’AAA

[85, 92]. Ainsi, cette section expose les résultats hyper-viscoélastiques obtenus sur les

grades silicone de Bluestar Silicones et Dow Corning précédemment décrits en section 2.2 de

ce chapitre avec la résine FullCure® 930. L'identification et la modélisation de la partie

hyperélastique sont exposées en Figure 40 avec un agrandissement en Figure 41, et Tableau

11. Puis, les résultats concernant la partie viscoélastique sont exposés en Figure 42, Figure 43

et Tableau 12.

3.0 4 byt o AAA

A LSR 4370 (Ex)

1 | ——LSR 4370 (RN)
55 | ¥ Sylgard 184 (Ex)
Sylgard 184 (RN)

L 1 © RTV 3040 (Ex) .
& ool RTV 3040 (RN) >
= 0 RTV 4619 (Ex) ,
@ 1| ——RTV 4619 (RN) L
g i X FullCure 930 (Ex) .
s FullCure 930 (RN) ’
£ 1| ——AAGB8-18 s
o
T 104
o
o |
0.5
0.0
1 T I T I T
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Figure 40 : Comportements en traction uniaxiale de différents silicones de la gamme Bluesil® et Silbione®, du Sylgard® 184

et du matériau FullCure® 930 comparés a ceux de I’AAA et de I’AA 68-18. 5
expérimentaux ; (RN) : résultats numériques.

éme

chargement ;

=1x10°s™. (Ex) : résultats
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Figure 41 : Comportements en traction uniaxiale des matériaux RTV 4619 et FullCure® 930, comparés a I'aorte AA 68-18.

Agrandissement de la Figure 40. geme chargement ; =1x107s™. Résultats numeériques.
Nom (MPa) (MPa) (MPa) (MPa) 6. (MPa) Ecart(%)

AAA - - - 8.90 - - -
LSR 4370 0.528 -0.164 0.754 3.31 3.17 4

Sylgard® 184 0.426 -0.00289 0.252 2.67 2.56 4 0.723
RTV 3040 0.236 - - 1.37 1.42 4 3.37
RTV4619 0.0971 - - 0.593 0.583 2 1.68
FullCure® 930 0.0756 - - 0.491 0.454 8 1.55
AA 68-18 0.0175 -0.0590 0.521 0.0998 - - -

Tableau 11 : Paramétres hyperélastiques de différents silicones de la gamme Bluesil® et Silbione®, du Sylgard® 184 et du
matériau FullCure 930°.

A lui seul, le gel HC2 2011 ne nous permet pas de réaliser des éprouvettes pour effectuer des
mesures de traction uniaxiale. C'est pourquoi ce matériau n’apparait pas dans les analyses

hyperélastiques.
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Figure 42 : Comportements viscoélastiques de différents silicones de la gamme Bluesil® et Silbione® et des matériaux
Sylgard® 184 et FullCure® 930 comparés a ceux de I’AAA et de I’AA 68-18. Résultats en compression dynamique ; 1% de
déformation. (Ex) : résultats expérimentaux ; (RN) : résultats numériques.
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Figure 43 : Comportements visqueux de différents silicones de la gamme Bluesil® et Silbione® et des matériaux Sylgard®
184 et FullCure® 930 comparés a celui de I’AA 68-18. Résultats en compression dynamique ; 1% de déformation. (Ex) :

résultats expérimentaux.
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Le module de perte de I'AA 68-18 est uniquement représenté pour des fréquences
angulaires comprises entre 1 et 628 rad/s (les résultats n’étant pas fiables pour des
fréquences plus faibles). De plus, il n’y a pas lieu de tracer le module de perte de I’AAA car

nous ne disposons que des données purement élastiques.

Nom
(MPa) 7; = 0.003s T, =0.03s 13=0.3s T, =3s 75 = 30s

AAA 8.90 - - - _ -
LSR 4370 4.05 0.461 0.236 0.185 0.185 0.0414
Sylgard® 184 1.70 0.781 0.350 0.259 0.136 0.131
RTV 3040 1.62 0.200 0.0714 0.0673 0.0465 0.0321
RTV 4619 0.512 0.100 0.00780 0.0988 0.151 0.148
FullCure® 930 0.243 423 2.11 1.34 0.0556 0.0113
HC2 2011 0.00661 11.7 1.40 0.919 0.229 0.104
AA 68-18 0.117 0.277 0.179 0.206 - -

Nom (Pa.s) (MPa) Ecart (%)
AAA 0 - -
LSR 4370 7.54 x10° 331 22
Sylgard® 184 7.52 x10° 2.67 36
RTV 3040 1.83 x10° 1.37 15
RTV4619 2.52 x10° 0.593 14
FullCure® 930 2.66 x10° 0.491 51
HC2 2011 2.75 x10° - -
AA 68-18 7.96 x10° - -

Tableau 12 : Parametres viscoélastiques issus de la modélisation du comportement mécanique de différents silicones de la
gamme Bluesil® et Silbione® et des matériaux Sylgard® 184 et FullCure® 930 comparés a ceux de I’AAA et de I’AA 68-18.

Dans un premier temps, nous allons interpréter les résultats des matériaux Sylgard® 184 et

FullCure® 930, qui ont déja été utilisés dans la fabrication de fantémes aortiques. Puis les

résultats obtenus sur les autres matériaux silicone seront discutés.

Le comportement hyper-viscoélastique du silicone Sylgard®184 ne représente ni le
comportement mécanique de la partie saine, ni celui de la partie anévrismale. Notamment,
ce matériau présente une partie élastique soit trop souple pour la représentativité

mécanique de la partie anévrismale, soit trop rigide pour la représentativité de la partie
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saine. Nous notons cependant que ce matériau répond a un modele hyper-viscoélastique de
Maxwell solide d’ordre 5 dont la partie hyperélastique répond a un modele de Yeoh d’ordre
3, ce qui résulte d’'un durcissement de contrainte. Si I'on regarde attentivement les
parametres hyperélastiques de ce matériau et ceux de I’AA 68-18, on remarque que leur
parametre est du méme ordre de grandeur. Comme cela a déja été mentionné, ce
parametre  conditionne le niveau de contrainte aux déformations élevées. Cependant, ces
deux matériaux présentent des parametres  tres différents. Cela découle directement des
différences de courbure, autrement dit de la présence ou non d'un phénoméne de
durcissement de contrainte ; la contrainte aux faibles déformations étant beaucoup moins
importante pour I’AA 68-18 que pour le matériau Sylgard®184. Par la suite nous utiliserons

un rapport adimensionnel pour évaluer ce phénomeéne de durcissement de contrainte :

Equation 45

NB : Si le comportement mécanique d’un matériau est décrit par un modele de Yeoh d’ordre

lou2, =0.

Ainsi, ce rapport est calculé pour I'ensemble des matériaux analysés dans cette section dont

les résultats sont mentionnés au Tableau 13.

Nom
AAA -
LSR 4370 1.43
Sylgard® 184 0.591
RTV 3040 0
RTV4619 0
FullCure® 930 0
HC2/2011 -
AA 68-18 29.8

Tableau 13 : Valeur du rapport adimensionnel pour différents grades de silicone, du FullCure® 930 et de I’AA 68-18.

Dans le cas du comportement aortique sain visé, ce rapport est d’'un ordre de grandeur de
10' ( =29.8), alors que pour le Sylgard®184, ce rapport est de I'ordre de 10 ( = 0.591). Par

conséqguent, les ordres de grandeur des parameétres et et du rapport , apparaissent
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comme des indicateurs clés pour la représentativité du comportement hyperélastique de
I'aorte saine. En ce qui concerne la représentativité visqueuse, ce matériau posséde une
viscosité globale trop importante par rapport a la viscosité globale de I'aorte saine visée

(7.52 x10° Pa.s >> 7.96 x10° Pa.s).

Le matériau FullCure®930, présente un comportement hyperélastique plus proche de l'aorte
saine que le silicone Sylgard®184. Cependant, comme nous pouvons le voir en Figure 41, ce
comportement ne décrit pas de durcissement de contrainte. Cette observation justifie
I'ordre 1 du modele de Yeoh, suffisant pour modéliser son comportement élastique dans cet
intervalle d’élongations. Nous notons aussi que le parametre pour ce matériau (0.0756
MPa) est plus de quatre fois supérieur a celui identifié pour le comportement aortique sain
visé. Le comportement viscoélastique de ce matériau, déterminé par compression
dynamique, montre que celui-ci n’est pas représentatif du comportement aortique sain pour
I’ensemble de la gamme de fréquences angulaires étudié. De plus, la viscosité globale de ce
matériau est nettement supérieure a celle du comportement sain visé (2.66 x10° Pa.s > 7.96
x10°® Pa.s). En outre, il est important de remarquer que la relation entre les essais de traction
et de compression de ce matériau, présente un écart relativement élevé de 51%. Cela
pourrait étre d a 'aspect de surface tres irrégulier de I’échantillon fourni, ce qui nuit a la

précision de la mesure de DMA.

A ce stade, lidentification du comportement hyper-viscoélastique des matériaux
Sylgard®184 et FullCure®930, a montré que aucune de ces deux formulations ne pouvait étre
utilisée comme matériau pour représenter correctement les comportements hyper-

viscoélastiques aortiques sain et anévrismal visés.

A lissue de ces analyses, nous pouvons constater que pour I'ensemble des grades silicones
sélectionnés de Bluestar, les comportements hyperélastiques sont intermédiaires a ceux de
I'aorte saine et anévrismale, tels que nous les avons définis,

. De plus, le gel HC2/2011 présente un comportement nettement plus souple
que la partie saine visée, . L'identification
de la viscosité globale démontre que ces grades sont trop visqueux par rapport a nos
objectifs, a I’exception du gel HC2/2011. Comme nous avons pu le remarquer, aucun des

grades n’est assez rigide pour imiter le comportement mécanique typique d’un anévrisme.
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Néanmoins, le LSR 4370 a un module d’Young seulement deux fois inférieur. Au sein des
nombreux grades de Bluestar il existe un autre grade plus rigide, le RTV 4388 BQR que nous
n’avons malheureusement pas pu analyser. La dureté de ce silicone est proche de 90 ShA,
alors que pour le LSR 4370 la dureté est de 70 ShA. L'utilisation de ce grade pourrait alors
permettre d’imiter le comportement mécanique de I’AAA. Dans le cas contraire d’autres
matériaux élastomeres tels que les polyuréthanes (non étudiés ici), dont les duretés peuvent
s’étendre jusqu’a 100 ShA, pourraient étre utilisés pour reproduire le comportement de
I’AAA. De ce fait, il nous est difficile d’élaborer des formulations pour répondre a cet objectif,
et nos travaux se sont préférentiellement orientés vers la reproduction du comportement
mécanique de l'aorte saine. A ce stade, il apparait donc important d’élaborer de nouvelles
formulations. Celles-ci seront réalisées a partir du mélange de ces grades, afin de tenter de
reproduire le comportement mécanique aortique sain. De plus, il sera intéressant de relier
les résultats des essaies mécaniques a des lois de mélange pour que, a terme, nous puissions
prédire la formulation idéale capable de reproduire le comportement aortique sain ou

pathologique d’un patient.

3.2. Etude mécanique du mélange de deux grades silicones RTV2

Avant de présenter les comportements mécaniques hyper-viscoélastiques des formulations
silicone mises au point pour représenter le comportement aortique sain, nous allons nous
intéresser a la reproduction du comportement mécanique aortique lors de la naissance ou
de I"évolution d’un anévrisme. En effet, si un comportement hyper-viscoélastique aortique
pathologique d’un patient s’avere étre intermédiaire entre ceux de deux grades de notre
sélection, nous devons étre capables de reproduire ce comportement. Ici, nous exposons les
comportements hyper-viscoélastiques des mélanges de grades RTV 3040 et RTV 4619, dans
différentes proportions massiques de RTV 4619: 33, 50 et 67%. Les formulations sont
respectivement notées 3040-4619/33, 3040-4619/50 et 3040-4619/67. Cette section
illustrant le mélange de plusieurs grades de silicones, nous redéfinissons ci-dessous I'étape 1

de notre procédé de mise en ceuvre (décrit en section 2.2 de ce chapitre).

Pour réaliser de telles formulations, nous avons pris en compte le pot-life de chacun des
grades choisis, qui sont respectivement de 75 min et de 5 min pour le RTV 3040 et le RTV
4619. Compte tenu du pot-life extrémement court du RTV 4619, peu de techniques de

mélange sont envisageables. En effet, si 'on mélange dans un premier temps les parties Vi et
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SH du RTV 4619, ce grade présente un fort risque de solidification avant ou pendant son

mélange avec le RTV 3040. A terme, cette technique pourrait méme empécher le dépot ou

I'injection de la formulation finale. De ce fait, nous avons mélangé d’un coté, les parties Vi

(vinyliques) de chacun des grades, puis d'un autre coté, les parties SH (liaisons silanes). Apres

homogénéisation, nous mélangeons I’'ensemble des parties Vi et SH.

Le comportement et la modélisation hyperélastiques des mélanges RTV 3040 et RTV 4619

sont exposés en Figure 44 et Tableau 14, puis le comportement et la modélisation

viscoélastiques sont exposés en Figure 45, Figure 46 et Tableau 15.

Contrainte vraie (MPa)

O

0.4 S A

O

—3040-4619/50 (RN)

——3040-4619/67 (RN)
——RTV 4619 (RN)

RTV 3040 (RN)
3040-4619/33 (Ex)
3040-4619/33 (RN)
3040-4619/50 (Ex)

3040-4619/67 (Ex)

0.2 +

0.0 1

1.0 1.1 1.2 13

Elongation

Figure 44 : Comportement en traction uniaxiale de mélanges RTV 3040 + RTV 4619. 5™ chargement ; =1x10°s™
(Ex) : résultats expérimentaux ; (RN) : résultats numériques.
Nom (MPa) (MPa) (MPa) (MPa) 6. Ecart(%)
(MPa)

RTV 3040 0.236 - - 1.37 1.42 4 3.37
3040-4619/33 0.145 - - 0.921 0.870 6 3.02
3040-4619/50 0.137 - - 0.869 0.822 6 2.70
3040-4619/67 0.106 - - 0.730 0.636 15 2.56
RTV4619 0.0971 - - 0.593 0.583 2 1.68

Tableau 14 : Parameétres hyperélastiques de mélanges RTV 3040 + RTV 4619.
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Figure 45 : Comportement viscoélastique de mélanges RTV 3040 + RTV 4619. Résultats en compression dynamique ; 1% de
déformation. (Ex) : résultats expérimentaux ; (RN) : résultats numériques.
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Figure 46 : Comportement visqueux de mélanges RTV 3040 + RTV 4619. Résultats en compression dynamique ; 1% de
déformation. (Ex) : résultats expérimentaux ; (RN) : résultats numériques.
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Nom
(MPa) 7; = 0.003s 7,=0.03s 73=0.3s T,=3s 75 = 30s

RTV 3040 1.62 0.200 0.0714 0.0673 0.0465 0.0321
3040-4619/33 0.940 0.222 0.0736 0.0570 0.0625 0.0805
3040-4619/50 0.912 0.166 0.0576 0.0719 0.0817 0.0739
3040-4619/67 0.791 0.129 0.0381 0.0431 0.0555 0.0829
RTV4619 0.512 0.100 0.00780 0.0988 0.151 0.148

Nom (Pa.s) (MPa) | Ecart (%)
RTV 3040 1.83x10° 1.37 15
3040-4619/33 2.47 x10° 0.921 2
3040-4619/50 2.27 x10° 0.869 5
3040-4619/67 2.11x10° 0.730 8
RTV4619 2.52 x10° 0.593 14

Tableau 15 : Parametres viscoélastiques issus de la modélisation du comportement mécanique de mélanges RTV 3040 +
RTV 4619.

Le comportement élastique des grades silicones RTV 3040 et RTV 4619, ainsi que de leurs
mélanges, répondent a un modele hyperélastique de Yeoh d’ordre 1 pour lintervalle
d’élongations considéré. Nous pouvons donc analyser uniqguement le paramétre pour
comparer les différents comportements hyperélastiques observés. Nous observons que le
comportement hyperélastique des mélanges suit une évolution logique en fonction de la
proportion en RTV 4619. En effet, plus la proportion de RTV 4619 augmente, plus  diminue
(car ) et tend vers la valeur . Ce constat est aussi valable au regard des

valeurs de obtenues.

Pour permettre de prédire le comportement mécanique des formulations 3040-4619, nous
représentons en Figure 47, I"évolution du module d’Young expérimental en fonction de la
proportion massique en RTV 4619, notée , pour les mesures en traction uniaxiale et
compression dynamique. En effet, il est tout a fait cohérent d’étudier ce parameétre lorsque
le comportement hyperélastique est simplement défini par un modéle de Yeoh d’ordre 1.
Puis nous les confrontons a deux lois de mélange résultant soit du modeéle de Voigt soit du
modele de Reuss. Ces deux modeéles sont utilisés généralement pour décrire le
comportement de matériaux bi-phasiques, soit en considérant I'additivité des contraintes

(modéle de Voigt ou modéle « paralléle », Equation 46) ou I'additivité des déformations
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(modéle de Reuss ou modéle « série », Equation 48). En régle générale, ces modéles
constituent les bornes supérieure et inférieure des comportements engendrés dans les
mélanges bi-phasiques. Cependant, dans notre cas, il est vraisemblable que les mélanges
soient homogeénes. En effet, les composants étant tous les deux des silicones, il est fort
probable qu’ils soient miscibles en toutes proportions. Ainsi, les matériaux réticulés sont
constitués de réseaux macromoléculaires avec des branches de différentes longueurs et des
chaines pendantes en quantités régies par la proportion des constituants. Pour permettre
d’écrire ces deux lois de mélange et compte tenu de la miscibilité, nous attribuons des
indices A et B qui se réferent aux branches du réseau issues du constituant A (ici RTV 3040)

et B (ici RTV 4619) respectivement. Le modéle de Voigt conduit a :

Equation 46
soit :

Equation 47
Puis, le modele de Reuss donne :

Equation 48
soit

Equation 49
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Figure 47 : Evolution du module d’Young en fonction de la proportion massique ( ) de RTV 4619 dans I’étude de mélange
RTV 3040 + RTV 4619. A gauche, résultats issus des mesures en traction uniaxiale. A droite, résultats issus des mesures en
compression dynamique.

Il apparait nettement que les comportements mécaniques, de nos mélanges de grades RTV,
répondent a une loi de mélange décrite par le modele de Reuss. Ce constat est a la fois
vérifié en traction uniaxiale et en compression. Donc, la partie élastique d’un mélange peut
étre analogiquement décrite par deux ressorts en série, chaque ressort étant défini par les

parametres élastiques d’un des grades de silicone tel que nous l'illustrons en Figure 48.

1-¢ ¢
/0NN~ = /OGO TOIIN—-

Mélange RTV 3040 RTV 4619

Figure 48 : Analogie du comportement mécanique élastique des mélanges RTV 3040 et RTV 4619 selon la loi des mélanges
décrite par le modele de Reuss.

Les comportements viscoélastiques des formulations 3040-4619 répondent a un modeéle de
Maxwell d’ordre 5. Pour définir I’évolution de la viscoélasticité des mélanges de maniere
simple, nous nous concentrons sur I’évolution de la viscosité globale en fonction de la
fraction massique de RTV 4619 , illustrée en Figure 49. Cette évolution est comparée aux
mémes lois de mélange que pour la partie élastique, au regard de la viscosité globale. Le

modeéle de Voigt conduit a :

Equation 50
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Puis, le modéle de Reuss :

Equation 51
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O Ex
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Figure 49 : Evolution de la viscosité globale dans I’étude des mélanges RTV 3040 et RTV 4619. Résultats en compression
dynamique ; 1% de déformation.

Ici, les viscosités des constituants purs sont trop proches pour qu’on puisse distinguer les lois
de mélange (Reuss ou Voigt) 'une de 'autre. Par ailleurs, aucune de ces deux lois ne décrit
les évolutions de viscosités que nous observons pour ces mélanges. Cependant, étant donné
les incertitudes de mesures, nous pouvons considérer ici que I’évolution de ces viscosités
globales observée n’est pas vraiment significative et que la valeur de viscosité est

pratiqguement indépendante des proportions des constituants.

