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Résune :
L'objectif de ce travail est de mettre @vidence l'influence du comportemericanique des agres sur la distribution
spatio-temporelle des contraintes au sein de la par@waismale dues aux force@modynamiques. Pour cela, des si-

mulations nurériques tenant compte des interactions fluide-structureétintéalistes sur des @vrismes mogles. Le
comportement gcanique des agres est successivement coegidcomme hypétastique isotrope et anisotrope.

Abstract :

The aim of this numerical study is to highlight the influence of aneurysmal arteries wall behaviour on the spatial and
temporal distribution of arterial wall stresses and wall shear stresses due to hemodynamic forces. For that purpose,
numerical simulations have been performed on aneurysms taking into account fluid-structure interaction and assuming
that the wall behaviour is isotropic or anisotropic hyperelastic.
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1 Introduction

L'An évrisme de I'Aorte Abdominale (AAA) est une pathologie de la pard@raatle responsable d’une dilata-
tion locali€e permanente de I'ére. Les forcesémodynamiques applig@esa la paroi de masgire eriodique
contribuent notammerit son expansion progressive. Ceci s’accompagne paragradahtion progressive des
tissus et des propies necaniques de I'agre (amincissement, fragilisation, disparition des fibrétagtine...).
Par congquent, I'a@vrisme grossit jusga’sa fissuration ou rupture [1, 2]. Actuellement, lesteis @cision
-nels d’intervention chirurgicale ou par voie vasculaire sont uniquement morphologigudsm$s sur le
diametre maximal de 'AAA (suprieura 5.5cm) ou sur son taux d’expansion annuelle (6.5 cm/an). Ces
deux crieres essentiellement foasl sur des observations statistiques ne sont pas toujearatilesa mettre
oeuvre et malheureusement peu fiables. Depuis plusi@asndies, de nombreux travaux €kmentaux,
théoriques et nugriques ontete réalies afin de caraetiser le comportement bioéunanique (apparition,
évolution, rupture) de I'aevrisme [1, 2], et plus @ciement la distribution spatio-temporelle :
— des contraintes etaflormations au sein de la paroi@uitlle induites par les force€modynamiques, dans
le but de proposer des @&ies de ruptures fiables ;
— des contraintes de cisaillement @dales duea I'écoulement pulsatif du sang qui agissent sur I'englaiim
et participent ainsi au remodelage de la pardretie.
Dans de nombreux travaux nénigues, le comportementaoanique de la paroi @&rtielle a pendant longtemps
ett mockliseé par un matriau élastique ou hypeétastique isotrope [3]. Ce n’est que&srecemment que le
comportement hypéftastique anisotrope de la paroié@relle [4, 5], formué et identifé sur la base deésultats
expéerimentaux obtenus en traction biaxiale par Vande Gxedi[6], aété introduit dans les madisations. Ces
etudes sur des amrismes modles [4] ou recontruita partir d'images de type CT-Scan [5] ont permis de mettre
enévidence l'influence des carécistiques gonetriques de I'advrisme et de I'anisotropie du comportement
mécanique sur les contraintes au sein de la parerialie, lorsque celle-ci est soumig@ne pression constante.

Le principal objectif de ce travail est de prolongestiide propose dans [4] en tenant compte des interac-
tions fluide-structure, et ainsi de mettre @ndence l'influence de I'anisotropie du comportemegcanique

de la paroi a#rielle sur la distribution spatio-temporelle des contraintes au sein de la paroi ainsi que des
contraintes de cisaillement parales. Pour cela des simulations rarigues pagélements finis onéte mises
oeuvre sur des &vrismes moédles dont les caragtistiques (gorretrie, conditions aux limites, comportement
mécanique...) sont pci€es dans la section 2. Les premidrsultats obtenus en tenant compte des interactions
fluide-structure sont psenés et discués dans la section 3.
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2 Meéthodes
2.1 Modeles gometriques des AAA

