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Résume

Les maladies cardiovasculaires représentent la premiere cause de mortalité dans
le monde. L’hypertension artérielle et 'hypertrophie du ventricule gauche en consti-
tuent deux facteurs de risque souvent asymptomatiques. Dans ce contexte, la pres-
sion aortique s’impose comme un indicateur de la santé cardiovasculaire reflétant
non seulement les propriétés biomécaniques des arteres centrales mais aussi la post-
charge ventriculaire. La mesure de ce parametre hémodynamique est donc cruciale
pour le diagnostic et la prise en charge thérapeutique.

L’objectif de ce travail est d’estimer non invasivement la pression aortique en
couplant I'Imagerie par Résonance Magnétique Cardiovasculaire (IRM-CV) a la
modélisation de I’écoulement sanguin. Nous avons ainsi opté pour un modele bio-
mécanique unidimensionnel (1D) réduit, prenant en compte l'interaction du sang
avec la paroi élastique de l'aorte. Ce segment 1D est couplé en sortie a un mo-
dele Windkessel, dit 0D, modélisant ’ensemble du réseau vasculaire en aval de
I'aorte. Les parametres locaux du modele 1D ainsi que ses conditions aux limites
(conditions d’entrée et parametres du modele 0D) sont déterminés a partir des
données acquises non invasivement par IRM-CV. Cela permettrait des prédictions
1D spécifiques a chaque sujet/patient. Nous avons évalué la validité du modele sur
des fantomes d’aorte saine et pathologique. Un banc expérimental compatible avec
I'IRM a été mis en ceuvre; il reproduit au mieux l’écoulement aortique in wvivo.
Des mesures de pression invasives ont été confrontées a celles prédites par le mo-
dele 1D. Nous avons également évalué la sensibilité du modele 1D aux parametres
d’entrée.

Mots clés : Aorte, pression, compliance, IRM, modele 1D, rigidité.






Abstract

Cardiovascular (CV) diseases remain the most common cause of death world-
wide. Hypertension and left ventricle hypertrophy are two major risk factors as-
sociated to such diseases. In this context, aortic blood pressure is considered as
a biomarker of increased CV risk and, more generally, a CV health indicator.
In fact, it encodes information about biomechanical properties of central elastic
arteries and represents left ventricle afterload. Assessment of this hemodynamic
parameter is thus crucial for CV disease diagnosis and for evaluating therapeutic
benefits.

The aim of this work is to non-invasively assess the aortic blood pressure by
coupling CV Magnetic Resonance Imaging (CV-MRI) to blood flow modeling. We
thus developed a reduced one-dimensional (1D) flow model taking into account
the fluid-structure interaction. A Windkessel (or zero-dimensional (0D)) model
describing the arterial tree downstream of the aorta was coupled to the 1D seg-
ment. Both 1D model parameters and boundary conditions (inlet condition and
0D model parameters) were non-invasively determined using CV-MRI data. This
gives the opportunity of deriving subject- or patient-specific blood flow models. To
validate our approach, we applied our model to both healthy and pathologic aorta
phantoms. Each phantom was mounted in an experimental setup reproducing as
well as possible in vivo aortic flow and compatible with the MRI environment.
Invasive pressure recording was compared to predicted pressure waves. We also
performed a sensitivity analysis of our reduced 1D model.

Keywords : Aorta, pressure, compliance, MRI, 1D model, stiffness.
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Introduction

La pression artérielle constitue un indicateur de la santé du systeme cardiovascu-
laire. Au niveau de I'aorte thoracique, ce parametre hémodynamique conditionne
la post-charge du ventricule gauche, reflete la contrainte a laquelle sont soumis les
organes cibles et encode des informations sur la rigidité centrale. La mesure de la
pression aortique releve donc d'un intérét majeur pour le diagnostic du risque car-
diovasculaire et pour la prise en charge thérapeutique. Dans de nombreuses études,
cette pression centrale a montré une valeur pronostique supérieure par rapport a la
pression brachiale conventionnelle. Cela semble raisonnable car la rigidité artérielle,
largement associée au développement des complications cardiovasculaires (hyper-
tension, hypertrophie du ventricule gauche...) touche surtout les arteres centrales
et notamment ['aorte et se reflete donc sur I'hémodynamique locale centrale. D’un
autre coté, la pression aortique subit une distorsion souvent désignée par « ampli-
fication » en se propageant vers les sites périphériques. Ainsi, une mesure en ces
sites peut surestimer la pression centrale jusqu’a 20 mmHg et biaiser le diagnostic.
Ces arguments laissent a croire que la pression aortique devrait étre considérée
comme un marqueur de pronostique cardiovasculaire plus robuste.

La technique de référence pour mesurer la pression aortique est le cathétérisme
cardiaque. Cependant, son caractere invasif et le risque qui y est associé limite
son application en routine clinique. Pour y remédier, des méthodes d’estimation
et de reconstruction non invasives de la pression aortique ont émergé a partir des
années 2000 ; nous citons entre autres la tonométrie d’applanation carotidienne et
I’application d’une fonction de transfert généralisée sur 'onde de pression radiale.
Néanmoins, ces méthodes se heurtent a certaines limitations comme : le caractere
opérateur-dépendant de 'acquisition, la nécessité d’étalonnage a la pression bra-
chiale considérée comme source d’imprécision et le manque de personnalisation.
D’autres approches basées sur les équations de la dynamique des fluides ont été
proposées. Seulement, elles permettent d’estimer un gradient de pression ou une
pression relative a un point de référence le long de 'aorte.

L’objectif principal de cette these est donc d’estimer non invasivement la pression
aortique absolue. Cette estimation est basée sur un modele d’écoulement unidi-
mensionnel (1D) réduit capable de reproduire ’hémodynamique aortique en terme
d’ondes de débit et de pression. Ceci impose que les parametres d’entrée et les
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conditions aux limites du modele soient mesurés ou estimés non invasivement tout
en étant spécifiques a chaque sujet/patient. Dans ce contexte, 'Imagerie par Ré-
sonance Magnétique Cardiovasculaire s’impose comme un choix de premier ordre.
En effet, cette modalité permettra un acces non invasif a des informations géomé-
triques, structurales et fonctionnelles.

Pour ce faire, nous avons tout d’abord procédé a la formulation du modele 1D.
Les équations gouvernant 1’écoulement unidimensionnel du sang considéré Newto-
nien et incompressible sont obtenues en intégrant les équations de continuité et de
conservation de la quantité de mouvement sur chaque section axiale de I'artere. Ce
systeme est résolu numériquement sur un domaine constitué d’une seule artere.

Dans le but de valider notre modele 1D, un banc expérimental d’écoulement
aortique est mis en ceuvre. Ce banc comprend une pompe simulant le ventricule
gauche, deux répliques flexibles représentatives de 'aorte in vivo et des tuyaux de
conduction assurant ainsi un circuit fermé entre les composantes du banc d’essai.
Le modele 1D est ensuite appliqué sur les deux fantomes. Pour chacune de ces deux
répliques, les parametres du modele sont estimés selon deux approches : invasives
et non invasives. L’estimation non invasive a été faite a partir des données acquises
par 'Ilmagerie par Résonance Magnétique Cardiovasculaire tels que le débit et la
section axiale. Les prédictions 1D sont alors comparées a des mesures expérimen-
tales. Dans le contexte cardiovasculaire, nous avons également testé l’applicabilité
du modele 1D sur une aorte pathologique présentant une ou plusieurs rigidité(s)
locale(s). Ces altérations locales de la distension pariétales ont été induites sur 'un
des fantomes en imprimant des modeles rigides capables de reproduire fidelement
la géométrie locale du site d’intérét. A I'issue de ces validations sur ’aorte « saine »
et pathologique, et dans le but d’améliorer la correspondance sur la pression entre
les mesures et les prédictions 1D, nous avons réalisé une analyse de sensibilité du
modele a ces différents parametres.

Plan de these

Ce mémoire est structuré en 6 chapitres :

- Le premier chapitre est une introduction générale sur I’anatomo-physiologie
cardiovasculaire. Nous abordons les composantes du circuit vasculaire et nous nous
focalisons sur les artéeres centrales et leurs propriétés biomécaniques. Nous illus-
trons ainsi des notions sur 'hémodynamique développée au niveau de ces arteres,
en particulier la pression artérielle. Nous expliquons ensuite les facteurs dont dé-
pendant ce parametre et montrons la supériorité de la pression aortique comme
indicateur de la santé cardiovasculaire. Enfin, deux exemples de maladies cardiovas-
culaires responsables de I'altération de I'hémodynamique artérielle sont présentés.

- Le deuxieme chapitre comprend une premiere partie dans laquelle nous intro-
duisons I'lmagerie par Résonance Magnétique Cardiovasculaire comme outil d’ex-



ploration de la fonction vasculaire. Nous présentons d’'une maniere succincte cette
modalité d’imagerie, les principales séquences d’imagerie cardiovasculaire et les in-
dications cliniques qu’elle est capable de fournir. La deuxiéme partie est consacrée
aux méthodes d’estimation de la pression aortique. Nous présentons les approches
invasives et non invasives. Dans cette deuxieme catégorie figurent des méthodes
d’estimation directes basées sur une mesure de pression périphérique ou indirectes
a partir des données IRM.

- Le troisieme chapitre est dédié a la formulation et a la solution numérique du
modele 1D. Nous présentons tout d’abord la hiérarchie des modeles d’écoulement
et justifions ainsi le choix de ce modele. La formulation détaillée du modele est
ensuite présentée, avec les hypotheses associées et la loi de pression adoptée. Puis,
la solution numérique du modele est exposée. Enfin, nous appliquons notre modele
sur un cas test a parametres physiologiques et examinons par simulation également
I'influence des parametres d’entrée et de la condition de sortie sur I'hémodynamique
aortique.

- Le quatrieme chapitre décrit la mise en ceuvre d’un banc expérimental capable
de reproduire le flux aortique en vue d’une validation expérimentale du modele 1D.
Nous détaillons les composantes et le montage de ce banc d’essai compatible avec
I'IRM. Nous détaillons également les acquisitions IRM réalisées sur chacun des
deux fantomes. A partir des données IRM, nous estimons les parametres structu-
raux et géométriques du modele numérique et proposons une méthode non invasive
d’estimation de la condition de sortie associée. Nous appliquons ensuite notre mo-
dele sur les deux fantomes « sains » et confrontons les pressions prédites a celles
mesurées invasivement.

- Dans le cinquieme chapitre, nous nous intéressons a ’application du modele
sur une aorte pathologique présentant une ou plusieurs rigidités locales. Ce type
d’altération locale étant difficilement décelable in vivo, nous réalisons une étude
expérimentale afin d’évaluer les effets d'une telle rigidité sur 'hémodynamique
aortique. Des simulations ont été ensuite faites sur un domaine 1D présentant
une ou plusieurs rigidités locales. L’applicabilité du modele sur une telle aorte
« pathologique » est ensuite évaluée.

- Le sixieme chapitre est une analyse de la sensibilité du modele 1D dans I’'objectif
d’identifier les parametres les plus influents sur la variance des prédictions du
modele 1D et de les prioriser.

Pour finir, la conclusion résume la contribution apportée par notre étude et
propose des perspectives quant a 'amélioration et a la poursuite de ce travail.
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1.1 Introduction

Pour se maintenir en vie, les cellules d'un organisme requierent un apport en
substrats métaboliques (oxygene, acides aminés, glucose) et nécessitent un mé-
canisme d’élimination des résidus (dioxyde de carbone, urée, etc..) issus de leur
métabolisme [Klabunde, 2011]. Pour les grands organismes comme le corps hu-
main, les cellules vivantes qui, associées, forment ses différents tissus et organes
(cerveau, foie, reins, muscles...) ne communiquent pas directement avec leur mi-
lieu extérieur. Il est donc nécessaire d’avoir un systeme circulatoire qui assure cet
échange vital grace a un réseau complexe de conduits acheminant le sang propulsé
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par le cceur jusqu’aux organes. Ce circuit comprenant la pompe cardiaque et les
vaisseaux sanguins constitue le systeme cardiovasculaire.

Dans ce chapitre, nous présentons tout d’abord des notions générales sur I’ana-
tomie et sur la physiologie de 'appareil cardiovasculaire. Parmi les principaux
vaisseaux constituant ce systeme, nous nous intéressons aux propriétés des arteres
centrales particulierement de ’aorte. Nous abordons ensuite I’hémodynamique cen-
trale et la supériorité de la pression aortique comme indicateur de risque cardio-
vasculaire. Finalement, deux exemples de pathologies vasculaires communes sont
illustrés.

1.2 Anatomie et physiologie du systeme
cardiovasculaire

1.2.1 Le cceur

Logé au centre gauche de la cavité thoracique entre les poumons, le coeur est un
organe musculaire creux de forme conique irréguliere et de dimensions variables
selon les individus. Il comprend quatre cavités : les oreillettes droite et gauche,
chambres supérieures qui se vident dans deux cavités inférieures, les ventricules
droit et gauche via les valves tricuspide et mitrale respectivement (Figure 1.2.1).
En effet, le sang en provenance des veines est collecté dans les oreillettes droite et
gauche, puis déversé dans les ventricules droit et gauche qui 1’éjectent ensuite dans
les arteres pour étre finalement acheminé aux organes.

Dans le cas physiologique, et a I'exception de la circulation sanguine foetale, les
cavités droites et gauches ne communiquent pas ensemble : elles sont entierement
séparées par une cloison, le septum interauriculaire et interventriculaire. D’un point
de vue fonctionnel, le coeur est assimilé a deux pompes juxtaposées, synchronisées
et couplées a deux circuits de circulation sanguine [Formaggia et al., 2009]. Cette
double pompe recoit du sang veineux a une faible pression dans les oreillettes et
y communique de I’énergie en le propulsant a une pression plus élevée suite aux
contractions ventriculaires [Klabunde, 2011; Rhoades et Bell, 2012]. Pour assurer
ses besoins en oxygene et nutriments, le coeur dispose d’une circulation coronaire
systémique qui lui est propre.

1.2.2 Le sang

Le sang est composé d'un liquide, le plasma, dans lequel baignent des cellules
sanguines : les globules rouges en majorité (97 %), les globules blancs et les pla-
quettes. La fraction volumique de ces cellules en suspension, de l'ordre de 45 %,
est connue sous le nom d’hématocrite. La viscosité du sang n’est généralement pas
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FIGURE 1.2.1 — Schéma en coupe de I'anatomie du coeur. Le sens du flux sanguin
est indiqué par les fleches : rose pour le sang oxygéné et bleu pour
le sang désoxygéné. Adaptée de [ZooFari, 2010].

constante mais dépend de celle du plasma, du taux d’hématocrite, de la déforma-
tion et de 'agrégation des globules rouges. Dans les grosses arteres comme 1’aorte,
I'existence de taux de cisaillement suffisamment élevés empéche 'agrégation des
cellules sanguines ; les globules rouges s’orientent dans la direction de I’écoulement
réduisant ainsi leur résistance a ce dernier. De plus, le diametre des arteres élas-
tiques largement supérieur a celui des globules rouges fait que la viscosité du sang
en est légerement dépendante : cela a été montré pour des vaisseaux ayant un
diametre supérieur a 0,1 cm, avec une viscosité constante entre 3 et 4cP [Fung,
1993; Ottesen et al., 2004]. En revanche, cela devient moins justifiable au niveau
de la micro-circulation ou le diametre des vaisseaux sanguins devient comparable
a celui des globules rouges.

1.2.3 La circulation sanguine

Le sang circule a sens unique dans un appareil circulatoire clos comprenant un
double trajet : les circulations systémique et pulmonaire (Figure 1.2.2).

Issue du cceur gauche, la circulation systémique permet l’acheminement du sang
oxygéné aux organes. Le sang éjecté par le ventricule gauche dans 'aorte, via la
valve aortique, est refoulé par un réseau artériel jusqu'aux capillaires, siege des
échanges avec les cellules. Chargé en dioxyde de carbone libéré par les organes,
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FIGURE 1.2.2 — Schéma de la circulation sanguine systémique et pulmonaire. S
désigne la circulation systémique; P pour circulation pulmonaire.
Adaptée de [Cancer Research UK, 2014].

le sang est ensuite véhiculé a travers un réseau veineux tapissé de valvules pour
empecher son retour. Il arrive dans l'oreillette droite via les veines caves inférieure
et supérieure.

Quant a la circulation pulmonaire, sa fonction est de conduire le sang via les
arteres pulmonaires droite et gauche aux poumons pour le réoxygéner. Cela n’est
possible qu’apres 'ouverture de la valve pulmonaire. Les échanges, au niveau des
capillaires pulmonaires, se font essentiellement avec les alvéoles pulmonaires : le
sang y rejette du gaz carbonique et préleve de I'oxygene provenant de I’air respiré. Il
est ensuite reconduit vers le réservoir auriculaire gauche par les veines pulmonaires
droite et gauche et le cycle recommence.

Sur la Figure 1.2.2) il est intéressant de noter la disposition en série de ces
deux circuits. Par conséquent, le débit sanguin y est le méme pour permettre
une recharge en oxygene de I’ensemble du volume au niveau des poumons. En
revanche, l'architecture vasculaire irriguant les différents organes de la circulation
systémique est en parallele. Cela est bénéfique pour réduire la résistance vasculaire
périphérique « vue » par le coeur. Par ailleurs, la paroi musculaire du ventricule
gauche est bien plus massive que celle du ventricule droit et pour cause la résistance
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vasculaire totale relativement élevée qui s’y oppose : chez un sujet adulte, elle est
de l'ordre de 77 & 160 MPa -s - m~3 au niveau de la circulation systémique contre
2 4 13 MPa-s-m™3 pour la circulation pulmonaire [Laskey et Kussmaul, 1987;
Klingensmith et al., 2008; Nichols et al., 2011].

1.2.4 Le cycle cardiaque

D’une durée moyenne de 0,8s [Boron et Boulpaep, 2016], le cycle cardiaque est
composé d'une diastole et d’une systole. Elles correspondent a une série d’évene-
ments mécaniques au niveau des cavités cardiaques, initiés par 'activité électrique
automatique du myocarde. La Figure 1.2.3 illustre cette double activité du coeur
gauche sachant que celle du cceur droit est qualitativement similaire.

Nous prenons 'onde électrique P de 1'électrocardiogramme (ECG) comme réfé-
rence. Elle représente la dépolarisation de 'oreillette gauche qui déclenche la systole
auriculaire. C’est une phase active qui permet, suite a la contraction du muscle au-
riculaire, de finaliser le remplissage ventriculaire (contribution de 15% & 20% & une
fréquence de repos [Levick, 1990]). Elle est précédée par une phase de remplissage
ventriculaire rapide : le sang coule passivement de 'oreillette gauche au ventricule
gauche grace a 'existence d'un gradient de pression auriculo-ventriculaire. La valve
mitrale, principalement ouverte durant ces 2 phases, se referme (bruit cardiaque
B1) en fin de la systole auriculaire pour mettre terme a la diastole.

Notons que la valve aortique est également fermée. Une contraction isovolu-
mique sur chambre close du ventricule gauche, initiée par le complexe QRS sur
I’ECG, augmente la pression sur le sang. Une fois la pression aortique vaincue, la
valve aortique s’ouvre : c’est la phase d’éjection. Apres I'éjection rapide, la pres-
sion ventriculaire chute progressivement en dessous de celle de 'aorte provoquant
une fermeture de la valve aortique (bruit cardiaque B2). L'onde T correspond
a la repolarisation du ventricule gauche, c’est la fin de la systole. Il s’en suit la
relaxation isovolumique durant laquelle les quatre valves sont fermées, les ventri-
cules relachés tandis que la pression et le volume sanguins auriculaires augmentent
progressivement suite au retour veineux.

1.2.5 Le réseau vasculaire

Le réseau vasculaire humain est composé de trois catégories de vaisseau : les
arteres, les veines et les capillaires. En effet, les grosses arteres qui recoivent le
sang de l'aorte et de I'artere pulmonaire se divisent en arteres plus petites pour
former, plus distalement (relativement au cceur), des extensions pré-capillaires,
les artérioles. Celles-ci se ramifient pour développer un réseau capillaire. Puis les
capillaires convergent et forment les veinules qui se déversent dans des conduits
plus gros, les veines, ce qui permet au sang de regagner le coeur.
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FIGURE 1.2.3 — L’évolution synchronisée a 1’électrocardiogramme de la pression et
du volume intracavitaires gauches durant les différentes phases du
cycle cardiaque. V.A = valve aortique; V.M = valve mitrale; B =
bruit cardiaque. Adaptée de [Chang, 2012].

Hormis la fonction basique de conduite assurée principalement par les arteres et
les veines, les vaisseaux sanguins remplissent une mission supplémentaire spécifique
et bien adaptée a leurs propriétés pariétales géométriques et structurales [Levick,
1990] (Tableau 1.1). Par exemple, les grosses veines agissent comme un réservoir
de sang activement controlé en maintenant & peu preés 60% a 70% du volume
sanguin total. Les capillaires, quant a eux, présentent une topologie complexe et
des propriétés tres différentes avec un diametre de 'ordre de 6 um inférieur a celui
d’un globule rouge [Ottesen et al., 2004].

Dans la suite, nous nous intéressons surtout aux arteres systémiques et particu-
lierement aux propriétés structurales et biomécaniques des grosses arteres proxi-
males (marquées en gras sur la Figure 1.2.4).
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FIGURE 1.2.4 — L’aorte et ses principales branches proximales. Adaptée de [Hagg-
strom, 2017].
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FIGURE 1.2.5 — Schéma illustrant les trois tuniques de la paroi artérielle. Adaptée
de [Badel, 2013].
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Diameétre Volume
Vaisseau interne Fonction sanguin
(mm) (%)
Aorte 95 Amortlssergent 9
et conduction
Gro\sses 1—-4 Distribution 5
arteres
Pet\ltes 0.2-1.0 Dlst,rl'butlon et 5
arteres résistance
Artérioles 0,01 —0,20 Résistance 5
Capillaires 0,006 — 0,010 Echange 5
Veinules 0,01 — 0,20 Echange et 25
collection
Veines 0,2 - 5,0 Capacitance et 50
collection
Veine Cave 35 Collection 3

Tableau 1.1 — Dimensions et fonctions caractéristiques des vaisseaux sanguins de
la circulation systémique. Adaptée de [Formaggia et al., 2009; Kla-
bunde, 2011].

1.2.5.1 Les artéres

A Texception des capillaires, la paroi d'un vaisseau sanguin telle qu'une artere
normale est composée de trois types de tissu : 1’élastine, le collagéene et les fibres
musculaires lisses. Ils sont présents en différentes proportions dans trois tuniques
concentriques distinctes : l'intima, la media et I'adventice (Figure 1.2.5).

L’intima est la couche la plus interne et la plus fine. Elle est constituée d’une
couche unique de cellules endothéliales en contact direct avec le sang, et limitée
par une lamelle élastique qui la sépare de la tunique la plus épaisse, la media. Cette
derniere se compose de cellules musculaires lisses entourées des fibres d’élastine et
de collagene. Elle est principalement responsable des propriétés mécaniques des
arteres. Une limitante élastique la sépare de la couche la plus externe, ’adventice.
Celle-ci est innervée et renferme des fibroblastes ainsi que des fibres de collagene.

Les propriétés biomécaniques d’une artere résultent directement de sa composi-
tion histologique, des propriétés mécaniques individuelles de chacun de ses compo-
sants, de leur organisation ainsi que l'interrelation entre ces derniers [Formaggia
et al., 2009]. Particulierement et dans le cas physiologique, la paroi des arteres
centrales proximales au cceur est tres élastique du fait de sa composition élevée
en élastine (jusqu'a 40% [Faber et Moller-Hou, 1952; Fung, 1993]), d’ou I'appella-
tion arteres élastiques. Cela leur confere une grande distensibilité permettant, en
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systole, de réduire aussi bien la contrainte exercée par le sang sur leur paroi que
celle pergue par la pompe cardiaque (post-charge). Ce mécanisme amortit égale-
ment 'onde d’éjection intermittente a la sortie du ventricule gauche. En effet, les
grosses arteres stockent une fraction de 50% & 60% du volume d’éjection systolique
dans leur paroi compliante [Salvi, 2017]. Grace aux propriétés viscoélastiques de
la paroi artérielle, la restitution de ce volume n’est pas instantanée mais se fait
progressivement en diastole [Nichols et al., 2011]. Ceci correspond a la fonction
Windkessel des arteres élastiques et assure un débit sanguin périphérique continu.

Une des particularités du systeme artériel, c’est son hétérogénéité. Il est donc
impossible d’extrapoler les propriétés biomécaniques d’un segment a I’ensemble de
I'arbre artériel [Laurent et al., 2006]. En effet, il existe un gradient physiologique de
rigidité entre I'aorte et les arteres en aval. Les arteres distales au cceur (radiale, fé-
morale, cérébrale) se caractérisent par une paroi de moins en moins intrinséquement
distensible. Cette caractéristique est quantifiable par le module circonférentiel de
Young (F) qui lie la contrainte intramurale appliquée sur la paroi a la déformation
axiale correspondante; celui-ci augmente progressivement en allant vers les sites
distaux (Tableau 1.2). Il s’agit d’un indice d’élasticité intrinseque au matériel :
plus sa valeur est élevée, plus le matériel est rigide. Les vaisseaux distaux sont
souvent désignés comme les arteres musculaires en raison de leur composition plus
abondante en fibres musculaires.

De plus, I'arbre vasculaire se rétrécit en section progressivement a partir du
coeur vers la périphérie : c’est leffet d’entonnoir ou tapering qui se traduit par une
réduction du calibre des segments artériels par rapport a ceux en amont.

Artore Modul? 1\(/3[1fa)zs.lt>1que E
Aorte thoracique 0,6
Aorte abdominale 1,0
Carotide 0,8
Iliaque 2,9
Fémorale 3,1
Brachiale 3,8
Radiale 4,8

Tableau 1.2 — Module élastique circonférentiel en MPa de la paroi a différents sites
de l'arbre artérielle chez des sujets jeunes (11 — 20 ans). Adaptée de
[Thubrikar, 2007; Leguy et al., 2010].
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1.2.5.2 Particularités de I'aorte

Dans le systeme vasculaire a haute pression, 'artere aorte présente, grace a
ses propriétés anatomiques, structurales et fonctionnelles, une certaine particula-
rité [Belz, 1995; Kassab, 2006]. En effet, elle est la principale et la plus grosse
artere de 'organisme (diametre interne moyen de 2,5 cm avec une épaisseur parié-
tale de 0,175 cm [Mensel et al., 2013]) prenant naissance au niveau du ventricule
gauche. A I'exception de I'artere pulmonaire, toutes les arteres de I’organisme sont
directement ou indirectement issues des quatre segments aortiques : I’aorte ascen-
dante qui s’étend de la base de 'anneau aortique jusqu’au pied du tronc brachio-
céphalique, la crosse aortique doublement oblique qui donne naissance aux troncs
supra-aortiques, l'aorte thoracique descendante et ’aorte abdominale. Ainsi, le
sang oxygéné propulsé par le ventricule gauche est acheminé aux organes grace a
cette artere principale et ses branches collatérales.

Les propriétés élastiques de 'aorte déterminent en majorité la compliance arté-
rielle totale étant donné qu’elle y contribue jusqu’a 65% dont 35% assuré par I’aorte
ascendante saine chez un sujet jeune [Stergiopulos et al., 1999a; Ioannou et al.,
2003; Saouti et al., 2012]. Par sa capacité a se distendre, elle oppose une résistance
minimale a I’éjection du sang depuis le ventricule gauche en systole, conditionnant
ainsi la post-charge cardiaque. Elle est également majoritairement responsable de
I’amortissement de 'onde de pouls et par conséquent de 'amplitude de la pres-
sion pulsée. En diastole, ’aorte peut étre assimilée a une pseudo-pompe évitant
ainsi la chute dramatique de pression a zéro lors de cette phase. Par conséquent,
la fonction de réservoir €lastique permettant I’absorption de I’énergie pulsatile et
assurant une irrigation sanguine continue des organes est principalement assurée
par cette artere.

L’augmentation de la rigidité aortique (diffuse ou focale) induit une détériora-
tion de cette fonction et entraine a long terme une défaillance globale qui s’étend
depuis le ventricule gauche et plus généralement le coeur jusqu’au réseau capil-
laire [Belz, 1995; O'Rourke et Safar, 2005]. En effet, la post-charge ventriculaire en
terme de pression systolique et donc le bilan cardiaque énergétique sont accrus; la
perfusion myocardique en diastole est quant a elle appauvrie via la réduction du
flux coronaire rétrograde. Cela aura comme conséquences respectives 1’hypertro-
phie du ventricule gauche et une ischémie (insuffisance) myocardique aboutissant &
I'infarctus du muscle cardiaque [Salvi, 2017]. Par ailleurs, la distension réduite de
I’aorte 'empéche de dépulser le flux systolo-diastolique en aval en appauvrissant la
restitution de sang en diastole. Le degré de pulsatilité augmenté au niveau central
se transmet aux vaisseaux artériolaires des organes cibles particulierement le cer-
veau et les reins qui sont relativement moins résistants et donc plus fragiles. Ainsi,
Iexposition de ces organes a des fluctuations de débit et de pression cause leur
endommagement et réduit les échanges au niveau des capillaires en augmentant le
stress de paroi sur ’endothélium et la membrane basale.
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1.3 Propriétés des artéres élastiques

Dans cette partie, nous introduisons deux notions fondamentales et caractéris-
tiques des arteres élastiques : la compliance permettant de quantifier la rigidité
de la paroi artérielle dont dépend principalement la vitesse de 1'onde de pouls et
I'impédance hémodynamique développée par le réseau vasculaire face a 1’éjection
pulsée du ventricule gauche.

1.3.1 Relation volume-pression : la compliance pariétale

La paroi des grosses arteres se caractérise par sa compliance volumique C,, qui
dépend de 'élasticité pariétale intrinseque (autrement dit E) et de la géométrie
vasculaire. Elle est définie comme la capacité d'une artere a augmenter son volume
pour accommoder un certain volume sanguin dV par unité de pression intramurale
dP appliquée. Elle est exprimée en m? - Pa~! et vaut :

dv
Co =15 (1.3.1)

La compliance normalisée au volume artériel non contraint, considéré souvent
comme le volume diastolique (V) de l'artere, représente la distensibilité artérielle
volumique (D,) et exprimé en Pa™! :

_1av

v = Vd@

D’apres sa définition nous remarquons que, contrairement a la compliance, la dis-

tensibilité permettra de comparer 1’élasticité entre des vaisseaux de différents ca-
libres.

La compliance artérielle est liée a la vitesse de 1’'onde de pouls que 'on note ¢
par I’équation de Bramwell et Hill [Bramwell et Hill, 1922] :

Vy 1
— L= 1.3.
c o (1.3.3)

L’équation 1.3.3 s’écrit également en fonction de la distensibilité :

(1.3.2)

1
pD,

c= (1.3.4)

Etant donné que I'élongation d’une artere au cours d’un cycle cardiaque est
négligeable, nous pouvons exprimer 1'élasticité artérielle par la compliance axiale,
autrement dit la compliance C), par unité de longueur que nous appelons com-
pliance linéique C; exprimée en m? - Pa™! :
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_dA
~dP

ou dA est la variation absolue de la section artérielle crée par une augmentation
de pression intraluminale dP. A titre d’information, chez des sujets jeunes (23 — 44
ans) la compliance Cj est de Pordre de 2,5 x 107® m? - Pa~! au niveau de l'aorte
ascendante, 2,2 x 1078 m? - Pa~! pour la crosse aortique et 1,5 x 1078 m? - Pa~!
au niveau de 'aorte descendante [Saouti et al., 2012].

De méme, la distensibilité peut étre exprimée en fonction de ces deux parametres
normalisée a la surface axiale de 'artere en diastole Ay :

C, (1.3.5)

_1d4
P A,dP

¢ s’exprime alors en fonction de C; (respectivement D)) :

A, 1 1
c= 202 = [ 1.3.7
) (13.7)

La vitesse de 'onde a été établie comme un biomarqueur de la rigidité artérielle
et est associée au taux de mortalité cardiovasculaire indépendamment de I’age et du
sexe [Sutton-Tyrrell et al., 2005; Laurent et al., 2006]. Des valeurs physiologiques
de ¢ selon trois tranches d’age figurent dans le Tableau 1.3.

(1.3.6)

1.3.2 Couplage ventriculo-artériel : I'impédance
hémodynamique

Une autre caractéristique des arteres élastiques est leur résistance a I’écoulement
du sang. Etant donné que le flux aortique est fortement pulsé, cette résistance
dépend de l'accélération et de la décélération de la vitesse sanguine circulatoire. Il
conviendra donc d’exprimer la relation débit-pression pulsatiles sous la forme d’une
impédance d’entrée artérielle (Z,) du fait du caractere cyclique de I’écoulement. Par
ailleurs, c’est l'existence de cette impédance couplée a la compliance artérielle qui
explique I'amortissement de I’écoulement sanguin et permet ainsi 1'établissement
d’un débit artériolaire permanent.

L’impédance d’entrée aortique décrit la relation entre ’onde de pression centrale
et le débit correspondant. Elle permet une caractérisation globale des propriétés
biomécaniques du lit artériel systémique et nous informe sur la post-charge ven-
triculaire [Nichols et al., 2011]. En effet, si nous considérons le ventricule gauche
comme une source de débit sanguin, I'impédance d’entrée aortique est donc res-
ponsable de la forme et de 'amplitude de 'onde de pression centrale générée suite
a 'interaction sang-paroi artérielle et ce indépendamment des propriétés du coeur
gauche. Autrement dit, Z. représente la totalité de la charge hydraulique externe
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Tranche d’age (ans)

Site | Indice | 20—35 3656 | 57—80
L (m) 0,19-0,22 [ 0,21-0,23 [ 0,21-10,25
Aorte c(m-s71h) 3,1—-4,3 3,7—06,0 54—-9,0
. Ci
thoracique | 5 yyps-1y | 0,03 0,05 0,02-0,04 0,009 0,020
Ze
(MPa.s.m=¥) | 12715 12— 15 13 — 17
Rper _ _ _
(MPa- 4.3y | 104—119 | 120140 141 — 163
L (m) 0,16 — 0,19 | 0,16 —0,18 [ 0,16 —0,20
Aorte c(m-s71h) 3,7—4,9 4,4 —6,8 54—17,8
. C
* — — —
abdominale™ |\ > \rp,-1y | 0,01-0,02 | 0,006 0,013 | 0,005 0,010
Ze
(MPa.s m-?) | 20733 25 — 32 21 — 30

Tableau 1.3 — Longueur (L), vitesse de 'onde de pouls (¢), impédance caractéris-
tique (Z.) et résistance périphérique (R,.,) des segments thoracique
et abdominale de ’artere aorte estimées sur 96 sujets sains agés entre
20 et 80 ans et répartis en 3 tranches d’age. La compliance linéique
(en m? - MPa™! sachant que 1 m? - MPa™! = 107% m? - Pa™!) a été
calculée d’apres I'équation 1.3.7. Notez le rapport entre la compo-
sante continue et celle pulsée de I'impédance d’entrée thoracique qui
est de l'ordre de 10. *La R, vue depuis 'aorte abdominale n’a pas
été estimée. Adaptée de [Nichols et al., 1985; Devos et al., 2015].

qu’oppose la circulation systémique a 1’éjection ventriculaire.