Dans cette étude, nous avons mélangé en différentes proportions deux grades de silicone, le
RTV 3040 et RTV 4619, répondant chacun a un modele de Maxwell solide généralisé.
L’identification du comportement hyper-viscoélastique de leurs mélanges, a montré que ces
derniers répondent aussi a un modele de Maxwell solide généralisé. Cependant, en
analysant chacune des contributions, nous avons montré que la partie élastique des

formulations 3040-4619 peut étre estimée a partir d’une simple loi de mélange selon un
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modele de Reuss, tandis que le comportement visqueux est indépendant de la proportion de

ces grades.

3.3. Etude mécanique du mélange d’un gel silicone dans une matrice RTV2

En section 3.1, nous avions identifié le comportement hyper-viscoélastique de différents
grades de silicone. Force est de constater qu’aucun de ces grades n’est capable de
reproduire, a lui seul, le comportement aortique sain visé. |l apparait donc indispensable de
trouver une nouvelle formulation au comportement mécanique similaire, sans quoi
I’élaboration de nos fantémes aortiques ne pourrait étre considérée comme « patient-
spécifique ». Par conséquent, nous revenons a |’observation faite sur le caractére élastique
trop rigide des grades sélectionnés, a I'exception du gel HC2/2011, par rapport a |'aorte
saine. La section 3.2 de ce chapitre nous a aussi permis de constater que le comportement
hyper-viscoélastique pouvait étre modulé selon les proportions massiques d’'un mélange de
différents grades de nos silicones. Nous nous sommes naturellement intéressés au mélange
du gel HC2/2011, qui est le grade le plus souple de notre sélection, avec un autre grade plus
rigide, pour tenter de reproduire le comportement aortique sain et en particulier Ia
dissipation visqueuse qu’il présente. Compte tenu des caractéres mécanique et réactionnel
variés de notre sélection de silicones, nous avons décidé de combiner notre gel avec le RTV
3040. En effet, ce dernier présente une bonne déformation a la rupture, ce qui réduit la

probabilité de formuler des mélanges trop fragiles dans notre gamme d’élongations.

Lors de la réalisation de ces mélanges, nous avons essayé différents protocoles afin de
discerner I’éventuelle influence du commencement de la réaction au sein de chacun des

grades avant le mélange. Ainsi, nous avons soit :

- Préparé les mélanges des deux parties Vi (groupements vinyles) d'un c6té et SH
(liaisons silanes) de I'autre, puis mélangé ces deux préparations.

- Meélangé les constituants Vi et SH de chaque grade avant de les mélanger entre eux
aprés un certain temps de pré-réticulation (en veillant a ce que celui-ci ne soit pas

trop avancée pour ne pas empécher le mélange).

Cependant, ces différents essais ayant conduit a des résultats similaires, nous n’exposerons
ici que ceux issus d’un seul protocole, a savoir : mélange des parties Vi et SH de chacun des

grades et mélange de ces deux préparations aprés un temps de pré-réticulation de 75 min.

124



Chapitre 3 - Formulation de matériaux [..]

Nous exposons ici les comportements hyper-viscoélastiques des mélanges RTV 3040 et
HC2/2011 dont les proportions massiques en HC2/2011 sont de 10%, 50%, 75% et 90%,
notés respectivement 3040-HC2/10, 3040-HC2/50, 3040-HC2/75 et 3040-HC2/90. Le
comportement et la modélisation hyperélastiques des mélanges RTV 3040 et HC2/2011 sont
exposés en Figure 50 avec un agrandissement en Figure 51 et dans le Tableau 16, puis le
comportement et la modélisation viscoélastiques sont exposés en Figure 52, Figure 53 et
Tableau 17. Ces résultats sont comparés avec le comportement mécanique de |'aorte saine

AA 68-18.

——RTV 3040 (RN)
O 3040-HC2/10 (Ex)
— — 3040-HC2/10 (RN)
A 3040-HC2/50 (Ex)
0.4 4 | ——3040-HC2/50 (RN)
X 3040-HC2/75 (Ex)
———3040-HC2/75 (RN)
% 3040-HC2/90 (Ex)
{ | ——3040-HC2/90 (RN)
—— AA 68-18

0.2

Contrainte vraie (MPa)

0.0

Elongation

eme

Figure 50 : Comportement en traction uniaxiale de mélanges RTV 3040 + gel HC2/2011 et de I’AA 68-18. 5
-3 -1 . o , ;.
=1x10" s . (Ex) : résultats expérimentaux ; (RN) : résultats numériques.

chargement ;
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Figure 51: Comportement en traction uniaxiale de mélanges RTV 3040 + gel HC2/2011 et de I’AA 68-18. Résultats

;. & -3 -1
numériques; 5°"¢ chargement ; =1x10"s".

Comme cela a déja été mentionné, nous n’avons pas pu réaliser des essais de traction sur le

gel HC2/2011 pur.

Nom (MPa) (MPa) (MPa) (MPa) 6. Ecart(%)
(MPa)
RTV 3040 0.236 - - 1.37 1.42 4 3.37
3040-HC2/10 0.181 - - 1.12 1.09 3 4.53
3040-HC2/50 0.0823 - - 0.561 0.494 12 2.30
3040-HC2/75 0.0270 - - 0.163 0.162 1 5.81
3040-HC2/90 0.00857 - - 0.0552 0.0514 7 5.11
AA 68-18 0.0175 -0.0590 0.521 0.0998 0.105 5 -

Tableau 16 : Paramétres hyperélastiques de mélanges RTV 3040 + gel HC2/2011 et de I'’AA 68-18.
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Figure 52 : Comportement viscoélastique de mélanges RTV 3040 + gel HC2/2011 et I’AA 68-18. Résultats en compression

dynamique ; 1% de déformation. (Ex) : résultats expérimentaux ; (RN) : résultats numériques.
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Figure 53 : Comportement visqueux de mélanges RTV 3040 + gel HC2/2011 et de I’AA 68-18. Résultats en compression

dynamique ; 1% de déformation. (Ex) : résultats expérimentaux ; (RN) : résultats numériques.
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Nom
(MPa) 7; = 0.003s 7,=0.03s 73=0.3s T,=3s 75 = 30s
RTV 3040 1.62 0.200 0.0714 0.0673 0.0465 0.0321
3040-HC2/10 1.42 0.168 0.0751 0.0606 0.0406 0.500
3040-HC2/50 0.320 0.454 0.242 0.240 0.175 0.169
3040-HC2/75 0.213 0.706 0.224 0.149 0.0806 0.0818
3040-HC2/90 0.0499 3.17 0.769 0.462 0.263 0.157
HC2/2011 0.00661 11.7 1.40 0.919 0.229 0.179
AA 68-18 0.117 0.277 0.179 0.206 - -
Nom (Pa.s) (MPa) | Ecart (%)
RTV 3040 1.83x10° 1.37 15
3040-HC2/10 2.33x10° 1.12 27
3040-HC2/50 1.82x10° 0.561 43
3040-HC2/75 5.85 x10° 0.163 31
3040-HC2/90 3.15x10° 0.0552 10
HC2/2011 2.75x10" - -
AA 68-18 7.96 x10° - -

Tableau 17 : Paramétres viscoélastiques issus de la modélisation du comportement mécanique de mélanges RTV 3040 +
HC2/2011 et I’AA 68-18.

Le comportement mécanique hyperélastique des formulations 3040-HC2 répond a un
modele de Yeoh d’ordre 1 pour notre intervalle d’élongations considéré. Cette observation
nous permet, une fois de plus, d’étudier I'unique parametre  pour discuter et comparer les
différents comportements hyperélastiques observés. Le grade RTV 3040 étant plus rigide
que le HC2/2011, nous observons un assouplissement du comportement élastique de nos
mélanges lorsque la proportion de gel augmente. Ceci est vérifié par I’évolution du
parametre , tel que . Ce constat peut aussi étre fait au
regard de I’évolution du module d’Young, dont les résultats de modélisation en compression
dynamique nous montrent que: . Si I'on
analyse plus précisément cette évolution du comportement mécanique, en fonction de la
proportion massique en HC2/2011 notée , a travers les lois de mélange précédemment
utilisées (Equation 47 et Equation 49), on peut constater (Figure 54) que celle-ci répond plutét
a un modele de Voigt, a la différence de ce qui avait été obtenu pour les mélanges des RTV

3040 et 4619. Néanmoins, il subsiste un décalage entre nos résultats et le modéle de Voigt,
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ce qui nous améne a tester des modeéles conduisant a des réponses intermédiaires entre
celles des modeéles de Voigt et de Reuss. C’'est le cas des modeles de Takayanagi [110] qui
considérent que l'association des comportements élastiques est partiellement en série et
partiellement en paralléle. On note B le grade rigide (ici le RTV 3040) et A le grade le plus
souple (ici HC2/2011). Les associations peuvent étre considérées de deux maniéres

nommeées série-parallele (S-P) ou parallele-série (P-S).

Dans le cas S-P, il s’agit de I'association en paralléle d'une fraction de grade B et d’'un
assemblage du grade A et du reste de B. Cet assemblage est lui-méme en série. Cela conduit

a I’équation suivante :

Equation 52
Dans le cas P-S, il s’agit de I'association en série d’'une fraction de grade B et d’un

assemblage du grade A et du reste de B. Cet assemblage est lui-méme en parallele. Cela

conduit a I’équation suivante:

Equation 53

Dans les deux cas, . Cela est issu de considérations géométriques inhérentes aux

modeles originaux de Takayanagi qui ont été développés pour des matériaux bi-phasiques.
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Figure 54 : Evolution du module d’Young en fonction de la proportion massique ( ) de HC2/2011 dans I'étude des mélanges
RTV 3040 + HC2/2011. Résultats de modélisation en compression dynamique. P-S : Paralléle-Série ; S-P : Série-Paralléle.

Pour ces formulations, le modéle S-P de Takayanagi (Figure 51) semble le plus adapté pour
prédire I’évolution du comportement élastique des formulations 3040-HC2.

Analogiquement, nous illustrons ce type de modele en Figure 55.

1- /7
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Figure 55 : Analogie du comportement hyperélastique des formulations RTV 3040 + gel HC2/2011 selon le modéle série-
parallele de Takayanagi.

En ce qui concerne la modélisation de la composante viscoélastique, cing éléments de
Maxwell sont nécessaires pour décrire le comportement des formulations 3040-HC2. Au vu
de la Figure 52 et des résultats de modélisations viscoélastiques, la formulation 3040-HC2/90
peut reproduire remarquablement le comportement viscoélastique aux faibles déformations
(domaine linéaire), de I’AA 68-18 pour des fréquences angulaires supérieures a 10" rad/s. La
différence se trouve dans la partie aux basses fréquences pour laquelle le comportement de
I'aorte est globalisé dans un plateau élastique alors que celui de la formulation silicone
présente des relaxations qui vont étre comptabilisées dans la partie viscoélastique.

Autrement dit, en se référant aux valeurs données dans le Tableau 17, on constate que |'effet
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de I'écart entre les viscosités globales (7.96 x10° Pa.s pour 3.15 x10° Pa.s) est contrebalancé
par celui de I'écart entre les modules  (0.118 MPa pour 0.0499 MPa). Ce résultat illustre le
fait que, lorsqu'on compare des comportements, il peut étre risqué de tirer des conclusions
en ne se basant que sur la comparaison des parametres pris isolément. A cela il faut rajouter
que, lors des mesures effectuées sur I'aorte, la précision des résultats aux basses fréquences
n'était pas trés élevée (voir chapitre 2) et que le plateau élastique obtenu masque peut-étre

un certain comportement viscoélastique.

Si nous prétons une attention particuliére aux valeurs de , hous pouvons constater
que celle-ci évolue en fonction de la proportion HC2/2011. C’est ce que nous illustrons en

Figure 56 en comparaison avec les lois de mélange de Voigt (Equation 50) et Reuss (Equation

51).
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Figure 56 : Evolution de la viscosité en fonction de la proportion massique () de HC2/2011 dans I’étude des mélanges RTV
3040 + HC2/2011.

L’évolution de la viscosité répond a un modele de Voigt, nous permettant de décrire
analogiquement le comportement de la partie visqueuse des mélanges 3040-HC2 en Figure

57.
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Figure 57 : Analogie du comportement visqueux des formulations RTV 3040 + gel HC2/2011.

En conclusion, I'ajout d’un gel silicone au sein d’'une matrice silicone plus rigide permet
d’ajuster le comportement hyper-viscoélastique des différentes formulations. Le
comportement élastique répond a une loi de mélange série-paralléle selon les modéles de
Takayanagi, tandis que la composante visqueuse répond a un modele de Voigt. Ceci nous
permet de décrire le comportement hyper-viscoélastique de ces formulations en fonction de
la proportion de gel que nous illustrons en Figure 58. De plus, ces observations nous ont
permis de mettre en avant les formulations 3040-HC2/75 et 3040-HC2/90, dont les
comportements viscoélastiques sont assez proches de celui de I'aorte saine visé. Cependant,
le comportement élastique a plus hautes élongations, de ces formulations ne décrit pas de
durcissement de contrainte qui est un phénoméne caractéristique du comportement
mécanique aortique sain. Nous aurons donc pour prochain objectif de faire évoluer cette
formulation vers un comportement hyper-viscoélastique, reproduisant encore mieux le

comportement mécanique de l'aorte saine visé.
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Figure 58 : Analogie du comportement hyper-viscoélastique des formulations RTV 3040 + gel HC2/2011.
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3.4. Ajout d’une charge au sein d’une formulation silicone

Les formulations 3040-HC2/75 et 3040-HC2/90 possédent un comportement viscoélastique
relativement proche de notre objectif mais elles ne présentent pas de durcissement de
contrainte dans un intervalle d’élongations d’ordre physiologique. Nous rappelons que ce
durcissement est dd a la présence de fibres de collagéne qui jouent le role de charge au sein
d’une matrice faite d’élastine. Par conséquent, nos travaux se sont orientés vers

I'incorporation d’une charge au sein de nos formulations 3040-HC2.

Pour guider notre choix nous nous sommes intéressés a la forme de la charge, sa
composition chimique et son aspect physique. Premiérement, dans les matériaux
vasculaires, les différentes familles de collagéne sont sous forme de fibres. Il apparait donc
évident que le choix d’une charge de forme fibrillaire pourrait répondre a notre objectif.
Deuxiemement, il est préférable que la charge sélectionnée puisse étre facilement
incorporable et qu’elle présente de bonnes interactions avec la matrice, ici les formulations
3040-HC2. Pour ce faire, la composition chimique de la charge doit étre similaire a celle de la
matrice. Compte tenu de ces pré-requis, nous nous sommes naturellement orientés vers des
fibres de silice pure. Commercialement, celles-ci existent sous plusieurs aspects, comme la

fibre coupée, le tissu ou le feutre de silice (FS) (Figure 59).

Figure 59 : Fibres de silice pure sous forme de fibres coupées (gauche), de tissu (milieu) et de feutre (droite) commercialisés
par la société Final Advanced Materials [111].

Pour sélectionner avec soin le type de fibres a utiliser, il est important d’anticiper son
incorporation dans la matrice silicone ainsi que son effet sur le procédé d’'impression 3D par
voie indirecte utilisé dans notre étude et qui sera décrit au chapitre 5. Quelque soit le type
de fibres utilisé, son incorporation doit étre réalisée avant réticulation du grade ou de la
formulation silicone. Deux techniques d’incorporation sont alors possibles : le mélange, pour
lequel la fibre est mélangée simplement avec la matrice silicone, ou le dép6t, pour lequel la

fibre est déposée sur, ou dans, une forme, puis le silicone est déposé a son tour pour venir
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emprisonner cette fibre. L’association du type de fibre et de la technique d’incorporation
utilisée permet d’estimer la faisabilité de mise en ceuvre utilisée dans notre étude, ainsi que
la reproductibilité des comportements mécaniques. A ce stade, il est important de
comprendre que l'orientation et la distribution des fibres au sein d’une matrice, jouent un
role déterminant dans le type et la reproductibilité du comportement mécanique obtenu. En
effet, si l'orientation et la distribution ne sont pas maitrisées, les comportements
mécaniques seront, de toute évidence, divergents d’'une formulation a I'autre et le long du

fantome.

Dans le cas de la fibre coupée et mélangée au silicone avant injection, nous risquerions
d’étre confrontés a deux problemes. D’une part, a cause de la forte augmentation de
viscosité et du bouchage éventuel. D’autre part, a cause des écoulements lors de cette
injection, l'orientation des fibres serait inévitable et conduirait a une anisotropie des
propriétés mécaniques que nous ne pourrions maitriser. Pour le tissu ou le FS, la technique
du mélange est évidemment impossible. En revanche, leur dépot est envisageable est ne
présente pas de problemes d’orientation ou de distribution des fibres, puisque qu’il s’agit de
couches emprisonnées dans une matrice silicone. Le tissu et le feutre de silice sont donc des
charges potentiellement utilisables dans notre étude. Si nous nous concentrons sur I'aspect
physique du tissu et du feutre de silice, leur utilisation peut engendrer des comportements
mécaniques plus ou moins contrélables. La structure du tissu de silice dont nous disposons
est trés serrée (densité de 400 a 900 g/m?) alors que celle du feutre est beaucoup plus aérée
(densité d'environ 80g/m?). En d'autres termes, il est trés vraisemblable que la quantité de
fibres incorporées sous forme du tissu conduirait a des rigidités bien trop importantes pour
I'application visée. Le comportement mécanique des formulations sera donc moins influencé
par |'utilisation du FS, que par le tissu, pour une méme épaisseur incorporée. De ce fait, nous
avons retenu le FS de la société Final - Advanced Materials [111] comme charge pour nos
formulations 3040-HC2. Ce FS pur est constitué de fines nappes liées entre elles par un liant
organique. Par conséquent, il est possible de controler encore plus précisément le
comportement mécanique des prochaines formulations en séparant ces nappes a condition
de détruire le liant organique sans pour autant détériorer les fibres. Cela peut étre réalisé

par un traitement thermique du FS (4 heures a 400°C), qui nous a été conseillé par la société
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Final — Advanced Materials. Il est alors possible de séparer facilement les nappes de FS les

unes des autres (Figure 60) pour les incorporer dans nos différentes formulations de silicone.

‘ [F— —

Figure 60 : Effet du traitement thermique du feutre de silice. A gauche, feutre de silice avant traitement ; A droite, feutre de
silice aprés traitement. Les fleches en pointillés indiquent I’épaisseur des feutres.

Contrairement aux précédentes études, l'incorporation d’une ou plusieurs nappes ne
nécessite pas de redéfinir I'étape 1 de notre procédé de mise en ceuvre (décrit en section 2.2
de ce chapitre). En revanche, une étape intermédiaire entre les étapes 2 et 3 consistera a
déposer une ou plusieurs épaisseurs de nappe de FS, dans la préforme rectangulaire avant
de déposer par-dessus la formulation silicone. Aprés réticulation, le FS sera emprisonné dans
la matrice silicone. A ce stade, il est important de mentionner que, aprés réticulation de Ia

matrice silicone, le matériau obtenu conserve une trés bonne transparence.

Le comportement et la modélisation hyperélastiques des formulations 3040-HC2 chargées
FS, sont exposés en Figure 61 et Tableau 18, puis le comportement et la modélisation
viscoélastiques sont exposés en Figure 62, Figure 63 et Tableau 19. Par exemple, pour une
formulation faite de RTV 3040 et HC2/2011 pour des proportions massiques respectivement
de 0.25 et 0.75, notée 3040-HC2/75, 'ajout d’une seule nappe de FS conduira a une nouvelle
formulation nommée 3040-HC2/75-FS01. Cette nappe équivaut a 5 pcr (pour cent de résine)

de la formulation 3040-HC2.
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Figure 61 : Comportement en traction uniaxiale de mélanges RTV 3040 + HC/2011 + FS et de I’AA 68-18.5 " chargement ;
=1x10%s™. (Ex) : résultats expérimentaux ; (RN) : résultats numériques.