Afin de pouvoir d’'une part comparer nagsultats avec ceux @senés dans [4] et d’autre part valider la mise en
place des outils nuariques, seuls des awismes modles syngtriques sont consaiés dans cettetude. Leurs
dimensions caraetistiques £,, R, L) sont pésenées sur Idigure 1. L épaisseur de la paroi értelle est
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FiG. 1 — Geongtrie, conditions aux limites et maillage typique des #led

suppoge constantee(= 1.5 mm) ainsi que le diaratre de I'aorte sained, = 2r, = 20mm. La longueur ()

et le dianeétre maximale de I'agvrisme O = 2R) sont quant eux variables. La&pmétrie est donc condtee
par deux paragtres,F,, = R/r, et F;, = L/R, qui carackrisent respectivement la dilatation et I'aspect plus
ou moins fusiforme des @&wrismes. Dans la suitd; = 2.5 et trois niveaux de dilatation sont consiés :

F, ={2; 2.375; 2.75}. Chaque gonetrie aété réalie sur Solid Works puis imp@e dans Comsol 3.5.

2.2 Conditions aux limites

Fluide : Les conditions aux limites jouent udle important sur lesésultats simulations nueniques. L'in-
fluence de la condition limite en avakgistance, impdance, ..) est disc#t dans [7]. Nous avons choisi ici
d’'imposera la sortie des mades une condition de type&sistance (pression proportionnelle abit). A
'entrée, le @bit Q impos (figure 1) corresponda celui d’'un adulte au repogd’'(= 70/60s) [8]. Le sang

est consi@re comme newtonien avec une viscésitynamiquen = 0.0065 Pa.s et une masse volumique

p = 1000 kg/m3. Par congquent, le nombre de Reynolds maximal@gala Re,,., = 2700 et le nombre de
Womersleya est de I'ordre dd 1. L' écoulement est supp@gtabli en amont de I'd@vrisme par coreqjuent,

le profil de vitesse imp@&sa I'entrée est obtenu en utilisant la solution classique de Womersley. En pratique, ce
profil est ceduit du ébit et impog dans notre maze via une fonction Matlab.

Solide: Au proximal et au distal, seuls legplacements axiaux sont bldgegi Cette condition peétre dis-
cutable compte tenu de la bifurcation de I'aorte eerad iliaques au niveau distal et la&épence des anes
rénales au niveau du proximal. Notons que le blocage @pkadements radiaux I'entrée eta la sortie de
I'anévrisme conduiraid de fortes concentrations de contraintes rialistes dans ces deux zones [4].

2.3 Comportement mécanique de la parois arérielle

Afin d’étudier I'influence de I'anisotropie du comportemeréaanique de la paroi @&rtielle sur la distribu-
tion spatio-temporelle des contraintes dans la paroi ainsi que sur les contraintes de cisaillerphe pson
comportement est successivement &lsd par un comportement hygastique isotrope et anisotrope. Les
mockles consiérées sont ceux @senés dans [4].

— Le moale hypeelastique isotropest cfini par le potentiel suivant :

W = g; (e:rp{c;(ll -3)} — 1) @
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ou C1 = 1.04 kPa etCy = 280.40 sont deux paraetres maériau.l; = tr(B) est le premier invariant du
tenseur des dilatations de Cauchy-Green gauBhe, FF” etF est le gradient de la transformation.

— Le moele hypeelastique anisotropest guant lui déefini par [4] :

W = Ci1(I1 — 3) +— {exp [kao[(1 — p) (1 =32+ p(Iy — I9) ] 1)
2)
2k4 S Leap [kal(1— p) (I — 3)2 + p(Is — 19)%)] — 1}

ou I, et Is sont deux invariants qui s’expriment en fonction du tenseuréferchation de Cauchy-Green
droitC = FTF : I, = MCM etls = M'CM, ol M = (cosb, sinf,0) etM' = (cosf) , —sinf ,0) sont
des vecteurs qui car@etsent I'orientation des fibres de colkate par rappos la direction circorérentielle

de la paroi aiérielle. Dans cettétude, les fibres de collage sont suppées orieriées, avec un angteetd’,
symétriquement par rappoétla direction circoréfrentielle de I'agvrysme figure 2). Lesk;, i = 1,2, 3, 4,

C4 sont des paragtres maériau,p € [0 1] est un paramtre qui égule le degr d’anisotropie du matiau.