Etant donné que la pression artérielle instantanée dépend non seulement du débit
instantané correspondant mais aussi de celui/ceux des cycles cardiaques précédents
(conséquence de l'inertie du sang, de la viscosité de la paroi et des phénomenes de
propagation /réflexion d’onde), 'impédance artérielle ne peut pas étre obtenue par
simple division de la pression instantanée par le débit sanguin instantané en raison
de I'absence de prise en compte de la différence de phase qui existe entre ces deux
signaux. Z, est donc une grandeur dépendante de la fréquence f (Z.(f)) et une
analyse fréquentielle permet de calculer son spectre qui integre ’aspect continu et
pulsatile de la circulation systémique. En pratique, soit :

P=|P, | (1.3.8)

la n**™ harmonique de 1'onde de pression aortique et :

17



Chapitre 1 Physiologie cardiovasculaire et hémodynamique artérielle

Q=|Qn|e’r (1.3.9)

la n’*™ harmonique du débit aortique. Le module | Z, | et la phase 6,, de 'impé-
dance d’entrée Z, correspondants sont donnés par :

| P |
Z, |= 1.3.10
AT 110
et
On = ¢n — B (1.3.11)

Définissons maintenant les composantes basse fréquence et haute fréquence de
Z,. La premiere est la valeur moyenne de Z,, pratiquement égale a Z.(f = 0), et
correspond a la résistance périphérique que nous notons R,.,.. Comme nous ’avons
déja évoqué, R, s'oppose au débit moyen et conditionne par conséquent la pres-
sion motrice. Quant au module haute fréquence appelée impédance caractéristique
et noté Z., il illustre la relation débit-pression pulsatiles en 1’absence des ondes
réfléchies en l'occurrence en proto- et mésosystole (mi-systole) et dépend de la
rigidité pariétale et de la géométrie vasculaire. Cette composante est calculée, le
plus souvent, en moyennant le module de I'impédance d’entrée a hautes fréquences
(entre fiin = 5 Hz et fr. = 15 Hz) relativement a une fréquence cardiaque f,
(de l'ordre de 1 Hz) [Dujardin et Stone, 1981; Bollache et al., 2015] :

Z.= moyenne | Z.(f =nf.)| (1.3.12)
5 Hz<nf.<15 Hz
avec n € N*.

Z,. peut également étre exprimée en fonction de la vitesse de l'onde de pouls
[Alastruey et al., 2008] :

_ pe
=1

Afin de prévoir le spectre de Z,, il est important de souligner que I'organisme a
en réalité besoin d’un écoulement continu au niveau des capillaires pour assurer la
perfusion tissulaire. Cela ne peut pas étre assuré uniquement par le cceur a cause
de son activité pulsée. L’aspect pulsatile résulte d’une certaine « contrainte » due
au fonctionnement intermittent de la pompe cardiaque et est associé a une perte
d’énergie sous forme pulsée. L’efficacité du coeur est donc évaluée en comparant
la part d’énergie pulsée par rapport a 1’énergie totale fournie. L’importance de la
fonction Windkessel artérielle est donc de minimiser le travail pulsé en maintenant
la composante Z, la plus faible possible par rapport a la composante continue R,

[Nichols et al., 2011] (Tableau 1.3).

Z. (1.3.13)
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1.4 Hémodynamique artérielle

La définition de Z. en ’absence des ondes réfléchies permet d’écrire :

P =Zox Qy (1.3.14)

et
Py=—Z.x Qs (1.3.15)

avec Py (respectivement P,) et Q (respectivement () les ondes de pression et de
débit incidentes (respectivement réfléchies). Or, puisque I'onde de pression totale
P est la somme de Py et P, et 'onde de débit totale () est la somme de Q¢ et Qy,
nous pouvons donc calculer 'onde de pression incidente comme a partir de 'onde
totale :

P = ; (P+ 2. x Q) (1.3.16)

il en est de méme pour I'onde de pression réfléchie qui se calcule comme suit :

Py==(P—Z.xQ) (1.3.17)

N | —

1.4 Hémodynamique artérielle

1.4.1 Définition

L’hémodynamique consiste en I'étude des mécanismes et des facteurs régissant
la dynamique du sang dans le systeme circulatoire. Elle est soumise aux lois de la
dynamique des fluides et s’intéresse particulierement a I’exploitation des grandeurs
physiques telles que la pression, la vitesse d’écoulement, le débit et I'impédance
développée dans le réseau vasculaire. Cela permet de comprendre les manifestations
physiologiques et /ou pathologiques observées au sein du systéme cardiovasculaire
et contribue ainsi a son appréhension.

1.4.2 Geneése de I'onde de pouls

A chaque systole, l'interaction immédiate entre le flux sanguin éjecté par le
ventricule gauche et le circuit de circulation systémique génere une onde-choc in-
cidente au niveau de l'aorte ascendante. Cette contrainte exercée par le sang sur
la paroi aortique interne est responsable de sa distension. Notons cependant que
la paroi artérielle est théoriquement soumise a des contraintes dans 3 directions :
axiale, radiale et circonférentielle. Pourtant, seule la contrainte circonférentielle est
dominante [Milnor, 1982].

L’onde incidente se propage le long de l'arbre artériel a une vitesse que l'on
a appelée vitesse de 'onde de pouls c. Elle y progresse plus rapidement que le
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Chapitre 1 Physiologie cardiovasculaire et hémodynamique artérielle

volume éjecté et est percue par palpation des arteres carotide et radiale. Une
multitude d’ondes réfléchies sont générées lorsque l'onde directe se heurte a une
zone de bifurcation, aux résistances périphériques artériolaires et aux disparités
de calibre artériel. Ainsi, la pression artérielle en tout point du réseau, connue en
routine clinique sous le nom de tension artérielle, est la superposition de ses deux
composantes. Elle est de nature pulsée et se caractérise par deux extrémums : les
pics systolique et diastolique dont la différence constitue la pression pulsée (Figure
1.4.1).

La morphologie de I'onde de pression est conditionnée par 'instant auquel cette
superposition a lieu. Idéalement et chez un sujet jeune, I'onde réfléchie parvenant
au cceur s’additionne en protodiastole (début de la diastole), rehaussant ainsi la
pression aortique en phase diastolique et favorisant la perfusion coronaire. Le pic
de pression systolique central n’est donc pas amplifié comme c’est le cas au niveau
périphérique ou la génération des ondes rétrogrades est quasi-instantanée. Cette
génération a lieu en télésystole (fin de la systole) du fait de la proximité des sites
distaux aux sites de réflexion ; d’ou une superposition d’ondes relativement précoce
et une augmentation du pic de pression systolique périphérique (Figure 1.4.1). De
plus, l'existence du gradient de rigidité y contribue également via une accélération
progressive de la vitesse de I'onde de pouls; elle est directement liée au module
élastique circonférentiel de la paroi E et a la géométrie vasculaire par la relation
de Moens-Kortweg [Moens, 1878] :

, Eh

C S
2rp

(1.4.1)

ou h est I'épaisseur pariétale, r le rayon interne du vaisseau en diastole et p la
densité du sang. La vitesse de 'onde de pouls est de 'ordre de 4 — 5 m-s~! au
niveau de laorte ascendante, 5—6 m - s~! au site abdominal et atteint 8 —9 m - s~!
dans Partere fémorale chez des sujets agés de 35 & 51 ans [Latham et al., 1985;
Laurent et al., 2006]. Il en résulte que la pression en phase diastolique est, quant a
elle, appauvrie distalement. En revanche, la composante pulsée est progressivement
amplifiée principalement a cause de 'augmentation du pic systolique puisque la
variation de la pression diastolique (et moyenne) est relativement faible [Pauca
et al., 1992]. Cela traduit le phénomeéne d’amplification de la pression artérielle
particulierement marqué chez les sujets jeunes et illustré sur la Figure 1.4.1. Sur
cette figure, nous remarquons bien que l'onde de pression peut étre également
vue comme la résultante de deux composantes : les pressions moyenne et pulsée.
La premiere représente la pression motrice pour 1’écoulement du sang jusqu’aux
artérioles. Elle est donc définie a partir du débit cardiaque moyen et de la résistance
des arteres périphériques. La seconde est la composante pulsée; elle module la
pression moyenne et dépend de la rigidité artérielle et des ondes réfléchies.

En I'absence de ces réflexions, et méme si cela semble irréaliste dans le systeme
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1.4 Hémodynamique artérielle

cardiovasculaire, 'onde de débit sanguin aura un contour qui se rapproche de
celui de la pression. Cela a été remarqué en cas de vasodilatation ou les réflexions
ont été significativement réduites [Westerhof et al., 2010]. Or, on voit bien sur la
Figure 1.4.1 que, contrairement a la pression, I'onde de débit artérielle s’atténue
progressivement vers la périphérie. Sa morphologie s’explique par le fait que 'onde
de débit rétrograde wvirtuelle revient en opposition de phase avec son homologue
incidente [Van den Bos et al., 1982; Zamir, 2016] et cela est d’autant plus prononcé
que 'amplitude des réflexions est importante. De plus, un déphasage existe entre
les pics systoliques de pression et de débit mesurés au méme point [Nichols et al.,
2011]. Notons que le pic de vitesse axiale moyennée sur la section axiale au niveau
de laorte ascendante est de I'ordre de 0,8 m - s~* [Joseph et al., 2014].

-

S R —

<
O
(v

Aorte Aorte Artére Artere
ascendante abdominale iliaque fémorale

FIGURE 1.4.1 — Haut : Phénomene d’amplification de la pression artérielle. L’onde
incidente (en vert) s’additionne a 'onde réfléchie (en rouge) pour
former I'onde de pouls. Les pressions systolique (P.S) et pulsée
(P.P) sont amplifiées distalement et ce phénomene est d’autant
plus important chez les sujets jeunes (50% entre 'aorte et 1'artere
fémorale chez un sujet de 10 ans contre 15% a I’age de 50 ans
[Tournier et al., 1998]). En revanche, les pressions diastolique (P.D)
et moyenne (P.M) sont relativement inchangées. Bas : Atténuation
progressive de 1'onde de débit artériel avec une réduction du pic
rétrograde distalement. Adaptée de [Nichols et al., 2011].
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Chapitre 1 Physiologie cardiovasculaire et hémodynamique artérielle

1.4.3 Pression artérielle : indicateur de risque cardiovasculaire

L’onde de pression artérielle constitue un parametre hémodynamique dune va-
leur diagnostique et pronostique majeure, et a été établie comme un indicateur
indépendant de risque cardiovasculaire (cardiopathie ischémique, accident vascu-
laire cérébral (AVC), insuffisance cardiaque, insuffisance rénale chronique, déclin
cognitif). Les seuils de pression systolique/diastolique retenus pour définir une
pression conventionnelle normale est de 130/85 mmHg pour des sujets agés de 16
a 60 ans [Haute Authorité de Santé, 2016; Lurbe et al., 2016]. Les sujets ayant
des pressions artérielles systolique et diastolique comprises entre 130 — 139 mmHg
et 85 — 89 mmHg respectivement, sont classés dans la catégorie de pression arté-
rielle normale-haute. Au-dela de 60 ans, I'objectif de tension normale est de 150/90
mmHg respectivement.

Par sa propagation complexe le long de 1’arbre artériel, I’onde de pression encode
per se des informations non seulement sur la physiopathologie de ce systeme mais
aussi sur la fonction cardiaque et, par conséquent, sur le couplage cceur-réseau
vasculaire [Salvi, 2017]. L’interprétation de ses indices caractéristiques fournit des
renseignements précieux aux cliniciens sur la santé cardiovasculaire et les éven-
tuelles complications dont de nombreuses études épidémiologiques ont démontré
I'existence [Kannel, 1996; Bangalore et al., 2009; Franklin et al., 2009; Gaciong
et al., 2013]. Ainsi, par une analyse simplifiée de 'onde de pouls, les pressions
systolique, diastolique et pulsée constituent des indicateurs dominants pour 1’éva-
luation du statut hémodynamique. La supériorité de ces indices par rapport a
I'indice d’élasticité artérielle a d’ailleurs été montrée dans une étude réalisée par
Rosendroff et al [Rosendorff et al., 2012] ou ils ont observé une corrélation si-
gnificative entre les pressions systolique, diastolique et pulsée et les indicateurs
d’hypertrophie du ventricule gauche chez les personnes agées (plus de 75 ans).

Les deux composantes (moyenne et pulsée) interdépendantes de 'onde de pouls
sont déterminées et influencées via un mécanisme complexe impliquant plusieurs
facteurs hémodynamiques combinés (schéma de la Figure 1.4.2). Comme nous
I’avons déja brievement évoqué, la pression moyenne est influencée par toute modi-
fication non équilibrée du débit cardiaque et des résistances périphériques totales.
Rappelons que le débit cardiaque est directement li¢é au volume d’éjection systo-
lique et a la fréquence cardiaque. La pression systolique dépend principalement de
la rigidité artérielle, du volume et de la vitesse d’éjection systolique : toute aug-
mentation survenant sur 1'un de ces facteurs entraine une amplification du pic de
pression systolique. Cette pression maximale est aussi modulable par l'instant ot
les ondes réfléchies se superposent a ’onde incidente. En diastole, la décroissance
de la pression dépend également de la fonction Windkessel de restitution condi-
tionnée par la compliance pariétale, des résistances périphériques qui s’opposent a
la chute de pression diastolique et aussi de la période du cycle cardiaque notam-
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1.4 Hémodynamique artérielle

ment diastolique. Quant au gradient différentiel systolo-diastolique de pression, il
est par sa définition non seulement influencé par les déterminants des pressions
systolique et diastolique (principalement la rigidité artérielle et le volume d’éjec-
tion systolique) mais aussi et d’une manieére indirecte par la pression moyenne :
en effet, plus les arteres élastiques sont initialement étirées, plus elles résistent a
la distension suite au recrutement progressive des fibres de collagene [Rhoades et
Bell, 2012] et ce dans le but d’éviter la dilatation excessive/rupture de leur paroi.
Pour plus de détails sur les concepts en physiologie cardiovasculaire, se référer a

[Klabunde, 2011

.
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FIGURE 1.4.2 — Schéma illustrant les facteurs cardiovasculaires déterminants de la
pression artérielle (en vert) : les facteurs liés directement a la fonc-
tion cardiaque sont marqués en bleu alors que ceux qui dépendent
des propriétés du systeme artériel sont en rouges. Le signe (+)
(respectivement (—)) indique qu’'une augmentation de la valeur
du facteur concerné implique une augmentation (respectivement
diminution) de son effet (fleche en noir). Dysfonct = dysfonction-

nement.

L’hypertension artérielle, définie pour une pression artérielle systolique > 140
mmHg et/ou une pression diastolique > 90 mmHg [Haute Authorité de Santé,
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2016], constitue le principal facteur de mortalité cardiovasculaire. Souvent asymp-
tomatique, elle accélere le vieillissement (rigidité) vasculaire et favorise le dévelop-
pement de I'hypertrophie ventriculaire gauche, compromettant a son stade avancé
la perfusion coronaire [Levy et al., 1996; Tournier et al., 1998; Redon et al., 2016].
A Tissue d'une méta-analyse des données provenant de 61 études prospectives por-
tant sur 1 million d’adultes sans maladie cardiovasculaire cliniquement apparente,
Lewington et al [Lewington et al., 2002] ont observé qu'une augmentation de la
pression systolique de 20 mmHg double le risque de mortalité par AVC et cardio-
pathie ischémique chez des sujets agés entre 40 et 89 ans. Cet effet a été également
constaté pour une réduction de pression diastolique de 10 mmHg.

En son stade initial chez les sujets jeunes ou d’age moyen, ’hypertension se ma-
nifeste par une augmentation de la pression moyenne, induisant ainsi une élévation
parallele des pressions systolique et diastolique d’out son appellation hypertension
systolo-diastolique [Lamia et Chemla, 2006]. A son stade tardif, elle se transforme
le plus fréquemment et en cas d’absence de pathologies associées sous la forme
d’hypertension systolique isolée avec une pression diastolique relativement basse.
La prévalence d’une pression systolique élevée est soutenue par le vieillissement
vasculaire : une augmentation de pression systolique de 2,8% est observée a 30
ans, de 5% a 60 ans et de 23,6% a 80 ans [Staessen et al., 1990]. La pression
pulsée semble donc étre I'un des meilleurs indicateurs de I’état hémodynamique et
un facteur de valeur prédictive supérieure de mortalité cardiovasculaire aussi bien
chez les hypertendus que chez les normotendus [Benetos et al., 1997; 1998; Lee
et al., 1999; Millar et Lever, 2000; Laurent, 2005].

Dans ce contexte, la pression artérielle représente une cible thérapeutique puisque
I’hypertension est un processus maitrisable par traitement. Ainsi, il a été montré
que la réduction de la pression systolique de 10 mmHg réduit le risque des évene-
ments cardiovasculaires majeurs de 20%. En particulier, 'occurrence d’une coro-
naropathie et d’'un AVC est réduite de 17% et 27% respectivement ; la mortalité
toutes-causes est diminuée de 13% [Turnbull et al., 2008; Gaciong et al., 2013;
Ettehad et al., 2016; Bundy et al., 2017].

Souvent exprimée en clinique par ces deux chiffres : pressions systolique et dias-
tolique, 'onde de pression artérielle renferme encore des détails dans sa totalité.
Particulierement, 1’altération de son contour est souvent un révélateur précoce des
anomalies vasculaires [O'Rourke, 1971; Cohn et Finkelstein, 1992]. Cela s’explique
par 'aspect composite de I'onde de pouls. Ainsi, 'amplitude de 'onde incidente
est surtout affectée par le volume d’éjection systolique, donc par la fonction ven-
triculaire, et par l'élasticité des grosses arteres. Son écho dépend de la vitesse a
laquelle I'onde directe est transmise, la rigidité des arteres distales, la résistance du
tonus artériolaire et la distance aux sites de réflexion. L’analyse de I'onde de pouls
(Pulse Wave Analysis) [O’Rourke, 1971] constitue un outil de diagnostic précoce
et de suivi du dysfonctionnement du ventricule gauche [Peterson et al., 2016], de
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I’hypertension et de la réponse du systeme artériel a une intervention thérapeu-
tique [Jiang et al., 2002]. Par exemple, en cas de cardiomyopathie ventriculaire
ou de régurgitation aortique sévere, I'onde de pouls est anormalement biphasique
[Murgo et al., 1980]. Par ailleurs, 'amplitude de I'onde réfléchie au niveau de 1’ar-
tere carotide, obtenue par séparation d’onde basée sur cette analyse, prédit d’une
manieére consistante et indépendante la mortalité cardiovasculaire [Wang et al.,
2010]. Ainsi, toute pathologie affectant les propriétés biomécaniques des arteres se
reflete sur 'onde de pouls. Une mesure « rigoureuse » de 'onde de pression ar-
térielle s'impose étant donné qu’elle représente un déterminant précis des futures
complications a risque [Messerli et al., 2002].

1.4.4 Pression aortique centrale

La mesure conventionnelle de la pression artérielle se fait, dans la pratique cli-
nique courante, au niveau de 'artere brachiale ou radiale pour deux raisons : la
simplicité de la mesure et la multitude des dispositifs qui y sont dédiés. Bien que la
valeur prédictive de cette mesure périphérique soit établie [Lewington et al., 2002],
la comparaison des indices caractéristiques de pression systolique, diastolique et
pulsée de I'onde de pouls mesurée simultanément au niveau de 1’aorte et des arteres
périphériques (Figure 1.4.3) montre que les pressions centrales systolique et pulsée
sont surestimées aux sites périphériques. Cela est dit au phénomene d’amplification
d’onde qui fait que leurs valeurs peuvent différer substantiellement aussi bien en
situation de repos qu’en cas d’effort [Kroeker et Wood, 1955; Choi et al., 2010]. De
plus, et méme s’il est largement admis que ce phénomene d’amplification s’atténue
progressivement avec l'age de telle sorte que 'onde de pouls périphérique puisse
étre un bon reflet de la pression centrale, McEniery et al [McEniery et al., 2008]
ont observé que méme chez des sujets agés de plus de 80 ans, une différence de
pression systolique aortique-brachiale persiste : 11 +4 mmHg et 8 £ 3 mmHg chez
les hommes et les femmes respectivement.

C’est par ailleurs la pression centrale qui conditionne la post-charge ventriculaire
gauche et la perfusion coronaire et a laquelle sont soumis les organes cibles (cer-
veau, reins, foie). Les arteres élastiques sont également soumises a la pression de
distension centrale qui stimule des changements pariétaux dégénératifs et accélere
le vieillissement vasculaire et I'hypertension. Elle est donc directement impliquée
dans la pathogeneése des maladies cardiovasculaires [Vlachopoulos et al., 2010] et
représente de ce fait un marqueur plus robuste de la santé cardiovasculaire que
la mesure périphérique, comme l’illustre de nombreuses études ou elle a été plus
étroitement corrélée a la masse du ventricule gauche et au stimulus de I’hyper-
trophie ventriculaire, a 1’épaississement de la tunique intima-média carotidienne
et a la formation des plaques au niveau de l'artere carotide [Boutouyrie et al.,
1999; Roman et al., 2007; Pini et al., 2008; Wang et al., 2009; Roman et al., 2010]
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FIGURE 1.4.3 — Moyenne des pressions systolique (P.S), diastolique (P.D) et pulsée
(P.P) en fonction du site artériel mesurées chez des sujets sains
(27 — 41 ans) en situation de repos (a gauche) et d’exercice (a
droite). Résultats extraits de [Kroeker et Wood, 1955].

tous considérés comme facteurs de risque cardiovasculaire. Chez une population
d’insuffisants rénaux, il a été montré que le taux de mortalité a été uniquement
prédit par la pression centrale (systolique et pulsée) [London et al., 2001; Safar
et al., 2002]. Par ailleurs, chez des sujets ayant des complications coronaires, la
pulsatilité centrale s’est avérée comme l'indice indépendant a la plus forte valeur
prédictive des problemes cardiaques survenus (mortalité cardiaque, infarctus du
myocarde, arrét cardiaque) sur une durée d’environ 5 ans [Chirinos et al., 2005;
Jankowski et al., 2008].

La supériorité de la valeur pronostique de I’onde de pression centrale peut égale-
ment étre attribuée a sa grande variabilité interindividuelle comparée aux mesures
de pression brachiale [Kolade et al., 2012]. Cela a été clairement constaté dans
une étude réalisée par McEniery et al [McEniery et al., 2008] qui ont montré que
la pression aortique systolique chez les hommes (respectivement chez les femmes)
présente une variabilité entre 100 et 140 mmHg (respectivement entre 110 et 140
mmHg) pour une pression brachiale correspondante qui varie étroitement entre
130 et 139 mmHg.

En matiere d’hypertension artérielle dont le diagnostic clinique se fait encore
sur des mesures de pression brachiale réalisées avec un tensiometre, cette variabi-
lité peut etre bénéfique car le diagnostic basé sur la pression centrale et non sur
les chiffres imparfaits de pression brachiale favorise une stratification du risque
cardiovasculaire plus précise pour individualiser la prise en charge des patients
hypertendus, évitant ainsi les faux positifs et les vrais négatifs. Dans ce cas, la
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pression centrale sera donc un objectif thérapeutique, d’autant plus que la pres-
sion mesurée au bras s’est montrée relativement insensible aux traitements anti-
hypertenseurs chez des patients hypertendus a haut risque [Williams et al., 2006]
avec une réduction de la pression systolique brachiale de 0,7 mmHg contre 4,3
mmHg au niveau aortique. Cela avait été également mis en évidence par Kelly et
al [Kelly et al., 1990] ou la réponse thérapeutique quantifiée en terme de réduction
de la post-charge ventriculaire a été significativement sous-estimée par mesure de
pression brachiale comparée a celle observée au niveau de 'aorte ascendante. Cela
s’explique par 'activité sélective de certains antihypertenseurs qui agissent active-
ment sur 1’élévation de la distensibilité pariétale et baissent la pression systolique
en augmentant le délai de retour des vaguelettes d’onde réfléchie [Tournier et al.,
1998]. 11 en résulte que la pression aortique y est donc plus sensible que ne l'est la
pression artérielle périphérique et se montre capable de différencier I'effet théra-
peutique sélectif de deux médicaments dans la réduction de 'amplitude des ondes
réfléchies malgré des effets similaires sur la pression brachiale comme ’a montré
une étude réalisée par Dhakam et al [Dhakam et al., 2006].

1.5 Pathologies vasculaires

L’altération de I'hémodynamique centrale est fortement associée aux modifica-
tions structurelles et fonctionnelles de la paroi des grosses arteres, notamment au
niveau de la tunique média pariétale [Vlachopoulos et O'Rourke, 2000]. Elles sont
d’origine physiologique (naturelle) ou pathologique. Dans cette partie, nous nous
intéressons a deux complications les plus fréquentes qui sont de nature diffuse et
locale respectivement : I'artériosclérose et ’athérosclérose.

1.5.1 Vieillissement des artéres : artériosclérose

Le vieillissement phystologique des arteres notamment centrales est un proces-
sus passif. Il se caractérise par 'apparition d'une rigidité structurale induite par
la fragmentation des lamelles d’élastines de la média (—12% entre 20 et 80 ans
dans l'aorte thoracique) qui seront remplacées par des fibres de collagene (+11%
entre 20 et 80 ans dans l'aorte thoracique) [Faber et Moller-Hou, 1952] ; et pour
cause la sollicitation mécanique permanente des artéres proximales qui entraine
progressivement leur fatigue (fatigue du cumul des chocs) [O'Rourke et Hashi-
moto, 2007]. La perte d’élasticité se traduit quantitativement par une réduction
de C}, résultant en une augmentation de la vitesse de 'onde de pouls qui, d’apres
[Nichols et al., 2011], sera multipliée par deux entre 20 et 80 ans. Par conséquent,
et malgré un changement relativement faible observé sur 'onde de débit, la pres-
sion artérielle subit une modification remarquable avec une augmentation de la
pression aortique systolique et pulsée (Figure 1.5.1) sans effet remarquable sur la
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pression diastolique, du moins avant I’age de 60 ans [Nichols et al., 2011]. Ce mé-
canisme s’explique par une accentuation de ’onde de pression incidente attribuée
a une impédance aortique plus élevée et au timing de l'onde réfléchie déterminé
principalement par la vitesse de I'onde de pouls [Vlachopoulos et O’Rourke, 2000].
Une hypertension systolique isolée se développe comme conséquence normale du
vieillissement vasculaire.

Adolescent Sujet jeune Sujet agé

mmHg

mL/s

FIGURE 1.5.1 — Modification du contour des ondes de pouls (haut) et de débit (bas)
aortique associée a 1'age. Le rebond (fleche) indique l'instant o
I'onde réfléchie se superpose a ’'onde de pression incidente. Cette
superposition devient de plus en plus précoce (en systole) avec
I’age, ce qui explique la décroissance diastolique plus marquée chez
le sujet agé. Adaptée de [Nichols et al., 2011].

La fonction d’amortissement aortique étant altérée par cette rigidité accrue, la
restitution diastolique est appauvrie. Les organes cibles se trouvent exposés a des
fluctuations de débit et de pression et donc a perfusion tissulaire irréguliere, ce
qui risque de les endommager [O'Rourke et Safar, 2005]. D’autre part, la post-
charge ventriculaire est amplifiée et le débit cardiaque réduit, d’autant plus que
des études ont montré I'impact plus prononcé de l'age sur la rigidité aortique
comparée a la rigidité périphérique (Figure 1.5.2) [Avolio et al., 1983; McEniery
et al., 2005; Redheuil et al., 2011]. Le gradient de pression (systolique et pulsée)
central-périphérique se trouve considérablement réduit a partir de 65 ans [Nichols
et al., 1985]. Rappelons que cette altération de rigidité structurale, de nature diffuse
et a prédominance médiale, entraine a son tour une rigidité fonctionnelle des arteres
en amont soumises a une contrainte subsistante plus élevée [Hallab et al., 2012].

Comme conséquence de 'affaiblissement du mur artériel, I'artériosclérose en-
traine un remodelage de la paroi se traduisant par une dilatation des arteres cen-
trales (diametres de I'aorte ascendante et de I'aorte descendante augmentés de 21%
et 17% respectivement entre 20 et 70 ans [Redheuil et al., 2011]), un épaississe-
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ment pariétal (I’épaisseur intima-media de 1'aorte ascendante augmente de 0,037
a 0,07 mm entre 20 et 90 ans [Lakatta et al., 2009]) et une éventuelle formation
des anévrismes.

Central Brachial Fémoral

y=0,92x+6,15 y=0,48x+9,98 | y=0,56x+7,91

20 40 60 80 20 40 60 80 20 40 60 80
Age (ans)

FIGURE 1.5.2 — Vitesse de l'onde de pouls (¢) chez des sujets en fonction du site
artériel (central, brachial et fémoral) et de ’age (entre 3 et 89 ans).
Notez le vieillissement relativement accéléré au niveau central avec
une pente plus raide par rapport aux sites brachial et fémoral.
Adaptée de [Avolio et al., 1983].

1.5.2 Athérosclérose

Cette maladie vasculaire focale, de nature obstructive, est d’origine multifactoriel
(cholestérol, age, hypertension, diabete...). Elle touche principalement la tunique
intima des arteres et se définit par le dépot d'une plaque d’athérome (notam-
ment de cholestérol) qui se forme sur ’endothélium et qui s’étend progressivement
dans la lumiere artérielle. La fonction de I'endothélium (sécrétion des agents va-
sodilatateurs et vasoconstricteurs, thrombolyse) est donc compromise par le dé-
veloppement des dépots d’amas lipidiques, de calcium et des tissus connectifs qui
s’infiltrent a travers les cellules endothéliales et forment une racine prenant appui
dans la tunique intermédiaire, la média, causant ainsi la perte locale d’élasticité
(sclérose) pariétale dont cette tunique est majoritairement responsable [Fédération
Frangaise de Cardiologie, 1977]. Des études ont montré que les premiéres manifes-
tations de l'athérosclérose n’induisent pas d’altérations macroscopiques (plaques).
Mais elles sont précédées par I'apparition d’une rigidité locale de la paroi détectée
par une augmentation significative de la vitesse locale de I'onde de pouls chez des
souris atteintes [Gotschy et al., 2013; Wentland et al., 2014]. Il s’en suit un épais-
sissement pariétal au niveau de l'aorte ascendante et de I'aorte abdominale; il n’a
été visible qu’a partir de 18 et 30 semaines respectivement.
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Sur la paroi intérieure de l'artere, la plaque d’athérome se développe et pro-
voque progressivement le rétrécissement de son calibre par migration des cellules
musculaires lisses de la média vers l'intima génant ainsi le passage du sang vers les
organes. En cas de sténose sévere correspondant a un stade avancé de la maladie,
elle peut provoquer l'ischémie des organes qui se trouvent en aval en compromet-
tant leur oxygénation. S’il s’agit des arteres coronaires, la plaque peut induire un
infarctus du myocarde.

Les territoires préférentiels de cette inflammation pariétale chronique sont les
arteres de gros et moyens calibres présentant des prédilections comme 1’aorte tho-
racique, 'aorte abdominale sous-rénale, les arteres fémorales, coronaires, cérébrales
et les bifurcations carotidiennes [O’Rourke, 1995; VanderLaan et al., 2004].

1.6 Conclusion

L’hémodynamique aortique et plus particulierement la pression aortique consti-
tue un indicateur de risque cardiovasculaire. En effet, c’est a cette pression que sont
soumises les arteres les plus élastiques responsables de I'amortissement de 1'onde
de pouls. De plus, c’est la pression aortique qui reflete la post-charge ventriculaire
et qui conditionne le couplage entre le ventricule gauche et le réseau vasculaire. La
mesure de ce parametre est d’intérét majeur pour le diagnostic des complications
cardiovasculaires et leur prise en charge, d’autant plus que sa valeur pronostique
a été montrée supérieure a celle de la tension artérielle brachiale.

Dans le chapitre suivant, nous présentons 'Imagerie par Résonance Magnétique
comme un outil d’exploration fondamentale et non invasive de I'hémodynamique
aortique. Ensuite, nous nous intéressons aux méthodes de mesure ou d’estima-
tion de la pression aortique, y compris celles basées sur I'Imagerie par Résonance
Magnétique Cardiovasculaire.
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Imagerie par Résonance Magnétique
Cardiovasculaire et mesure de
pression aortique
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2.1 Introduction

L’exploration morphologique des arteres centrales complétée par une quantifica-
tion de I'hémodynamique artérielle est déterminante pour le diagnostic de la santé
vasculaire. Dans ce domaine, I'lmagerie par Résonance Magnétique Cardiovascu-
laire (IRM-CV) s’est progressivement imposée comme une modalité d’imagerie
non invasive et non irradiante de premier choix. En effet, 'TIRM-CV fournit non
seulement des informations anatomiques sur le systeme cardiovasculaire mais aussi
biomécaniques (contraction, distension) et hémodynamiques a savoir une quanti-
fication des flux sanguins qui y circulent. Outre les ondes de distension et de débit
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centrales accessibles par IRM, la supériorité de I'information hémodynamique four-
nie par la pression aortique en nécessite une mesure fiable sur laquelle le diagnostic
du risque cardiovasculaire pourrait étre basé.

Dans ce chapitre, nous survolerons les bases de I'IRM, les principales séquences
en IRM-CV, les informations qui en sont issues ainsi que leurs indications cliniques.
Une deuxieme partie de ce chapitre est consacrée aux méthodes invasives de mesure
de pression aortique ainsi qu’aux techniques d’estimation non invasives y compris
celle basées sur les données obtenues par IRM-CV.