Nom (MPa) (MPa) (MPa) (MPa) | 6. (MPa) Ecart(%)
3040-HC2/75-FS01 0.0720 -8.26x10° 0.197 0.414 0.432 4 2.74
3040-HC2/75-FS02 0.182 -8.00x10° 0.652 1.09 1.09 0 3.58
3040-HC2/90-FS02 0.0612 -4.75x10° 0.304 0.337 0.367 8 4.98
3040-HC2/90-FS05 0.146 -6.30x10” 0.736 0.862 0.876 2 5.05
AA 68-18 0.0175 -0.0590 0.521 0.0998 0.105 5 29.8

Tableau 18 : Paramétres hyperélastiques de mélanges RTV 3040 + HC2/2011 + FS et de I’AA 68-18.
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Figure 62 : Comportement viscoélastique de mélanges RTV 3040 + gel HC2/2011 + FS et de I’AA 68-18. Résultats en
compression dynamique ; 1% de déformation. (Ex) : résultats expérimentaux ; (RN) : résultats numériques.
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Figure 63 : Comportement visqueux de mélanges RTV3040 +gel HC2/2011 + FS et de I’AA 68-18. Résultats en compression
dynamique ; 1% de déformation. (Ex) : résultats expérimentaux ; (RN) : résultats numériques.
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Nom
(MPa) 7; = 0.003s 7,=0.03s 13=0.3s T,=3s 75 = 30s
3040-HC2/75-FS01 0.348 0.794 0.267 0.178 0.0928 0.0785
3040-HC2/75-FS02 0.611 0.695 0.238 0.172 0.101 0.128
3040-HC2/90-FS02 0.205 3.15 1.15 0.567 0.228 0.116
3040-HC2/90-FS05 0.479 2.42 0.723 0.448 0.217 0.245
AA 68-18 0.117 0.277 0.179 0.206 - -
Nom (Pa.s) (MPa) | Ecart (%)
3040-HC2/75-FS01 9.39 x10 0.414 16
3040-HC2/75-FS02 2.56 x10° 1.09 44
3040-HC2/90-FS02 8.99 x10° 0.337 39
3040-HC2/90-FS05 3.92 x10° 0.862 44
AA 68-18 7.96 x10° - -

Tableau 19 : Parametres viscoélastiques issus de la modélisation du comportement mécanique de mélanges RTV 3040 +
HC2/2011 + FS et de I’AA 68-18.

L'identification du comportement hyperélastique des formulations 3040-HC2-FS, montre
que l'ajout du feutre de silice permet d’obtenir un durcissement de contrainte dans
I'intervalle d’élongations d’ordre physiologique. En effet, ces formulations répondent a un
modele de Yeoh d’ordre 3. De plus, nous remarquons une augmentation de la contrainte aux
faibles élongations, en fonction du taux de FS dans nos matrices silicones. Ceci est
du modele de Yeoh ou du module

notamment illustré par I'augmentation du paramétre

d’Young. Si nous prétons une attention particuliere aux différents parametres
hyperélastiques, nous observons que les formulations 3040-HC2/75-FS01 et 3040-HC2/90-
FS02 ont des constantes et de méme ordre de grandeur que I'AA 68-18,
respectivement, 10 et 10" MPa. On rappelle ici que le modeéle de Yeoh d’ordre 3 n’est pas
trés sensible au parametre et donc que la valeur de ce paramétre ne contient pas
beaucoup d’informations. De plus, si nous observons le rapport de ces formulations, nous
pouvons constater que celui-ci est seulement d’'un ordre de grandeur inférieur par rapport a
I’AA 68-18, respectivement =4 contre =30. Ces résultats apparaissent comme fortement
encourageants dans notre objectif de reproduction du comportement mécanique de |'aorte
saine. En effet, nous avons réussi a concevoir un matériau répondant a un modele de Yeoh

d’'ordre 3 aux faibles élongations et dont les principaux parameétres et indicateurs

138



Chapitre 3 - Formulation de matériaux [..]

mécaniques se rapprochent de ceux caractérisant le comportement mécanique aortique

sain.

Les comportements viscoélastiques de nos formulations 3040-HC2-FS répondent a un
modele de Maxwell solide d’ordre 5. Les observations faites sur I’effet du FS sur la valeur du
module d’Young sont également vérifiées en compression dynamique. En ce qui concerne
I'influence de cette charge sur la composante viscoélastique de ces formulations, nous
pouvons constater que la valeur de la viscosité globale est supérieure (10° Pa.s) & ces mémes
formulations dépourvues de charge (Tableau 17). Ces résultats montrent que la viscosité de
nos formulations est encore trop importante pour reproduire la composante visqueuse de
I’aorte saine. Cependant, nous remarquons que pour les formulations 3040-HC2/75-FS01 et
3040-HC2/90-FS02, dont les viscosités globales sont les plus faibles, les contributions
visqueuses aux différents temps de relaxation commun a I’AA 68-18 ( ), ont des valeurs

approchantes de celles du comportement aortique sain visé.

En lI'absence de données mécaniques sur le FS pur et a cause du faible nombre de
formulations 3040-HC2-FS étudiées, nous ne pouvons pas proposer une équation empirique
permettant de décrire, puis prédire, les évolutions des propriétés hyperélastiques et
viscoélastiques en fonction des proportions de chaque composant (comme cela a été fait

dans le cas des mélanges de silicone).

4. Conclusion

L’étude mécanique ex vivo des AA et les données de la littérature, nous ont permis de définir
le comportement mécanique d’une aorte saine typique, AA 68-18, et d’'un anévrisme non-
thrombosé, de diamétre moyen supérieur a 50 mm, que nous avons utilisé comme objectif
de reproduction pour le développement de matériaux silicone méca-fideles. L’'identification
et la modélisation des comportements hyperélastiques et viscoélastiques des matériaux
décrits dans ce chapitre, ont été respectivement réalisées sur la base d’expériences en
traction uniaxiale et en compression dynamique. Ceci nous a permis dans un premier temps
de confirmer nos observations faites sur les matériaux Sylgard®184 et FullCure®930
couramment utilisés pour la fabrication de fantémes aortiques. En effet, les comportements
mécaniques de ces matériaux ne reproduisent pas correctement ceux des aortes saine ou

anévrismale, tels que nous les avons définis.
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Aussi, nous nous sommes intéressés aux comportements mécaniques de différents grades
de silicone commerciaux de la gamme Bluesil®, RTV 3040 ou Silbione®, RTV 4370, RTV 4619
et HC2/2011 de Bluestar Silicones. Les résultats ont eux aussi montré qu’aucun de ces grades
ne pouvait reproduire précisément le comportement mécanique aortique sain ou
pathologique. Cependant, ceux-ci ont des comportements hyper-viscoélastiques
intermédiaires aux comportements mécaniques aortiques sain et anévrismale visés, a
I’exception du gel silicone HC2/2011, qui présente un comportement mécanique trop
complaisant et trop visqueux par rapport aux comportements visés. A lissue de ces
observations, nous avons donc élaboré de nouvelles formulations a partir du mélange de ces
différents grades, afin de pouvoir reproduire de multiples types de comportements
mécaniques aortiques sains ou pathologiques. Nous avons aussi confronté nos résultats a
des lois de mélange pour permettre, a terme, de définir une formulation silicone idéale en

vue de la reproduction mécanique patient-spécifique.

En premier lieu, nous nous sommes intéressés a la forte différence entre les comportements
hyper-viscoélastiques des aortes saine et anévrismale a reproduire. Lors de la naissance ou
de I'évolution de I'anévrisme, le comportement mécanique de I'aorte sera logiquement situé
entre ces deux comportements. Dans |'optique de la reproduction patient-spécifique, il est
donc primordial de pouvoir reproduire des comportements a tous les stades de cette
évolution. Par conséquent, si le comportement mécanique d’une aorte est situé entre deux
grades de nos silicones, il faudra ajuster la formulation pour reproduire ce comportement.
Nous avons donc exposé dans ce chapitre, les formulations 3040-4619, faites a partir du
mélange des grades RTV 3040 et RTV 4619. Celles-ci montrent qu’il est possible d’obtenir de
multiples comportements hyper-viscoélastiques bornés par ceux des grades purs, en
contrélant leurs proportions massiques. L’évolution des propriétés mécaniques des
formulations 3040-4619 a travers des lois de mélange, a montré que le comportement
élastique des formulations évoluait selon un modele de Reuss, tandis pour la partie
visqueuse aucune loi de mélange n’a pu étre établie, mais les viscosités de ces deux corps

purs et de leurs mélanges sont toutes trés similaires entre elles.

Cependant, les formulations de type 3040-4619 d’une part sont trop rigides et, d’autre part,
ne présentent pas une dissipation visqueuse adaptée pour reproduire le comportement de

I'aorte saine. Nous avons donc étudié un autre type de formulations faites a partir du
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mélange des grades RTV 3040 et HC2/2011. Ces formulations 3040-HC2 répondent toutes a
un modéle de Maxwell solide généralisé, d’ordre 5, dont la partie élastique peut étre décrite
par un modele de Yeoh d’ordre 1. Deux de ces silicones ont montré des résultats
encourageants, au moins du point de vue de la dissipation visqueuse. En effet, les mélanges
3040-HC2/75 et 3040-HC2/90, dont les proportions massiques en HC2/2011, au sein de la
matrice 3040, sont respectivement de 75% et 90%, possedent des parametres
viscoélastiques proches de I’AA 68-18. Cependant, la partie élastique de l'aorte saine
répondant a un ordre 3 du modeéle de Yeoh, ces formulations ne peuvent étre considérées
comme suffisamment méca-fideles car elles ne présentent pas de durcissement de
contrainte. Par ailleurs, I"évolution des propriétés mécaniques des formulations 3040-HC2, a
travers des lois de mélange, a montré que le comportement élastique des formulations
évoluait selon un modele série-parallele de Takayanagi, tandis que le comportement

visqueux répondait a un modele de Voigt.

L’étape suivante a eu pour but de faire évoluer ces formulations vers un comportement
hyperélastique encore plus proche de l'aorte saine. Un constat physiologique et une
anticipation sur I'utilisation des méthodes de mise en ceuvre par fabrication additive, nous
ont conduits a sélectionner avec soin une charge capable de décrire un durcissement de
contrainte dans un intervalle d’élongation physiologique : le feutre de silice (FS). Celui-ci est
incorporé au sein de la formulation par un procédé simple. Cela nous a permis de mettre au
point une gamme de formulations nommée 3040-HC2-FS, qui présentent clairement un
comportement hyperélastique décrit par un modele de Yeoh d’ordre 3. Le contréle de Ia
proportion massique introduite au sein de la matrice silicone, nous a permis de maftriser
cette augmentation pour élaborer la formulation 3040-HC2/75-FS01, dont le comportement
hyper-viscoélastique est relativement similaire au comportement aortique sain visé. Par la
suite, il serait intéressant d’étudier plus amplement ces matériaux renforcés pour établir des
lois de mélange sur lesquelles nous pourrions nous appuyer pour affiner la formulation afin

de reproduire au mieux le comportement visé.

Dans ce chapitre, I'’étude mécanique de différents silicones nous a permis de sélectionner la
formulation 3040-HC2/75-FS01 comme matériau méca-fidele représentant la partie saine de
I'aorte. En ce qui concerne la partie anévrismale, aucun des matériaux étudiés ici ne nous a

permis de reproduire précisément son comportement mécanique. En perspective, d’autres
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grades commerciaux de dureté plus élevée (> 90 ShA), tels que le silicone RTV 4388 BQR
ainsi que des élastomeéres de polyuréthane, pourraient étre analysés pour imiter ce
comportement mécanique pathologique. En vue de la reproduction patient-spécifique de
I'arbre aortique d’un patient présentant un anévrisme non-thrombosé dans la région
thoracique décrit au chapitre 5, nous utiliserons la formulation 3040-HC2/75-FS01 pour
approcher le comportement mécanique de I'autre saine, et, a défaut, le grade RTV 3040

pour approcher le comportement de la partie anévrismale.
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Chapitre 4

Développement d’'une méthode non-destructrice pour
identifier les parametres hyper-viscoélastiques d’un

vaisseau sanguin

L'identification in vivo des parametres hyper-viscoélastiques des vaisseaux sanguins est un
processus complexe qui demande une certaine maitrise des techniques d’acquisition et des
résultats obtenus. Cette étape importante conditionnera inévitablement le réalisme des
fantémes d’aorte patient-spécifiques. Actuellement, ce processus d’identification est
souvent simplifié ou mal compris. Pour permettre de dégager une solution a ce probléeme,
I’étude présentée dans ce chapitre a eu pour but de développer et valider une méthode,
basée sur I'imagerie médicale, permettant d’identifier les parametres hyper-viscoélastiques
des vaisseaux sanguins en situation in vivo. Plusieurs formulations, précédemment
développées au chapitre 3, sont utilisées pour démontrer la viabilité de cette méthode. A
terme, celle-ci pourrait étre également utilisée comme une analyse mécanique unique pour
déterminer les parametres hyper-viscoélastiques des matériaux utilisés pour la fabrication

de fantomes patient-spécifiques.

Le présent chapitre est une adaptation d’un article soumis le 25 Septembre 2014 dans

« Journal of the Mechanical Behavior of Biomedical Materials ».
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1. Introduction

Comme nous I'avons précédemment exposé, les pathologies vasculaires ont un effet direct
sur les propriétés mécaniques de la paroi artérielle. Les méthodes utilisées pour décrire ces
propriétés et identifier les paramétres mécaniques, permettent une avancée considérable
dans le domaine de la radiologie et de la chirurgie cardiovasculaire. Elles permettent
notamment aux praticiens et aux chercheurs de prédire des risques tels que la rupture
d’anévrisme [70] et le développement de maladies telles que I'athérosclérose [22], de
décrire la microstructure vasculaire [49, 112], ainsi que de créer des implants biocompatibles
pour la reconstruction vasculaire [113] ou des fantémes [81], pour I’entrainement

préopératoire aux interventions radiologiques et chirurgicales usuelles ou novatrices [89].

Cependant, la détermination du comportement mécanique vasculaire est un réel enjeu,
puisque celui-ci peut seulement étre caractérisé par des mesures indirectes.
Expérimentalement, les techniques actuellement utilisées sont basées sur |'imagerie
médicale, notamment |'imagerie par résonance magnétique (IRM), I"échographie et la
tomodensimétrie. Ces techniques permettent d’ obtenir des données plus ou moins précises
en fonction de leurs résolutions spatiale et temporelle, lesquelles peuvent affecter
I'identification des parameétres mécaniques du vaisseau. A cause de ces incertitudes, les
équations constitutives furent simplifiées par linéarisation (voir section 1.3.2 du chapitre 1),
pour étre utilisées dans des expériences in vivo, conduisant a des parameétres mécaniques
simples tels que le module d’Young [50], la complaisance [70] et la distensibilité [54, 69].
Néanmoins, comme il a été précisé dans les chapitres précédents, des expériences in vivo et
ex vivo ont démontré que le comportement mécanique vasculaire réel est plus complexe, et
releve plutot d’un modéle hyper-viscoélastique. De nombreuses études ont utilisé un tel
modele plus réaliste, pour prédire, soit I'hyperélasticité, soit la viscoélasticité, mais la
combinaison des deux comportements est rarement prise en compte. Ceci peut conduire a
des modeles non adaptés dans la description de l'inflation et I’extension (I-E) du vaisseau
sanguin. Par exemple, I’élongation longitudinale est communément omise dans la
modélisation mécanique artérielle, mais cette approximation n’est pas réellement justifiée,
comme le montrent des récentes études telles que celle de Horny [114]. L'identification
d’une équation constitutive plus réaliste, et des parametres matériaux reliés, est un réel

enjeu dans le domaine de la chirurgie cardiovasculaire.
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C’est pourquoi, le but de I'étude présentée dans ce chapitre, a été de développer et valider
une méthode, basée sur I'imagerie médicale, capable d’identifier les parametres hyper-
viscoélastiques, selon un modele de Maxwell solide généralisé, pour décrire le
comportement mécanique des tissus vasculaires, et plus particulierement celui de I'aorte.
Pour cela, plusieurs formulations de silicone aux propriétés hyper-viscoélastiques variées et
précédemment décrites au chapitre 3, ont été utilisées. Ces propriétés mécaniques sont par
conséquent connues grace a des tests de traction uniaxiale et de compression dynamique. Il
faut rappeler que ces mesures classiques ont permis d’identifier ces parameétres avec
précision. La fabrication de tubes en silicone a partir de ces formulations permettra ainsi de
valider notre modéle en comparant les parameétres mécaniques obtenus par le test I-E et les
parametres de référence obtenus par les tests classiques. Pour ce faire, ces tubes seront
soumis a des conditions de flux dynamiques simulant I'’écoulement sanguin. Ce type de
systeme a déja été utilisé dans de telles conditions pour étudier le flux sanguin et la
prédiction de pathologies, mais jamais a notre connaissance pour modéliser le
comportement hyper-viscoélastique vasculaire. Les échantillons de silicone, connectés au
banc d’essai, seront sujets a des variations de pressions cycliques contrdlées, afin de

mesurer, grace a I’échographie, les élongations induites.

2. Préparation des matériaux et analyses mécaniques

2.1. Formulation des silicones étudiés et analyses standards

La validation du test I-E est réalisée a 'aide du grade RTV 3040 et des formulations 3040-
4619/67 et 3040-HC2/75. Les conditions de mise en ceuvre et des tests mécaniques
standards (traction uniaxiale et DMA), permettant d’identifier les paramétres

hyperélastiques et viscoélastiques de référence, ont été largement décrits au chapitre 3.
2.2. Test d’inflation-extension

Le test I-E a été développé pour simuler, aussi bien que possible, la déformation du vaisseau
sanguin lorsque ce dernier est soumis a un flux pulsatile. De plus, ce systeme a été élaboré
pour étre couplé avec des techniques de stéréovision ou des méthodes d’imagerie médicale
(IRM, échographie, tomodensimétrie) pour étre utilisé dans des études diverses. Dans cette
étude, la déformation des échantillons est suivie par échographie, pour des raisons de co(t

et de compromis entre la résolution spatiale et temporelle. Cependant, 'utilisation des
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autres techniques d’imagerie sera discutée en section 5 de ce chapitre, a partir des résultats

obtenus.

Un tube en silicone est positionné dans un circuit hydraulique fermé (Figure 64), dans lequel
un flux continu ou pulsatile peut étre généré a 'aide d’'une pompe controlée par un systeme
de commande, capable de réguler le flux pour simuler les temps systolique et diastolique.
Cette partie constitue I'unité propulsive. L’échantillon est placé dans une unité d’analyse
remplie d’eau, afin de permettre les mesures par échographie. Ces deux unités sont
connectées ensemble par des tubes de PVC (Polychlorure de vinyle) rigides présentant des
faibles pertes de charge régulieres et singuliéres. Des valves anti-retour sont placées a
I’entrée et a la sortie du tube pour éviter un retour de flux dans la pompe durant la diastole.

Le coefficient de perte  pour les valves anti-retour a été mesuré: =2.0+0.2[115].

Propulsive unit
.m

direction

Ultrasound
scanner

Analysisunit
|
_|
o
o ¢
1}

—> Rigid PVC pipe
D Active valve

% Micromanometer
A Hydraulicconnection
[ Chekvalve

Figure 64 : Test d’inflation-extension : I’échantillon tubulaire de silicone est placé dans I'unité d’analyse, elle-méme remplie
d’eau, en série avec I'unité propulsive. Des connections hydrauliques et des tubes rigides en PVC sont utilisés pour assurer
I’étanchéité du flux entre les deux unités. Des valves anti-retour sont positionnées en amont et en aval du tube afin d’éviter
un éventuel coup du bélier. Le tube est inséré au sein de ce circuit fermé, dans lequel la circulation est assurée par une
pompe submersible contrélée qui génére un flux pulsatif. La pression a lintérieur du tube et les élongations, sont
respectivement mesurées par un micromanometre placé a l'intérieur du tube (a I'aide d’une valve active) et par un
échographe.
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Dans I'objectif de suivre simultanément I’élongation circonférentielle et longitudinale

, la sonde ultrasonore est placée dans la direction longitudinale du tube (paralléle a sa
surface). Si la sonde était placée dans la direction radiale du tube (perpendiculaire a sa
surface), I’élongation circonférentielle pourrait étre mesurée avec une plus grande précision
mais I’élongation longitudinale ne pourrait pas étre déterminée. Les images obtenues a
partir de I"échographe permettent d’illustrer clairement les interfaces intérieures et
extérieures du tube silicone, grace a la différence de vitesse du son entre I'environnement

du silicone et celui de I’eau, respectivement proches de 1000 m.s™ et 1540 m.s™.

