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Introduction

Le principe des endoprothéses aortiques a été aielen 1991 par Parodi, un chirurgien
argentin, afin de proposer un traitement d’'un Agénre de I’Aorte Abdominale (AAA) a un
patient inopérable par la technique conventionnigdarodi et coll., 1991 Il consiste en
'implantation d’'une prothése vasculaire armée arsquelette métallique a I'intérieur de
I’AAA par un cheminement endovasculaire a traveng @artere fémorale. Depuis 15 ans,
plusieurs dizaines de milliers d’implantations @été¢ faites dans le mondé&acobs et coll,
2003. Cette technique s’applique a des patients fragiteAgés qui ne peuvent pas supporter
une chirurgie conventionnelle. En effet, la chifarglassique des AAA garde une mortalité
opératoire de 5% environ sur une population noacténnée et cette mortalité dépasse 20%
chez des patients pour lesquels il existe un fedque opératoir¢Marret et coll., 200B Le
traitement endo-vasculaire est faisable et effi@aceurt et moyen terme, avec une morbidité
inférieure a la chirurgie conventionnell&reenhalgh et coll.,, 2004 ; Blankenteijn et coll.,
2009 mais il reste des incertitudes a long terme. Egt,edes ruptures secondaires par fatigue
du matériel et perforation de la membrane ont @&bpartées, responsables de la rupture de
'AAA [Lumsden et col, 1995; Alimi et coll., 1998; Bohincell., 1999. En réponse a ces
problemes de matériovigilance, I'Agence FrancaiseSeécurité Sanitaire des Produits de
Santé (AFSSAPS) a imposé des essais préliminairnesitas les endoprothéses aortiques
disponibles sur le marché avant d’autoriser l'impddion chez I'homme. Il faut prouver
I'inocuité de limplant vasculaire par une implatibn chez I'animal et réaliser des tests
meécaniques statiques et dynamiques qui reproduiseprocédure d’implantation et les
sollicitations in vivo correspondant a une duréevigé de 10 anglocument AFSSAPS, juillet
2001, AFSSAPS.santgfrTous les fabriquants d’endoprotheses doivent ddapuis 2001,
effectuer ces tests pour obtenir 'agrément de 88RPS. La plupart des endoprothéses
aortigues sont fabriquées par des laboratoiresfafpuiquaient déja des prothéses vasculaires
et/ou des stents. Ces endoprotheses que nous dé@monsmcommerciales, ont des
dimensions fixes, existent en plusieurs taillessma s’adaptent pas a la morphologie de tous
les anévrysmes. Les tests mécaniques imposésfiettiés par les entreprises elles mémes.
Tres peu de données sur ces expérimentations isponibles car elles ne sont pas publiées.
En marge de ces endoprotheses commerciales, urptod@ndoprotheses fabriquées sur
mesure (ESM) c’est a dire adaptées aux dimensien$AAA a été développé au Groupe
Hospitalier Pitié-Salpétriere par le Professewskas. Par leur concept, ces ESM s’adaptent
mieux a la morphologie des AAA. Elles sont consésiipar le chirurgien a partir de
matériaux performants disponibles sur le marchés Be 500 ESM ont été implantées depuis
janvier 1996 ce qui représente la plus importagétee sclinique francais¢Koskas et coll.,
1999 et 200R Cette endoprothése, fabriquée a I'écart de I'stiiler dans un cadre hospitalo-
universitaire, a fait I'objet d’essais mécaniques allaboration avec le Laboratoire de
Biomécanique de I'Ecole Nationale Supérieure deis A&t Métiers de Paris. L'objectif de
cette these est une évaluation mécanique et cinilps endoprothéses aortiques faites sur
mesure.

Nous articulerons notre présentation en trois @arti Nous présenterons
successivement un chapitre sur les principes géxétas endoprothéses aortiques ; dans le
chapitre suivant, nous verrons les spécificités'dadoprothese sur mesure puis nous
détaillerons son mode de fabrication et les matgrigui la constituent. Le dernier chapitre
sera consacré au travail personnel : nous rappodees résultats des études mécaniques
expérimentales que nous avons effectués : essdiigusts, essais dynamiques par conception
et réalisation d’'un banc d’essai apres évaluaties deplacements de I'ESM in vivo, puis
résultats de I'implantation animale et pour filigfude clinique avec un recul de 10 ans.



| : GENERALITES, ETUDE BIBLIOGRAPHIQUE

[.1: ANEVRYSME DE L’AORTE ABDOMINALE (AAA)

L’anévrysme (ou anévrisme) de I'aorte abdominal@AA est une dilatation de I'aorte dans

son dernier segment situé entre les artéres réatl@sbifurcation aortique caractérisée par
une perte du parallélisme de ses bords (Figurd.'aprte comporte cing segments de son
origine au ventricule gauche jusqu’a sa terminaga@a bifurcation (Figure 2A), le segment
qui nous intéresse est le segment V (Figure 2Bji@gent 90% des anévrysmes de l'aorte.

Anévrysme

| Fig 1 : Anévrysme aortique
- www.pennhealth.com

Fig 2A : Les V segments de l'aorte
www.surgery.wisc.edu

) Fig 2B : Anévrysme
Abdominal de I'Aorte sous Rénale
Aortic ou abdominale :

- Anourysm AAA

www.mayoclinic.org

Bifurcation aortique




L’AAA est une pathologie trés fréquente qui touchea 8% des patients aprés 65 ans
[Lederle et coll., 2002 et 20P6C’est une destruction de la paroi artérielle [f@thérome,
dépdbts de cholestérol dans la couche intermédfmiéglia) de la paroi de l'aorte. Il existe
d’autres causes, inflammatoires, infectieuses @eslia une anomalie du tissu élastique dont
nous ne parlerons pas car elles sont rares. Comsrautres artéres, I'aorte est constituée de
trois tuniques : a) l'intima est la plus internégst un endothélium lisse résistant au flux
sanguin qui évite l'agrégation plaquettaire et h@ombose, b) la média est la couche
intermédiaire constituée de fibres musculairese$isst d’élastine qui donne a l'artére son
élasticité et sa vaso-motricité, c) l'adventice é&sttunique la plus externe constituée
essentiellement de fibroblastes, elle est trestaadie (Figure 3).
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Fig 3 : Les trois tuniques de la paroi aortiqyie
www.123bio.net

La destruction de la paroi aortique par I'athéragseun processus dégénératif associé a des
phénomeénes inflammatoires destructifs avec proséolpe nombreuses études biochimiques
sur I'élastine et le collageriarch et coll., 2004, génétiques (formes familiales d’AAA),
hémodynamiquegKhanafer et coll., 20Q6et mécanique$ Black et coll., 2005 ; Kassab,
2004 ont été faites sur la pathogénie de I'AAA. L’AAA&st un probleme de santé publique
en raison de sa fréquence mais aussi de sa greanté,expose a une complication trés grave
et inéluctable, la rupture. La rupture d’AAA estglainzieme cause de mortalité dans les pays
occidentaux responsable de 15000 décés par an 884 Cobwan et coll., 2006 ; Lederle et
coll., 1997. L'AAA est asymptomatique c’est a dire qu’il ntggas responsable de douleurs
ni de symptomes sauf au stade de la rupture. @asjuoi son diagnostic est le plus souvent
fortuit sur un examen clinique systématique lors§adA est palpable, ou bien sur une
eéchographie ou un scanner.



[.2 : LE DIAGNOSTIC D'UN AAA : LE SCANNER

Le scanner est I'examen de référence pour le dsgnet la surveillance. Il montre le
diameétre de 'AAA, la présence d’'un thrombus c'aglire d’'un caillot qui tapisse la poche
anévrysmale (Figures 4A, 4B,4C et 4D).

Chenal

Fig 4A : Scanner d'un AAA Fig 4B : Thrombus aortique
Mesure des diamétres

Fig 4C : Thrombus important Fig 4D : Thrombus peu
et circonférentiel important




Le scanner montre I'extension de I'AAA vers le hativers le bas. Vers le haut, au niveau
des artéres rénales, un segment d’aorte saine ilaiéedsous les artéres rénales est appelé
collet proximal ; vers le bas, I'anévrysme peuttseeminer a la bifurcation aortique ou
s’étendre aux arteres iliaques, il s’agit alorsndamévrysme aorto-iliaque.

Le scanner permet actuellement de faire des racmtisins 3D qui montrent parfaitement la
morphologie des AAA (Figures 5A et 5B). Il faut dar a I'esprit que ces reconstructions 3D
ne montrent que la lumiére de I'AAA et ne prennpas en compte le thrombus qui n'est
visible que sur les coupes natives (Figures 4AC BD). Elles sous-évaluent donc le diametre
réel de I'AAA (lumiére + thrombus).

Fig 5B : Reconstruction 3D d’'un AAA avec
soustraction osseuse. Collet proximal long
AAA non étendu aux arteres iliaques
www.gehealthcare.com

Fig 5A : Reconstruction 3D d'un AAA
on Vvoit les rapports avec les brancheg
de l'aorte
www.rochestermedicalcenter.c

Le scanner peut également montrer une rupture d’AaAc diffusion de I'hnématome en
dehors de la poche anévrysmale (Figure 6).

Diffusion de e
I'hématome Fig 6 : Scanners d’AAA rompu




L’artériographie consiste en l'injection de proddé contraste iodé directement dans I'aorte a
l'aide d’'une sonde par ponction le plus souventdeate (Figure 7). L’artériographie ne
montre que le chenal circulant au sein de 'AAAlex collatérales de l'aorte. Elle est de
moins en moins réalisée en raison des progrésahnsc.
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L’échographie et le scanner font le diagnostic dsA@n montrant un élargissement de l'aorte
par rapport a l'aorte sus jacente au niveau desegrtrénales. A ce niveau, le diamétre de
'aorte abdominale normale mesure 20 mm environ.comsidére qu’il existe un AAA a
partir d'un diametre 30 mm. Le risque de rupturpes@ du diametre de 'AAA : il augmente
avec le diametre de facon exponenti¢liaompson et col, 2002En dessous de 50 mm, le
risque de rupture est faible quoique non nul dedf® de 2% par afPowell et coll., 200B
Une dilatation supérieure a 50 mm expose a uneisigurupture de 6% par an. Au-dessus de
55 mm, il est de 10% par an et au-dessus de 60cenisque dépasse 20% parfaohansson

et coll., 1986.

La croissance moyenne d’'un AAA est de 0,5 mm pasaiin10%, mais elle est plus rapide au
fur et a mesure que le diametre augmente. Cettssét d’expansion est completement
imprévisible et tres variable selon les individua.vitesse d’expansion d’'un AAA intervient
également dans I'indication opératoire, un AAA deissance rapide supérieure a 0,5 mm par
an expose a un risque de rupture supéfieawell et coll., 2003

Une rupture d’AAA est responsable d’'une hémorragassive, complication mortelle si le
patient n’est pas opéré en extréme urgence. Oridazasque, sans traitement, sur 4 patients
porteurs d’AAA, 1 décedera par rupture, 2 décedallercause cardio-vasculaire, 1 de cancer
[Lederle et coll.,, 1997 La rupture d’AAA est responsable d'une importamertalité
préhospitaliére puisque 2 patients sur 3 décedana@rit ou pendant leur transfefhomas et
coll., 1998 ainsi que d'une importante mortalité hospitaliptesque seuls 50% des patients
qui seront opérés survivront en raison des contpies de I’hémorragie massive, aggravees
par leur grand age. En raison du trés mauvais gtmndes AAA rompus, On propose un
traitement préventif a partir d’'un diametre de 5 wu pour un AAA a croissance rapide. La
chirurgie préventive dite « réglée » a une mogadien moindre que la chirurgie en urgence.
Elle est d’environ 5% au sein d’une population paguelle on a eu le temps de faire le bilan
et de traiter les co-morbidités, en particulierdiagues[Marret et coll, 200B En effet,



comme nous allons le voir, les patients porteuns @AA ont souvent de nombreux facteurs
de risques cardio-vasculaires associés en raisanedmaladie athéromateuse évoluée
responsable de 'AAA.

1.3 : LES PATIENTS PORTEURS D'UN AAA : NOTIONS
EPIDEMIOLOGIQUES

Ce sont, en général, des patients agés de plus dastmais on peut observer des AAA chez
des patients plus jeunes. Dans une population eat@te, on considere que 5% des patients
de plus de 65 ans ont un AAA de plus de 30 mm Ew2ont un AAA de plus de 40 mm
[Lederle et coll.,, 1997 L'AAA est quatre fois plus frequent chez 'lhommee chez la
femme, cing fois plus fréquent chez le fumeur : 9086 patients porteurs d’'un AAA sont
fumeurs[Cowan et coll., 2006 L’AAA est une pathologie artérielle d’origine @&tomateuse,
les patients sont donc souvent porteurs de plusipathologies artérielles, qui siegent sur
toutes les artéres de l'organisme. |l peut s’a@rlékions sténosantes dites occlusives ou
d’autres lésions anévrysmales. Ainsi, on note 1@/ sténoses carotidiennes significatives
(qui peuvent étre responsables d’accidents vaseslaiérébraux), 20% de pathologie
occlusive a type d’artérite des membres inférie@@% de pathologie poly anévrysmale
fémoro-poplitée c’est a dire d’autres localisatiatianévrysmes aux membres inférieurs
[Lederle et coll., 1997

Au niveau cardiaque, on note I'association d’ursffisance coronaire chez 50% environ des
patients. C’est pourquoi, la mortalité post-opératale la chirurgie des AAA est souvent
cardiaque par infarctus du myocarde dans 15% ddgd/zaret et coll., 200B

On note également une proportion importante deepitiinsuffisants respiratoires présentant
une bronchopneumopathie chronique obstructive, diéenqis diabétiques, d’insuffisants
rénaux, etc...

On comprend la gravité de cette pathologie etdgue de la chirurgie conventionnelle sur ce
terrain trés fragile. Cela explique le trés mauvasnostic de la chirurgie en urgence des
anévrysmes rompus. C’est la raison pour laquelldépistage systématique par échographie
au sein d’'une population a risque a été proposstatealisé dans certains pays afin de traiter
plus utilement des patients plus jeunes portelW®\A’ [Brady et coll., 2004, Grennhald et
coll., 2004 ; Lederle et coll., 2006 ; Kim et cplR007. Cette démarche permettrait de
diminuer de moitié la mortalité des AAhompson et coll., 20Q2Dans le méme esprit, on

a méme envisagé de traiter des AAA plus petits dénpouvoir opérer des patients plus
jeunes[United Kingdom Small Aneurysm Trial participant,G2).



1.4 LE TRAITEMENT CLASSIQUE DES AAA : LA MISE A PLAT, G REFFE

La chirurgie conventionnelle des AAA est appelésana plat-greffe. Elle consiste en un

clampage de l'aorte de part et d’autre de 'AAAzme non dilatée, au niveau des collets,
afin d’arréter le flux sanguin, puis en I'ouvertloagitudinale de I'anévrysme. Entre les deux

extrémités saines, non dilatées de l'aorte : ldigtsp on interpose une prothese tubulaire ou
bifurquée lorsque I'anévrisme descend sur les estdiaques. Cette prothése est le plus
souvent en polyester, elle est fixée aux colletaupa suture appelée « surjet » avec un fil non
résorbable (Figure 8). Puis, la poche anévrysnetleeéermée sur la prothése afin d’'éviter le

contact de cette derniére avec les visceres situégdiatement en avant.

11%

Figure 8 : Principe de la mise a plat/greff
www.stevens-tech.edu

Si la mortalité de la chirurgie réglée est ass@adachez des patients sélectionnés pouvant
descendre jusqu’'a 2 a 3% dans certaines equipegelt atteindre 20% ou méme plus chez
des patients tres agés aux lourds facteurs deessgardiaques, pulmonaires, rénaux ou
métabolique$Marret et coll., 200.

Jusgu’aux années 1990, une telle mortalité opéeai@iupérieure a 20%) pouvait contre-
indiquer une chirurgie préventive pour certainsguas trés agés ou tres fragiles. lls n’étaient
donc pas opérés en raison du risque considéré coathibitoire.
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1.5 LE TRAITEMENT ENDOVASCULAIRE (TE)

Chez un patient considéré comme inopérable, Paolidée de placer une prothese a
I'intérieur de I'anévrisme par une voie endovaskal@n cheminant jusqu’a 'AAA par les
artéres fémoralefParodi et coll., 1991 (Figures 9 et 10). Des stents, sortes de ressorts
métalliques a forte pression radiale, maintendi@rrothese aux collets et remplacaient le
surjet. La poche anévrismale n’était plus sousidenglle était dite exclue par la prothése. Le
patient n’avait ni ouverture abdominale, ni clampaaprtique, et donc moins de pertes
sanguines. Cette prothese placée par une voie #end@tait appelée « endo-prothése
aortique ». Cette technique a été une véritableluéen dans le traitement des AAA.

Malgré quelques échecs techniques, I'endoprothaseérs vite étre un traitement alternatif et
méme concurrentiel a la chirurgie conventionndlle.traitement endovasculaire des AAA
s’est rapidement imposé et des milliers d’endogsels aortiques ont été implantées a travers
le monde. Actuellement, environ un tiers des p&diest traité par une endoprothése pour un

AAA aux USA [Zarins et coll., 2001

Fig 9 : Implantation d’'une Fig 10 : Endoprothese bifurquée

endoprothése par voie fémorale déployée dans l'aorte et fixée par

www.fitca.com des stents aux collets non dilatés
www.vascular.uams.edu

Les premieres endoprotheses restaient artisanabs rapidement, les entreprises qui
fabriquaient des prothéses et des stents ont diueldes endoprothéses toutes faites souvent
déja incorporées dans un systeme d’introductiore dimaine de fabricants se sont intéresseées
a ce marché qui ouvrait de belles perpectives cagiales compte tenu de la fréquence de
cette pathologie.
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1.6 : LES ENDOPROTHESES COMMERCIALES

Nous présentons les principales endoprotheses caonates pour traitement des AAA. I
peut exister des grandes différences de choix tdobigues entre des endoprothéses
bifurquées qui sont constituées de deux jambageguds et des endoprotheses tubulaires
dégressives aorto-uniiliaques. Ces dernieres rascelarisent qu’'une artére iliaque, imposant
un systeme obturateur controlatéral afin d’évieepérfusion rétrograde de I'anévrysme et un
pontage croisé entre les deux arteres fémoralesdafirevasculariser le membre inférieur
opposé. Parmi les endoprothéses bifurquées, oestasont monocorps (figures a et e),
d’autres modulaires avec un jambage qui se déplams le corps prothétique : ce sont des
endoprothéses bi-corps (figures b, d et h), poautdés encore, les deux jambages sont
modulaires : ce sont des endoprothéses tri-comgpsr€s f et ). On peut rajouter des modules
supplémentaires proximaux ou distaux (figure j)s lmembranes sont le plus souvent en
polyester mais parfois en PTFE (polytetrafluorokthg). Les stents peuvent étre situés dans
la membrane (figure a et €) ou en dehors de celliggares b, c, d, g et i). lls sont fixés par
des fils (figures b, c, d, f et g) ou faufilés démdissage de la membrane (figures f et h). Ces
stents sont le plus souvent autoexpansibles em agien alliages type nitinol ou elgiloy ;
plus rarement, ils doivent étre gonflés par undwma{figure f) pour appliquer leur force radiale
aux collets. Le plus souvent, I'endoprothese estéarpar des stents sur toute sa longueur.
Ces stents sont en général jointifs (figures €, j) eonstituant un squelette métallique qui
assure une géometrie a I'endoprothese et un bomtisraiongitudinal, plus rarement ils sont
indépendants (figures c, d et h), n'apportant gue force radiale mais posant alors moins de
problemes de plicature de I'endoprothése. Le gismtimal peut étre découvert (figures c, d,
e et g) ou non (figures b, f, h et i), parfois ggude crochets de fixation (figures a, g et h).
Ces crochets se trouvent méme parfois placés sorps de la prothése (figure f).

Nous présentons ci-dessous les principales entteym®s aortiques commerciales implantées
pour le traitement d’AAA. Dans le Tableau |, nousggentons les caractéristiques et
matériaux constituants de ces endoprotheses puis p@e meilleure compréhension, nous
rapportons quelques illustrations tirées des siies entreprises qui fabriquent ces
endoprotheses.

12



Tableau I : les différents modeles d’endoprothesesques commercialeg

Entreprisg nom métal | membran Position Stents Fixation Marquage Agrément
e des jointifs aortique CE AFSSAPS
stents
Cook Zenith Acier |polyester | dehors| non Autoexpansitaei oui
316L Stent prox
découvert et
crochets
Medtronic| AneuRx | Nitinol | polyester| dehors oui Autoexpansilaei oui
Medtronic| Talent Nitinol | polyester| dehors Non Autoexpansibleoui oui
Tige de
connexion
Guidant | Ancure Nitinol| polyester dedans non Aut@gible oui Retiré en
2003
Gore Excluder| Nitinol| PTFE dehors non Autoexparesibli oui
Endologi | Powerlink] Chrome PTFE dedans| oui Autoexpansibtaii oui
X Cobalt
Edwards | Lifepath | Elgiloy polyester Pris |non Sur ballon et |oui oui
dans la crochets au
maille niveau du
corps
Vascutec | AnacondaNitinol |polyester | dehors| non Autoexpansilbbei demandé
Crochets
proximaux

13



(a) ANCURE société GUIDANT
Membrane en polyester

Crochets de fixation proximale et distale
Bifurquée monocorps

(b) EXCLUDER société GORE
endoprothese bifurquée modulaire soutenue]
par des stents externes indépendants.
membrane en PTFE paroi mince

(c) TALENT société MEDTRONIC
Stents externes indépendants
Stent proximal découvert

Tige de connexion
L latérale

Ressor! pendant:
Design fl able de se

(d) TALENT bifurquée modulaire
Stents indépendants mais tige de
connection latérale
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(e) POWERLINK société ENDOLOGIX
Endoprothése bifurquée monocorps
Membrane en PTFE paroi mince
Stents internes et jointifs

(f) LIFEPATH société EDWARDS LIFESCIENCES
Bifurqguée modulairetri-corps (en trois parties)
Stents externes indépendants passés a traversnarare
Polyester paroi épaisse

Expansible sur ballon

Crochets de fixation sur le corps et les jambaliggues

(g) ZENITH societé COOK
Bifurquée modulaire ou dégressive aortot
iliaque

Stents en Z en acier inox non jointifs
placés en dehors de la membrane de
polyester

Stent proximal découvert avec crochets de
fixation

15




(h) ANACONDA société VASCUTEK (i) AneuRx société MEDTRONIC

Modulaire bifurquée tri-corps Bifurquée modulaire bi-corps
Stents annulaires non jointifs autoexpansibles Armature de stents jointifs externes
externes membrane de polyester

Membrane de polyester tressé
Crochets de fixation proximaux

() AneuRx : concept de I'endoprothése
modulaire avec modules additionnels
aortiques et iliaques
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La faisabilité du TE des AAA a été rapidement détram avec des résultats a court terme
satisfaisants et une morbidité moindre que la chieuconventionnellgBertrand et coll.,
2001, Marret et coll., 2003, Greenhald et collQ40Par contre, le TE n’était applicable qu’a
30% a 50% des patients porteurs d’AAA dont l'anawnétait favorable : collets
suffisamment longs supérieurs a 1,5 cm non angadseres iliagues non tortueuses ni
sténoseées pour le passage des introducf&arms et coll., 2001 De plus, des questions se
posaient quant & la stabilité a long terme de amoditifs dans I'aorte du patient. Etaient-ils
aussi stables qu’une prothese implantée de facaorveationnelle qui, une fois les
complications opératoires passées, est parfaitestalnle ? Si le probleme se posait chez des
patients tres agés, inopérables, a I'espéranceéed@nitée, il se posait encore plus chez des
patients plusjeunes qui réclamaient le bénéfice de cette tecienimpuvelle, et auxquels
certains chirurgiens proposaient un TE malgré la@anéaissance du devenir a long terme.
Or, aprés quelques années d’expérience, ont étdiépsibles premiéres ruptures
d’endoprothéses aortiques responsables de rupitaaévrysmeqLumsden et coll., 1995;
Alimi et coll., 1999. Elles ont été rapidement suivies par de nombeeas#es observations.
Des patients sont décédés. D’autres ont été opérésgence, leur endoprothése explantée
dans des conditions techniques difficiles. En effendoprothése était souvent incorporée
dans la paroi aortigue ce qui pouvait rendre diffison ablation et détériorer les collets. Sur
les explants, on a observé des perforations dectabrane de polyester par des branches de
stents, des ruptures de ligature, des migratioricaetures du matériel, des démontages des
endoprotheses modulaires (Figures 18, 19A, 19B22D,Les endoprotheses étaient exposées
a une usure par frottement de la chaine de stent& snembrane. Cette usure était parfois
précoce, dans les deux ans apres l'implantati@cobs et coll.,, 2003 Les autorités de
tutelles comme 'AFSSAPS ont été saisies et oritleapent imposé des regles pour permettre
'implantation d’endoprothéses aortiques en Frar@@es régles concernaient I'implant lui-
méme dont le fabriquant devait justifier d’'une é@wmentation animale et d’essais
mécaniquegdocument AFSSAS, juillet 20Q1Elles concernaient également les indications
d’'implantation qui étaient limitées a des patieatsrisque opératoire tres élevé. Enfin les
regles de surveillance apres implantation étaigfinigs [document AFSSAPS, décembre
2003 et un registre national d’évenements indésiraétai créé. Nous verrons ces mesures
reglementaires dans un chapitre suivant (chapitf.|

1.7 : LENDOPROTHESE SUR MESURE (ESM)

C’est dans ce contexte qu’'a été développé I'endbpse sur mesure (ESM) a la Pitie-
Salpétriere. Nous détaillons la démarche qui a gibraddévelopper 'ESM dans le chapitre
évaluation clinique (Chapitre IIl .4.2, pages 88 8%). Il s’agissait de construire une
endoprothése exactement adaptée a la morpholodidAlk. Cette ESM, construite par le
chirurgien lui-méme a 'aide de matériaux robustisponibles dans le commerce et utilisés
en chirurgie conventionnelle, devait permettre adaptation dimensionnelle a presque toutes
les morphologies d’AAA et avoir une robustesse djminue le risque de rupture par usure.
La construction de 'ESM repose sur un dimensiorer@ntres précis de I'’AAA auquel doit
s’'adapter I'implant. Chaque patient a un implarftédént aux dimensions exactes de son
AAA. Les mesures de I’'AAA sont donc trés importangvant un TE et tout particulierement
avant implantation d’'une ESM.
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1.8 : LES MESURES AVANT TRAITEMENT ENDOVASCULAIRE

Pour obtenir les mesures exactes de I'AAA, il fiaite une artériographie graduée qui donne
le dimensionnement en longueur par la mise en mlage sonde graduée équipée de repéres
radio-opaques tous les centimetres (Figures 11A1B). On mesure la longueur du collet
proximal, la longueur des artéres iliaques primsipour I'ancrage de I'endoprothése. On
mesure également la distance entre les artéresesépa les arteres hypogastriques qui
déterminera la longueur de I'implant.