2.2 L’lmagerie par Résonance Magnétique
Cardiovasculaire

2.2.1 Principe de I'IRM

L’IRM, comme son nom l'indique, exploite le phénomene de résonance magné-
tique. Elle s’appuie sur les propriétés magnétiques des noyaux des atomes a nombre
impair de nucléons, particulierement 1’hydrogene en pratique clinique, présent en
proportion abondante dans 'organisme. Assimilé a une charge électrique animée
d’un mouvement de rotation (boucle circulaire de courant), le noyau d’hydrogene
induit autour de lui un champ magnétique intrinseque que 'on représente par un
vecteur d’aimantation microscopique ﬁ aligné sur son axe de rotation : il se com-
porte donc comme un dipole magnétique. A I’état naturel, la rotation des noyaux
d’hydrogene se fait d’une fagon aléatoire non orientée. De ce fait, et vu que ﬁ est
une grandeur vectorielle, la résultante ]\_/} = Z ﬁ dans un certain volume tissu-
laire est nulle (Figure 2.2.1 (a)). Cependant, lorsque ces dipoles sont placés dans

un champ magnétique statique ?0, celui-ci tend a les faire tourner pour les aligner
avec lui (Figure 2.2.1 (b)) ; c’est d’ailleurs le cas d’'une boussole soumise au champ
magnétique terrestre. Cet alignement imparfait se manifeste par une rotation des
spins autour de 'axe de B a une vitesse angulaire wy appelée pulsation de Larmor
qui vaut :

Wo =7, X H?OH (2.2.1)

avec 7,, le rapport gyromagnétique de 'hydrogene (y,, = 26, 7x 107 rad - s7! - T™1).
La fréquence de précession linéaire fy des protons s’écrit :

fo= ;J—W = g—; < || B (2.2.2)

Elle est de l'ordre de 64 MHz (domaine des radiofréquences) a 1,5 T sachant
que l'intensité du champ statique standard en clinique est de 1,5 — 3 T. Ce phé-
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FIGURE 2.2.1 — (a) : En l'absence d’'un champ magnétique extérieur, la somme
des moments magnétiques microscopiques 7 des atomes d’hydro-
genes contenus dans un certain volume tissulaire est nul : cela est
di a 'agitation thermique qui fait que les moments magnétiques
sont orientés aléatoirement. (b) : En appliquant un champ magné-
tique statique B, celui-ci tend a les aligner le long de son axe
et, par conservation du moment angulaire, les spins effectuent un
mouvement de précession a la fréquence de Larmor autour de ﬁo.
Une fois I’équilibre thermique atteint, une aimantation macrosco-
pique ]\_/[> = M, non nulle résultante d’un exces de protons orientés
dans la direction et le sens de ?0 apparait. (c) : En revanche, la
s transversale ]\_4> 2y est nulle du fait que les contributions de 7 a
]\_/>[ oy S’annulent mutuellement a cause de 'absence de cohérence
de phase.

nomene de précession cette fois « orientée » est a l'origine de la polarisation de
1’_é>chantillon . elle se manifeste par 'apparition d’une aimantation macroscopique
M, alignée le long de 'axe de B (Figure 2.2.1 (c)) et dont 'amplitude est directe-
ment proportionnelle au nombre de noyaux d’hydrogene présents dans 1’échantillon.
Cependant, méme si tous les spins précessent a la méme vitesse angulaire wy sous
I’action de B, aucune cohérence de phase n’est établie justifiant ainsi 1’absence
— —

de la composante transversale M, de M.

Outre le champ ﬁo, d’autres types de champ électromagnétique sont nécessaires
pour obtenir une image par IRM : I'impulsion radiofréquence (rf) d’excitation, le

gradient de sélection de coupe et les gradients de codage spatial. L’onde rf oscil-
lante (a une fréquence angulaire w, r) sous la forme d'un champ électromagnétique
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%
§1 générée par une antenne permet d’écarter M, de sa position d’équilibre d’ou
I'apparition de M, (Figure 2.2.2 (a)) ; celle-ci n’est efficace que si elle est appliquée

dans une direction perpendiculaire a ?0 autrement dit dans le plan (zOy) et a la
fréquence de Larmor (phénomene de résonance si w,; = wp). Une fois I'impulsion
rf arrétée, le retour a I’état fondamental se fait par des phénomeénes de relaxations
transversale et longitudinale de 'aimantation (Figure 2.2.2 (b) et (c)). L’origine
du signal IRM provient de la libération de l’énergie électromagnétique qui peut
étre détectée par la méme antenne émettrice sous la forme d’un courant électrique
induit.

(a) (b) g

FIGURE 2.2.2 — (a) : Une impulsion rf synchronisée de 90° provoque le bascule-
ment dans le plan (2'Oy’) de 'aimantation macroscopique ]\_4> vue
depuis le repere (2'y'z) tournant a la fréquence de Larmor par rap-
port au référentiel fixe (xyz). (b) : Dynamique de retour a 1’état
d’équilibre de M accompagnée simultanément de (c) : la décrois-

sance de sa composante transversale M, dans le plan (xOy) apres
larrét de l'excitation rf. Adaptée de [Kastler et al., 2011].

Or, dans ce cas-la, le signal recu provient de la totalité du volume tissulaire et
non d’une coupe ou d’un volume d’intérét vu que tous les protons qui se trouvent
a l'intérieur de 'aimant précessent a la méme fréquence wy et subissent tous par
conséquent 'onde rf synchronisée. D’ou l'application simultanée d’un gradient
de sélection de coupe G, dont la fonction est de générer des variations spatiales
graduelles du champ magnétique et donc de la fréquence de précession qui devient
alors fonction de la position :
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Wy = fyH(HﬁoH +GLz) =wy zj‘: (2.2.3)
avec z la coordonnée spatiale supposée selon 'axe de ?0 afin que 'onde rf soit
sélective. Il est important de noter que tout gradient appliqué induit des modi-
fications temporaires sur la fréquence et la phase de précession de ’aimantation.
Lorsqu’il est arrété, 'aimantation se remet a précesser a la fréquence de Larmor
de départ. Cependant, le déphasage est conservé. A titre d’information, la rotation
de phase induite par 'application d'un gradient de champ magnétique G s’écrit
[Alaux, 1994] :

6 (1) = /0 LT ) ar (2.2.4)

ou G (t') et 7 (') représentent respectivement le gradient et la position de Iai-
mantation & l'instant ¢. Pour un gradient linéaire d’amplitude G constante au
cours du temps, un proton stationnaire en position r, accumule, apres 'arrét du
gradient, une phase ¢, telle que :

¢s = 7, GrsAt (2.2.5)

ou At est la durée de I'application du gradient.

Pour former une image 2D supposée dans le plan axial (zOy), la discrimination
de ce signal en fonction de la position spatiale des protons est indispensable. Ainsi,
apres la sélection de la coupe d’intérét, un gradient de codage par la phase est
appliqué le long de 'axe (Oy) puis arrété avant ’acquisition du signal IRM. Celui-
ci désynchronise indirectement les protons en leur induisant des différences de
phases dont les valeurs sont liées a leurs positions respectives. Ensuite, un gradient
de codage par la fréquence que 'on applique selon I'axe (Ox) au moment de lecture
du signal permet également le marquage des protons en leur attribuant des vitesses
de précession dépendantes de leurs positions. La reconstruction de 'image IRM
se fait finalement par une analyse spectrale en exploitant les informations sur la
phase et la fréquence des signaux recueillis [Kastler et al., 2011].

2.2.2 Synchronisation cardiaque

Les battements cardiaques et les mouvements respiratoires diaphragmatiques
constituent une contrainte particuliere a ’acquisition des images thoraciques par
IRM. Ils dégradent la qualité de ces dernieres qui apparaissent « floutées » d’ou la
nécessité de synchroniser ces acquisitions avec un phénomene physiologique per-
tinent en l'occurrence le signal ECG. C’est dans ce contexte la qu’apparait la
synchronisation cardiaque qui permet de « geler » ces mouvements grace a l'ac-
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quisition d’une image (séquence monophasique) ou de plusieurs images (séquence
dynamique multiphasique ou Ciné) au méme instant du cycle cardiaque apres
chaque nouveau pic R de 'ECG et ce a plusieurs intervalles R-R successifs [Po-
host et Nayak, 2006]. Cela permet également de rejeter les données acquises en cas
d’arythmie et ce afin d’atténuer les artéfacts associés. Dans la mesure du possible,
les acquisitions synchronisées faites également en apnée permettent de s’affranchir
du flou cinétique respiratoire.

Une qualité d’ECG monophasique non bruitée est indispensable pour une syn-
chronisation correcte et une interprétation fiable. Pour éviter l'effet magnéto-
hydrodynamique susceptible de générer un faux pic R et pour améliorer I'immunité
du tracé de synchronisation au bruit, il est actuellement préférable d'utiliser une
approche basée sur la VectroCardioGraphie (VCG) [Philips-Healthcare, 2010] qui
a été montrée plus robuste et moins sensible que 'ECG aux artéfacts provenant de
I'environnement magnétique [Fischer et al., 1999; Pohost et Nayak, 2006; Vignaux,
2011].

2.2.2.1 Synchronisation prospective

L’acquisition IRM est déclenchée directement ou a un instant défini par 1'uti-
lisateur (temps de déclenchement) apres la détection du pic R considéré comme
le point de référence (Figure 2.2.3). A titre d’exemple, pour une imagerie de la
phase systolique (respectivement diastolique), le délai typique est entre 0 et 0,05
s (0,15 & 0,25 s respectivement) [Niendorf et al., 2012]. Les acquisitions IRM se
font pendant un intervalle de temps défini par 'opérateur et appelée "période sans
déclenchement” : elle correspond au temps effectivement disponible pour une ac-
quisition a l'intérieur de 'intervalle R-R [Philips-Healthcare, 2010]. Pour pouvoir
suivre la dynamique cardiaque (mode Ciné), plusieurs acquisitions IRM sur une
période sans déclenchement sont nécessaires.

L’inconvénient d'un examen synchronisé prospectivement est la couverture in-
complete du cycle cardiaque. En effet, il existe un temps mort en fin de diastole
qui fait apparaitre un artéfact de surintensité « flash » sur la premiere image en
acquisition multiphasisque [Kastler et al., 2011]. De plus, cette approche de syn-
chronisation déclenchée est sensible au rythme cardiaque, ce qui fait qu’en cas de
forte arythmie, le systeme attend 'occurrence du pic R suivant pour relancer les
acquisitions et peut par conséquent allonger considérablement la durée de I'exa-
men.

2.2.2.2 Synchronisation rétrospective

En cas de triggering rétrospectif, le train des excitations est sans interruption.
Les données IRM sont donc acquises en continu le long de I'intervalle R-R, couvrant
ainsi la totalité du cycle cardiaque. Elles sont accompagnées d’un enregistrement
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FI1GURE 2.2.3 — Comparaison schématique des approches de synchronisation car-
diaque prospective et rétrospective lors des acquisitions IRM mul-
tiphasiques (Ciné). Dans la méthode prospective, le délai corres-
pond au temps de déclenchement qui sépare la détection du pic
R du lancement des acquisitions; un temps mort est requis en
fin d’acquisition pendant lequel le pic R suivant est détecté et le
cycle se répete. Quant au mode rétrospectif, les acquisitions IRM
se font en continu avec une détection simultanée de I'occurrence
des pics R ; une étape d’adaptation post-acquisition est nécessaire
afin d’arranger correctement les phases cardiaques et produire les
images correspondantes. a = acquisition; P = phase. Adaptée de
[Finn et al., 2006].

simultané du signal ECG ; s’en suit une étape de synchronisation post-acquisition
qui consiste a recaler a posterior: les données IRM par rapport aux différents
instants du cycle cardiaque [Pohost et Nayak, 2006] (Figure 2.2.3). Son avantage
majeur est la possibilité de collecter des images couvrant la totalité du cycle car-
diaque avec une phase diastolique couverte d’une fagon optimale (absence du temps
mort) [Kastler et al., 2011]. La dynamique ventriculaire et/ou vasculaire peut étre
étudiée d'une facon complete. Par ailleurs et contrairement au mode prospectif,
I’approche rétrospective n’est pas soumise a 'artéfact de surintensité étant donné
que les acquisitions se font en permanence.

2.2.3 Imagerie morphologique

Il s’agit d’acquérir des images monophasiques mono-coupes ou multicoupes is-
sues des séquences anatomiques en écho de spin, synchronisées prospectivement
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a 'ECG et acquises avec ou sans apnée; elles succedent généralement aux sé-
quences de repérage (Survey) en début d’examen. Deux impulsions 7f sélectives
sont appliquées entre deux ondes R consécutives de 'ECG. Suite au phénomene
de sortie prématurée du plan de coupe (washout effect), seuls les protons station-
naires et ceux qui traversent la coupe a une vitesse relativement lente génerent
un signal puisqu’ils ont subi les impulsions rf mais n’ont pas quitté entre-temps
la coupe sélectionnée. Par conséquent, ce type de séquences produit des images
dans lesquelles le sang circulant a une vitesse élevée dans les cavités cardiaques et
les gros vaisseaux apparait en hyposignal noir (black blood imaging) contrastant
avec les espaces graisseuses médiastinales adjacentes qui apparaissent en hyper-
signal et les parois vasculaires qui apparaissent en isosignal [White et Higgins,
1989]. Elles offrent une approche tridimensionnelle extrémement fidele de la mor-
phologie cardiovasculaire permettant une analyse anatomique précise (malforma-
tions congénitales, tumeurs) [Kastler et al., 2004]. La résolution spatiale élevée
des images produites fournit d’ailleurs des détails cliniques sur la valve aortique,
la masse cardiaque, la lumiere vasculaire, la caractérisation tissulaire (dépots de
graisse) et le dépistage des pathologies myocardiques (cedéme, infarctus) et parié-
tales (hématome, aortites, calcifications). Cependant, ces séquences ne sont pas
appropriées pour obtenir des informations dynamiques fonctionnelles (contraction,
écoulement).

2.2.4 Imagerie dynamique

Ce sont des séquences d’imagerie bien adaptées a I’étude de la dynamique des
ventricules et des parois vasculaires ainsi qu’a la cartographie du flux sanguin. Elles
sont basées sur la technique d’écho de gradient dans laquelle une seule impulsion
rf par acquisition est appliquée. Ce sont des séquences a sang blanc (white blood
imaging) ol on observe une saturation des tissus stationnaires qui apparaissent de
tonalité sombre contrastant avec le sang en hypersignal renforcé grace au phéno-
mene d’entrée de coupe (rehaussement paradoxal).

2.2.4.1 Séquences cinétiques (Ciné-IRM)

En tenant compte de la fréquence cardiaque, il est possible de répéter I'excitation
en écho de gradient d'une méme coupe lors des phases successives du cycle car-
diaque et de reconstruire, grace a la synchronisation électrocardiographique, une
série d’images correspondantes qui, une fois remise en boucle, sont visualisées en
mode Ciné. Ce type d’imagerie permet d’analyser la cinétique cardiovasculaire seg-
mentaire et globale par exemple de quantifier la contractilité myocardique, I’état
de la valve aortique ou la cinétique de distension pariétale des vaisseaux élastiques,
ce qui permet de repérer des éventuels structures anormalement mobiles ou im-
mobiles [Bandettini et Arai, 2008]. Une appréciation semi-quantitative du débit
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peut également étre obtenue : en effet, la vitesse et la turbulence de I’écoulement
conditionne I'intensité du signal provenant du sang.

Les séquences Ciné actuellement utilisées en IRM-CV sont en écho de gradient
a l'état d’équilibre autrement dit les gradients de champ magnétique que nous
avons brievement évoqués dans la section 2.2.1 sont équilibrés ou compensés (ba-
lanced). Ainsi, le déphasage des spins apres deux excitations successives est nul.
Pour améliorer la résolution temporelle, ces acquisitions sont souvent synchronisées
rétrospectivement [Hoa et al., 2008].

L’avantage que procure ce type de séquence multiphasique est un rapport signal
sur bruit plus élevé que les séquences correspondantes classiques, un contraste
nettement amélioré permettant une différenciation désirable entre le sang et la
paroi vasculaire et une sensibilité réduite aux artéfacts de flux [Krishnamurthy
et al., 2014].

2.2.4.2 Cartographie du flux

Nous nous intéressons particulierement a la quantification du flux macrosco-
pique. Le principe de I'IRM par contraste de phase repose sur I’accumulation de
phase non nulle pour un spin mobile soumis a un gradient bipolaire. Pour les
spins dans des tissus stationnaires, le déphasage total sera nul (compensé) en fin
de son application. Ce déphasage des spins mobiles est proportionnel a la vitesse
des protons le long du gradient. Pour une quantification plus précise de cette vi-
tesse, la technique de I'IRM par contraste de phase actuelle consiste a réaliser
deux acquisitions en appliquant deux gradients bipolaires de polarité globale in-
versée (two-sided flow encoding) comme il est montré sur la Figure 2.2.4. Une
soustraction, pixel par pixel, des phases issues de ces deux acquisitions permet de
calculer une cartographie de phase nette tout en éliminant les déphasages non liés
a ’écoulement sanguin.

La sensibilité de cette séquence au flux lent ou rapide est controlée par un
parametre opérateur-dépendant qui doit étre prescrit a priori et que nous appelons
Viene pour désigner la vitesse d’encodage. V,,. doit vérifier :

Vene < [Vmaz| (2.2.6)

avec Upmqr la vitesse maximale prévue localement au pic systolique : sa valeur
optimale doit étre soigneusement choisie pour éviter tout phénomene de repliment
de phase. La synchronisation de ce type d’acquisition au rythme cardiaque permet
d’obtenir des images Ciné-IRM codées en vitesse au cours du cycle cardiaque.
En intégrant la vitesse instantanée sur la totalité de la section, le débit sanguin
instantané peut étre quantifié. Il est également possible de quantifier le champ
de vitesse tridimensionnelle en appliquant des gradients bipolaires dans les trois
directions de I'espace [Markl et al., 2012].
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FIGURE 2.2.4 — Principe de la séquence d’'IRM en contraste de phase 2D de type
two-sided flow encoding pour quantifier la vitesse du flux selon
la direction z : Une premiere acquisition est faite en appliquant
un gradient bipolaire symétrique Gd_ /Gd, (ligne en tiret rouge)
induisant un déphasage ¢,,, des protons mobiles. Une deuxieme
acquisition présentant un gradient de polarité globale inverse
Gd, /Gd_(ligne pointillée en bleu) est ensuite réalisée, avec une
accumulation de phase de ¢,,,. La différence de phase ¢,,, — ¢,
en chaque pixel est proportionnelle a la vitesse locale du flux. G,
Gy et G, désignent les gradients de sélection de coupe, d’encodage
de phase et de lecture respectivement.

2.2.4.3 Mesures d’accélération par IRM-CV

La nature pulsatile de I’écoulement sanguin dans les grosses arteres fait que le
débit est sujet a une phase d’accélération en systole suivie d’une phase de décélé-
ration a la fin de laquelle un flux rétrograde peut apparaitre. Sachant qu’elle est
définie comme la dérivée totale de la vitesse par rapport au temps, I'accélération du
flux peut étre quantifiée en se basant toujours sur le principe de contraste de phase
que nous avons brievement expliqué. Une premiere méthode indirecte consiste a
estimer 'accélération a partir des mesures de vélocimétrie IRM et ce en calcu-
lant les dérivées spatiales et temporelles du champ de vitesse [Urchuk et Plewes,
1994; Yang et al., 1996]. Cependant, cette approche introduit des erreurs provenant
principalement du processus de différentiation. De plus, toute imprécision sur les
mesures de vitesse se propagent ainsi sur les résultats [Stachle et al., 2010]. Pour
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cela, des séquences IRM pour une quantification directe de 1'accélération ont été
développées : elles reposent sur I’application des gradients appropriés (tripolaires)
de champ magnétique [Bittoun et al., 2000; Durand et al., 2001; Staehle et al.,
2010]. Bien qu’elles soient plus précises que la méthode indirecte et particuliere-
ment sensibles aux patterns de flux complexe (turbulence, formation de vortex,
phénomene de recirculation...), le temps d’acquisition dans ce type de séquence
est généralement long et la résolution temporelle est relativement faible [Balleux-
Buyens et al., 2006].

2.2.5 Indications cliniques de I'|RM-CV

Le développement des performances de I'TRM dans le diagnostic et le suivi des
pathologies cardiovasculaires en font un examen incontournable. Ses indications
cliniques se manifestent par 1’évaluation de la fonction ventriculaire (masse, vo-
lume, fraction d’éjection, flux diastolique transmitral, remodelage, hypertrophie)
[Bellenger et al., 2000; Spuentrup et al., 2003; Khouri et al., 2010] et de la via-
bilité du myocarde (myocardiopathie ischémique, récupération de contractilité) a
la suite d'une sténose coronarienne en étudiant la cinétique segmentale régionale
du ventricule gauche au repos et en situation de stress [Mahrholdt et al., 2007].
D’ailleurs, méme si les arteres coronaires présentent une anatomie tortueuse, la dé-
tection d’'une coronaropathie reste possible en mesurant la vitesse du flux sanguin
coronaire par IRM en contraste de phase [Crochet et al., 2009].

L’TRM-CV s’est également imposée comme une alternative a I’échographie dans
I'exploration des valvulopathies (rétrécissement et insuffisance aortique/mitrale)
[Masci et al., 2008]. En effet, les séquences multiphases de Ciné IRM permettent la
visualisation de la régurgitation/fuite valvulaire qui se manifeste sous la forme d’un
hyposignal sur les images IRM. L’étendue et la vitesse maximale du jet a travers
une valve donnent une information quantitative sur la pathologie valvulaire et sa
sévérité [Crochet et al., 2009].

Les anomalies et les pathologies vasculaires notamment de l’aorte thoracique
bénéficient aussi de cette modalité d’imagerie. Dans ce contexte, 'IRM thoracique
permet d’évaluer la rigidité aortique afin de dépister des troubles de la fonction
Windkessel des grosses arteéres. La présence d’une coarctation/anévrisme aortique,
le degré de rétrécissement /dilatation ainsi que la planification interventionnelle se
fait avec une haute précision par IRM [Nielsen et al., 2005; Elefteriades et al.,
2015; Wang et al., 2015]. Elle est également prééminente pour le diagnostic de la
dissection aortique et le suivi postopératoire. Sur le plan hémodynamique, 'TRM
nous permet non seulement de réaliser une cartographie des vitesses circulatoires
dans les vaisseaux (par contraste de phase) [Amiel et al., 1995] mais aussi d’estimer
non invasivement la pression aortique centrale absolue ou relative [Quail et al.,
2014; Rengier et al., 2014] et le gradient de pression relative existant entre deux
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sites [Tasu et al., 2000; Lamata et al., 2014] que nous détaillerons dans la sous-
section 2.3.2.

2.3 Méthodes de mesure de la pression aortique

Dans cette partie, nous exposerons l’ensemble des méthodes de mesure de la
pression centrale. Elles peuvent étre principalement classées en deux catégories :
mesure invasive ou non invasive, méme si le recours a la seconde catégorie est
le plus fréquent en pratique clinique. La différenciation entre ces méthodes peut
se faire également selon d’autres criteres par exemple la nature de 'information
fournie : estimation de la totalité de 'onde de pression centrale ou uniquement de
certains de ces indices caractéristiques comme le pic de pression systolique ; le site
de mesure : site de 'aorte, de 'artere carotide, brachiale ou radiale, mais aussi
selon le principe a partir duquel la pression centrale est dérivée. Nous détaillerons
ces méthodes dans ce qui suit et dresserons un tableau récapitulatif a la fin de
cette section (Tableau 2.1).

2.3.1 Méthode invasive

Considéré comme la méthode de référence pour la mesure de la pression aortique,
le cathétérisme cardiaque consiste a réaliser une ponction percutanée a travers
laquelle une sonde, généralement opaque aux rayons X, est introduite [Papaioannou
et al., 2009]. Les arteres radiales et fémorales constituent deux voies de pénétration
privilégiées et facilement accessibles.

Anciennement, le systéeme de mesure était situé a 'extérieur de 'organisme :
Iextrémité de la sonde était équipée d’'une membrane et c’est la colonne liqui-
dienne remplissant le cathéter qui transmet, par couplage hydraulique, la pression
intravasculaire exercée sur la membrane vers un transducteur extérieur (Fluid-
filled catheter-manometer). Cependant, le signal mesuré avec ce type de dispositif
est fortement distordu, et a l'origine, l'inertie de la colonne et les phénomenes de
résonance [Colan, 1984; Nichols et al., 2011] : ce type de systeme n’est donc pra-
tiquement plus utilisé. Les systemes actuels disposent d’une sonde équipée d’un
(ou de plusieurs) microcapteur(s) de pression (Catheter-tip pressure manometer)
introduits dans la circulation et qui, une fois ’aorte atteinte, permettent de me-
surer directement 'onde de pression centrale instantanée ; le zéro de référence est
supposé a la pression atmosphérique.

Bien que les signaux de pression enregistrés soient précis, fiables et locaux, 1’as-
pect invasif de cette technique ainsi que les complications potentielles a haut risque
(ischémie par thrombose, inflammation/perforation pariétale, etc) qui y sont as-
sociées en font un choix de dernier recours en routine clinique [Société francaise
d’anesthésie et de réanimation, 1995; Baim, 2006].
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2.3.2 Méthodes non invasives

Ce sont des méthodes qui permettent d’approximer 1’onde de pression aortique
ou certains de ces indices caractéristiques le plus souvent a partir d’une acquisition
non invasive d’un signal de pression périphérique facilement mesurable en routine
clinique. Une estimation directe de la pression centrale est donc possible via un
traitement mathématique plus ou moins complexe de ce signal. Dans le cadre de
cette these, nous nous intéressons aussi a des méthodes indirectes plus locales
basées sur 'IRM-CV et qui, par 'exploration des données conventionnelles de
distension ou de débit qui en sont issues, permettent de remonter a 'onde de
pression aortique absolue ou relative.

2.3.2.1 Tonométrie d’aplanation carotidienne

Bien que principalement employée en ophtalmologie pour la mesure de la pres-
sion intraoculaire, la tonométrie d’aplanation (TOA) est actuellement reconnue
comme une méthode standard de mesure non invasive de la pression artérielle
[Pereira et al., 2014]. Son principe théorique est basé sur I’équation de Laplace
[Miyashita, 2012] et consiste pratiquement a aplatir la surface d’une artére super-
ficielle a I’aide d’un tonometre de fagon a obtenir une pression transmurale nulle ;
autrement dit une pression intravasculaire égale a une pression extraluminale qui
elle est mesurée non invasivement par un capteur de pression haute-fidélité appli-
qué en regard de 'artere superficielle a étudier.

Pour estimer la pression centrale, une simple approximation consiste a utiliser
la pression au niveau de 'artere carotide comme une alternative. Cette hypothese
prend son sens du fait que I'artere carotide est relativement proximale a l'aorte
d’ott une amplification non significative de I'onde de pression [Pauca et al., 1992;
Nichols et al., 2011]. Une premiere étape consiste en un enregistrement sur plusieurs
cycles cardiaques de 'onde de pression au niveau de 'artere carotide commune
droite. Un cycle moyen de pression carotidienne est ensuite extrait et les pressions
moyenne et diastolique sont respectivement étalonnées a celles obtenues dune
mesure conventionnelle de pression brachiale en faisant I’hypothese d’une variation
négligeable de ces deux valeurs le long de Parbre artériel [Kelly et al., 1989; Kelly
et Fitchett, 1992].

Dans une étude récente réalisée par Pereira et al [Pereira et al., 2014], une compa-
raison sur sujets sains des indices caractéristiques (pression systolique, diastolique
et pulsée...) relatifs a la pression carotidienne (étalonnée) par TOA et a la pression
aortique invasive enregistrées simultanément montre un bon agrément avec, par
exemple, une différence moyenne de pression systolique et pulsée de 1,80 + 4,20
mmHg et 1,67 £ 3, 75 mmHg respectivement. Le méme constat avait déja été ob-
servé par Chen et al [Chen et al., 1996]. Cependant, I'extrapolation de la totalité
du contour de la pression carotidienne a la pression aortique n’est pas toujours
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possible, avec des morphologies différentes principalement a cause des différences
hémodynamiques régionales. Cela est d’autant plus prononcé chez les patients pré-
sentant une athérosclérose au niveau de la carotide. La TOA constitue dans ce
cas-1a un risque de thrombus par délocalisation (rupture) de plaque. De plus, le
processus d’étalonnage non invasive est en lui-méme une source d’erreur [Fetics
et al., 1999; Cheng et al., 2013]. Ajoutons a cela que la TOA est opérateur- et
sujet-dépendant et pourrait par conséquent surestimer ou sous-estimer la pression
aortique, ce qui exige un certain degré d’expertise [Agabiti-Rosei et al., 2007].

2.3.2.2 Fonction de transfert généralisée

Bien que l'artere carotide soit plus proximale, d’'un point de vue anatomique,
a l'aorte que l'artere radiale, ’enregistrement par TOA de 'onde de pouls au ni-
veau radial semble étre plus pratique. Cela est dans le but d’obtenir un signal de
pression artérielle relativement plus reproductible et moins sensible aux mouve-
ments respiratoires tout en évitant les difficultés/risques déja cités qui pourraient
étre associés a la TOA carotidienne [Papaioannou et al., 2009]. Afin d’obtenir des
valeurs absolues de pression radiale, 'onde enregistrée a ce site par un tonometre
nécessite tout de méme un étalonnage souvent fait a la pression brachiale tel il est
le cas pour la TOA carotidienne. Or, puisque "amplification de la pression pulsée
brachiale-radiale est relativement plus faible que son homologue carotide-brachiale
[Segers et al., 2009], cet étalonnage de 1'onde radiale a la pression brachiale (et qui
précede I'application d'une fonction de transfert) est donc plus justifiable. Rappe-
lons tout de méme que la TOA n’est pratiquement pas adaptée a ’artere brachiale
vu Pabsence d’une structure osseuse permettant son aplatissement [Nichols et al.,
2011].

Cependant, étant donné les modifications hémodynamiques que subit I'onde de
pouls en se propageant distalement, la pression radiale mesurée (pg,) nécessite
une analyse temporelle ou spectrale (ou plus généralement un traitement ma-
thématique) afin de synthétiser indirectement 1’'onde de pression centrale (pa,).
Karamanoglu et al [Karamanoglu et al., 1993] avaient été les premiers a propo-
ser I'utilisation d’une fonction de transfert généralisée (FTG) liant les pressions
périphérique et centrale dans le domaine fréquentiel. Elle est déduite en « moyen-
nant » des fonctions de transfert individuelles obtenues a partir des enregistrements
de pression aortique et périphérique acquises sur une certaine population (Figure
2.3.1). Parmi les nombreux appareils intégrant cette approche, le SphygmoCor -
tonometre préalablement validé - est largement utilisé dans des études cliniques
[Cheng et al., 2013].

Plutot que d’utiliser une fonction de transfert basée sur la transformée de Fou-
rier, Fetics et al [Fetics et al., 1999] ont proposé un modele basé dans le domaine
z permettant de reconstruire directement la pression aortique a partir du signal
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Dérivation de la FTG

Pao(f) = [pr. = FTG(f) X p,,| = Dn.(f)
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Onde de pression ! ! !
aortique synthétisée ! : ! ; Onde de pression radiale
Fréquence (Hz) mesurée par TOA
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Ra

F1GURE 2.3.1 — Tllustration de la méthode indirecte de mesure de la pression aor-
tique (p,,) via l'application d’une fonction de transfert générali-
sée (FTG) a l'onde de pression radiale (p,, ). Une premiere étape
consiste a dériver une FTG a partir des fonctions de transfert in-
dividuelles obtenues a l'issue des mesures de p, invasives et de
Pn, bar tonométrie d’aplanation chez une population (direction
physiologique : arteére aorte — artere radiale; f, fréquence). Une
fois construite, la FTG inverse pourra étre utilisée pour recons-
truire la pression centrale p"°® (en bleu) a partir d'un enregistre-
ment de pression radiale p”'*® (en rouge). Noter qu’en alignant le
pied des signaux de p’c® (en gris pointillé) et p''**, le pic systo-
lique (fleche grise) de p'c® correspond approximativement au pic

télé-systolique de p“® (voir sous-section 2.3.2.3). Adaptée depuis

[Miyashita, 2012].

obtenu sur l'artere radiale (et donc dans la direction non physiologique radiale
— aorte) et ce en se basant sur un modele d’auto-régression linéaire a variable
exogene pr,. Cependant, et méme si la valeur prédictive des indices de pression
générés par cette FTG semble étre légerement supérieurs a celle de [Karamanoglu
et al., 1993], I’étalonnage de la pression radiale avant Iapplication de la FTG dans
les deux études a été réalisée sur la base de la pression aortique invasive du fait de
la large différence (> 10 mmHg) entre les pressions moyennes brachiale et centrale.
Il en est de méme dans [Pauca et al., 2001]. Cela constitue une premiere limitation
a l'utilisation des FTG qui, méme si elle pourrait étre considérée « constante »
sous différentes conditions (sexe, age, évenements cardiaques, traitement théra-
peutique, exercice...) [Chen et al., 1997; Sharman et al., 2006], sa précision reste
tres dépendante du processus d’étalonnage qui, idéalement, doit étre invasif. Un
autre désavantage particulierement observé par Hope et al [Hope et al., 2007]
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est I'imprécision de cette méthode quant a l’analyse des détails haute fréquence
d’intérét clinique (point d’inflexion, incisure dicrote, indice d’augmentation...) lors
de la génération de l'onde centrale malgré une performance relativement fiable
sur 'enveloppe globale (la bande passante physiologique est de l'ordre de 15 Hz).
Dans cette méme étude [Hope et al., 2007], les auteurs montrent que la caractere
généralisablede la fonction de transfert n’est pas uniquement lié a la taille de la
population a partir de laquelle la fonction de transfert « moyenne » est dérivée
mais également a l'influence potentielle des différences des phases relatives aux
fonctions de transfert individuelles.

De plus, la dérivation des FTG se fait, pour des raisons éthiques, a l'issue des
mesures de pression aortique invasive chez des patients a qui un cathétérisme car-
diaque a été prescrit, ce qui remet en question la possibilité d’extrapoler ces FTG
sur des sujets sains. Elle a donc 'inconvénient d’étre une fonction de transfert uni-
verselle incapable de refléter les propriétés biomécaniques individuelles de chaque
patient [Segers et al., 2000].