Il est donc aisé de mesurer les variations de position de la paroi du tube, dans la direction
radiale et d’en déduire I’élongation circonférentielle. En revanche, on n’observe pas de
contraste naturel (texture) suffisant, dans la direction longitudinale, pas plus sur la surface
que dans I'épaisseur de la paroi (Figure 65-a). En I'absence de ce contraste, il serait tres
difficile, voire impossible de mesurer avec précision les déplacements longitudinaux, ce qui
est connu dans les domaines de la perception et du traitement d'images sous le nom
« probléme de I'ouverture ». De ce fait, des marqueurs physiques ont été placés a la surface

du tube (Figure 65-b) pour permettre de mesurer I’élongation longitudinale.
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Figure 65 : Images échographiques du tube silicone : sans (a) et avec (b) des marqueurs longitudinaux ; les lignes bleues
définissent la premiere, la seconde et la troisieme interface (du haut vers le bas) de chaque image.

148



Chapitre 4 - Développement d’une méthode non-destructrice [..]

Ces marqueurs sont suffisamment souples (silicone) pour éviter de perturber la déformation
du tube dans la direction circonférentielle. Afin d’accéder a la mesure de |la contrainte vraie,
une détermination précise de la pression interne, synchronisée avec les mesures
d’élongations, est nécessaire. La pression a donc été mesurée a I'aide d’'un micromanometre
de type cathéter 7-F (Millar Instruments, Houston, TX, USA) positionné au sein du tube.
Cependant, il est impossible d’assurer complétement la synchronisation précise des deux
signaux enregistrés (pression et élongations). Ce point sera discuté dans une prochaine

section de ce chapitre.

e

Aprés acquisition, chaque image des données cinématiques a été interactivement analysée a
I’aide du logiciel creaCountours?, partie de la plateforme CreaTools [116] pour enregistrer
I’évolution des élongations en fonction du temps. Pour identifier les parametres du modele
(voir section 3 de ce chapitre), I’épaisseur, le diamétre interne et la distance entre les deux
marqueurs doivent étre mesurés, avec un minimum d’effort de la part de l'utilisateur,
compte tenu du grand nombre d’images a analyser. Du fait de la faible amplitude du
mouvement d’inflation, |'utilisation d’'une hypothése simple, considérant les interfaces
comme rectilignes et paralléles entre-elles, est justifiée. Par conséquent, il suffit de
positionner deux points, et , définissant simultanément la premiére interface et la
distance entre les deux marqueurs, et deux autres points, et , localisés sur |la seconde et

troisiéme interfaces, respectivement (Figure 66). Puis le logiciel construit trois droites

paralléles entre-elles , passant par , et passant par . La droite ,
perpendiculaire a et , passe par , et . Par conséquent, le
diamétre interne , I’épaisseur du tube et la longueur entre les deux
marqueurs sont calculés. A partir de ces données, les élongations circonférentielle et

longitudinale sont décrites comme des fonctions du temps. On peut noter que, dans le cas
d’un nombre important de séquences d’images acquises, un logiciel automatique appelé
Carolab [117, 118], qui a déja été appliqué en imagerie clinique, pourrait étre adapté pour

mesurer ces élongations.

2 http://www.creatis.insa-lyon.fr/fr/CreatoolsCreaContours

149



Chapitre 4 - Développement d’une méthode non-destructrice [..]

a ' b
- & f - -t "

’

C C

--- Rectilinear assumption VE £\ Markers
¥ Clicked points = Siliconeinterface
€ Computed points

Figure 66 : Méthode de calcul pour le test d’inflation-extension.

Dans cette étude, le test I-E est utilisé en mode statique et dynamique. Le mode statique
consiste a appliquer un flux continu a pression constante pendant 30 s avant d’enregistrer la
pression et les élongations. Ce type de mesure permet seulement d’identifier la partie
hyperélastique du comportement. Dans le mode dynamique, un flux pulsatile est imposé et,
apres 30 s, la pression et les élongations sont enregistrées comme des fonctions du temps
durant 5 cycles de charge-décharge. Dans ces conditions, I'état d’équilibre (ou régime
stationnaire) peut étre considéré, ce qui permet de définir un cycle moyen répétable, et ainsi

augmenter le rapport signal sur bruit (Figure 67).
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Figure 67 : Suivi de I"élongation circonférentielle sur 5 cycles de charge-décharge et tracé de la moyenne.
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3. Equations constitutives

3.1. Modeéle constitutif
Nous rappelons que les formulations de silicone utilisées dans cette étude répondent a un
modele non-linéaire de Maxwell solide généralisé (Figure 13), dont la fonction d’énergie libre
, pour une transformation isochore et isotherme est décrite par I’Equation 19. La partie
élastique est décrite par un modéle de Yeoh (Equation 10) et la partie visqueuse répond a
I’Equation 22. De plus, I’Equation 22 peut &tre exprimée sous forme d’intégrale de convolution

[44] donnant :

Equation 54

Dans cette équation, I’ensemble de I'histoire de la déformation est prise en compte via la
dérivée par rapport au temps de la partie isochore du second tenseur des contraintes de

Piola Kirchhoff
3.2. Expressions spécifiques de I’équation constitutive

Pour le test I-E, les coordonnées cylindriques sont nettement plus appropriées pour
exprimer la déformation. Pour la dilatation d’un tube, cette expression de la déformation a

été décrite en détails par Holzapfel [2]. Le tenseur droit de Cauchy-Green est défini comme :

ou , et sont respectivement, les élongations radiale, circonférentielle et
longitudinale. Pour un matériau incompressible, donc . Le
paramétre est un terme associé a un éventuel angle de torsion du tube. Dans cette étude,
étant donnée l'isotropie des matériaux, cet angle de torsion peut étre considéré nul ( ).
Pour définir le comportement mécanique de I’échantillon, il est nécessaire d’enregistrer
simultanément les élongations circonférentielle et longitudinale et la pression interne

comme une fonction du temps. L'élongation circonférentielle est obtenue a partir de la

mesure du diametre :
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Equation 55
ou et décrivent respectivement, le diamétre interne a la configuration de
référence et a la configuration actuelle.

L’élongation longitudinale est définie telle que :

Equation 56

ou et décrivent respectivement, la distance entre les deux marqueurs dans la

configuration de référence et la configuration actuelle. De plus, comme mentionné dans la
partie expérimentale, la pression interne est directement mesurée. Pour une paroi épaisse,
la contrainte vraie circonférentielle  induite par la pression interne est exprimée a travers

I’Equation 57 :

Equation 57

ou est!|’épaisseur de la paroi du tube.

La composante circonférentielle du tenseur des contraintes PK2, , pour la partie
hyperélastique du modéle constitutif, peut &tre exprimée a I'aide de I'Equation 4, pour une

transformation isochore, comme :

Equation 58
ou est la partie équilibrée de la contrainte de Cauchy. Il est important de noter ici qu’a

cause du premier invariant  qui apparait dans I"expression du modéle de Yeoh (Equation

10), la connaissance des deux élongations et est nécessaire pour déterminer
Puis I’expression de la contrainte totale PK2 peut étre obtenue a partir de I’'Equation 20 et

I’Equation 54. Néanmoins, a cause de I'équation intégrale incluant la dérivée par rapport au
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temps de dans I'Equation 54, certaines précautions numériques doivent étre prises en
compte, pour effectuer le calcul. Par conséquent, peut étre réécrit en utilisant la

définition du modéle de Yeoh (Equation 10) et I’Equation 58, donnant :

Equation 59

A ce stade, pour I’évaluation de l'intégration de I’Equation 54, il est judicieux de développer
les termes de I'Equation 59 en série de Fourier. Par exemple, pour un modéle de Yeoh de

second ordre, ceci conduit aux séries :

Equation 60

Equation 61

De plus, la dérivée par rapport au temps de est donnée par:

Equation 62

Par conséquent, I’Equation 54 peut présenter une expression analytique, puisque celle-ci est
exclusivement composée de produits de fonctions exponentielles, sinus et cosinus. A titre
d’exemple, la validité des séries de Fourier utilisées est montrée en Figure 68 pour la
formulation 3040-HC2/75. Ceci peut étre d’une grande aide pour éviter les intégrations
numériques qui peuvent étre perturbées par le faible rapport signal sur bruit ou par la

résolution temporelle relativement mauvaise.
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Figure 68 : Résultats de modélisation pour I’Equation 60 et I'Equation 61 & partir de séries de Fourier d’ordre 3 : Exp
(résultats expérimentaux) ; RN (résultats numériques).

4. Résultats

Comme pour les expériences en traction uniaxiale, l'identification des parametres
mécaniques via le test I-E a été réalisée a 'aide d’'une procédure de minimisation de la
somme des carrées des écarts, Isqcurvefit, disponible dans le logiciel Matlab (The
Mathworks, Natick, MA, USA) avec optimisation de I’algorithme « trust region selective »

[119].

4.1. Rappel des parameétres de référence

Ici, nous réexposons au Tableau 20 les paramétres hyper-viscoélastiques des formulations
silicone utilisées, obtenus a partir des tests mécaniques standards (voir chapitre 3). Ces

parametres constituent les parametres de référence de I'étude.
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(MPa)
Silicone Pa.s)
(MPa) 0.003s | 0.03s 0.3s 3s 30s
3040 0.236 1.62 0.200 0.0714 0.0673 0.0465 0.0321 1.83 x10°
3040-4619/67 0.106 0.791 0.129 0.0381 0.0431 0.0555 0.0829 2.11x10°
3040-HC2/75 | 0.0270 0.163 0.706 0.224 0.149 0.0806 0.0818 5.85 x10°

Tableau 20 : Parametres hyper-viscoélastiques des formulations silicone utilisées dans le test I-E.

4.2. Identification des parameétres a partir du test d’inflation-extension

En premier lieu, seul le comportement hyperélastique a été analysé selon les conditions

d’expérimentation décrite en section 2.2 de ce chapitre. Les résultats obtenus pour les trois

formulations utilisées sont illustrés en Figure 69, comparant les courbes expérimentales et les

courbes calculées (CC), en utilisant les parametres

pour le mode statique (MS)

. Nous constatons que les parameétres

Tableau 21, sont tres proches de la référence

S (MPa)

0.2 5

0.1

0.0 +

et ceux obtenus par ajustement (RN)

, €Xposés au

(voir la seconde colonne du Tableau 20).

% Exp 3040

A Exp 3040-4619/67

O Exp 3040-HC2/75
——RN 3040
—-—-RN 3040-4619/67
- - - - RN 3040-HC2/75
——CC 3040
—-—-CC 3040-4619/67
.- .- CC 3040-HC2/75

1.2 1.3

Figure 69 : Modélisation hyperélastique a partir du test d’inflation-extension : Contrainte vraie expérimentale et calculée :
Exp (résultats expérimentaux) ; RN (résultats numériques) ; CC (courbes calculées a partir des parametres de référence).
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Silicone (MPa)
3040 0.226
3040-4619/67 0.114
3040-HC2/75 0.0287

Tableau 21 : Parametres hyperélastiques identifiés a partir du test I-E en mode statique.
Ceci montre que pour les trois matériaux testés, un simple modeéle de Yeoh d’ordre 1 est
suffisant pour décrire le comportement hyperélastique, les autres constantes étant

nulles. Ces résultats préliminaires sont encourageants et permettent d’envisager une

identification de I'ensemble des parameétres mécaniques en mode dynamique.

Pour le mode dynamique, les mesures faites a partir du test I-E, sont exploitées de deux
manieres différentes. Dans la premiére, les parametres de référence obtenus par les
mesures standards, sont utilisés pour calculer directement la réponse en contrainte du test
I-E en utilisant la mesure de déformation du tube (CC). Dans la seconde, les parameétres du

modele sont ajustés pour décrire au mieux la contrainte expérimentale (RN).

Pour I’ensemble des mesures, I'amplitude de la pression pulsatile imposée a été choisie afin
de respecter I'ordre de grandeur physiologique défini pour I'aorte humaine, conduisant a
des élongations circonférentielles des tubes 3040, 3040-4619/67 et 3040-HC2/75,
respectivement de 1.1, 1.2 et 1.35. Les mesures sont réalisées aprés un temps suffisamment
long pour assurer un signal périodique des élongations et de la pression selon un régime
stationnaire. De cette maniére, le calcul peut é&tre réalisé a partir de I'Equation 54, car la
discontinuité due au démarrage de I'expérience (a t = 0) est suffisamment ancienne pour
gu’elle ne contribue plus a la contrainte. Pour justifier le bien-fondé de cette hypothése,
nous illustrons en Figure 70 les contraintes circonférentielles calculées, a partir des
parameétres de référence de la formulation 3040-HC2/75, en fonction du temps dans le cas
d’un régime stationnaire (RS) et d’un régime transitoire (RT), résultant du démarrage de
I'expérience a t=0. La partie visqueuse de la contrainte (Equation 54) est alors calculée en
considérant deux domaines temporels et pour lesquels |'expression de la

déformation est différente.
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Figure 70 : Calculs de  a partir de des parameétres de référence de la formulation silicone 3040-HC2/75. Comparaison des
calculs en régime transitoire (RT) et régime stationnaire (RS).

Ceci montre que le régime stationnaire est obtenu au bout de six a huit cycles (<30s) et

valide ainsi notre hypothése.

Les figures 71 a 73, montrent respectivement les résultats des silicones RTV 3040, 3040-
4619/67 et 3040-HC2/75. Les courbes de contraintes, calculées a partir des parameétres de
référence (CC) et celles obtenues par ajustement des paramétres (RN), sont exposées
ensemble avec la mesure de la contrainte expérimentale (Exp). Elles sont présentées en
fonction du temps mais aussi de la déformation, afin de mettre en évidence la boucle
d’hystérésis due a la dissipation visqueuse (mais en masquant la notion du temps). Sachant
que les parametres de référence sont obtenus a partir d’analyses mécaniques
indépendantes, la concordance entre la courbe calculée et expérimentale est remarquable.
De plus, aprés l'ajustement, la courbe simulée est extrémement proche de la courbe

expérimentale, confirmant ainsi le choix approprié de I’équation constitutive utilisée.
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Figure 71 : Modélisation hyper-viscoélastique du RTV 3040 a partir du test d’inflation-extension : (a) contrainte en fonction
du temps; (b) contrainte en fonction de I’élongation circonférentielle : Exp (résultats expérimentaux), RN (résultats
numériques), CC (courbes calculées a partir des parametres de référence).
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Figure 72 : Modélisation hyper-viscoélastique de la formulation 3040-4619/67 a partir du test d’inflation-extension : (a)
contrainte en fonction du temps; (b) contrainte en fonction de I'élongation circonférentielle: Exp (résultats
expérimentaux), RN (résultats numériques), CC (courbes calculées a partir des parametres de référence).
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Figure 73 : Modélisation hyper-viscoélastique de la formulation 3040-HC2/75 a partir du test d’inflation-extension : (a)
contrainte en fonction du temps; (b) contrainte en fonction de I’élongation circonférentielle: Exp (résultats
expérimentaux), RN (résultats numériques), CC (courbes calculées a partir des paramétres de référence).

Néanmoins, a ce stade, la synchronisation entre les mesures de |"échographe et de la
pression doit étre discutée. En effet, ces acquisitions étant faites a partir de dispositifs
différents, il était impossible de synchroniser parfaitement les deux mesures. Dans un
premier temps, lors de I'acquisition des données, cela a été négligé, en considérant que le
minimum de la courbe de déformation coincide avec le minimum de la courbe de pression.
Ceci n’est rigoureusement correct que dans le cas de matériaux purement élastiques mais,
dans le cas d’'un comportement viscoélastique, un décalage en temps entre ces deux
minimums peut étre observé, a cause de la partie visqueuse de la réponse mécanique :
formellement, ces deux signaux périodiques présentent un déphasage. Ce n’est que dans un
second temps, lors de I'ajustement des parameétres, que ce déphasage a été évalué en
I'introduisant comme un paramétre ajustable supplémentaire. Ceci a été particulierement
justifié pour la formulation 3040-HC2/75, qui présente la plus forte dissipation visqueuse.
Dans la pratique, a I'aide des parameétres de référence utilisés comme valeurs d’entrée, un
ajustement préliminaire est effectué. Si un décalage significatif est obtenu entre les
minimums des contraintes calculée et expérimentale (At), ce retard est reporté pour décaler
I’échelle de temps de la pression expérimentale. Puis les paramétres sont réajustés jusqu’a
ce que ce décalage devienne insignifiant comparé a la résolution temporelle de la mesure

(les contraintes calculée et expérimentale sont alors synchronisées). Pour les trois
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matériaux, les parametres ajustés sont exposés au Tableau 22. De plus, la Figure 74 et la Figure
75 montrent les modules de perte et de conservation expérimentaux pour ces trois
matériaux ainsi que ceux calculés, en retour, apres ajustement des parameétres sur les tests
I-E. Cet ajustement n’ayant pas conduit a une composante visqueuse pour le matériau 3040,

letracé de  pour ce matériau n’a pas lieu d’étre.

C At (s)
Silicone 1, =0.003 s 7,=0.03s 73=03s | ;=35 5=30s
(MPa) (Pa.s)
Bl BZ BS B4 BS
3040 0.223 - - - - - 0 0
3040-4619/67 | 0.122 - - - 0.0523 - 1.15 x10° 0.04
3040-HC2/75 | 0.0281 - 1.01 0.364 - 0.121 6.36 x10° 0.08

Tableau 22 : Parametres hyper-viscoélastiques identifiés a partir du test I-E en mode dynamique.
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Figure 74 : Modules de perte obtenus en DMA comparés aux courbes calculées a partir des résultats I-E en dynamique : Exp
(résultats expérimentaux), RN (résultats numériques), CC (courbes calculées a partir des parametres I-E).
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Figure 75 : Modules de conservation obtenus en DMA comparés aux courbes calculées a partir des résultats I-E en
dynamique : Exp (résultats expérimentaux), RN (résultats numériques), CC (courbes calculées a partir des parametres I-E).

5. Discussion

Comme nous pouvons le constater, les valeurs de obtenues sont trés proches de celles
obtenues précédemment, ce qui confirme la cohérence entre toutes les méthodes
d’évaluation. Concernant les valeurs des parameétres il est plus judicieux de comparer les
valeurs de la viscosité globale plutét que chaque contribution une par une. En effet chaque
relaxation prise de maniére isolée, ne présente pas de sens physique dans la mesure ou les
constantes de temps ont été imposées. Nous notons ici, que seule la viscosité globale du

matériau 3040-HC2/75 a pu étre remarquablement estimée (5.85 x10° Pa.s = 6.36 x10° Pa.s).

Pour les deux autres matériaux silicone traités, il faut reconnaitre que ces valeurs sont

relativement différentes des valeurs de référence exposées au Tableau 20. En effet, pour le

matériau 3040 pur, aucune contribution visqueuse n’a pu étre extraite a partir du test I-E. En

ce qui concerne le matériau 3040-4619/67, une certaine viscosité en a été déduite, mais
, . P Y 5

pour une valeur d’'une décade inférieure aux valeurs de référence (1.15 x10° Pa.s pour 2.11

x10° Pa.s). Cet écart se manifeste aussi sur la Figure 74 ou le module de perte calculé a partir

des parametres issus du test I-E est trés éloigné de celui mesuré en DMA. Manifestement, on
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atteint ici la limite de la méthode I-E pour extraire de facon incontestable la contribution
visqueuse du comportement global. Cette limite est liée, d’une part, a la précision des
mesures d’élongations circonférentielle et longitudinale du tube par échographie (< 1%) et,
d’autre part, a la gamme étroite de fréquences de sollicitation sondée par ce test. En effet, la
période du mouvement pulsatile du tube (de l'ordre de 1s) correspond a la fréquence
angulaire la plus basse de I'ordre de 6 rad/s et la résolution temporelle de 0.04 s entre deux
images correspond a la fréquence angulaire maximum observable (compte tenu du
théoréme de Shannon) de l'ordre de 80 rad/s. De plus, I'obtention de la composante
visqueuse du matériau sera d’autant moins précise que son module élastique est élevé car
I’élasticité aura tendance a masquer la composante visqueuse. Cet aspect se traduit sur le
tracé du module de conservation (Figure 75) par une variation trés faible sur la gamme de
fréquences angulaires explorée. En d’autres termes, si le module de conservation d’un
matériau est pratiqguement constant, cela signifie qu’il sera difficile de découpler les
composantes visqueuse et élastique (ou hyperélastique) lors de I'analyse du test I-E effectué
sur ce matériau. D’ailleurs, a la vue des courbes de contrainte en fonction de I’élongation
circonférentielle (Figure 71-b et Figure 72-b) obtenues pour les matériaux 3040 et 3040-
4619/67, ou I’hystérésis n’est pas clairement observée, il serait irréaliste d’envisager une

détermination précise de la viscosité par ce test.