Artére rénale

droite Collet

proximal |

Artere
hypogastrique
droite :

Fig 11B : Artériographie graduée,
cliché oblique des axes iliaques

Fig 11A : Artériographie
graduée de face, sonde gradu¢e
dans l'artére iliaque droite

Le scanner permet de mesurer le diamétre de I'AAX différents plans de coupe,
globalement tous les millimétres.(Figure 12). Learmers modernes permettent actuellement
de faire des reconstructions 3D (Figure 13) etrénee devraient remplacer I'artériographie
graduée. .

Fig 12 : Mesure des diametres Fig 13 : Reconstruction 3D chez
au scanner le méme patient que Fig 11A
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Apres ces mesures, on peut choisir I'endoprothésenterciale aux dimensions les plus
proches de I'anévrysme ou construire une ESM. Enldi procédure, I'endoprothése doit étre
implantée au ras des artéres rénales en haut, retsades artéres hypogastriques en bas de
fagon a avoir un ancrage maximum dans des zonediladées (Figure 14).

Artere
hypogastrique

s
3| Artére iliaque
| externe

Fig 14 : Endoprothese bifurquée implantée
sous les artéeres rénales en haut et au dessus de
la bifurcation iliaque en bas
www.vascularweb.org
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1.9 : LES PROBLEMES POSES PAR LE TRAITEMENT
ENDOVASCULAIRE : LES ENDOFUITES, LES RUPTURES

Parfois, 'endoprothése ne joue pas parfaitememtr8ie et 'anévrysme reste sous tention, il
n'est pas exclu. Il s’agit d’'une endofuite. Il eriguatre types d’endofuites.

Les endofuites de type(Figure 15) sont dues a une malposition ou un @iguaNcrage aux
collets. Il existe une fuite a ce niveau, visible stanner par une prise de contraste de la
poche anévrysmale (Figure 16). Les fuites de typent graves car elles perfusent a haut
débit I'AAA, surtout les fuites proximales ou leifl est antérograde (Figure 16).

Ml ]
Fig 15 : Endofuite de type |, a gauche par un tollg
distal, a droite par le collet proximal
WWW.UNIpV.it

Fuite de produit
de contraste par
le collet

supérieur

Fig 16 : Endofuite de type | proximal, fuite de guodt
de contraste dans la poche anévrysmale
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Les endofuites de typedbnt dues a un reflux par des collatérales detéague sont I'artere
mésentérique inférieure et les artéres lombairegu(& 17). Souvent, il existe deux arteres
restées perméables malgré leur couverture pardjaothése, et un flux artériel persistant
entre ces deux branches qui maintient une preséfiduelle dans la poche anévrysmale. Les
endofuites de type Il s’obturent souvent spontamémelles sont moins graves que les
endofuites de type I. Si elles restent perméatilgsi® le diamétre de I'’AAA ne diminue pas,
elles peuvent étre obturées par embolisation.
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Fig 17 : Endofuite de type Il par une ou plusiezoBatérales de I'aorte
WWw.unipv.it

Les endofuites de type Ibont dues a une perforation de la membrane prqtiggtle plus
souvent par un stent (Figure 18). Il peut existee wpture de la continuité de I'armature
métallique (Figures 19A, 19B et 20) responsabl&ageerforation. Il peut également s’agir du
déboitement d’une branche modulaire (Figure 2&% ¢éndofuites de type lll sont trés graves
car il existe une perte d'étanchéité de la membnathétique, ce sont des ruptures de
I'endoprothése.

Fig 18 : Endofuite de type llI
perforation de la membrane
prothétique par des stents
Alimi et coll, 1998
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Fig 19A : Rupture de la
continuité de I'armature
métallique de
I'endoprothése

Fig 19B : Rupture de
la continuité de
I'armature métallique
de I'endoprothése

=

3 Fig 20 : Explantation d’'une
endoprothése de premiere génération
Vanguard du laboratoire Boston
scientific.

www.tidsskriftet.no

Fig 21 : Explantation d’'une
endoprothese AneuRXx pour rupture
Déboitement d’une branche modulairs
Politz et coll, 2000

A\1”4
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Les endofuites de type I¥ont rares et sont dues a une porosité trop impertde la
membrane de polyester. Elles ne se voient plus lageendoprothéses de derniere génération.
Elles étaient toujours temporaires car les maiesent rapidement obturées par un film
plaquettaire.

Contrairement aux endofuites de type | et Il, ledaduites de type Il et IV sont dues
a des problemes de matériel choisi pour la fabooade I'endoprothese. Les endofuites de
type lll sont au cceur de la problématique de nivéreail. Ce sont des ruptures des implants
responsables d’'une remise en pression de 'anéegs@c le risque de rupture de ce dernier.
De nombreuses observations ont été rappoftdagnsden et coll., 1995 ; Alimi et coll.,
1998 ; Torsello et coll., 1998 ; BOhm et coll., 299Umscheid et coll., 1999; Midorikawa et
coll., 1999 ; Harris et coll., 2000 ; Politz et IcoR000 ; Bernhard et coll., 2002 ; Lee et
coll., 2002 ; Riepe et coll., 2002 ; Fransen ek c@D03 ; Jacobs et coll., 2003; Zarins et coll.,
2000 et 2004 ; Liffman et coll., 20P6Ces problémes tres graves de matério-vigiland¢e on
conduit au déces de plusieurs patients et ont mi@&medouter de I'efficacité réelle du
traitement endovasculaire des AAPransen et coll., 2003 Depuis ces premiéeres
observations, les endoprotheses ont évolué parodiemh de constituants mieux
dimensionnés, ce sont les endoprothéses aortiqueleukieme génération. Simultanément,
les organismes de tutelle ont imposé la réalisatitessais mécaniques statiques et
dynamiques et une implantation animale avant di&éol'implantation humaingDocument
AFSSAPS, juillet 2001, AFSSAPS.santg.fr
Les implantations humaines sont actuellement tneadrées dans un dispositif réglementaire
que nous détaillons dans le chapitre suivant.
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[.10 :LES ASPECTS REGLEMENTAIRES (INDICATIONS, CONS TRUCTION,
SURVEILLANCE)

Les endoprothéses vasculaires sont des dispasifiticaux (DM) de classe lll, ce sont des
implants chirurgicaux non actifs. Elles sont sowgsia des textes réglementaires.

Directive UE 93/42/CEE du 14 juin 1993relative aux dispositifs médicaux.

Le marquage CE est donné au dispositif médicategpecte des exigences essentielles qui se
déclinent en 6 exigences générales de sécurité pedormances et 8 exigences spécifiques
de conception et de fabrication. Pour démontrerolaformité aux exigences essentielles, le
fabricant peut avoir recours aux Normes Européenhtgmonisées (NF-EN) et
internationales (ISO).

Exigences générales :

1. Le DM ne doit pas porter atteinte a la santé etcddoit assurer la sécurité des
patients, des utilisateurs et des tiers.

2. Le fabricant doit prévoir I'élimination ou la rédian des risques liés au DM, définir
des mesures de protection,

3. Le fabricant doit transmettre I'information liéel’atilisation du DM et ses risques
résiduels.

4. Le DM doit assurer les performances attendues lpdonction revendiquée.

5. Le DM doit maintenir ses caractéristiques tout@glde sa durée de vie notamment
au cours de son transport et de son stockage.

6. Les risques liés a l'utilisation du DM doivent éteeceptables par rapport aux
performances attendues (rapport bénéfice/risque).

Exigences spécifiques :

Propriétés chimiques, physiques et biologiques &u D
L’infection et la contamination microbienne

La fabrication et a I'environnement

La fonction de mesurage

La protection contre les rayonnements

Exigences pour les DM raccordés a une source dj@ner
L’information fournie par le fabricant

Données cliniques

ONOOR~WNE

Le marquage CE est obligatoire pour implanter endwe une endoprothése aortique
commerciale. Une endoprothése ayant obtenu le ragequCE doit, de plus, obtenir
I'autorisation de 'AFSSAPS pour I'implantationletremboursement du dispositif en France.
Cette autorisation peut étre retirée en cas ddgmas de matério-vigilance comme ce fut le
cas en 2003 pour I'endoprothese Ancure.

L’endoprothése sur mesure, ne doit pas réglementaint obtenir le marquage GBuide
pour la mise sur le marché de dispositifs médicaur mesure ; 20 décembre 2005,
AFSSAPS.sante]r Elle s’apparente en cela a une préparation magstElle doit par
contre, répondre aux normes européennes relativesrglants chirurgicaux non actifs.
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Il existe trois niveaux de Normesiropéennes relatives ammplants chirurgicaux non actifs :

Niveau 1 : Exigences générales relatives aux intplemrurgicaux non actifs ;

Niveau 2 : Exigences particulieres relatives aufedentes familles d'implants chirurgicaux
non actifs ;

Niveau 3 : Exigences spécifiques relatives auxédiffits types d’implants chirurgicaux non
actifs.

AFNOR NF EN ISO 14630 : Novembre 2005

Implants chirurgicaux non actifs : Exigences gélesréNiveau 1)

AFNOR NF EN 12006-2 Mai 1998

Exigences particuliéres pour les implacésdiovasculaires.

Partie 2. Prothéses vasculaires y compris les conduits vedviNiveau 2)

AFNOR NF EN 12006-3 Janvier 1999

Exigences particuliéres relatives aux implants iegpees et vasculaires.

Partie 3 : Dispositifs endovasculaires. (Niveau 2)

AFNOR NF EN 14299 : Septembre 2004

Implants chirurgicaux non actifs. Exigences pattices s’appliquant aux implants
cardiaques et vasculaires. Exigences spécifiquisdives aux endoprothéses artérielles.
(Niveau 3)

Il existe d’autres normes et des textes réglemmstai prendre en compte :

Pour I'évaluation de conception

NF EN ISO 14971 (S99211),

Dispositifs médicaux. Application de la gestion degues aux dispositifs médicaux.

Pour I'évaluation pré clinique : essais au banc et essais analytiques relatifsapiamnts
ISO 7198 Cardiovascular implants. Tubular vascular prothesis

CEl 60068-2-47. Essai denvironnement. Partie 2-47:Méthodes d’esEa@ation de
composants, matériels et autres articles pour eseiamiques de vibration, d'impacts et
autres essais similaires.

Pour 'Hémostase :

EN ISO 11070. Introducteurs de cathéters intravages stériles, non réutilisables (indice
de classement : S93036).

Pour la Fabrication :

ISO 13485, Dispositifs médicaux. systeme de managéente la qualité. exigences a des fins
réglementaires.

Bonnes Pratiques de Pharmacie Hospitali€rédition. Juin 2001 ‘

Agence du Médicament. Bonnes pratiques de faboicdilletin officiel 1998. 5" édition.
AFSSAPS, Guide pour la mise sur le marché de disisamédicaux sur mesure. 20/12/05
Pour I'évaluation clinique:

AFNOR NF EN 14155-1 Oct. 2003 Investigation clireqdes dispositifs médicaux pour
sujets humains. Partie 1 : Exigences générales.

AFNOR NF EN 14155-2 Juillet 2003 Investigation @jime des dispositifs médicaux pour
sujets humains. Partie 2 : Plan d’investigationiglie.
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AFSSAPS Bulletin officiel du 31 octobre 2001

Protocole d'utilisation et de suivi de I'endopratkéaortique X pour le traitement des
anévrismes de l'aorte abdominale sous rénale

Ce texte régit les conditions d’'implantation etsdeveillance des endoprotheses aortiques en
France, nous en rapportons succintement les ligéesrales :

INDICATIONS DU TRAITEMENT ENDOVASCULAIRE D'UN AAA

En 1998, devant les problémes de matériovigilarseethdoprothéses aortiques, 'AFSSAPS
a limité les indications d’'implantation de ces disiifs médicaux aux patients a trés haut
risque opératoire et publié des recommandationslidation. Ces recommandations ont été
mises a jour en décembre 2003.

Recommandation d’utilisation des endoprotheses@oet pour le traitement endovasculaire
des anévrismes de I'aorte abdominale sous-rénale.

Il est démontré que seuls les anévrismes de diamaximal >5 cm ou ayant augmenté de
diamétre d’au moins 1 cm en 1 an peuvent fairejébl’'un traitement (chirurgical ou
endovasculaire).

Lorsque lindication de traitement est ainsi reenle groupe d’experts de I'Afssaps a
recommandé le recours a limplantation d’endopre¢heux patients ayant un risque
chirurgical élevé. Pour mémoire, ce dernier risguEté défini par le groupe d’experts par la
présence d’'un des facteurs suivants :

- Age supérieur ou égal a 80 ans

- Coronaropathie (antécédent(s) d’infarctus du rayde ou angor) avec test fonctionnel
positif et |ésions coronariennes pour lesquellegaste de revascularisation est impossible ou
non indiqué

- Insuffisance cardiaque avec manifestations dlieggpatentes

- Rétrécissement aortique serré non opérable

- FEVG (Fraction d’Ejection du Ventricule Gauche3& %

- Insuffisance respiratoire chronique objectivéeyrades critéres suivants :

VEMS (Vitesse Expirée Maximum par Seconde) < ked

CV (Capacité Vitale) < 50 % de la valeur préditef@nction de I'dge, du sexe et du poids
gazomeétrie artérielle en I'absence d’oxygéne :@2€ 45 mm Hg ou paO2 < 60 mm Hg
oxygeénothérapie a domicile

- Insuffisance rénale si Créatininérasi00 mmol/l avant I'injection de produit de conteas

- Abdomen « hostile », y compris présence d’'urmgesu autre signe d’hypertension portale
Lorsque l'indication de traitement est ainsi reenia mise en place d’une endoprotheése doit
étre faite a la condition de respecter les insiast revendiquées par son fabricant
notamment les critéres anatomiques et les condlieations.
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SURVEILLANCE

L’AFSSAPS impose un protocole de surveillance selorcalendrier précis qui comporte un

scanner dans les trente jours qui suivent I'im@laon puis tous les six mois pendant deux
ans, ensuite, un scanner tous les ans. Le scanitezoghporter une ségquence sans injection
et une séquence injectée avec clichés tardifsractzerche d’'une endofuite (Figures 22A et
22B). Un abdomen sans préparation avec deux incédede face et de profil doit étre

également réalisé en méme temps que le scannereanarche de migration ou fracture de
stents.

. | DFOV 28.1cm

STAHDARD

Fig 22B : Scanner de contrdle apreés
I TE. On observe une diminution du
i diametre de I'AAA et I'absence
d’endofuite

Fig 22A : Scanner de 'AAA
avant traitement endovasculai

La surveillance clinique est sous la responsabddgjointe du médecin implanteur et du
fabriquant[document AFFSAPS, décembre 2003, AFSSAPS.sdntkdr patient doit étre
prévenu avant l'implantation de la nécessité d’uivisradio-clinique a vie et doit avoir
rempli un formulaire d’acceptation. Le fabricast &enu de fournir a ’TAFSSAPS un rapport
de synthése semestriel de suivi des patients eé\d@wements indésirables. Le fabricant doit
mettre en place un systeme d’assurance qualité garantir I'exhaustivité des données
administratives et permettre de retrouver les peoiivue. Tout incident mettant en cause le
dispositif médical ayant entrainé ou susceptibnttainer la mort ou la dégradation de I'état
de santé d’'un patient doit étre signalé sans @ElAFSSAPS. Les données sont exploitées
par un comité scientifiqgue composé d’experts nompas'AFSSAPS. Des problemes de
matériovigilance peuvent conduire au retrait datbaisation d'implantation.

Concernant les endoprothéses sur mesure, un fegtifigue précise les responsabilités du
médecin qui fabriqgue I'ESM et I'implantddocuments AFSSAPS, décembre 2005,
AFSSAPS.sante]r Il doit prendre a son compte la déclaration def@mnité a TAFSSAPS,
s'assurer du respect des Exigences Essentiellesédarité et de santé, des normes de
fabrication et de stérilisation, s'assurer de kcabilité des implants, effectuer la méme
surveillance que pour les endoprotheses commescetldournir a 'AFSSAPS un rapport
semestriel. La déclaration a TAFSSAPS des incisigmaves est obligatoire. Le marquage CE
du dispositif n’est pas requis pour les ESM. Legrifuants de dispositifs médicaux sur
mesure peuvent étre inspectés par des inspectésignds par 'AFSSAPS.
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Il : LENDOPROTHESE SUR MESURE (ESM)

[I.1 : LES PRINCIPES ET LES OPTIONS CHOISIES

Le traitement endovasculaire des AAA s’est tresderpent imposé dans les années 1990.
Les laboratoires prirent vite la mesure de I'engtudéveloppérent des endoprotheses de
premiére génération. Les choix techniques et tdogiques échappaient aux équipes
médicales. Ces choix allaient vers des dispostifsiaturisés afin de pouvoir effectuer des
procédures entierement percutanées, c’est poutgaanatériels choisis étaient faiblement
dimensionnés. Ceci explique les problemes de rapgacondaire qui ont été observés. Par
ailleurs, les endoprothéses commerciales avaientieensions standard qui ne convenaient
gu’a environ 30% des patients. Aucun traitemenbgasdculaire ne pouvait étre proposé aux
70% restants. Pour garder la maitrise d’ceuvre ateiment endovasculaire dans les limites
les plus larges possibles, pour s'affranchir defllience grandissante des laboratoires, le
principe de I'Endoprothése sur mesure (ESM) a éeeldppé a la Pitié-Salpétriere. Le
concept de départ était simple (chapitre Ill.4iR¥fallait construire une endoprothése dont
'adaptation dimensionnelle était maximale, une ogmdthése robuste et stable
mécaniquement dont la mise en ceuvre devait rest@tes La construction artisanale par le
chirurgien aux mesures exactes de I'AAA s’est iBgoavec des matériaux €prouvés
disponibles sur le marché et largement dimensignpés des montages les plus simples
possibles tubulaires plutdt que bifurqués, implaupigr des voies d’abord chirurgicales.

1.2 : LES MATERIAUX

Les matériaux de 'ESM sont éprouvés en chirurdgessique. L'ESM est constituée d'un
squelette métallique recouverte d'une enveloppeadlgester standard. La membrane est un
tissage de polyester (twillweave, Sulzer Vascuteshinnan, Ecosse) de 0,3 mm d’épaisseur
non gaufrée pour pouvoir étre pliée dans le matéfiatroduction. Cette membrane est
soutenue par une compilation de stents en Z pageuartériel (Gianturco Arterial, W Cook
Europe, Bjaerkstov, Danemark). Ces stents de GQiemten Z pour usage artériel (GAZS)
sont faits d’'un fil en acier inoxydable 316L dd® mm de section plié en zig-zag fermé en
boucle circulaire. lls sont le résultat de I'évadat d’un stent en Z équipé de crochets utilisé
en pathologie tumorale trachéale (Figure 23). Gests ont une longueur de 25 mm et un
diametre nominal de 30 mm pour les stents a 6 hemocde 35 mm pour les stents a 7
branches et de 40 mm pour les stents a 8 bran8eésn leur diamétre, ils présentent a
chaque extrémité 6 ou 7 sommets munis d'ceitlet mm de diamétre. Ces derniers ont une
fonction de ressort et permettent I'assemblageeesiemts adjacents ainsi que la fixation a la
membrane a l'aide de ligatures en polyester trd¢8é(Cardioflon, Laboratoires Peters,
Bobigny, France). Ces ligatures comportent 10 deés-réalisées avec inversion de phase
une fois sur 3 et section du fil au thermocauténar @viter son effilochage (Figures 24A, 24B
et 24C).

Fig 23 : Le stent en Z de
Gianturco pour usage artérie
(GAZS)
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1.3 : LA CONSTRUCTION, LA STERILISATION

s | o2 | (O \s2
Figure 24B : Assemblage par des ligaturg

-

Figure 24C : Ligature de 2 oeillets

29



L’ESM est adaptée au diametre de la cavité anéwalesan combler, mesurée par scanner et a
sa longueur mesurée par artériographie graduéete Gataptation dimensionnelle de
'endoprothése a la mesure de I'AAA justifie la démnation d’'ESM. Elle se fait par

« modelage » de la membrane de polyester en rédiigsa diamétre a ses deux extrémités
qui seront ancrées aux collets supérieurs et efési Le dimensionnement de la membrane
se fait par découpe puis suture a l'aide d’unérglrjet de polyester tressé Cardioflon ©8.
fourreau de polyester est confectionné a partindube du plus grand diamétre mesuré
adapté a la cavité anévrysmale a combler. La mambea exces est ensuite découpée au

thermocautére (Figures 25A et 25B).

Figure 25A : Confection du patron du fourreau diygster

Figure 25B : Ligne de suture
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La chaine de stents comprimée dans une gaine €B, est déployée a l'intérieur du
fourreau de polyester retaillé et donne sa formeldi a 'TESM (Figure 27). La Figure 28
montre le détail du triple surjet réalisé et ladka?29 la fixation de la membrane aux ceillets
par des sutures.

Fig 27 : Forme finale de 'ESM apres
déploiementde la chaine de stents dans le
fourreau de polyester calibré par sut

31



Fig 29 : Fixation de la membrane aux ceillets

Ce mode de construction permet d’obtenir une atlaptalimensionnelle tres précise de
I'ordre du millimétre a la morphologie de I'AAA. Lehoix de construire un corps de 'ESM
(sa partie centrale) trés large, qui vient époleséorme de I'’AAA et combler I'espace mort
entre la paroi de l'implant et celle de l'anévrysnae pour but de diminuer le risque
d’endofuite de type Il et d’améliorer la stabilitdgitudinale en évitant une migration dans le
sens du flux sanguin. Une migration de I'endoprs¢hést particulierement grave et expose a
une endofuite de type | ou a un démontage des eoith@ses modulaireld-aries et coll.,
2002 ; Lee et coll.,, 2002; Zonghua, 2PO&’endoprothése serait exposée a des forces de
frottement dues au flux sanguin de I'ordre de Bhibhan et coll., 2002; Volodos et coll.,
2003; Li et coll., 200p. Afin d’augmenter encore cette stabilité longihade, les diamétres
proximaux et distaux de I'ESM sont ajustés 1 ourl au-dessus de la dimension des collets
donnée par I'angioscanner. Ce surdimensionnementcallets n’apparait pas responsable
d’une dilatation rapide de ceux-ci et assure urllewgiancragg¢Arko et coll., 2005 ; Malas et
coll., 2005; Sampaio et coll., 2006.a construction de 'ESM est faite dans une hatfkix
laminaire. Selon le cas, il faut 1 a 4 heures gabriquer une ESM avec cette méthode. Les
endoprotheses sont stérilisées a la vapeur sqles ¢étinballage selon la norme en vigueur EN
554 avec un cycle validé. Afin d’assurer la tragbde I'implant, chaque patient a, dans son
dossier médical, une fiche qui contient les mengmra de 'ESM, la liste des éléments
constituants avec leurs numéros de lot et la phapdge de I'implant. Cette fiche figure en
annexe : Al.
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1.4 : LES FORMES DE L’ESM

Dans le but de privilégier simplicité et fiabilitdes ESM implantées sont presque
exclusivement des ESM tubulaires aortiques (FigBdg@ ou dégressives aorto-iliaques
associées a un obturateur contro-latéral et unagentroisé inter-fémoral (Figures 31, 32 et

33).

] L
Fig 32: ESM aorto-iliaque avec
obturateur iliaque détail de constructio

Figure 31 : ESM aorto-
iliaque dégressive droite,
obturateur gauche et
pontage croisé interfémoral

Fig 33 : Scanner de contrdle avec reconstruction
3D d’'une endoprothese sur mesure aorto-iliague
droite avec obturateur iliaque gauche et pontage
croisé inter-fémoral
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Comme on peut le voir sur les figures 34 et 35ntale de construction par le chirurgien
autorise tout type d’adaptation dimensionnelle’idgplant.

Fig 34 :Différents types d’endoprothese : sten
proximal découvert pour collet court, stent
proximal couvert, obturateur iliaque

Fig 35 : Stent proximal découvert et collet ,
proximal conique qui ne peut étre construit qu
sur mesure 5

La construction sur mesure présente de nombreurtay@s parmi lesquels un taux de
faisabilité supérieur aux endoprothéses commesceteraison des possibilités d’adaptation a
de nombreuses morphologies. Comme nous le verrossiqin, nous pensons que pres de
80% des morphologies d’AAA peuvent étre traitéasype ESM.
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1.5 L'IMPLANTATION

Un court segment de l'artere fémorale commune lestdg chirurgicalement, avec ou sans
extension a l'artére iliaque externe, selon I'é@atces arteres (Figure 36). Par ponction de
I'artére, sous radioscopie, un guide métalliquéddgest acheminé jusqu’au site prévu pour
I'implantation de 'ESM. De facon coaxiale, par yretite artériotomie centrée sur le point de
ponction, l'introducteur de Keller-Timmermans (Figu37) est monté dans l'aorte sur le
guide rigide. L'ESM est alors compactée dans uoremdir par traction sur des fils tracteurs
(Figure 38) puis poussée dans l'introducteur @éad’'un mandrin souple. L'ESM compactée
est ainsi chargée dans l'introducteur, préte a éémoyée (Figure 39A). A ce moment, le
positionnement de I'implant est vérifié par uneéadgraphie, a I'aide d’'un cathéter huméral
gauche dont lI'extrémité est positionnée quelquesacmdessus du site de déploiement.
Ensuite, le déploiement de 'ESM est obtenu sod®osaopie par simple retrait de la gaine de
I'introducteur sur le poussoir (Figures 39B et 40@s Figures 41A & 41D reprennent les
différentes étapes de limplantation de I'obturatquuis de I'ESM. Aprés retrait de
I'introducteur, une nouvelle angiographie de coetrést réalisée pour vérifier la bonne
position de I'ESM et I'absence d’endofuite (Figurd$E et 41F). Aprés la procédure
endovasculaire, un pontage croisé est réalisé lstideux artéres fémorales.