Récemment, Gao et al [Gao et al., 2016] ont proposé une fonction de transfert
de type adaptative qui dépend de deux parametres : temps de propagation et
coefficient de réflexion de 'onde aorte-radiale. Ils les ont estimés en approchant la
phase diastolique de ’onde radiale par une exponentielle décroissante. Cependant,
en la comparant a la FTG, cette fonction de transfert adaptative a montré une
précision supérieure uniquement chez des sujets présentant une amplification de
pression pulsée aorte-radiale relativement faible (sujets agés et hypertensifs) alors
que chez les sujets jeunes les résultats sont presque similaires a ceux de la FTG.
Cela peut étre expliqué par le nombre réduit de parametres dont elle dépend et
qui en fait une fonction incapable de prédire les détails de 1'onde de pression
centrale. Le processus d’étalonnage étant également identique a celui de la FTG,
cela constitue aussi une source d’imprécision.

2.3.2.3 Identification du point d’inflexion télé-systolique de pression radiale

Sans avoir recours a des FTG, Pauca et al [Pauca et al., 2004] ont proposé
d’estimer uniquement les pressions aortique systolique et diastolique par simple
inspection de l'onde radiale. Dans cette étude, ils ont montré que, chez une po-
pulation composée de 21 patients hypertendus dont 70% agés de plus de 60 ans,
le point d’inflexion télé-systolique de pression radiale correspond bien au pic de
pression systolique centrale avec une différence de 0,6 £+ 1,5 mmHg (Figure 2.3.1).
Chez un autre groupe de sujets, la précision de cette méthode a été réévaluée par
Hickson et al [Hickson et al., 2009] aboutissant a la méme conclusion avec une
différence de pression systolique centrale-radiale de 2 + 6 mmHg. L’hypothese sur
laquelle se sont basés les auteurs dans [Pauca et al., 2004] provient d’une étude
précédente dans laquelle Takazawa et al [Takazawa et al., 1995] ont observé une
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réduction équivalente de ces deux valeurs caractéristiques de pression chez des
patients ayant recu un traitement antihypertenseur.

Par ailleurs, la mesure de pression radiale dans [Pauca et al., 2004] a été réalisée
d’une maniere invasive chez des patients sous anesthésie, ce qui remet en question
la précision de cette méthode en cas d’enregistrement par TOA et d’étalonnage
non invasifs de la pression périphérique. De plus, le second pic systolique est parfois
absent ou difficilement identifiable sur le signal de pression radiale, ce qui limite
son applicabilité [O'Rourke et al., 1989]. Ajoutons a cela qu’elle ne permet pas de
reconstruire la totalité de 'onde de pression aortique.

2.3.2.4 Lissage de la pression radiale par moyenne mobile

L’amplification spatiale de I'onde de pouls en allant du cceur vers les arteres
périphériques peut étre plutot considérée comme une « distorsion » de 1'onde de
pression centrale étant donné que ce phénomene ne requiert pas d’énergie supplé-
mentaire. Elle est due a la superposition plus ou moins retardée des ondes réfléchies
a ’onde incidente et se manifeste par une altération progressive de la morphologie
de 'onde de pression [Avolio et al., 2009]. Cette définition retenue par Williams
et al [Williams et al., 2011] les a conduits & développer une méthode simple pour
estimer uniquement la pression centrale systolique en admettant que les pressions
moyenne et diastolique ne subissent pas de modifications significatives dans les
arteres centrales. Elle consiste a lisser (par un simple filtrage passe-bas) le signal
de pression radiale par application d’'une moyenne mobile arithmétique d’ordre m
(m-point moving average), ce qui permettra de s’affranchir de cette distorsion tout
en ayant une approche spécifique au patient. Cette méthode a montré une perfor-
mance supérieure par rapport a celle décrite dans la section 2.3.2.3 vu qu’elle ne
nécessite pas d’identification du point d’inflexion. Sa validation contre des mesures
invasives montre ainsi une bonne correspondance avec la pression aortique systo-
lique (139,2 £+ 4,1 mmHg contre 139,6 + 4,3 mmHg respectivement) [Williams
et al., 2011]. Néanmoins, le parametre m a été choisi empiriquement en fonction
de la fréquence d’échantillonnage du tonometre et seul le pic systolique peut étre
dérivé. En outre, et comme toute mesure tonométrique, 'imprécision provenant de
I’étalonnage peut également compromettre la précision de cette méthode.

2.3.2.5 Etalonnage des ondes de distension aortique

Des alternatives plus locales et moins contraignantes au sujet par rapport aux
approches basées sur la TOA consistent a utiliser une onde de distension centrale
(site de I'aorte thoracique ou de I'artere carotide) et d’en déduire, apres étalonnage,
I'onde de pression correspondante [Papaioannou et al., 2009; Sharman et al., 2017].
Grace aux modalités d’imagerie telles que 'IRM-CV, I'aire de la lumiere vasculaire
est quantifiée avec précision le long du cycle cardiaque et ce avec une résolution
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temporelle relativement élevée. Différents modeles d’étalonnage qui se basent sur
les mémes hypotheses évoquées dans la section 2.3.2.1 (pressions moyenne et dias-
tolique inchangées) sont appliqués aux ondes de distension : il s’agit en quelque
sorte d’établir une relation locale de cause (pression) & effet (distension) prenant
une forme linéaire [Sugawara et al., 2000; Van Bortel et al., 2001; Leitao et al.,
2017], exponentielle [Meinders et Hoeks, 2004], sigmoide [Langewouters et al., 1984]
ou quadratique [Formaggia et al., 2009].

La validation de ces méthodes d’estimation de pression issues de différents mo-
deles d’étalonnage contre ceux mesurés par TOA a été faite dans plusieurs études.
En effet, Van Bortel et al [Van Bortel et al., 2001] ont mesuré la distension de 1’ar-
tere carotide et ont trouvé une différence moyenne de pression pulsée carotidienne
de 3,4 mmHg entre le modele linéaire et la TOA. Cependant, cette différence s’est
avérée plus prononcée pour des pressions pulsées plus élevées. Par ailleurs, Ver-
meersch et al [Vermeersch et al., 2008] ont comparé la performance des modeles
linéaire et exponentielle vis a vis de la pression carotidienne mesurée par TOA :
le modele exponentiel s’est montré plus précis a approcher la pression centrale
en réduisant 'erreur quadratique moyenne (EQM - Annexe A.5) de 28% relative-
ment au schéma linéaire qui lui sous-estime la pression centrale. Dans une étude
plus complete [Quail et al., 2014], 'onde de distension aortique a été mesurée par
IRM-CV; le pic de pression systolique a été estimé par les trois premiers modeles
d’étalonnage et comparé a son homologue mesuré par TOA carotidienne. Hormis
le fait que le modele de d’étalonnage type sigmoide soit plus complexe (3 para-
metres a estimer contre 2 pour les deux autres modeles), I'étude a montré que ce
schéma ne présente pas d’intérét particulier. La corrélation par régression linéaire
entre la pression systolique mesurée par TOA et celle déduite des modeles linéaires
et exponentielles est de 0,85 et 0,87, en accord avec les observations dans 1’étude
précédente. De plus, dans la gamme de pression physiologique (61 — 123 mmHg),
les auteurs montrent que les 3 modeles présentent une précision quasi-similaire.

Une des limitations de ces études citées est ’absence de comparaison entre les
pressions estimées par les différents modeles et 'onde de pression mesurée au ni-
veau aortique. En effet, la pression de référence est toujours celle enregistrée par
TOA carotidienne. L’étalonnage des ondes de distension aux indices de pression
oscillométrique (brachiale) en constitue une deuxieme. De plus, et méme si les ac-
quisitions Ciné-IRM des ondes de distension sont reproductibles, indépendantes de
I'opérateur, elles se font tres localement. La moindre erreur dans la segmentation
de ces images, particulierement au niveau des sites artériels peu distensibles ou
I'existence d’'une pathologie limitant la distension pariétale, peut compromettre la
fidélité de la pression. En réalité, la distension axiale de la paroi artérielle au cours
d’un cycle cardiaque est généralement faible [Pedley, 1980; Urchuk et al., 1997] :

‘A—AO
Ao

<0,1 (2.3.1)
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2.3.2.6 Pression relative par IRM-CV : principe de la dynamique des fluides

L’équation de Bernoulli constitue I'une des expressions les plus simplistes pour
établir une relation entre les vitesses d’écoulement et les pressions développées
entre deux sites. Basée sur la conservation de I'énergie totale, elle est employée
dans le contexte cardiovasculaire particulierement en cas de coarctation (sténose)
aortique (respectivement valvulaire). En utilisant 1’équation de Bernoulli simplifiée,
I'TRM-CV permet d’estimer d’une maniere simpliste et non invasive la différence
de pression trans-sténotique (respectivement trans-valvulaire) comme indice cru-
cial dans le management clinique de ce type de pathologie [Rupprecht et al., 2002].
Pour ce faire, des images IRM codées en vélocimétrie avec une résolution tempo-
relle relativement élevée sont acquises au niveau du jet distal selon la direction
principale du flux. En y repérant le pic de vitesse maximale v,,q, (en m-s™!) et
en négligeant les frottements visqueux (le sang est assimilé a un fluide idéal) et
laccélération /décélération du fluide, la différence de pression maximale Ap (en
mmHg) de part et d’autre du rétrécissement vaut [Oshinski et al., 1996; Nichols
et al., 2011] :

Ap =k x v? (2.3.2)

max

avec k un coefficient considéré le plus souvent comme constant. Toutefois, il est
important de souligner que 1’équation 2.3.2 considere que la vitesse proximale en
amont de la sténose est négligeable, ce qui n’est justifié qu’en cas de rétrécissement
sévere (> 75%). De plus, il a été montré que le coefficient k est en réalité fonction
de la sévérité et de la forme de la sténose [Heys et al., 2010]. Par ailleurs, puisque
nous nous intéressons a la totalité de ’onde de pression centrale aussi bien chez les
sujets sains que pathologiques, I’équation de Bernoulli simplifiée ne fournit aucune
information sur le changement de pression en fonction du temps et de 'espace.

Pour y remédier, des estimations des gradients de pression et/ou des pressions
artérielles relatives ont été réalisées en exploitant les principes de la dynamique des
fluides (conservation de la masse et de la quantité de mouvement) qui établissent
une relation plus réaliste que celle de Bernoulli entre la vitesse d’écoulement et les
forces de pression, de frottement visqueux ainsi que celles extérieures agissant sur
le domaine en question. En considérant un écoulement unidimensionnel dans un
modele d’aorte, Urchuck et al [Urchuk et Plewes, 1994] ont établi une équation
différentielle linéaire entre le gradient de pression instantanée et les dérivées spa-
tiales et temporelle de la vitesse axiale u, mesurée par IRM en contraste de phase.
Nous I’écrivons sous cette forme simplifiée :

dp (t) _ ou, 0*u, 0%u,
0z ot’ ox Oy

Comparée aux mesures invasives, [Urchuk et Plewes, 1994] ont montré que les

(2.3.3)
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Chapitre 2 IRM Cardiovasculaire et mesure de pression aortique

gradients de pression calculés présentent une erreur quadratique moyenne de ’ordre
de 2% mmHg - cm ™! sur tout le cycle cardiaque.

Une deuxieéme approche a été développée dans [Urchuk et Plewes, 1995; Urchuk
et al., 1997] liant les variations de la pression intravasculaire moyennée sur la
section axiale en un site prédéfini du vaisseau, la compliance de la paroi vasculaire
et le gradient de vitesse axiale moyenne (u, (t)). Pour simplifier, nous I’écrivons
sous la forme :

0 ou
P : (2.3.4)
ot 0z

Grace a des acquisitions IRM en contraste de phase, u, est mesurée a 3 sites
situés en amont, en aval ainsi qu’au niveau du site prédéfini pour l'estimation de
pression. En utilisant des opérateurs de différence finie centrée, la variation de

p) est estimée dans un premier temps pour

ot

remonter ensuite a la pression par intégration numérique :

la pression au cours du temps (

_[op
) o

Or, méme si I’équation 2.3.5 nous permet de remonter aux variations de pres-
sion aux différents instants du cycle cardiaque en particulier la pression pulsée,
la présence de la constante d’intégration inconnue p, fixée a zéro dans [Urchuk et
Plewes, 1995; Urchuk et al., 1997] fait que 1'onde de pression artérielle déterminée
est relative. Un processus d’étalonnage a la pression brachiale moyenne aurait eu
les mémes inconvénients que celles évoquées dans la sous-section 2.3.2.5. De plus,
les indices de pression prédits notamment la pression pulsée représentent en réalité
la moyenne de la variation spatiale de pression pulsée le long du segment regrou-
pant les multisites au niveau desquels les acquisitions IRM sont acquises [Tyszka
et al., 2000] d’ot une estimation régionale qui s’étend par exemple sur un segment
de 12cm dans [Urchuk et Plewes, 1995]. Cela se répercute d’ailleurs sur la préci-
sion de prédictions qui, dans ces travaux, a été montrée sensible a ’espacement
des plans d’acquisition IRM via le rapport signal sur bruit.

p(t) dt’ + po (2.3.5)

En reprenant 1’équation de conservation de la quantité de mouvement dans sa
version plus complete incluant la contribution de I’accélération convective et sans
avoir a estimer la compliance du domaine concerné, une autre approche plus locale
a été proposée en exploitant la relation entre le gradient de pression instantanée
et 'accélération totale @ du flux sanguin :

Vp=—pa (2.3.6)

Dans I'équation 2.3.6, les données d’accélération sont acquises directement par des
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Chapitre 2 IRM Cardiovasculaire et mesure de pression aortique

séquences IRM spécifiques [Tasu et al., 2000; Durand et al., 2001] ou indirectement
a partir des données de vélocimétrie IRM [Yang et al., 1996]. Une fois le gradient
de pression calculé, un processus itératif permet de remonter aux variations spa-
tiotemporelles de la pression par rapport a un point de référence situé dans le
domaine et ce a partir des acquisitions IRM volumiques (3D +t) [Balleux-Buyens
et al., 2006; Bock et al., 2011; Krittian et al., 2012; Rengier et al., 2014; Lamata
et al., 2014]. En revanche, méme si cette approche est moins simplificatrice et per-
met une couverture hémodynamique plus globale (la pression peut étre estimée en
tout point du domaine), elle souffre du fait que les informations hémodynamiques
de pression sont relatives; autrement dit elle nous fournit, comme c’est le cas de
la premiere approche, des différences de pression au site d’'intérét et non pas des
valeurs absolues. Par ailleurs, ’application des gradients tripolaires dans ce type
de séquences allonge le temps des acquisitions IRM.

Malgré les limitations de ces approches, elles s’averent utiles en matiere de diag-
nostic de la rigidité et/ou des pathologies vasculaires. En effet, chez des sujets
agés de 49+ 17,6 ans, le gradient de pression systolique entre deux sites proximal
et distal de l'aorte a été réduit avec I'age et a été inversement lié aux rapports
respectifs des sections axiales au niveau de ces deux sites [Bouaou et al., 2017].
Chez des patients ayant subi une réparation de la coarctation aortique, des alté-
rations du profil spatial de la pression ont été observées de part et d’autre du site
d’intervention [Rengier et al., 2014].

2.4 Conclusion

Dans ce chapitre, nous avons présenté 1'utilité de I'lmagerie par Résonance Ma-
gnétique comme outil d’exploration non invasive du débit et de la distension aor-
tique. Nous avons aussi présenté comment la pression aortique peut-étre estimée
non invasivement et directement par une manipulation du signal de pression me-
suré en un site plus périphérique facilement accessible. D’autres méthodes indi-
rectes couplant les principes de la dynamique des fluides et des données acquises
par IRM.

Nous présentons dans le chapitre suivant un modele unidimensionnel de 1’écoule-
ment sanguin aortique capable de prédire la pression aortique absolue. Le caractere
non invasif de ce modele est conditionné par ’estimation non invasive de ces para-
metres. Dans cette optique, 'TRM pourrait alors constituer un outil d’estimation
de ces parametres permettant ainsi d’alimenter le modele.
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Chapitre 3

Modélisation unidimensionnelle de
I’écoulement sanguin aortique
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3.1 Introduction

La modélisation mathématique de I’écoulement sanguin dans les arteres permet
de mieux appréhender le mécanisme cardiovasculaire en améliorant la compréhen-
sion de sa physiologie et de I'influence isolée d’un parametre géométrique/structural
sur ’hémodynamique artérielle. Le modele numérique est considéré comme une
plateforme expérimentale virtuelle et flexible en particulier quand il est inenvi-
sageable voire impossible d’évaluer in wvivo la contribution d’'un ou de plusieurs
facteurs a l'altération des variables hémodynamiques les plus significatives telles

53



Chapitre 3 Modélisation unidimensionnelle de I’écoulement sanguin aortique

que la pression et le débit artériels [Badel, 2015]. Des renseignements susceptibles
d’expliquer la genese des pathologies cardiovasculaires (anévrisme, coarctation,
athérosclérose...) peuvent donc étre apportés afin de développer des réponses thé-
rapeutiques. En cas d’intervention chirurgicale, de tels modeles peuvent également
servir comme un outil de planning pour optimiser d’avance la conception sur-
mesure des protheses vasculaires et leur déploiement [Migliavacca et al., 2003;
Prasad et al., 2013].

Bien qu’ils décrivent le méme systeme physique, les modeles biomécaniques se
distinguent par leur degré de complexité, leur échelle d’étude, leur résolution spa-
tiotemporelle etc... Une perspective de modélisation pertinente impose donc d’iden-
tifier une hiérarchie de modeles chacun reposant sur une succession d’hypotheses
et de simplifications et dédié a une application qui lui est bien appropriée. Dans ce
qui suit, nous décrivons brievement les modeles macroscopiques d’écoulement ac-
tuellement utilisés. Une deuxieme partie sera consacrée au choix du modele adopté
dans cette these, sa formulation mathématique ainsi que sa solution numérique. Fi-
nalement, I'influence isolée de chacun des parametres structuraux ou géométriques
du modele adopté sera étudiée.

3.2 Hiérarchie des modeéeles d’écoulement artériel

Les modeles mathématiques du systeme circulatoire ont été largement abordés
dans la littérature depuis 1900. Il en existe deux catégories : nous distinguons les
modeles propagatifs a parametres distribués (distributed parameter models) et les
modeles différentiels a parametres globaux (lumped parameter models).

3.2.1 Modeles propagatifs
3.2.1.1 Modéles tridimensionnels (3D)

Ce sont les modeles d’écoulement les plus complets a offrir une caractérisation
fine en 3D de I’hémodynamique artérielle a des sites présentant une géométrie
particulierement complexe : zones de bifurcation (carotidienne) [Lee et al., 2012],
vaisseaux a forte tortuosité [Xiong et al., 2011; Xiao et al., 2014], zones de re-
circulation, sites des valves cardiovasculaires [De Hart et al., 2003; Paeme et al.,
2011], interactions paroi-endoprothese [Gijsen et al., 2008], etc... Formulés & partir
des équations de Navier-Stokes tridimensionnelles (fluide) couplées a des modeles
élastodynamiques de la paroi artérielle (solide déformable) afin de décrire l'inter-
action fluide-structure, cette catégorie de modele permet d’accéder non seulement
aux contraintes de pression développées par ’écoulement sanguin mais aussi a
celles de cisaillement (les frottements pariétaux) ainsi qu’a d’autres indices hé-
modynamiques (vitesse, débit...) au cours du cycle cardiaque et ce en tout point
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3.2 Hiérarchie des modéles d’écoulement artériel

du domaine vasculaire considéré [Formaggia et al., 2009] (Figure 3.2.1 (a)). Une
telle quantification tridimensionnelle fournit des informations capitales pour mieux
comprendre I'implication de ces contraintes dans la réponse pariétale physiologique
par exemple 'adaptation et le remodelage de la paroi [Ku, 1997] ou pathologique
telle que la genese et la progression de certaines maladies vasculaires telles que
I'anévrisme [Taylor et Yamaguchi, 1994; Tezduyar et al., 2008] et I’athérosclérose
[Kafi et al., 2017]; d’autant plus que ces maladies semblent étre initiées par des
altérations de I’hémodynamique locale notamment la réduction anormale et 1’os-
cillation de la contrainte de cisaillement [Ku et al., 1985; Asakura et Karino, 1990;
Campo-Deano et al., 2015].

a) 3D Er b) 2D
Sz
coupe €o

axiale

Ls%

p :p(T,Z,Q), 7 - (UT-,UQ,UZ) P = p(Z), 7 = (0,0,’uz)

FIGURE 3.2.1 — [llustration de la hiérarchie des modeles propagatifs : (a) un mo-
dele d’écoulement tridimensionnel (3D) a géométrie cylindrique
idéale; (b) le modele bidimensionnel (2D) qui lui correspond en
considérant 1’écoulement a travers une section longitudinale, et
(¢) : le modele unidimensionnel (1D) ayant une représentation « fi-
laire » ou la pression p et la vitesse d’écoulement u sont moyennés
sur une section axiale. Pour chaque modele, p et U sont exprimeés
en fonction des coordonnées cylindriques et dépendent implicite-
ment du temps.

Afin de réaliser des simulations sur des domaines réalistes et spécifiques au pa-
tient, le recours a I'imagerie médicale notamment I'TRM est de plus en plus fréquent
pour la reconstruction de la géométrie tridimensionnelle des vaisseaux sanguins
(Image-based simulations) [Xiong et al., 2011; Lee et al., 2012]. Toutefois, rappe-
lons que les simulations 3D sont généralement effectuées sur des portions d’arteres
méme si leur faisabilité sur un réseau comprenant les arteres principales a été ré-
cemment prouvée [Xiao, 2014]. Cela est du au fait de leur aspect chronophage : en
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effet, la complexité de leur schéma numérique et ’absence de solutions analytiques
nécessitent des ressources informatiques puissantes afin de résoudre numérique-
ment leurs équations. De plus, malgré la richesse de I'information hémodynamique
fournie qui peut d’ailleurs compliquer l'interprétation clinique des résultats, le
nombre de parametres (géométriques et structuraux) a estimer pour alimenter ces
modeles est relativement élevé. Sachant que pour devancer les méthodes d’estima-
tion de pression déja citées auparavant, il faut que ces parametres puissent étre
tous mesurés non invasivement. Cela n’en fait pas donc un outil pratique d’esti-
mation de la pression centrale dans le monde clinique. Des approches alternatives
de modélisation 3D moins cotiteuses en terme de temps de calcul et largement
abordées dans la littérature consistent a considérer I’écoulement sanguin dans des
arteres supposées rigides, et a résoudre numériquement les équations régissant uni-
quement la dynamique du fluide & l'intérieur d’un maillage (Computational Fluid
Dynamics) sans prendre en compte son interaction avec la paroi déformable des
arteres [Cebral et al., 2002; Steinman et Taylor, 2005; Reymond, 2011]. Or cela
sous-entend que la vitesse de propagation de I'onde de pouls est infinie, ce qui est
inadapté a I’étude du phénomene de propagation de I'onde et en particulier a I’al-
tération de I’hémodynamique associée a des formes anormales d’ondes réfléchies
[Formaggia et al., 2009; Crosetto et al., 2011]. Les efforts de calcul sont réduits
également si I’écoulement présente une symétrie axiale (ou axisymétrie) d’ou 1'in-
dépendance des variables hémodynamiques de la coordonnée angulaire 6 (Figure
3.2.1 (a)) tout en conservant la nature tridimensionnelle du probleme.

3.2.1.2 Modéles bidimensionnels (2D)

Afin de réduire la complexité du modele et le cott de calcul associé, il est possible
de dériver un modele d’écoulement 2D a partir du modele 3D en considérant une
section longitudinale « moyenne » du domaine et en négligeant la composante
circonférentielle (selon €g) de la vitesse (Figure 3.2.1 (b)). Dans la littérature, les
simulations 2D ont été appliquées pour modéliser I'interaction entre le sang et une
plaque d’athérome afin de quantifier son effet sur la distribution de la contrainte et
des zones de recirculation [Li et al., 2006]. D’autres les ont employées pour évaluer
I'influence sur les profils de vitesse axiale et radiale d’une artere sténosée ou dilatée
[Mandal, 2005; Fojas et De Leon, 2013]. Cependant, méme si ces modeles sont de
dimension inférieure par rapport a leurs homologues 3D, ils restent comparables
en terme de complexité et de temps de calcul. Par conséquent, ils ne sont pas
relativement avantageux [Shi et al., 2011].

3.2.1.3 Modeéles unidimensionnels (1D)

En supposant que la géométrie d'un vaisseau artériel est cylindrique et en faisant
I’hypothese de 'axisymétrie, une représentation « filaire » ou unidimensionnelle
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des arteres peut étre établie [Gerbeau et al., 2005]. Avec de plus 'hypothese de
vitesses radiales et circonférentielles négligeables par rapport a la vitesse axiale,
on se contente de quantifier une vitesse et une pression moyennées sur la section
transversale du segment artériel. Par conséquent, ces deux grandeurs ne dépendent
que d’une seule coordonnée spatiale - celle dans la direction axiale - et du temps
(Figure 3.2.1 (c)). La justification de ces hypotheses permettant de se ramener a
un modele 1D sera détaillée dans la suite de chapitre.

Meéme si les modeles 1D fournissent moins de détails sur I'hémodynamique de
I’écoulement par rapport aux modeles 3D, ils présentent un intéret pratique en
offrant un compromis entre complexité et cotut de calcul (< 1000 par rapport aux
modeles 3D [Xiao et al., 2014]); cela rend possible la modélisation de la totalité
de I'arbre artériel et donc I’acces a la pression et au débit non seulement centraux
mais aussi tout au long du réseau vasculaire en un temps abordable. Ces modeles
1D sont par ailleurs capables de capturer le phénomene de propagation de 1'onde
de pouls comme montré dans de nombreuses études réalisées in vivo [Reymond
et al., 2011; Bollache et al., 2014; Aslanidou et al., 2015; Ghigo et al., 2017] et in
vitro [Matthys et al., 2007; Bessems et al., 2008; Alastruey et al., 2011; Saito et al.,
2011]. Ajoutons a cela que les modeles 1D sont personnalisables avec un nombre
réduit de parametres spécifiques au patient par rapport a leurs homologues 3D
[Xiong et al., 2011; Reymond et al., 2012]. Dans un contexte pathologique, ces
modeles simplifiés ont également prouvé leur capacité a étudier d’'une maniere
globale les altérations de I'hémodynamique artérielle induite par 'artériosclérose,
la sténose ou l'endoprothese rigide [Formaggia et al., 2002; Steele et al., 2003;
Mandal, 2005]. Cela en fait un outil idéal vers un transfert clinique en particulier
pour une estimation de pression centrale puisqu’ils sont suffisamment capables
d’apporter des réponses a des questions physiologiques liées a la biomécanique
cardiovasculaire aussi bien en situation normale qu’en présence de pathologies.

Afin d’évaluer quantitativement I'impact d’une telle modélisation unidimension-
nelle sur la précision de la réponse hémodynamique centrale, plusieurs travaux de
validation du modele 1D par rapport aux simulations 3D ont été réalisés en compa-
rant d’une maniere consistante les prédictions qui en sont issues. Particulierement,
Alastruey et al [Alastruey et al., 2016] ont modélisé ’écoulement du sang dans une
géométrie 3D réaliste de 'aorte et ses principaux branchements supra-aortiques re-
construite a partir de 'IRM-CV et en utilisant des données structurales spécifiques
au patient (Figure 3.2.2). La comparaison des pressions aortiques prédites par les
modeles 1D et 3D en 3 sites centraux situés au niveau de 'aorte ascendante et
l'aorte descendante montre que lerreur relative moyenne (Annexe A.1) est in-
férieure & 2%. Cela avait été également constaté dans des études comparatives
antérieures réalisées sur différentes géométries idéalisées et tortueuses [Reymond,
2011; Xiao et al., 2014]. Dans cette méme étude [Alastruey et al., 2016], une grande
similitude entre les données expérimentales et simulées par ces deux hiérarchies de
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FIGURE 3.2.2 — Comparaison des ondes de pression centrale (P) simulées sur géo-
métrie réaliste au niveau de I'aorte ascendante (AA), descendante
proximale (ADp) et distale (ADd) par les modeles 3D et 1D. L’er-
reur relative moyenne (Annexe A.1) que 'on note €4, entre les
prédictions 3D et 1D correspondante a chaque site est indiquée en
bleu. La validation de ces deux modeles vis a vis d'une mesure par
TOA de pression in vivo au niveau de I'artere carotide commune
gauche (ACC) est également illustrée avec, en rouge (respective-
ment en vert), €,,, entre Psp (respectivement Pip) et celle mesu-
rée a ce site. Résultats extraits et adaptés depuis [Alastruey et al.,
2016].

modele est observée en dépit de I'aspect simplifié du modele 1D : en effet, les pres-
sions fournies par les simulations 1D et 3D au niveau de I'artere carotide commune
gauche sont treés proches de celle mesurée in vivo par TOA, avec une différence
relative de 2.5% et 3.3% respectivement (Figure 3.2.2). Les travaux d’Alastruey
constituent un argument en faveur du modele 1D comme un outil non invasif ca-
pable de prédire la pression artérielle avec une précision comparable a celle du
modele 3D.

3.2.2 Modeles différentiels

Ce sont les modeles théoriques les plus simplistes a pouvoir décrire d’'une ma-
niere globale et sans dépendance spatiale (a zéro dimension ou 0D) I’évolution
dans le temps du débit et de la pression moyenne dans un compartiment vascu-
laire [Gerbeau et Chapelle, 2005]. La version la plus simple nommée modele de
Windkessel a été développée sous forme quantitative par O. Franck [Sagawa et al.,
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3.2 Hiérarchie des modéles d’écoulement artériel

1990]. Basé sur une analogie électrique, ce modele assimile le débit sanguin a un
courant électrique circulant dans un dipole aux bornes duquel une différence de po-
tentiel reflétant une chute de pression apparait ; la compliance des grosses arteres
est modélisée par une capacité (condensateur) alors que les artérioles résistives
responsables des effets dissipatifs ainsi que les capillaires sont représentés par une
résistance hydraulique. Ces deux composantes électriques ayant un sens physiolo-
gique explicite - puisqu’elles s’expriment en fonction des propriétés géométriques
et élastiques du systeme vasculaire - sont montées en parallele afin d’illustrer le
phénomene Windkessel évoqué dans la section 1.2.5. En sa formulation originale
a deux éléments, le modele Windkessel illustre une séparation stricte entre les ar-
teres purement compliantes et celles résistives [Westerhof et al., 2009] ; or méme les
grosses arteres présentent une résistance proximale (relativement faible) a 1’écou-
lement. Par conséquent, des « versions » améliorées du modele original a savoir
des modeles Windkessel & 3 et a 4 éléments [Fogliardi et al., 1996; Segers et al.,
1999; Stergiopulos et al., 1999a;b; Formaggia et al., 2009; Lee, 2011] ont été pro-
posés dans le but d’approcher la réalité physiologique et d’affiner les prédictions
de pression artérielle. Le schéma électrique de ces modeles a 2, 3 et 4 éléments
ainsi I'onde de pression correspondante simulée sont illustrés sur la Figure 3.2.3.
Par rapport au modele original, 'onde prédite par celui a 3 éléments se differe glo-
balement en systole ou 'amplitude de 'onde de pression simulée est plus élevée.
Cela est compréhensible puisque, par analogie électrique, la tension aux bornes
de R; s’additionne dans ce cas pour former la pression simulée. En revanche, ces
2 modeles présentent le méme comportement en diastole avec une décroissance
presque identique [Westerhof et al., 2009]. Le modele a 4 éléments simule une onde
qui, d’un point de vue morphologique, se rapproche le plus de 'onde de pression
in vivo, avec I'apparition de 'incisure dicrote en diastole. Par ailleurs, des versions
alternatives modifiées ont également été proposées dans la littérature [Burattini et
Di Salvia, 2007; Formaggia et al., 2009].

Pour estimer la pression centrale en considérant le systeme artériel comme étant
un seul compartiment, il suffit d’estimer les parametres du modele Windkessel
et d’imposer une fonction d’entrée en débit qui, apres résolution du modele ma-
thématique, permettra de remonter a ’onde de pression correspondante. D’autres
approches plus personnalisables [Jiang et al., 2016] ont été proposées dans la litté-
rature pour calculer la pression centrale : le réseau artériel entre ’aorte et 'artere
radiale est divisé en compartiments, chacun modélisé par un modele Windkessel, et
ceux-ci sont montés en série. La pression centrale est donc obtenue par application
de ce modele multicompartimental.

Malgré le nombre de parametres réduits et leur implémentation relativement
simple, les modeles 0D souffrent de plusieurs limitations. En effet, les deux fonc-
tions d’amortissement et de conduite de 1'aorte sont séparées/isolées ainsi que ses
principales branches. Pourtant elles y coexistent en réalité. De ce fait, il convient
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Chapitre 3 Modélisation unidimensionnelle de I’écoulement sanguin aortique
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FIGURE 3.2.3 — Haut : schémas électriques correspondants au modele Windkessel
(WK) en sa version le plus simple a 2 éléments (WK2 - a gauche),
a 3 éléments (WK3 - au milieu) et a 4 éléments (WK4 - a droite).
R; modélise I'impédance aortique, R, la résistance périphérique,
Cper la compliance artérielle totale et I, I'inertie du sang. Bas : 'ap-
plication d’une onde de débit Q(t) (analogue au courant électrique)
a l'entrée des 3 modeles (WK2, WK3 et WK4) permet, par simple
résolution de leur équation différentielles ordinaires respectives,
d’y obtenir la pression P(t) associée (analogue a une différence de
potentiel). Les valeurs des parameétres Windkessel utilisées dans
les simulations ci-dessus sont extraites de [Westerhof et al., 1971].

de décrire les vaisseaux périphériques de l'arbre artériel avec cette catégorie de
modele. En outre, les modeles différentiels ne sont pas adaptés a ’étude des phé-
nomenes de propagation et de réflexion de l'onde de pouls, étant donné qu’ils
supposent une vitesse de propagation ¢ infinie. Par conséquent, la distribution du
débit et de la pression le long du réseau artériel ne peut pas étre étudiée vu I’ab-
sence de dépendance spatiale ; or 'onde de pression se propage a une vitesse ¢ finie
qui d’ailleurs a été établie comme indicateur de rigidité artérielle. De par leur sim-
plicité, les modeles 0D permettent d’assurer des conditions aux limites réalistes
en amont et/ou en aval d’une branche vasculaire d’intérét qui sera quant a elle
représentée (et donc raffinée) par des modeles d’ordre supérieur. Ils sont couplés a
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3.3 Equations fondamentales de la dynamique des fluides

des modeles 1D /2D /3D dans le cadre des simulations multiéchelles (ou multiscale)
et assurent ainsi la continuité de la vascularisation sans complexifier pour autant
le modele d’écoulement [Formaggia et al., 2006; Shi et al., 2011].