Dans ce contexte, les résultats concernant le mélange 3040-HC2/75 sont encourageants :
I’hystérésis que présentent les points expérimentaux sur la Figure 73-b est bien marquée. Il
est donc possible d’en extraire une valeur de viscosité globale proche de celle de référence.
De plus, pour ce matériau, la rigidité est relativement faible (le module expérimental
présente une variation assez marquée en fonction de la fréquence angulaire). Ce matériau se
préte donc assez bien a la mesure par le test I-E. Il faut cependant reconnaitre que I’accord
entre les modules de perte (Figure 74) expérimental et prédit par les parametres déduits
du test I-E n’est pas vraiment satisfaisant. La encore, cela peut s’expliquer par I’étroitesse de
la fenétre fréquentielle expérimentale dont on dispose avec le test |-E. Sur la Figure 75 cela se
traduit par une amplitude de la variation globale de trés proche de I'amplitude
expérimentale (viscosités globales proches), mais toute la variation se concentre entre 1 et
50 rad/s dans le cas du module prédit avec les paramétres obtenus par le test I-E. Cette

gamme de fréquence est analogue a celle sondée par le test I-E.
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Il n’en reste pas moins que si on se réfere a la Figure 75 (module de conservation) qui montre
le comportement aux petites déformations dans sa globalité (élasticité et viscoélasticité),
pour les trois matériaux testés, il peut étre conclu que les modules de conservation et leurs
variations d’un matériau a I'autre sont trés convenablement prédits a partir des résultats des

tests I-E (CC).

A partir de l'ensemble de ces résultats, plusieurs conclusions peuvent étre tirées.
Premierement, malgré les limites énoncées précédemment, la mesure par le test I-E reste
relativement fiable pour déterminer le comportement des matériaux étudiés, que ce soit
celui d’un tissu artériel sain ou anévrismal. De plus, a ce stade, ceci pourrait mettre en
évidence que I'échographe peut fournir des informations relativement précises, ouvrant la
porte a l'identification du comportement mécanique d’un vaisseau sanguin par mesure in
vivo. En effet, le comportement viscoélastique des formulations de silicone testées étant
sensiblement proche du tissu aortique (sain et pathologique), ceci permet d’envisager des
mesures non invasives et des modélisations du comportement hyper-viscoélastique qui
pourraient étre directement réalisées a partir des acquisitions d’images avec un échographe

ou avec un autre type d’'imageur.

D’un point de vue pratique, la méthode d’identification des paramétres du modele hyper-
viscoélastique requiert trois conditions qui doivent étre vérifiées pour une application
clinique : le suivi en temps des élongations longitudinale et circonférentielle avec une
résolution temporelle suffisante, la mesure de la pression dans la région d’intérét de l'aorte,

ainsi que la synchronisation de ces deux signaux.

Selon la technique d’imagerie médicale utilisée, les résolutions spatiale et temporelle sont
différentes. Dans cette étude, le mouvement du tube silicone a été visualisé par imagerie
ultrasonore. Cependant, I'absence de diffuseurs au sein du matériau et de marqueurs
naturels, empéche le suivi de I'élongation longitudinale. Ce probléeme a été résolu par
addition de marqueurs physiques a la surface du tube. Puis il a été montré que les
résolutions spatiale et temporelle de ce type d’imagerie (respectivement, 30 um et 26 Hz)
permettent d’identifier les parametres hyperélastiques et, dans une moindre mesure, les
parametres viscoélastiques. Cependant, dans le cas de tests cliniques réels, il est

évidemment impossible d’utiliser ce type de marqueurs. Heureusement, il a été montré, en
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effectuant des images échographiques sur des vaisseaux sanguins tels que la carotide, que
des éléments organiques (élastine, collagéne, matrice extracellulaire,...) présents dans la
couche artérielle, peuvent jouer le réle de diffuseurs. C'est pourquoi, une texture « speckle »
est générée, qui peut étre judicieusement utilisée pour le suivi de I’élongation longitudinale
[120]. Néanmoins, pour les vaisseaux profonds tels que |'aorte, il pourrait étre plus difficile
d’utiliser cette technique a cause de la résolution spatiale plus grossiére obtenue (de 'ordre
du millimetre pour une fréquence d’ultrason de 3 MHz) et des obstacles physiques tels que
les cOtes. Dans ce cas, l'utilisation d’autres techniques d’imagerie telles que I'IRM ou la
tomodensimétrie pourrait étre envisagée. Cependant, en tomodensimétrie, l'acquisition
d’image est réalisée avec une résolution temporelle relativement faible, proche de 4 Hz, ce
qui n’est pas suffisant pour atteindre les objectifs de cette étude. En effet, cela ne
représenterait que 4 acquisitions par cycle. Inversement, les séquences actuelles utilisées en
IRM donnent une plus grande résolution temporelle, proche de 20 Hz, ce qui est acceptable
pour déterminer le comportement hyper-viscoélastique. Néanmoins, dans des conditions
physiologiques dynamiques, cette technique montre une faible résolution spatiale d’environ

Imm.

Rigoureusement parlant, la mesure simultanée de la pression intraluminale est nécessaire
pour modéliser le comportement hyper-viscoélastique. Ceci peut étre effectué a I'aide d’un
micromanometre placé dans la région d’intérét, au sein de l'‘aorte, mais ceci est
inévitablement invasif. Néanmoins, la pression sanguine pourrait étre mesurée sur d’autres
parties du corps pour estimer la variation de pression locale (par exemple de l'aorte),
rendant alors notre méthode non-invasive. Dernierement, I"approche sujet-spécifique IFT
(de Il'anglais « Individualized Transfer Function ») [121] a montré des résultats
encourageants comparés aux mesures directes. Dans ce cas, la non-synchronisation des
mesures de pression et de déformation doit étre prise en compte pour identifier

correctement les paramétres du modéle, en suivant la procédure décrite précédemment.

Une autre application de cette étude peut étre imaginée : Considérons maintenant que le
comportement viscoélastique du tissu aortique est correctement identifié, la pression
intraluminale pourrait étre évaluée en utilisant I'imagerie médicale par I'application simple
de notre modele hyper-viscoélastique pour calculer la contrainte a partir de la déformation

mesurée.
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6. Conclusion

Le but de cette étude a été de valider une méthode d’identification mécanique par inflation-
extension, basée sur I'imagerie ultrasonore et a |'aide de tubes en silicone, afin de pouvoir
prédire le comportement mécanique des vaisseaux sanguins a la fois dans son aspect
hyperélastique et dans son aspect viscoélastique. Un tel systeme peut étre utilisé comme un
outil pour le développement de fantdmes d’aorte méca-fidéles. Un banc d’essai a été validé
en montrant que les parametres d’'un modele mécanique des matériaux silicone qui
présentent des propriétés similaires a I'aorte, ont été convenablement identifiés en
comparaison a ceux obtenus par des mesures standards (tension uniaxiale et DMA). Il a été
montré que I'imagerie ultrasonore est capable de suivre les élongations tout au long de la
sollicitation dynamique de I’échantillon cylindrique. L’utilisation de cette méthode dans un
environnement clinigue pour des expérimentations in vivo, utilisant les techniques
d’imagerie actuelles, peut étre envisagée si certaines précautions sont prises en compte en
termes de résolutions spatiale et temporelle. Dans un futur proche, le développement de
I'imagerie médicale et des procédés techniques pourrait permettre de résoudre certains
problémes, et plus particulierement celui du suivi de I’élongation longitudinale. Ceci pourrait
repousser les limites actuelles dans I'identification du comportement mécanique vasculaire
de vaisseaux sanguins profonds avec plus de fiabilité et de précision. Finalement, la
méthodologie développée pour identifier les parameétres du modeéle devrait permettre de
prédire la formation ou I’évolution de pathologies vasculaires a partir de mesures in vivo, en

considérant I'altération du comportement tissulaire due a la maladie.
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Chapitre 5

Conception et fabrication additive de

fantdmes d’aorte patient-spécifiques

Ce chapitre illustre I’ensemble des travaux réalisés sur la fabrication additive de fantomes
d’aorte patient-spécifiques par impression 3D par voie indirecte, utilisant les formulations de
silicone précédemment décrites au chapitre 3. Les différentes techniques et limites de cette
méthode de mise en ceuvre seront exposées pour permettre de juger I'effet des outils CAO

et des conditions d’impression, sur la qualité des fantémes produits.
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1. Introduction

La morphologie de I'arbre aortique est complexe et spécifique a chaque patient. Ce constat a
mené la production de fantémes d’aorte vers la CFAO. L'étude bibliographique (section 2 du
chapitre 1) a permis de constater qu’il était possible, grace aux techniques d’'impression 3D
(13D) par voie directe ou indirecte, de produire ces répliques rapidement et avec une
représentativité morphologique accrue. Dans ce procédé, plusieurs types de matériaux sont
communément utilisés, y compris certains élastomeéres, mais dont aucun n’a permis de
reproduire le comportement mécanique, lui aussi complexe, de I'aorte. Le développement
de matériaux a la fois méca-fideles et utilisables en 13D (voie directe), est actuellement un
objectif irréaliste, compte tenu de la complexité des propriétés hyper-viscoélastiques de
I'aorte a reproduire, ainsi que du temps imparti a ce travail de thése. C'est pourquoi I'étude
présentée dans ce chapitre est orientée vers I'l3D par voie indirecte, afin de réaliser des
moules permettant d’injecter différentes formulations de matériaux aux propriétés
mécaniques variables. Ici, I'I3D utilise la technique du dépdt de fil, sélectionnée pour son

faible colt et sa facilité d’utilisation.

L’enjeu de cette étude consiste a évaluer et valider la démarche CFAO pour la production de
fantémes d’aorte patient-spécifiques, allant de la conception au fantéme physique. Nos
travaux n’ayant pas eu lI'opportunité d’obtenir a la fois des informations morphologiques et
mécaniques sur un méme patient, nous avons combiné plusieurs études permettant de
décrire la morphologie typique d’'un patient. Ici, nous nous appuierons sur le résultat de
segmentation de l'arbre aortique d’un patient présentant un anévrisme dans la région
thoracique, définissant la surface luminale de cet arbre [89]. Les informations sur |'épaisseur
de cet arbre aortique étant manquantes, nous devrons utiliser des épaisseurs typiques,
extraites de la littérature, pour définir I'épaisseur de chacune des régions saines de I'arbre
aortique [122-126], ainsi que celle de I'anévrisme [127, 128]. L'ensemble de ces informations
nous permettra, a I'aide de la CAO, de réaliser des moules interne et externe. La qualité de
ces moules sur le plan morphologique et surfacique conditionnera inévitablement la qualité
du fantome produit. La fabrication de ces moules est donc une étape cruciale dans la

thématique de notre projet.

Apres avoir présenté la machine d’'impression 3D par dépot de fil ainsi que la stratégie du

procédé de fabrication additive de fantomes d’aorte par voie indirecte, différentes
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conditions de mise en ceuvre des moules seront abordées. Cette partie permettra de mettre
en évidence les difficultés techniques de I'I3D quant a la fabrication des moules. Puis, les
étapes de CAO seront étudiées afin de pouvoir évaluer la complexité et la rigueur nécessaire
permettant de générer des fichiers STL de haute qualité conditionnant aussi la qualité des

moules fabriqués.

2. Matériels et méthodes
2.1. Imprimante 3D a dépoét de fil : Extru 3D

L'imprimante 3D utilisée dans cette étude est une imprimante a dépot de fil de la société
Multisation SAS (Paris, France), I'Extru 3D (Figure 76). Cette imprimante est fournie avec le
logiciel d’encodage Axon, qui permet de transformer les fichiers STL, construits sous CAO, en
fichiers d’extension BFB lisibles par I’'Extru 3D et contenant les conditions d'impression de
chaque couche de la piece a imprimer. L'alimentation en matériau d’impression se fait a
partir d’'une bobine connectée a l'imprimante. Cette technique d’'impression utilise
fréguemment des polymeéres thermoplastiques tels que I'acide polylactique, PLA (de I’anglais
Polylactic Acid), et de I'ABS (Acrylonitrile Butadiene Styréne), disponibles en plusieurs
couleurs. L'Extru 3D comporte trois moteurs, permettant un mouvement de la téte
d’impression selon les axes x et y définis en Figure 76. Le plateau d’impression définit le plan

Xy du repere et se déplace selon I'axe z.

Téte d’impression

Plateau d’impression

Panneaude commande

Figure 76 : Repére spatial d'impression et schématisation de I’'Extru 3D.
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L'Extru 3D utilisée dans notre étude comporte deux tétes d’impression que nous

schématisons en Figure 77.

Matériau

Vis d’extrusion

Moteurd’alimentation

Rotor

Ventilateur

Buse d’impression

Figure 77 : Photo-schéma de la téte d’'impression de I'Extru 3D. Un fil de matériau de diamétre 3mm est entrainé par une
vis d’extrusion dans la chambre de liquéfaction (aussi appelée buse d’impression) pour permettre le dépot du matériau sur
le plateau d’impression. Un moteur d’alimentation fait tourner un rotor puis la vis d’extrusion. Ce moteur permet de diriger
le fil vers ou hors de la chambre, par simple contréle du sens de rotation du rotor. De plus, la vitesse du rotor permet de
maitriser la quantité de matiére déposée.

Lors de l'impression d’une piece par dépot de fil, celle-ci peut ne pas étre maintenue
efficacement lors du dépot de la premiere couche sur le plateau d’impression. Il est donc
conseillé de faire un lit d’impression, en anglais « raft », qui permettra de stabiliser le dépot
de la premiere couche d’impression et assurer le maintien de la piéce. Ce raft est défini lors

de I'encodage sous Axon, ainsi que ses conditions d’impression.

Figure 78 : Le raft [122].

Dans notre étude, la réalisation des moules a I'aide de raft peut rendre les pieces imprimées

difficilement exploitables.

2.2. Analyse thermique du matériau d’impression : I'acide polylactique

Comme expliqué précédemment, nous avons choisi un procédé de fabrication additive
utilisant I'I13D par voie indirecte. De ce fait, des moules interne et externe sont imprimés a

I'aide d’'un matériau polymére thermoplastique semi-cristallin, le PLA. Evidemment, celui-ci
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devra étre impérativement éliminé apres injection et réticulation des formulations de
silicone. Afin de comprendre et d’anticiper le processus de dép6t de fil, ainsi que la stratégie
de fabrication des fantdbmes d’aorte patient-spécifiques, nous avons réalisé une analyse
thermique de ce matériau par calorimétrie différentielle a balayage, aussi appelée DSC (de
I’anglais, Differential Scanning Calorimetry). Cette technique permet notamment de mettre
en évidence un changement d’état (fusion, cristallisation) qui se traduisent par un pic dont
I'aire est proportionnelle a la variation d’enthalpie correspondante. On peut aussi
déterminer la température de transition vitreuse (Tg) du matériau. Cette transition, typique
des matériaux polymeéres, est caractéristique de la phase amorphe, et se traduit par un
changement de capacité calorifique (changement de ligne de base sur le signal DSC). Lors du
chauffage, au passage de cette transition vitreuse, la phase amorphe passe de |’état vitrifié
(pratiguement sans mobilité moléculaire) a I'état dit de liquide caoutchoutique. Dans notre
analyse, un échantillon de PLA (issu de la bobine) est soumis a un balayage en température,
a raison de 10°C/min entre 30°C et 230°C (chauffage), puis de 230°C a 30°C

(refroidissement), sans temps de maintien a 230°C. Le thermogramme du PLA est exposé en

Figure 79.
8
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Figure 79 : Thermogramme du PLA utilisé par I'Extru 3D. Ligne grise : chauffage (10°C/min) ; Ligne verte : refroidissement
(10°C/min).
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En premier lieu, lors du chauffage, nous observons un léger changement de ligne de base
dans le sens endothermique entre 46.1°C et 50.2°C correspondant au passage de la
transition vitreuse aux alentours de 49.6°C. Pour notre étude, cela nous indique que les
moules fabriqués en PLA peuvent étre fortement déformables pour des températures
supérieures ou avoisinant la Tg, ce qui n’est évidemment pas désiré. D’autre part, un pic
exothermique est détecté a une température de 74.7°C qui démontre un changement d’état
du PLA. Il s’agit de la cristallisation froide du PLA qui se produit lorsque le matériau est
réchauffé au dessus de sa transition vitreuse et qu’il n’avait pas pu cristalliser a son
maximum lors du refroidissement précédent (ici lors de la fabrication du fil). Enfin, un pic
endothermique est détecté a 162.3°C qui définit un nouveau changement d’état du PLA qui
correspond a la fusion de la phase cristalline a la température Tf. La connaissance de cette
température est tres importante car elle permet d’anticiper I’élimination du PLA dans notre
stratégie de destruction du moule. En effet, a cette température, les formulations de silicone
développées ne sont pas dégradées. Apres injection et réticulation des silicones au sein des
moules, I'ensemble pourra étre placé a une température légerement supérieure a la Tf du

PLA, ce qui permettra de le liquéfier autour du silicone.

Lors du refroidissement du matériau, un pic de cristallisation apparait aussi a 83.14°C. Sans
que cela ait de conséquence pour notre étude, on peut noter que cette cristallisation se
produit pour une forte surfusion (température de cristallisation trés inférieure a celle de la
fusion). De plus la variation d’enthalpie pour ce pic est faible, en valeur absolue, devant celle
du pic de fusion (21.35 J/g < 36.53 J/g). Cela montre, la encore, que la cristallisation du
matériau n’est pas complete. Cela est di a une cinétique de cristallisation du PLA

particuliéerement lente.

D’un point de vue pratique, I’élimination du PLA se fera donc majoritairement par voie
thermique. Cependant, quelques résidus peuvent rester accrochés aux parois du silicone et,
compte tenu de la morphologie complexe du fantdme, ces derniers sont souvent difficiles
d’acces. Nous réalisons donc une seconde élimination par voie physio-chimique, en utilisant
un solvant du PLA, le tétrahydrofurane (THF), qui permet a température ambiante d’éliminer
les derniers fragments de polymeére. Il est important de noter que I’élimination pourrait se

faire uniquement par voie solvant mais cela nécessiterait de grandes quantités de THF. D’un
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point de vue environnemental, il est évidemment préférable de combiner les deux

techniques d’élimination.
2.3. Stratégie de fabrication par voie indirecte

Afin de faciliter la compréhension des différentes étapes de fabrication des fantémes
d’aorte, nous illustrerons nos discussions a I'aide d’une géométrie simple mais néanmoins

représentative de la morphologie des vaisseaux sanguins, le tube.
2.3.1. Description des impressions 1-temps et 2-temps

A terme, les fantomes d’aorte doivent étre réalisés a partir des formulations développées au
chapitre 3. Pour la partie saine, il est nécessaire d’incorporer une quantité de FS au sein de la
formulation silicone 3040-HC2/75, alors que pour la partie anévrismale, I'ajout d’une charge
n‘est pas exigé. Au chapitre 3, nous avons vu que, bien gu’aucune formulation testée ne
pouvait rendre compte parfaitement du comportement de la partie anévrismale, le silicone
RTV 3040 présentait un comportement assez représentatif de celui recherché. De ce fait, il
est possible de définir deux méthodes d’impression des moules. Une premiére, que nous
appelons impression 1-temps, consiste a imprimer dans un méme temps, le moule interne et
le moule externe. La deuxieme, que nous appelons impression 2-temps, consiste a imprimer
d’abord le moule interne, puis le moule externe en deux parties. L'impression 2-temps
permet de réaliser des fantomes chargés en FS, par dépo6t de la fibre autour du moule
interne. Les deux parties (cogues) du moule externe sont ensuite assemblées avec

emprisonnement du moule interne (entouré de FS) comme nous l'illustrons en Figure 80, a

@

1-temps 2-temps

travers I'exemple du tube.

interne

externe

Figure 80 : lllustration des méthodes d’impression 1-temps et 2-temps pour la fabrication des moules interne et externe.
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Dans le cas du fantdme d’aorte a reproduire, nous utiliserons I'impression 2-temps pour les
parties saines et I'impression 1-temps pour I'anévrisme. Il faut noter que l'impression 2-
temps peut aussi étre utilisée pour des fantdmes en silicone non-chargés. Néanmoins, nous
verrons en section 5 de ce chapitre que l'impression 1-temps nécessite une plus faible
quantité de matériau et aucun post-traitement, par rapport a un méme moule réalisé en 2-

temps.

