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pr édiction de la rupture des ańevrismes de l’aorte abdominale
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Résuḿe :
L’objectif de ce travail est de mettre enévidence l’influence du comportement mécanique des artères sur la distribution
spatio-temporelle des contraintes au sein de la paroi anévrismale dues aux forces hémodynamiques. Pour cela, des si-
mulations nuḿeriques tenant compte des interactions fluide-structure ontét́e réaliśees sur des ańevrismes mod̀eles. Le
comportement ḿecanique des artères est successivement considéré comme hyperélastique 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 l’Aorte Abdominale (AAA) est une pathologie de la paroi artérielle responsable d’une dilata-
tion localiśee permanente de l’artère. Les forces h́emodynamiques appliquéesà la paroi de manière ṕeriodique
contribuent notamment̀a son expansion progressive. Ceci s’accompagne par une dégradation progressive des
tissus et des propriét́es ḿecaniques de l’artère (amincissement, fragilisation, disparition des fibres d’élastine...).
Par conśequent, l’ańevrisme grossit jusqu’à sa fissuration ou rupture [1, 2]. Actuellement, les critères d́ecision
-nels d’intervention chirurgicale ou par voie vasculaire sont uniquement morphologiques,i.e. baśes sur le
diamètre maximal de l’AAA (suṕerieurà 5.5cm) ou sur son taux d’expansion annuelle (0.25à 0.75 cm/an). Ces
deux crit̀eres essentiellement fondés sur des observations statistiques ne sont pas toujours très faciles̀a mettre
oeuvre et malheureusement peu fiables. Depuis plusieurs décennies, de nombreux travaux expérimentaux,
théoriques et nuḿeriques ont́et́e ŕealiśes afin de caractériser le comportement bio-ḿecanique (apparition,
évolution, rupture) de l’ańevrisme [1, 2], et plus préciśement la distribution spatio-temporelle :
– des contraintes et déformations au sein de la paroi artérielle induites par les forces hémodynamiques, dans

le but de proposer des critères de ruptures fiables ;
– des contraintes de cisaillement pariétales dues̀a l’écoulement pulsatif du sang qui agissent sur l’endothélium

et participent ainsi au remodelage de la paroi artérielle.
Dans de nombreux travaux numériques, le comportement mécanique de la paroi artérielle a pendant longtemps
ét́e mod́elisé par un mat́eriau élastique ou hyperélastique isotrope [3]. Ce n’est que très ŕecemment que le
comportement hyperélastique anisotrope de la paroi artérielle [4, 5], formuĺe et identifíe sur la base des résultats
exṕerimentaux obtenus en traction biaxiale par Vande Geestet al.[6], aét́e introduit dans les modélisations. Ces
études sur des anévrismes mod̀eles [4] ou recontruits̀a partir d’images de type CT-Scan [5] ont permis de mettre
enévidence l’influence des caractéristiques ǵeoḿetriques de l’ańevrisme et de l’anisotropie du comportement
mécanique sur les contraintes au sein de la paroi artérielle, lorsque celle-ci est soumiseà une pression constante.

Le principal objectif de ce travail est de prolonger l’étude propośee dans [4] en tenant compte des interac-
tions fluide-structure, et ainsi de mettre enévidence l’influence de l’anisotropie du comportement mécanique
de la paroi art́erielle sur la distribution spatio-temporelle des contraintes au sein de la paroi ainsi que des
contraintes de cisaillement pariétales. Pour cela des simulations numériques paŕeléments finis ont́et́e mises
oeuvre sur des anévrismes mod̀eles dont les caractéristiques (ǵeoḿetrie, conditions aux limites, comportement
mécanique...) sont préciśees dans la section 2. Les premiers résultats obtenus en tenant compte des interactions
fluide-structure sont présent́es et discut́es dans la section 3.
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2 Méthodes

2.1 Modèles ǵeométriques des AAA
Afin de pouvoir d’une part comparer nos résultats avec ceux présent́es dans [4] et d’autre part valider la mise en
place des outils nuḿeriques, seuls des anévrismes mod̀eles syḿetriques sont considéŕes dans cettéetude. Leurs
dimensions caractéristiques (ra, R, L) sont pŕesent́ees sur lafigure 1. L’ épaisseur de la paroi artérielle est
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FIG. 1 – Géoḿetrie, conditions aux limites et maillage typique des modèles

suppośee constante (e = 1.5 mm) ainsi que le diam̀etre de l’aorte saine :da = 2ra = 20mm. La longueur (L)
et le diam̀etre maximale de l’ańevrisme (D = 2R) sont quant̀a eux variables. La ǵeoḿetrie est donc contrôlée
par deux param̀etres,Fr = R/ra et FL = L/R, qui caract́erisent respectivement la dilatation et l’aspect plus
ou moins fusiforme des anévrismes. Dans la suite,FL = 2.5 et trois niveaux de dilatation sont considéŕes :
Fr = {2; 2.375; 2.75}. Chaque ǵeoḿetrie aét́e ŕealiśee sur Solid Works puis importée dans Comsol 3.5.