Fig 36 : Abord chirurgical
des deux artéres fémorales
www.mayoclinic.org

Fig 37 : Introducteur de Keller-Timmermans

Compression de 'ESM dans un entonnoif
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Fig 39A : Aprés chargement de 'ESM
dans l'introducteur par poussée a l'aig
d’un mandrin souple, celle-ci est placs
en zone de largage, dans l'aorte.

le
be

Fig 39B : Le largage de 'ESM

se fait par retrait de la gaine

Fig 40 : Déploiement de 'ESM chargée dans
l'introducteur par retrait de la gaine de l'intradeur
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Fig 41A : Obturateur dans sa gaine

Fig 41C : ESM dans sa gaine

Fig 41B : Largage par retrait de la gaine

Fig 41E: Sonde d’artériographie mise
en place par voie humérale gauche
située en dessus de 'ESM déployée

Fig 41D : ESM larguée

Fig 41F : Artériographie de
contréle : ESM déployée en bonne
position, absence d’endofuite
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lll: TRAVAIL PERSONNEL, L'EVALUATION

.1 : CARACTERISTIQUES MECANIQUES STATIQUES DES
ENDOPROTHESES AORTIQUES FAITES SUR MESURE PAR LE
CHIRURGIEN

INTRODUCTION :

De nombreuses observations de rupture secondaigs amaitement endovasculaire d’un
AAA ont été publiées : Lumsden et coll., 1995 ;imdilet coll., 1998 ; Torsello et coll., 1998 ;
Bohm et coll., 1999; Umscheid et coll., 1999; bh#tawa et coll., 1999 ; Politz et coll.,
2000 ; Bernhard et coll., 2002 ; Lee et colDP2 ; Riepe et coll., 2002 ; Jacobs et coll.,
2003; Zarins et coll., 2000 et 2004 ; Liffman etl.¢ 2006. Cette perforation fait perdre a
'implant son étanchéité et constitue une endofdiéetype Ill. La remise en pression de
'AAA peut conduire a une rupture, de traitementrtigalierement difficile lorsque
I'endoprothése est en place dans l'aorte (nécedsit@ampage a distance, dégradation de la
paroi aortique aux collets) chez des patients at mgue chirurgical. La résistance
mécanique des implants préoccupe les autoritéstdibetcomme 'AFSSAPS en France. Les
premieres générations d’endoprotheses étaient Iplebant trop fragiles du fait de
l'utilisation de matériaux sous-dimensionnés, membs trop fines (0,1 mm), fils
d’assemblage trop fingGuidoin et coll., 2000 ; Beebe et coll., 2001 ; tseet coll., 200F.
Depuis, l'utilisation de matériaux plus performastsst généralisée dans des endoprotheses
de deuxiéme génération. L’endoprothése sur me&8M) mise au point et utilisée a la Pitié
Salpétriere[Koskas et coll.,, 1999, 20p2est faite de matériaux éprouvés en chirurgie
classique. Il était toutefois nécessaire de prouper ces matériaux n’étaient pas détériorés
durant I'implantation. Nous avons étudié les effaitla rupture des composants de I'ESM.
Ces efforts ont été comparés avec ceux que subjlént a I'insertion dans I'aorte. En effet,
on peut envisager qu'un endommagement de I'imglantant I'implantation puisse conduire
a une usure rapide. Cette étude répondait au caleigercharges exigé par 'AFSSAPS
[document AFSSAPS, juillet 2001, www.AFSSAPS.sarjtgpbur autoriser l'usage d’'une
endoprothese aortique en France. Ce travail édhjet d'une publication (cf page 108).
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EFFORTS SUBIS PAR L’ENDOPROTHESE PENDANT
L'IMPLANTATION

Durant la procédure d'implantation, le premier tesmgonsiste dans le chargement de
I'endoprothése dans un entonnoir tubulaire, enramieen plastique, de diametre de 20 a 24
Fr (1 Fr = 0,3mm)(Crimo France, Ablon, France).t€eaipération se fait par traction par
I'intermédiaire de fils tracteurs passés dans tesrsets des stents. L'endoprothése est ainsi
comprimée afin de permettre son transfert dangdducteur (Figure 42).

e e B 1 L -i‘ o
Fig 42 : Traction de I'endoprothése dans un entwrpaur
| la comprimer en vue de son transfert dans I'intobelur.

Dans un second temps, I'endoprothése est pousséaidé d’'un mandrin souple de

I'entonnoir vers lintroducteur qui est un tube diastigue souple du méme diamétre que
I'entonnoir (Figure 43). Il est muni d’une valverh@statique qui peut étre clampée. Il permet
le déploiement de I'endoprothése dans I'anévrisarer@traction de la gaine sur le mandrin
(introducteur de Keller-Timmermans, W Cook Eurdpgerkstov, Danemark).

L’endoprothese subit donc des efforts de deux typese traction puis une compression
longitudinales (nous appellerons efforts de poussseefforts en compression pour la clarté
de I'exposé). Comme ces efforts dépendent des dodee frottement entre lI'implant et
I'entonnoir ou la gaine de l'introducteur, que éesces de frottement dépendent elles-méme
du rapport entre le diametre de I'implant et celuiconduit vecteur (entonnoir ou gaine), il
était nécessaire de tester différents diametreaptiint avec différents conduits vecteurs.
Nous avons mesuré ces efforts dans plusieurs emafigns en faisant varier les diametres
des endoprotheses et des introducteurs. Ces vatmagrées étaient ensuite comparées avec
les efforts a la rupture des constituants de I'anpl
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MATERIEL ET METHODE

Nous avons confectionné deux endoprothéses pouaugldes diamétres suivants : 20, 24, 28,
32, 34, 38mm armées de 10 stents & 6 ou 7 sommatdgs deux plus gros diametres, soit 12
échantillons au total. Ces échantillons étaientifaites non dégressifs, sans aucune suture
longitudinale.

1-Expérimentations pour simulation d’'implantation

Dans un premier temps, nous avons mesureé lesseffobis par 'endoprothése dans plusieurs
configurations de chargement en faisant variediasétres et longueurs des endoprothéses et
les diametres des introducteurs. Pour cela, nousnsaweéalisé des simulations de
I'implantation en traction (Figure 44) puis en psés (Figure 45) afin de mesurer les efforts
nécessaires au cours de ces deux phases. En fodetgbn diametre, chaque échantillon était
testé en traction dans les entonnoirs existangiataétre 20 ou 24 Fr (2 fois). Puis chaque
échantillon était testé en poussée dans les inttedrs existants de 18, 20, 22 ou 24 Fr
adaptés a son diametre (2 fois). Les tests étaimiisés sur une machine d’essai de
traction/compression INSTRON 5500R (Canton, Masssetts, USA) de fagon quasi-
statique a une vitesse de 0,5mm/s.

l L L SIS S S
T

Fig 45 : Essai de poussée a travers l'introductgeur

=

Fig 44 : Essai de traction a travers I'entonno
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2-Expérimentations destructives sur les constitudatsendoprothése

Dans un second temps, nous avons mesuré les efflartaipture des éléments constituants de
I'endoprothése lorsqu’ils sont exposés a des #allions en poussée et en traction afin de les
comparer aux résultats des essais précédents.

2.1 En traction

Nous avons mesuré les forces nécessaires pourirobtenrupture en traction de chaines de
stents & 6 sommets (Figure 46), de bandes de paly&sne largeur de 10 mm découpées
dans une membrane tubulaire (Figure 47), des sufaites sur une bande de polyester d'une
largeur de 10 mm (Figure 48) et des sutures deéidixa’'une membrane tubulaire de 20 mm
a un stent a 6 sommets (Figure 49) ainsi que tesdisuture (Figure 50). Les tests étaient
réalisés sur une machine d'essai de traction/casme INSTRON 5500R (Canton,
Massachusetts, USA) de facon quasi-statique a itesse de 0,5mm/s.

Fig 46 : Essai de traction sur la chaine de Fig 47 : Essai de traction sur la membrane
stents jusqu’a rupture prothétique jusqu’a rupture

Fig 49 : Essai de traction sur la
suture réalisée sur la membrane
de polyester
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Fig 50 : Essai de traction sur un
ction concernant la bmane et les | fil de suture sans et avec ligaturg
bn comparative aveca®@posantsewro—crooocore S
plantation simulées aéirsalvoir si ces procédures avaient modifié

Fig 48 :Essai de traction sur les
ligatures unissant la chaine de
stents & la membrane de polyestef

[e comportement de ces matériels.

2.2 En poussée

La force nécessaire pour obtenir une déformatiastigjue d’'un stent était mesurée lors de la
poussée de I'endoprothése dans l'introducteur (Eigd). Le stent était placé dans une piéce
métallique percée d’un orifice du diametre de taofucteur. Un mandrin venait comprimer le
stent jusqu’a déformation plastique.

S S S S

Fig 51 :Essai en compression sur un stent jusqu’a
déformation plastique : résistance a I'’écrasement.

3. Mesure de I'effort radial

L’effort radial du stent était obtenu a partir d'aimquant métallique disposé autour de celui-
ci. L'effort appliqué sur le clinquant était mesané cours de la décompression progressive du
stent (Figure 52).

Fig 52 : Expérimentation pou
la mesure de la force radiale
exercée par les stents de
Gianturco

-
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RESULTATS

RESULTATS
1- Expérimentation pour simulations d’'implantation

Essai de traction dans I'entonnoir

Les courbes étaient superposables pour les duggiaiendoprothéses de méme diametre
testées dans le méme diamétre d’entonnoir. Ladidil montre des résultats tres proches
avec un effort maximal a 60N.

70 -

60 -
Fig 53 : Essai de traction a travers I'entonnoir
50 - deux Endoprotheses 28 mm-Entonnoir 20 Fr
—
£ 40
=
2
| 30 4
20 ~
10 -
O T T T 1
0 50 100 150 200 250

Déplacement (mm)

Cet effort maximal ne dépassait pas 75N dans lefigeoations les plus défavorables comme
la traction d’'une endoprothése de 32 mm dans wnaotr de 20 Fr, ou d’'une endoprothese
de 38 mm dans un entonnoir de 24 Fr (tableau Iljiguement dans le cas extréme du
passage d'une endoprothése de 34 mm dans un emtalen@0 Fr, la valeur des efforts

atteignait 120 N. Cette configuration n’est jamatifisée en pratique clinique mais elle était
testée pour évaluer sa faisabilité.

Tableau Il : Synthése des essais de tractior

Diameétre endoprothése | Diamétre entonnoir (Fr) Traction maximale (N) pour
(mm) (et en mm) les deux essais

20 20 (6 mm) 37/48

24 20 47/45

28 20 59/63

32 20 75/72
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34 20 95/120
34 24 (7,2 mm) 43/52
38 24 63/51

Essai de poussée dans l'introducteur

La courbe de I'essai en poussée était en marctsealier, chaque palier correspondait au
déploiement d’un stent. La poussée maximum étalddeenviron (Figure 54).

r -18

r-16

-14

Effort (N)

D -50

-100

Déplacement (mm)

Fig 54 : Essai de poussée a travers l'introducteyr
deux Endoprothese 34 mm-Introducteur 24 Fr

Le tableau Ill montre que les valeurs de pousséemuan étaient toujours inférieures a 27 N
excepté pour la configuration extréme d’'une endiyg@se de 20 mm dans un introducteur de
18 Fr qui n’est pas utilisée en pratique clinique.tableau montre également que la poussée
diminuait de moitié lorsqu’'on choisissait d'augnantie diametre de l'introducteur au
diametre immédiatement supérieur.

Tableau Il : Synthése des essais de poussée

Diamétre endoprothese
(mm)

Diamétre introducteur
(Fr) (et en mm)

Poussée maximale (N)
pour les deux essais

20 18 (5,4 mm) 33/34
20 20 (6 mm) 16/16
24 20 17/15
28 20 20/21
28 22 (6,6 mm) 11/10
32 22 19/15
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34 22 21/27
34 24 (7,2 mm) 15/12
38 24 15/15

45



2- Expérimentations destructives sur les constituants de 'ESM

Essai de traction sur les membranes prothétigues

Nous avons récupéré les membranes des endoprothiisg=es pour les deux essais de
simulation d’'implantation et nous les avons décegpsur leur longueur en deux bandes
égales. Une bande était utilisée pour notre esséiaetion jusqu’a rupture, et 'autre bande
était envoyée au fournisseur pour analyse micraogaep (Sulzer Vascutek, Inchinnan,

Ecosse). Au total, douze bandes d’endoprothesest@minalysées.

Tous les essais en traction jusqu’a la rupturegmt@gent des courbes similaires. La courbe de
chaque essai présentait une phase linéaire jusigu’eupture qui survenait de facon
progressive comme le montre l'infléchissement dedlarbe juste avant la rupture complete.
Ce phénoméne était di a la rupture progressive difédrentes fibres constituant la
membrane. La rupture avait lieu pour un effort sigpg a 500N apres un allongement moyen
de 60 mm environ, elle avait toujours lieu a distamles mors. Le comportement de la
membrane ayant subi les essais d’'implantation iaittique a celui de la membrane neuve
comme on peut le voir sur la Figure 55 ou les desuxbes sont confondues.

Les caractéristiques mécaniques de la membranearasgent donc pas modifiees aprés
simulation d’implantation de I'endoprothese.

600 +
500 A

400 -

—~
£
= 300
S
S
£
L]
200 -
100 -
0 _ T T T I/l/l‘- 1
0 20 40 60 80

Déplacement (mm)

Fig 55 : Essai de traction sur la membrane. Congraraentre les
courbes de traction d’'une membrane neuve (en mbig’'une
membrane d’'une endoprothése 20 mm ayant subi dsaise
d’'implantation (en gris).
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Essai de traction sur les chaines de stents

La rupture des ligatures unissant les stents enixeétait observée pour un effort de 130N
pour des chaines de stents a 6 sommets et de leliNdes stents a 7 sommets. Comme le
montre la Figure 56, on ne voit pas de differemopadrtante de charge a rupture entre les
chaines neuves et les chaines ayant subi une sieynisi simulations d’implantation.

140 +

120 +

100 -

80 -

Effort (N)

60 -

40 -

20 -

Déplacement (mm)

= = = Chaine sollicitée
Chaine neuve
Chaine sollicitée

Fig 56 : Essai en traction sur la chaine de stents
Comparaison entre chaine de stents neuve et deux
chaines sollicitées en traction et en poussée

Essai de traction sur la suture réalisée sur la mem brane

Une déchirure de la suture réalisée sur la membranee était observée a partir d’'une charge
de 50N, la rupture compléte apparaissait pour 3%Dhnme pour le test suivant, il n'y avait
pas de rupture du fil mais un effilochage progfessiia membrane suturée.
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Essai de traction sur la suture entre la membrane e  tles stents

Nous avons testé en traction des stents a 6 sasuetrés a une membrane de diametre 20
mm et obtenu la courbe suivante (Figure 57):

120 4

100 4

[e]
o
|

Effort (N)

o]
o
|

40 4

20 ~

0 T T T 1
0 10 20 30 40

Déplacement (mm)

Fig 57 : Essai en traction sur la suture entredanbirane et les stents
2 échantillons de stents a 6 sommets fixés a umebmame de 20 mm

Les discontinuités de cette courbe correspondaidatrupture des sutures les unes apres les
autres. L’effort correspondant a la premiere rupttait de I'ordre de 40N alors que la
rupture de toutes les sutures qui conduisait a dgsainion compléte de la liaison de la
membrane avec le stent apparaissait pour une chdegelOON. Le désassemblage
correspondait & une déchirure de la membrane eanore rupture des ligatures. Comme on
le voit nettement sur la Figure 58.

Fig 58 : Déchirure de la membrane ayx
points de fixation des stents

Essai de traction sur les fils de suture

La rupture du fil de suture apparaissait pour cim@rge de 12N, en présence ou non d’'une
ligature sur le fil. Cette rupture se faisait tau@a distance des ligatures et des mors.
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Déformation plastigue des stents en poussée

La figure 59A montre qu'un chargement de 40 N danish’engendrait pas de déformation
plastique, la courbe revenant en décharge a sam gorigine. Pour un chargement de 50 N,
le stent ne retrouvait pas sa géomeétrie initialgagtiait une déformation résiduelle d’environ
0,01 mm (Figure 59B). Pour une charge de 70 Ngfarchation résiduelle était de 0,04 mm
(Figure 59C).

50 7

40 -

30 1

20 1

Effort (N)

10 ~

0 —
0 0,02 0,04 0,06 0,08 0,1 0,12

Déplacement (mm)

Figure 59A : Essai de déformation plastique en géeisl’'un stent a 6 sommets.
Cycle de charge-décharge pour un effort maximaiQisl

60 -

50 1

40 1

30 1
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Effort (N)
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0 0,02 0,04 0,06 0,08 0,1 0,12 0,14
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Figure 59B : Cycle de charge-décharge pour untaffiaximal de 50 N
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Figure 59C : Cycle de charge-décharge pour untafiaximal de 70 N
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Nous avons observé en augmentant la charge quéfdanthtion plastique commencait au
niveau des ceillets avant de faire fléchir les bnascdu stent. Malgré les déformations
plastiques locales, I'ensemble de I'endoprothésabtat garder son comportement élastique
utile en clinique, mais nous n‘avons pas fait désssur I'effort radial apres le test de
déformation plastique.

Force radiale des stents

La force radiale maximale exercée par les sterdf ée 4N lorsquils étaient presque
complétement comprimés. Elle était de 3N environdeumétre nominal d’utilisation dans
I'aorte c’est-a-dire de 20 a 30 mm pour un stefitsammets (Figure 60).

z
2 [ ‘3
@
©
© —Stent 1
(]
o - Stent 2
(@]
LL
-20 -25 -30 -35 -40 -45 -50

(en)

Variation de diamétre (mm)

Fig 60 : Mesure de la force radiale de
deux stents & 6 sommets

La synthése des essais réalisés figure sur leataltle On peut facilement comparer sur la
colonne de gauche les efforts imposés a I'impléariatt sur la colonne de droite les efforts a
rupture ou déformation plastique des composants.
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Tableau IV : synthese des essais

Simulation Expérimentations
d’'implantation destructrices sur les
composants
Efforts maximum Rupture de la membrane 500N
Essai en traction 37a75N Rupture chaine de stents 130N

Rupture suture membrane 50N
Rupture fixation de la membrane sur
les stents 40N
Rupture fil 12N

Efforts maximums Déformation plastique des stents
Essai en poussée 16 a 27N 50N

Résultats des analyses microscopigues

Aucune altération de la membrane de polyesterih@baervée par le fabriquant a la suite des
essais de d’'implantation.

DISCUSSION

Le but de cette étude était de comparer les eff@tessaires pour implanter une ESM avec
ceux capables d’endommager les composants. Nokatésmontrent que les premiers sont
toujours inférieurs aux derniers.

L’essai de traction a travers I'entonnoir analyaeptemiére étape de I'implantation. Nous
avons volontairement testé un éventail trés large jpossibilités (dont certaines ne sont
jamais utilisées en clinique : endoprotheses tmpnaineuses pour leur introducteur). Dans
tous les cas d’endoprothéses adaptées a leur uctead, I'effort de traction ne dépassait pas
75 N. Cette valeur reste nettement inférieure énkrge a rupture des chaines de stents a 6
branches mesurée a 127 et 136 N au coursdsdi en traction sur les chaines de stents. Dans
le cas tres particulier de la traction d’'une ESMmnddiameétre de 34 mm dans un entonnoir
d’'un diametre de 20 Fr, I'effort atteint les valgwte 95 et de 120 N, proches de la charge a
rupture de la chaine de stents a 7 branches mesl#® N au cours d&eksai en traction sur
les chaines de stents. Cette situation, qui éaieé pour évaluer sa faisabilité, est donc a
éviter, méme si la comparaison est faite avecdreffle rupture en traction de la chaine de
stents, ce qui ne prend pas en compte l'effet dadmbrane dans la résistance globale de
I'ESM en traction. Il s’agit donc d’une comparaistans la situation la plus défavorable. Par
ailleurs, lorsque la moitié de 'ESM est extraitelintroducteur et que ce dernier ne contient
plus que 5 stents au lieu de 10 (la dimension halkét des ESM est de 5 a 8 stents), I'effort
de traction passait a 75 N, ce qui était plus aatdp.

Notre premiére conclusion est donc que [I'endops®#hén’est pas endommagée
perceptiblement au cours de la phase de traction.

L’essai en poussée a travers lintroducteeproduit le processus de déploiement de
I'endoprothése dans l'aorte. La encore, nous atesté des possibilités critiques non utilisées
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en clinique. L’analyse des résultats montre quiéofede poussée maximale ne dépassait pas
27 N dans toutes les configurations sauf dansdedeal’utilisation d’introducteurs de 18 Fr
pour des endoprothéses de 20 mm de diametre awacdas efforts de poussée de 33 et 34
N. Ces chiffres sont plus élevés que la moyennedgss tests mais ils ne sont pas déléteres
pour I'endoprothéese car ils sont inférieurs a 50&dleur de déformation plastique des stents
en pousseée.

Notre deuxieme conclusion est donc que l'endopszhé’est pas perceptiblement
endommagée en poussée au cours de la phase dertrdad’entonnoir dans I'introducteur et
de la phase de déploiement.

L’examen macroscopique des endoprotheses ayanphigdeurs simulations d’'implantation
vient confirmer ces conclusions. Méme dans lesigardtions les plus défavorables que nous
venons de citer, les échantillons ne présentai@ntune détérioration visible. Un examen
microscopique préliminaire de la membrane de ptdyggffectué par nos fournisseurs), ne
montrait pas d’endommagement des fibres.

Toutefois, a la recherche d’'une détérioration ilmescapable de fragiliser ces endoprothéses
qui avaient subi plusieurs procédures d’implantgtimous avons réalisé des essais destructifs
comparatifs avec du matériel neuf. L’essai en imactur la membrane montrait I'absence de
dégradation de ses caractéristigues mécaniques apeeou deux manceuvres d’'implantation.
La charge a rupture variait entre 500 et 700 Nogetion du diametre de 'ESM. L'essai en
traction sur les chaines de stents montrait unegeha rupture de 120 a 130 N en moyenne.
Ces valeurs étaient similaires pour des chainestel®s ayant subi plusieurs procédures
d’'implantation et pour des chaines de stents neuves

Au total, ces essais comparatifs entre des endogses ayant subi une ou deux implantations
simulées et des endoprothéses neuves ont confimeécanclusions. Les implantations
simulées, y compris dans des situations plus dédiales qu’en pratique clinique, n'ont pas
altére les charges de rupture de nos échantillons.

L’essai en traction de la suture réalisée sur lenbrane montre un phénomene de déchirure
de la membrane au niveau de la suture qui commemeeune charge de 50 N. Il y a alors
perte de I'étanchéité de I'endoprothese au nivealadsuture. La rupture compléete apparait
pour 350 N. Malgré le surdimensionnement de casgasiftriple surjet avec thermosoudage),
celles-cisont nettement plus fragiles que la membrane @sessemblent qui se rompt a plus
de 500N. Il faut souligner que ces sutures assueentaintien des dimensions radiales de
'ESM et surtout son étanchéité. Etant donné la pression de 'ESM au cours de
l'implantation, nous supposons que les sollicitagiolongitudinales de la suture sont
négligeables lors de limplantation et gu’elles sapportent que les efforts radiaux
développés par les stents. Nous avons vu que il'desforce radiale des stentsous donne
une charge radiale maximale de I'ordre de 4 N. iAilasforce appliquée sur la suture reste
bien en deca des 50 N tout en assurant une réskyvéorce radiale aux collets de
I'anévrysme. Les sutures longitudinales réaliséedesmembrane des ESM ne sont donc pas
en danger de rupture durant la procédure d’'impliamia

L’essai en traction de la fixation de la membramelas stents nous montre que les différentes
sutures se rompent les unes aprés les autres glairué de la membrane sans rupture des
fils. La premiére rupture apparait en moyenne pme charge de 40 N. La rupture compléte
de toutes les sutures apparait pour une charge2@eNL nécessaire pour déchausser
completement la membrane de la chaine de stentte @aation n’est sollicitée lors de
l'implantation que par le frottement de la membrane les parois de I'entonnoir et de
I'introducteur. Ces forces de frottements n’ont p&&s mesurées, mais ces sutures n’étaient
jamais déchirées lors de nos essais ou nous n'gvamobservé de déchaussement de la
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membrane, méme dans les conditions de frottemefgunsadans des introducteurs sous
dimensionnés.

L’essai en traction sur le fimontre une rupture du fil de polyester tressépdi®r une charge
de 12 N. Le fait gqu’il y ait une ligature ne modifen rien les propriétés mécaniques du fil, la
rupture ne siégeant jamais a ce niveau. Méme siffeds de traction pendant I'implantation
excédaient la valeur de 12N, ils ne portaient pmsige seule ligature mais sur au moins six
ligatures, c’est pourquoi aucune rupture de fisdeure n’était observée au cours de tous ces
essais.

En conclusion, il apparait que si les zones deswgude ligature sont les zones de fragilité de
I'endoprothése, elles sont exposées a des effiatisjiges inférieurs a ceux nécessaires pour
endommager les composants.

Une étude plus approfondie de 'endommagement stomque de la membrane de

polyester permettrait de compléter cette analyse.