2.3.2. Etapes de la fabrication : de I'image au fantome

Le processus de fabrication des fantémes d’aorte patient-spécifiques est exposé en Figure 81

a travers I'exemple du tube.

975 CF]TJ'FI'

Traitement : Encodage Impression 3D
dufichier .stl 2 .stl = .bfb des moules
e S ———— | —
Post-traitement J
des moules

Injection des formulations
silicone

[

Destruction des moules
parvoie thermique

I

Y
= Destructiondes moules
Repére et plans de coupe par voie chimigue

CoupeB/Vuesurxy  CoupeA/Vue surxz

Figure 81 : Processus simplifié de fabrication de fantdmes d’aorte patient-spécifiques par impression 3D en voie indirecte.
Cas du tube. Les étapes du processus sont schématisées a partir d’un repére et de deux plans de coupe A (selon le plan xz)
et B (selon le plan xy). En rouge : moules interne et externe ; en bleu : silicone.

Pour clarifier notre démarche de fabrication, nous reprenons chacune des étapes du

processus :

- Etape 1 : Traitement du fichier STL : A 'aide du logiciel CATIA (Dassault System), le fichier

STL de I'étude de Sulaiman [89] est retravaillé pour construire les fichiers STL des moules
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interne et externe. De plus, la partie externe devra comporter des trous, pour permettre
I'injection du silicone au sein de I'espace inter-moule (espace libre entre le moule interne
et externe). Les techniques de conception des moules et leurs effets sur la qualité des
pieces imprimées seront abordés en section 4 de ce chapitre.

Etape 2 : Encodage : Les fichiers STL sont traités par le logiciel Axon pour restructurer la
morphologie de l'objet en couche et encoder chacune d’elles selon les conditions
d’impression désirées. Plusieurs de ces conditions seront étudiées pour évaluer la qualité
des piéces imprimées, dont les résultats sont exposés en section 4 de ce chapitre.

Etape 3: Impression 3D des moules: Les différentes parties du moule sont ensuite

imprimées par I'Extru 3D en fonction des conditions d’impression définies lors de I'étape
d’encodage.

Etape 4 : Post traitement des moules : Dans le domaine de I'I3D, la fabrication par couche

nécessite souvent I'impression de supports additionnels ne faisant pas partie de la piéce a
proprement parler, pour éviter d'imprimer une couche dans le vide. Dans le cas ou ces
supports seraient non désirés, il est fréquent d’avoir recours a un post traitement manuel
de la part de I'utilisateur pour permettre a la piece de répondre aux objectifs définis. Ce
point important est abordé en section 3.3 de ce chapitre. Si la méthode d’impression 2-
temps est choisie, cette étape consiste aussi a enrouler le FS autour du moule interne,
puis d’assembler les deux parties du moule externe.

Etape 5 : Injection des formulations de silicone : La formulation de silicone sélectionnée

est injectée au sein de I'espace inter-moules. Puis, le silicone est pré-réticulé a 25°C
pendant 75 min. La réaction de réticulation se terminera lors de I'étape 6.

Etape 6 : Elimination du moule par voie thermique : Les moules sont en majeure partie

éliminés par voie thermique en utilisant la différence de propriétés thermiques du
silicone réticulé et du PLA. L'ensemble est placé a une température supérieure a la
température de fusion du PLA (Tf = 163.3°C) et inférieure a la température de
dégradation du silicone (250°C). Ainsi le PLA est fondu et le fantdme peut étre récupéré.

Etape 7: Elimination du moule par voie chimigue: L’élimination du PLA par voie

thermique n’étant pas totale, nous immergeons le fantome dans le THF. Il est important
de noter que des tests mécaniques, non présentés ici, on permis de montrer que les
propriétés mécaniques des formulations silicone n’étaient pas détériorées apres

immersion dans le THF.
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3. Définition des conditions optimales d’impression a I'aide de géométries simples

L’ensemble de cette section a pour but d’évaluer les différents parameétres d’impression, afin
de définir des conditions optimales, permettant d’obtenir des moules interne et externe de
qualité. Cette étude est décrite en amont de la conception (section 4 de ce chapitre) puisque
les résultats obtenus conditionneront fortement la stratégie de conception des moules sous
CAO. Pour permettre de comprendre facilement I'effet des parametres d’impression, ce
chapitre utilise, a son tour, des géométries simples dont les résultats obtenus seront

également valables lors de I'impression des moules de I'arbre aortique a reproduire.
3.1. Paramétres d’impression

Lors du dépot du PLA sous forme de fil, I’épaisseur définie par I'axe z est appelée résolution
de couche. Puis I'épaisseur au plateau (plan xy) est appelée épaisseur de couche, comme

nous I’exposons en Figure 82.

2
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o
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o
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2 >
e  Epaisseurde couche

Figure 82 : Définition de I'épaisseur de couche et de la résolution de couche. N définit le numéro de la couche déposée.

Lors de l’encodage du fichier STL sous Axon (étape 2 du procédé de fabrication), la
morphologie de la piece a imprimer va étre séparée en plusieurs couches. Chacune d’elles se

verra attribuer les conditions d’'impression suivantes :

- La vitesse de dépbt : Ce parametre est trés important car il est déterminé a partir de

deux sous-parametres, la résolution et |'épaisseur de couche. Premiérement, cette
vitesse est définie a partir de la distance plateau-buse (résolution de couche). Plus la
résolution est importante, plus la vitesse de dépot est faible, pour une épaisseur de
couche donnée. Le constructeur conseille une résolution de 250 pum pour une

impression optimale des pieces fabriquées en PLA. Deuxiemement, pour une résolution
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de couche fixe, la vitesse de dépot sera d’autant plus faible que I’épaisseur de couche a
déposer est grande. Néanmoins plusieurs techniques de dép6t sont utilisées en fonction
de la valeur de I’épaisseur de couche.

- La température d’impression: Il s’agit de définir a quelle température le matériau

d’impression (ici le PLA) sera fondu, dans la buse d'impression, pour étre déposable. A
défaut, le logiciel Axon attribue une température d’impression supérieure a la
température de fusion du matériau choisi. Dans notre cas, le PLA (Tf = 163.3°C) est par

défaut imprimé a 195°C.

Par la suite, nous allons étudier ces différents parameétres afin de définir un optimum

d’impression et obtenir des pieces de qualité.

3.2. Etude des paramétres d’impression
3.2.1. Epaisseur de couche
Dans cette section, nous reprenons |'exemple simple du tube (Figure 83) pour nous
permettre de décrire les différentes techniques de dépo6t de fil, en fonction de I'épaisseur de

couche, et définir la technique d’'impression optimale. Ces piéces sont imprimées sans raft.

Figure 83 : Capture d’écran de la CAO du tube utilisé dans I’étude de |'épaisseur de couche.

Lors de I'encodage du fichier STL, le logiciel Axon peut définir trois types de dépot différents
selon |'épaisseur et la résolution de la piéce a imprimer : le filament simple (FiS), le filament
double collé (FDC) ou le filament double rempli (FDR) (Figure 84). Afin de pouvoir évaluer la
qualité des pieces imprimées en fonction de ces différentes techniques, nous imprimons une

série de tubes dont I'épaisseur de la paroi varie. Tout d’abord, nous fixons une résolution de
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couche a 250 um, qui nous le rappelons est la résolution optimale définie par le
constructeur, puis la température de dépot est fixée a 195°C. Pour I'impression en FiS, FDC,

FDR, I’épaisseur du cylindre (dimensionnée sous CAO) est respectivement de 0.55 mm, 1 mm

et 2.3 mm.
Material ABS ABS ABS PLA PLA PLA
Layer resolution {(mm}) 0.125 0.25 0.5 0.125 0.25 0.5
Wall result Image STL wall thickness {mm)
Axon ignores wall thickness - 0-0.4 0-06 0-06 0-0.3 0-0.4 0-06
Single filament wall 0506 0709|0709 0405 0506|0708

Double filament wall, bonded I 0713 1018|1018 | 0610 | 0713|0917
Double filament wall, with infill # 1.4+ 19+ 19+ 11+ 14+ 1.8+

-

Figure 84 : Techniques de dépdt utilisées en fonction de I’épaisseur et de la résolution de couche désirées [122].

Les résultats exposés en Figure 85 montrent que, quelque soit la technique de dép6t utilisée,
la qualité de la piece est acceptable. Néanmoins au regard de I'état de surface de ces tubes,
la stratification semble plus importante (rugosité de surface plus grande) pour des dépots en

filament double qu’en filament simple, ainsi qu’entre le filament double collé et rempli.
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Figure 85 : Résultats d’impression dans I'étude de I’épaisseur de couche. Résolution d’impression 250 um a une
température de dépot de 195°C. En haut: épaisseur = 0,55 mm ; au milieu : épaisseur =1 mm ; en bas : épaisseur =2,3 mm.

Cette notion de stratification est tres importante dans la fabrication de fantémes d’aorte
puisgu’a qu’a terme cela entrainera inévitablement une rugosité a la surface interne et
externe de nos fantdmes. Physiologiquement, la couche endothéliale assure une rugosité de
surface faible principalement pour éviter des phénomenes de coagulation du sang a la paroi
interne du vaisseau. |l est donc important de regarder les facteurs pouvant influer sur la
stratification de nos moules. Pour quantifier ce phénomene, nous effectuons des mesures de
rugosité de surface a I'aide d’un profilometre mécanique (VEECO Dektak 150) dont les
résultats sont exposés au Tableau 23. Les profils sont disponibles en annexe (Figure 117). Ces
mesures nous permettent de calculer la rugosité moyenne Ra (de I’anglais, Roughness

average), puis la distance moyenne entre chaque couche a travers le paramétre Sm.

FiS FDC FDR
Ra (um) 29.35 25.36 28.45
Sm (um) 359.9 279.9 360.2

Tableau 23 : Résultats de rugosité de surface selon les différentes techniques de dépdt de fil. Pieces imprimées a une
résolution de 250 um. Analyse réalisée sur une distance de 3 mm a la surface externe du tube, en 100 s. FiS : Filament
simple ; FDC : Filament double collé ; FDR : Filament double rempli.

Pour ces trois techniques de dépot, la rugosité moyenne varie faiblement, ce qui permet de
dire que la rugosité n’est pas fonction du type de dépo6t. En revanche, nous pouvons

constater que seul le dép6t en FDC respecte la valeur de résolution de couche définie lors de
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I’encodage (ici 250 um). Pour les autres techniques de dépot cette valeur est nettement
supérieure (+ 44%). De plus, nous avons pu constater expérimentalement que le dépot en
FDC permet la réalisation de parois du moule suffisamment résistantes pour supporter

I'injection du silicone sans rendre la dissolution du moule trop difficile.

3.2.2. Résolution de couche

Ici, nous reprenons I'exemple du tube pour évaluer 'effet de la résolution de couche sur la
qualité de la piece imprimée. Nous réalisons des impressions sans raft, a une température de

195°C, pour un type de dépdt en FDC. Différentes pieces sont imprimées a des résolutions de

125 um, 250 pum et 500 um dont les résultats sont exposés en Figure 86.

Figure 86 : Résultats d’impression dans I'étude de la résolution de couche. Impression en filament double collé a une
température de 195°C. Haut : vue de haut ; Bas : vue perspective. A gauche : résolution = 125 um ; au milieu : résolution =
250 um ; a droite : résolution = 500 pum.

Pour un dép6t a une fine résolution de couche, 125 um, nous remarquons que le cylindre est
de trés mauvaise qualité. En effet, la paroi comporte plusieurs trous et les premiéres
couches imprimées sont inexistantes ou décalées. Pour des impressions a des résolutions
plus grandes, 250 um et 500 um, les pieces sont de meilleure qualité. Néanmoins, si nous

concentrons notre observation sur la piece réalisée a une résolution plus grossiere (500 pm),

il apparalt de petits trous sur la paroi du cylindre, en particulier la ou le sens de déplacement
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de la buse s’est inversé (voir I'explication de la trajectoire de buse en section 3.2.3) ce qui
conduit a la formation d’un tube non étanche. L’injection de silicone dans des moules
réalisés a cette résolution est par conséquent impossible. Nous rééditons une analyse de

rugosité de surface sur ces impressions, dont les résultats sont exposés au Tableau 24.

Résolution (um) 125 250 500
Ra (um) 64.80 25.36 35.99
Sm (um) 543.4 279.9 478.0

Tableau 24 : Résultats de rugosité de surface en fonction de la résolution d'impression. Piéces imprimées en double
filament collé. Analyse réalisée sur une distance de 3 mm a la surface externe du tube, en 100 s.

Compte tenu de la mauvaise qualité de la piece imprimée a la résolution la plus fine (125
um), 'analyse de ses résultats serait aberrante (voir son profil en Annexe 2 (Figure 118)).
Pour les deux autres résolutions, a 500 um la rugosité est environ 40% plus grande qu’a 250
pum. Comme nous avons pu le remarquer précédemment, pour une impression en filament

double collé, la résolution définie a I’'encodage est respectée aprés impression.

L'étude de I'épaisseur et de la résolution d’impression ont montré que pour notre
imprimante a dépot de fil (Extru 3D), des piéces de qualité peuvent étre obtenues pour un
dépot en FDC a une résolution de 250 um. Il est important de noter que, dans ces conditions,
la rugosité de surface des pieces imprimées reste élevée. Seule la mise en place d’un post

traitement permettrait d’obtenir des surfaces lisses.

3.2.3. Température de dépot

Ici, nous nous intéressons au dernier parametre d’'impression : la température de dépot.
Pour cela, une nouvelle forme géométrique simple est utilisée, laquelle est composée de
quatre tubes concentriques, représentée en Figure 87. Cette nouvelle piece, appelée
multitube, permet de nous rapprocher de la conception des moules, dans le cas d'une
impression 1-temps. Plusieurs tubes de diametres internes variables sont construits et

imprimés sur un raft, afin de respecter la distance entre chaque tube.
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Figure 87 : Capture d’écran de la CAO de la piece multitube.

La résolution de couche est de 250 um pour un dépo6t en filament double collé (épaisseur 1
mm). Nous réalisons cette piece a des températures supérieures a la Tf du PLA : 170°C,

175°C, 180°C, 185°C, 190°C et 195°C. Les pieces obtenues sont montrées en Figure 88.
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e f

Figure 88 : Résultats d’'impression de la piece multitube, a différentes températures de dépot: a = 170°C; b = 175°C;
c=180°C; d=185°C; e =190°C; f = 195°C. Impression en filament double collé, résolution de couche 250 pum.

Premierement, dans l'intervalle de température d’'impression étudiée (T(°C) ),
les parois des tubes ne sont pas trouées et la morphologie des pieces imprimées est en
accord avec le dimensionnement du fichier STL construit. Deuxiemement, nous observons
des filaments de PLA entre les différents tubes pour des températures strictement
supérieures a 175°C. Ce filament apparait aux endroits ol la buse passe d’un tube a I'autre.
Evidemment, ce passage devrait se faire en interrompant complétement le dép6t de PLA. Or,
selon la température, la rupture du fil a cet endroit n’est pas toujours suffisamment nette. |l
semble qu’au-dela d’'une certaine température, la viscosité du matériau devienne trop faible
pour permettre cette rupture franche. Ce constat nous a amené naturellement a étudier la
rhéologie du PLA a I'état fondu. Pour cela, nous identifions le comportement rhéologique
par un test simple de balayage en vitesse de cisaillement, aux différentes températures, a

I'aide du rhéomeétre ARES. Les résultats obtenus sont représentés en Figure 89.
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Figure 89 : Mesure de la viscosité du PLA a I'état fondu a différentes températures. Balayage en vitesse de cisaillement.
Géométrie plateaux-paralleles 25 mm. Valeurs moyennes et écart-type moyen a partir de 3 échantillons.

Le comportement obtenu est classique des polymeres fondus : une viscosité constante aux
basses vitesses de cisaillement (plateau newtonien) et un comportement rhéofluidifiant
pour les vitesses plus élevées. Bien que les plateaux newtoniens ne soient pas trés marqués
sur cette figure, nous considérons la viscosité a la plus faible vitesse de cisaillement ( =0.05
s'!) comme la viscosité newtonienne (). En effet, I'étude présentée ici a pour seul but
d’expliquer la provenance de certains défauts lors de I'impression 3D et non d’étudier
finement les caractéristiques rhéologiques du PLA. Si on se référe aux observations de
filaments entre tubes qui se créent pour une température supérieure a 175°C, il apparait
que ces filaments se produisent lorsque la viscosité newtonienne devient inférieure a

environ 700 Pa.s (qui correspond a la viscosité newtonienne a 175°C).
Par ailleurs, I’évolution de la viscosité newtonienne des polymeéres fondus est tres souvent
décrite par une loi d’Arrhénius ( — ). Pour compléter I'étude du

comportement rhéologique du PLA fondu, nous avons tracé sur la Figure 90 -

pour déterminer I’énergie d’activation
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Figure 90 : Détermination de I'énergie d’activation du PLA. Vitesse de cisaillement 0.05 s
Ces résultats ont permis de calculer I’énergie d’activation du PLA : =125 KJ/mol, ce qui
est en accord les données de la littérature, et permet aussi de démontrer le bien-fondé de

nos mesures [129, 130].

Nous avons également analysé la rugosité de surface sur les différents échantillons, afin de
mettre en évidence une éventuelle relation entre la température de dépdt et cette rugosité.
La Figure 91 montre la relation entre la rugosité moyenne et la résolution, avec la

température de dépot.
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Figure 91 : Evolution de la rugosité moyenne (Ra) et la résolution de couche (Sm) en fonction de la température
d’impression.
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Premierement, on constate que la rugosité moyenne a tendance a tres légérement diminuer
lorsque la température augmente. Deuxiemement, on remarque que la résolution de couche
appliquée lors de I'’encodage (250 um) n’est pas respectée. En effet, pour des températures
inférieures a 185°C, la résolution augmente pour devenir quasiment deux fois plus grossiére
gu'un dépot a 170°C. Compte tenu de ces résultats, par la suite, nous utiliserons une
température de dépot de 175°C qui représente le meilleur compromis (absence de filaments

entres les tubes sans trop dévier par rapport a la résolution prédéfinie.

3.3. Supports d’impression

Dans cette section, nous allons exposer un phénomeéne courant dans la fabrication additive
par 13D, I'impression de supports. En effet, certaines positions d’impression, ou encore
certaines géométries de la piece a imprimer, peuvent conduire a leur création. Ces supports
sont générés dans le fichier BFB lors de I'étape d’encodage et sont indispensables pour
assurer une bonne impression de la piéce. A terme ces supports peuvent étre supprimés par
post-traitement, a condition qu’ils soient accessibles. Ce type de supports se crée par
exemple lorsque la piece présente un surplomb (en anglais overhanging feature) comme le

montre la Figure 92.

Overhanging feature

Mew layer
Overhanging feature & E
h ial e
as no materia . ~
beneath to support it .