3.3 Equations fondamentales de la dynamique des
fluides
Nous exposons ci-dessous les équations fondamentales qui régissent la dyna-

mique des fluides incompressibles. Elles nous permettront par la suite de dériver
les équations du modele 1D.

3.3.1 Conservation de la masse

La masse (m) d’'un domaine matériel €2 (t) ayant un volume V () est donnée
par :

m(V) = /V(t) pdV (3.3.1)

avec p = (r, 0, z,t) la masse volumique considérée comme fonction continue et diffé-
rentiable du milieu continu (fluide). La masse est conservée au cours du mouvement
du fluide ; son taux de variation est donc nul :

d
— pdV =0 3.3.2

a tout instant ¢. En utilisant le théoréme de transport de Reynolds (Annexe A.2),
on peut écrire I’équation 3.3.2 sous la forme :

d dp .
L) v = /V(t) (8’; + div (pﬁ)> av (3.3.3)

On a donc, d’apres les équations 3.3.2 et 3.3.3 :

p .
/V(t) ((; + div (,ﬁ)) AV =0 (3.3.4)

or, puisque V' (t) est un volume arbitraire, I’équation de conservation de la masse
(appelée également équation de continuité) s’écrit sous forme différentielle :

gf + div (pﬁ) =0 (3.3.5)
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Chapitre 3 Modélisation unidimensionnelle de I’écoulement sanguin aortique

pour t > 0; et sous forme indicielle en coordonnés cylindriques :

p  10(pruy) 10(pug) O (pu.)
8t+r or +r 00 + 0z

=0 (3.3.6)

En utilisant les propriétés de 'opérateur divergence, ’équation 3.3.5 peut-étre
réécrite :

0
DN+ (Vo) =0 (3.3.7)
ot
qui devient d’apres la notion de dérivée matérielle (Annexe A.3) :
dp —
o V=0 (3.3.8)

Pour un fluide incompressible (?7 = O), I’équation 3.3.8 se réduit a :

dp

dt

L’expression 3.3.9 ne signifie pas nécessairement que la masse volumique du

fluide est constante dans I’espace et dans le temps, mais plutot que la masse volu-

mique ne varie pas quand on suit une particule dans son mouvement. Par ailleurs,

il est évident qu’un fluide ayant p = constante vérifie la condition d’incompres-

sibilité. En effet, dans ce cas-la, I’équation de continuité se réduit a la condition

d’incompressibilité qui, en fonction des coordonnées cylindriques, prend la forme
suivante :

0 (3.3.9)

10(ru,) 10up  Ou,
"o Tra0 T as =0 (3.3.10)

3.3.2 Conservation de la quantité de mouvement

La conservation de la quantité de mouvement linéaire permet d’établir une re-
lation entre le champ de vitesse et les forces surfaciques, volumiques et visqueuses
agissant sur un fluide. Nous considérons le sang comme un liquide visqueux Newto-
nien et incompressible de densité p constante. Nous écrivons I’équation différentielle
de Navier-Stokes qui gouverne son écoulement en notation vectorielle [Formaggia
et al., 2009] :

p (ig + (7?) 7) = —?p +uA® +pg dans Q(t), t >0 (3.3.11)

Les termes dans cette équation (3.3.11) représentent physiquement :
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3.4 Formulation 1D de I’écoulement sanguin dans l’aorte descendante

oz

ot
7?7 : Iaccélération convective ou inertielle

: Paccélération (Eulérienne) temporelle ou locale

?p : le gradient de pression
,LLAﬁ . les contraintes viqueuses avec AT le laplacien du champ de vitesse
p? : la force extérieure de gravité

L’équation 3.3.11 peut étre exprimée en fonction de l'accélération totale q

pd = —?p +uAE +p g (3.3.12)

étant donnée que 'accélération totale @ est la somme des accélérations temporelle
et convective :

7:@_87

=5t (@.¥)@ (3.3.13)

3.4 Formulation 1D de I’écoulement sanguin dans
I'aorte descendante

Les équations gouvernant 1’écoulement unidimensionnel du sang considéré New-
tonien et incompressible dans un vaisseau compliant modélisé par un tuyau cylin-
drique déformable sont obtenues par intégration des équations de continuité et de
conservation de la quantité de mouvement (dans la direction axiale) sur chaque
section axiale de 'artere (Figure 3.4.1). Afin de résoudre ce systeme d’équations,
une relation constitutive liant la pression développée a 'intérieur du vaisseau a la
déformation radiale ainsi que des conditions initiales et aux limites sont nécessaires

[Wan et al.; 2002].

3.4.1 Hypotheses simplificatrices

Le modele d’écoulement 1D est dérivé en adoptant les hypotheses simplificatrices

suivantes :

— Ecoulement axisymétrique autrement dit ayant une symétrie axiale autour
de I'axe médian considéré comme fixe d’un vaisseau cylindrique idéal. Par
conséquent, toutes les grandeurs physiques a savoir la vitesse u, le débit
@, la pression p et la section axiale S sont indépendantes de la coordonnée
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Chapitre 3 Modélisation unidimensionnelle de I’écoulement sanguin aortique

FIGURE 3.4.1 — Modélisation 1D de 1’écoulement du sang dans l'aorte descen-
dante : le domaine spatial € (¢) est considéré comme un tuyau
cylindrique idéal et compliant ne présentant pas de bifurcations.
Sa paroi latérale I'¥ se déforme d’'une maniere axisymétrique uni-
quement dans la direction radiale, ce qui fait que la section trans-
versale S conserve une surface circulaire A (z,t) = 7R*(z,t) ou
R est le rayon a l'instant ¢ €]0,7] et a la position longitudinale
z € [0, L]. Le profil de vitesse ¢ (r) retenu pour v = 9 (éq. 3.4.42)

est schématiquement illustré en vert.

angulaire 6 :

o _
96~

Il en résulte que le vecteur vitesse s’écrit :

0 (3.4.1)

U = (uy (r,2,1) ,ug (1, 2, 1), us (1, 2, 1)) (3.4.2)

La section S garde toujours une surface A circulaire pendant le mouvement

de la paroi artérielle. Cette surface vaut :

Az, t) = TR*(2,1) (3.4.3)

avec R (z,t) son rayon qui dépend de la coordonnée axiale et du temps.

— La paroi artérielle, considérée imperméable, se déplace uniquement dans la
direction radiale. En effet, les mouvements longitudinaux du vaisseau sont
relativement négligeables ; il conserve ainsi une longueur constante L tout au
long du cycle cardiaque. On définit un vecteur déplacement radial 7 de la

paroi tel que :
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3.4 Formulation 1D de I’écoulement sanguin dans l’aorte descendante

T =0, = (R(21) — Ro (2)) 7 = (VA “’“JJA“ <Z>) 2, (344)

avec Ry (z) (respectivement Ag (2)), le rayon (respectivement la surface) de
la section axiale a 'instant ¢ = 0 pris en fin de diastole. La vitesse de dépla-
cement radial de la paroi v a l'instant ¢ s’écrit donc :

OR (Z, t) —

d”_>
711) - —
(7‘— )—7767-— €, = € r (3 )

Les forces volumiques ici la force de pesanteur agissant sur le fluide sont né-
gligées. De plus, puisque la mesure de la pression artérielle en routine clinique
se fait en position allongée (supine), la contribution de la pression hydrosta-
tique a la variation de pression artérielle entre deux sites est nulle.

Ecoulement laminaire avec dominance de la vitesse axiale : en effet, méme si
le rapport entre forces visqueuses et forces inertielles exprimé par le nombre
de Reynolds est de I'ordre de 2000 a 4000 au niveau de l'aorte ascendante et
thoracique [Formaggia et al., 2009], ce qui suppose un écoulement transitoire
voire turbulent principalement dans les vaisseaux de géométrie tortueuse,
nous adoptons I'hypothese d'un écoulement laminaire dans 'aorte descen-
dante. Les vitesses u, et ug dans les directions radiale et angulaire respecti-
vement sont supposées négligeables par rapport a la vitesse axiale u,.

La pression est constante sur chaque section axiale situé a z = constante.
Cela découle d’abord de la condition d’axisymétrie qui fait que la pression

u
p est indépendante de 6 mais aussi du fait que le rapport — < 1 (ou ¢
c

est la vitesse de l'onde de pouls) et que la longueur d’onde A de 1'onde de

A

pression est tres grande devant le rayon R, du vaisseau (E ~ 500) [Lagrée
0

et Rossi, 1996; Wang, 2014]. En effet, se basant sur ces hypotheses et en

réécrivant 1’équation de conservation de la quantité de mouvement (3.3.11)
sous forme indicielle dans les directions radiale et angulaire (Annexe A.4),
nous obtiendrons :
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dp
5 =0
(3.4.6)
op
@—0

d’olt une pression qui ne dépend que de la coordonnée axiale et du temps :

p=0p(z1) (3.4.7)

3.4.2 Dérivation du modele 1D

Plusieurs approches sont possibles pour dériver les équations décrivant la propa-
gation unidimensionnelle de I'onde de pouls dans un vaisseau cylindrique « idéal ».
Une premiere repose sur une analyse asymptotique de ’équation de Navier-Stokes
pour un fluide incompressible [Van de Vosse et Van Dongen, 1998] ; une deuxiéme
consiste a utiliser les principes de conservation de la masse et du moment en leur
forme intégrale [Formaggia et al., 2009]. Alternativement, on part des équations de
continuité et de Navier-Stokes incompressibles (éq. 3.3.10 et 3.3.11 respectivement)
et on les integre sur une section générique d’une artere cylindrique.

On définit 1 (z,t) la valeur moyenne d'une fonction ¢ (r, z,) sur une section
axiale S de surface A (Figure 3.4.1) :

&@Q—;Lwa (3.4.8)

Dans le cas d'un écoulement axisymétrique, cette intégrale 3.4.8 s’écrit égale-
ment :

B R(z,t)
U (z,t) = 2;;/0 Yrdr (3.4.9)

Par ailleurs, la configuration de référence (u, = 0) de la paroi artérielle I'V a
t = 0 peut étre écrite :

' ={(r,0,z) :r =Ry (2),0 €[0,2m),z € (0,L)} (3.4.10)

or le domaine garde une longueur longitudinale constante L. La configuration a un
instant ¢ > 0 s’écrit donc :

'Y ={(r,0,z) :r=R(2,t),0 € [0,2m),2 € (0, L)} (3.4.11)

66



3.4 Formulation 1D de I’écoulement sanguin dans l’aorte descendante

3.4.2.1 Intégration de I’équation de conservation de la masse

En multipliant 1’équation de continuité 3.3.10 par 27r et en 'intégrant par rap-
port a7, avec 0 <r < R(z,t), on aura :

R(Z)a( ) R(Z)a

Uy U, B

27 / o dr+/ P rdr| =0 (3.4.12)
0 0

En appliquant le théoreme de transport 1D de Reynolds ou regle de Leib-
niz (Annexe A.2) a lintégrale, par rapport a r, d’une fonction G (r, z) telle que
G (r,z) = u,r, on peut écrire :

d R(z) d R(z) R(z)a OB
Uy
e /G(r,z)dr =% /uzrdr —/ P rdr—k[uzr]T:R@ (3.4.13)
0 0 0

or, pour r = R, on peut supposer que la vitesse tangentielle a la paroi est nulle
u, (r=R,z,t) =0; c’est la condition de non-glissement (no-slip condition). Elle
impose un mouvement de la paroi située en R (z,t) uniquement radial ; ’équation
3.4.13 se réduit a :

d R(2) R(z)a
L / w,rdr | = au; rdr (3.4.14)
0 0

En remplacant le second terme de I’équation 3.4.12 par I’équation 3.4.14, ’équa-
tion de continuité peut étre rééerite (éq. 3.4.12) :

R(Z)8< ) q R(z)

Uy

2 2T — = 4.1

7r/ o dr + e (ur)dr =0 (3.4.15)
0 0

Dans cette équation 3.4.15, le premier terme de 1’équation s’écrit :

0 (ru,)

5 dr = 27 [ru,] 7% = 27 Ry, (r = R, 2,t) (3.4.16)
.

2T

o\%

et si on considere que u, (r = R, z,t) correspond a la variation temporelle du vec-

d OR (z,t
teur déplacement 7 = £ = a(f’), I’expression 3.4.16 devient :
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A
“dr = 27 [ru,) = 27 Ru, (r = R, 2,t) = QWR?: a@t (3.4.17)

[\
)
o\/ig
Q
<
<

Le deuxieme terme de cette méme équation (3.4.15) s’écrit :

R(z) R(2) o2n

27r/uzrdr //uzrdrdﬁ— (3.4.18)

avec ) (z,t) le débit moyen a travers une section axiale :

Q(z,t) = / u,do =2m [ wu,rdr (3.4.19)

S(z,t)

o\%

L’équation de continuité moyennée sur une section axiale permet d’établir une
premiere relation entre la variation temporelle de la section et spatiale du débit :

DA  0Q
ot o

C’est I’équation 1D de la conservation de la masse.

=0 (3.4.20)

3.4.2.2 Intégration de I'équation de conservation de la quantité de
mouvement

La conservation de la quantité de mouvement dans la direction axiale permet
d’écrire :

ou, ou, du.,\ 1o°P v o ou,
ot + (“Tar +uz&z> - p Oz + rOr <T or > (34.21)

avec v la viscosité cinématique qui vaut : v =

b\’;

De méme, on multiplie cette équation (3.4.21
aravec0<r<R(zt):

~—

par 27r et on integre par rapport

R(z,t) ) R(z,t) ) R(z,t) )
2m / s / Tur—uz dr 4+ 27 / ruz—uz dr =
0 ot 0 or 0 0z
2 R(z,t) OP R(z,t) o ) ;
= Crdr + 27ru/ - (7" “ )dr (3.4.22)
2 Jo 0z 0 or \ oOr

68



3.4 Formulation 1D de I’écoulement sanguin dans l’aorte descendante

On procede de la méme facon que celle de 'intégration de 1’équation de continuité.
En appliquant le théoreme de Reynolds sur la dérivée, par rapport au temps,
de l'intégrale par rapport a r de la méme fonction G (r, z), le premier terme de
I’équation 3.4.22 s’écrit :

R(z,t) ou aQ
2 - = — 4.2
s /0 T rdr 5 (3.4.23)

On modifie les intégrales des termes convectifs dans 1’équation 3.4.22 : pour la
premiere intégrale, on lui applique une intégration par partie :

R(z,t) O R(z,t) ) R(z,t) o
27T/ Tur&dr = 27?/ Mdr - 27T/ U, (Tur)dr (3.4.24)
0 or 0 aor 0 or

Dans cette expression 3.4.24, la condition de non-glissement fait que le premier
terme a droite de 1’égalité est nul. On simplifie donc 1’équation 3.4.24 qui devient :

R(z,t) R(z,t)
2%/0 ruraal:fdr = —27r/0 uza(gﬁr)dr (3.4.25)

or, d’apres 1’équation de continuité en sa forme différentielle, on écrit :

0 (ruy,) ou, 0 (ru,)

= — = — 3.4.26
or "o 0z ( )
En reportant 'expression 3.4.26 dans 1’équation 3.4.25, on obtient :
Rzt) g R(zt) g
27r/ ru,n&dr = 27r/ uZMdr (3.4.27)
0 or 0 0z

Dans I'équation 3.4.22, l'intégrale du gradient de la pression sur une section
s’écrit :

o (D gp AOP
dr = == 4.2
. 5, "dr S 0s (3.4.28)

alors que le laplacien de la vitesse axiale se réduit a :

B 9 (o du.]"
2 — z =2 z 4.2
7w/0 o (7’ 5 ) dr = 2nv [7’ e ] (3.4.29)

0

L’équation de la quantité de mouvement moyennée sur une section axiale de-
vient :
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0Q RED 9 (ruy) HE0  du, Aop ou:1"
ot " 7T/0 g U 7T/o " T o T o,

(3.4.30)
qui, en fusionnant le deuxieme et le troisieme termes a gauche de 1’égalité et en
utilisant la regle de Leibniz, conduit a la relation suivante :

oQ 0 Rt AdP ou,
o + B (2%/0 ruldr | = 0 + 27 |7 o | . (3.4.31)

3.4.2.3 Profil de vitesse

Afin d’estimer les termes d’accélération convective et de frottement visqueux
dans 1'équation 3.4.31, on définit un profil de vitesse ¢ : R — R invariable en
temps et en direction axiale. Il permettra d’exprimer la vitesse axiale sous la forme
suivante :

u, (r,z,t) = ¢ (r).u(zt) (3.4.32)

ou u (z,t) désigne la vitesse axiale moyennée sur une section S :

u(z,t) = ;/Suz (r,z,t)do (3.4.33)

En comparant les équations 3.4.32 et 3.4.33, le profil de vitesse doit vérifier la
condition suivante :

1
i(at) = / 6 (r) i (1) do (3.4.34)
s
qui se réduit a
2) R(z)
% ¢(r)yrdr=1 (3.4.35)
n 0

r
et en posant y = 7 I'intégrale 3.4.35 se réécrit en fonction de y :

1

/0 6 () vy = 5 (3.4.36)

Différents profils de vitesse ont été proposés dans la littérature [Van de Vosse et
Stergiopulos, 2011], parmi lesquels on cite :
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Plat L o(r) =1 (3.4.37a)

Poiseuille : ¢(r) =2 (1 - (R (z)) ) (3.4.37b)

ou plus généralement une fonction de profil axisymétrique qui s’écrit [Wan et al.,

2002] -
o(r) = 77” (1 - (RZ@)W) (3.4.37¢)

et qui, Vv, vérifie la condition 3.4.36.

Ensuite, afin de prendre en compte les effets de la dépendance de la vitesse
a la position radiale (non-uniformité de la vitesse axiale selon r), on définit un
coefficient de correction du moment « (appelé également coefficient de Coriolis)
qui dépend intuitivement du profil de vitesse ¢ [Yunus et Cimbala, 2006] :

/( (r,2, t) :il/s(gb)Qda (3.4.38)

/ u? (1, z,t) do = aAu?(z,t) (3.4.39)
s

ou également :

Le coefficient o provient du fait que, dans un écoulement 1D, on suppose que la
vitesse est uniforme sur une section (dans notre cas la vitesse moyenne u,(z,t)).
Il vaut 1 quand 1'écoulement est véritablement uniforme (e.g ¢ (r) =1) et est
supérieur a 1 dans le cas ou I’écoulement ne 1’est pas. Nous réécrivons 1’équation
3.4.39 en fonction de (4, Q) :

QQ
do = a— A.
/Su (r,z,t) a~ (3.4.40)

A partir de I'expression du profil de vitesse (éq. 3.4.37¢), il est possible d’expri-
mer « en fonction de v :

L2 Y g, o2
_A/s< . (1 (R(@) >>d i (3.4.41)

D’un point de vue physiologique, les mesures de profil de vitesse au niveau de
I’aorte montrent 'existence d’un profil plutot plat aussi bien en phase d’accélé-
ration systolique qu’en phase de décélération diastolique avec la formation d’une
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couche-limite sur la paroi pariétale intérieure due a la viscosité du sang [Nichols
et al., 2011; Keshavarz-Motamed et al., 2013]. En revanche, ce profil devient de
plus en plus parabolique (pour v = 2) en s’éloignant du cceur, notamment aux
niveau des artérioles ou les forces visqueuses prédominent celles inertielles. Nous
assumons donc une valeur de v = 9 largement adoptée dans des études antérieures
[Formaggia et al., 2003; Wang, 2014]; le profil correspondant ¢ s’écrit alors sous

la forme suivante : .
o(r) = 191 (1 - (R?(az)> ) (3.4.42)

et il est schématiquement illustré sur la Figure 3.4.1. Par conséquent et d’apres
I'équation 3.4.41, a = 1. Rappelons également que, pour r = R, ¢ (R) = 0 et donc
u, = 0; la condition de non-glissement est vérifiée.

Enfin, la résistance a I’écoulement due a la viscosité du sang qui apparait dans
I’équation 3.4.31 et qui dépend du profil de vitesse se réécrit :

2w [ra“Z] — 21vR la (¢(r) @ (Z’t))] — 2w (v +2) (3.4.43)
or r=R or r=R

Pour v =9, nous aurons :

2w lr“] — Kyt (3.4.44)
r=R

avec Ky = 22mv représente la résistance visqueuse du sang par unité de longueur
du vaisseau.

En remplagant les expressions 3.4.40 et 3.4.44 dans ’équation de conservation
du moment 3.4.31 et pour o = 1, nous obtenons sa forme finale :

0Q a(cg?) AP Q

ot T o,

—— 4+ K= = 4.4
1 + + fA 0 (3 5)

3.4.2.4 Modele élastique de la paroi artérielle

Le systeme formé par les équations de conservation de la masse et de la quantité
de mouvement (éq. 3.4.20 et 3.4.45 respectivement) comporte trois inconnus : le
débit @, la section A et la pression p. Pour le résoudre, une équation de fermeture
reliant la pression a la section et modélisant le comportement de la paroi artérielle
est donc nécessaire.

Comme nous I'avons évoqué dans le chapitre 1, la composition hétérogene de
la paroi artérielle fait que son comportement mécanique est complexe. En effet, il
est de nature viscoélastique non linéaire. La viscosité caractérise un systeme dont

72



3.4 Formulation 1D de I’écoulement sanguin dans l’aorte descendante

I’énergie communiquée n’est pas completement restituée mais en partie dissipée lors
de son retour a I’état d’équilibre. En tragant la pression aortique en fonction de
la section axiale pariétale, cela se caractérise par une boucle d’hystérésis au cours
du cycle cardiaque [Salvi, 2017]. La non-linéarité de la paroi provient du fait, qu’a
des niveaux de pression élevés, le recrutement progressif des fibres de collagene
moins déformables que les élastines en limite 'extension. Ainsi, une modélisation
unidimensionnelle de la relation contrainte-déformation pariétale dans la direction
circonférentielle et prenant en compte l'inertie et la viscosité de la paroi peut
prendre la forme suivante [Formaggia et al., 2009] :

Per =D — Pe:ct = YN (Aa Aa A7 AO) + PE (A, AOa 5) (3446)

avec py la pression transmurale, ¢ une fonction non linéaire qui modélise la ré-
ponse visqueuse et l'inertie de la paroi et dépend des dérivées temporelles de la
distension pariétale alors que g représente la réponse élastique. Plus explicite-
ment, I'expression 3.4.46 s’écrit :

0’A  a 0A

_Pex :hs s T 5
P 6= sl T2y

+ g (A;Ag,B), z€(0,L) et t>0 (3.4.47)
ou hg est I'épaisseur de la paroi, ps sa densité surfacique, a le coefficient de vis-
coélasticité de la paroi et [ décrit son élasticité. Rappelons que la viscosité de la
paroi a un effet dispersif sur I'onde de pouls; autrement dit les ondes a hautes
fréquences se propagent a une vitesse plus élevée que celles a basse fréquence. Cela
implique une arrivée légerement plus précoce des ondes de pression et de débit par
rapport a une paroi non visqueuse [Alastruey et al., 2012].

Pour des raisons de simplification, nous faisons I’hypothese d’une paroi aortique
homogene, incompressible et isotrope de faible épaisseur. Son comportement mé-
canique est considéré purement élastique; l'inertie et la viscosité pariétale sont
ainsi négligées (¢ = 0). Cela est justifiable particulierement dans la gamme de
pression physiologique ol la pression artérielle est directement proportionnelle a
la distension circonférentielle. Une expression de la fonction ¢g largement adoptée
dans la littérature [Formaggia et al., 2003; Delestre et Lagree, 2012; 2013| prend

la forme d’une loi de puissance :
A (z, t))ﬁ1
-1 3.4.48
(4 3449

avec 3 = (B, B1), oul By est un parametre en [Pa-m™!| proportionnel au module
élastique de la paroi E (en [N - m~2]) selon :

_ 3ThyE(2)
o By, e

or = Bo (Z)

Bo (2) (3.4.49)
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1
et B, = 3 afin que le comportement mécanique de la paroi soit linéaire en R. Par

ailleurs, la fonction ¢ suppose que la paroi du vaisseau est en équilibre statique
avec les forces de pression qui y sont exercées; elle doit vérifier les conditions
suivantes pour toutes les valeurs acceptables de Ag, A et Sy :

a5¢14E>0, et ¢E(A0,AQ,/BQ):O, avec A> Ay >0 et fy>0

Apres quelques manipulations de 'expression 3.4.48, nous la réécrivons :

op =& (\/Z = \/A70> (3.4.50)

bo . Pour ces faibles déplacements de la paroi : |A — Ag| < Ag (chapitre

VAo
2) et en utilisant le développement limité de 1’équation 3.4.50 au voisinage de Ay,
nous obtenons :

avec £ =

P =€ <\/AT) + 2\/1A_0 (A= Ag) +0(A— Ay)? — @) (3.4.51)

qui, en négligeant le terme d’ordre 2, s’écrit :

S
ptT_Q\/A—O

En comparant cette expression a la forme générale de loi de pression (3.4.48),
cela revient donc a considérer 8; = 1. Cette expression de loi liant p a A a été déja
proposée dans [Raines et al., 1974; Sochi, 2013; Khalifé et al., 2014; Gomez, 2017]
ou le coefficient d’élasticité n’est autre que la compliance circonférentielle linéique
C; en [m? - Pa~!] de la paroi artérielle :

(A— Ag) (3.4.52)

p (Zv t) = (A (27 t) - AO (Z)) + Pemt (345?))

Ci ()
Une comparaison entre les deux lois linéaires et v/A et A menée dans [Khalifé
et al., 2014] a montré leur rapprochement. De plus, pour de faibles variations de
pression artérielle comme celles observées physiologiquement au cours d’un cycle
cardiaque, cette relation linéaire est raisonnable. En effet, sur un segment ex vivo
d’aorte thoracique humaine, I’évolution de A en fonction de la pression statique a
été linéaire dans la gamme de pression physiologique [Langewouters et al., 1984]
(Figure 3.4.2). De méme, 'application d’un débit et donc d’une pression statique
sur un fantome d’aorte thoracique dont nous disposons montre que la relation
entre la section et la pression peut étre considérée linéaire (Figure 3.4.2). Cette
relation linéaire a été également observé entre la section et I’onde de pression pulsée
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enregistrées au niveau de l'artére carotide commune in vivo [Quail et al., 2014].

4| ® Mesures 72 * Mesures ;,j
---+ Ajustement linéaire ' -— - Ajustement linéaire a7
./o-—"" //
691 P
—~ N *
5 500
= © 5% *
=
O 2F (] /,{
é P63} P
r* ¥
Rope®
6@
60 120 180 0 20 40 60 80 100 120
Pression (mmHg) Pression (mmHg)

FIGURE 3.4.2 — Evolution de la section en fonction de la pression statique ap-
pliquée sur : (a4 gauche) un segment d’aorte thoracique ex vivo
obtenue d'une personne de 45 ans [Langewouters et al., 1984] et
(a droite) un fantome d’aorte thoracique élastique dont nous dis-
posons.

3.4.3 Systeme d’équations du modele 1D

Les lois de conservation de la masse et de la quantité de mouvement intégrées
sur une section axiale permettent d’écrire ce systeme d’équations aux dérivées
partielles :

9A 00
ot on -
(3.4.54)
0Q 0 (Q*\ Adp Q
T et ST Pl A
8t+8z<A>+p8z+ rx =0

ou A (z,t) est I'aire de la section axiale de I'artere, @ (z,t) le débit sanguin & travers
cette section et p(z,t) la pression artérielle & l'instant ¢ €]0,7] et & la position
longitudinale z € [0, L] du domaine. Nous réécrivons la loi de fermeture (éq. 3.4.53)
sous la forme définitive suivante :
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p(z,t)=0(2)(A(z,t) — Ay (2)) + Pos, B3>0 (3.4.55)

Pour écrire ce systeme d’équations sous forme conservative, des manipulations
mathématiques sont nécessaires. En utilisant la dérivation des fonctions composées,
I'expression contenant le gradient de la pression dans 1I’équation de conservation
du moment 3.4.54 s’écrit :

Adp AOdp0oA A 0Jp dAy A0dpdp
et e e Wit e N i s 4.
p0z p0A Iz + p 0Ay dz + p 0B dz (3.4.56)

en considérant que Ag et C; (et donc f3) varient le long du domaine. Nous appliquons
également la dérivation des fonctions composées a l'intégrale suivante :

O ([MAmy) 0 (A )oa 0 ([M A, )i
0z \Jy pOA C0A\J, poA dz  0Ap \J, pOA dz
0 A Op ds
+a@</0 paAd> (3.4.57)

qui nous permettra d’écrire :

A000A_0([*A0, ) 0 ([ A0, ) iy
pOA Oz 0z \J, pOA 0A0 \J, pOA dz
0 A@p dg
2 ([ A0 .

En remplacant I'expression 3.4.58 dans I"équation 3.4.56 et en définissant ¢; = ¢; (A; Ay, )
A aptr

p 0A
tesse de I'onde de pouls ¢, nous exprimons 'expression du gradient de pression (éq.
3.4.56) sous la forme suivante :

Adp 0 A 0 A dA

e =5, (/ Cl(T)dT)_aAo (/0 c (1)dr e
A

0 </ c?(r)d)dﬁ A dp dAy, A0dpdp

avec ¢, = qui a la dimension d’une vitesse et qui n’est autre que la vi-

55 290 S AUPEP (3.4.59)

dz  p0Ay dz  pOpdz
Note : si Ay et C; sont constantes dans la direction longitudinale, I’expression 3.4.59
se réduit a :
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Adp 0 A

Le systeme 3.4.54 s’écrit sous forme conservative en fonction des variables conser-
vatives (A4, Q) :

ou 0
e + g [F(U)] =S (U) (3.4.61)
avec :
[ A
U= le vecteur des variables conservatives,
| @
[ Q
F(U) = Q2 A le flux physique et S le terme source tel que
_ aA—I—/O c(r)dr
0
S(U) = A A
Q 0 / 5 d4, 0 / 9 dg
—Ki—+ — dr | — + — dr | —
fA—i—aAO i ci (r)dr p +86 i ci (r)dr P

0

Tl Aapda, Adpds

p 0Ay dz p 00 dz

Afin d’analyser le systeme d’équations 3.4.61, nous 1’écrivons sous forme non
conservative (quasi-linéaire) :

oU oU

&, TH(U)-=B(U) (3.4.62)

avec H la matrice Jacobienne de F, qui vaut :
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[ 0 1
H(U) = Q\? Q |, et B le terme source (B # S)
-(3) 4 2
[ 0
BU=| , @ _ Adpdd Aopds
i T'A p 0Ay dz p 0f dz
0
Note : si Ag et C' sont constantes dans la direction longitudinale, B = S = [ i Q
S

3.4.4 Analyse caractéristique

A partir de la loi de pression adoptée, I'expression de ¢7 peut étre exprimée en
fonction de (5 :

o Adpe _ A
Yp0A p
Afin de déterminer la nature du systeme 3.4.62, nous calculons les valeurs propres
de la matrice H et observons qu’elle en admet deux :

)\1’2 = i + C1 = i + “ 6];4 (3464)

Les valeurs propres s’écrivent aussi en fonction de la vitesse du flux en remplacant

(3.4.63)

i par u dans l'expression 3.4.64 :

)\172 =u+t A/ B;4 (3465)

or, puisque A > 0 en tout point du domaine, les deux valeurs propres sont réelles,
distinctes et non nulles. H est donc diagonalisable et le systeme 3.4.62 est stricte-
ment hyperbolique d’ordre 1 [LeVeque, 2002]. De plus, le fait que ¢; > u (régime
d’écoulement sanguin sous-critique) permet de dire que les valeurs propres sont
également de signe opposé avec Ay < 0 < 1.

Nous posons :

Q a 1
fq PRIV
L: g
G| @ _al
A2 A A
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la matrice carrée formée par les vecteurs propres a gauches ¢; et ¢, de la matrice
H correspondant respectivement aux valeurs propres A; et Ay. Cela implique :

(H=M\¢] | i=1,2 e LH=AL (3.4.66)

avec A la matrice diagonale formée par les valeurs propres de H : A = diag (A1, \2).
En multipliant ’équation différentielle 3.4.62 par L et en faisant un changement

de variable : L = U nous réécrivons cette équation de transport en fonction de
W
oW oW OW dC OW dA,
— +A—=LB(U)+ A A 3.4.67
o oz O +AGe & T 204, ¢ (3:4.67)

avec W la matrice formée par les 2 variables caractéristiques (appelées aussi inva-

riantes de Rieman) de notre systeme : W = [ Wi (A, Q;C, Ag), Wa (A, Q;Cl, Ag) }T.
Puisque A est une matrice diagonale, nous pouvons découpler le systeme d’équation
3.4.67 et I’écrire sous forme de deux équations d’advection non linéaires d’ordre 1
dans lesquelles Wy et W5 sont transportées le long du domaine a la vitesse \; et
Ao respectivement :

8W1 an

5 A (W, W) == = Bl (3.4.68)
oW oW
82&2 + X (W, W) a—; — BY (3.4.69)

oit BYY et B}Y sont les termes sources qui sont de la forme :

w_ Q@ (_10p oW\ dC; (1 9p oW\ dA,
B1 = KfA2+< p80l+)\1301 dz + p8A0+)\18A0 P

BY = —K;—% 4 | —— -
2 fa2 T\ Toa0, a0 ) @ T\ Thaa, T aa, ) @

A partir du choix des vecteurs propres a gauche et du changement de variable
que nous avons fait, nous avons également :
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8W1 an Q C1 1
0A  9Q a2t A A
ow, oW, | | Q@ a 1
A 0Q 2T A A

En intégrant Wy et W5 dans le plan (A, Q) et en considérant que I'état de référence
(W12 =0) correspond a (A, Q) = (Ao, 0), les expressions de W o s’écrivent :

_Q _Q BA
WL? == A + 261 = A +2 P (3470)

Wl = W2 + 461 (3471)

et

Le régime d’écoulement sous-critique implique que W7y, avec W7 > 0, se propage
dans le sens de I’écoulement alors que Wy, avec Wy < 0, se propage dans le sens
opposé. Nous exprimons les variables conservatives en fonction des variables ca-
ractéristiques :

_ 2
4o Z (W1 W2) ’ Wi+ Ws (3.4.72)

1 @=A—

3.4.5 Résolution numérique

Nous utilisons un schéma numérique de type volumes finis dans la résolution de
notre systeme sous forme conservative. La présence de la dérivée spatiale de 1’élas-
ticité S et de la section au repos Ag dans le terme source S nécessite un traitement
numérique efficace. Afin d’y parvenir, nous optons pour un schéma numérique
équilibré (well-balanced) appliqué principalement pour résoudre les équations de
Saint-Venant ou la pression est proportionnelle a la variation de la hauteur d’eau et
le terme de frottement est quadratique en u [Audusse et al., 2004; Bouchut, 2004].
A la différence des schémas numériques classiques, cette catégorie de schéma équi-
libré permet de préserver les états stationnaires de I’écoulement autrement dit le
terme source est compensé par le gradient du flux via une reconstruction hydrosta-
tique. Appliqué a I’écoulement du sang dans une artere ou la pression est supposée
proportionnelle a la distension radiale et ou le frottement visqueux est linéaire
en u, Delestre et al. [Delestre et Lagree, 2013; Lagrée, 2018] ont montré qu’un
schéma équilibré simule correctement 1’état de « 'homme au repos éternel » (man
at eternel rest) dans lequel un débit d’entrée nul ne provoque pas la naissance de
I’onde de pouls ni sa propagation dans le domaine concerné d’ou la préservation
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de l’équilibre étant donné que le flux est compensé par le terme source. Il permet
également de s’affranchir des oscillations parasites non physiques.