Le mockle (2) devient isotrope poyr= 0. I9 et I sont des paragtres exprimant I'ondulation initiale des
fibres. Ces dereres ne devraient p&tre actives enezbut des sollitations. En d’autres termes, I'anisotropie
n’est prise en compte que lorsqlie > I et/ouls > I{. Les pararatres makriau du moédle (2) sont :

C1 = 0.12 kPa, ki = k3 = 244.90 kPa, kg—k4—157620 p=014,10 =10 =1.038etd =6 =5
[4]. Enfin, notons que la contrainte de Cauchy corresporaé®) s’exprime :

o =—pl+2W1B + 2Wym @ m + 2Wsm’ ®m’ 3)

ol W; est la drivee partielle du potentiel par rappért'invariant/;, m = FM etm = FM . p est la
pression hydrostatique Bfa matrice d'identié.

2.4 Mise en oeuvre nurarique

Les simulations orété realies en utilisant la Bthode deg&léments finis et plus particéliement une formu-
lation ALE (Arbitrary Lagrangian Eulerian) [9] pour prendre en compte les interactions fluide-structure (IFS).
Dans le domaine fluide, une formulation mixte vitesse-pression de type P28 Irdase en oeuvre. Pour la
paroi arérielle, suppose incompressible, une formulation mixtepacement-pression est utls avec des
elements lagrangiens quadratiques poudgldcement et ligaire pour la pression. Les calculs ét# realigs

en 2D axisynétrique. Lafigure 1 montre un exemple de maillage utdisors des simulations : il est typique-
ment constité de 32lements dans la direction radiale pour la partie fluide et deeE2fents dans la direction
axiale. L'épaisseur de la paroi est diétisce par 4elements. Notons que dans la partie fluide, le maillage est
raffiné aupes de la paroi afin de capturer les effets visqueux césfitans la couche limitéigure 1).

FiG. 2 — Orientation des fibres de colkagea la surface de la paroi @rielle, vecteuiM pourd = 30°

Enfin soulignons que la mise en oeuvre de ces simulatiobsessit :

— d'implémenter les deux metks (1) et (2) dans le logiciel Comsol 3.5. Outre Hinition des potentiels,
cette impémentation &cessite pour le méde anisotrope ded&inir les deux vecteurs d’orientatiobI
et M'. Ces derniers sontéfinis dans la configuration initiale par rapport aux deux vecteurs tangents aux
élementsa la surface egrieure de la paroffigure 2). Les deux vecteurdl et M’ sont ensuite suppés
constants dansépaisseur de la paroi, suivant une direction norradéesurface exrieure.

— d’adapter le profil de la vitesse du fluidd’entrée de I'a@vrisme aux variations du digtre au cours d’'un
cycle cardiaque. Ceci estali€ a tout instant "t” via la fonction MatlaBvoqlée au paragraphe 2.2

3 Resultats

Afin de mettre erevidence l'influence de lagpnetrie et du comportement de la paroiéielle sur la distri-
bution des constraintes au sein de la paroi, des simulatioréfontises en oeuvre sur :

3
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— l'aorte saine modlisée par un cylindre de rayon d’épaisseue et de longueuf = 10 c¢m,

— les arevrismes moéles dcrits dans la section 2.1.

Dans chacun des cas, un calcul statique (S) a tout d’@#eréali€ avant de prendre en compte les interactions
fluide-structure (IFS). Dans ce cas particulier, I'action du fluide sur la paroi est @agpposstante étgalea

la pression au pic systolique, spit= 120 mm Hg.