Figure 92 : Impression d’'une piece comportant une couche d’impression non supportée. Haut : Piéce a imprimer ; Bas:
Schématisation de la piéce en couche d'impression [122].
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Pour obtenir cette piece, il faudra dans un premier temps imprimer une succession de
couches bleues, dont la couche N+1 est le projeté de la couche N. Puis, une seconde série de
couches rouges, devra étre imprimée. Pour éviter que cette couche soit imprimée sans étre
maintenue, ce qui conduirait a son effondrement, Axon rajoute automatiquement des
supports d’'impression (Figure 93) qui permettent de soutenir le surplomb et ainsi obtenir une

piece conforme a la conception.

New layer

Automatically generated
support scaffold

77977
MW

Figure 93 : Mise en évidence de I'impression de support [122].

Lors de I’encodage, le logiciel Axon répond a une regle simple pour définir si oui ou non il est

nécessaire d’ajouter des supports, que nous illustrons en Figure 94.

Overhang
angle

Build layers

AV

Figure 94 : Schématisation de la regle simple utilisée par le logiciel Axon pour estimer la formation de supports d’impression
[122].

Cette régle est basée sur le calcul de I'angle du surplomb (en anglais, overhang angle). Si, lors
de I'’encodage, le logiciel Axon détecte un angle de surplomb supérieur a 50°, celui-ci
estimera qu’une partie de la couche N+1 ne pourra étre efficacement supportée par la
couche N. A contrario, si cet angle est inférieur a 50°, la couche N+1 peut étre entierement

supportée par la couche N et il n’y aura pas de création de supports d’impression.
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Néanmoins, il est possible de jouer sur la position d'impression de la piéce par rapport au
plan XY, pour éviter les parties surplombantes et donc éviter I'impression de support,

comme nous l'illustrons en Figure 95.

o »
~  mmmmmmmen )
N
\
& o= N
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Figure 95 : Capture d’écran fichier BFB construit par le logiciel Axon. A gauche : Position d’'impression nécessitant des
supports ; A droite : Position d’'impression ne nécessitant pas de supports. Piéce a imprimer en bleu, supports en rouge.

4. Conception assistée par ordinateur des moules interne et externe de I'aorte

anévrismale a reproduire

Aprés avoir défini en section précédente les conditions d’impression optimales, ainsi que
déterminer les causes et conséquences de I'impression de supports, nous allons maintenant
aborder la conception des moules internes et externes a partir de la segmentation de la
lumiere aortique d’un patient et des épaisseurs de parois typiques, obtenues sur la base de
la littérature. Ces épaisseurs sont de 2.1 mm, 2.3 mm et 1.7 mm respectivement pour la
partie supérieure de I'aorte (ascendante + crosse) [106, 121], descendante [104, 106, 108] et
abdominale [131], qui constituent les parties saines de I'arbre aortique a reproduire. Puis
pour la partie pathologique, I'anévrisme est fixé a une épaisseur de 2.8 mm. Il est important
de noter que cette valeur est typiquement obtenue pour des anévrismes de diametres
internes supérieurs a 50 mm dans la région abdominale. Nous translatons volontairement
cette valeur a la région descendante puisque la littérature ne mentionne que trés peu
d’informations sur les anévrismes de I'aorte thoracique. L'arbre aortique a reproduire par
I3D par voie indirecte est trop grand pour que I'ensemble de I'arbre soit imprimé en une
seule fois. En effet, le volume d’impression de I'’extru 3D a deux tétes est seulement de
190 mm x 205 mm x 210 mm. Il est donc nécessaire de découper I'arbre en plusieurs parties,

ce qui facilite aussi I'injection de différentes formulations de silicone.

Apres avoir construit les volumes des moules interne et externe de I'arbre aortique complet,

ceux-ci seront séparés en 4 parties : partie supérieure de I'aorte, partie anévrismale, partie
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descendante et partie abdominale. Puis, les moules seront retravaillés pour étre utilisés en
impression 1-temps ou 2-temps et permettre l'injection des formulations. Enfin, aprés
élimination des moules, les différentes parties du fantome d’aorte seront assemblées entre

elles.

4.1. Conception des volumes des moules

4.1.1. Moule interne

Le fichier STL, obtenu par les travaux de Sulaiman [89], est la représentation de la surface
interne de I'arbre aortique a reproduire. Cette surface est définie par un nuage de points qui
n’est pas directement exploitable sous Axon. En effet, cette construction en points ne définit
pas de volume, donc pas d’épaisseur de couche (Figure 84) et de ce fait Axon ne pourra
définir une technique de dép6t. Pour construire ce volume d’impression, il est primordial de
réaliser dans un premier temps, une surface fermée de la paroi aortique. Un maillage de
surface est alors effectué, permettant de construire la surface fermée (Figure 96) de la

lumiere aortique.

Figure 96 : Capture d’écran de la CAO de la surface fermée de la lumiére aortique.

Pour réaliser la surface fermée, certaines précautions doivent étre prises en compte lors du
maillage. En effet, celui-ci peut présenter des imperfections telles que des bords libres, des
points ou arrétes « non-manifold », c'est-a-dire qui ne délimitent pas correctement les
parties intérieures et extérieures d’un volume. Ceci peut étre le cas, par exemple, d’une
arréte n’appartenant pas a deux faces (mais a une seule ou a plus que deux). Ces
imperfections de conception sont présentes essentiellement dans des zones

morphologiquement complexes, comme les bifurcations des artéres supra-aortiques. A
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terme, ces surfaces peuvent conduire a lI'impression de piéce présentant des trous. Ces
imperfections peuvent étre corrigées par l'application de la fonction « nettoyage de

maillage ».

A partir de la surface fermée, nous insérons a la périphérie des artéres supra-aortiques et
des sinus aortiques, des formes simples (tubes) qui permettront la connexion a un banc de

test.

Figure 97 : Capture d’écran de la CAO pour l'insertion des raccords hydrauliques. A gauche : Insertion des raccords; A
droite : Jonction des raccords a la surface interne de I'arbre aortique.

Cependant, comme nous l'avons déja mentionné, une surface n’est pas imprimable telle
quelle. Un volume est alors créé a partir de la surface fermée, par application de la fonction
«remplissage » de Catia. A ce stade, une piéce volumique est définie, et nous pouvons
passer a I’encodage. Sous Axon, ce fichier STL du moule interne est un volume plein. Pour
limiter la quantité de matiére déposée au sein du volume, une fonction d’Axon permet de
maitriser le taux de remplissage du volume (Figure 98), puis une autre fonction permet de

maitriser le type de dép6t du contour du volume.

20% fill 50% fill 80% fill

Figure 98 : Exemples de I'application de la fonction « remplissage » sous Axon [122].
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4.1.2. Moule externe

Pour construire le moule externe de I'arbre aortique, la surface du moule interne est
couplée aux dimensions de |’épaisseur de I'arbre aortique, issues de la littérature. De ce fait,
chaque surface interne de chaque partie de 'arbre aortique, est décalée d’une distance
égale a I'épaisseur de la paroi aortique. Cette étape de conception est réalisée grace a la
fonction « décalage flou » de Catia. Néanmoins, cette fonction n’est applicable que sur un
maillage. Alors, la surface du moule interne est de nouveau maillée pour pouvoir ensuite la
décaler. A ce stade, la surface interne fermée du moule externe (SIME) peut étre générée.
Puis cette fonction est répétée une seconde fois pour créer la surface externe fermée du
moule externe (SEME), de telle sorte que la distance entre la SIME et la SEME soit égale a 1
mm. L'épaisseur de 1 mm du moule externe ainsi créé conduit aprés I'encodage a une
impression en FDC avec une résolution de 250 um qui sont les meilleures conditions de
dépdt comme cela a été établi précédemment. Enfin, I'utilisation de la fonction « surface de
raccord » permet de joindre la SIME et la SEME pour construire le volume du moule externe

(Figure 99).

Figure 99 : A gauche : Application de la fonction décalage flou pour construire la surface interne (SIME) et externe (SEME)
du moule externe. A droite : Application de la fonction surface de raccord pour créer le volume (rouge) du moule externe.
Illustration au niveau de I'aorte ascendante.

Il est important de noter que lors de la génération des deux maillages par la fonction
décalage flou, aucune imperfection de maillage n’est créée. Ceci est d0 au fait que, dans
cette partie, le maillage du moule interne est construit a partir de sa surface fermée, tandis

qgue précédemment, le maillage était réalisé a partir d’'un nuage de points.

Une autre fonction de décalage est disponible dans le logiciel CATIA, le « décalage de
maillage » qui nécessite aussi de repasser par le remaillage de la surface du moule interne.

Cependant, cette fonction peut conduire a des interpénétrations de surfaces au niveau des

192



Chapitre 5 — Conception et fabrication additive de fantdémes [..]

angles aigus comme nous pouvons l'illustrer en Figure 100, au niveau de la bifurcation de la

lumiere aortique avec la lumiére de I'artére sous claviéere gauche.

Artere sous claviére
gauche

Volume créé
indésirable

Lumiére
aortique

Figure 100 : Interpénétration de surfaces lors de I'application de la fonction « décalage de maillage », pour la construction
des surfaces interne et externe du moule externe. Exemple de la surface interne du moule externe.

Ce phénomene d’interpénétration peut entrainer la formation d’un volume supplémentaire
a la SIME, et par conséquent, I'espace volumique entre le moule interne et externe (volume
du fantdme) peut étre réduit voire rempli, ce qui pourrait conduire a la formation de trou

sur le fantome.

A ce stade, les volumes des moules interne et externe sont dimensionnés. Il pourrait donc
étre envisageable de procéder a I'encodage du fichier sous Axon pour réaliser les
impressions. Cependant comme nous l'avons mentionné précédemment, le volume
d’impression et la morphologie complexe de I'arbre aortique a reproduire nécessite un
découpage de l'arbre en plusieurs parties. Pour cela, I'arbre aortique a reproduire est

découpé en 4 parties comme illustré en Figure 101.
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C

Figure 101 : Découpage de I'arbre aortique a reproduire. Moule interne en gris, Moule externe en bleu. (a) Partie
supérieure de I'arbre aortique, (b) anévrisme, (c) aorte descendante, (d) aorte abdominale.

L’étape suivante consiste a retravailler chaque partie de I'aorte pour adapter les moules au

procédé d’injection et au type d’'impression 1-temps ou 2-temps.
4.2. Conception pour une impression 1-temps : Partie anévrismale

Rappelons que I'impression 1-temps consiste a imprimer dans un méme temps les moules
interne et externe. Dans ce cas, pour respecter I'espace inter-moules, qui définit le volume
du fantébme, un raft est imprimé. De plus, l'impression 1-temps est destinée aux
formulations silicone non-chargées. Dans notre cas, la seule partie de |'arbre aortique a

reproduire qui ne nécessite pas I'ajout de charge est |a partie anévrismale.
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Afin que le moule de I'anévrisme soit adaptable au procédé d’injection, il est important de
définir, dans un premier temps, des zones d’injection. Deuxiemement, il est primordial de
tenir compte du retrait volumique lors de la réticulation du silicone. Pour nos formulations,
ce retrait est de I'ordre de 2%, ce qui implique que le volume de silicone injecté dans le
moule anévrismal doit étre au minimum de 2% supérieur par rapport a l'espace inter-
moules. De ce fait une zone de surplus de matiére devra étre congue. Dans le cas contraire,

ce retrait pourrait conduire a la formation de trous dans le volume du fantéme.
4.2.1. Zones d’injection

Pour injecter nos formulations de silicone, un compresseur est utilisé. Apres dégazage de la
formulation par centrifugation, celle-ci doit étre injectée dans I'espace inter-moules. Pour
cela, le volume du moule externe est retravaillé pour insérer des zones d’injection, lesquelles
sont simplement des trous. Néanmoins, le dimensionnement de ces trous doit étre discuté.
Compte tenu des observations faites lors de I’étude des parameétres d’'impression, ces zones
d’injection peuvent définir des zones de surplomb, ce qui, lors de I’encodage sous Axon,
entrainera I'impression de supports a I'intérieur méme de ces zones. L'impression de ces
supports n’est évidemment pas envisageable puisque que les zones d’injection seraient
bouchées. Par conséquent, le diamétre d’injection doit étre suffisamment petit pour ne pas

créer de supports et suffisamment grand pour permettre |'injection.

A ce stade, il est important de discuter du nombre de zones d’injection a concevoir ainsi que
leurs positions. Aprés dégazage de la formulation, toutes les manipulations suivantes
peuvent conduire a un emprisonnement d’air, qui a terme pourrait altérer les propriétés
mécaniques et la qualité du fantdome. Alors, I'injection est logiquement réalisée du bas vers
le haut du moule. Cependant, il a été constaté que, pour une méme vitesse d’injection, plus
la formulation est visqueuse, plus le fantome comporte des bulles d’air en son volume. Ceci
est d0 a une injection préférentielle dans la direction longitudinale (axe z) conduisant a un
effet fontaine que nous illustrons en Figure 102 et en Figure 103 a travers I’'exemple simple du

tube.
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Silicone

Moule interne

Raft

Zone d’injection
Seringue

Piston

Figure 102 : Ecoulement préférentiel dans le sens longitudinal pour I'injection de formulations visqueuses. Cas du tube.
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Figure 103 : Description de I'effet fontaine, par schématisation de I'injection de silicone dans I'espace inter-moules. Du haut
vers le bas : Profil d’injection au temps initial, intermédiaire et final.
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Pour éviter cet effet fontaine, une injection plus lente de la formulation est éventuellement
possible. Néanmoins pour des formulations trés visqueuses comme le RTV 3040 ou LSR 4370
(viscosité > 1 x10% Pa.s), ce temps d’injection serait de plusieurs heures ce qui n’est pas
envisageable car la réticulation du silicone serait trop avancée. Une autre option est
possible, en conservant un temps d’injection raisonnable (quelques minutes), par conception
de plusieurs zones d’injection (Figure 104). Dans le cas du moule anévrismale, deux zones

d’injection sont suffisantes pour répondre a cette problématique.
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Figure 104 : Effet du nombre de zones d’injection. Du haut vers le bas : Profil d’injection au méme instant t pour 1, 2 et n
zones d’injection.
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4.2.2. Zone de surplus de matiére : réservoir

Pour prévoir le retrait volumique de la formulation silicone (ici RTV 3040) lors de sa
réticulation, une zone de surplus de matiére, appelée réservoir, est construite en haut du

moule de la partie anévrismale (Figure 105).

Réservoir

Zones d’injection

Figure 105 : Capture d’écran CAO du moule de la partie anévrismale de I'aorte a reproduire.

Ce réservoir est simplement un tube qui permettra d’éviter la formation d’un trou lors du

retrait volumique. Le volume de ce réservoir correspond a 5% du volume inter-moules.
4.3. Conception pour une impression 2-temps : Parties saines

Pour reproduire le comportement mécanique de la partie saine de |'aorte, I'incorporation
d’une charge de type FS est nécessaire. Pour cela, la fabrication additive utilise la technique
d’impression 2-temps qui, nous le rappelons, consiste a imprimer dans un premier temps le
moule interne, pour permettre I’enrobage du FS autour de la surface de ce moule, puis dans
un second temps, le moule externe est imprimé en deux parties. Ensuite, le moule interne
enrobé est placé au sein des deux parties du moule externe. De ce fait, deux types de
problémes doivent étre anticipés : la position du moule interne au sein du moule externe et
la migration éventuelle du feutre de silice lors de I'injection de la formulation de silicone (ici
3040-HC2/75). Dans cette section, les conceptions des volumes des moules interne et

externe précédemment construites sont retravaillées.
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4.3.1. Connexion des moules interne et externe

Pour respecter I'espace inter-moules aprés assemblage des moules interne et externe, il est
nécessaire de créer des points de fixation. Sans ces points, le moule interne peut se déplacer
au sein du moule externe et par conséquent I’espace inter-moules n’est pas maitrisé et le
fantéme obtenu ne sera pas patient-spécifique. Pour illustrer notre démarche, appuyons-
nous sur I'exemple de la conception de la partie supérieure de I'arbre aortique qui est la
partie la plus complexe a réaliser. Pour assurer la position du moule interne au sein du
moule externe, des disques sont créés au bout de chaque artére supra-aortique et au début
de la partie ascendante. Néanmoins, ces disques ne garantissent qu’une partie de la position
du moule interne. En effet, la forme circulaire des disques permet un certain mouvement de
rotation du moule interne. Pour empécher cette rotation, une connectique de forme
rectangulaire est congue. Un embout rectangulaire male et un embout rectangulaire femelle
sont alors construits au niveau de la crosse aortique, respectivement, a la surface du moule
externe et interne. La nouvelle conception des moules interne et externe comportant les

points de fixation est illustrée en Figure 106.

Disques —

Embout rectangulaire male

Embout rectangulaire femelle

Figure 106 : Capture d’écran de la CAO des moules internes et externes comportant des points de fixation, dans le cas d’une
impression 2-temps.
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4.3.2. Découpage du moule externe

La seconde étape de notre démarche est de découper le moule externe en deux parties.
Pour ce faire, le moule externe est découpé selon un plan de coupe adapté qui permettra un
assemblage, aussi simple que possible, avec le moule interne. Pour définir ce meilleur plan
de coupe, une approche par tadtonnement est utilisée. Dans le cas de la partie supérieure de

I'arbre aortique, le plan de coupe est illustré en Figure 107.

Figure 107 : Plan de coupe du moule externe pour une impression 2-temps. Exemple de la partie supérieure de I'arbre
aortique.

4.3.3. Zones d’injection et réservoirs

L'incorporation du feutre de silice au sein de I’espace inter-moules, par son enroulement
autour du moule interne, nécessite de revoir la position des zones d’injection et de surplus
de matiere. Comme nous |'avons mentionné précédemment, si les zones d’injection sont
placées au méme endroit que pour une impression 1-temps, le FS peut étre déplacé lors de
I'injection de la formulation de silicone, conduisant a un comportement mécanique
hétérogene le long du fantome. Pour permettre de clarifier ce phénomeéne, nous reprenons

I’exemple du tube.

Dans le cas ou les zones d’injection seraient inchangées, une concentration du FS est
expérimentalement constatée vers le haut du tube di{i a son entrainement par le silicone

(Figure 108).
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Figure 108 : Injection du silicone par le bas du moule dans le cas d’'une impression 2-temps : Déplacement du FS. A gauche :

Schéma du systeme avant injection. A droite : Schéma du systeme apres injection. ME : moule externe, MI : moule interne,
| : zone d’injection, S : zone de surplus, croix pointillées : FS.

Pour résoudre ce probléme, l'injection est réalisée en plusieurs points répartis sur la
longueur du moule du c6té opposé a celui ol se trouve a la jonction des levres du FS (Figure

109).
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Figure 109 : Multiples zones d’injection dans le sens longitudinal du moule dans le cas d’'une impression 2-temps : Maintien
du FS. ME : moule externe, Ml : moule interne, | : zone d’injection, S : zone de surplus, lignes pointillées : FS, rectangle noir :
zone de jonction des lévres du FS.

Ici, plusieurs zones de surplus sont construites pour faciliter le dégazage de la formulation. A
ce stade, les positions des zones d’injection et de surplus de matiére, par rapport a la zone
de jonction du FS, peuvent étre discutées. En effet, dans cette configuration, I’écoulement
du silicone va se produire de part et d’autre du tube pour donner lieu a une ligne de

soudure, la ou les flux se rencontrent, sur la génératrice opposée a celle ou se trouvent les
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points d’injection. Or, cette ligne de soudure peut étre le lieu de faiblesses mécaniques
(emprisonnement de bulles d’air, mauvaise interdiffusion des molécules, ...). Il peut donc
sembler judicieux d’éviter de la faire coincider avec la jonction des bords du FS comme c’est
le casici ; cette jonction pouvant, elle aussi, présenter une faiblesse mécanique. Néanmoins,
le fait de faire coincider la ligne de soudure et la jointure des lévres du FS permet d’éviter le

déplacement de celui-ci lors de I'injection et de maintenir cette jointure fermée.

L’ensemble des remarques ont permis de concevoir les deux parties du moule externe pour
chaque partie de I'arbre aortique a reproduire, a I’exception de I’'anévrisme. Seules les deux

parties du moule externe de la partie supérieure de I'aorte sont illustrées en Figure 110.