En suivant cette formulation proposée par [Delestre et Lagree, 2012; 2013], nous
formulons la solution numérique de notre modele.

D’abord, nous réécrivons notre systeme d’équations sous forme compacte :

ou o
= T F(U)]=5(U) (3.4.73)
A ¢ 0
_l’_
Q@ pA @ (A
Clo Tt LTMa ) @
0
| /4 Mo A, (3.4.74)
p ) dz p "4z
que l'on peut simplifier :
A ¢ 0
+ =
Q* | pA? @ (AN 4B (BA)dA  (AA dS
@l IjLW ; KfA 2p dz+ p dz+ P dz
(3.4.75)

Apres quelques manipulations mathématiques, le systeme 3.4.75 s’écrit :

A+ 0.0 =0

atQ + EL (A + 2p> = —Kfz + ; (@AO — 2&36)

avec Ag = [ (2) Ap (2).

Nous résolvons numériquement le systeme 3.4.76 en utilisant un schéma de type
volumes finis. Les méthodes de volumes finis sont en effet bien adaptées a la réso-
lution des lois de conservation. Elles consistent a évaluer la moyenne d’une fonc-
tion sur des cellules de controle. Cette moyenne est mise a jour a chaque pas de
temps. En travaillant avec des moyennes et en imposant que le flux entrant dans
un volume de controle soit égale au flux sortant de ce volume, ces méthodes sont
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dites conservatives autrement dit elles traduisent au niveau discret les équations
de conservation. Avant de procéder a la solution, nous introduisons quelques no-
tations relatifs & ces méthodes : dans un espace unidimensionnel (Figure 3.4.3),
le domaine vasculaire [0, L] est divisé en un ensemble M de cellules de controle
notées C; définies comme C; = [ Zi1, %1 } centrée en z; et ayant pour largeur Az

constante telle que Az > 0 avec Azl =2z,1—2z_1 , avec 1 I'indice de position
2 2

spatiale tel que 1 =1,....M et Zf\il Az; = L. Nous définissons également un pas
de discrétisation en temps At > 0 tel que t" = nAt, ou n est l'indice correspon-
dant au temps tel que n=1,....N et NAt =T avec T est la période d'un cycle

cardiaque.
n
i—1
n
/ \IJ'L n /
N\ Vit
C.
Co G Fi*% ’ Fi+% CNt1
1 1 I' |
A B N I B B R I LA N B B
| Zic1i Zi | Zit
21 24l Zi—L Zipl
>
AZZ‘
< 7 >

FIGURE 3.4.3 — Méthode des volumes finis appliquée a un maillage 1D qui
s’étend sur un domaine physique [a,b] : la variable continue U
(ligne bleu) est approchée par U} sur chaque cellule de controle
Ci = |7 1,21 ] a l'instant ¢". Fiyret i1 sont les flux qui tra-
versent respectivement les interfaces droite et gauche de la cellule
C;. Les cellules fantomes Cy et Cyy1 sont représentées en gris.

Adaptée de [Lagrée, 2018].

3.4.5.1 Etape convective

On considere dans un premier temps le systeme 3.4.76 homogene e.g sans terme
source (S (U) = 0). Un schéma volumes finis explicite d’ordre 1 décentré a 3 points
permettant de mettre a jour U; a I'instant t"™! en fonction de sa valeur a I'instant
t" s’'écrit [Delestre et Lagree, 2012] (Figure 3.4.3) :

Ut -up 1 (

ot A (Fha —FL )—0 (3.4.77)

i+
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avec U} la valeur moyenne de U sur une cellule C; a l'instant ¢" :

z. 1
1 ity

U? ~
! AZZ

U (z,t")dz (3.4.78)

Z, 1

2

n ’ s . .
et F, 1 appelé flux numérique en z,, 1 est une approximation du flux moyen

a travers la frontiere de la cellule située en position z;, 1 au temps nAt. Nous
2

1 en fonction de U} et U, des segments respectifs C; et Cjiq

2
situés de part et d’autre de la frontiere z;

exprimons donc F
1
2
ho=F (UL UL (3.4.79)
avec J une fonction flux numérique que nous définirons plus tard.
Afin de prendre en compte le terme source dont la discrétisation naive induit
des oscillations parasites, une approche proposée dans [Delestre et al., 2015] et

basée sur une reconstruction hydrostatique consiste a reconstruite le vecteur U a

droite et a gauche de la frontiere z,,1 e.g U" ;4 et U” | _ respectivement, en se
7‘+2 ’L+§ l+§ ’
basant sur la conservation locale des états stationnaires au niveau des interfaces,

en l'occurrence 'état stationnaire trivial :

u=0Q =0
3.4.80
{ o3 el = (3450
que l'on peut écrire d’une maniere plus générale [Audusse et al., 2004] :
ﬁump—mwgzﬁmrm» (3.481)
B (Aisrjor — Aoyy) = Bist (Aipr — Aoy, )

avec " et 5° des fonctions de f3; et §;11. La décentralisation du schéma numérique
s’applique au niveau de l'interface. En effet, le signe (—) (respectivement (+))
associé a A;;q/2 correspond a la valeur de cette grandeur du coté gauche (respec-
tivement droit) de l'interface ¢ +1/2. Afin de garantir la décentralisation (et donc
la stabilité) du schéma et la positivité de A, les valeurs A; /o~ et A, q/o+ ainsi
que U, - et Ul or sont définies de fagon décentrée aux interfaces a partir du
systeme 3.4.81 [Audusse et al., 2004; Delestre et al., 2015] :

ALy pe = max (ﬁzA? + min (AA01'+1/2= O) ,0) /Bit1/2
irje- = <A?+1/2*7 A?+1/27-U?)t

A;L+1/2+ = mar (ﬁiﬂA:‘Lﬂ — max QAAOZ.H/Q, 0) ,0) /Bit1/2

Uitiyor = (A;L—H/Tr? A?+1/2+-U?+1)
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avec AAOHI/2 :Bi—i-lAOiH — BiAo, et Bi+1/2 = max (51’» 5i+1)-

Ainsi, pour prendre en compte le terme source, le schéma numérique 3.4.77
devient sous une forme conservative :

At
urtl—ur - 2 (F" . o 1+) (3.4.82)

Az \ it i—3

ou :

i+3
n — n n
F' .= F,+8" .

2

Py = Pl tSi w

avec cette fois I'expression du flux numérique qui s’écrit en fonction des variables
reconstruites :

F?+% =F (U?+1/2*7U?+1/2+76 - ﬁi+1/2> P

0
S” 1- = n n , et
) ( P(AY, 1) — P(Ay 15 Biv o) ) ’
0
S" L= n n
i-3" ( P(A}, Bi) — P<Az’—1/2+7ﬁi+1/2) )
A2
ou P(B,A) = 52p :

Une bonne approximation de F est donné par le flux de Rusanov [LeVeque,
2002] qui est un schéma décentré amont (upwind) et qui s’exprime :

F (U F (U Up—-U

2 2
avec F la matrice flux (éq. 3.4.74) et A\pqq la viscosité numérique locale de F (ou
vitesse de propagation locale) :

F(ULUg,B) =

Amaz = SUp ( sup |A; (U, B) |> (3.4.84)
U=Ur,Ug \j={1,2}

ou A\ (U, B) et Ao (U, 8) sont les valeurs propres de H (éq. 3.4.64). A\q, conditionne

I’évolution temporelle de la solution étant donné qu’il s’agit d’'un schéma explicite.

Ainsi, afin de garantir la stabilité de la solution numérique, une restriction doit

étre appliquée sur le pas temporel ; elle est fonction de \,,,, et du pas d’espace, et

se traduit par la condition de Courant-Friedrichs—Lewy (CFL) : :

A
/\ma:t S nCFLKj (3485)
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avec nopr, = 0,5. Sous cette condition, le pas de temps entre 2 itérations se calcule
par la relation suivante :

B 2Az

)\mar

At

(3.4.86)

3.4.5.2 Terme source de frottement

Afin d’inclure l'effet des frottements visqueux qui n’ont pas été pris en compte
dans la solution convective, le résultat issu du schéma 3.4.82 qu’on note U™ néces-
site une correction via une approche semi-implicite qui préserve les états station-
naires [Delestre et al., 2015] :

urtt —U;
7 7 _ n+1
(At ) =8, (Urt) (3.4.87)
ou Sy représente le terme source de frottement. Les variables conservatives se
calculent donc :

A=A

A*
il — o Qf | ————
o= (5 im)

3.4.5.3 Conditions aux limites et initiales

Afin de résoudre le systeme 3.4.76, des conditions aux limites appropriées sont
nécessaires. Etant donné que I’écoulement du sang dans les grosses arteres est sous-
critique (A\y < 0 < \;) dans le cas physiologique, les variables caractéristiques se
propagent en sens opposé. Un probleme bien posé consiste donc a imposer une et
une seule condition sur la caractéristique entrante en chaque bord [Du et al., 2015].
Du point de vue discret, il faut définir en conséquence les flux numériques F 1 et
Fy 11 Pour cela, deux cellules fantomes Cj et C'y1q sont créées.

Condition d’entrée : dans notre implémentation, une onde périodique de dé-
bit entrant @y, () mesurée expérimentalement et non invasivement par IRM est
prescrite au niveau de la maille fictive Cy. Le débit étant imposé, une condition
non réfléchissante (absorbante) sur la variable caractéristique sortante W, qui se
traduit par son extrapolation sur Cy nous permet de remonter a la section A () via
les équations 3.4.72. En effet, la propagation de W5 est gouvernée par une équation
de transport non linéaire (éq. 3.4.69). Nous supposons que 3 et Ay ne varient pas
entre les cellules situées aux bords du domaine ; ’équation 3.4.69 s’écrit donc :

oWy oWy i Q

— + )\1 (W17 WQ) A

o 5 =K (3.4.88)
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En linéarisant ’équation homogene en W5 et en remontant sa caractéristique le
long de laquelle elle est constante, nous pouvons écrire [LeVeque, 2002; Formaggia
et al., 2009] :

Qr
(Ar)°

qui nous permet, par interpolation linéaire d’ordre 1, de mettre a jour W5 sur la
cellule fictive Cj notée Ws :

Wyt o Wy (2, 87) = Wa (2 — ABALE") — ALK (3.4.89)

n . At n . At Qv
Wit = <1 + A“Az) 20 = Ao, Wea = Atf(fﬁ (3.4.90)
0

At
avec : —1 < )\ZOA— < 0 et Wy, la valeur de W; sur la cellule C}.
Az

Condition de sortie : afin de prendre en compte le réseau vasculaire qui se
trouve réellement en aval de 1'aorte descendante tronquée dans notre modele, une
condition au limite en sortie est nécessaire : elle doit permettre de modéliser I'effet
de résistance et de compliance des artéres/artérioles en aval non représentées dans
le domaine 1D et conditionnera par ailleurs les résultats prédits. En effet, si la
condition en sortie n’est pas adaptée, des ondes réfléchies « parasites » apparaissent
et se répercutent sur les simulations 1D aboutissant ainsi a des ondes de pression
non physiologiques en amont.

Nous optons pour un modele Windkessel a 3 éléments largement utilisé dans
la littérature [Olufsen et Nadim, 2003; Du et al., 2015] et qui sera couplé au mo-
dele distribué. Ce choix est fondé sur le fait qu'un modele a 2 éléments méme
s’il reproduit fidelement la décroissance diastolique de la pression artérielle n’est
pas capable de décrire son évolution en systole (Figure 3.2.3). Un modele a 3 élé-
ments comprend, en plus d'une compliance périphérique Cl., et d'une résistance
périphérique R, simulant respectivement 1’élasticité et la résistance des arteres
plus distales, une résistance R; montée en série avec l'ensemble (Cpe,, Rper) (Figure
3.4.4). Ry simule I'impédance caractéristique du segment aortique et a comme role
d’absorber les ondes incidentes et de réduire les réflexions artificielles non physio-
logiques qui peuvent prendre naissance suite a un mis-matching locale au niveau
du couplage 1D/0D (autrement dit Ry # Z.). En effet, le coefficient de réflexion
« local » T'; est défini comme :

 Ri-Z
N R+ Z,
['; est nul si les impédances 0D et 1D sont localement adaptées (R; = Z,.). Cepen-

dant, meéme si I'; = 0, il existe toujours des réflexions globales qui proviennent du
réseau vasculaire périphérique. En effet, soit Ry = Ry 4+ Ry, la résistance totale

T, (3.4.91)
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du modele 0D ; elle est physiologiquement supérieure a Z. du segment aortique :
Ry > Z. d’ou un coefficient de réflexion « global » :

Rr— Z,

e 3.4.92

g Rr + Z. ( )
— W
Qin (1) W

QOD (t> Rl
t - 0 . . poD (t) pc (t) J_Cpm‘ IRI)@T'
z2=10 z=1L
T Pout ~ 0 mmHg

FIGURE 3.4.4 — Illustrations des conditions aux limites imposées a l'entrée et a
la sortie du domaine 1D : une onde de débit périodique @y, (t)
est prescrite a ’entrée et un modele Windkessel a 3 éléments y
est couplé en sortie afin de modéliser le réseau artériel en aval
du domaine. La résistance R; simule 'impédance caractéristique
Z. du segment aortique; Cpe, et Ry, modélisent respectivement
la compliance et la résistance périphériques du réseau vasculaire.
Pe (t) est la tension au niveau de I'élément capacitif Cp., alors que
Pout SUPposée nulle représente la tension au niveau des capillaires.

Sur le modele de sortie de la figure (Figure 3.4.4) et par analogie électrique, la
relation entre le débit (courant) d’entrée Qop (t), la pression (tension) pop (¢) et la
pression p. (t) développée au niveau de I’élément capacitif (C.,) est donnée par :

Qo (£) = 222 (t)R: pe (1) (3.4.93)

D’un autre coté, la loi de Kirchhoff appliquée au modele comprenant Ry, et Cpe,
permet d’établir une équation différentielle ordinaire liant p. a Qop :

dp. (1) _ _ P (t)
dt Rper

Nous discrétisons ’équation 3.4.94 en utilisant le schéma d’Euler explicite, ce
qui permet d’écrire :

Cper

Qop (1) (3.4.94)

At

n+1 n p? n
= Qi — =5 | + 3.4.95
pc Cper ( 0D Rper> pc ( )

87



Chapitre 3 Modélisation unidimensionnelle de I’écoulement sanguin aortique

En utilisant la forme discrete de 1’équation 3.4.93, le débit d’entrée QQop peut étre

alors calculé & l'instant t"*! en fonction de p™*! et pii’
n+l _  n+l
nil pﬂDRlpc (3.4.96)

Le couplage du modele 1D au modele 0D fait que le débit Q’[‘Vfl et la pression p?(,frll

a la maille fictive du modele 1D sont aussi liées par ’équation 3.4.96 :

n+l _  ntl
Qi =B —Pe . Pe (3.4.97)
1

L’expression 3.4.70 de la caractéristique sortante W' s’écrit donc comme fonction
non linéaire en Aﬁj}l. Avant de procéder a la résolution de cette expression, une
mise a jour de Wi sur la maille fictive est nécessaire. Comme pour le cas de Ws, la
condition non réfléchissante est également appliquée sur W; en z = L. En suivant
le méme raisonnement que pour Ws, on peut donc écrire I’équation de sa mise a

jour sur la cellule fictive Cyy; notée Wi yiq ¢

W1,$1+1 - ( 1,N+1AZ> 1,N+1 + <1 - 1’N+1AZ> 1,N — Ath%
N+1
(3.4.98)
avec : 0 < )\?QKZ < 1 et Wiy sa valeur sur la cellule Cy. Une fois W{'{Y; calcu-

lée, 'algorithme itératif de Newton-Raphson permet ensuite de remonter a A?Vtrll
[Formaggia et al., 2003].

Conditions initiales : le systeme est également soumis aux conditions initiales
suivantes :

A(z,t=0) = Ay (2)

et nous posons :

pn=0 (3.4.99)

a 'instant ¢ = 0.
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3.5 Application du modele

Dans un premier temps, nous réalisons une simulation numérique de « valida-
tion » sur le segment de 'aorte descendante en divisant le domaine en N = 100
mailles et en utilisant les parametres physiologiques géométriques et structuraux
indiqués dans le Tableau 3.1. Ils ont été choisis selon [Bollache, 2014]. Nous avons
programmeé la solution numérique, sous forme d’une série de sous-programmes, sous
Python (Python Language Reference, version 2.7). Une fois le modele validé, nous
réalisons des simulations en faisant varier ces parametres. Cela permet d’étudier
I'influence d’une telle variation pour une meilleure compréhension de I’hémodyna-
mique aortique. Dans ce qui suit, nous désignons C par Cp.

Parametre \ Valeur
L (m) 0,3
T (s) 0,85
1D Ay (m? 1,3 x 107*
c(m-s™t) 4,2
Cip (m?-Pa™!) 6,95 x 107
Ry (Pa-s-m™3) 3,42 x 107
oD Ryer (Pa-s-m™9) 2,16 x 108
Cper (m? - Pa™) 6,81 x 107°

Tableau 3.1 — Parametres de simulation utilisés pour la validation théorique du
modele numérique. L = longueur du domaine ; 7' = période du cycle
cardiaque ; Ag = section aortique au repos; ¢ = vitesse de 'onde
de pouls; Cip = compliance linéique du segment aortique; R; =
résistance simulant 'impédance caractéristique Z,. de I'aorte ; Rpe, =
résistance périphérique; Cp., = compliance périphérique.

L’onde de débit prescrite a l’entrée du modele 1D (Figure 3.5.1) est générée selon
I’équation 3.5.1.

t
Qin,max (1 — COS <27Tt )) ; 0 <t< tsys
Qin () = sye (3.5.1)

0, boys <t <T

avec Qinmaz le pic systolique tel que Qipimes = 217ml - st et tsys = 35%T [Bol-
lache, 2014]. Le pas spatial vaut Az = 0,003 m et le temps de la simulation est de
30,9s sur 15 cycles cardiaques.

La Figure 3.5.2 illustre les résultats issus de la simulation sous forme d’ondes de
débits, de pression et de vitesse prédites en 3 sites du domaine 1D (situés a z =
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Débit d'entrée

200 .
F"Uz
-

E 100 .

0 1 1 1 1 7]

0 0.2 0.4 0.6 0.8
Temps (s)

FIGURE 3.5.1 — Onde de débit « idéale » imposée a 'entrée du domaine 1D.

0,03, 0,15 et 0,27m respectivement). L’intervalle de temps correspond au 10°™¢
cycle cardiaque simulé (¢t € [8,5;9,4] s) apres la convergence de la solution. Les
signaux de pression et de vitesse sont cohérents avec ceux obtenus dans [Bollache,
2014] ; une légere différence de pression systolique et diastolique est observée. Elle
est principalement due a I'utilisation d’une loi de pression différente linéaire en A
[Matthys et al., 2007; Khalifé, 2013].

Sur cette figure, nous observons que ces ondes se propagent a une vitesse finie
le long du domaine 1D ; le débit et la vitesse d’écoulement s’atténuent progressi-
vement dans l'espace avec un pic de débit rétrograde qui s’estompe distalement.
Quant a l'onde de pression, sa propagation illustre le phénomene physiologique
d’amplification de 'onde de pouls avec une augmentation distale progressive du
pic systolique et donc de la pression pulsée. Etant donné que, dans cette simula-
tion, nous n’avons pas pris pas en compte ni l'effilement ni le gradient de rigidité
(C1p supposée spatialement constante), ce phénomene s’explique principalement
par la superposition relativement précoce (en systole) des ondes réfléchies aux
ondes incidentes au niveau distal (exemple a z = 0,27m) par rapport aux sites
plus proximaux (z = 0,03m ou z = 0,15 m) ou la superposition aura lieu plutot en
diastole. Rappelons que ’absence de réflexions aurait provoqué un amortissement
parallele du flux et de la pression aortiques. La Figure 3.5.3 illustre plus clairement
les modifications subies par 'onde de pression pendant sa propagation le long du
domaine 1D en fonction du temps et de 'espace.
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Débit

—z=0,03m
—z=0,15m ]|
—z=0,27m

200

0 1
8.5 . 9.1 9.4
Pression
120 T T
—z=0,03m
—z=0,15m

(mmHg)

8.5 8.8 9.1 9.4

Vitesse

100 — z=0,03m

8.5 8.8 9.1 9.4
Temps (S)

FIGURE 3.5.2 — Ondes de débit, de pression et de vitesse moyenne simulées au

cours du cycle cardiaque numéro 10 (¢ € [8,5;9,4] s) en 3 sites du
domaine 1D.
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=)
T
€
E
C
il
(%))
3
a
0.3
0 0.2
9.3 9.6 1 U(\\
: 1
Temps () 99 102 0

FI1GURE 3.5.3 — Illustration de la propagation de I’onde de pouls le long du domaine
1D dans Iespace (en fonction de coordonnée spatiale z a 10 sites
équidistants) et dans le temps (¢ € [9,3;10,2] s). Le code couleur
reflete 'amplitude de la pression.

3.6 Influence des parametres structuraux et
géométriques

Dans cette partie, nous étudions 'effet de I'altération des parametres du modele
1D sur 'hémodynamique. Les résultats respectifs seront comparés a ceux obtenus
dans la cas test de validation (section 3.5).

3.6.1 Rigidité artérielle diffuse

L’effet de 'augmentation diffuse de la rigidité artérielle d’origine physiologique
(ou artériosclérose) peut étre simulé en réduisant la compliance Cip du segment.
En se basant sur le Tableau 1.3, nous supposons une réduction de 45% de la
compliance linéique Cip réquize = D5%C1p par rapport au cas « sain ». Afin d’établir
une comparaison avec le cas non rigide, nous superposons les résultats sur la Figure
3.6.1.

Sur cette figure, nous observons que 'onde de débit est d’autant plus impactée
que le site se situe distalement. Comparé au débit développé dans l'aorte plus
élastique (ligne solide), le pic de débit reste relativement supérieur méme aux sites
distaux. Cela laisse supposer un aspect pulsé de plus en plus prononcé au niveau
des sites distaux (z = 0,27 m). La restitution est relativement plus rapide avec une

d d
pente dcf plus raide. L’onde de pression est aussi altérée avec un taux dit? systolique
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Débit
—C —z=0,03m |
b —z=0,15m
- -C, réduite

200

Pression

(mmHg)

Vitesse
T T
—C —z=0,03m
100 CID s duit —z=0,15m 7|
- -C,  réduite —2=0.27m

50

(cm.s'l)

8.5 8.8 9.1 9.4
Temps (S)

FIGURE 3.6.1 — Comparaison des ondes de débit, de pression et de vitesse en 3
sites du domaine 1D pour deux valeurs de compliance : Cip (de
référence - Tableau 3.1) et Cip réduite, avec Cip réduite = HD%NC1p.
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Pression incidente

—z=0,03m
—C 1D

- -C1D réduite

80

20
8.5 8.8 9.1 9.4

40 T T

=30

T

€

- 3
_c —2z=0,03m

ol b —7=0,15m -
- -C, , réduite —z=0,27m
8.5 8.8 9.1 9.4

Temps (s)

FIGURE 3.6.2 — Séparation des ondes de pression simulées en trois sites du domaine
1D en ondes incidente (haut) et réfléchie (bas) en fonction de la
compliance Cp du domaine 1D.

relativement plus élevé, ce qui physiologiquement implique une augmentation de
la post-charge ventriculaire. La pression pulsée est augmenté quelque soit z, avec
un pic systolique plus élevé et une pression diastolique affaiblie.

La séparation des ondes de pression en incidente et réfléchie (Figure 3.6.2)
montre un double effet de la réduction globale de 'élasticité aortique : amplifica-
tion de I'onde de pression incidente qui se manifeste par un pic systolique incident
plus élevé sachant que 'onde d’éjection ventriculaire n’a pas été modifiée. En exa-
minant le front montant en début de la systole, nous remarquons que ces ondes
se propagent a une vitesse plus élevée par rapport au cas de référence. L’onde ré-
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fléchie est aussi amplifiée ; cela contribue a I’augmentation du pic systolique Il est
intéressant de remarquer également que, dans les 2 cas, l'onde incidente respective
n’est pas amplifiée spatialement et a méme tendance a s’atténuer en se propageant.

3.6.2 Rigidité locale

Rigidité locale

Profil de compliance

1 ~ N e
Vo !
[ " [ —reference
3 0 P o P
= IR -,
I
5 0.6f ‘| |l Lo 4
< [ Il
= [ S
© i [ I 1
i \ I
0.2 B AN \—-—’—,-—-—'I .
0 0.03 0.09 0.15 0.21 0.27 0.3
z (m)

FIGURE 3.6.3 — Profils de compliance normalisé pour simuler la présence dune
rigidité locale : en bleu le profil P; ou la réduction de compliance
s’étale sur 25% (0,75 m) de la longueur totale du domaine. Elle est
moins raide par rapport a celle en rouge (profil Py) qui s’étend sur
0,11 m et est observée en cas de présence d'un stent. Dans les deux
cas, la compliance minimale vaut 20% de la compliance maximale
de référence (en vert).

La rigidité locale est généralement d’origine pathologique comme nous ’avons
déja expliqué dans le chapitre 1. Afin de modéliser ce phénomene, nous supposons
que le profil de Cp (2) est celui d'une fonction différentiable de classe C? et en
envisageons deux : ils se distinguent par leur morphologie et par I'étendue de la
rigidité.

Sur la Figure 3.6.3, le profil P; en bleu correspond a une rigidité locale observée
dans des zones soumises a des faibles contraintes de cisaillement. Ces contraintes
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provoquent ainsi un remodelage de la paroi qui se manifeste a un stade précoce
par une réduction locale de ’élasticité pariétale [Wentland et al., 2014]. La rigidité
locale du profil P; est moins étendue par rapport a celle du profil Py (en rouge) qui,
lui, modélise une rigidité relativement plus large, plus homogene et plus raide. P,
reflete pratiquement la présence d’une prothese vasculaire (par exemple un stent)
ayant des propriétés biomécaniques notamment une compliance non adaptée a celle
de la portion aortique endommagée [Ioannou et al., 2003; Pathirana et al., 2017].

Dans les deux cas, la compliance des sites non atteints est celle adoptée dans le
Tableau 3.1 avec Cip = 6,95 x 1072 m? - Pa~!. La valeur de compliance considérée
« pathologique » Cip ,,,, correspond & une réduction locale de 80% de I'élasticité
pariétale, soit Cip,,,, = 1,39 x 107?m* - Pa™".

Nous illustrons respectivement, sur la Figure 3.6.4, les ondes de débit, de pres-
sion et de vitesse en 3 sites situés en z = 0,03, 0,06 et 0,09m en amont de la
rigidité locale et les comparons avec celles de référence. Il ressort de ’observation
de la Figure 3.6.4 que les pics de débit systolique et rétrograde aux sites proximaux
sont tres légerement modifiés. Une 1égere chute du pic de vitesse est également ob-
servée a ces sites. En revanche, 'onde de pression subit une altération significative ;
pourtant aucun de ces sites n’a subi de modification de compliance. Par rapport
au cas de référence, nous observons une augmentation de la pente systolique de
I’'onde, avec un pic de pression plus précoce et plus élevé. Cet effet semble étre plus
prononcé quand il s’agit du profil de compliance P,. Le Tableau 3.2 regroupe les
indices caractéristiques de pression en ces 3 sites.

Profil de compliance
Référence \ P, \ P,
z=0,03m 92,80 97,14 101,00
z = 0,06 m 94,30 97,94 102,10
z=0,09m 95,83 98,97 102,60
z=0,03m 55,92 55,47 55,06
z = 0,06 m 55,76 55,31 54,89

P. systolique
(mmHg)

P. diastolique

(mmHg) z=0,09m 55, 60 55,14 54,72
P oulss z=0,03m 36, 88 41,67 45,94

. pulsée 2= 0,06m 38, 54 42,63 47,21
(mmHg)

z = 0,09m 40,23 43,83 47,88

Tableau 3.2 — Pressions systolique, diastolique et pulsée obtenues par simulation
en 3 sites proximaux situés a en z = 0,03, 0,06 et 0,09 m avec les
différents profils de compliance : référence, Py et Ps.

La pression diastolique est 1égerement diminuée par les profils de compliance P,
et Py ; alors que la pression pulsée est augmentée, relativement au cas de référence,
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Superposition des ondes de débit (haut), de pression (milieu) et
de vitesse (bas) en 3 sites proximaux du domaine 1D obtenues
en présence d'une rigidité locale, avec celles issues du cas test de
référence. Les profils de compliances Py et P, ainsi que celui de
référence sont décrits sur la Figure 3.6.3.
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Chapitre 3 Modélisation unidimensionnelle de I’écoulement sanguin aortique

de 24% et 19% en z = 0,03m et z = 0,09m pour P,. Cette amplification est
relativement plus faible quand le profil Py est envisagé (13% et 9% respectivement).

En examinant les ondes incidentes et réfléchies aux sites proximaux (Figure
3.6.5), nous remarquons que, pour les 2 profils « pathologiques », 'amplitude des
ondes incidentes générées est supérieure a celle du cas a compliance homogene.
C’est la conséquence directe de 'augmentation de I'impédance caractéristique du
segment 1D causée par 'existence d’une rigidité locale. De plus, nous observons une
augmentation de 'amplitude des ondes réfléchies arrivant en systole. En particulier,
le site en z = 0,09 m le plus proche de la rigidité locale, un premier pic de pression
réfléchie anormalement élevé est observé tot en systole.

L’influence d’une telle rigidité locale est aussi examinée distalement. Pour cela,
nous superposons sur la Figure 3.6.6, les ondes de débit, de pression et de vitesse
en 3 positions distales en aval de la rigidité a z = 0,21, 0,24 et 0,27 m du domaine.

Profil de compliance
Référence | Py | Py
z=1021m | 100,90 103,70 106,00
z=10,24m | 101,80 104,60 107,10
z2=1027m | 102,50 105,40 108,00
z=1021m 54,97 54,55 54,21
z=10,24m 54,81 54,39 54,04

P. systolique
(mmHg)

P. diastolique

(mmHeg) 2=027m | 54,66 54,23 53,89
- z=02lm| 4593 49,15 51,79
(r}lf)an) z=0.24m | 46,99 50,21 53,006

2=027m | 47,84 51,17 54,12

Tableau 3.3 — Pressions systolique, diastolique et pulsée obtenues par simulation en
3 sites distaux situés en z = 0,21, 0,24 et 0,27 m avec les différents
profils de compliance : référence, P, et Ps.

Pour les profils P; et Py, une augmentation du pic de débit est observée au

d
niveau de ces 3 sites distaux. Elle est associée a une pente systolique d? plus
grande.

Les pressions simulées présentent également la méme tendance « proximale »,
avec une augmentation de pression systolique par rapport au cas de référence. La
pression diastolique est 1égerement modifiée. Le Tableau 3.3 regroupe les pressions
systolique, diastolique et pulsée. L’amplification de la pression pulsée distale est de
l'ordre de +13% (respectivement +7%) aux 3 sites pour le profil le plus « sévere »
Py (respectivement P;p). Ces valeurs sont inférieures a celles obtenues aux sites
proximaux. Pour un méme profil, la distance entre la rigidité et le site distal exploré
ne semble donc pas influencée la pression pulsée.
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Pression incidente proximale
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FIGURE 3.6.5 — Séparation des ondes de pression simulées aux trois sites proxi-
maux (z = 0,03, 0,06 et 0,09m) du domaine 1D en ondes inci-
dente (haut) et réfléchie (bas) et ce selon le profil de compliance
Cip employé (Figure 3.6.3).

Les ondes incidentes et réfléchies aux sites distaux sont illustrées sur la Figure
3.6.7. La meéme tendance sur les amplitudes de pression incidentes proximales est
observée distalement, avec une augmentation de I'amplitude des ondes incidentes
aux 3 sites. Cependant, nous remarquons que le profil des ondes réfléchies aux
sites distaux n’est pas altéré comme c’est le cas en amont. Le pic de pression est
simplement augmenté pour les profils P; et Py, particulierement au site le plus
proche de la rigidité locale (z = 0,21 m), par rapport a la situation de référence.
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FIGURE 3.6.6 — Superposition des ondes de débit (haut), de pression (milieu) et
de vitesse (bas) en 3 sites distaux du domaine 1D obtenues en
présence d’'une rigidité locale, avec celles issues du cas test de
référence.
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FIGURE 3.6.7 — Séparation des ondes de pression simulées aux trois sites distaux
(z = 0,21, 0,24 et 0,27m) du domaine 1D en ondes incidente
(haut) et réfléchie (bas) et ce selon le profil de compliance Cip
employé (Figure 3.6.3).

3.6.3 Gradient de compliance

Nous modélisons 'existence d’un gradient de rigidité le long du domaine sous la
forme d’une réduction linéaire de la compliance linéique :

Cip (Z) =ke X z+ OID,O (361)

avec C1p o la compliance a 'entrée (en z = 0) telle que Cip o = 6,95 x 1072m? - Pa~!
et ko une constante calculée a partir des mesures de la vitesse de 'onde de pouls
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faites par [Alastruey et al., 2016] le long de 'aorte descendante; elle est égale a
—7,75 x 107" m - Pa~!. La compliance en sortie vaut donc Cip (z = L) =5,18 x 107
m? - Pa~!

Afin d’étudier 'effet d’'une compliance non uniforme, nous superposons sur la
Figure 3.6.8 les ondes simulées de débits, de pression et de vitesse correspondantes
avec celles du cas de référence en 3 positions situés a z = 0,03, 0,015 et 0,27m. A
I’exception du profil spatial de compliance, les parametres 1D et 0D des simulations
respectives sont identiques (Tableau 3.1).