3.1 Aorte saine

Lesfigure 3 (a) et (b) montrent respectivemeréVolution de la prengire contrainte principale maximat&'®

au sein de la paroi d@tielle et de la contrainte de cisaillement p#ale (WSS) au cours d’un cycle cardiaque.
Ces contraintes sont bi&videmment constantes le long d'urengratrice du cylindre. La premie contrainte
principale maximaler"® estegalea la contrainte orthoradiatey(r,). Sur lafigure 3 (a), les valeurs de®
(trait pointillé) deduites du calcul statique sont aussi repest Nous pouvons observer que pour les deux

'S
o
o

T T
———o—— lIsotrope ———e— Isotrope
Anisotrope R —" Anisotrope

361 kPa.

w
«a
o

n W

(42 o

o o

WSS (Pa)
n

n
o
o

remiere contrainte principale (kPa)

-3.76 Pa_g]

450 ! ! ! ! 4
0.6 0.8 1 0 0.2 0.4 0.6 0.8 1
® uT

o
o
n
o
'S

/T

FiG. 3 —Evolution temporelle de (a) la preére contrainte principale maximaid'®* et (b) de la contrainte de
cisaillement paétale (WSS).

mockles de comportement&oanique de la paroi &nielle :
— I"évolution temporelle de"®* est similairea celle du &bit impo£ a I'entrée et par corexjuenta celle de
la pression impa=e a la sortie de I'advrisme, puisque celle-ci est proportionnelle d@bitl Les valeurs
maximale et minimale apparaissent, respectivement, aux pics systolique et diastolique.
— o" en interaction fluide structure est sensiblemer#rielirea celle &duite du calcul statique (trait poin-
tiI]I e, figure 3 (a)). Les diferences de 'ordre de 4 %, sont du au fait que la pression systolique dans les
mockles (IFS) n’atteint pas exactemd2t) mm Hg.
— lesévolutions de la contrainte de cisaillement ptale (WSS) au cours d’un cycle cardiaque sont sensible-
ment identiques.
On peut aussi noter quel™ pour le comportement anisotrope est sysatiquement irdrieurea celle du
mockle isotrope. Ceci resulte du fait que le md@aisotrope est plus "souple” que le nédel anisotrope. Par
suite, la contrainte"® ~ g9 (= pry/e si on utilise I'approximation de Laplace) augmente d’autant plus
gue l'arire se dilate, i.e. que la paroi s'amincit. Par ailleurs, cette expansion plus importante de I'aorte dans le
cas moele isotrope condud une diminution sensible de la vitesse et par suite des contraintes de cisaillement

parietales : WSSx v+/2mpn/T (figure 3 (b)).

3.2 Anévrismes mockles

Lesfigures 4(a) et (b) montrent respectivement la distribution spatiale de la prembntrainte principale;
(= ogg) et du rapport entre la dewne contrainte principale, (~ o¢.,) eto; pour les moédles (1) et (2) en
statique et pouF,. = 2.375. Ces figures montrent que :

— pour les deux mogles de comportement, la predré contrainte principale maximadg'®* apparait sur la
face interne de la paroi et au niveau du raccordement des parfdessanale et saine de I'ante (au point A,
figure 4). La contrainter["®* est plus faible lorsque le comportement est anisotrope. Cecéeslirigidite
du mockle anisotrope qui est renfd@e avec I'orientation des fibres quasiment horizontale 6°).

— le rapportos /o1 < 1. Ce rapport est sysatiquement positif lorsque le comportment est isotrope. Pour
le mockle anisotrope, ce rapport estgatif dans les parties saines de Eae, ce qui caraétise unétat de
compression suivant I'axe dans ces zoriiggi(e 4(b)).

Les valeurs de la contrainte principale maximaf&* des diferents modles gonétriques et pour les deux

mockles de comportementé&oanique sont rep@es sur ldigure 5 (b). On peut remarquer qud"® augmente

lorsqueF;, augmente, c’es dire lorsque la dilatation de I'@arisme crit. Ces Esultats sont cdrents avec
ceux obtenus dans [4] pour le comportement anisotrope. Légeliifes obseees sont sans dout@dis aux

difféerences de&@pnetrie (courbure) entre nos @wrismes modles et ceux utiliss dans [4].
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FIG. 4 — (a) premére contrainte principale; et (b) rapporvs /oy pour F,. = 2.375.
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FIG. 5 - (a) Evolution temporelle de; (au point A,figure 4) pour F,, = 2.375; (b) Evolution deoy,4.
au point A pour d_iférentes valeurs dg,. sous sollicitation statique (S) et dynamique (IFS) ; (c) Evolution de
Aoy = 0" — o™ aux points A, B et Cf{gure 4) en fonction deF,

La figure 5 (a) montre |evolution de la prengire contrainte principale; (au point A,figure 4) au cours du

cycle cardiaque pour les deux maés de comportement et polly = 2.375. Cesévolutions sont similaires

a celles obseies pour l'aorte saine. La contrainte est maximale au pic systolique. Les valeurs maximales

sont reportes sur Idigure 5 (b) en fonction du rappotk;,.. Ces deux figures montrent que :

— o' dans les a@vrismes modles est au minimum 1.5 fois plétevee que celle de I'aorte saine, quelle que
soit la valeur deF,,

— o"®déduite des simulations avec interactions fluide-structure augmentégvexla dilatation du modle.

— les valeurs de"® déduites des simulations en statique et en tenant compte des interactions fluide-structure
sont tes proches.

La figure 5 (c) montre [évolution de la diferenceAs; = o' — o™ aux points A, B et Cfigure 4)
en fonction deF;. et pour les deux masdes de comportement. Cette difénce caraétise la sollicitation en
fatigue du méaériau, potentiellement responsable de sa rupture. On peut remarquArg@st maximale au
point A et crdt lorsqueF;,. augmente quel que que soit le comportement c@msicAux points B et C, cette
difference est stable o@drdt avecF;.

Enfin, lafigure 6 montre I'évolution les contraintes de cisaillement ptales WSS (adimensionna@ispar aux

valeurs maximales obtenues dans l'aorte saine) le long de la padelet pour une dilatatiod;, = 2.375

au cours d'un cycle cardiaque, pour chacun desétesdconsidrés. On constate que la distribution spatio-

temporelle des WSS pour les néds hypeglastiques isotrope et anisotrope sont similaires. Comejee d

souligré dans le cas de l'aorte saine, les contraintes de cisaillemeatglasi WSS pour le meédtk anisotrope

sont sensiblement pludevees que celles du mekt isotrope. Par ailleurs on peut observer kspnce :

— de fortes contraintes de cisaillement positives autour du pic systolique proche du distal,

— de fortes contraintes de cisaillemei@gatives duea la recirculation du fluide au sein de [&mrisme entre
le pic systolique et diastolique.

Ces observations sont valables quelle que soit la valeur, donsickrée. Elles sont aussi cérentes avec

celles Ealies dans des amrismes modles rigides [8].
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FIG. 6 — Contrainte de cisaillement le long de la paroggdile pourF, = 2.375, comportement hypétastique
(a) isotrope et (b) anisotrope.

4 Conclusion

Afin de mettre erevidence l'influence de I'anisotropie du comportemegcanique de la paroi &rtielle sur

la distribution spatio-temporelle des contraintes dans la paroi ainsi que sur les contraintes de cisaillement

pariétale, des simulations nuariques tenant compte ou non des interactions fluide structuggoggli€es et

en consiérant le comportement de I'&re comme hypétastique isotrope ou anisotrope [4]. Ces simulations

ont éte realiges sur une aorte saine et sur desvaismes modles synétriques pesentant dirents niveaux

de dilatation. Lesésulats obtenus pour unéaretrie doniee ont mont :

— des diferences notables sur lapartition spatio-temporelle des contraintes principales au sein de la paroi
arterielle en fonction de I'anisotropie du comportement de la parériatte,

— une faible influence du comportement s@vblution des contraintes de cisaillement ptaies.

Par ailleurs, ces premierssultats obtenus ont moatconfornementa de pecedentegtudes, que les contraintes

au sein de la paroi ou bien les contraintes de cisaillemeritpdes augmentent avec le degie dilatation de

I'anévrisme. L'ensemble de ces tendances ol&seoncernant I'influence ou non de I'anisotropie du compor-

tement sur la distribution spatio-temporelle des contraintes au sein de la parigli@bu des constraintes de

cisaillement pa#tale néritent bierevidemment cetre valice nunériquement et/ou exgsimentalement sur des

géonttries d'arevrismes le plus proche possible dedalitt physiopathologique. Enfin il sera ausstassaire

de prendre en compte le thrombug&gent dans 75% des cas et dont l'influence sur la rupture demeure une

guestion ouverte.
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