Figure 110 : Capture CAO des deux parties du moule externe de la partie supérieure de |'aorte. A gauche : Partie du moule
externe avec zones d’injection (ronds rouges) ; A droite : Partie du moule externe avec réservoirs (ronds pointillés noirs).

A ce stade, il est important d’anticiper la position d'impression des parties du moule externe
qui, a terme, devront étre assemblées. Pour garantir I’étanchéité du moule lors de l'injection
du silicone, les deux parties du moule externe sont imprimées de telle sorte que le plan de
coupe définisse le plateau d’impression. Ainsi, la planéité du moule selon ce plan est
garantie et leur assemblage est plus facile. Néanmoins cette position oblige d'imprimer de
nombreux supports. Heureusement, ceux-ci sont facilement accessibles pour étre retirés lors

du post-traitement.
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5. Résultats

5.1. Partie anévrismale du fantome

La Figure 111 montre le moule de la partie anévrismale réalisé en PLA naturel. Puis, l'injection
du grade RTV 3040 est effectuée a I'aide du compresseur. Enfin apres élimination par voie

thermique et chimique, le fantome en silicone de I'anévrisme est récupéré (Figure 112).

Réservoir

Zone d’injection

Figure 111 : Moule en PLA naturel de la partie anévrismale de |'aorte a reproduire.

Figure 112 : Fantdme de la partie anévrismale en silicone RTV 3040.
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5.2. Parties saines du fantome

La Figure 113 montre les moules externe et interne de la partie abdominale de I'aorte a
reproduire. Les moules des autres parties saines sont disponibles en Annexe 3 (Figure 119).
Apres impression, un post traitement manuel des deux parties du moule externe permet de
supprimer les supports d’impression, puis le moule interne est entouré de FS comme illustré
en Figure 114. Enfin, aprés injection et réticulation de la formulation 3040-HC2/75-FS01, les
moules sont éliminés par voie thermique et chimique pour obtenir les fantémes des parties

saines, illustrés en Figure 115.

Figure 113 : Moules externe et interne en PLA, de la partie abdominale. De gauche a droite : 1°° partie du moule externe
.. . . d .
avec zone d’injection, moule interne, 2" partie du moule externe avec zones de surplus.

-».

s
Moule externe

Moule interne

Figure 114 : Dépbt du FS autour du moule interne. Cas de 'aorte abdominale.
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Figure 115 : Fantdmes des parties saines. De gauche a droite : Partie supérieure de I'aorte (ascendante + crosse), aorte
descendante, aorte abdominale.

5.3. Assemblage

Comme mentionné précédemment, les différentes parties de 'arbre aortique en silicone
sont ensuite reliées entre elles par collage. Cette technique utilise un grade de silicone
particulier, le RTV 141, qui présente une forte capacité d’adhésion sur les surfaces silicone.
Pour assurer un collage idéal, nous associons ce grade au gel HC2/2011. En effet, ce gel
permettra une interpénétration de ses chaines polymeéres entre les différentes parties du
fantdbme contenant ce méme gel. La maitrise de la proportion en gel HC2 au sein de ce
mélange 141-HC2 permet d’approcher les propriétés mécaniques locales du fantdome, en

fonction des zones a coller.
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Figure 116 : Fantome d’aorte.

6. Discussion

Dans le cadre d’un entrainement préopératoire au traitement endovasculaire, le temps de
conception et de réalisation du fantéme d’aorte patient-spécifique, par fabrication additive,
doit étre suffisamment court pour ne pas mettre en danger le pronostic vital du patient.
Néanmoins, bien avant cela, il est crucial de réaliser de nombreux tests préliminaires pour
connaitre les possibilités et les limites de la fabrication additive de ces fantdmes par 13D. La
définition des parametres optimaux d’impression (épaisseur, résolution et température) est

une étape clé pour obtenir des fantomes de qualité. De plus, ces parameétres sont
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spécifiques a chaque imprimante 3D. Ceux-ci seraient donc a redéfinir si une autre
imprimante 3D a dépo6t de fil devait étre utilisée. Il en est de méme pour I'utilisation d’un
autre matériau d’impression. Dans I'étude présentée, la fabrication additive du fantome
aortique anévrismal, utilise I'I3D par voie indirecte et fait appel a 3 étapes fondamentales : la
CAO, l'impression et la réalisation du fantome. Premiérement, la CAO des fichiers STL des
moules est réalisée manuellement, ce qui représente un temps de travail d’environ 5h. Bien
évidemment, ce temps peut étre réduit ou augmenté selon la complexité de la morphologie
de I'arbre aortique a reproduire. En perspective, celui-ci pourrait étre largement réduit, si
une méthode de CAO automatique pouvait étre développée. Deuxiemement, I'impression
3D des moules est I'étape limitante du processus de fabrication additive. Ici, le temps total
d’impression est de plus de 20h. Enfin, I’étape de réalisation du fantéme d’aorte, qui réunit
le post-traitement, l'injection et I’élimination des moules, ne nécessite qu’un temps de
travail d’environ 2h. Compte tenu de I'ensemble de ces observations, I'utilisation d’une 13D
par voie directe ou indirecte peut étre discutée. En effet, le temps d’impression constitue
75% du temps nécessaire pour passer du fichier STL natif (issu de la segmentation d’une
image médicale) au fantome. Or cette étape est obligatoire en I3D, que ce soit par voie
directe ou indirecte. Donc, a premiére vue, le passage a la voie directe ne semble pas
conduire a un gain de temps trés important. De plus, il faut répéter que, par cette voie
directe, le panel de matériaux disponibles est beaucoup plus restreint a I’heure actuelle, ce
qui rendrait tres difficile I'obtention de fantdmes méca-fidéles. Néanmoins, il faut
reconnaitre que la voie directe permettrait de réaliser des fantbmes de complexités

morphologiques accrues.

Un autre point important de la conception des fichiers STL doit étre mis en avant:
I’épaisseur du fantdéme. En effet, la segmentation de la lumiére de I'arbre aortique par
tomodensimétrie n’a évidement pas permis d’avoir acces a cette information qui s’avere
cruciale dans la notion patient-spécifique, aussi bien sur le plan morphologique que
mécanique. Dans cette étude, ce probleme a été contourné en utilisant des épaisseurs
typiques de la paroi aortique, fonction de la zone considérée, issues de la littérature. A
terme, il serait alors important de coupler plusieurs types d’acquisition d’images, comme par
exemple, combiner la segmentation 3D de l'arbre aortique par tomodensimétrie et des

informations de I'épaisseur de la paroi aortique obtenues par une séquence IRM. De ce fait,
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le fichier STL natif pourrait contenir I'ensemble des informations morphologiques pour

réaliser un fantome d’aorte patient-spécifique.

7. Conclusion

Ce chapitre a eu pour but de présenter et étudier les différentes étapes de la CFAO en vue
de la production de fantomes d’aorte patient-spécifiques. Pour cela l'alliance des données
mécaniques et morphologiques ont permis de définir un arbre aortique avec anévrisme, a
reproduire via I'I3D par voie indirecte. L'imprimante 3D a dépo6t de fil que nous avons utilisée
a été décrite ainsi que le matériau d'impression: le PLA. La caractérisation des états
physiques de ce matériau thermoplastique semi-cristallin, par analyse thermique, a permis
de définir un processus de fabrication des moules, utilisés pour l'injection des formulations
de silicone, et de leur élimination afin de récupérer les fantdbmes. A ce stade, deux types
d’impression pouvant conduire a des fantémes d’aorte ont di étre définis: I'impression 1-
temps et 2-temps. L'impression 1-temps consiste a réaliser les moules interne et externe du
fantobme dans un méme temps, ce qui permet d’injecter au sein de I'espace inter-moules
uniquement des formulations silicone non-chargées. L'impression 2-temps est, quant a elle,
utilisée pour fabriquer des moules destinés a des formulations chargées FS (feutre de silice).
Elle est réalisée par impression du moule interne puis du moule externe en deux parties
distinctes mais complémentaires. Il est évident que I'impression 2-temps peut aussi étre
utilisée pour des formulations non-chargées. Néanmoins, cette technique nécessite un post-
traitement supplémentaire des deux parties du moule externe et la quantité de PLA
nécessaire a l'impression est plus importante que pour une impression 1-temps. Pour
produire des moules de haute qualité, une étude préliminaire a eu pour objectif de définir, a
travers I'impression de formes simples, les conditions optimales d’impression au regard de
I’épaisseur et de la résolution de couche ainsi que de la température de dépdt du PLA. Il a
notamment été démontré que pour I'Extru 3D utilisée dans cette étude, des piéces de
qualité pouvaient étre obtenues pour des impressions en filament double collé a une
résolution de couche de 250 um et pour une température de dépét de 175°C. Puis, les
différents concepts de position d’impression conduisant a I'impression, ou non, de supports
d'impression ont été abordés. Cependant, le dép6t des multiples couches de PLA conduit
inévitablement a des rugosités de surface. L'étude a pu démontrer que cette rugosité ne

pouvait pas étre évitée a l'aide de I'ajustement des conditions d’impression. Il faudrait
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recourir a un post-traitement (comme par exemple, I'’écoulement d’un solvant au sein du
moule) pour réduire cette rugosité. Les résultats de I'étude préliminaire ont permis
d’anticiper la méthode de conception et le dimensionnement des moules sous le logiciel de
CAO Catia, pour obtenir le fantdme aortique, a partir des différents type d’'impression 1-
temps ou 2-temps. Différentes solutions ont d{ étre trouvées pour adapter les moules au
procédé d’injection. En particulier, des zones d’injection et de surplus de matiéere ont d( étre
créées a la surface du moule externe, afin d’injecter les formulations et éviter
I'emprisonnement de bulles d’air tout en anticipant le retrait volumique du silicone lors de
sa réticulation. De plus, le volume d’impression de I'Extru 3D ainsi que la complexité
morphologique de I'arbre aortique a reproduire a conduit a un découpage de l'aorte en 4
parties. Ainsi les moules des parties saines (aorte supérieure, descendante et abdominale)
ont été concues pour une impression 2-temps, tandis que la partie anévrismale, ne
comportant pas de FS, a été congue pour une impression 1-temps. Apres réalisation des
différentes parties de I'arbre aortique pour obtenir le fantédme patient-spécifique, celles-ci
ont été rassemblées entre elles par collage a I'aide de formulations silicone adaptées pour

qgue leur comportement mécanique soit compatible avec celui recherché.
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L’élaboration de fantdmes aortiques patient-spécifiques permet de réaliser des avancées
dans différents domaines tels que: I’entrainement préopératoire au traitement
endovasculaire, les études hémodynamiques de systémes vasculaires ou la validation des
algorithmes de reconstruction par imagerie médicale. Pour que ces fantdmes soient
« patient-spécifiques », ils doivent pouvoir reproduire au plus prés le comportement
mécanique et la morphologie de I'arbre aortique. Actuellement, les différents fantomes
d’aorte développés ne représentent qu’une partie de l'arbre aortique. De plus, la

représentation de son comportement mécanique est souvent négligée ou insuffisante.

L’ensemble des éléments de microstructure de la paroi aortique (élastine, collagene, matrice
extracellulaire, muscles lisses,...) lui confere un comportement mécanique hyper-
viscoélastique avec un durcissement de la contrainte aux grandes déformations. Ce
comportement mécanique peut varier le long de I'arbre aortique, de l'aorte ascendante a
I'aorte abdominale, ainsi qu’en fonction de I’age du patient. Cependant, la nature de ce
comportement reste inchangée. Dans le cas ou |'aorte présente une pathologie telle que
I'anévrisme, le comportement mécanique est plus rigide que pour les parties saines. Ces
deux comportements peuvent étre modélisés par un modéle de Maxwell solide généralisé
dont la partie hyperélastique est décrite par un modéle de Yeoh. Bien souvent, |"équation
constitutive de ce modele est simplifiée par linéarisation, pour permettre de décrire plus
facilement ce comportement mécanique a I'aide d’un unique parametre (module d’Young,
complaisance ou distensibilité). La production de fantébmes aortiques a partir de ce
parametre peut, dans le cadre d’un entrainement préopératoire, conduire le chirurgien vers
le choix d’une technique thérapeutique non adaptée ou fausser la mémoire du geste
chirurgical.

Dans la littérature, le comportement mécanique de I'aorte anévrismale a été de nombreuses
fois étudié contrairement a celui de l'aorte saine. L’arbre aortique étant, le cas échéant,
constitué de parties saines et pathologiques, nous avons, dans un premier temps, d(
identifier les parametres hyper-viscoélastiques de I'aorte saine. Pour ce faire, des essais en
traction uniaxiale et en cisaillement dynamique ont été réalisés ex vivo sur des échantillons

d’aorte abdominale de défunts agés de 12 a 69 ans et d’indices de masse corporelle
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variables, obtenus auprés de l'institut médico-légal de Lyon. Les résultats ont permis de
valider 'utilisation du modele de Maxwell solide généralisé dont la partie hyperlélastique est
décrite par un modele de Yeoh d’ordre 3.

La connaissance des comportements mécaniques de I'aorte saine et anévrismale ont permis
de guider la sélection et la formulation de matériaux élastomeéres capables d'imiter ces
comportements. En particulier, les silicones des gammes Bluesil® et Silbione® (Bluestar
Silicone) nous ont permis d’approcher ces deux types de comportements. Pour la partie
saine, des formulations faites a partir du grade RTV 3040 et d’un gel HC2/2011 ont permis de
reproduire son comportement viscoélastique, grace aux formulations 3040-HC2/75 et 3040-
HC2/90, dont les proportions massiques en gel sont respectivement de 75% et 90%. De plus,
différentes lois de mélange (Voigt, Reuss et Takayanagi) ont été comparées aux parameétres
mécaniques obtenus pour ces formulations. Il en résulte que la partie hyperélastique répond
a un modele de Takayanagi série-paralléle et que la partie visqueuse répond a un modéle de
Voigt. Cette démarche permet a terme de définir la composition du mélange exact, capable
de reproduire le comportement mécanique de |'aorte saine a partir de ses parametres. Puis,
I'ajout de feutre de silice au sein de ces formulations 3040-HC2 a permis d’obtenir des
résultats encourageants en vue de la reproduction du comportement hyper-viscoélastique
de 'aorte saine. Un autre type de formulation, a base de RTV 3040 et RTV 4619, a été étudié
dans le but de reproduire le comportement mécanique d’un anévrisme a différents stades
de son évolution. La partie hyperélastique de ces formulations 3040-4619 répond a un
modele de Reuss, tandis que la partie visqueuse n’a pas pu étre décrite par I'une de ces lois,
a cause de la similarité des viscosités des silicones purs et de la limite de sensibilité de nos
mesures. Pour la partie anévrismale, les comportements mécaniques un peu trop souples
des élastomeéres étudiés dans ces travaux n’ont pas permis d’atteindre pleinement le

comportement visé.

A partir de 'ensemble des résultats obtenus sur les formulations silicone, nous avons testé la
possibilité d’identifier les parametres hyper-viscoélastiques du modele a partir de mesures
in vivo, utilisant les outils cliniques. Nous avons donc développé une méthode
d’identification basée sur I'imagerie médicale par ultrason: le test d’inflation-extension.
Trois tubes ont été fabriqués a partir des formulations silicone précédemment étudiées,

dont les parameétres mécaniques du modele de Maxwell solide généralisé ont été comparés
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aux parametres de référence obtenus par les essais standards (traction uniaxiale et
compression dynamique). Les résultats montrent que le comportement hyper-viscoélastique
est convenablement identifié si plusieurs précautions de mesure sont prises en compte. La
plus importante de ces précautions est la synchronisation en temps des mesures de pression
et de déformation. En |'absence de cette synchronisation, les parameétres hyper-

viscoélastiques obtenus peuvent étre faussés.

Par la suite, nos travaux ont eu pour but de réaliser un fantobme d’aorte présentant un
anévrisme fusiforme non-thrombosé dans la région thoracique. L’'ensemble des données
morphologiques (diamétre intraluminal et épaisseur de la paroi), issues de la littérature, a
été utilisé pour produire ce fantdme par fabrication additive utilisant une technique
d’impression 3D. Nos formulations silicones ne pouvant étre mises en ceuvre directement
par cette technique, des moules interne et externe ont été produits afin de permettre leur
injection. Ce processus a été appelé impression 3D par voie indirecte. Pour récupérer le
fantdome apreés injection, ces moules doivent étre éliminés le plus facilement possible. Ainsi,
nous avons choisi d’utiliser une imprimante 3D a dép6t de fil, I'Extru 3D, pour imprimer ces
moules a l'aide d’'un matériau thermoplastique: I'acide polylactique. Les propriétés
thermiques de ce polymére nous ont permis de I'éliminer sans dégrader les propriétés
mécaniques de nos silicones.

Premierement, des outils de conception assistée par ordinateur ont été utilisés pour définir
les conditions optimales de dép6t, nous permettant d’obtenir des moules en accord avec les
fichiers de conception. Deuxiemement, les caractéristiques intrinséques de |I'"Extru 3D, ainsi
que la morphologie complexe de l'aorte a reproduire, nous ont amenés a découper en
plusieurs parties 'arbre aortique. Cette opération est avantageuse puisqu’elle nous permet
de réaliser facilement des fantdmes aortiques aux propriétés mécaniques hétérogénes. Puis,
les fichiers de conception des moules ont été optimisés sous le logiciel Catia pour permettre
I'injection des formulations silicone chargées ou non chargées en feutre de silice.
Finalement, afin d’obtenir le fantome aortique patient-spécifique, les différentes parties
sont assemblées entre-elles par collage en prenant garde de ne pas introduire des défauts

de comportement mécanique au niveau des joints.
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En perspective, plusieurs étapes de notre processus de fabrication de fantémes d’aorte
patient-spécifiques pourraient étre améliorées.

Il serait intéressant d’affiner la méthodologie d’identification des paramétres mécaniques
par mesures in vivo, en particulier sur I'’échantillonnage des mesures de pression et de
déformation. Plus spécifiguement, I'utilisation de systemes d’acquisition ultrasonores ultra-
rapides peut étre envisagée. Par ailleurs, cette méthode pourrait étre testée sur un plus
grand nombre de formulations silicone chargées ou non chargées en feutre de silice, ce qui
permettrait de définir plus précisément ses limites.

Le développement des formulations silicone chargées en feutre de silice devrait étre
poursuivi pour approcher de plus prés le comportement mécanique de I'aorte saine. Dans le
cas de 'aorte anévrismale, d’autres grades silicone que ceux que nous avons étudiés dans
nos travaux, pourraient étre utilisés.

Le temps de fabrication devrait étre lui aussi optimisé afin de produire des fantémes dans
des situations d’urgence. La conception des moules, qui est I’étape limitante du processus,
pourrait étre améliorée pour réduire le temps de fabrication des fantomes.

Enfin, 'ensemble de ces développements permettrait de réaliser une expérience réelle, ou
nous pourrions fabriquer un fantéme d’aorte a partir de données acquises sur un patient

spécifique.

215



216



Annexes

217



Sommaire

Annexe 1 : Réponse du comité d’éthique du CHU (Centre Hospitalier Universitaire) de Lyon
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Annexe 2 : Mesures de rugosité sur les moules en PLA

1600000 -

800000
<
=
T
14

0 -

1 . 1 v ) v ) %

0 1000 2000 3000
Lateral (um)

Figure 117 : Effet de la technique de dépot sur la rugosité de surface. FS : filament simple, FDC : filament double collé, FDR :
filament double rempli. Résolution de couche : 250 um ; Température : 195°C.
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Figure 118 : Effet de la résolution de couche sur la rugosité de surface. FDC : filament double collé. Résolution étudiée : 125,
250 et 500 pum.
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Annexe 3: Moules interne et externe en PLA pour une impression 2-temps (Parties
supérieure et descendante de I'aorte)

Figure 119 : Moules externe et interne en PLA. De haut en bas : Partie supérieure de I'aorte (ascendante + crosse), partie

N . & . . . . d .
descendante. De gauche a droite : 1 partie du moule externe avec zone d’injection, moule interne, 2" partie du moule
externe avec zones de surplus.
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