Nous remarquons que le profil de compliance non uniforme n’induit pas des
modifications significatives sur les ondes de débit et de vitesse proximales (z =
0,03 et 0,15m) par rapport au cas de compliance uniforme. Vers les sites plus
distaux (z =0,27m), une augmentation du pic de débit et de vitesse est observée.
Cela peut étre compréhensible puisque plus on s’éloigne vers les sites distaux, plus
la réduction de la fonction Windkessel causée par ce gradient de compliance est
ressenti; I'amortissement de 'onde de débit est donc de plus en plus appauvri
distalement. Quant a la pression, le pic de pression systolique et donc la pression
pulsée sont relativement augmentées aux sites proximaux (+5,4et +4mmHg en
z = 0,03m et en z = 0,15m respectivement pour la pression systolique). Cet
effet est 1égerement moins prononcé au site distal : une augmentation de pression
systolique de 3,3mmHg est notée. Ces observations peuvent étre expliquées par
I’altération temporelle de la superposition des ondes incidentes et réfléchies.

3.6.4 Section diastolique

Afin d’étudier l'effet de la lumiere aortique diastolique sur 'hémodynamique
associée, nous avons refait des simulations ou la section au repos Ay considérée
homogene sur tout le domaine est variée de +30% autour de sa valeur référence
de 1,5 x 10~*m?, soit une surface axiale diastolique de 1,95 et 1,05 cm? respective-
ment. Les résultats obtenus en 3 sites du domaine 1D sont illustrés sur la Figure
3.6.9

Nous observons que le pic de débit systolique subit une légere augmentation
quand A, est réduite; cette augmentation est plus prononcée quand on s’éloigne
vers les sites distaux et le débit est alors moins amorti. De méme, I'onde de pression
présente une faible augmentation du pic systolique notamment en z = 0,27m
puisque l'impédance caractéristique du segment 1D est légerement plus grande
que le cas référence (+11%). Cependant, en z = 0,03 et 0,15m, la propagation de
I’onde réfléchie a une vitesse légerement plus élevé que le cas de référence explique
I'occurrence plus précoce du pic de pression; aucune amplification est notée en
ces 2 sites. Quand Ay augmente, 'onde de débit subit un amortissement, avec
une diminution du pic systolique vers les sites distaux : cela est bénéfique pour
éviter un début pulsé au niveau des arteres périphériques. De plus, I'augmentation
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FIGURE 3.6.8 — Superposition des ondes de débit (haut), de pression (milieu) et
de vitesse (bas) en 3 sites du domaine 1D obtenues en simulant
un gradient de compliance linéique (C1p), avec celles issues du cas
test de référence.
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FIGURE 3.6.9 — Comparaison des ondes de débit, de pression et de vitesse en 3 sites
du domaine 1D pour une variation de £30% de A, par rapport au
cas de validation (Tableau 3.1). +0, 3 x Ay (respectivement —0, 3 x
Ap) correspond a 1,95 x 1074 m? (respectivement 1,05 x 10~* m?).
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3.7 Influence de la condition de sortie

de section diastolique fait que la pression systolique est légerement plus basse.
Rappelons qu’en effet pour une méme compliance dans les 3 cas, le modification
de A, fait que 'onde de pression se propage a une vitesse plus ou moins élevée
puisque la vitesse de I'onde de pouls est proportionnelle a la racine carré de Aj.
Concernant la vitesse, son pic augmente quand Aj est plus petite puisque, pour
une méme compliance, le débit est normalisé par une onde distension d’amplitude
inférieure a celle du cas de référence. Pour Aj plus grand, la vitesse est nettement
amortie.

3.6.5 Longueur du domaine

L’effet de longueur du domaine sur les prédictions issues du modele 1D a été
aussi étudié. Pour ce faire, nous avons comparé les signaux de débit, de pression et
de vitesse obtenues dans le test de validation ou le modele 1D avait une longueur
L = 0,30m avec ceux issus de deux autres simulations dont les parametres sont
identiques a ceux du Tableau 3.1 a ’exception de la longueur. Nous avons imposé
une longueur L' qui vaut £50% de L (Li50% = 0,45 m et L_50% = 0,15 m) afin
que leffet soit visible. Les résultats sont illustrés sur la Figure 3.6.10.

Tout d’abord, l'influence de ce parametre vu du coté amont du domaine est
telle que, a compliance linéique constante, un domaine 1D plus long implique une
augmentation de sa compliance volumique totale. La post-charge ventriculaire est
donc réduite, d’autant plus que les ondes réfléchies sont naturellement retardées
dans un domaine plus long. Le pic de débit (ou de vitesse) développé est plus élevé
et donc I'amortissement de I'onde de débit se fait plus tardivement alors que le pic
de pression est réduit. La pression pulsée est donc nettement diminuée.

3.7 Influence de la condition de sortie

Nous évaluons dans cette partie I'effet, sur les prédictions 1D, de la condition de
sortie. Pour cela, des modeles 0D de type résistif ou résistif capacitif sont couplés
au modele 1D ; les résultats sont comparés avec le cas de référence ot le modele 0D
a 3 éléments est utilisé. A l'issue de cette comparaison, nous adoptons le modele
Windkessel convenable et étudions l'influence de ses parametres sur les signaux
prédits par le modele 1D.

3.7.1 Modele de couplage

L’influence de la condition de sortie sur les ondes de débit et de pression simulées
le long du modele 1D peuvent étre observées en couplant ce dernier avec différents
modeles 0D en sortie. Cela est illustré sur la Figure 3.7.1 : les prédictions du cou-
plage 1D — 0D avec un modele 0D soit de type résistif (constitué uniquement de
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FIGURE 3.6.10 — Comparaison des ondes de débit, de pression et de vitesse pour
3 longueurs différentes du domaine 1D : L = 0,30m, L = 0,45m

désignée par +0,5 x L et L = 0,15m désignée par —0,5 x L.
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FIGURE 3.7.1 — Onde de débit et de pression simulée au milieu du domaine 1D

(z = 0,15m) selon la condition de sortie couplée au modele 1D :
Windkessel a 3 éléments RiCper Rper désigné sur la légende par
RCR, a 2 éléments R, Cpe, désigné par RC' et purement résistif
a 1 élément R, désigné par R.

la résistance périphérique R,.,) soit de type capacitif-résistif (Rpe,Cper, incluant
en plus du modele résistif une compliance périphérique Cl.,) sont superposées a
celles obtenues dans le cas standard (0D de type RyiCperRper). Sur cette figure,
nous observons la morphologie « non physiologique » et ’aspect anormalement os-
cillant des ondes obtenus particulierement avec une condition de sortie de type
RperCper. Ce modele peut étre vu comme un Ry Cle, Ry, dont la résistance a 1'en-
trée R; est non adaptée avec Z. (R; = 0) d’ou la génération d'importantes ondes
réfléchies. Quant au modele purement résistif, il est adapté pour simuler les vais-
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seaux artériolaires périphériques mais n’est pas capable de modéliser globalement
le systeme vasculaire encore compliant tronqué au niveau de 1’aorte abdominale.
Le modele 0D a 3 éléments semble étre le plus approprié afin que les signaux si-
mulés se rapprochent de la réalité physiologique. Il est a noter qu'une quatrieme
composante modélisant I'inertie « périphérique » du sang pourrait aussi étre ajou-
tée pour former un modele Windkessel a 4 éléments. Cependant, son effet semble
étre négligeable [Alastruey et al., 2008].

3.7.2 Parameétres du modele 0D

Pour les raisons que nous avons avancées, nous adoptons le modele Windkessel
a 3 éléments. Nous étudions 'effet de la modification de ces parametres sur I'onde
de pression simulée.

Résistance R, : nous faisons varier R; d’un facteur de 3 par rapport a sa
valeur « référence » adaptée avec l'impédance caractéristique de 'aorte (R; = Z,
- Tableau 3.1). Ce mis-matching entre Ry et Z. peut étre la conséquence d’'une
augmentation de la rigidité d’un segment aortique (et donc Z, > R;) ou d’une im-
précision dans la détermination de la valeur de Z.. L’influence de ce parametre sur
les ondes de débit, de pression et de vitesse simulée en 3 sites du domaine 1D est
illustrée sur la Figure 3.7.2. Nous remarquons que le fait d’avoir une résistance R;
largement supérieure a Z. provoque une chute significative du débit et de vitesse,
avec un pic systolique réduit de —25% et de —40% en z = 0,15 et 0,27 m par rap-
port au cas de référence. Cela s’explique par I'amplitude anormalement augmentée
de la pression pulsée (jusqu’a +44% en z = 0,27m) qui s’oppose a 1’écoulement.
Les pics systoliques de I'onde incidente et de I'onde réfléchie sont amplifiés (Figure
3.7.3). En revanche, pour une résistance R; inférieur a Z., la condition réflective
en sortie se caractérise par un coefficient de réflexion négatif; le pic de débit est
donc augmenté alors que la pression pulsée est réduite, mais I'onde de pression
présente des oscillations en diastole.

Résistance R, : la valeur de la résistance périphérique R,., est modulable
par les processus de vasoconstriction et vasodilatation. De plus, l'obstruction des
vaisseaux artériels périphériques induit une augmentation de la R,.,. En se basant
sur une étude réalisée par Houghton et al [Houghton et al., 2016], nous effectuons
des simulations respectives avec une R,., qui vaut £27% de sa valeur de référence
(Tableau 3.1).

La Figure 3.7.4 montre les résultats les ondes de débit, de pression et de vitesse
issues des simulations. La variation de la résistance périphérique dans la gamme de
+27% semble ne pas influencer les ondes de débit. Cependant, une augmentation
(respectivement une diminution) des pression systoliques, diastoliques, moyennes
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FIGURE 3.7.2 — Ondes de débit, de pression et de vitesse simulées en trois sites du
domaine 1D selon la valeur de la résistance R; du modele en 0D
en sortie.
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FIGURE 3.7.3 — Séparation des ondes de pression simulées en trois sites du domaine
1D en ondes incidente (haut) et réfléchie (bas) pour trois valeurs

différentes de R;.

sont observées quand les simulations sont réalisées avec une résistance périphérique
supérieure (respectivement inférieure) a R,,.,. Le taux d’altération de ces indices de
pression est du méme ordre de grandeur de la modification effectuée sur R,.,. Par
ailleurs, les pressions pulsées aux 3 sites ne subissent aucune modification entre les

3 cas.

Compliance C),, : nous nous basons sur une étude publiée par Simon et al
[Simon et al., 1979] ou la compliance artérielle périphérique pour des sujets hyper-
tendus a été réduite de 'ordre de 30% par rapport a celle des sujets normotendus.
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FIGURE 3.7.4 — Ondes de débit et de pression et de vitesse simulées en trois sites
du domaine 1D selon la valeur de la résistance périphérique R,
du modele en 0D en sortie. P,, = Pression moyenne.
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FIGURE 3.7.5 — Ondes de débit et de pression et de vitesse simulées en trois sites
du domaine 1D selon la valeur de la compliance périphérique Cj.,
du modele en 0D en sortie.
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3.8 Conclusion

Nous faisons donc varier la valeur de la compliance périphérique Cp., de £30%
par rapport a sa valeur de référence. Les résultats de ces simulations en terme
d’ondes de débit, de pression et de vitesse et superposés a celles issues du cas test
de référence sont illustrés sur la Figure 3.7.5.

Dans cette gamme de variation de la compliance périphérique, l'effet sur les
ondes de débit semble étre négligeable, avec une tres légere augmentation du pic
systolique quand C)., est supérieure a la valeur de référence. La restitution du
sang en amont est aussi tres 1égerement amortie. En examinons 'onde de pression,
nous remarquons que ces indices caractéristique ne sont pas modifiés quand Cl.,
est variée.

3.8 Conclusion

Dans ce chapitre, nous avons formulé le modele d’écoulement 1D du sang dans un
tuyau droit représentatif de I'aorte descendante. Nous avons ensuite résolu numéri-
quement les équations de ce modele et 'avons appliqué en utilisant des parametres
physiologiques. Ce modele relativement « réduit » se montre capable de simuler la
propagation de l'onde de pouls telle qu’elle est admise physiologiquement. Nous
avons réalisé ensuite une série de test dans lesquels la valeur d’'un parametre du
modele est modifié afin d’examiner 'influence sur I’hémodynamique aortique.

L’étape suivante dont fera 1'objet le chapitre suivant est de valider expérimen-
talement ce modele et ce en utilisant un banc d’essai reproduisant 1’écoulement
aortique.
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4.1 Introduction

Apres avoir vérifié la conformité théorique des prédictions vis a vis de la réalité
physiologique admise et avant un possible transfert in vivo, se situe la phase de la
validation du modele. Il s’agit d’une étape ou les résultats prédits par ce modele
numeérique seront confrontés a des mesures réelles. Dans le contexte de cette these,
nous avons opté pour une validation in vitro sur deux fantomes d’aorte réalistes. Ce
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choix offre un controle sur les parametres hémodynamiques et permet des mesures
de pression reproductibles. Pour ce faire, un banc expérimental est nécessaire. Le
montage de ce banc et sa configuration fonctionnelle doivent imiter au plus pres les
conditions de I’écoulement aortique in vivo afin d’obtenir des profils de pression et
de débit physiologiques. Il doit permettre aussi d’effectuer des mesures de pression
simultanément avec des acquisitions IRM d’ou la nécessité qu’il soit compatible
avec l’environnement magnétique.

Nous détaillons dans ce chapitre la composition et la mise en ceuvre d’'un banc
expérimental qui répond le plus possible a ces criteres. Ensuite, nous procédons a
I’étape de validation. Une premiere expérience a été menée sur un tuyau droit repré-
sentatif de ’aorte descendante ol des mesures invasives de pression sont confrontées
aux prédictions 1D. Une seconde étude de « faisabilité » a été également réalisée
dont le but est d’appliquer notre modele numérique sur un fantome réaliste d’aorte
thoracique. Dans les 2 cas, une étape préalable de calcul ou d’estimation des para-
metres du modele est nécessaire. Dans ce contexte, nous nous servons des données
acquises par IRM-CV et expliquons 'estimation non invasive des parametres de
la condition de sortie. Cela ouvre la possibilité d’avoir un modele d’écoulement
spécifique a chaque patient.

4.2 Composition et montage du banc expérimental

Le montage expérimental est compatible, en partie, avec I’environnement IRM.
Le banc se présente sous la forme d’un circuit fermé dans lequel un écoulement
de fluide pulsé circule dans un modele réaliste d’aorte. Le synoptique de ce banc
d’expérimentation est illustré sur la Figure 4.2.1. Nous détaillons ici les différents
éléments qui le composent.

4.2.1 Pompe cardiaque

Le systeme CardioFLow 5000 MR, (Shelley Medical Imaging Technologies, On-
tario, Canada) simule la fonction du ventricule gauche in vivo et est capable de
délivrer un débit pulsé, réaliste et reproductible. Il constitue la partie commande de
notre banc d’essai et comprend : une pompe « semi-compatible » a I’environnement
IRM de 1,5'T, ce qui signifie qu’elle peut étre placée a proximité de I'imageur mais
une distance minimale entre celle-ci et I'aimant de I'IRM doit étre respectée afin
d’éviter tout risque d’attraction. La pompe est pilotée par une unité de controle
placée dans la salle de console d'TRM (ou dans une salle d’expérimentation). Ces
deux boitiers sont reliés entre eux par des cables d’alimentation et de commande
blindés, leur permettant ainsi de communiquer.

La pompe délivre un pic de débit maximal de 300 ml - s~%. Son unité de pilotage,
munie d’'une interface de gestion, offre la possibilité de générer des ondes de débit
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Scanner IRM Philips 1.5 T Salle d'IRM
Signaux de pression
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/

Transducteur de pression

S

Module de conditionnement

_CHESGEEE

R Tuyaux de i
Fantome conduction Salle d'expérimentation |
vale onnelle | 1 Bl
unidirectionnelle Exemple d'onde de débit programmé
Unite de controle :
de la pompe /\
= Pompe Tuyaux de de faux-sang|

conduction |
1

Réservoir
Module ECG {

L .commande

Cables d'alimentation et de commande :

Console IRM |

_____________________________________________ 1

FI1GURE 4.2.1 — Tllustration schématique du montage du banc expérimental avec
le fantome d’aorte thoracique. En rouge le circuit conduisant le
fluide faux-sang de la pompe jusqu’au fantome; en bleu le cir-
cuit de retour. Les fleches indiquent le sens de ’écoulement. Les
transducteurs de pression (en vert) sont connectés au module de
conditionnement par des fibres optiques d’extension.

programmeées par l'utilisateur. Il est ainsi possible de controler le profil du débit,
sa période et le nombre « d’échantillons » (ou la fréquence d’échantillonnage) qui
le composant ainsi que le volume d’éjection systolique. L'unité de controle produit
par ailleurs une impulsion TTL a chaque cycle qui servira d'un pseudo-ECG pour
synchroniser les acquisitions IRM. En effet, le front montant de cette impulsion est
interprété par le module de synchronisation IRM comme étant le pic R de 'ECG.

4.2.2 Fantomes d’aorte

Afin de reproduire le comportement de la paroi aortique, deux fantomes élas-
tiques ayant des propriétés structurales et géométriques différentes seront utilisés.
Le premier est un tuyau droit compliant fabriqué en silicone et représentatif de
l'aorte descendante (Figure 4.2.2). D'une longueur de 20 cm avec un diametre in-
terne constant de 1,93 cm (Tableau 4.1), il comporte une entrée, une sortie et est
muni de 2 inserteurs distants de 10 cm. Implantés au niveau des sites proximal et
distal, ces derniers permettent d’y introduire des cathéters et/ou des capteurs de
pression tout en assurant I’étanchéité de la paroi.

Le second modele est une réplique plus souple et réaliste de ’aorte thoracique
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Arrivée
du flux

Inserteurs via lesquels

les capteurs de pression
sont introduits

~

Site distal

FIGURE 4.2.2 — Tuyau droit (& gauche) et fantome d’aorte (a droite) souples asso-
ciés au banc expérimental de simulation du flux aortique utilisé.
Les capteurs de pression sont introduits via les inserteurs et po-
sitionnés au niveau des sites proximal et distal indiqués. AoA =
aorte ascendante ; AoD = aorte descendante.

humaine saine (T-S-N-001 - 2"¢ version, Elastrat, Geneva, Switzerland) reproduite
a 'échelle 1 : 1 par rapport a la géométrie moyenne in vivo (Figure 4.2.2). Ce mo-
dele, fabriqué aussi en silicone translucide ayant un module de Young de 1,7 MPa,
est principalement composé de 3 segments : I'aorte ascendante prenant naissance
depuis la racine aortique, la crosse aortique et 'aorte descendante. L’arc aortique
donne ensuite naissance au tronc brachio-céphalique et aux arteres carotide et sous-
claviere gauche. Sa paroi de 0,28 cm d’épaisseur est largement plus compliante que
celle du tuyau droit. D'une longueur totale de 25,2 cm et avec un diametre interne
qui diminue distalement (Tableau 4.1), ce fantome d’aorte est monté dans un boi-
tier en plexiglas permettant une arrivée du fluide au niveau de 'aorte ascendante
et une sortie principale du coté de I'aorte descendante. Les arteres carotides et ver-
tébrales situées au niveau de la crosse aortique permettent une évacuation d’une
partie du fluide circulant alors que les arteres sous-clavieres constituent des voies
d’inserteurs.
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4.2 Composition et montage du banc expérimental

L Diametre Epaisseur
ongueur : .
Segment interne de la paroi
(cm)
(cm) (cm)
Tuyau droit AoD 20 1,83 0,3
AoA 9 2,64 0,28
Aorte thoracique* Crosse 6 2,47 0,28
AoD 10 1,92 0,28

Tableau 4.1 — Caractéristiques géométriques des deux fantomes. AoA = aorte as-
cendante ; AoD = aorte descendante. *La mesure (a vide) du dia-
metre et de épaisseur de la paroi de chaque segment du fantome
d’aorte thoracique a été faite dans des travaux antérieurs de [Khalifé,
2013].

4.2.3 Scanner IRM

Le laboratoire IR4M a un acces privilégié a un IRM clinique Philips Achieva 1,5 T
(Philips Medical System, Amsterdam, The Netherlands) situé au Service Hospita-
lier Frédérique Joliot & Orsay en France. Cet appareil est disponible 80% du temps
en recherche. Nous nous en sommes servis pour mener nos expériences et faire
des acquisitions Ciné et en contraste de phase. Le fantome est placé en position
allongée au centre de l'aimant. Il repose sur I'élément postérieur d'une antenne
Philips SENSE torse/cardiaque 32 canaux dédiée a l'imagerie cardiaque. Cet élé-
ment est aligné avec la partie antérieure de ’antenne qui sera posée sur un support
en plastique au-dessus du fantome. Un module VCG connecté a I'unité de controle
de la pompe est placé dans la salle d’'TRM. Il assure la transmission sans fil du si-
gnal pseudo-FECG afin de synchroniser les acquisitions. Une salle d’expérimentation
adjacente a la salle d’IRM est également mise a disposition.

4.2.4 Liquide faux-sang

Le liquide de perfusion est constitué d’'un mélange d’eau et de glycérine (Fisher
BioReagents) fait-maison, avec une proportion massique de 60% : 40% respective-
ment. Il se caractérise par une densité de 1104kg - m—3 et une viscosité de 3,5 cP
généralement admise pour cette proportion de mélange et imitant celle du sang
[Mann et al., 1987; Yousif et al., 2011]. Sa nature graisseuse assure également la
lubrification des composants de la pompe. Pour un remplissage correct du circuit,
101 du fluide faux-sang ont été nécessaires. Ils sont contenus dans un réservoir
placé a une hauteur de 1 m dans la salle d’'TRM.
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4.2.5 Tuyaux de conduction

Les tuyaux de raccord assurent la circulation du fluide faux-sang en circuit
fermé vers et depuis les fantomes et y sont connectés via des jonctions appropriées
(connecteurs male/femelle). Tls doivent étre choisis avec précaution notamment
le tuyau d’entrée reliant la pompe au modele d’aorte. En effet, I'installation du
banc expérimental dans la salle d’'IRM nécessite le déploiement de longs tuyaux.
Par conséquent, pour éviter I'amortissement précoce de I'onde de pouls et afin de
garantir 'effet Windkessel au niveau des fantomes, ce raccord doit étre suffisam-
ment rigide pour y transmettre « instantanément » l'onde de pression. Un tuyau
adéquat de 2m de longueur est donc utilisé. Un clapet anti-retour (Georg Fischer,
Schaffhausen, Switzerland) en plastique est placé du coté terminal de ce dernier :
il imite la valve aortique. Cette valve unidirectionnelle a bille conique permet de
réduire le flux rétrograde et d’éviter 'effet d’aspiration des fantomes souples.

Du coté de la sortie et afin d’imiter le réseau vasculaire en aval de ['aorte in vivo,
nous avons connecté dans un premier temps les fantomes (du coté terminal) a un
tuyau relativement moins élastique. Celui-ci, de longueur 0,5m et de 1,7cm de
diametre, simule la compliance des arteres non incluses dans la réplique aortique.
Un montage de tuyaux en cascade (Figure 4.2.3) y est ensuite raccordé afin de
simuler une résistance (périphérique) a I’éjection. L’acheminement du fluide faux-
sang au réservoir est ainsi assuré et un circuit fermé est donc établi en plongeant
la terminaison dans le réservoir.

FIGURE 4.2.3 — Montage en cascade des tuyaux de faible diametre (de I'ordre de 1
a 0,5cm) permettant de simuler une résistance (périphérique) en
aval des fantomes. A gauche : connecté au niveau des arteres ca-
rotides de fantome d’aorte ; a droite : connecté au niveau terminal
du circuit des 2 fantomes.

Nous rappelons que nous nous sommes assurés de la correspondance de diametre
entre les différentes connections afin de minimiser les réflexions non physiologiques
associées.
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4.2 Composition et montage du banc expérimental

4.2.6 Module de mesure de pression

Compte tenu de 'environnement magnétique dans lequel notre banc d’essai est
déployé, des capteurs de pression a fibre optique (OPP-M, Opsens Solutions, Qué-
bec, Canada) sont utilisés. En effet, ce type de capteur se caractérise par son insen-
sibilité aux interférences électromagnétiques et aux radiofréquences : les signaux
de pression enregistrés ne risquent donc pas d’étre distordus. Son principe repose
sur la présence d'un diaphragme flexible en silicone a la téte du capteur. Cette
membrane, dotée d’un miroir diélectrique, se déplace selon la pression a laquelle
elle est soumise (Figure 4.2.4). Un signal lumineux incident est donc réfléchi selon
la position du miroir autrement dit selon la pression développée. Puisqu’il s’agit
d’une mesure indirecte, notre unité de « cathétérisation » comprend également un
circuit de conditionnement du signal. Outre 'injection d’un faisceau de lumiere
dans la fibre optique du transducteur, celui-ci traite le signal lumineux recueilli
afin de remonter a la pression absolue. Il dispose de 3 voies et offre la possibilité
d’afficher les profils de pression et de sauvegarder les données. Il possede également
3 sorties analogiques, avec une sensibilité de 10 mV/mmHg. Ce module est placé
dans la salle d’expérimentation ; des fibres optiques d’extension de 5 m de longueur
ont été donc utilisées.

Ces capteurs choisis pour nos mesures sont adaptés pour des applications de me-
sure de pression vasculaire, avec une plage de pression de —50 a +350 mmHg relati-
vement a la pression atmosphérique, une résolution de 0,2 mmHg et une fréquence
d’échantillonnage de 1kHz. Leur fibre optique intégrée de 1,5m de longueur, avec
un téte ultra-miniature de diametre 0,25 mm, permet leur insertion a l'intérieur
des fantomes via des inserteurs dédiés (Radifocus Introducer II, Terumo, Leuven,
Belgium). Ils sont donc en contact avec le liquide faux-sang. Une mise & zéro des
capteurs est nécessaire apres le remplissage du circuit et avant chaque acquisition
notamment s’ils ont été retirés puis réinsérés.

Nous nous sommes intéressés a ’acquisition simultanée de la pression et du signal
TTL afin de pouvoir synchroniser en aval les images acquises par IRM aux signaux
de pression. Pour cela, les sorties analogiques de pression provenant du circuit de
conditionnement ainsi que le signal T'TL sont connectés a une carte d’acquisition
analogique /numérique (BNC 2120, National Instruments, Texas, USA) située dans
la salle d’expérimentation. Une interface graphique que nous avons développée
sous MATLAB (The Mathworks, 2015, MA, USA) permet a 'utilisateur d’afficher
simultanément et en temps réel les 2 signaux et de les enregistrer sur une durée
et une fréquence d’échantillonnage bien précises. La Figure 4.2.5 en illustre un
exemple ou une mesure de pression en deux sites est faite.
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{Téte du capteur

Miroirs

\ T _ diéclectriques
Fibre P Diaphragme
optique s
..... Sl fe——

Pression du quide
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Connecteur vers circuit —
de conditionnement -
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FIGURE 4.2.4 — Description schématique du principe du transducteur de pression
Opsens a fibre optique : deux miroirs diélectriques sont séparés par
un gap. Cette cavité est caractérisée par sa longueur dont dépend
la différence de marche entre les 2 signaux réfléchis. La pression
appliquée contre la paroi du diaphragme modifie cette longueur et
par conséquent la différence de marche. Un circuit de conditionne-
ment transforme cette information en signal de pression. Adaptée
de [Opsens Solutions, 2014].

4.3 Adaptation du profil de pression

Vu la configuration du montage et I'interdépendance des parametres de réglages,
plusieurs essais ont été nécessaires avant d’obtenir des signaux de pression et de
débit exploitables. Nous rappelons que la fonction principale de ce banc est de
simuler des profils de pression physiologiques. Les valeurs caractéristiques qui y
sont associées (pressions systolique, diastolique et moyenne) doivent elles aussi se
rapprocher de celles mesurées in vivo.

Tout d’abord, nous avons cherché a programmer un profil de débit qui permettra
d’obtenir des ondes de débit et de pression morphologiquement physiologiques au
niveau des fantomes. La Figure 4.3.1 en montre 3 que nous avons testés. Le premier
que nous avons programmé est morphologiquement identique a celui imposé comme
condition d’entrée pour la validation « théorique » du modele numérique (chapitre
3) : il s’agit d’'un demi-sinus en systole et d'un débit nul en diastole. Le second est
un profil sinusoidal intégré au logiciel de commande par le constructeur alors que le
troisieme, également programmé, correspond a un signal rampe saturé. Ce dernier
se distingue par un débit minimal non nul de 'ordre de 10% du débit maximal. I1
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FIGURE 4.2.5 — Acquisition simultanée des ondes de pression en 2 sites (P et Py)
et de I'impulsion TTL délivrée par 'unité de controle de la pompe
en utilisant une carte d’acquisition (fréquence d’échantillonnage
réglée & 1kHz). La durée de cette impulsion, dans ce cas 10ms,
dépend de la période de 'onde de débit délivrée par la pompe
et du nombre de points formant ce signal (1000 ms et 100 points
respectivement sur cette figure).

Profil de débit de commande

Débit normalisé
o

-1F 1

T
—Demi-sinus
—Sinus
—Rampe saturée

0 0.2T
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Temps normalisé

0.8T

FIGURE 4.3.1 — Profils de débit de commande sur I'unité de controle de la pompe.
Les profils demi-sinus et rampe saturée ont été envisagés et pro-
grammés par nous-mémes alors que le profil sinusoidal de type
analogique est intégré au systeme par le fournisseur.
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peut étre vu comme une version moins « résolue » par rapport au profil demi-sinus
(constitué de 7 points contre 100 points respectivement). Les 3 profils ont une
méme période de 0,8 s pour une fréquence cardiaque de 75 battements par minute,
avec un pic de débit de 200ml - s~!. Rappelons tout de méme que d’autres profils
de débit (profil typique in wvivo, triangulaire...) avaient été aussi testés mais nous
ne les exposons pas car les résultats n’ont pas été concluants.

Ces profils ont été successivement imposés dans le circuit fermé du banc d’essai.
Nous avons ensuite enregistré, au site proximal de chaque fantome, les signaux de
pression associés. Nous les illustrons sur la Figure 4.3.2 sous forme normalisée. Sur
cette figure, nous remarquons que, pour le débit de type demi-sinus, les signaux de
pression présentent des pics « parasites » en systole avec des oscillations présentes
particulierement en diastole. Cet effet est le plus prononcé pour le fantome le
plus compliant. Cela provient des contraintes techniques de ’asservissement de la
pompe qui, pour une onde de débit programmée a résolution élevée, fait vibrer
les fantomes pendant la mise a jour du débit. Ajoutons a cela le mouvement des
capteurs en systole qui fait apparaitre des pics de pression indésirables. Les deux
fantomes présentent par ailleurs une pression négative signe d’un affaissement de
leur paroi.

Pour le cas du débit sinusoidal, nous observons que le profil de pression associé
n’est pas physiologique, avec une morphologie sinusoidale similaire a l'onde de
débit délivrée. De plus et malgré la présence de la valve, la pression minimale est
négative induisant I'affaissement du modele. A noter que, pour ce profil, la pression
enregistrée au site proximal de 'aorte thoracique n’est pas illustrée car le signal
n’était pas exploitable. Par ailleurs, le signal de pression pour ce type de profil de
débit est nettement moins « bruité » par rapport au premier profil (demi-sinus)
bien qu’il s’agisse d’un sinus dans les 2 cas. Cela peut étre expliqué par ’absence
du « bruit » d’asservissement puisque le profil sinusoidal n’a pas été programmé
par nous-méme mais intégré au logiciel de I'unité de commande par le fournisseur.

Pour le cas du débit de type rampe saturé, nous remarquons que les profils de
pression développés semblent correspondre morphologiquement a la réalité in vivo,
avec un rapport de durée des phases systolique/diastolique de 75%. En revanche, la
pression minimale enregistrée chute significativement notamment pour le modele
d’aorte thoracique.

Une fois la forme du profil de pression satisfaisante, il faut encore que les pres-
sions soient dans la gamme physiologique. Pour cela, nous avons entamé une
deuxieme étape d’adaptation ou nous avons réduit, dans un premier temps, la
période du cycle cardiaque jusqu’a 0,7s (d’ou une fréquence cardiaque de 85 Hz).
En effet, nous avons remarqué qu’avec notre configuration du banc d’essai et ses
dimensions, un cycle cardiaque d'une seconde de période induit une réduction sup-
plémentaire de la pression diastolique. Afin d’améliorer encore cet indice, nous
avons fait varier le pic maximal de débit délivré par la pompe et I'avons fixé a
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4.3 Adaptation du profil de pression

Cas de débit demi-sinus

—Tuyau droit
—Fantéme d'aorte
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FIGURE 4.3.2 — Profils de pression mesurés au site proximal du tuyau droit (en

noir) et du fantome d’aorte thoracique (en bleu) correspondants
aux différents profils de débit de commande programmé : demi-
sinus, sinusoidal et rampe saturé (Figure 4.3.1). Pour le débit si-
nusoidal, un affaissement du tuyau droit causé par la pression né-
gative développée est observé. Cet effet est encore plus prononcé
sur le fantome d’aorte; le signal de pression n’est pas affiché car
inexploitable.
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150ml - s! tout en maintenant un débit minimal de 15ml-s~!. De plus, nous
avons ajusté le diametre et la longueur des tuyaux compliants en sortie (1,5cm
et 0,7 m respectivement) mais aussi les dimensions des tuyaux terminaux en série
afin de créer une résistance « périphérique » (longueur totale de 10 cm). Nous nous
sommes concentrés particulierement sur le circuit comprenant le fantome d’aorte
thoracique étant donné que ce modele est plus compliant que le tuyau droit. Il
permettra d’obtenir des valeurs de pression plus physiologiques que le tuyau droit.
Au niveau de ’arche aortique, nous avons connecté les artéres carotidiennes de
fagon a ce qu’elles convergent vers un seul tuyau de drainage (Figure 4.3.3) ; ce qui
permet un meilleur controle de la résistance en sortie. Une résistance périphérique
relativement moins sévere que celle introduite au niveau terminal est utilisée a ce
stade. Le profil de débit adopté par la suite et les profils de pression mesurés a
Iissue de ces manceuvres sont illustrés sur la Figure 4.3.4.

FIGURE 4.3.3 — Adaptation du banc d’essai : connexions de sortie adoptées pour
le tuyau droit (coté terminal - & droite) et pour le fantome aorte
(coté de I'arche aortique - a gauche). Pour ce dernier, la sortie
principale du coté de 'aorte descendante est connectée a un tuyau
moins compliant que celui en sortie du tuyau droit.