CONCLUSION

Les essais réalisés nous permettent de répondreguastions posées par TAFSSAPS en ce
qui concerne les caractéristiques mécaniques wégtide 'ESM. Nous avons observé que les
efforts d'implantation ne sont pas délétéres pamndoprothese car ils sont moins importants
gue les limites de résistance de ses élémentsitifist De plus, nous avons montré que les
caractéristiques mécaniques des échantillons irtgdamétaient pas dégradées par rapport a
celles d’endoprotheses neuves. En particulier, lambrane prothétique utilisée est
extrémement résistante, ce qui est fondamentalettarassure I'étanchéité et l'intégrité
structurelle de 'endoprothése.

Ce travail nous confirme l'intérét d’'un choix tresnservateur pour ce qui concerne les
matériaux composant les implants pour le traitem@movasculaire des anévrysmes de
I'aorte abdominale. Pour supporter les effortsrapglantation, ils doivent rester suffisamment
dimensionnés, proches de ceux que I'on utilisehdugie conventionnelle.

Les essais réalisés montrent que les rupturesspae me sont pas liées a un endommagement
macroscopique du matériel des la phase dimplamtatPour tenter de comprendre les
perforations par fatigue de I'endoprothese, il féaite une étude dynamique : tenter de
connaitre les sollicitations auxquelles est soueseloprothese in vivo et les reproduire sur
un banc d’essai.

53



111.2 ETUDE DU COMPORTEMENT DYNAMIQUE IN VIVO
DES ENDOPROTHESES AORTIQUES SUR MESURE PAR
MODELISATION D’APRES SCANNER

INTRODUCTION

Nous avons vu dans le chapitre précédent que I'BSEMemblait pas détériorée au cours de
'implantation aprés avoir subi des efforts de ti@at et de poussée toujours inférieurs aux
efforts nécessaires pour rompre ses composants rikgues d’endommagement de ce
matériel trés robuste pour des sollicitations gtegs ou quasi-statiques paraissent donc trés
faibles. Qu’en est-il des sollicitations in vivoarts l'aorte du patient ? Le probleme est
beaucoup plus complexe. L'ESM est exposée auxtimgade la pression artérielle, aux
forces de frottement du flux sanguin, aux mouves\@d I'aorte par 'onde de winkessel
[Hayashi et coll., 2006 ; Wang et coll., 2D@dais comment évaluer toutes ces sollicitations ?
L’étude des mouvements de I'endoprothese est devgrussible par les progres de
I”imagerie dynamique. Les déplacements de I'enddprse sont importants a étudier car ils
peuvent expliquer le frottement qui peut existdreetes stents et la membrane de polyester et
une possible perforation. Certains autef{idmsheid et coll.,, 1999 ont envisagé des
mouvements tres importants des endoprothéses plaeds I'aorte sous rénale et ont parlé
« d’effet accordéon » (Figure 61). L'objectif de tcavail était d’étudier les déplacements de
I'ESM in vivo par scanner dynamique indexé surdédtocardiogramme puis modélisation du
squelette de stents afin de mieux connaitre ldisations in vivo dans 'aorte sous rénale.
Ce travail a fait I'objet d’une publication (cf pag05).

Fig 61 : « Effet accordéon »
Umscheid T, Stelter WJ
J Endovasc Surg 1999 ;6 : 17 — 32.
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MATERIEL ET METHODES

Les Patients

Notre étude a porté sur 11 patients traités par [pB8M un AAA, il s’agissait de 10 hommes
et 1 femme, agés de 65 a 87 ans. lls avaient tonsamtage aorto-uni-iliaque.

Quatre avaient un ancrage sus-rénal par stentrpabxion couvert en raison d'un collet
proximal court. lls étaient tous capables de tang apnée de 20 a 30 secondes nécessaires a
la réalisation du scanner dynamique. Cette étudtaih’pas responsable d’'une irradiation
supplémentaire pour le patient puisqu’elle étaitefeau cours du scanner annuel de
surveillance obligatoire apres tout traitement eadoulaire d'un AAA[Procédure de suivi
des patients ayant eu limplantation d'une enddms¢ aortique, décembre 2003,
AFSSAPS.SanteJfr Ce scanner comprend une séquence sans injectiorépaluer la chaine
de stents, I'évolution du diametre de I'AAA et uséquence injectée a la recherche d’'une
endofuite. L’étude des mouvements in vivo étaitefaiu cours de la séquence sans injection.
Aucun patient ne présentait d’endofuite a la ségaémectée.

Le Scanner

Les examens étaient faits sur des scanners GeBketrics 64 barrettes. L'épaisseur de
coupe était de 0,625 mm ou 1,25 mm en fonctioraderigueur de 'ESM (15 a 20 cm) et la
capacité du patient a tenir I'apnée. La structurgtafigue de la chaine de stents était
parfaitement visible au scanner sans phénomenardsifage par scintillement (Figure 64).
Les ceillets étaient tout particulierement repémglgartout lorsqu’ils sont unis deux a deux.
La taille des pixels est de 0,3 a 0,5 mm ce quing#tait de bien visualiser les branches de
stents de 0,44 mm de section (1 pixel) et les teille 2 mm de diamétre (4 pixels), ainsi que
deux ceillets assemblés par une ligature (8 pixElgure 62).

N\ 2 Eillets :

AR / 4 mm

x\\ Diameétre d’'une

N\ branche de stent : 0.44 mm

Diametre de
'Eillet: 2 mm

Fig 62 : Dimensions du GAZS
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Un enregistrement simultané de I'électrocardiogranfgating) était réalisé, ce qui permettait
d’avoir les trois coordonnées (x,y,z) de chaquelpitans I'espace mais aussi ses coordonnées
dans le temps (t) aux différentes phases du cycbianue.

Cette technique a été mise au point pour permetegéfectuer des angioscanners des
coronaires en annulant les mouvements du ¢ktush et coll., 2006 Elle permet également
de visualiser et mesurer les mouvements de 'ESMpemettant un véritable scanner
dynamique de l'aort¢Teutelink et coll., 2006 Des examens d’Imagerie par Résonnance
Magnétique permettent également de faire de I'imagdynamiquelFaries et coll., 2003 ;
Van Herwaarden et coll., 20Dénais ils sont contre-indiqués pour les ESM enoraide leur
structure en acier.

Les fichiers DICOM issus du scanner affectaientagce pixel 4 coordonnées (x,y,z,t).

Pour visualiser les déplacements de I'ESM il fallzhoisir arbitrairement de découper le
cycle cardiaque en un certain nombre de phase$0(mu 20). Pour faire un scanner des
coronaires, il faut 10 a 20 phases pour annuleatgfacts dus aux mouvements du coeur.
Pour notre étude, aprés avoir essayé 5 phasegji daciite la modélisation ultérieure en
allégeant les fichiers, nous avons opté pour 1Ggh&n raison d’'une meilleure résolution
spatiale et d'une meilleure fluidité des fichierdéo obtenus (Figure 63).

I 10 ensembles de coupes I

-

| 1 cycle cardiaque |

Fig 63 : Découpage du cycle cardiaque en 10 phases

=
\
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Les déplacements de 'ESM pouvaient étre visualdgdacon globale sur la console du
scanner par des procédés de reconstruction 3Dréstéy logiciel de traitement de I'image
(Figure 69). lls pouvaient étre enregistrés soufotme de fichiers vidéo au format AVI
lisibles sur tout ordinateur. On visualisait netégmnun déplacement de I'ESM, avec les
mouvements aortiques, responsable d’'une translatemo-caudale parfaitement visible par
rapport au rachis qui reste immobile. Un mouvendmipulsation au sein de I'ESM était
également visible. L'outil de mesure des déplacemeitait trop imprécis, le seuil de
discrimination était de la taille du pixel soit 6,81m. Surtout, nous ne disposions d’aucun
moyen pour mesurer avec précision les déplacemamtsein méme de I'ESM. C'est
pourquoi, nous avons choisi de modéliser I'imaganser en reconstruisant la figure
géométrique de la chaine de stents. A partir deocéit mathématique, le calcul des
déplacements en tout point de I'ESM pouvait étie fa

ANTERIOR

%

POSTERIOR
udy:1902; Serie:2, Image: 132 26/feb/2002 at 18:14:12

Fig 65A : Sélection des oeillets sur un plan

Fig 64 : Reconstruction 3D de 'ESM de coupe

La Modélisation

Les images issues du scanner sont au format DIC@dMmat commun aux différents
fabriquants qui s’affranchit des données brutepm@®a chaque marque. Les fichiers DICOM
comportent les coordonnées de chaque pixel d’umnvelchoisi, qui varient au cours des dix
phases du cycle cardiaque, ainsi qu’un niveau e @rey Level Index (GLI). En fonction
du choix du niveau de gris, on pouvait « gommeouwds les structures du volume pour ne
conserver que la chaine de stents. On pouvait rséfaetionner uniquement les ceillets en ne
conservant pas le signal des branches de stendsodiléets étaient ainsi sélectionnés sur
différents plans de coupe du scanner (Figures 65R).

7 R T R I 1 Coupe
7 YA G DICOM
H Pixel appartenant a / . Frry ' »
Porillet / o
Fig 65B : Sélection des oeillets 1 Coupe
sur plusieurs plans de coupe DICOM
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Les ceillets sélectionnés formaient un nuage detgoils pouvaient étre réduits a un point
unique en calculant le barycentre de ce nuage udspdoutes ces opérations étaient faites a
I'aide du logiciel MATLAB. Les barycentres des ceillets représentés a chagu@do un
point étaient réunis par des segments de droiteeguésentaient les branches de stents. La
chaine de stents était ainsi intégralement reaaitstsous la forme d’'une figure géométrique
dont les coordonnées étaient réduites a une mékigere 66, Annexe : A2,A3,A4).

0 %
40 N
a0
40 : n
20
- -

Fig 66 : Reconstruction de la chaine de stentsapaodélisation
ESM a 6,7 et 5 stents.

On pouvait également ne représenter que les cedlletsualiser les mouvements des plans
d’ceillets (Figure 67). On voit sur la figure 67rt@niére dont sont numérotés les ceillets : le
chiffre des dizaines représente le numéro du fachiffre des unités le numeéro de I'ceillet.

Fig 67 : Reconstruction des plans d’'ceillets| et
mode de numérotation des ceillets
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Les figures géométriques ainsi construites faisai@bjet d’'un film au format AVI qui
permettait une visualisation des mouvements globdait’endoprothése comme le faisait
'outil de reconstruction 3D du scanner. La mod#len permettait de plus différentes
transformations de I'image telles que rotation, ification de I'état de surface, augmentation
artificielle des mouvements par un facteur X pougur les visualiser.

Surtout, la modélisation permettait de mesurergrésisément les déplacements en tout point
de la chaine de stents. Elle apportait une précsipérieure a celle du scanner (Figure 68).
Plus les pixels sont nombreux, plus la précisidnreportante, nous avons ainsi pu mesurer
des déplacements de I'ordre de 0,1 mm.

Coupe Z au temps t1 Coupe Z au temps 12

Fig 68 : L'ceillet a bougé entre t1 et t2. Ce mouneat se traduit par le changement des
pixels appartenants a I'ceillet, et donc le déplam@rdu barycentre. En t2, le barycentre
s’est déplacé de 0.25 mm soit la moitié de la largéun pixel (0,5 mm).

Le probleme était de déterminer quels déplacemkétsit important mesurer. Notre but était
de dégager les mouvements au sein méme de I'E$Mlalix sollicitations de torsion, de
compression, de flexion de la structure métalliquapables de provoquer frottement,
poinconnement et perforation par usure de la memebra

Les déplacements globaux de 'ESM dans 'aorte-@éme animée de mouvements surtout
longitudinaux dus a la propagation de I'onde de dkessel[Hayashi et coll., 20Q6nous
paraissaient peu utiles & étudier car ils ne peamet pas d'expliquer les frottements sur la
membrane.
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Choix des déplacements a étudier :

Nous avons choisi de mesurer 3 déplacements audsela chaine de stents qui nous ont
semblé représentatifs des sollicitations qu’ellgitsu

» Desdéplacements angulaires A

Les déplacements angulaires sont mesurés au rileekauréunion de deux ceillets par une
ligature.

Ce point que nous avons appelé « nceud » est le sbdione pyramide dont les cotés
sont constitués par quatre branches de stentsré~Gf)). Les mouvements d’angulation
3D entre deux stents opposés étaient mesurés eésdegpartir de I'angle solide c’est a
dire 'angle formé par le céne inscrit dans la pyide ayant le nceud pour sommet.

Fig 69 : Mouvements d’angulation au niveau
d’une ligature entre deux oeillets

» Desdéplacements radiaux R

Les déplacements radiaux correspondaient aux macantsnde pulsatiode 'ESM.

Dans un plan incluant les ceillets, on mesuraitvi@sations de rayon par rapport au
barycentre du « plan d'ceillets » (Figure 70). Cemivements étaient mesurés en valeur
absolue en mmR) mais aussi en valeur relative par rapport aurrayansideéré soit en %
(R%) en raison des grandes variations dimensionnéde€£SM sur le rayon.

Fig 70 : Mouvement de
pulsation ou de variation
de rayon par rapport au

4/,.4/' ¢ barycentre des oeillets
o
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» Desdéplacements axiauxL

Les déplacements axiaux correspondaient aux mouwsnde compression I'ESM dans

I'axe cranio-caudal.

En raison du décalage des ceillets entre deux plamsecutifs, on devait reconstruire un
point intermédiaire au nivean des plans d'ceillesspafin de mesurer les déplacements
sur une méme ligne (Figure 71). Ces mouvement® efgux plans conseécutifs étaient
mesurés en mm.

N

Fig 71 : Mouvement de
compression axiale :
création d’un point
fictif intermédiaire

La géométrie des ESM ne facilitait pas ces caldelsiéplacements. Ainsi, les mouvements
longitudinaux L n’étaient pas limités a I'axe desrfAnio-caudal mais imposaient une étude
comparative entre chaque plan d'ceillets qui avaigmdcun, une orientation différente

(Figures 72 et 77) en raison de la plicature dSNVE(Figure 69). De méme, les mouvements
radiaux R ne se faisaient pas dans le plan hoatofitY mais dans le plan des ceillets qui
étaient différents a chaque niveau (Figure 77)fignare 77 montre également que les ceillets
n'étaient pas toujours situés exactement dansam pl

Fig 72 : Orientation différentg
de chaque plan d'ceillet

Les ceillets ne sont pas
toujours situés sur un seul
plan
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Parmi les trois déplacements mesureés, les vargaaogulaires de 'ESM sont probablement

les mouvements les plus traumatisants pour I'empypeode polyester. C’'est pourquoi nous

avons voulu faire apparaitre les variations angesagén tout point de la surface de 'ESM par

une colorisation selon un code couleur (bleu, v@dne, orange, rouge) en fonction du

déplacement angulaire mesuré aux différents ce{fégsire 73A, Annexe : A2).

Il était aussi possible de choisir un seuil d’atyple des variations angulaires au dela duquel
les elles étaient représentées ce qui permettaé decaliser sur les zones les plus sollicitées
(Figure 73B). La visualisation de la globalité ldndoprothese selon toutes les incidences
était réalisée par la rotation de celle-ci (FigBE).

delta limite=3" (DeltahAX=3.46")

240
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200
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240
220
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a0
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5[] 50 a0

Fig 73A : Variations angulaires Fig 73B : Variations angulaires avec

delta limite=3"°

delta limite=3"

-180
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-100
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Fig 73C : La modification des incidences pour knme ESM permet de
mieux montrer les zones de déplacement angulaixénmah
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RESULTATS

Nous n’avons conservé que les valeurs maximalesdédpgcements angulaires, radiaux et
longitudinaux qui sont le reflet des sollicitatiomaximum que peut subir 'endoprothése et
du risque de perforation de la membrane. Ces vabant présentées dans le tableau V.

Tableau V : Valeurs maximales des déplacements négsu

Patienf NO | BA | CO | GA | DE | VE BO BE | MU HE | FRA

N° 1 2 3 4 5 6 7 8 9 10 11

28| 43| 3,6, 3,3 3,3 3, 3 36 V.1

Q)
w
a1
o
0
(@))

£

AO

R 0,2| 0,5 0,4 09 06 O4 O 1{2 A3 15 D5
mm

R 1,31 3,51 26 34 3 28 1p 75 48 §1 #1
%

L 0,2 0,5 09 04 0,9 O O O3 g4 05 D4
mm

Elles ont été arrondies a la premiére décimaleaesom de la précision estimée du scanner.
Les moyennes des valeurs maximales mesurées étaient

A=45°+ 15
R=0,6 mmz 0,4 soit R%=4,2+2,4
L=0,4 mm=0,2




Sur le tableau V, on peut observer que la populat® 11 patients n’était pas homogene :

1) En ce qui concerne les déplacements anguldinegli@aux, quatre patients (n°8, 9, 10, 11)
présentaient des valeurs supérieures a 6° d'angul@noyenne + un écart-type) et/ou a 1
mm soit 6,6% de déplacement radial (moyenne + wamt-€gpe) alors que les sept autres
présentaient des déplacements modérés compris Hatsrvalle type (4,5° = 1,5°
d’angulation et 0,6 0,4 mm soit 6,2% 2,4% de déplacement radial). Les quatre patients
n°g, 9, 10 et 11 avaient des déplacements angsileireadiaux deux fois plus importants que
les déplacements observés chez les autres patiggssvaleurs élevées d’angulation et de
pulsation étaient presque toujours liées dans cettete série sauf pour le patient n°11 qui
avait une angulation de 7,1° et une pulsation déeseent 4,1%.

2) En ce qui concerne les déplacements longitudindeux patients (n°3 et 5) présentaient
des déplacements supérieurs a 0,6 mm (moyenneétautitype) alors que les autres avaient
un déplacement modéré compris dans lintervalletf@4 mmt 0,2 mm). Ces deux patients
n'avaient pas de déplacement angulaire et radiglortant (pour les patients n°3 et 5
respectivement, 3,6° et 3,3° de déplacement angudai2,6% et 3,7% de déplacement radial).
L’absence de lien entre les déplacements longitudiret les déplacements angulaires et
radiaux s’observait de méme chez les quatre patigni avaient un fort déplacement
angulaire et radial mais n’avaient pas d’'import@éplacement longitudinal.

Quel était le siege de ces déplacements ?

1) Les variations angulaires et radiales étaies#o@ées. Qu’elles soient modérées ou
importantes (entre 2,8° et 7,1°), elles siégegeesque toujours dans la zone de dégression a
la jonction d’'un collet et du corps prothétique.usaappelons que le corps prothétique est
large dans cette technique d’ESM pour « épousarferime de I'’'AAA et combler I'espace
mort. Sur les 11 patients, le siege des variatamilaires et radiales maximales était 7 fois
au niveau du collet distal et 4 fois au niveau dliet proximal. Chez un patient (n°1), les
déplacements étaient inférieurs au seuil de 3wt inaximum ne pouvait pas étre localisé
précisément. Pour les quatre patients, qui préeemtan fort déplacement, le siege du
déplacement maximal était une fois au collet prajmne fois au niveau des deux collets
proximal et distal et deux fois au niveau du callistal. Ces zones de dégression du diametre
de I'endoprothese étaient manifestement des zome®wcentration de déplacements. C’est
également a ce niveau que lI'on observait des plieatde 'ESM en raison de I'angulation
des collets mais il ne semblait pas exister ddioglaentre I'importance de la plicature qui
pouvait approcher 90° pour certains patients coenpatient n°2, et les variations angulaires
a ce niveau (Figure 74A et 74B). Ces déplacementsmaux aux jonctions des collets et du
corps prothétique étaient parfaitement visiblescautaines images de déplacement angulaire
(Figures 74C et 74D). Le choix d’'un seuil de vaoiatangulaire est de 3° sur les figures 74B
et 74D et de 4° sur la figure 74C. Le seuil peraiette focaliser sur les zones ou I'angulation
est la plus grande.

Le code couleur que nous avons choisi est le stuivaleu<1°, vert<2°, jaune<3°, orange>3°,
rouge >4°.
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Fig 74A : Patient n°2, plicature au collet supéri¢u Fig 74B : Méme image ave
proche de 90°. Le déplacement angulaire maximal | seuillage supérieur a 3°
siege pourtant au collet distal (fleche).
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Fig 74C : Zone de déplacement angulaire maximdonférentielle au collet inférieur
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2) Le déplacement longitudinal siégeait dans les dasxen plein corps prothétique (patients
n°3 et n°5) a distance des collets. Il n'y avaitwau parallélisme entre les mouvements
radiaux et angulaires et les mouvements longitwcingui n’étaient pas observés chez les
mémes patients et qui intéressaient des partigselites de I'endoprothése.

3) En dehors des zones de déplacement maximum que wenons de décrire, les
mouvements au sein de 'ESM étaient minimes, pectu seuil de discrimination du
scanner et de la modélisation soit 0,1 a 0,2 mépdacement radial et longitudinal et moins
de 1° de variation angulaire. Par contre, on pduvbserver que I'ESM était animée de
mouvements globaux dans I'axe cranio-caudal dea0J5 mm en raison des mouvements
systolo-diastoliques de I'aorte encore appelés oledeindkessel.

En paralléle a ces résultats chiffrés, nous avéatiseé des films qui montrent 'ESM en
mouvement de facon globale et permettent d’analgseéétail des phénoménes observés dans
les zones a fort déplacement en focalisant suddptacements de chaque oeillet. Ces films
montrent trés nettement les zones de concentrdgasollicitations aux jonctions des collets
et du corps de 'ESM.

Parfois, on n’observait des mouvements importaotaugniveau d’un seul ceillet alors que
ses voisins étaient peu mobiles. Il s’agissaitsafgobablement d’'un artéfact de sélection des
pixels. Les déplacements isolés de cet ceilletrétabeclus des résultats.

Discussion

Le but de ce travail était de déterminer les stdlions appliquées in vivo a la membrane de
polyester par la chaine de stents afin d’évalueréwentuelle usure de la membrane pouvant
entrainer une perforation de cette derniére.

Il n'existe actuellement aucun moyen qui permeétevidualiser correctement cette membrane
in vivo. En effet, seul I'écho-doppler peut la visualisesis de fagcon non exhaustive et il ne
permet pas de mesurer les mouvements relatifs kantnembrane et les stents.

Par contre, le squelette de stents en acier 316lpafaitement visible au scanner et ses
déplacements peuvent étre mesum@svivo par les nouvelles techniques de scanner
dynamique. L'utilisation du scanner impose d’admeeticertaines hypothéses sur le
comportement des constituants de I'ESM : la menda polyester est partout appliquée a
la chaine de stents par sa force radiale et efi s déplacements de cette derniére en tout
point.

L’acquisition des données a beaucoup bénéficiépdagres du scanner dynamique et de la
performance des machines, de plus en plus préetsepides. Les limites de définition du
scanner utilisé (derniere génération de maching Raérettes) sont liées a la taille des pixels :
0,36 mm. De plus, le systeme de traitement de fendu scanner ne permet qu’'une mesure
approximative des déplacements de I'ESM. Le seaildtcrimination étant proche des
amplitudes maximales des mouvements de 'ESM efti'@le mesure dont le scanner est
eéquipé n’étant pas suffisamment performant poyréeision souhaitée, la modélisation du
squelette de stents a été utilisée de facon aleales déplacements de 'ESM.

La modélisation permet de manipuler les coordonn@eghématiques d’une structure
géométrique sous la forme d’'une matrice. Elle anpged’abaisser le seuil de discrimination
des mesures des mouvements a 0,1 mm en détermindrdarycentre & partir de plusieurs
pixels. Malgré la complexité et la variabilit¢ mbgbogiques des ESM, la modélisation nous
a permis de travailler sur des plans dont les étaent tous différents, sur des déplacements
longitudinaux d’une structure non rectiligne et ttas ceillets ne sont pas alignés et surtout
sur des mouvements d’angulations qui ne peuvean@ésurés que par cette technique. Enfin,
la modélisation a permis tout type de calcul etcd@ation d’images animées comme la
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reconstruction de I'ensemble de 'ESM, la recordtam des seuls plans d'ceillets ou le

seuillage de variation angulaire. A partir de lad@élisation des structures géométriques en
mouvement, on peut envisager d’appliquer des medé& shear stress ou des modeles
hémodynamiques [Morris et coll., 2004, 2005, 2006fe que cette modélisation serve de

base géométrique a un modéle aux éléments finis.

Les résultats chiffrés obtenus appellent certaimsroentaires.

La méthodologie employée a permis d’obtenir un erde grandeur des déplacements de
I'endoprothése. Il s’agit d’'une avancée puisqu’erconnaissait, a ce jour, absolument pas les
déplacements des endoprothéses aortigquéaso.

Toutefois, il faut garder a l'esprit que les déplments mesurés sont faibles, infra-
millimétriques, le plus souvent proches ou inférseaux possibilités de discrimination du
scanner. De plus, la modélisation demande une te#Fleananuelle des pixels qui
appartiennent aux ceillets: le choix d'un pixel glis ou de moins équivaut a un
déplacement. Toutes ces raisons font qu'il fawd ptudent dans l'interprétation des résultats
et savoir qu'il existe une marge d’erreur non rgegble, probablement proche de I'écart type
des valeurs mesurées.

Considérons maintenant les valeurs que nous avessrges :

1) La mesure du déplacement angulaire A est prebadit la mesure la plus importante
parmi celles que nous avons obtenues car la plégde pour la membrane. Il faut retenir des
valeurs maximales de 4,5°1,5° en moyenne au niveau des jonctions entredhlsts et le
corps prothétique. Au niveau des autres partieBE&M, les déplacements angulaires sont
tres faibles : nuls ou inférieurs a 1°. C’est dancniveau de cette zone de transition entre les
collets et le corps de I'endoprothése que les déplants angulaires pourraient
théoriquement provoquer une usure.

2) La mesure du déplacement radial R se fait dansdlan des ceillets ». Cette mesure de
déplacement radial a un maximum atteignant 422% en moyenne au niveau des collets.
Les valeurs sont nettement moins importantes @dre de 1 a 2%) sur les autres parties de
I'endoprothése. Ces valeurs sont importantes &idérer pour la validation future du banc
d’essai en fatigue. En effet, la pulsation estdel snouvement visible de I'endoprothese sur
un banc d’essai en fatigue. L’amplitude de la pidsade I'endoprothese peut alors étre
mesurée par des techniques optiques ou échograshi§ur leur banc d’essai pour dispositif
implantable vasculaire, la société Enduratec impase pulsation de 5% du diametre de
'implant [systémes de simulation d’endoprotheéses, www.enreluainj. Les données que
nous avons obtenues peuvent étre utilisées commsigo@e de déplacement sur le banc
d’essai que nous développons et que nous décrawnbapitre suivant.

3) La mesure du déplacement longitudinal L étafilles souvent tres faible de 0,2 a 0,5 mm
entre deux plans consécutifs. Cette mesure estblainent la moins pertinente des trois
mesures que nous avons effectuées en ce qui cerleerisque d’usure voire de rupture de la
membrane. En effet, le déplacement longitudinalsiiement pas le potentiel destructif de
I'angulation. Il n’était pas associé a une angalatu un déplacement radial important chez
les deux patients qui présentaient un déplacenugitudinal L de 0,9 mm. Chez ces
patients, nous avons analysé les plans d'ceilletsiégeait ce déplacement : ils étaient situés
en plein corps prothétique, a distance de la zensikle située a la jonction des collets et du
corps de 'ESM.
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Ces trois valeurs ne paraissent donc pas étreseqetives des mémes risques en terme de
perforation de la membrane. Si le déplacement fodgial L ne semble pas avoir de
conséquence clinique possible et peut certainegteminégligé, il n’en est pas de méme des
variations angulaires A et radiales R qui étaiamasiment toujours associées lorsqu’elles
étaient importantes et qui peuvent provoquer ungeupar poingconnement. Elles siégeaient
toujours dans les mémes zones « sensibles » dertoastion des sollicitations a la jonction
du corps prothétigue et des collets. Ces zonesnétdies nettement montrées par les
reconstructions avec colorisation en fonction dpl@gement angulaire. Elles siégeaient 7 fois
sur 10 au collet distal et 4 fois sur 10 au coflegximal. Nous rappelons que les valeurs
maximales moyennes des déplacements angulairegadliaux R étaient respectivement de
4,5° et 4,2% mais pouvaient atteindre des valeoublés : par exemple A = 7,1° pour le
patient n°11 et R = 8,1% pour le patient n°10. awus sommes intéressés tout
particulierement aux quatre patients présentardéptacements angulaires et radiaux les plus
importants en reprenant leurs dossiers cliniquedeets scanners de contréle. Aucune
anomalie n’était a noter. Dans les quatre cas, liserait une diminution du diametre de
I'anévrysme. Un des patients, n° 8 4gé de 87 dmnt de décéder en novembre 2006 d'un
accident vasculaire cérébral hémorragique alors s dernier contrdle scanner était
satisfaisant avec un recul de 6 ans. Pour les dtdigs patients, le recul moyen est supérieur
a4 ans.

Au total, il apparait que les zones situées arlatjon des collets et du corps sont les zones de
concentration de déplacements angulaires et raditiR,). Cela parait logique car ces zones
sont des zones de transition entre un segmenttiréenu par un collet et un segment libre
mobile dans la poche anévrysmale. Elles sont, dg, gouvent le siege d’'une angulation. Il
faut imaginer 'endoprothése comme maintenue afdrex points fixes aux collets et mobile
dans la poche anévrysmale, il est donc logiquelegieléplacements soient maximaux dans
ces zones.

Nous n’avons observé aucun rapport entre 'impasaste la dégression ou de la plicature et
'amplitude de ces déplacements. Il serait inténessle comparer avec des endoprotheses
commerciales tubulaires pour voir si le changerdentalibre a un réle.

Nous avons constaté que ces déplacements siégphigisouvent au collet distal qu’au collet
proximal 7 vs 4.

Au niveau du collet proximal, le diamétre de I'epdathése augmente ce qui devrait limiter
les forces de frottement sur la paroi sauf dansake d’'une plicature. Cependant, parmi les
quatre déplacements angulaires et radiaux obseauésollet proximal, deux sont tres
importants sans qu'il existe d’angulation majeureeaniveau (patient n°8 : A = 6,8° et R =
7,5% ; patient n°10 : A = 5,6° et R = 8,1%). Dams deux cas, il pourrait étre évoqué le fait
gue l'aorte inter-rénale plus souple et plus mogile la bifurcation aortique souvent calcifiée
autoriserait des mouvements plus importants. Coacgrles mouvements au collet proximal,
nous n’avons retrouvé aucune relation entre lagmess d’'un stent proximal découvert et un
mouvement important au collet supérieur puisquempées quatre patients qui avaient un
stent proximal découvert, un seul avait des mouwsrienportants a ce niveau.

Il peut paraitre surprenant d’observer des déplaognradiaux plus importants aux collets
gu’au niveau du corps de 'ESM. En effet, en veltua loi de Laplace (tension appliquée sur
la paroi égale pression artérielle multipliée gardyon), on pouvait supposer que la pulsation
maximale serait située en plein corps de 'ESM edihmetre est maximal. En pratique, au
niveau du corps, I'ESM se tapisse de thrombus ¢aliguinue sa lumiére dont le diamétre
devient égal a celui du collet supérieur. Le chanadulant des ESM est donc tubulaire
malgré la forme des implants.
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Enfin, la dispersion des données ne nous permet ddaserprétation statistique ni
d’extrapolation des déplacements mesurés a unegimpuplus générale. Compte tenu des
déplacements importants mesurés chez quatre atdonit les valeurs sont tres éloignées de
celles des sept autres patients, nous n’avonsrgadistribution normale. Il pourrait étre alors
plus intéressant de considérer les valeurs médi@resappelle que la médiane est la valeur
centrale pour la majorité des points qui gommevésurs extrémes. Elle n’a pas d’écart type.
On obtient alors les résultats suivants’:= 3,6° ; R=0,5 mm soit 3,7% L= 0,4mm. Ces
valeurs sont peut-étre plus proches de la realite.

CONCLUSION

Les sollicitations dynamiques appliquées in vivax amdoprothéses implantées dans l'aorte
sous rénale sont actuellement inconnues. La steu@n acier inoxydable des stents de
Gianturco qui constituent l'ossature des ESM, paligrement visible au scanner, nous a
permis d’étudier les mouvements in vivo de cellegréace aux progres récents des scanners
dynamiques indexés sur I'ECG. La modélisation d#ecstructure géomeétrique qu’est
'assemblage de stents a permis d’augmenter labé#@sdu scanner avec une précision de
'ordre de 0,1 mm et d’étudier plus précisémentdéplacements au sein de 'ESM. Seul,
I'outil mathématique permet ce genre de calcul.

Les résultats que nous avons obtenus montrenalearg maximales de déplacements au sein
de 'ESM : le déplacement angulaire A aux ceillEgjéplacement radial R en valeur absolue
et relative, le déplacement longitudinal L.

Les valeurs obtenues sont les suivanis 4,5°+ 1,5 ; R= 0,6 mmt 0,4 soit 4,2%z+ 2,4 ;
L=0,4 mm+0,2

Ces déplacements maximaux étaient observés lesplugent a la jonction du collet avec le
corps prothétique, plus souvent au collet distéaucollet proximal. Ce sont des zones de
changement de diameétre des ESM qui comportentqrareption un corps prothétique large
afin de combler I'espace mort de la cavité anévalemCes valeurs sont des valeurs
maximales qui sont beaucoup moins importantes léarsutres secteurs de 'ESM.

Les déplacements, en particulier angulaires, s@rt montrés par des films animés avec
colorisation de la surface en fonction de 'ampléuwdes mouvements. La visualisation en 3D
des déplacements angulaires en tout point de I'|B@Mun film tournant est un apport qui
nous semble considérable et qu’il serait intérdsshin développer comme moyen de
surveillance des implants dans le cadre de la Blanvee des patients.

Il faut retenir de ce travail que les endoprothésasiques bougent. Elles bougent de facon
globale par déplacement de I'aorte mais aussi @aladement au sein de la structure avec des
mouvements de pulsation et d’angulation dans cexsazones critiques ou vient s’ancrer
I'endoprothése. Les mouvements que nous avons\@sseeuvent faire redouter une usure
de la membrane par frottement et justifient desledusur banc d’essai et la surveillance
prolongée des patients.

Concernant le banc d’essai, les déplacements que aM®ns mesurés vivo peuvent servir

de base aux valeurs imposées dans les tests gumefailes déplacements radiaux de pulsation
de 3% a 5% sont certainement des valeurs qu’il datenir sur un banc d’essai en gardant a
I'esprit qu'il s’agit la de valeurs maximales meSes dans cette courte série. La société
EnduraTec qui commercialise un banc d’essai poulogmthése aortique, impose une
pulsation de 5% (annexe A3), ce qui rejoint noscagions.

Concernant la surveillance, la série clinique camgrplus de 500 implantations d’ESM
depuis janvier 1996. Aucune rupture n’est a déplaree jour sur une population de patients
bien suivis.
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Enfin, de nombreux travaux rapportent I'implantatide capteurs de pression miniaturisés
dans I'AAA pour mesurer l'efficacité de I'exclusidiDias et coll., 2004 ; Ellozy et coll.,
2004, 2005 On peut imaginer, a court terme, d’'implanter [¥88M des micro-capteurs qui
donneront des mesures de pression mais égalemsnindsures de déplacement. Cette
démarche est particulierement facile sur ce tygmabprothese fabriquée par le chirurgien.
Ces capteurs pourraient étre placés dans la pogheismale mais également dans la zone
critigue que nous avons reconnue. On pourra albteng les informationsn vivo, chez
I'animal puis chez I'homme. Elles viendront, notespérons, valider les mesures que nous
avons effectuéedn vitro, ces capteurs pourraient étre utilisés sur le kdiessai pour
contrdler en continu éh situles conditions limites imposées.

70



1.3 CONCEPTION ET REALISATION D’'UN BANC D’ESSAI
DYNAMIQUE

Apres la survenue de ruptures par usure d’endogsethaortiques, 'AFSSAPS a imposé la
réalisation d’'un essai en fatigue des endoprothagast I'autorisation d’implantation chez
I’'homme [document AFSSAPS, juillet 2001, AFSSAPS.sarjteGet essai devait reproduire
10 ans d'implantation, soit environ 400 millions dgcles si on considére une fréquence
cardiaque de 60 pulsations par minute. Les modajpitatiques de réalisation de cet essai
n'étaient pas précisées et étaient laissées arajgpion de chaque fabriquant. Il s’agissait la
d’un test nouveau qui devait étre congu et misantp

Les composants de I'endoprothése : stents et mamkda polyester ne subissent que des
tests statiques pour I'obtention du marquage CEaljissait dans les essais dynamiques de
solliciter I'ensemble stent/membrane dans des tiomdi physiologiques, en particulier de
reproduire les mouvements relatifs du métal sandanbrane observés vivo. Se posait donc

la question du cahier des charges d'un tel banssdie En 2000, lorsque nous avons
commencé notre réflexion, seuls des bancs a tugallebables (Annexe : A3) étaient utilisés
comme le banc d’essai électrodynamique EnduraTledefde la société Bos®100 series
stent/graft system, bose-electroforce.torhe principe de ce banc était de placer une
endoprothese déployée dans un tuyau de latex.y@a,ttempli de sérum physiologique, était
soumis a une pression physiologique systolo-diggtelavec une pression moyenne de 100
mm de mercure (Hg) et une pression différentieke1d0 mm d’Hg. Les fluides étaient
déplacés par un moteur électrodynamique (=€lecgoétajue) relié a un soufflet qui
appliguait une pression hydraulique dans le tubeoltenait une déformation radiale de 5%
environ mesurée par un systeme laser. Le moteifrastgervi a partir du laser. Grace a son
actionneur électromagnétique sans frottement nreysibiasé sur une bobine mobile qui
produit une force directement proportionnelle awraat dans les enroulements, le banc
d’essai EnduraTec permettait un travail a des #ages élevées de I'ordre de 50 Hz ce qui
limitait la durée de I'essai a deux mois envirom §ystéme asservi permettait d’enregistrer
les parametres d’essai : le déplacement, la presstola température qui était maintenue a
37°C. La plupart des laboratoires fabriquant des endbpsas aortiques: Medtronic,
Guidant, Endologix, Edwards Life Sciences, Gore fait appel a EnduraTec pour les
démarches d’accréditations de leurs proditsse-electroforce.com/clients.cfm

Historique de la conception du banc d’essai

Pour notre part, nous avons voulu reconsidérerrédl@me et nous affranchir du tuyau
collabable. En effet, la membrane de I'endoprotidse jouer son role de barriere étanche
entre deux compartiments remplis de fluides : ummartiment interne mis en pression et un
compartiment externe qui correspond a la cavit&rgséale exclue. Le tuyau collabable est
responsable d’'une pression radiale sur toute I'pradbese qui n'a pas lieu d’exister au
niveau de la dilatation anévrysmale. A ce nivehpeut générer des frottements sur la face
externe de la membrane qui n’existent pas in V@&s forces n’existent qu’aux collets. Sur le
reste du corps, I'endoprothése doit étre libre dadmsfluide. Nous avons observé que la
membrane de polyester était peu poreuse dans Beagu’elle pouvait étre animée de
mouvements de pulsation par de simples mouvemeatsfluide. Si I'on créait des
mouvements proches de ceux que nous commencios@rann vivo, on obtenait un banc
d’essai plus « physiologique » que ceux qui exastiasur le marché. Comment assurer ces
mouvements de fluide ? L’idéal était un systéemeutamt assurant un flux pulsé qui reproduit
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les forces hémodynamiques de cisaillement (sheassytsur les parois de 'ESM (Annexe :
A4). Un tel systeme était trop complexe a mettresaivre pour un essai en fatigue d’une telle
durée. De plus, il ne permettait pas d’obtenir fdéguences élevées. C’est pourquoi, comme
dans le systeme EnduraTec, nous avons soumis I'&8&4& variations de pression du fluide.

- Banc pression/dépression

Au début de la conception des premiers bancs, msvementsn vivo étaient inconnus et
notre but était d’obtenir un mouvement de pulsatigible, responsable d’un frottement de la
chaine de stents sur la membrane de polyester. dlivament exagéré plus important que
celui observén vivo ne nous semblait pas poser de probleme puisqgpeneipe du banc
nous paraissait étre de créer un frottement emsrddux structures.

Le cahier des charges initial était tres simple :
* ESM placée dans de I'eau
* Température ambiante
* Deux compartiments interne et externe
* Systéme transparent pour visualiser et éventuetiemesurer le déplacement radial
» Pas de mesure de pression prévue
» Pas d’actionneur dédie, le banc fonctionneraiusigr machine d’essai

Des essais préliminaires réalisés par le Pr. Kosliagraient une disparition des mouvements
visibles lorsque la fréquence était supérieure &H20et que la pression du compartiment
externe était constante. Par contre, ces mouvemestitgent visibles jusqu’a 20 Hz lorsqu’on
accompagnait la mise en pression du compartimeterni@, dune dépression du
compartiment externe, et la dépression du compantirmterne, d’'une mise en pression du
compartiment externe. Cette observation est asa ldu principe des premiers bancs d’essai
gue nous avons mis au point. Méme si nous savioedas pressions appliguées n’étaient pas
physiologiques, en particulier dans le compartinextérne ou la pression doit théoriquement
étre constante, le déplacement imposé a I'endogsetimous paraissait un essai dynamique
suffisamment exigeant. Ce systeme que I'on peutnmenpression/dépression a pour principe
de mettre en pression puis en dépression I'endogsetgrace au déplacement d’'un volume
d’eau dans deux chambres. Un axe en mouvement pdiemgrainer simultanément les deux
membranes qui mobilisent les volumes d’eau (Fig&)e

Dans un premier temps, la premiere membrane coregdi@au de la chambre interne, ce qui

permet a I'endoprothése de se gonfler, en mémeselmgeconde membrane décomprime le
volume d’eau de la chambre externe.

Dans un second temps, la seconde membrane comfesmede la chambre externe, ce qui

permet a I'endoprothése de se rétreindre en mémastda premiére membrane décomprime
le volume d’eau de la chambre interne.
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Fig 75 : Schéma de principe de fonctionnement ahe ligessai a pression/dépressio|
Chambre 1= chambre interne, chambre 2= chambrenexte

=]

A partir de ce principe, nous avons mis au poirdcessivement trois prototypes de banc
d’essai pour endoprothése. Chaque banc était uakasation du précédent. Nous avons pour
cela procédé par expérimentations successives,upaessai dynamique en augmentant
progressivement les fréquences puis par un esdaindee durée pour chaque banc d’essai.
Les plans de chaque banc ainsi que le détail dessesont rapportés en annexe (A5,A6,A7).
Nous avons observé des usures précoces de I'eridepeo(Tableau VI) respectivement a
2,8, 67 et 93 millions de cycles pour les premieuxieme et troisieme bancs. Les
mouvements imposés a I'endoprothése étaient trgriants, responsables de sollicitations
dynamiques trop séveres. De plus, nous avons mdauedurbe de pression dans le
compartiment interne sur le troisieme banc, ellgait pas physiologique : comprise entre 2
et 10 mm d’Hg, soit des valeurs 10 fois trop fabl@&7D et A7E). Nous avons donc
abandonné le principe de la pression/dépressionyposgysteme plus physiologique.

- Banc d’essai a pression

Nous mettions en pression le compartiment intetows gue le compartiment externe gardait
une pression constante (Figure 76).

L

[ I—

Fig 76 : Schéma de principe du banc d’essai a ijpress

Le compartiment interne avait une pression phygiglee, proche de la pression artérielle. Sa
pression moyenne était maintenue a 100 mm d’Hdgparauteur d’une colonne d’eau (100
mm d’'Hg=73,5 cm d’eau). Les variations de presstaient données par les mouvements
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d’'un piston pour obtenir des valeurs extrémes deeB8120 mm d'Hg (Figure 77). Le
compartiment externe avait une pression constanteogrespondait a la colonne d’eau située
en dessus du compartiment interne soit 5 cm d'esntad’étre relié a la pression
atmosphérique par un orifice de purge. Une prasd® 5 cm d’eau est la valeur de la
pression veineuse centrale que I'on peut mesures d& veine cave inférieure, on peut
considérer que cette pression correspond a laipnesisdominale.

Vase donnant une hauteur de colonne d'eau qui
’ / détermine la pression moyenne
J Orifice de mise & la pression

atmosphérique et trop-plein

Fig 77 : Le fluide est e

contact avec un vas

d’expansion qui détermin
la pression moyenne d

compartiment interne.

-
/- Un capteur de pression est
placé directement dans |e

compartiment interne.

L]

Piston dont I'amplitude du mouvement
détermine la variation de pression

Ce principe est réellement physiologique car lssgion a l'intérieur de I'endoprotese est
beaucoup plus élevée que celle de la chambre exte'endoprothése joue vraiment son réle
en faisant appel a I'étanchéité de la membraneotigegter, comme dans I'exclusion d’un
AAA. Sur ce principe, nous avons mis au point uenper prototype de banc d’essai a piston
(banc n°4, Annexe : A8) qui a posé des problemedratteement du piston responsable
d’usure, de vibrations et d’échauffement du fluie@us obtenions toutefois une courbe de
pression satisfaisante mesurée par un capteur géatla chambre interne (Annexe : A8F).
Un essai de longue durée n’a pu étre fait qu'a &ilzaison des problemes liés au piston. Il a
conduit & une détérioration du piston aprés 44iondl de cycles. Par contre, I'échantillon
d’endoprothése n’était pas altéré. Le principebdnc a pression semblait satisfaisant. Nous
avons donc simplement remplacé le piston par ufflebgui ne posait pas de problemes
d’'usure comme on a pu le voir sur les bancs 2 etP®ur assurer la motorisation de ce
systeme, nous avons choisi un actionneur élegtnasdique linéaire BEI KIMCO (Magnetic
division Vista, CA 92081) d’'une puissance del5 Ws Iplans détaillés de bureau d’étude du
banc n°5 figurent en annexe A9 et A10.
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Fig 78A : Banc d’essai a motorisation Fig 78B : Banc d’essai électrodynamique
électrodynamique

a) Essai dynamiqgue du banc d’essai a pression

Ce banc pouvait fonctionner jusqu’'a 55 Hz tout emservant une courbe de pression

satisfaisante (Figure 79). Les efforts nécessaadsctionneur électrodynamique étaient de

12N pour 120 mm d’Hg et 6N pour 80 mm d’Hg a urggjtrence de 15 Hz. C’est la fréquence

gue nous avons choisie pour I'essai pour limiteridgue de résonnance. Le déplacement de

'axe qui anime le soufflet était piloté par uneuble de régulation a partir de la pression
mesurée dans le compartiment interne.

5% Hz

140

20
1 i *"/ / \ /-

100 .

Pression
mm Hg 80

60

40
temps

Fig 79 : Courbe de pression a 55 Hz mesurée dartelabre interne

75



b) Compte rendu de I'essai en fatigue

BN

Le banc fonctionne a 15 Hz depuis plus de 155 ondli de cycles sans probleme de
frottement, d’échauffement du fluide ou d'étanckédu soufflet. On n’observe aucune
détérioration visible de I'endoprothése. Un systéoptique de mesure des déplacements
radiaux par cameéra numeérique est a I'étude. Il alevrous permettre de vérifier que les
mouvements de pulsation sont proches de ceux que aMpns mesurén Vvivo soit 4% au
maximum. Si ce n’est pas le cas, il faudra modifiezourbe de pression a laguelle le banc est
asservie, pour s'approcher des mouvements mesuves.

Tableau VI : Synthése des essais réalisés sumgpmtotypes de banc d’essai

principe N° Déplacemeactionneur | Mesure |Mesure |Essai Perforation
nt du fluide pression |déplace | dynamique Millions de
ment cycles
Pression |Banc |membrane| Machine |non visuelle| 10hz +/-3mm |2,8
depressionn°l d’essai 8,6 millions de
cycles
Pression |Banc |soufflet Machine |non visuelle | 10hz +/-1mm |67
depressionn°2 d’essai 67 millions de
cycles
Pression |Banc | Soufflet Bielle Capteur |optique | 15hz +/-1mm |93
depressionn®3 |oscillant |manivelle |externe 93 millions de
cycles
pression | Bang piston Machine |Capteur |optique | 3hz +/-2mm |non
n°4 d’essai interne 44 millions de
cycles
pression | Bang soufflet electromag Capteur |optique | 15hz =1mm |non
n°5 nétique interne 155 millions de
cycles
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Conclusion et perspectives

Comme on peut le voir sur le tableau VI, la misepaint d’'un banc d’essai est longue et
difficile, elle procede par ajustements successif§onction des constatations expérimentales
qui ne sont pas toujours prévisibles. Nous espégaasce dernier prototype qui reprend tous
les éléments positifs des bancs précédents, sarodale suffisamment abouti pour faire un
essai complet. Si les essais en fatigue sont aigtsits, nous envisageons par la suite
d’extraire I'endoprothéese a différents stades dsslai pour une évaluation de l'usure de la
membrane de polyester au laboratoire de mécanigse tektiles de I'Ecole Nationale
Supérieure des Industries Textiles de MulhouselaBeratoire a I'expérience des problemes
de rupture des prothéses vasculaires et des eridéepes aortiquelgChakfe et coll., 2004
Nous programmons la fabrication de plusieurs bahessai identiques pour tester plusieurs
configurations d’endoprotheses et des évolutionselle-ci par I'essain vitro de nouveaux
matériels. Notons que, simultanément, la sociétfuEatec développe un nouveau modéle de
banc d'essai pour endoprothése, la série BioDynamic fonctionne sur un principe
identique au nétre et s’affranchit du tuyau colldba(Annexe : All). Ce banc tente de
reproduire un flux pulsé par l'utilisation d’'une mpe. Toutefois, ce banc d'essai est
actuellement limité a des endoprothéses de paiite jusqu’a 8 mm de diametre seulement
[www.enduratec.com
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[11.4 : IMPLANTATIONS IN VIVO

l11.4.1 : EXPERIMENTATION ANIMALE DES ENDOPROTHESE S SUR
MESURE

Ce travail avait pour objectif d’évaluer, sur undate animal, la biocompatibilité et
I'innocuité & 6 mois de l'implantation des ESMrépondait aux instructions de I'AFSSAPS
gui impose une expérimentation animale avant I'anption chez 'lhomm¢AFSSAPS,
200]. Ce travail auquel jai participé par plusieursplantations, explantations et examens
macroscopiques, a fait 'objet d’une publicatiohgfage 108).

Matériel et méthode

Construction des implants

Un ou deux SGZA a cing sommets, d’'un calibre noind& 15 mm, assemblés par des
ligatures de cardioflon 4/0, étaient introduits slam tube de polyester Twillweave de 12, 14
ou 16 mm. Cette membrane était coupée au thermareade fagon a recouvrir toute la
structure métalligue a l'une des extrémités de VE®t, pour ce qui concerne l'autre
extrémité, soit de la méme facon (N) (Figure 8@t £n laissant la moitié du SGZA
découverte (D) (Figure 81), soit en festonnanttt@xité (F) (Figure 82).

Quand I'extrémité du stent était laissée partiediatrdécouverte, une boucle de cardioflon 3/0
était passée au travers des ceillets de facon ackepén évasement trop important du stent
par rapport a la membrane. Ces artifices permetietinique humaine de gérer la proximité
avec d’éventuelles collatérales importantes dopelanéabilité doit étre maintenue. Chacune
des ESM pouvait donc étre définie par son nombr&teatgs (1 ou 2), son calibre (12,14 ou 16
mm) et la facon d’'une de ses extrémités (N,D ouEHg était désignée par un code comme
par exemple 2-14-F pour une endoprothése a 2 stentd mm de diametre et festonnée sur
un demi stent a 'une de ses extrémités. Toutegmegprothéses étaient construites selon les
normes en vigueur en clinique humaine, c’est-a-dmas une hotte a flux laminaire puis
stérilisées a la vapeur sous triple emballage.

Fig80: ESMN Fig8l1:ESMD




Modele animal

Sept brebis adultes des Préalpes provenant dedgderégulier de I'Institut National de la

Recherche Agronomique de Jouy en Josas (INRA) tintraitées en conformité avec les
directives du Ministére de I'Agriculture, du CRMRA et de I'Union Européenne. Pour

chacune des procédures, aprés une induction imewse au Nesdonal (sodium thiopental 10
mg/kg), les brebis étaient installées en décubdossal sur une table mobile radio-

transparente et intubées. L'anesthésie était nraieta I'Halothane (1,5%) jusqu’au réveil ou
au sacrifice, alors que la saturation artérielle @tygene et en gaz carbonique et
I'électrocardiogramme étaient monitorés de facontinooe. Pour le sacrifice, les brebis

recevaient une dose léthale de Dolethal (Pentdiaafifl mg/kg).

Implantation

Apres préparation du pli inguinal utilisant rasagepplication d’'une solution iodée, I'artére
fémorale commune droite était exposée et cathé&ridabord a I'aide d’'un guide et d’'une
sonde 5F pour une aortographie de repérage. Uansgsinobile d’angiographie numérisée
OEC Diasonic 9600 et un injecteur MedRad étaieitis@&$ pour toutes les procédures. Une
fois l'aorte cathétérisée au guide de 0,35 et Igsaux d'implantation repérés, les brebis
recevaient une dose unique intra-veineuse de 1 gnd/Képarine. Une artériotomie
transversale centrée sur le point de ponction fahpermettait alors le passage coaxial sous
scopie d’'une introducteur Cook de Keller-Timmermdesl8 Fr jusqu’au site prévu pour le
déploiement dans l'aorte. L'introducteur était alarthargé avec I'endoprothese qui était
déployée sous contrdle radioscopique selon la groeédécrite. Chaque brebis recevait deux
endoprothéses, I'une comportant deux GAZS danstéahoracique descendante et I'autre un
seul GAZS dans l'aorte abdominale sous rénaleabhkau VII donne la répartition des types
des endoprothéses par brebis.

Tableau VIl : Implants posés par brebis.
Voir le texte pour le code des implants

brebis Implant thoracique Implant abdominal
4353 2-16-F 1-12-N
6346 2-16-N 1-12-N
6575 2-16-N 1-12-N
4026 2-16-F 1-12-N
2685 2-16-N 1-12-N
4756 2-14-D 1-12-N
4453 2-14-D 1-12-N
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Pour chacune des ESM, la perméabilité, le déplamnet le positionnement étaient

immeédiatement vérifiés par une artériographie gEratoire. Apres retrait de l'introducteur,

I'artériotomie était fermée soit par une suturerano-filament de polypropyléne 6/0, soit par
ligature si l'artere était de petit calibre et avéié |ésée par le calibre trop important de
I'introducteur. Aprés réveil et réchauffement, lesebis étaient observées trois jours en
bergerie en recevant une dose quotidienne intramaise de dedihydro-streptomycine (2 g)

puis entretenues sans particularité dans leur géegta provenance durant plus de six mois.

Explantation

Apres plus de six mois d’élevage dans des conditimrmales, les brebis étaient installées
une seconde fois sous anesthésie générale erdsaikeration et de cathétérisme. Le mode
d’installation était le méme que celui utilisé polimplantation avec les différences
suivantes : les brebis étaient installées en daauliorsal avec torsion du tronc de facon a
exposer I'hémi-thorax gauche en plus de la partéregure de 'abdomen. Aprés rasage et
préparation iodée de ce champ opératoire et dingliinal gauche, l'artere fémorale était
ponctionnée de facon percutanée afin de permettieathétérisme de I'aorte et de ses deux
implants a l'aide d’'un guide de 0,35, puis d'un@dm® d’artériographie de 5 Fr a queue de
cochon. A l'aide de cette sonde, tous les greffatagent artériographiés sur deux incidences
perpendiculaires en utilisant la méme installatradiologique que durant l'implantation
(Figures 83 et 84).

BREBIS 4353
044°547° 116

BREBIS 6575
044°376"634

KOSKAS-BONNE.
64-0104

KOSKAS-BONNEAM
64-0104

Fig 83 : Artériographie de Fig 84 : Artériographie de

contrdle a plus de six mois d’'une controle a plus de six mois d’'ung
endoprothese thoracique endoprothese abdominale

Apres cette artériographie, une thoraco-phrénortapmie permettait d'exposer les deux

segments aortiques porteurs d’'un implant. Ces setg@aient examinés et photographiés
battant. Une ligature aortique était ensuite efféetdeux cm en aval puis deux cm en amont,
d’abord de I'endoprothése abdominale, puis de bgnothese thoracique immédiatement

avant I'administration intra-cardiaque de la do&hadle de Dolethal. Les segments aortiques
isolés étaient fixés in situ par ponction de lemmtenu sanguin et substitution de celui-ci par
une solution de formol a 10%. Puis ces segmenisnétprélevés par section a distance des
collatérales et aortotomie transversale a un cmligatires. Aprés rincage et morphométrie

externe, ces explants étaient photographiés eeoa#s 45 jours dans une solution de formol
a 10%.
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Macroscopie des explants

Tous les explants étaient rincés et débarassébgadésres siegeant a leurs extrémités. Une
premiere inspection luminale permettait d’en apigréda permeéabilité. A I'aide de ciseaux et
d’'une cisaille, ces explants faisaient I'objet ddumcision méridienne intéressant la paroi
aortique et le greffon de fagcon a permettre uneogiXipn de la surface endoluminale par
développement du cylindre. Cette surface endolumiétit examinée et photographiée. Par
la suite, plusieurs languettes étaient découpédsistouri dans I'explant, en zone couverte
par I'endoprothése et en zone de jonction de zete et celles non couvertes. Une attention
particuliere était portée a I'état des collatéraestiques, en zone couverte et en zone non
couverte, par exemple entre les festons des entthéses F ou les branches du stent laissées
volontairement découvertes des endoprotheses dhé&on de la membrane de polyester a
la surface endoaortique était appréciée sommairedugant cet examen macroscopique.

Microscopie des explants

Apres leur fixation au formol a 10%, les explangséient I'objet d’'une inclusion en
paraffine. Les blocs, ainsi obtenus, étaient coupéd mm permettant 1) un examen
histologique standard aprés coloration par I'Hém&isine-Safran et par I'Orcéine et 2) une
étude immunohistochimique utilisant les anticorpgszants : anticorps polyclonaux : FVIII
(Dako, 1/200) et CD3 (Dako, 1/100) et anticorps owonaux : CD68 (Dako, 1/500), a-
actine musculaire lisse (Sigma, 1/1000).

Résultats

Implantation

Chez les sept brebis, la procédure d’implantatitait @ouronnée d’'un succes immédiat.
Chacune des brebis recevait une ESM dans l'aodeatlgue et une ESM dans l'aorte
abdominale sans aucune migration ou Iésion aoriiguepératoire. Cependant, le calibre de
I'introducteur occasionnait quatre fois sur sep?%) des Iésions intimales de l'artére
fémorale ou illiague qui rendaient sa réparatitmsdire. Dans ces quatre cas, nous avons
procédé par ligature de l'artére fémorale aprémitetle I'introducteur. Dans trois de ces
quatre cas de ligature de l'artere fémorale, ltintetion artérielle était biernolérée par
I'animal, aprés quelques jours de claudicationr&mnche, dans le dernier de ces quatre cas,
une paraplégie flasque s’est installée des le ré®@empte tenu des difficultés a entretenir un
animal paraplégigue dans nos conditions d'élevagetite brebis a été sacrifiée
immédiatement. La ligature fémorale et les |ésiiagues causées par I'introducteur avaient
provoqué une thrombose aorto-iliaque a distancEE&M de l'aorte abdominale qui était
restée perméable. Nous avons donc exclu cettesbdebila suite de I'étude parce que la
paraplégie est une complication de l'introductidnnen de 'ESM. Cette complication de
I'introducteur est commentée dans la discussion.

Explantation

Les six autres brebis ont été élevées durant pdusixd mois et n'ont fait I'objet d’aucune

pathologie détectable avant la procédure d’imptaraAucune ESM n’avait migré de son
site d’'implantation initial. Durant cette procédud&xplantation, les douze ESM ont été
artériographiées permeéables sur deux incidencepepeiculaires. La morphologie de
I'implant était en continuité avec celle de l'aorative. Le produit de contraste cheminait
dans I'implant sans aucun ralentissement ou a@t@érqui aurait pu évoquer un obstacle
hémodynamique. Tout au plus, pour les endoprothadmst le calibre paraissait
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surdimensionné par rapport a I'aorte réceptrice,emcoche minime awextrémités de 'lESM
traduisait la présence d'un feston endoluminal médd#u bord libre de la membrane de
polyester entre deux sommets de stents (FigureCgbphénomene, confirmé en macroscopie,
est commenté dans la discussion.

Y

Fig 85 : Détail d’une artériographie de contrélglds de six mois montrant
des encoches aux extrémités de I'implant. Il exiastéeston endoluminal en
nid de pigeon du bord libre de la membrane de ptdyeentre les sommets des
stents. Ce phénoméne traduisait le surdimensionmesied’'implant par
rapport a l'aorte réceptrice.

Il n'y avait aucune autre anomalie a l'artériogr@plles douze implants. Cette absence
d’anomalie était confirmée douze fois sur douzé&gpbsition du segment aortique portant
I'endoprothése. La paroi aortique était normaleegyard de 'ESM et aux extrémités de celle-
ci. L'absence de réaction inflammatoire, d’'infeatia’anévrysme ou de faux anévrysme était
complete. Seule, la palpation des angles de 'E$SMne discrete distention trahissait la
présence de l'implant a I'examen per-opératoiregffé 86) et exoluminal de I'implant
(Figure 87).
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Fig 86 : Vue per-opératoire a plus de six mois de
I'aorte abdominale contenant une endoprothese

Fig 87 : Vue externe d’'un explant frais a plus ikensois




Macroscopie

A l'ouverture des explants, ceux-ci ne contenaipas de thrombus endoluminal. La
perméabilité de I'endoprothése était confirmée édois sur douze. Le seul thrombus présent
dans ces explants siégeaient entre I'endoprotheseparoi aortique recouverte par celle-ci.
Pour certaines ESM qui avaient été particulieremamidimensionnées par rapport au
diametre de 'aorte réceptrice, I'excés de polyefstenait de petits festons en nid de pigeon a
I'intérieur de de la lumiéere aortique. Entre cestdas qui correspondaient aux images
artériographiques, et la paroi aortique, il y avaie fine couche de thrombus adhérent. Ce
phénomene est commenté dans la discussion. Lafamduminale de 'ESM était recouverte
par une fine couche néo-intimale translucide bigselet réguliere qui tapissait non seulement
la membrane de polyester mais également les aresatoétalliques des stents et les ligatures
de I'assemblage. Cette couche néo-intimale lidsaiinonieusement les aspérités liées a la
présence de structure métallique a l'intérieur alenembrane de polyester. Cette structure
métallique semblait noyée dans cet enduit néo-altide la méme facon, I'enduit néo-
intimal lissait la transition entre la paroi aod&non recouverte par 'ESM et I'extrémité de
cette derniére, méme pour ce qui concerne certegtens en nid de pigeon mentionnés plus
haut. Les collatérales qui naissaient en zone ctaipar 'lESM étaient thrombosées, ce qui
confirme d’ailleurs les données artériographigi@srevanche, celles qui naissaient entre les
montants métalliques du stent volontairement laiskEouverts pour les endoprothéses D ou
dans les échancrures découvertes des endoprothésaent restées perméables (Figure 88).

Fig 88 : Détail a I'examen endoluminal de I'extrérfiestonnée d’'une
endoprothése de type F dans son explant thoradiipier (fleche)
'ostium d’une artére intercostale située entrexdsammets métalliques
restée perméable.
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Macroscopiquement, la paroi aortique recouverte lgardoprothése ne semblait guére
différente de celle siégeant a distance. Son énaistait identique. La paroi endoprothétique
adhérait a la paroi aortique qu’elle recouvraitsr&ait clivable. Ce clivage exigeait d’exercer
des forces radiales de sens opposé sur 'ESM dasute. En revanche, il était impossible de
cliver 'lESM de l'aorte en appliqguant une force dgitadinale sur 'ESM sans délaminer de
fagcon importante la paroi aortique. Les forces pligper étaient alors trés importantes,
improbables physiologiqguement. Cette adhérencé&$M a la paroi aortique était renforcée
par I'enduit néo-intimal qui participait probablemiex la stabilité longitudinale de I'implant

dans le temps.

microscopie

L’endoprothese était incluse dans une néo-intimea die 0,9 (0,6 & 1,1) mm .

La zone d’ancrage de I'ESM a la paroi artériellaitéplus épaisse, environ 2 mm et plus
fibreuse. La néo-intima entourait complétement MESt comportait un versant luminal au
contact de la lumiére artérielle et un versantgtakiau contact de la média. Ces deux versants
avaient la méme épaisseur. Le versant luminal géaitcellulaire, non inflammatoire et bordé
de cellules endothéliales de morphologie normaiigufe 89).

Fig 89 : Versant luminal de I'explant, peu celloéginon
inflammatoire et bordé de cellules endothéliales de
morphologie normale
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Le versant pariétal était un peu plus fibreux dttare (Figure 90). Il contenait de nombreux
fibroblastes et un infiltrat inflammatoire modémnstitué de lymphocytes et de macrophages
sans infiltrat a polynucléaires.

R B e

Fig 90 : Versant pariétal de I'explant, plus
fibreux et cellulaire.

Il n'y avait pas de foyer abcédé ou suppuré. Imatéchent au contact de 'ESM, il existait
une réaction histiocytaire et gigantocellulairec@ps étranger mais celle-ci restait focale et
discréte (Figure 91).

—

au contactaeshelbprothése

Fig 91 : Réaction a corps étranger
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A la jonction entre la néo-intima et la média, Mistait des zones hyper vascularisées
constituées de nombreux capillaires congestifséants. La néo-intima était adhérente a la
média (Figure 92).

-

Fig 92 : Détail de la jonction néo-intima/média

La média était d'architecture normale et ne présenti plage de nécrose, ni foyer
inflammatoire. L’adventice et le tissu péri-adveigi étaient fins, non fibreux et non
inflammatoires.

La recherche de germes réalisée aprés colorgiimriade était négative.

Discussion,commentaires sur les problémes rencontré S

Calibre de l'introducteur

Chez I'étre humain, le domaine du calibrage maxidesd implants aortiques s’échelonne de
12 & 38 mm ce qui correspond a une gamme d’inttedus échelonnés de 18 a 24 Fr (1 Fr=
0,3 mm). Chez la brebis, nous avons été amendedisgner les plus petits calibres de notre
gamme d'implants (12, 14 et 16 mm). L'utilisation @lus fin (18 Fr) des introducteurs

existant permet un déploiement mécaniqguement amtisft de ces implants des calibres
sélectionnés. Chez I'humain, les introducteursaleatibre cheminent sans difficulté dans la
guasi totalité des axes ilio-fémoraux rencontrésda domaine des indications. En revanche,
le calibre des axes ilio-fémoraux de la brebis pemet qu'avec difficulté le passage des
introducteurs de ce calibre, ce qui a occasionsdéigons intimales de I'axe artériel traversé
guatre fois sur sept (57%). Dans ce cas, nous altisr I'artére fémorale ce qui a été bien

toléré trois fois sur quatre mais a été compliquaelthrombose extensive responsable d’'une
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paraplégie dans un cas. Cette thrombose ne coiicgras 'ESM distale et doit étre
considérée comme une complication propre a lintobglur. Cet introducteur n’était pas
I'objet de notre évaluation, c’est pourquoi, I'a@ila été exclu de I'essai. Une évaluation
animale de l'introducteur aurait nécessité soitleisir une espéce plus volumineuse comme
le veau, soit de disposer d’introducteurs identsgaie€eux que nous avons utilisés, mais dans
des tailles inférieures de l'ordre de 14 Fr. Maleesement, de tels introducteurs sont
indisponibles sur le marché. Comme notre objecéfait qu'une évaluation de lI'implant et
non pas de son systeme ancillaire, le compromisique avons fait nous parait acceptable.

Festons en nid de pigeon liés au surdimensionnement des implants

Les ESM ont été mises au point pour permettre daptation dimensionnelle optimale. Dans
leur utilisation chez I'étre humain, leurs dimemsipen particulier leur diamétre est adapté au
millimetre pres grace a l'artériographie et au sesimmillimétrique pré-opératoires. Il ne nous
était pas possible de procéder a un scanner etalome adaptation dimensionnelle dans ce
modele. Nous avons donc alloué au hasard de I'élbanage les trois plus petits calibres
disponibles pour nos ESM aux brebis. Ceci expligyee certains implants soient
surdimensionnés. Nos ESM ont une section polygasraigison de la géométrie de stents qui
en constituent l'armature métallique. Dans un implecorrectement dimensionné,
'adéquation parfaite de la section de I'implaniea@Ja section aortique nécessite que le
polygone de la section endoprothétique s'inscriamesdun cercle de diameétre au maximun de
10% supérieur a celui de la section aortique soesspn. Si le surdimensionnement dépasse
cette limite, I'excés de circonférence de la memérde polyester peut se festonner et se
prolaber en nid de pigeon a lintérieur de la lumiaortique. C’est ce phénomeéne qui
explique les images vues sur certaines artérioggap@t qui ont été confirmées a l'ouverture
des explants concernés. Ce phénomene ne survigrnppratique clinique car on peut tres
précisément calibrer les ESM. Il attire I'attentisur I'intérét d’'un dimensionnement optimal
des ESM pour lequel cette méthode a été concuefeSEms en nid de pigeon n’ont jamais
constitué un obstacle hemodynamique ou la sourceod®lications thrombo-emboliques
dans ce modele. Quand il existait, le phénomeéenaigsait un peu plus important en
macroscopie endoluminale que sur lartériographie ib était sous évalué. Ceci est
probablement lié au fait qu’en artériographie, teffgn et 'aorte sont soumis a la pression
artérielle qui a pour effet de mieux appliquer lamibrane de 'ESM a la paroi aortique. Notre
conclusion sur le phénomeéne est qu'il s’agit d'wéfact lié au contexte expérimental qui ne
nous a pas permis un dimensionnement des ESM aigssireux que celui que nous
respectons en clinigue humaine et qui est le gpgoiéme des ESM.

Conclusion de I'essai

Ce travail montre que les endoprothéses fabriqgaégesnesure fournissent dans ce modeéle
animal, des résultats a six mois qui témoignenhe’sécurité suffisante pour une application
thérapeutique a I'étre humain.

Toutes les ESM ont pu étre implantées avec suso@s,restées perméables et indemnes de
complications aortiques locales. Chez les six ankmsur sept (86%) ayant survécu a la
période péri-opératoire initiale, aucune des ESMa rmigré ou cessé d’assurer
convenablement sa fonction de substitut aortiqudoeasculaire durant plus de six mois.
Dans tous les cas, I'aorte contenant 'implant aseové son architecture et nous n’avons pas
observé de détérioration de sa paroi apres six dionplantation.
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[1.4.2 : LA SERIE CLINIQUE : ENDOPROTHESES SUR MESURE POUR L E
TRAITEMENT ANEVRYSMES DE L'AORTE SOUS RENALE : CONC EPT
ET RESULTATS A 10 ANS

Le traitement endovasculaire (TE) des AAA a couétitine révolution conceptuelle
dans les années 90. Bientdt 15 ans se sont dérdepéss les premieres tentatives publiées
[Parodi et coll., 1991 Les progrés et I'expérience des équipes perntetepuis, d’avoir une
idée plus précise de l'efficacité du concept dags différentes mises en application. Nous
présentons ici une expérience originale pratiquénm@mogéne menée par notre équipe
depuis 1996. Cette expérience clinique a laqué&iepprticipé est rapportée dans plusieurs
publications (cf page 108).

Concept, contexte initial

Les résultats a court et long termes de la chieuogverte des AAA étaient bien connus avant
'avenement du traitement endovasculaire. Cetteugie a atteint un palier de maturité avec
des résultats excellents en élection et chez lelades a faible risquehirurgical. En
revanche, les résultats restent décevants dansirggsices pour rupture et laissent une
importante marge d’amélioration chez les malades pdus agés ou porteurs d’une
comorbidité en particulier cardiaque ou pulmondiléme chez les malades a faible risque, la
durée d’hospitalisation et de la convalescencecdinfort péri-opératoire, le risque de
complications et les colts incompressibles de laruafie rendent le traitement
endovasculaire attrayant.
A la conception de notre projet, plusieurs disfifgsile premiére génération étaient en cours
de développement clinique et nous permettaienteleprofit des succes et échecs rencontrés.
Nous faisions a I'’époque plusieurs constatations.
1) La faisabilité du traitement endovasculaire dassféemes anatomiques favorables ne
fait aucun doute
2) La moindre invasivité immédiate du traitement eradmulaire
3) Le taux de faisabilité réel est inférieur a 30%zles malades non sélectionnés
4) Un certain aventurisme dans le choix des matérgdes technologies peut conduire
a des échecs, non seulement immédiats mais asssi@it a long terme
5) Les résultats a long terme sont inconnus, les disfgodevant assurer une charge
statique et dynamique différente de celles desantplutilisés en chirurgie ouverte

6) La biologie du complexe AAA-implant est inconnu€’atenir montrera qu’elle
réservait quelques surprises...

Si les premieres initiatives étaient artisanalametiquaient personnellement médecins et
chercheurs, la haute main du développement techregméme clinique revint tres tét a
I'industrie. Les avantages en étaient un investiesg¢ matériel important et en principe le
respect d’'un appareil normatif de plus en plus dempes inconvénients étaient que les
choix techniques et technologiques échappaientudegm plus complétement aux équipes
médicales et que les préoccupations de rentabilikéstrielle siégeaient au premier plan
décisionnel.

A I'époque, notre groupe a décidé de développdrdikement endovasculaire dans le
cadre d’'une expérience qui nous assurait de comskrnmaitrise d’ceuvre du projet dans
les limites les plus larges possibles.
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Le cahier des charges, la faisabilité

Pour avoir un impact significatif sur les résultgisbaux de la prise en charge des AAA, le
traitement endovasculaire doit étre faisable dams proportion majoritaire des cas, en
particulier chez des malades a risque chirurgiCak derniers ont souvent une morphologie
moins favorable parce que plus ages, porteurs derndités vasculaires et d’anévrysmes
plus évolués ou compliqués. Quel que soit le disipaslisé, son adaptation morphométrique
a la Iésion traitée est le moyen le plus logiqueudmenter la faisabilité. C’est pourquoi nous
avons préféré la construction sur mesure au comtegimensionnement (sizing) qui consiste
a choisir I'implant disponible le mieux adapté. Pkis, les endofuites de type Il sont
vraisemblablement favorisées par I'importance @spgace mort péri-anévrysmal. Nous en
avons deéduit I'intérét d’'un comblement le plus impat possible de cet espace mort par
'implant. Or, le chenal circulant de la cavité angmale est de morphométrie encore plus
variée que les collets de I'anévrysme, ce qui remcbre moins probable qu’un implant preé-
dimensionné a l'usine lui soit adapté. En pratiquajs avons rapidement constaté que seule
une construction sur mesure au cas par cas peimdidtenir un taux de faisabilité
supérieur a trois quart des cas chez les malamesélectionnés.

Matériaux

L’évolution des matériaux est a l'origine de la gt des progrés constatés en chirurgie
vasculaire. 1l y a toutefois des cycles reconnusiéecloppement de nouveaux matériaux,
surtout pour ce qui concerne la pérennité cheatem. Intégrer des matériaux émergeants
aux implants relevant d’un concept lui méme émargeeus est apparu une erreur de
développement. Force est de constater que de nomahecs de dispositifs de premiéere
génération mettaient en cause des choix aventudeuxmatériaux, en général dans un
mouvement de course au percutané. Ces choix onerfahn jeter le discrédit sur le concept
méme de traitement endovasculaire des AAA. C’estcdon « principe de précaution »
technologique qui nous a amené a n'utiliser quariatriaux et les procédés d’assemblages
les plus classiques en chirurgie vasculaire : mandde polyester tissé d’'épaisseur standard,
acier inoxydable 316L et assemblage par des sutlergmlyester. Par ailleurs ces matériaux
peuvent étre traités comme dans toutes les proegdhirurgicales vasculaires, ce qui ouvre
la possibilité aux transformations chirurgicalesmoee les conversions partielles ou les
techniqgues hybrides (traitement endovasculaire auwean aortique et chirurgical
conventionnel au niveau iliague ou fémoral).

Simplicité de mise en ceuvre

'''''

Le systeme de navigation coaxial sur guide et yploiEment par retrait d’une gaine sur un
poussoir est suffisamment simple pour étre maitaiges une formation rudimentaire. I
fallait donc un implant susceptible de supporterssdommage une poussée longitudinale
dans sa gaine durant 'acheminement et le déplaien@®ci nous a orienté vers un squelette
continu sur toute la longueur de I'implant. De mémaus avons préféré les systemes aorto-
mono-iliaques parce qu’ils n'exigeaient aucune denceuvres de déploiement souvent
complexes nécessaires avec les systemes bifuiquiés soient monocorps ou modulaires.

Robustesse et stabilité mécanique

La recherche d'une robustesse maximale a égalecwmnritibué au choix d'un systeme
monocorps aorto-mono-iliaque. Nous avons voulueéwihe jonction dans le sac anévrysmal
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comme dans les systemes modulaires, et la com@ldiin systéme monocorps bifurqué,
incompatible avec nos choix de matériaux. La stahkile I'implant repose non seulement sur
I'intimité du contact de la paroi des collets awetix de I'endoprothese, mais également sur
la rigidité longitudinale. Compte tenu des risquesnstatés avec d’autres dispositifs
vasculaires, d’'une transfixion de la paroi par dexhets ou des barbelés, nous avons rejeté
le principe d’une telle fixation. Ces considéraiamus ont amené a choisir un stent a tres
grande force radiale de fagon a fournir une résdreepansion radiale et a rendre les forces
de friction au déplacement longitudinal tres élevé#e plus, ces stents devaient pouvoir étre
compilés en un véritable squelette articulé maistina. Il devait pouvoir étre ajouté,
découvert au bord proximal de I'implant, pour =uegpter encore la stabilité longitudinale
dans les cas de collet court, conique ou angulétiueture métallique de ce stent découvert
pouvait siéger en regard de l'ostium des arteresévales, elle devait avoir une trainée
hémodynamique la plus faible possible et I'hnémocatibgité la plus élevée. Toutes ces
considérations nous ont amené a choisir un stiateficylindrique de 0,44 mm de diametre
en acier inoxydable 316L muni d’ceillets d’accroahage stent existait sur le marché, le stent
en Z de Gianturco, avec pour indication le traitetnpalliatif des sténoses trachéales
néoplasiques. Nous avons pu obtenir du constructeerforme modifiée et marquées CE
pour un usage aortique.

Exigences reglementaires

Notre démarche devant s’inscrire dans un cadreodeds pratiques de développement, nous
nous sommes conformés aux prescriptions de 'AFSSAPa construction d'implants
personnalisés dispose dans notre pays d'un caglag léne directive de Février 1998 fixant
les exigences en terme de marquage CE, nous awnasoibtenu le marquage CE pour un
usage aortique du stent, alors que les autres aNn® étaient déja marqués CE pour un
usage artériel. Il nous a fallu, de plus, réponduve cahier des charges de 'AFSSAPS
concernant les essais mécaniques (chapitres IIl.2, et 111.3) et l'implantation animale
(chapitre 111.4.1). Ceci nous a permis d’obteniewutorisation de 'AFSSAPS pour un essai
clinigue. L'AFSSAPS ayant restreint 'usage des ggrdthéses aux malades a risque
chirurgical, nous nous sommes, des 1998, confoméstte restriction. Leléveloppement
clinique des ESM s’est déroulé dans le cadre d'ssaieconforme a la loi en vigueur en
France.

Malades et criteres d’inclusion

De janvier 1996 a juin 2005, tous les AAA non siétemeés qui nous ont été adressés pour
une chirurgie ont été évalués par angioscannesreiggaphie graduée, afin de déterminer si
le traitement endovasculaire était possible avex ESM. Lorsque c’était le cas, un choix

parfaitement éclairé entre chirurgie conventioreelt traitement endovasculaire a toujours
été proposé au patient jusqu’en juin 1998. Parulte,sn’ont été traités par ESM que les

malades considérés a haut risque chirurgical delercriteres édictés par 'AFSSAPS. Les

résultats de notre expérience préliminaire duréarinée 1996 ont été rapportés ailleurs
[Koskas et coll., 1999
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Méthodes de fabrication des ESM, adaptation a chaqu e cas

Les méthodes de fabrication et de mesure pour dilmenement des ESM ont été décrits ci-
dessus (Chapitre 11.3). Nous décrivons ici l'addpta des ESM a certaines situations
anatomiques caractéristiques.

Endoprothése avec stent proximal non couvert

Nous avons constaté que les patients porteursatigaurysme sous rénal avec collet proximal
court, sinueux ou en goulot de bouteille, avaiantisque de glissement de I'endoprothése
lors de son déploiement. Ce risque était d’autdns glevé qu’il existait une angulation
importante associée. Dans ces cas, nous avonsufix@tent non couvert a I'extrémité
proximale de 'ESM. Ce stent proximal était déplayéns le segment aortique donnant
naissance aux artéres viscérales, ancrant aingitloimalement le reste de 'ESM. Nous
avons exclu les patients, qui présentaient desrigsies arteres viscérales, de l'utilisation de
cet artifice. Nous avons pris soin lors de la neisglace d'orienter 'TESM de telle fagon que
les branches des stents et surtout les ceilleteenaent pas couvrir les ostium de ces arteres.

ESM aorto-mono-iliagues dégressives

Les endoprotheses dégressives étaient déployéebsrd’'alans l'aorte, puis dans l'artere
iliaque primitive la plus propice. L'artére iliagueimitive non anévrysmale controlatérale
avait, au préalable, été occluse a l'aide d’'uneteoendoprothese occlusive. Dans le cas ou
l'artére iliaque primitive controlatérale était amgsmale, elle était interrompue
chirurgicalement par une ligature par une voie dfdbextra-péritonéale limitée. L'autre
membre inférieur était revascularisé par un pontagesé fémoral ou iliaque. Cette technique
s’est avérée étre la plus faisable chez des patieon sélectionnés. Elle ne nécessite pas
d’interrompre la perméabilité d’'une des deux adégpogastriques. La réalisation d'un
pontage croisé fémoral ou iliaque est souvent faloge que la mise en ceuvre de techniques
endoluminales complexes. Nos craintes initialexaldier la revascularisation du membre
controlatéral a un pontage extra-anatomique domntdavaise réputation avait été établie par
rapport a la chirurgie directe se sont dissipédaisage. D’ailleurs, le mauvais taux de
perméabilité a long terme des pontages extra-angi@s n'a été constaté que quand ces
pontages traitaient une pathologie occlusive.

Endoprotheses hybrides

Dans une population de patients non sélectionmss,deux arteres iliaques sont souvent
anévrysmales ou le siege de lésions occlusivessndim d’angulations qui empéchent le
cheminement de l'introducteur. Pourtant, le cofleiximal est adapté a I'implantation d’'une
ESM. C’est pour cette raison que nous avons caegiEEM hybrides. La parties aortique et
iliague proximale de I'ESM est armée par des statiss que la partie distale ne I'est pas,
consistant en une simple prothése de polyester.|Rouise en place de ces ESM hybrides, la
ponction est faite sur I'artere iliaque primitivarpune voie d’abord sous péritonéale. La partie
de I'endoprothése munie de stents est déployéeamigr, puis, la partie non soutenue est
récupérée par une artériotomie et anastomoseegilelement a I'artere receveuse choisie :
la bifurcation aortique, I'artere iliaque interneterne ou fémorale. Le reste de la technique
est semblable a ce qui a été écrit pour les ESNb-amiiliaques dégressives. L'utilisation
d’ESM hybrides permet de s’affranchir de beaucoepimites du traitement endovasculaire
en présence d’'une pathologie des arteres iliaques.

92



Suivi et surveillance

Les patients étaient hospitalisés cing jours enanog. Tous les malades ont été controlés
avant la sortie par angioscanner et échodoppler e€amens ont ensuite été répétés a 6 mois,
puis chaque année. Un bon résultat correspondait @alade sans complication, avec une

exclusion complete de I'AAA, bonne perméabilité dontage, absence d’endofuite, absence
d’accroissement du sac anévrysmal et bonne perfukstale.

RESULTATS

De janvier 1997 a juillet 2005, 440 AAA sous rénaunt été traités dans notre service a l'aide
d’'une ESM. A partir de juin 1998, seuls les malaélesque chirurgical vérifiant les criteres
de TAFSSAPS ont été traités de la sorte. Le tabMil donne le type de I'implant employeé.

Tableau VIl : Type de I'implant employé

Type de I'implant N %
Aorto-monoiliaque 339 77
Tube 54 12,3

Hybride 44 10
occlusive 3 0,7
total 440 100

Sur les 440 implants, seuls 63 (14,3%) avaientdiesnsions et une forme dont I'équivalent
pouvait se trouver dans la gamme disponible d’imglandustriels. Tous les autres avaient
des dimensions ou une forme spécifiguement adaptéeas traité, sans équivalent dans la
gamme industrielle. Sur ces 440 implants, 143 @2,Btaient munis d’'un stent proximal
découvert positionné dans l'aorte inter-rénale afeugmenter la stabilité longitudinale de
'implant. Le tableau IX donne le détail de la gestde I'axe iliaque controlatéral a celui
vecteur de I'implant principal.
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Tableau IX : Gestion de I'axe iliaque
controlatéral

Gestion de l'autre cété N %

obturateur 278 63,2
inutile 69 15,7
ligature 53 12
plastie 39 8,9

Coils hypogastriques 1 0,2
Total 440 100

Tableau X : Calibre des introducteurs utilisés
pendant la procédure

Introducteur (Fr) N %
20 234 53,2
22 166 37,7

24 23 5,2

18 17 3,9

Total 440 100

Douze procédures (2,8%) ont da faire I'objet d'wo@version chirurgicale totale immédiate,
6 (1,4%) pour impossibilité de cathétériser lessakaques et 6 (1,4%) pour un défaut de
positionnement occasionnant une endofuite massigéej non accessible a une procédure
endovasculaire complémentaire. Trois autres comrechirurgicales totales (0,7%) ont été
faites durant I'hospitalisation ou le mois, une ptaitraitement d’'une dissection de l'artere
rénale de rein dominant, I'autre pour une endofpiitximale massive jugée inaccessible a un
complément endovasculaire et la derniére devantthmoenbose de la partie non renforcée
d’'une endoprothese hybride par plicature. A cesvermions chirurgicales totales, il faut
ajouter 6 conversions chirurgicales partielles¥d),4Par ce terme nous signifions que 'ESM
conservait sa fonction d’exclusion de la cavité vayemale malgré le geste chirurgical
complémentaire. Cette conversion partielle consistans trois cas a I'adjonction d’un
pontage axillo-fémoral devant la thrombose de I'EQWM continuait d’exclure I'AAA. Dans
deux cas, I'extrémité iliaque de l'implant recouviastium d’'une artere hypogastrique que
nous avons jugeé critique. La bifurcation iliaquété abordée par une voie sous péritonéale de
facon a anastomoser par suture l'extrémité distile’ESM a la bifurcation iliaque en
restaurant une perfusion directe de I'hypogastritjaederniére conversion partielle a consisté
en un cerclage du collet proximal par abord lindigécelui-ci afin d’aveugler une endofuite de

type .

94



Seize malades (3,6%) sont décedés dans le moisrantda méme hospitalisation. Le tableau
Xl donne la répartition des causes initiales deesune de ces déces précoces. Treize de ces
déces sont survenus de cause générale (81,2%)aldnerest décédé au deuxieme mois mais
dans la méme hospitalisation des suites d’'une wotee pour un cancer dont le bilan avait
montré 'AAA. Un malade est décédé des suitesidéttion de son pontage croisé malgré le
remplacement de ce pontage par une allogreffe.

Tableau Xl : Causes initiales de déces précoce

Déces précoces N % %DC
aucun 424 96,4

Infarctus du myocardes 1,4 37,5
Infection nosocomiale3 0,7 18,8
pneumopathie 2 0,5 12,5
Insuff cardiaque 2 0,5 12,5
Colectomie pour Kc | 1 0,2 6,3
Nécrose colique 1 0,2 6,3
Infection croisé 1 0,2 6,3
Total DC 16 3,6 100
total 440 100

35 complications non mortelles (7,9%) sont survendarant la période post opératoire
immédiate. Le tableau XII montre les résultats d'wtude qui analyse certains parametres
per-opératoires et post-opératoires. On observedimeution significative du saignement
per-opératoire, de la durée de l'intervention, @allirée de séjour en soins intensifs, de la
durée d’hospitalisation, des complications pulmmsiet des reprises chirurgicales dans le
cas du traitement endovasculaire par rapport &ilargie conventionnelle. Par contre, |l
n'existe pas de différence significative concerniantlurée d’intubation, les complications
cardiaques et la mortalif8ertrand et coll., 2041

Tableau XII : Traitement conventionnel vs traitememdovasculaire

Early Morbidity Surgical p< Endovascular
N 104 96
Bleeding (ml) 1900 = 1900 0,0b 795+ 140D
Duration of operation (h) 3.1+1.3 0,0 26%x1.1
Blood units (U) 6.3+6.9 0,5 26144
Time before extubation (h) 3.5+5.8 2.8+3.6
Stay in ICU (h) 40 £ 27 0,05 25+ 18
Stay in hospital (j) 14 £ 11 0,0% 10+ 16
Pulmonary complications (n/%) 18 (17) 0,01 3 (3)
Acute respiratory failure (n/%) 8 (8) 0,05 0
Cardiac complications (n/%) 2 (2) 3(3)
Renal failure (n/%) 13 (13) 0,05 4 (4)
Redo surgery (n/%) 13 (13) 0,0% 4 (4)
Death (n/%) 4 (4) 1(1)
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Tous les malades ont fait I'objet d'un contrbleragbnographique et tomodensitométrique
durant le premier mois post opératoire, en génavaint la sortie. 50 malades (11,4%)

présentaient une endofuite a I'un ou l'autre deamagroles. Il s’agissait de 23 endofuites de
type | et 27 de type Il (respectivement 5,2 et §,52@ns tous les autres cas, 'AAA était

exclu sans fuite détectable. Par la suite, tousuegvants ont été reconvoqués a 6 mois puis
au moins tous les ans pour ces mémes controlegnédfuites secondaires (5,5%) sont

survenues, il s’agissait de 14 (3,2%) endofuitesyde Il et de 10 (2,3%) endofuites de type

I. Le tableau VI montre le devenir de I'ensembles d& endofuites (16%) constatées en
incluant les précoces et les secondaires. 40 @'ealies (9,1%) se sont thrombosées
spontanément ou ont pu étre embolisées de facautpaee avec succes. 18 (4,1%) étaient
toujours surveillées au dernier contréle. Toutesdatres (3,6%) ont justifié une procédure
complémentaire, un manchon endoprothétigue compitaine dans 7 cas, une conversion
totale dans 4 cas, une conversion partielle dar@s 2t un cerclage du collet dans 3 cas.

Tableau XIllI: Devenir de toutes les endofuitescpoes et secondaires

Devenir des fuites N % %
Pas de fuite 366 83,2
Thrombose spontanée 21 4,8 28,4
embolisation 19 4,3 25,7
manchon 7 1,6 9,5
Conversion totale 4 0,9 5,4
Conversion partielle 2 0,5 2,7
cerclage 3 0,7 4,1
Toujours présente 18 4,1 24,3
Total des fuites 74 16,8 100
total 440 100

La figure 93 donne la courbe d’'indemnité seconddiemdofuite (c’'est a dire le pourcentage
de patients ne présentant pas d’endofuite) en ptemm compte ces procédures
complémentaires. 90% des patients ne présentaiaat ddendofuite apres procédure
complémentaire.

Indemnité secondaire d'endofuite
100,0 1y
90,0 \\\
80,0
X

70,0

60,0

50,0 T T T T T T T

1 13 25 37 49 61 73 85
Mois

Fig 93 : Indemnité secondaire d’endofuite (counbe e
gras) encadrée par les courbes représentant led ygues.
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Au cours des scanners de surveillance, nous avemarile diametre maximal transverse de
I’AAA. Sa valeur moyenne pré-opératoire était de85618,9 mm. Elle était de 41,5 + 22,1

mm au dernier contrdle soit une diminution de 27%.

Fig 94 : Evolution du diametre maximal
transverse aprés endoprothése sur mesgure
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Nous nous sommes également intéressés a I'évoldtiornlume mort péri-endoprothétique
(VM) qui correspond au volume de la poche anévrysn@e VM évolue avec le temps selon
une tendance vers 40% de la valeur pré-opératbieg tes patients qui ne présentent pas
d’endofuite. Sur la figure 95, les points carrésts@ux qui correspondent a une endofuite (au
dessus de la ligne représentant 100%) alors qumolets losangiques correspondent a des cas

exempts de fuite.
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Fig 95 : Evolution du Volume Mort péri-endoprothygte sur 317 patients
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Conclusion

Notre expérience montre que la technologie simgle BSM est suffisamment efficace et
fiable a long terme pour justifier I'utilisation s¢matique que nous en avons faite pour les
malades a risque chirurgical. Les résultats ques mapportons dans cette série montrent une
bonne efficacité du traitement endovasculaire p&MEque l'on peut mesurer par la
diminution de 27%du diamétre maximal transversEAt®A et de 40% du volume mort péri-
prothétiquechez les patients indemnes d’endofueste longue expérience clinique nous a
apporté la réponse que nous attendions en ce quente le comportement en fatigue des
endoprothéses sur mesure. Avec un recul cliniquplukede 11 ans, aucune rupture d’ESM
n'a été observée chez des patients bien suivisn®wue, aucune migration ni aucune rupture
d’AAA n’a été notée. Ces résultats montrent la rieorstabilité mécanique des ESM.
L’'observation de perforations de la membrane dedigrothése sur mesure sur un banc
d’essai doit plutdt mettre en cause des conditexpgrimentales trop séveres que I'ESM qui
a fait ses preuves in vivo.
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IV : CONCLUSION GENERALE, PERSPECTIVES

Ce travail répondait au cahier des charges de IS : effectuer des essais mécaniques
statiques et dynamiques ainsi qu'une implantatidrezc I'animal avant d’autoriser
l'implantation d’'une endoprothése aortique cheoifime[document AFSSAPS, décembre
2001, AFSSAPS.santdfr L'endoprothése sur mesure (ESM), développée &Pitae-
Salpétriere, apportait un concept novateur et logiq construire I'endoprothése aux
dimensions précises de l'anévrysme. Le chirurgi&valt toujours fait en chirurgie
conventionnelle par le choix des diametres, destagas et des anastomoses, lui seul avait
une vision globale des problémes techniques damselesemble pour construire de facon
artisanale cette ESM. Le choix du matériel poutalarication des ESM s’est porté vers des
composants éprouvés, tres bien échantillonnés ketstes. L'implantation se fait par des
artériotomies chirurgicales, par des gros introeluit, cette technique tres « chirurgicale »
prenait le contre-pied des endoprothéses commesci premiére génération ou le but était
des procédures percutanées exclusives en utilisle® matériaux tres faiblement
dimensionnés. L'avenir nous a donné raison puisguwkirabilité et I'efficacité des ESM est
excellente aprés 11 ans de recul clinigue. Dansméame temps, les endoprotheses
commerciales de deuxieme génération ont évolué uersdimensionnement supérieur.
L’expérience clinique initiale était trés satistaise, mais elle devait étre complétée par une
étude mécanique, non seulement pour répondre agernees reglementaires, mais aussi pour
mieux connaitre les limites du matériel et poul®itaire évoluer.

Les résultats de ces essais mécaniques sont Vessui

Les essais statiqgues ont montré que les effortsssages a I'implantation de 'ESM étaient
inférieurs aux efforts capables de rompre ses ceamie. Les endoprotheses n’étaient pas
détériorées apres plusieurs procédures d’'implamtaimulées. Elles n’étaient pas détériorées
a un examen macroscopique de I'échantillon implatta un examen microscopique de la
membrane de polyester. Les endoprotheses implaatégent un comportement identique
lors des tests destructifs que des échantillongsnélous avons conclu a I'innocuité de la
procédure d’'implantation sur les endoprothesesmasure.

L’étude dynamique a débuté par la déterminatida etesure des mouvements in vivo de 11
ESM. La connaissance de ces déplacements devaintefisx de mieux comprendre les
ruptures par fatigue de certaines endoprothesesneociales rapportées dans la littérature.
Ces mesures de déplacement ont été faites par odélisation d’apres scanner dynamique.
Nous avons mesuré des déplacements radiaux R, éacdments angulaires A et des
déplacements longitudinaux L au sein de l'endogs¢h Les valeurs maximales des
déplacements radiaux R étaient de 4,2% ce quintd@é valeurs de pulsations imposées sur
les bancs d’essai Enduratec. Ces valeurs nousspantiréalistes pour paramétrer le banc
d’essai que nous mettons au point. Les mesurea dariation angulaire A sont d’un intérét
majeur pour comprendre les perforations de la man#de polyester. Nous avons obtenu
des valeurs maximales de 4,5°. Aucune mesure dgpeen’a été faite dans la littérature a
notre connaissance. Les variations angulaires siéex jonctions des collets et du corps
prothétique, zones de concentration de sollicitstiangulaires et radiales et théoriquement
zones de faiblesse des ESM. On doit observer qlgrénee déplacement angulaire, aucune
rupture d’'ESM n’a été observée dans la série almidParmi les 11 patients pour lesquels les
mesures in vivo ont été faites, 4 avaient des dépiants angulaires et radiaux importants
sans que les résultats cliniques c’est a dire hirdition du diamétre de I'AAA soit
compromis. Il faut retenir que ces zones de tremmsiéntre les parties fixes de 'ESM aux
collets et le corps prothétique libre dans la paahévrysmale sont certainement des zones a
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surveiller tout particulierement. On peut utiliseour cela les films qui reproduisent la
géométrie de I'endoprothese et dont la surfacecekirisée a l'aide d'un code couleur
fonction du degré d’angulation. On peut égalemesiier in vitro des déplacements angulaires
imposés sur le banc d’essai. Enfin, nous pensoadegudéplacements longitudinaux au sein
de I'endoprothése, différents des mouvements glolians I'axe de l'aorte dus au flux
systolodiastolique, sont minimes et ne sont pastélés pour une endoprohése monocorps
comme 'ESM. Ce constat serait différent avec undoprothése modulaire ou le risque de
déboitement serait important.

Concernant le banc d’essai, nous avons dévelopséepts prototypes en s’affranchissant du
principe du banc a tuyau collabable comme celueli§ppé par la société Enduratec. A partir
d’un cahier des charges simplifié et d’ajustementessifs, nous sommes parvenus a mettre
au point un banc qui reproduit des pressions plogigues a l'intérieur de I'endoprothése a
plus de 50 Hz. Ce prototype est animé par un awtionélectrodynamique et un systeme de
mobilisation des fluides a soufflets afin de limites frottemets et I'échauffement. Un essai
de longue durée est actuellement en cours a ugaeinée que nous avons volontairement
limitée a 15 Hz pour éviter les phénomenes de adsmn A cette fréquence, les 400 millions
de cycles qui reproduisent une implantation derfl)sant effectués en 9 mois. 53 millions de
cycles ont été effectués a ce jour sans détémorae I'endoprothése ni du banc d’essai.

A cOté de cette étude meécanique, l'implantationmateé a confirmé [|'excellente
biocompatibilité des endoprotheses sur mesureo it série clinique forte de prés de 500
implantations en 11 ans confirme I'excellente di@mécanique de 'ESM. Aucune rupture
d’ESM n’a été observée dans la série qui compogtegeu de perdus de vue. Le banc d’essai
peut paraitre inutile dans ces conditions. Il réstirien. Il a un réle de premier plan pour faire
évoluer le matériel et tester de nouvelles confians et de nouveaux matériels.

Au terme de ce travail, on peut étre surpris destaiar que I'étude biomécanique a encadré
plus que précéde I'expérience clinique. L'expérenknique humaine pourrait sembler trop
précoce, face aux connaissances sur I'ESM. Il ansidérer que les indications étaient des
cas de force majeure pour lesquels toute chirwgigentionnelle était contre-indiquée. Ces
patients treés agés et fragiles ont bénéficié de ¢ethnique ; les patients actuels bénéficient
de I'expérience clinique accumulée qui a rendwplesedures plus sures et a permis de faire
évoluer les ESM.

La collaboration de cliniciens et d’ingénieurs daos travail de recherche et de
développement a été menée a I'écart de I'indudaies un cadre hospitalo-universitaire. Cette
collaboration sur le terrain des ESM est la méme gelle qu'on retrouve au sein du
Laboratoire de Biomécanique, par une mise en comdasncompétences et une ouverture
d’esprit qui décloisonne deux mondes tres différertelui des sciences médicales et celui
des sciences de I'ingénieur.

Les perspectives de ce travail de recherche semintvmbreuses. Elles vont de I'amélioration
constante du matériel par des essais statiguesgmamiques, a des mesures par des ESM
équipés de nano-capteurs embarqués qui permettrons,|'’espérons de mesurivivo, des
pressions dans la poche anévrysmale, ou des damat® Nous espérons que ces moyens de
mesure embarqués permettront de simplifier les gohaes de surveillance annuelle par
scanner si contraignantes actuellement.
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ANNEXES

Al : Tracabilité de I'implant

mm Diameétres Hauteurs  Qffset DMT
29,7|Collet prox 1 309 68
30,8|Collet prox 2 329 20 25 52
29,9|Collet prox 3 349 20 25

32|AAA lumiére 369 20 25

34,7|AAA lumiére 389 20 25

34,7|AAA lumiére 409 20 25

22 4|1PG ostiale 429 20 25

18,9|IPG moyenne 449 20 25

140 175

cm Longueurs

12 Aorte Lots stents
4|IPD e1758911
e1758911

Dégressive D via prothese vectrice IP e1758911

Vascutek NC lot 57024/0 8754 €1758911

30/32/36/22/20 e1758911

6 GAZ 35 1799483

Plastie

Cardioflon 38390

fiche descriptive avec n° de lots et photograpleie d

'implant figurant dans le dossier médit
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A2 : Colorisation de la surface de I'endoprothése e  n fonction des
déplacements angulaires. A droite, le code couleur utilisé en
fonction de la mesure d’angle (100=19

4284,

317184

211.44b

105.723
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A3 : Banc d’essai EnduraTec pour endoprothese aorti que

A3A : Banc d’'essai EnduraTec série 9100
www .enduratec.com

A3B : Banc d’essai EnduraTec série 9100
www .enduratec.com

A3C : Banc d’essai EnduraTec série 9100
www .enduratec.com

Ce systéme a fait I'objet d’'un brevet : n° publicat: US5670708, date de publication : 23
septembre 1997, inventeur : Vilendrer Kent, dépbsBnduraTec Systems Corp.
Comme n peut le voir sur ces trois figures, le bdiessai enduratec permet de tester
simultanément plusieurs endoprothéses (8 a 12).
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A4 : Banc d’essai circulant pour endoprothese aorti que

Pompe 4 Géndrateur hydrodynamique

PN = PRGOS AL CFRTEA e

Psidance variahlz

UARLAREF MESIE§ASE]

Débimétre élaciromagnétioue
FLET PREUSEEGRAT IR TS A0l

Reéguizticn thermins

LTV T S TR

Enceirle e0 plexiglass
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P TA TR v ALVES

EF AP LA R
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et ]
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Exemple d’'un banc d’essai circulant
www.biomeca.org
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A5 : Essai dynamique n°l :Banc a membranes

Conception

Une fois le principe de fonctionnement a pressiéprdssion établi, il a été nécessaire de
dimensionner et de dessiner le banc d’essai. dllla féduire au maximum les volumes des
différentes chambres et réduire la course de lBsetrainement afin de diminuer le temps de
réponse du systeme et atteindre des hautes fréegielec fonctionnement. Pour réunir ces
deux conditions, il était nécessaire d’utiliser deembranes de grands diamétres qui
permettent de mettre un grand volume d’eau en nmoaie

Réalisation

Usinage : Les piéces usinées du banc d’essai a membranentétaalisées en Delrin, un
polymére aisément usinable et aux bonnes caraajégs mécaniques.

Piéces importées :Un tube de PMMA était utilisé, d’épaisseur suffigapour ne pas étre
déformé par la pression de I'eau, transparent @dirpouvoir observer les mouvements de
pulsation de I'endoprothése. Des paliers lisseBHRE, adaptés a des travaux en immersion
et résistants a 'usure, étaient utilisés afin trafser le guidage de I'axe d’entrainement. les
membranes étaient en caoutchouc d’'une épaiss&umbe.

Assemblage :L’'endoprothése était implantée sur ses deux suppoitaide de portions de
chambre & air qui simulaient les collets. Elle téta@intenue en position par des colliers de
serrage. L'assemblage du banc se faisait par eofagissage. Il était nécessaire d’employer
du silicone pour assurer I'étanchéité des diff@erthambres. La mise en eau du systeme
était faite dans une grande bassine afin de lerddetout I'air gu'’il contenait avant de le
fermer hermétiquement.

A5A : Photo du banc d’essai a membrane
Noter le principe de fixation de I'endoprothese par
chambre a air et collier de serrage
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Sur ce premier prototype de banc d’essai, nousnavitecidé de tester des endoprothéses
élémentaires de petite taille constituées de 3stmit 7,5 cm de long et d’'une prothése de
polyester de 20 mm de diamétre (A8A). Il s’agissi@ittests préliminaires de faisabilité, a la
fois sur le bien fondé du principe que nous avidmaisi et sur la solidité du banc lui-méme.
En effet, les essais en fatigue de longue duréstitoant un essai pour le matériel testé mais
aussi pour le banc.

Essai dynamique

Le banc d’essai était monté sur une machine d’emsdatigue ( traction - compression )
INSTRON 8501. La fréquence d’entrainement du systéait augmentée par paliers
successifs a 1,2,3,5,10,20,30 et 40 Hz, avec unsigite de déplacement de £3mm pour
observer des déplacements radiaux importants. Aehfaéquence, a partir de 20 Hz, les
mouvements étaient observés sous stroboscope’@fiauker les phénomeénes de résonnance.

A5B : Positions extrémes de la prothése dans le ban
d’essai en fonctionnement a 1Hz avec une consigne [d
déplacement +/- 3 mm

Le déplacement de I'axe d’entrainement provoquaé palpitation de la prothése de forte
amplitude supérieure a 1mm sur le rayon pour onsigne de déplacement +/- 3 mm (A8B).
Si on diminuait le déplacement de I'axe a +/- 1 nfes, mouvements de pulsation restaient
nettement visibles. Si I'on augmentait la fréquenEs mouvements restaient visibles
quoiqu’atténués jusqu’a 20 Hz puis semblaient daip®. L'examen au stroboscope montrait
d’'importants phénomenes de résonnance a hauteefrégude 20 a 40 Hz avec des nceuds et
des ventres de pulsation tres importante. Aucubl@nee de fonctionnement n’était observé
au niveau du banc dessai. Ce prototype permettaiic de tester des échantillons
d’endoprothése en leur imposant une déformationaleddont on pouvait faire varier
l'intensité et la fréquence. Il validait le concep¢ pression/dépression pour imposer des
déplacements radiaux a 'endoprothése testée.
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Les efforts nécessaires a I'entrainement du syst@méonction de la fréquence et de la
consigne de déplacement étaient mesurés sur laimeadessai (A8C), ils atteignaient
presque 140N a partir de 30 Hz mais restaientatdre de 50N pour un fonctionnement entre
10 et 15Hz pour une consigne de déplacement demih3 Ces efforts étaient quatre fois
moins importants pour une consigne de déplacementtdl mm ce qui permettait
d’envisager un actionneur autonome de petite tdéleéype bielle-manivelle.

effort maximal en fonction de la fréquence pour une consigne de
déplacement de 3mm

160
140 A »

120 A /
100

80 - \ /

60

S——0y

L 2

effort (N)

40 A
20

0 10 20 30 40 50
fréquence (Hz)

A5C : Courbe d'effort fournie par la machine d’assafonction de la
fréquence pour une consigne de déplacement dem 3 m

Compte rendu du premier essai dynamique

L'essai était effectué a une fréquence de 10Hz amecconsigne de déplacement de I'axe de
+/- 3 mm. Aprés 3 jours d’essais et 2 800 000 syelae premiére perforation dans la
prothése de polyester apparaissait. Un ceillet elot $tas perforait le Dacron mais il n’était
pas encore trés visible. A 2 900 000 cycles, cat stanpait sa ligature avec le stent auquel il
était uni et I'ceillet perforait nettement le poltars 2 800 000 cycles simulent 32 jours de
mise en place in vivo. L’essai était interrompueap® jours soit 8 666 000 cycles (100 jours
de durée de vie) pour une détérioration majeuréadmembrane de polyester (A8D). Par
contre, le comportement en fatigue du banc étadis tisatisfaisant puisqu’aucun
dysfonctionnement n’était observé excepté des probs d’étanchéité sur I'axe central..

A5D : Perforations
de la membrane de
polyester par les
branches de stents
apres 8,6 millions de
cycles
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Analyse critique du systéme

Cette usure prématurée de I'endoprotheése témoigeaitéplacements trop importants et de
forces de frottements exagérées. Il paraissaie@vique la consigne de déplacement de +/- 3
mm était beaucoup trop importante. De plus le mddemontage de I'endoprothese par
fixation des stents proximaux et distaux par uhieotle serrage(A8E) semblait inappropriée
car elle les immobilisait. Les déplacements radiéiaent entierement supportés par le stent
central et surtout, la membrane frottait de fages tmportante sur ces stents immobiles qui
n'accompagnaient pas le mouvement de pulsationstG2a effet a ce niveau que les
premiéeres perforations étaient observées.

W

AS5E : Fixation trop
serrée des stents par le
collier de serrage

Un nouveau mode de fixation aux collets était imagiqui ne fixait que la membrane de
polyester par des colliers alors que les stenttaig¥dt soutenus que par le manchon de
chambre a air qui jouait ainsi parfaitement le rdéecollet. Le squelette métallique devenait
ainsi plus mobile et pouvait accompagner avec pleissouplesse les mouvements de la
membrane aux collets dans des conditions plus plogsgues.

Ce premier prototype montrait la faisabilité du qgdé, mais il possédait des défauts de
conception qui compliquaient son utilisation : a&sbkage long et fastidieux, démontage
difficile de pieces collées et vissé qui étaiertedérees et ne pouvaient plus étres reutilises,
problémes d’étanchéité. On observait une corrodespieces métalliques non inoxydables
(vis et axe d’entrainement). Les particules de ll@wen suspension pouvaient acceélérer
l'usure du polyester. Au démontage, on observait une déformation des memeb de
caoutchouc qui imposaient le choix d’un nouveauénal ou la modification du concept. De
nouvelles membranes en silicone étaient envisagéais, nous avons préféré un systeme a
pistons et soufflets et mis au point un deuxiénodgbype.
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A6 : Essai dynamique n?2 : Banc a soufflets

Ce second banc d'essai était concu afin de staffria des défauts du banc d’essai a
membranes que nous venons de décrire. Il fonctibnsar le méme principe de
pression/dépression. Dans sa nouvelle versionrle bast plus actionné par des membranes
mais par deux pistons rigides dont le mouvement gémis et guidé grace a des soufflets
souples fabriqués a partir de chambre a air lésntedu tube externe (A9A, A9B).

Les pistons, rigides et offrant une surface de péeiplane, ont un meilleur rendement que les
membranes souples mais sont aussi plus difficilesetire en mouvement. Comme pour le
prototype précédent, aucun actionneur spécifiqéeait’ prévu, le cahier des charges restait
inchangé. Il nous semblait utile de tester des prudbéses plus longues a 4 stents, plus
proches de celles que nous utilisons dans l'a@tes sénale qui sont constituées de 5 a 8
stents. Il fallait donc un dimensionnement supérekce nouveau banc.

soufflet

piston

/

ABA : Représentation 3D du
banc d’essai a soufflet

A6B : Représentation 3D du banc avec
visualisation de I'ensemble des pieces
(vue sans manchon souple)
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Réalisation, assemblage

Comme sur le premier prototype, les piéces usiétsgent en Delrin., le tube transparent était
en PMMA. Il n'y avait plus de piéces collées. Lesuxl pieces supportant les endoprothéses
étaient bloquées a I'aide de vis traversant le ein@MMA. L'endoprothése était fixée aux
collets sans bloquer les stents des extrémitédepenllier. Le remplissage du banc d’essai
pouvait étre effectué aprés montage a l'aide destd® remplissage et de purge. L'échantillon
d’endoprothése était constitué de 4 stents, a éreiset d’'une membrane de polyester de 20
mm (A9C).

A6C : Photo du banc a soufflets : vue d’ensemble
L’endoprrothése est constituée de 4 stents soitangrieur de
10 cm
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Essai en dynamique

Le banc d'essai était monté sur une machine d’'es#d5TRON 8501. La fréquence
d’entrainement du systéme était augmentée panpaliecessifs de 1 Hz a 50 Hz, avec une
consigne de déplacement de +/- 2 mm, +/- 1,5 mm il mm. Un stroboscope était utilisé
afin d'observer le comportement et 'amplitude dépldcement radial de I'endoprothese a
haute fréquence (AGE).

A6D : Positions extrémes de I'endoprothese a 1Kz awne
consigne de déplacement de +/-2 mm

AGE : Positions extrémes de I'endoprothése a 58di® stroboscope
avec une consigne de déplacement de +/- 1 mm.
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Comme sur le banc a membrane, on observait unaépknt radial important, supérieur a 1

mm pour toutes les consignes de déplacement de dieentrainement de 1mm, 1,5mm et 2

mm (A6D, A6E). De méme, on observait des phénomdee®sonnance au stroboscope au
dessus de 20 Hz. Si I'on négligeait la résonnaanepouvait monter en fréquence a 50 Hz
sans difficultés. Aucun probleme de fonctionnemeint’étanchéité n’était observé sur ce

prototype. Les efforts nécessaires a I'entrainerdargysteme en fonction de la fréquence et
de la consigne de déplacement étaient relevés (ABFgtaient supérieurs a ceux du banc
précédent a déplacement égal en raison du plusl giarensionnement de ce prototype pour
tester des endoprotheses a 4 stents.

effort maximal en fonction de la fréquence pour une
consigne de déplacement de 1,5 mm
160
140 7 AGF : Courbe d’effort fourni
= 158 | N par la machine Q’essai en
g et fonction de la fréquence pour
S &0 /./0/ une consigne de déplacement(de
a0 + 1,5 mml’effort maximal est
20 légerement inférieur a 140.N
0 ;
1 5 10 15 20 40 50
fréquence (Hz)

Compte rendu du deuxiéme essai dynamique

Un essai était effectué a une fréquence de 10 He ane consigne de déplacement de +/- 1
mm. 67 millions de cycles étaient réalisés avartbsérver une perforation. Bien que
nettement plus tardive que lors de lI'essai prédedmite perforation était prématurée au
regard des 400 millions de cycles qui devaient éadisés. De plus, le fait de devoir
actionner le banc par une machine d’essai immegiliglusieurs semaines posait probléeme.
La détérioration rapide imposait des mesures deadément et de pression qui n’étaient pas
faites jusque-la.

Analyse critique du systéme

Ce banc d’essai a soufflets permettait de résoledr@roblemes de montage et d’étancheéité
qui étaient les inconvénients principaux du bamsshi a membranes. Par contre, il avait pour
inconvénient de nécessiter des efforts d’actiorer@nplus importants qu’avec le banc a

membranes. Un effort de 100 N a 15 Hz était tropartant pour envisager un actionneur

autonome. |l fallait diminuer le volume d'eau de daambre externe pour diminuer ces

efforts. Nous devions mettre au point un autre giypie plus facile a actionner, avec un

actionneur propre de type bielle/manivelle, darggiéd on aurait prévu une possibilité de

mesurer les pressions et les déplacements. Nouss &nvisagé un systeme que l'on puisse
placer dans un scanner pour comparer les déplatemigienus in vitro avec ceux mesurés in
vivo en utilisant le méme systeme de mesure.
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A7 : Essai dynamigue n<3: Banc oscillant entrainé par

bielle/manivelle

Le principe était inchangé :il s’agissait toujoudsi systeme de pression/dépression. i
n'existait plus de tige filetée qui animait un pistou une membrane par un mouvement de

translation axial et qui traversait la chambrerimemais deux soufflets solidaires montés sur
un axe de rotation qui étaient animés par un systagile-manivelle (A7A).

Na/” e

AT7A : Principe du banc d’essai oscillant

Systéme bielle-manivelle :

Afin d’entrainer I'axe permettant le déplacemerd deembranes du banc d’essai, un systéeme
bielle-manivelle était entrainé par un moteur aranucontinu. Un excentrique au niveau de
la bielle permettait de régler 'amplitude du dé&glament de I'axe d’entrainement du banc. On
pouvait obtenir des déplacements allant de 0 a 5 @enprototype avait, pour la premiére
fois, un actionneur autondéme (A7B). |l était ais@intransportable et I'endoprothése était
excentrée par rapport a I'actionneur, située dansube transparent de PMMA libre a son
extrémité (A7C). Cette configuration permettait riVsager d’étudier les déplacements de
I'implant par un scanner dynamique.
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A7B : Vue globale du banc d’essai A7C : Vue centrée sur le tube

oscillant. Noter qu’un piston est transparent qui contient 'endoprothesej i
comprimé alors que I'autre est est libre a son extrémité inférieure. Il nqg
décomprimé contient pas de piece métallique pour

permettre la réalisation d’un scanner

Compte rendu du troisieéme essai dynamique

Ce banc d’essai a fonctionné de maniére autonomee gdisation de machine d’essai a une
fréquence de 15 Hz pendant plus de deux mois &giiufs avant d’observer une perforation
de la membrane de polyester. 93 millions de cyalesent été effectués, avec une consigne
de déplacement de 1 mm sur la bielle. Il étaitrajaie, méme si la perforation apparaissait
plus tard que dans l'essai précédent, elle étaudmup trop prématurée puisque l'essai
reproduisait a peine deux ans et demi d'implantatidous avons mesuré les déplacements
radiaux sur ce banc ainsi que les pressions &tigur du compartiment interne pour tenter de
comprendre quels parameétres devaient étre modiféssmouvements de déformation radiale
étaient mesurés par un appareil photo numériqud amhges par secondes sur le banc
fonctionnant & 1 Hz avec une déplacement imposeg uhen. Le déplacement radial mesuré
était de +/- 0,3 mm pour un diamétre de 20 mn'E®M soit environ 3%. Cette valeur
paraissait correcte maintenant que I'on connaiuries déplacements radiaux in vivo que
nous avons mesurés a 4% maximum. Elle était égaleproche des 5% imposés sur le banc
EnduraTec. Si les déplacements paraissaient cerrgeut étre la pression était-elle
inadaptée ? Les mesures de pression étaient esalgsd’aide d'un capteur de pression
artérielle de bloc opératoire de marque Datex rali@ne tubulure rigide pour prise de
pression artérielle équipé d’'une téte de presdtmtwards Life Science). Ces mesures étaient
prises dans la chambre interne par un orifice peéwet effet a la conception. Elles étaient
faites a diverses fréquences, nous rapportonsdeses obtenues & 2Hz et a 10Hz. Les
courbes montraient une sinusoide comprise engevaeurs trés faibles de 0 a 15 mm d’Hg
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avec une pression moyenne a +5 mm d’Hg (A7D,A7B)ptession artérielle physiologique
est de 80 mm d’Hg de diastolique et de 120 mm diegystolique soit une valeur moyenne
de 100 mm d'Hg (A7F). Les valeurs mesurées étaidhtfois inférieures aux valeurs

physiologiques. De plus le compartiment externet &aimé de variations de pressions
identigues mais inversées alors que physiologiquémsa pression est constante.
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C’est probablement pour ces raisons que nous dbssrges ruptures précoces des
endoprotheses. Les sollicitations dynamiques ingmad’endoprothese par un banc a
pression/dépression étaient responsables de frartitsrtrop séveres de la membrane sur la
chaine de stents et d’'une perforation prématurée.
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A8: Essai dynamique n4: Banc a piston sur machine d’essai

Le principe de ce quatrieme prototype était difféides trois précédents : un piston mettait en
pression le compartiment interne a I'endoprothéseseul subissait les variations de pression.
La pression du fluide dans le compartiment intgroevait étre mesurée en permanence par
un capteur de pression XMP 5 de marque GS SENS@BS.(Ce prototype était réalisé en
acier inoxydable, deux fenétres de plexiglass ptaimee visualiser les mouvements de
pulsation (A8A). Le choix d’'une surface plane pettaied’effectuer des mesures de
déplacement plus précises que sur les 3 bancsderétsé sans phénomeéne de diffraction. Le
piston était également en acier inoxydable, I'étaité etait assurée par des segments
(A8D,A8E). Le banc était actionné par une machiesshi hydraulique (A8B,A8C).

i

LA, =
= I T
— s e

A8A : Endoprothéese
visible a travers une
fenétre de plexiglass

A8C : Photo d’ensemble du banc
montrant la machine d’'essai
hydraulique

A8B : Photo de face du
banc montrant le boitier qui
contient I'échantillon et le
piston en bas
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A8D : Plan détaillé de bureau d’étude du
banc n°4
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A8E : Plan 3D du banc n°4
Détails du piston et des segments
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A8F : En noir, capteur de pression situ
dans le compartiment interne
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Essai dynamique

Le banc était testé a des fréquences croissamgaliers de 1 a 30 Hz. Les mouvements de
pulsation de I'endoprothese étaient parfaitemesiblgs jusqu’a 15 Hz et ne I'étaient plus au
dela de cette fréquence. Nous ne disposions psisat®scope pour visualiser les
mouvements de pulsation a haute fréquence ou dgpienes de résonnance. Le capteur de
pression montrait un courbe de type sinusoide légntaleurs hautes et basses
correspondaient a la pression artérielle soitt826 mm de Hg avec une valeur moyenne a
100 mm de Hg (A8G). Cette courbe était tout adaitsfaisante car elle était proche d’'une
courbe de pression artérielle physiologique. Lo@mgymontait en fréquence au dessus de 15
Hz, des vibrations parasites dues au frottememiston qui n’était pas lubrifié rendaient
impossible le maintient d’'une courbe de pressianecte. De plus, on notait un échauffement
important du piston qui n’était pas lubrifieé, magm chemisage de celui-ci et donc un
échauffement du fluide lorsqu’on montait en fréqueeren raison de cet échauffement, I'essai
en fatigue a été réalisé a basse fréquence a 8znsent.

ottss | Rigages | Anocorerbies | §
“eies |cmm|.Cmturleeurs]

Hb de voiss [__[ Contia [~

Reference atmospherique

Echelle horizontale
1 seconde/division
Echelle verticale
0.04616 bar/division
3.38 cm hy/division

A8G : Courbe de pression obtenue par le capteur
situé dans le compartiment interne a 3Hz

130



Compte rendu de I'essai en fatigue

Le banc d’essai était actionné par une machinesdidg/draulique asservie en déplacement a
la mesure de pression. Le banc a fonctionné perdiantillions de cycles a la fréquence de 3
Hz avec une consigne de déplacement de +/- 2 nitrh&bjours consécutifs. A cette date, le
test a été arrété pour une détérioration du matéviec perte de I'étanchéité au niveau du
piston. L'endoprothése était en parfait état ghmésentait aucune détérioration visible (A8H).

A8H : Vue de I'endoprothese a 4 stents apres 4ébns de cycles

Analyse critigue du systéme

Le principe retenu d’'une mise en pression physiglog de la chambre interne semblait étre
le bon. L'application de pressions physiologiquebeadoprothése n’a occasionné aucune
dégradation pour un essai qui ne représentait & de la durée totale prévue. On était
certain qu’'a 3 Hz, il n'existait pas de résonnawcepable de modifier les sollicitations
dynamiques. Concernant le banc lui méme, il appsaéique le choix d’'un systeme a piston
non lubrifié, générateur de frottements, d’échau#fat et d’'usure, était mauvais. De plus, la
mobilisation du piston nécessitait des efforts inguats qui ne permettaient pas I'utilisation
d’'un actionneur autonome. La dégradation du prpmtyourtant réalisé en acier, aprés un
essai a basse fréquence était tres significatlees gue les prototypes précédents n’'avaient
pas été deétériorés a une fréequence plus élevéalait faire évoluer ce quatrieme prototype
pour revenir a un modele sans frottement par utesys a soufflet qui avait apporté toute
satisfaction dans les bancs 2 et 3. Ce systemegptaitrd’envisager un actionneur spécifique
pour s’affranchir de la machine d’essai.
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A9: Plan détaillé du banc n5

8 | ia L 8 1 5 4 | 3 I 2 | 1
EPX-NO
05.6253.101 AA BB (2:1)
05.6253.215 dadd) \\ o [ 05.6253.104
~ . [ & I
\\\ 77 B ' | 1 !
b |
F 7 o i B B =
L
Endoprothése |
~— !
\H__ I 05.6253.103
05.6253.216 o i
o Tl i e
\ |
|
|
| =
05.6253.211 | 05.62563.102 05.6253.217
i
E / ! E
05.6253.210 I
R i 444492
. ~
L 4~y | U
N 1
i |
| [ | Nomenclature
| ~ = ! | N°DE PIECE | QTE DESCRIPTION MATIERE
05.6253.213 444770 1 |Joint torique 35x2 Caoutchouc
Ak = 444482 3 i Caoutchouc
05.6253.207 VR 444770 444491 1 |Joint torigue 32x2 Caoutchouc
- 35805 1 |Membranne Caoutchouc
- AJUM-03-10 1 |Palier lisse IGUS Par défaut
i 05.6253.209 NF E 22-163 - 2 [Rondelle élastique d’arrét Acier doux
o 19x1.2
D DFpasgeid i ] = / NBB2-8GMS50-E2] 2 |Détecteur inductif Pepperl & fuchs C45 (XC 48) D
T ; - — 35805 LAZB-22-000A 1 |Actionneur lingaire C45 (XC 48)
T 1SO 4762 - M6 x | 15 |Vis cylindrique & six pans creux Acier doux
05.6253.206 | 25
I ___ 05.8253.201 1804762 - MBx | 14 |Vis cylindrique & six pans creux Acier doux
" 20
05.6253.202 : - :%o 4762 -M6x | 6 |Vis cylindrique & six pans creux Acier doux
| 4 3
9 ™ i 05.6253.208 1ISO 4762 -M5x = 4 |Vis cylindrique & six pans creux Acier doux é
> 5 RJUM-03-10 20
! — 18O 4762-M3x = 3 |Vis cylindrigue & six pans creux Acier doux
NF E 22163 - 19x1.2 f 10
B 2 19 056253218 |Ecrou M8x1 2 C45 (XC 48)
b s oG - EPX-NO 1 |Capteur de pression ENTRAN Par défaut
2 . mi i DIN913-M5x 8 4 |Vis sans téte & six pans creux Acier doux
A | H f 05.6253.204 |DIN 7991 - M6 1 |Vis & téte fraisée Acier doux e
i -] -
- B x 20
LA28-22-000A-2 - ANSIB18.3-N° | 6 |Vis cylindrique & six pans creux Acier doux
8-32 UNC - 1/2
153 335 2 |Raccord rapide FESTO Par défaut
05.6253.212 05.6253.218 1 |Bague C45 (XC 48)
05.6253.217 2 |Coulisseau 2017A (AU4G)
05.6253.216 2 |[Tige Stub
- 05.6253.215 1 |Socle enceinte 2017A (AU4G) =
056253214 | 2 Tige Swb_
05.6253.213 1 |Socle enceinte 2017A (AU4G)
05.6253.212 1 |Socle actionneur 2017A (AU4G)
05.6253.211 1 |Bouchon inférieur 316L
05.6253.210 1 |Manchon inférieur 316L
05.6253.209 1 |Cloche 316L
ANS| B18.3-N°8-32 UNC - 1/2 05.6253.208 1 |Tige IGUS Par défaut
B 05.6253.207 1 |Capuchon POM C blanc B
05.6253.206 1 | Piston 2017A (AU4G)
05.6253.205 1 |Entretoise 2017A (AU4G)
05.6253.204 1 |Centreur POM C blanc
05.6253.203 1 |Socle inférieur 2017A (AU4G)
05.6253.202 1 |Socle supérieur 2017A (AU4G)
05.6253.201 1 |Chemise_ [2017A (AU4G)
| 05.6253.104 1 |Manchon supérieur 316L
05.6253.103 2 |Raccord 316L
05.6253.102 1 |Paroi PMMA
f 05.6253.101 1 |Bouchon supérieur 316 L
| Modifications
A S iy BP 718 - route de Rombas
. 05.6253
: . CERAH & woifiase:
= eberre_o x A
A . Simulateur d'endoprothéses A
01/02/2008

aortiques

Montage avec actionneur

M 05.6253.02

~ Az
A, NBB2-8GMS0-E2 | 1
8 T 7 5 G| 5 Z T 3 T z 1
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A10 : Vase d’expansion du banc nd
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Al1l: Banc d’essai BioDynamic

Filter

Mean Flow
Pump

Tissue Engineered
Blood Vessel

FlaskiRese

oad Cell
| ‘,’ Dynamic
/Pump
- AR
rl Iz
= (- Ll

Banc d’essai BioDynamic pour implant vasculairerfststent couvert
Noter le flux circulant dans le compartiment exgern

Longueur max de I'implant= 8cm

Diameétre max= 8mm

Volume de la chambre= 150ml|

www.enduratec.com
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