2.2 Conditions aux limites
Fluide : Les conditions aux limites jouent un rôle important sur les résultats simulations nuḿeriques. L’in-
fluence de la condition limite en aval (résistance, imṕedance, ..) est discutée dans [7]. Nous avons choisi ici
d’imposer à la sortie des mod̀eles une condition de type résistance (pression proportionnelle au débit). A
l’entrée, le d́ebit Q impośe (figure 1) correspond̀a celui d’un adulte au repos (T = 70/60s) [8]. Le sang
est consid́eŕe comme newtonien avec une viscosité dynamiqueη = 0.0065 Pa.s et une masse volumique
ρ = 1000 kg/m3. Par conśequent, le nombre de Reynolds maximal estégalàRemax = 2700 et le nombre de
Womersleyα est de l’ordre de11. L’ écoulement est supposé etabli en amont de l’anévrisme par conśequent,
le profil de vitesse imposé à l’entŕee est obtenu en utilisant la solution classique de Womersley. En pratique, ce
profil est d́eduit du d́ebit et impośe dans notre mod̀ele via une fonction Matlab.
Solide: Au proximal et au distal, seuls les déplacements axiaux sont bloqués. Cette condition peutêtre dis-
cutable compte tenu de la bifurcation de l’aorte en artères iliaques au niveau distal et la présence des artères
rénales au niveau du proximal. Notons que le blocage des déplacements radiaux̀a l’entŕee età la sortie de
l’anévrisme conduirait̀a de fortes concentrations de contraintes non-réalistes dans ces deux zones [4].

2.3 Comportement ḿecanique de la parois art́erielle
Afin d’ étudier l’influence de l’anisotropie du comportement mécanique de la paroi artérielle sur la distribu-
tion spatio-temporelle des contraintes dans la paroi ainsi que sur les contraintes de cisaillement pariétale, son
comportement est successivement modélisé par un comportement hyperélastique isotrope et anisotrope. Les
mod̀eles consid́eŕes sont ceux présent́es dans [4].
– Le mod̀ele hypeŕelastique isotropeest d́efini par le potentiel suivant :

W =
C1

C2

(
exp{C1

2
(I1 − 3)} − 1

)
(1)
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où C1 = 1.04 kPa et C2 = 280.40 sont deux param̀etres mat́eriau.I1 = tr(B) est le premier invariant du
tenseur des dilatations de Cauchy-Green gauche,B = FFT etF est le gradient de la transformation.

– Le mod̀ele hypeŕelastique anisotropeest quant̀a lui défini par [4] :

W = C1(I1 − 3)+
k1

2k2

{
exp

[
k2[(1− ρ)(I1 − 3)2 + ρ(I4 − I0

4 )2]
]− 1

}

+
k3

2k4

{
exp

[
k4[(1− ρ)(I1 − 3)2 + ρ(I6 − I0

6 )2]
]− 1

} (2)

où I4 et I6 sont deux invariants qui s’expriment en fonction du tenseur de déformation de Cauchy-Green
droit C = FTF : I4 = MCM et I6 = M

′
CM

′
, où M = (cosθ, sinθ, 0) etM

′
= (cosθ

′
,−sinθ

′
, 0) sont

des vecteurs qui caractérisent l’orientation des fibres de collagène par rapport̀a la direction circonf́erentielle
de la paroi art́erielle. Dans cettéetude, les fibres de collagène sont supposées orient́ees, avec un angleθ etθ

′
,

symétriquement par rapportà la direction circonf́erentielle de l’ańevrysme (figure 2). Leski, i = 1, 2, 3, 4,
C1 sont des param̀etres mat́eriau,ρ ∈ [0 1] est un param̀etre qui ŕegule le degŕe d’anisotropie du matériau.
Le mod̀ele (2) devient isotrope pourρ = 0. I0

4 et I0
6 sont des param̀etres exprimant l’ondulation initiale des

fibres. Ces dernières ne devraient pasêtre actives en d́ebut des sollitations. En d’autres termes, l’anisotropie
n’est prise en compte que lorsqueI4 ≥ I0

4 et/ouI6 ≥ I0
6 . Les param̀etres mat́eriau du mod̀ele (2) sont :

C1 = 0.12 kPa, k1 = k3 = 244.90 kPa, k2 = k4 = 1576.20, ρ = 0.14, I0
4 = I0

6 = 1.038 et θ = θ
′
= 5˚

[4]. Enfin, notons que la contrainte de Cauchy correspondantà (2) s’exprime :

σ = −pI + 2W1B + 2W4m⊗m + 2W6m
′ ⊗m

′
(3)

où Wi est la d́erivée partielle du potentiel par rapportà l’invariant Ii, m = FM et m = FM
′
. p est la

pression hydrostatique etI la matrice d’identit́e.

2.4 Mise en oeuvre nuḿerique
Les simulations ont́et́e ŕealiśees en utilisant la ḿethode deśeléments finis et plus particulièrement 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 P2-P1 aét́e mise en oeuvre. Pour la
paroi art́erielle, suppośee incompressible, une formulation mixte déplacement-pression est utilisée, avec des
éléments lagrangiens quadratiques pour le déplacement et lińeaire pour la pression. Les calculs ontét́e ŕealiśes
en 2D axisyḿetrique. Lafigure 1 montre un exemple de maillage utilisé lors des simulations : il est typique-
ment constitúe de 32́eléments dans la direction radiale pour la partie fluide et de 120éléments dans la direction
axiale. L’épaisseur de la paroi est discrétiśee par 4́eléments. Notons que dans la partie fluide, le maillage est
raffiné aupr̀es de la paroi afin de capturer les effets visqueux confinés dans la couche limite (figure 1).

e

FIG. 2 – Orientation des fibres de collagèneà la surface de la paroi artérielle, vecteurM pourθ = 30˚

Enfin soulignons que la mise en oeuvre de ces simulations a nécessit́e :
– d’implémenter les deux modèles (1) et (2) dans le logiciel Comsol 3.5. Outre la définition des potentiels,

cette impĺementation ńecessite pour le modèle anisotrope de définir les deux vecteurs d’orientation,M
et M

′
. Ces derniers sont définis dans la configuration initiale par rapport aux deux vecteurs tangents aux

élémentsà la surface extérieure de la paroi (figure 2). Les deux vecteursM et M
′

sont ensuite supposés
constants dans l’épaisseur de la paroi, suivant une direction normaleà la surface extérieure.

– d’adapter le profil de la vitesse du fluideà l’entŕee de l’ańevrisme aux variations du diamètre au cours d’un
cycle cardiaque. Ceci est réaliśe à tout instant ”t” via la fonction Matlab́evoqúee au paragraphe 2.2

3 Résultats
Afin de mettre eńevidence l’influence de la géoḿetrie et du comportement de la paroi artérielle sur la distri-
bution des constraintes au sein de la paroi, des simulations ontét́e mises en oeuvre sur :
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– l’aorte saine mod́elisée par un cylindre de rayonr, d’épaisseure et de longueur̀ = 10 cm,
– les ańevrismes mod̀eles d́ecrits dans la section 2.1.
Dans chacun des cas, un calcul statique (S) a tout d’abordét́e ŕealiśe avant de prendre en compte les interactions
fluide-structure (IFS). Dans ce cas particulier, l’action du fluide sur la paroi est supposée constante et́egaleà
la pression au pic systolique, soitp = 120 mm Hg.

3.1 Aorte saine
Lesfigure 3 (a) et (b) montrent respectivement l’évolution de la première contrainte principale maximaleσmax

1
au sein de la paroi artérielle et de la contrainte de cisaillement pariétale (WSS) au cours d’un cycle cardiaque.
Ces contraintes sont bienévidemment constantes le long d’une géńeratrice du cylindre. La première contrainte
principale maximaleσmax

1 estégaleà la contrainte orthoradialeσθθ(ra). Sur lafigure 3 (a), les valeurs deσmax
1

(trait pointillé) d́eduites du calcul statique sont aussi reportées. Nous pouvons observer que pour les deux

150

200

250

300

350

400

0 0.2 0.4 0.6 0.8 1

Isotrope
Anisotrope

P
re

m
iè

re
 c

o
n
tr

a
in

te
 p

ri
n

c
ip

a
le

 (
k
P

a
)

t / T

278 kPa

361 kPa

349 kPa

243kPa

270kPa

176 kPa

-4

-2

0

2

4

6

8

0 0.2 0.4 0.6 0.8 1

Isotrope
Anisotrope

W
S

S
 (

P
a

)

t / T

6.76 Pa

6.14 Pa

-3.44 Pa-3.76 Pa

ba

FIG. 3 – Évolution temporelle de (a) la première contrainte principale maximaleσmax
1 et (b) de la contrainte de

cisaillement paríetale (WSS).

mod̀eles de comportement mécanique de la paroi artérielle :
– l’ évolution temporelle deσmax

1 est similaireà celle du d́ebit impośe à l’entŕee et par conśequentà celle de
la pression impośee à la sortie de l’ańevrisme, puisque celle-ci est proportionnelle au débit. Les valeurs
maximale et minimale apparaissent, respectivement, aux pics systolique et diastolique.

– σmax
1 en interaction fluide structure est sensiblement inférieureà celle d́eduite du calcul statique (trait poin-

till é, figure 3 (a)). Les diff́erences de l’ordre de 4 %, sont du au fait que la pression systolique dans les
mod̀eles (IFS) n’atteint pas exactement120 mm Hg.

– lesévolutions de la contrainte de cisaillement pariétale (WSS) au cours d’un cycle cardiaque sont sensible-
ment identiques.

On peut aussi noter queσmax
1 pour le comportement anisotrope est systématiquement inf́erieureà celle du

mod̀ele isotrope. Ceci resulte du fait que le modèle isotrope est plus ”souple” que le modèle anisotrope. Par
suite, la contrainteσmax

1 ≈ σθθ (≈ pra/e si on utilise l’approximation de Laplace) augmente d’autant plus
que l’art̀ere se dilate, i.e. que la paroi s’amincit. Par ailleurs, cette expansion plus importante de l’aorte dans le
cas mod̀ele isotrope conduit̀a une diminution sensible de la vitesse et par suite des contraintes de cisaillement
paríetales : WSS≈ v

√
2πρη/T ( figure 3 (b)).

3.2 Anévrismes mod̀eles
Lesfigures 4(a) et (b) montrent respectivement la distribution spatiale de la première contrainte principaleσ1
(≈ σθθ) et du rapport entre la deuxième contrainte principaleσ2 (≈ σzz) et σ1 pour les mod̀eles (1) et (2) en
statique et pourFr = 2.375. Ces figures montrent que :
– pour les deux mod̀eles de comportement, la première contrainte principale maximaleσmax

1 apparait sur la
face interne de la paroi et au niveau du raccordement des parties anévrismale et saine de l’artère (au point A,
figure 4). La contrainteσmax

1 est plus faible lorsque le comportement est anisotrope. Ceci est lié à la rigidit́e
du mod̀ele anisotrope qui est renforcée avec l’orientation des fibres quasiment horizontale (θ = 5˚).

– le rapportσ2/σ1 < 1. Ce rapport est systématiquement positif lorsque le comportment est isotrope. Pour
le mod̀ele anisotrope, ce rapport est négatif dans les parties saines de l’artère, ce qui caractérise unétat de
compression suivant l’axe dans ces zones (figure 4(b)).

Les valeurs de la contrainte principale maximaleσmax
1 des diff́erents mod̀eles ǵeoḿetriques et pour les deux

mod̀eles de comportement mécanique sont reportées sur lafigure 5 (b). On peut remarquer queσmax
1 augmente

lorsqueFr augmente, c’est̀a dire lorsque la dilatation de l’anévrisme crôıt. Ces ŕesultats sont coh́erents avec
ceux obtenus dans [4] pour le comportement anisotrope. Les différences observées sont sans doute liées aux
diff érences de ǵeoḿetrie (courbure) entre nos anévrismes mod̀eles et ceux utiliśes dans [4].
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au point A pour diff́erentes valeurs deFr sous sollicitation statique (S) et dynamique (IFS) ; (c) Evolution de
∆σ1 = σmax

1 − σmin
1 aux points A, B et C (figure 4) en fonction deFr

La figure 5 (a) montre l’́evolution de la première contrainte principaleσ1 (au point A,figure 4) au cours du
cycle cardiaque pour les deux modèles de comportement et pourFr = 2.375. Cesévolutions sont similaires
à celles observ́ees pour l’aorte saine. La contrainteσ1 est maximale au pic systolique. Les valeurs maximales
sont report́ees sur lafigure 5 (b) en fonction du rapportFr. Ces deux figures montrent que :
– σmax

1 dans les ańevrismes mod̀eles est au minimum 1.5 fois plusélev́ee que celle de l’aorte saine, quelle que
soit la valeur deFr,

– σmax
1 déduite des simulations avec interactions fluide-structure augmente avecFr, i.e la dilatation du mod̀ele.

– les valeurs deσmax
1 déduites des simulations en statique et en tenant compte des interactions fluide-structure

sont tr̀es proches.

La figure 5 (c) montre l’́evolution de la diff́erence∆σ1 = σmax
1 − σmin

1 aux points A, B et C (figure 4)
en fonction deFr et pour les deux mod̀eles de comportement. Cette différence caractérise la sollicitation en
fatigue du mat́eriau, potentiellement responsable de sa rupture. On peut remarquer que∆σ1 est maximale au
point A et crôıt lorsqueFr augmente quel que que soit le comportement considéŕe. Aux points B et C, cette
diff érence est stable ou décrôıt avecFr.

Enfin, lafigure 6 montre l’́evolution les contraintes de cisaillement pariétales WSS (adimensionnalisée par aux
valeurs maximales obtenues dans l’aorte saine) le long de la paroi artérielle pour une dilatationFr = 2.375
au cours d’un cycle cardiaque, pour chacun des modèles consid́eŕes. On constate que la distribution spatio-
temporelle des WSS pour les modèles hypeŕelastiques isotrope et anisotrope sont similaires. Comme déjà
souligńe dans le cas de l’aorte saine, les contraintes de cisaillement pariétales WSS pour le modèle anisotrope
sont sensiblement plusélev́ees que celles du modèle isotrope. Par ailleurs on peut observer la présence :
– de fortes contraintes de cisaillement positives autour du pic systolique proche du distal,
– de fortes contraintes de cisaillement négatives dues̀a la recirculation du fluide au sein de l’anévrisme entre

le pic systolique et diastolique.
Ces observations sont valables quelle que soit la valeur deFr consid́eŕee. Elles sont aussi cohérentes avec
celles ŕealiśees dans des anévrismes mod̀eles rigides [8].
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0

1

0 0.2 0.4 0.6 0.8 1
Q

/Q
m

a
x

t / T

ba

FIG. 6 – Contrainte de cisaillement le long de la paroi artérielle pourFr = 2.375, comportement hyperélastique
(a) isotrope et (b) anisotrope.

4 Conclusion
Afin de mettre eńevidence l’influence de l’anisotropie du comportement mécanique de la paroi artérielle sur
la distribution spatio-temporelle des contraintes dans la paroi ainsi que sur les contraintes de cisaillement
paríetale, des simulations numériques tenant compte ou non des interactions fluide structure ontét́e ŕealiśees et
en consid́erant le comportement de l’artère comme hyperélastique isotrope ou anisotrope [4]. Ces simulations
ont ét́e ŕealiśees sur une aorte saine et sur des anévrismes mod̀eles syḿetriques pŕesentant diff́erents niveaux
de dilatation. Les ŕesulats obtenus pour une géoḿetrie donńee ont montŕe :
– des diff́erences notables sur la répartition spatio-temporelle des contraintes principales au sein de la paroi

art́erielle en fonction de l’anisotropie du comportement de la paroi artérielle,
– une faible influence du comportement sur l’évolution des contraintes de cisaillement pariétales.
Par ailleurs, ces premiers résultats obtenus ont montré conforḿement̀a de pŕećedenteśetudes, que les contraintes
au sein de la paroi ou bien les contraintes de cisaillement pariétales augmentent avec le degré de dilatation de
l’anévrisme. L’ensemble de ces tendances observées concernant l’influence ou non de l’anisotropie du compor-
tement sur la distribution spatio-temporelle des contraintes au sein de la paroi artérielle ou des constraintes de
cisaillement paríetale ḿeritent bieńevidemment d’̂etre valid́e nuḿeriquement et/ou expérimentalement sur des
géoḿetries d’ańevrismes le plus proche possible de la réalit́e physiopathologique. Enfin il sera aussi nécessaire
de prendre en compte le thrombus présent dans 75% des cas et dont l’influence sur la rupture demeure une
question ouverte.
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