4.4 Déroulement des expériences

Une fois le circuit fermé établi, deux transducteurs de pression sont introduits
délicatement a l'intérieur du fantome en question et positionnés aux sites proximal
et distal (comme montré sur la Figure 4.2.2) : ils sont distant de 10cm pour le
tuyau droit et de 18 cm pour le fantome aorte.
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Profil de débit de commande
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FIGURE 4.3.4 — Haut : profil de débit programmé et adopté dans nos expériences
et signal TTL de synchronisation. Bas : cycles moyens de pres-
sion correspondants, mesurés au site proximal du tuyau droit et
du fantome d’aorte thoracique. L’eztraction d’un cycle moyen de
pression sera présentée dans la section 4.4.2.

Le circuit est rempli avec un débit stationnaire de 80ml - s~!. Une fois le rem-
plissage réalisé, la pompe est arrétée et les inserteurs équipés d’une mini-vanne
permettent d’évacuer les bulles d’air qui se forment a proximité des capteurs. Nous
nous sommes également assurés de I'absence des bulles dans le reste du circuit afin
d’éviter les distorsions des images d'IRM et/ou des mesures de pression. Une mise
a zéro (ou calibrage) des capteurs est ensuite nécessaire pour obtenir une pression
transmurale nulle : il s’agit autrement dit d’égaliser la pression intramurale a la
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pression atmosphérique extérieure. Par conséquent, la pression absolue mesurée
reflete en réalité la pression transmurale.

Le débit pulsé appliqué pendant les 2 expériences est celui illustré sur la Figure
4.3.4 (période de 0,7s, débit minimal égal a 10% du pic maximal qui lui vaut
150ml - s71).

4.4.1 Acquisition des images IRM

Apres avoir rempli le circuit et a débit nul, une séquence de repérage primaire
« Survey » ultra-rapide est réalisée. Une série d'images dans les 3 plans de I’espace
est obtenue, ce qui permettra de repérer la localisation des capteurs (ou également
des inserteurs). Afin de quantifier 'onde de débit qui servira comme condition
d’entrée au modele numérique et dans le but d’éviter le flux turbulent en entrée, le
positionnement optimal du plan de coupe correspondant se situe a 2cm en amont
du site proximal des 2 fantomes (Figure 4.4.1 - plan jaune). A cet emplacement,
une acquisition 2D axiale (through plane) codée en contraste de phase, avec une
vitesse d’encodage de 90 cm - s~! et synchronisée rétrospectivement, est réalisée. Le
signal de synchronisation est transmis a I'TRM via un module ECG sans fil dédié.
Les électrodes de ce module, disposées sur le torse du patient dans le cas in vivo,
sont connectées au signal TTL via des cables appropriés. Les parametres de cette
séquence acquise sur le tuyau droit et sur le fantome d’aorte sont groupés dans les
Tableaux 4.2 et 4.3 respectivement.

Afin d’estimer la compliance linéique et la section au repos du modele 1D asso-
cié aux fantomes, des acquisitions IRM en Ciné et en contraste de phase ont été
réalisées aux niveau des sites proximal et distal des deux fantomes. Vu la présence
des capteurs a ces niveaux-la, les plans des coupes IRM sont positionnés quelques
millimetres en amont de ceux-ci afin d’éviter leur apparition sur les images, no-
tamment celles de vélocimétrie (Figure 4.4.1 - plans rouges a proximité des sites
proximal et distal). Outre les images codées en vitesse réalisées a chaque site,
I’'acquisition en Ciné 2D axiale au méme niveau permet de mesurer la distension
de la paroi au cours du cycle cardiaque. Rappelons par ailleurs qu’il est possible
de mesurer en une seule acquisition en contraste de phase la distension et le flux
axiaux. Cependant, les images en Ciné sont moins sensibles aux artéfacts de flux,
ce qui améliore la précision sur les résultats [Herment et al., 2011]. Les parametres
de la séquence Ciné SSFP (type Balanced Turbo Field Echo) acquise sur les deux
fantomes sont illustrés dans les Tableaux 4.2 et 4.3.

De méme, deux acquisitions en Ciné et en contraste de phase sont également
effectués au site terminal de chaque fantome (Figure 4.4.1 - site terminal) afin d’es-
timer les parametres de la condition de sortie. Les parametres de ces 2 séquences
sont identiques a ceux dans les Tableaux 4.2 et 4.3.
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- .

- -. - - Site proximal
Site proximal -

i Site distal -

. _. - - Site distal
' Site terminal ——=
-

Site terminal

FIGURE 4.4.1 — Illustration, sur des images IRM des fantomes (séquence Survey),
du positionnement des plans de coupe axiale. Le plan en jaune in-
dique que seule une acquisition en contraste de phase a été réalisée
a ce niveau-la : I'onde de débit résultante servira comme condition
d’entrée au modele 1D. Celui en rouge signifie que deux acquisi-
tions IRM en Ciné et en contraste de phase au méme niveau ont
été faites. Les données issues de ces doubles acquisitions seront né-
cessaires pour l'estimation des parametres du modele (section 4.5).
A droite : fantome d’aorte; a gauche : tuyau droit. La dimension
des images n’est pas identique.

4.4.2 Mesures de pression

Simultanément a ces acquisitions IRM, des enregistrements instantanés de pres-
sion aux sites proximal et distal sur une durée de 20s et a une fréquence d’échan-
tillonnage de 1kHz sont réalisées en passant par la carte d’acquisition. Simulta-
nément, le signal TTL sur lequel sont basées la synchronisation des acquisitions
IRM est enregistré comme montré sur la Figure 4.2.5. En se basant sur le front
montant de ce signal, les ondes de pression proximale et distale a chaque cycle
cardiaque sont délimitées. Un cycle moyen de pression a chaque site est ensuite
extrait en moyennant les cycles de pression correspondants ; cela est cohérent avec
les données IRM acquises sur plusieurs cycle cardiaque pour en avoir une onde
de débit/distension finale le long d’un cycle cardiaque. Rappelons que le débit
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Séquence
Ciné | Contraste de phase
Champ de vision (mm?) | 100x100 100x100
Résolution spatiale (mm?) | 0,9x0,9 0,9x0,9
Epaisseur de coupe (mm) 8 8

Angle de basculement 60° 12°
Temps d’écho (ms) 2,14 5,68
Temps de répétition (ms) 4,27 9,5
Nombre de phases 70 70
Résolution temporelle (ms) 10 10
Vitesse d’encodage (m -s™1) - 90

Tableau 4.2 — Parametres des séquences IRM en Ciné et en contraste de phase
acquises au niveau des sites proximal, distal et terminal du tuyau

droit.
Séquence
Ciné \ Contraste de phase
Champ de vision (mm?) | 100x100 100x 100
Résolution spatiale (mm?) | 1,4x1,4 1,4x1,4
Epaisseur de coupe (mm) 8 8
Angle de basculement 60° 12°
Temps d’écho (ms) 1,68 4,0
Temps de répétition (ms) 3,3 6,8
Nombre de phases 100 100
Résolution temporelle (ms) 7 7
Vitesse d’encodage (m -s™1) - 90

Tableau 4.3 — Parametres des séquences IRM en Ciné et en contraste de phase
acquises au niveau des sites proximal, distal et terminal du fantome
d’aorte thoracique.

pulsé est lancé bien avant que les acquisitions IRM et de pression soient faites afin
d’établir un régime d’écoulement permanent.

4.4.3 Analyse des images IRM

L’outil de segmentation automatique ArtFun (pour Arterial Function) déve-
loppé au Laboratoire d’Imagerie Fonctionnelle a été utilisé pour analyser les images
d’TRM en Ciné et de vélocimétrie en contraste de phase [De Cesare et al., 2009;
Herment et al., 2010]. Il repose sur une approche de modélisation (2D + t) du
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contour aortique déformable et de minimisation de son énergie sans hypotheses
sur la géométrie vasculaire. Pratiquement, ce logiciel dont la reproductibilité et
la robustesse ont été validées, permet une délimitation automatique de la lumiere
vasculaire et ne nécessite qu’'une simple étape d’initialisation. Le contour se « pro-
page » ensuite a toutes les images en Ciné de la série d’'une maniere adaptative,
permettant ainsi de suivre avec précision I’évolution de 'aire de la lumiere aortique
au cours du cycle cardiaque (Figure 4.4.2). Pour les acquisitions en vélocimétrie
IRM, une étape supplémentaire est requise par rapport aux images en Ciné : en
effet, une fois le contour sur les images de module extrait, il est superposé sur les
images de phase afin de remonter a la vitesse du flux traversant la zone d’inté-
rét (Figure 4.4.3). Le débit a chaque phase cardiaque est ainsi calculé comme le
produit entre la vitesse moyenne et la surface aortique correspondante.

Distension axiale
3.2 T T T

—Site proximal
—Site distal

3,1

(cm?)

2.9

2.8 1 1 1
0 0.2 0.4 0.6

Temps (s)

FIGURE 4.4.2 — Ondes de distension axiale au cours d'un cycle cardiaque aux sites
proximal et distal du tuyau droit. Ces courbes sont issues de la seg-
mentation sous ArfFun des séquences en Ciné acquises par IRM-
CV aux sites correspondants.

4.5 Méthodes d’estimation des parametres du
modele numérique

Dans cette partie, nous détaillerons les méthodes invasives et non invasives d’es-
timation des parametres du modele numérique. Notre objectif étant une estimation
non invasive des parametres du modele, I’approche invasive permet d’établir des
valeurs de référence auxquelles sont comparées les valeurs des parametres estimés
non invasivement.
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63 ms 133 ms 203 ms 343 ms 602 ms

7 ms

FIGURE 4.4.3 — Segmentation sous ArtFun des images issues d’une séquence en
contraste de phase acquise en amont du site proximal du fantome
d’aorte thoracique. Haut : la premiere étape consiste a extraire le
contour de la lumiere vasculaire sur les images de module. Bas :
la seconde étape est de superposer ces contours sur les images de
phase afin d’estimer la vitesse et le débit instantanés a chaque
phase cardiaque.

4.5.1 Parameétres du domaine 1D

Nous désignons par les parametres du domaine 1D la longueur, la compliance
linéique ainsi que la section au repos de ce dernier.

4.5.1.1 Longueur du domaine

Outre la mesure hors-IRM des dimensions des fantomes et de la distance séparant
le site proximal du distal, des mesures précises peuvent étre également obtenues
sur les images IRM de repérage (Survey) acquises en début d’expérience. Cela
est particulierement utile quand la géométrie du vaisseau est tortueuse tel est le
cas du fantome d’aorte. La longueur du domaine mais surtout 'emplacement des
capteurs proximal et distal par rapport a la « coupe d’entrée » seront précisément
déterminés afin que leur positionnement coincide anatomiquement avec les mailles
du modele numérique correspondantes de ces sites.

4.5.1.2 Compliance linéique
L’estimation de la compliance linéique Cip peut étre réalisée d’'une maniere

invasive ou non invasive. Pour ces deux approches, des méthodes de mesure de la
compliance locale et globale peuvent émerger.
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Mesure invasive :

En reprenant la définition de ce parametre, la détermination de la compliance
locale par voie invasive consiste a calculer la variation absolue de surface par rap-
port a la variation de pression correspondante. Une mesure de pression en un site,
associée d'une maniere synchrone et simultanée a une acquisition par IRM de la
variation de la lumiere artérielle en ce méme site permet d’établir une relation
entre la pression (contrainte) et la distension (déformation). La synchronisation de
I’'onde de pression et de 'onde de distension se fait en se référant au signal TTL.
En effet, comme nous 'avons déja dit, le front montant représente le pic R qui
déclenche les acquisitions IRM. Ce méme front nous a permis de calculer le cycle
moyen de pression. Cela fait que ce cycle de pression et I'onde de distension se
réferent a la méme base temporelle. La compliance transversale locale (single site)
sera donc la pente de cette courbe en protosystole, phase durant laquelle la pres-

sion est peu contaminée par les réflexions : ¢’est la méthode P-A pour pression-aire
(Figure 4.5.1).

Toujours dans la catégorie invasive, la compliance régionale ou globale peut étre
déterminée indirectement a partir d'une mesure invasive de la vitesse de 'onde de
pouls c. Ces 2 parametres sont liés via I’équation de Bramwell-Hill (1.3.7) qui peut
étre réécrite sous cette forme :

Cip = p (4.5.1)
avec p la masse volumique du sang considérée constante. Puisqu’il est question
d’une vitesse, il suffit d’estimer le temps de transit (At) que met ’onde de pression
pour se propager entre deux sites artériels séparés par une distance connue (d) :

_d
At
Il peut s’agir par exemple des sites de 'aorte ascendante-descendante ou le tron-
con carotide-fémoral. Dans la littérature, At est défini comme étant le décalage
temporel séparant les « pieds » [Mohiaddin et al., 1993; Westenberg et al., 2010;
Devos et al., 2015] ou les points a mi-hauteur [Kraft et al., 2001; Zhao et al., 2009]
de 'onde de pouls. D’autres proposent de le calculer en minimisant ’aire entre les
ondes de pression par normalisation et translation [Lalande et al., 2008; Fielden
et al., 2008; Dogui et al., 2011]. Notons par ailleurs que la compliance globale ou
régionale est une mesure grossiere qui peut masquer 1’existence d’une rigidité locale
[Wentland et al., 2014].

C

(4.5.2)
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FIGURE 4.5.1 — Courbe de pression-section (P-A) au site proximal du fantéme
d’aorte. La ligne noire représente la tangente en protosystole a
cette courbe.

Estimation non invasive :

En appliquant ces mémes « algorithmes » de mesure de compliance globale sur
des signaux hémodynamiques acquis non invasivement tels que les ondes de débit
ou de distension, il est possible de déterminer une compliance régionale ou glo-
bale (Figure 4.5.2). La validation en IRM de ces méthodes par référence a des
mesures invasives a fait 'objet de plusieurs publications dans la littérature [Gro-
tenhuis et al., 2009; Westenberg et al., 2010; 2012; Wentland et al., 2014]. D’autres
approches d’estimation de la vitesse de I'onde de pouls locale et donc d'une com-
pliance locale ont été développées et validées. Ainsi, Vulliemoz et al [Vulliémoz
et al., 2002; Rabben et al., 2004] ont proposé la méthode débit-aire (Q-A) ou la
vitesse de I'onde de pouls correspond a la pente, en protosystole, de la courbe Q-A :

_ e

c (4.5.3)

protosystole

ou de la courbe U-In(A) comme proposé par [Feng et Khir, 2010; Biglino et al.,
2012] :

dU

(AT (4.5.4)

protosystole

avec U et A vitesse et surface axiales respectivement (U = u,). Néanmoins, il est
important de mentionner que la valeur d’une compliance locale est fortement liée
au plan de mesure dans lequel elle est effectuée. Par conséquent, elle ne renseigne
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pas sur les propriétés régionales/globale en amont et en aval du plan d’analyse.
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FIGURE 4.5.2 — Détermination du temps de transit (At) de l'onde de débit entre
2 sites proximal et distal par les méthodes de pied-a-pied (FtoF),
de point-a-point (PtoP) et de peak-to-peak. Pour la méthode de
pied-a-pied, les droites sont tangents a la montée systolique située
entre 20% et 80% du débit pulsée proto-télé-systolique [Westen-
berg et al., 2012]. Le décalage temporel entre les 2 signauz a été
artificiellement amplifié pour qu’il soit nettement observable.

4.5.1.3 Section diastolique

Grace a la segmentation précise des images en Ciné, Ay est calculé comme la
moyenne de la surface minimale obtenue aux sites proximal et distal (Figure 4.4.2).
Cette valeur est ensuite injectée dans le modele numérique pour réaliser les simu-
lations.

4.5.2 Parameétres de la condition de sortie

Comme pour l'estimation de la compliance linéique, nous présentons une ap-
proche invasive et proposons une approche non invasive pour I’estimation des pa-
rametres de la condition de sortie. Nous désignons par ces parametres la résistance
Ry, la résistance périphérique Ry, et la compliance périphérique C)., du modele
0D.

135



Chapitre 4 Validation du modele 1D sur un banc expérimental de flux aortique

Mesure invasive :

Elle consiste a mesurer par IRM en contraste de phase I'onde de débit (Qena)
au site terminal du fantéme (la ot le modele 1D est tronqué) simultanément a un
enregistrement invasif de la pression (P,,4) en ce méme site. La résistance périphé-
rique (Rpe,) du circuit ainsi que I'impédance caractéristique (Z.) du segment 1D
sont alors facilement calculées : R, est le rapport de la pression moyenne au débit
moyen, alors que Z. est la moyenne entre 5 et 15 Hz du module du spectre de I'im-
pédance d’entrée Z, (Figure 4.5.3). Pour déterminer la compliance périphérique
Cper, un processus itératif est nécessaire afin de I'ajuster. Il consiste a trouver,
dans une gamme bien définie, la valeur de Ce, qui réduit au minimum I'écart
entre 'onde de pression P,,4 et celle simulée (Pi;,) par le modele Windkessel en
sortie. Selon la définition de cet écart, nous avons estimé deux valeurs de Cp,.
La premiére est obtenue en réduisant 'erreur quadratique moyenne (EQM) entre
Peng mesurée au site terminal et Py, ; nous appelons cette méthode EQMc,,,. La
seconde est issue de la réduction de I’écart de pression pulsée entre P.,q et P, ;
cette méthode a été proposée par [Stergiopulos et al., 1999a] et nous I'appelons
PP

per*®
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FIGURE 4.5.3 — Spectre de l'impédance d’entrée (Z.) calculé au site terminal du
tuyau droit. Ry, est égale au module de Z, a 0Hz; I'impédance
caractéristique Z. est la moyenne de |Z,| entre 5 et 15 Hz.

Pour lancer le processus, le modele Windkessel recoit, en entrée, I’'onde de débit
Qena €t a pour résistance périphérique et pour impédance d’entrée les valeurs de
Ryer et Z. déja calculées. La valeur initiale de Cpep (Cper,init) €st déterminée en
modélisant la phase diastolique de 'onde de pression P.,4 par une exponentielle
décroissante ayant pour constante de temps Rpe,Cper. Ce modele de phase dias-
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tolique est largement adapté dans la littérature [Vennin et al., 2015; Hashimoto
et Ito, 2017]. Un exemple d’illustration est décrit sur la Figure 4.5.4 ou 'onde de
pression mesurée au site terminal du tuyau droit est superposée au modele expo-
nentiel de décroissance diastolique. Sachant que R,., a ¢té déja calculée, il est donc
possible de déterminer Cpe, init. La gamme que nous avons choisie pour rechercher
la « meilleure » Cp, est entre £50% de Cpep, init- Le schéma explicatif du processus
est illustré sur la Figure 4.5.5.

T T ]

* Phase diastolique
* Phase systolique
—Modéle exponentiel

250

0 0.2 0.4 0.6
Temps (s)

FIGURE 4.5.4 — Détermination de la valeur initiale de la compliance périphérique
Cper @ une fonction mono-exponentielle décroissante, ayant pour
constante de temps R, Cpe,, modélise la phase diastolique de
I'onde de pression (FP,,q) mesurée (ou déterminée) au site termi-
nal. Sachant que R,., a été déja calculée, il est donc possible de
déterminer la valeur initiale de Cper (Chper,init). Pena tllustrée sur
cette figure a été mesurée invasivement au site terminal du tuyau
droit.

Estimation non invasive :

La détermination non invasive consiste a calculer, dans un premier temps, la
résistance R; du modele Windkessel modele qui, rappelons-le, doit simuler I'im-
pédance Z. du vaisseau. Cette derniere est liée a la vitesse de I'onde de pouls par
I'équation (1.3.13) que nous pouvons écrire en fonction de la compliance linéique

Cip globale :
P
Z, = 4.5.5
V 4Cin (455)
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FI1GURE 4.5.5 — Diagramme schématique illustrant la méthode d’estimation de la
compliance périphérique Cp., du modele OD : une fois la valeur
initiale de C)., déterminée, une onde de pression est simulée ( Py, )
via un modele Windkessel a 3 éléments ayant en entrée ’'onde de
débit Q¢,q mesurée par IRM a ce méme site. Ensuite, un processus
itératif permet d’estimer la meilleure valeur de C,., sur la base
de la réduction de I'écart de pression pulsée (PP) ou de l'erreur
quadratique moyenne EQMc,,, entre Py, et la pression mesurée
(ou estimée) en ce site. Adaptée de [Stergiopulos et al., 1999al.

Ayant estimé C'; p non invasivement, ’adaptation de Ry a Z. permet donc d’obtenir

la valeur de R; comme :
Ri=Z=,/-—2— (4.5.6)
AoCip

avec Ag la section diastolique au site terminal obtenue par une simple acquisition
IRM en Ciné au niveau de ce site. Cette méme acquisition permet par ailleurs
de mesurer 'onde de distension (A.,q) en ce site. En appliquant notre modele de
pression & Ag,q, I'onde de pression pulsée (AP,,q) en ce site peut-étre calculée :

1
APend - ﬁ (Aend - Aoend) (457)
1

avec Cip,,, la compliance linéique du domaine 1D. Afin de remonter a I'onde de
pression absolue, la valeur minimale de cette composante est ensuite calibrée a la
pression diastolique mesurée non invasivement en un site périphérique. Ce choix
repose sur le fait que la pression diastolique est pratiquement inchangée entre
I’aorte et les arteres périphériques in vivo : elle est donc non invasivement accessible

end
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par une simple mesure de ’onde de pression au niveau de ’artere brachiale. Dans
notre cas et puisque nous ne menons pas d’expériences in vivo, nous calibrons la
composante pulsée a la pression diastolique obtenue par mesure invasive au site
terminal.

Une fois 'onde absolue déterminée, il est alors possible de calculer la résistance
Rper. Enfin, nous nous appuyons sur le méme processus itératif de la Figure 4.5.5
afin d’estimer C)., « non invasivement » cette fois-ci.

4.6 Valeurs des parameétres du modele numérique

Nous présentons dans la premiere sous-section les valeurs de la compliance li-
néique estimées sur le tuyau droit et issues des différentes approches invasives et
non invasives déja évoquées. Pour le fantome d’aorte, celle issue de la méthode de
pied-a-pied est adoptée. Les valeurs de Ay et de L n’y sont pas adressées parce
que nous adoptons celles mesurées par IRM. Dans la deuxieme sous-section, les
valeurs de la condition de sortie obtenues par mesure invasive et par estimation
non invasive sont présentées.

4.6.1 Compliance linéique

4.6.1.1 Tuyau droit

Les méthodes P-A, Q-A, U-In(A) ont été appliquées sur les sites proximal et
distal du tuyau droit. Nous avons également appliqué la méthode de pied-a-pied
sur les ondes de pression (FtoFp) et de débit (FtoFq) entre ces 2 sites. Le Tableau
4.4 regroupe les différents valeurs de compliance locale/globale obtenues sur ce
modele. Dans ce tableau, nous remarquons que les compliances globale issues de la
méthode FtoFq s’approchent de celle de « référence » déterminée par la méthode
FtoFp ; cela est en accord avec les études de validation dans la littérature. Quant
aux compliances locales, elles sont de ’ordre de grandeur des compliances globales.
Nous observons aussi une légere différence de compliance entre site proximal et
distal, avec la compliance proximale relativement supérieure.

Par ailleurs, il est raisonnable de dériver une compliance globale a partir des
compliances locales; celle-ci peut étre vue comme la moyenne des compliances
proximale et distale. Cela est justifiable par le fait que le tuyau d’aorte descen-
dante ne présente pas de modifications structurales ou géométriques intrinseques.
Ainsi, Cyp,_, globale, qui vaut donc 1,07 x 1072 m? - Pa™!, est représentative de la
compliance de « référence ». Cependant, cette méthode (P-A) est invasive. Quant
aux compliances globales dérivées des méthodes Q-A et U-In(A), elles sont relati-
vement inférieures et valent 0,74 x 1079 et 0,88 x 1072 m? - Pa~! respectivement.
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Compliance Cip (m? - Pa™')

Globale | Proximale | Distale
FtoFp | 1,09 x 10~ - -
FtoFq | 1,05 x 1079 - -

P-A - 1,21 x 107 | 0,93 x 1079
Q-A - 0,78 x 1079 | 0,70 x 10~°
U-In(A) - 0,91 x 107 | 0,84 x 1079

Tableau 4.4 — Valeurs de la compliance linéique Cip globale et locale (aux sites
proximal et distal) estimée, pour le tuyau droit, selon les diffé-
rentes méthodes citées dans la section 4.5.1.2. FtoFp (respective-
ment FtoFq) correspond a 'application de la méthode pied-a-pied
(FtoF) aux ondes de pression (respectivement de débit) proximale
et distale mesurées invasivement (respectivement non invasivement
par IRM). P = pression ; QQ = débit ; A = surface axiale; U = vitesse
longitudinale.

Par la suite, nous adoptons la compliance issue de la méthode FtoF En effet,
cette méthode permet une estimation « globale » de la compliance du domaine qui
se rapproche de celle de référence et justifie I'utilisation d'un profil de compliance
uniforme lors des simulations [Alastruey et al., 2016]. Toutefois, U'effet du choix
d’une valeur globale de Cp issue des méthodes locales sur la correspondance entre
mesures et simulations 1D sera évalué dans la section 4.7.

4.6.1.2 Fantome d’aorte

Nous appliquons uniquement la méthode de FtoFq entre les sites proximal et
distal du fantome d’aorte. Pour ce modele moins rigide que le tuyau droit, nous

avons estimé Cip & 5,77 x 107 m? - Pa~!.

4.6.2 Condition de sortie

Nous présentons dans cette section les valeurs de la condition de sortie (R, Ryer
et Cper ) Obtenues par mesure invasive et par estimation non invasive pour les 2
fantomes.

4.6.2.1 Tuyau droit

Pour le circuit comprenant le tuyau droit, les parametres de la condition de
sortie sont regroupés dans le Tableau 4.5. Nous remarquons tout d’abord que R;
et Ry, issues des approches invasives et non invasives se rapprochent, avec une
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différence de 10% sur R,.,. Par ailleurs, en comparant R; a R, un ordre de
grandeur est noté.

Quant a la compliance périphérique, nous observons sur la Figure 4.5.4 le mo-
dele exponentiel reproduisant I'onde de pression invasive en phase diastolique. Il
se caractérise par une constante de temps Rpe,Cper = 0,23s. Pour R, qui vaut
5,90 x 10%Pa - s - m™3, Cpepiniz vaut donc 0,38 x 1072 m? - Pa~!. La plage de C,.,
que nous avons choisi pour lancer le processus itératif est alors entre 0,19 x 107 et
0,57 x 107?m? - Pa~'. En appliquant la méthode PPc,, (Figure 4.6.1), la valeur
retenue de C, par 'approche invasive est 0,44 x 107" m? - Pa™!; elle est équiva-
lente a celle obtenue par la méthode EQMc,,, pour cette méme approche.

Sur ce méme circuit et en utilisant ’approche non invasive ou 'onde de pres-
sion est « synthétisée » a partir de I'onde de distension, Cpey init & été estimée
a 0,51 x 1072m? - Pa~!. La gamme de compliance étudiée se trouve alors dans
Iintervalle [0,26 x 1079; 0,76 x 107?] m3 - Pa~!. La compliance périphérique issue
des méthodes PP¢, . et EQMc,,, vaut 0,45 x 107% et 0,54 x 107" m?® - Pa™! res-
pectivement. Il est logique que la méthode PP¢_,, aboutisse a des valeurs de Cl.,
quasi-identiques pour les deux approches (0,44 x 107 et 0,45 x 107 %m?3 - Pa™1).
En effet, en plus de Ry et R, qui sont comparables entre les 2 approches, la pres-
sion pulsée mesurée au site terminal est égale a 219,0 mmHg contre 218,8 mmHg
pour l'onde calibrée. En revanche, ’écart de Cp, est plus grand quand la méthode
EQMc,., est utilisée (0,44 x 1077 et 0,54 x 1072 m? - Pa~') vu la différence notable
de profil entre ces deux signaux de pression (Figure 4.6.2). Cette différence montre
qu’une simple calibration des ondes de distension ne permet pas une estimation
précise du profil de 'onde de pression centrale.

Invasive \ Non invasive
Ry (Pa-s-m 9) 5.80 x 107 5.00 x 107
Ryper (Pa-5-m ) 5.00 x 10° 6,56 x 10°
PPc,., EQMc,.. PPc,., EQMc,..
Cpor (m® - Pa!) [0,44x 107 0,44 x 107 | 0,45 x 107 | 0,54 x 107

Tableau 4.5 — Parametres de la condition de sortie estimés selon les approches in-
vasive et non invasive pour le circuit comprenant le tuyau droit.
PPc,.. et EQMc,,, désignent respectivement les méthodes de pres-
sion pulsée et de 'erreur quadratique moyenne appliquées dans le
processus itératif pour la détermination de Cl.,.

4.6.2.2 Fantome d’aorte

Nous avons estimé les parametres de la condition de sortie pour le circuit com-
prenant le fantome aorte en appliquant uniquement la méthode non invasive. Le
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FIGURE 4.6.1 — Fonctionnement du processus itératif pour I'estimation de la com-
pliance périphérique (Cle.). Haut : différence entre la pression
(P.nq) mesurée invasivement au site terminal du tuyau droit et
I'onde de pression (Pk;;,) simulée par le modele Windkessel pour
la pression pulsée (PP). Cpey. init désigne la valeur initiale de Cp, et
Cher, end €st celle retenue qui réduit au minimum cette différence.
Bas : Méme processus sauf que P.,4 est déterminée cette fois-ci
non invasivement en calibrant 'onde de distension terminale du
tuyau droit.
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FIGURE 4.6.2 — Superposition de 'onde de pression mesurée au site terminal du
tuyau droit et de celle étalonnée a partir de l'onde de distension
acquise par IRM en ce méme site.

Tableau 4.6 illustre les valeurs associées, avec R; relativement inférieure au circuit
du tuyau droit. Cela est compréhensible puisque le fantéme d’aorte est relative-
ment plus compliant. De méme, R,., est relativement supérieur puisque le circuit
en aval n’est pas identique pour les deux cas.

Ry (Pa-s-m™3) 1,63 x 107
Rper (Pa-s-m™) 3,60 x 10°

PPc,.. EQMg,.,
Chor (m®-Pa') [051 x 1079 0,57 x 109

Tableau 4.6 — Parametres du modele 0D estimés selon 1’approche non invasive
pour le circuit comprenant le fantome d’aorte thoracique. PPc,,,
et EQMc,,, désignent respectivement les méthodes de pression pul-
sée et de I'erreur quadratique moyenne appliquées dans le processus
itératif pour la détermination de C).,. La valeur initiale de Cl., est
de 0,50 x 1072 m? - Pa~!.

La compliance périphérique de ce circuit a été estimée a 0,51 x 107 m? - Pa~!
par la méthode PPc_, ; elle est inférieure a celle issue de la méthode EQMc,,,, qui
vaut 0,57 x 1072 m? - Pa~—!.
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4.7 Confrontation des mesures expérimentales de
pression aux simulations

Le Tableau 4.7 regroupe l'’ensemble des parametres de simulations relatifs au
tuyau droit et au modele d’aorte thoracique. Les éléments associés aux modeles
1D et 0D qui y figurent sont ceux estimés non invasivement.

Tuyau droit

|

Aorte thoracique

L (m) 0,15 0,25
T (s) 0,70 0,70
p (Kg-m™?) 1104 1104
Ay (m?) 2,95 x 107 7,24 x 1074
Cip (m?*-Pa™!) 1,05 x 1079 5,77 x 107°
Ry (Pa-s-m™) 5,90 x 107 1,63 x 107
Ryer (Pa-s-m™) 6,56 x 108 3,60 x 108
Cper (m? - Pa™t) 0,44 x 1072 / 0,53 x 1072 | 0,51 x 1072/ 0,57 x 107
P,.: (Pa) 0 0
Nb. de mailles 100 100
Rés. spatiale (m) 1,50 x 1073 2,50 x 1073
Nb. de cycles 10 10
Durée de simulation (s) 114 96

Tableau 4.7 — Parametres de simulation utilisés pour reproduire 1’écoulement dans
le tuyau droit et le fantome d’aorte thoracique. Pour chacun des fan-
tomes, deux valeurs de compliance périphérique C),, sont indiquées.
Elles ont été respectivement estimées par les méthodes de PPc,,,
et de EQMc,.,. Rés = résolution; Nb = nombre. Ay du fantome
d’aorte est celur mesuré au niveau de l’aorte ascendante.

4.7.1 Tuyau droit

Nous appliquons notre modele 1D sur le tuyau droit représentatif de 1’aorte

descendante. Pour chacune des deux valeurs de C,, estimée non invasivement
(Tableau 4.7), une simulation est faite. Les prédictions de pression sont superposées
aux ondes de pression proximale et distale. Nous les illustrons sous forme de cycle
moyen, avec la condition d’entrée, sur la Figure 4.7.1.

Sur cette figure, nous remarquons que les pressions simulées reproduisent fide-
lement les mesures directes, avec une allure générale des 3 courbes relativement
proche. D'une maniere globale, nous remarquons que la différence de C)., entre les
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2 simulations ne semblent pas induire d’énorme différence sur les profils de pres-
sion associés ; la montée systolique semble étre mieux reproduite que la décroissance
diastolique ou la correspondance est moins bonne. Cet écart en diastole est présent
indépendamment du site exploré. Nous regroupons dans le Tableau 4.8 les pressions
systolique, diastolique, pulsée et moyenne. En comparant celles issues des simula-
tions vis a vis des mesures, nous remarquons une surestimation (= +22mmHg)
des pics systoliques proximal et distal quand Cp,,, est utilisée (Figure 4.7.1).
Cette méme valeur de Cp,, induit une légere sous-estimation (= —5 mmHg) de la
pression diastolique mesurée aux 2 sites. L’erreur quadratique moyenne normalisée
(EQMN) entre simulation et mesure est donc plus élevée dans ce cas-la; elle vaut
7,2% et 6,1% au niveau proximal et distal respectivement, contre 4,5% et 3,9%
associée & Cperpp,, (Tableau 4.9). En utilisant cette derniere valeur, les prédictions
semblent mieux estimer pour la pression systolique mais la pression diastolique est
surestimée d’a peu pres +8 mmHg.

Site proximal Site distal
Mesurée \ Simulée Mesurée \ Simulée
Prsystolique o557 4 | 261,6/278,9 | 259,44+ 0,4 | 263,8/280,9
(mmHg)
P. diastolique 51,8£0,3 | 60,0/47,4 | 51,0+0,3 | 59,0/46,5
(mmHg)
RIS 903,0: