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Avec I’évolution importante des capacités informatiques, les modéles numériques ont
pris une place prédominante dans les salles de chirurgie. Que ce soit au niveau de
I’entrainement des chirurgiens, la planification des opérations, ou la représentation en temps-
réel et en réalité augmentée des trajectoires des outils, ils interviennent a toutes les étapes
d’une chirurgie comme la résection de tumeurs cancéreuses du foie. L'utilisation des modeles
numériques pour le calcul des déformations du foie en conditions opératoires requiert
simultanément une précision importante de I'information calculée, une vitesse de résolution
importante pour atteindre le temps réel, I'intégration de la dépendance patient, tout en
couvrant un grand nombre de déformations possibles. L'équilibre de ces quatre conditions
amene classiquement a l'utilisation actuelle de modeles linéaires élastiques uniformes sur
I’ensemble du foie, résolus en temps réel a I'aide de simplifications mathématiques.

Dans I’étude proposée, nous cherchons a développer un modéle numérique du foie,
intégrant des lois de comportement hyper-élastiques ainsi que I'impact mécanique de la
vascularisation a une échelle macroscopique. Une fois constitué, le modeéle sera traité par des
outils mathématiques de réduction de modeles et d’apprentissage afin de fournir une réponse
en temps réel.

Pour cela une premiere étude de construction de maillage intégrant la vascularisation
tout en permettant la résolution numérique est menée. Sur ces maillages, des indentations
sont conduites pour différents cas de propriétés mécaniques entre la vascularisation et le tissu
hépatique, complétées par une étude fluide-structure pour déterminer I'impact précis de la
pression sanguine. Les données mécaniques sont ensuite homogénéisées, de maniére a
construire un modeéle numérique paramétrique intégrant une loi physique hyperélastique ainsi
gue I'impact de la vascularisation. Une fois validé sur un échantillon réel par comparaison des
champs de déplacement interne dans le cas d’'une indentation, des simulations sont effectuées
sur un vaste champ de déformations, et les réponses numériques sont utilisées par une
méthode d’apprentissage pour construire une réponse fonctionnelle. Une fois intégrée dans
un outil chirurgical, ce dernier permet de fournir une réponse en temps réel des déformations

du foie.
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AR
BEM
FDTD
FEM
FSI
LATIN
LLE
HA
HV
HPG
MSM
P3DM
PCA
PGD
PV
PVP
aLv
SSL
TD-FEM
VER
VR
V-SLAM
X-FEM

Augmented Reality

Boundary Element Method

Finite Difference Time Domain
Finite Element Method

Fluid Structure Interaction

Large Time Increment

Localy Linear Embeding

Hepatic Artery

Hepathic Vein

Hepatic Pressure Gradient

Mass Spring Model

Pre-operative 3D Model

Principal Component Analysis
Proper Generalized Decomposition
Portal Vein

Portal Venous Pressure

Quasi Linear Viscoelastic

Sparce Sub-space Learning

Time Domain — Finite Element Method
Volume Elémentaire Représentatif
Virtual Reality

Visual — Simultaneous Localisation And Mapping

Exended — Finite Element Model
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Contexte

Le cancer du systeme digestif est le second type de cancer le plus répandu a |I’échelle
mondiale, juste derriere le cancer du systeme respiratoire. La Figure 1, qui présente la
répartition mondiale des cancers par Danaei et al [1], montre la fréquence élevée de ces
cancers, avec ceux du foie en troisieme position. Alors que la prévention par I’arrét du tabac
permet de réduire considérablement la proportion de cancers du systéme respiratoire, les

réponses médicales aux cancers du systéeme digestif résident aujourd’hui dans le traitement.

800000

B Female
B Male

600000 —
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400000 —
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200000 — X .
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400000 —

600 000

Figure 1 : Nombre de décés a I’échelle mondiale dus a des cancers, classifiés en fonction de leur
cause et du genre. L’ensemble des cancers de I'appareil digestif est second en terme de
fréquence, et ceux du foie sont en troisieme position d’apres I'étude de Danaei et al. [1]

La résection tumorale, comme la combustion des cellules cancéreuses ou |’ablation et
I'extraction de la tumeur en entier, est la solution la plus usitée pour le cas des tumeurs
hépatiques. Ces techniques chirurgicales sont en transformation continue, et ont connu une
tres forte évolution avec le développement des approches mini-invasives [2]. Bien que

I'amélioration du bien-étre des patients apportée par cette approche n'a plus a étre prouvée,

Michaél KUGLER, ICube, Université de Strasbourg, CNRS e i
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elle présente de nombreux inconvénients pour les praticiens de la chirurgie : augmentation de
la difficulté d'apprentissage, évolution rapide des outils conduisant a un besoin constant
d'apprentissage, augmentation du nombre d'étapes au cours de la chirurgie, réduction de la
perception sensorielle de I'opération, augmentation de la difficulté de gestion des
complications chirurgicales...

Les nouvelles technologies, et tout particulierement la modélisation numérique,
cherchent a apporter des réponses a ces diverses difficultés. La modélisation numérique offre
la possibilité de prédire le comportement tissulaire, et donc d’accompagner les chirurgiens en
fournissant au travers d’informations virtuelles une importante aide a la décision en conditions
opératoires (Figure 2). Les modeles numériques implémentent des lois physiques qui décrivent
des fonctions biologiques et physiologiques complexes. Plus le modeéle est riche, plus sa
réponse est précise. Cependant, la complexité est également accompagnée de difficultés
majeures, comme le besoin de données patient-dépendantes difficilement mesurables, ou
encore la hausse importante du temps de calcul et I'importance des ressources informatiques

requises pour la résolution du modele.

Figure 2 : Chirurgien utilisant des images virtuelles de vascularisation en conditions
opératoires, calculées par des modéles numériques, source d’une importante aide a la
décision. (courtoisie IRCAD)

Michaél KUGLER, ICube, Université de Strasbourg, CNRS {e)_
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Le présent travail se place dans le contexte du développement d'outils chirurgicaux de
réalité augmentée en temps réel et conditions opératoires pour la chirurgie hépatique. Dans
un premier temps, nous ferons un bilan des techniques mini-invasives, leur histoire, avantages
et limites, ainsi que des outils développés pour les améliorer. Dans un second temps, nous
nous concentrerons sur les modeles numériques utilisés, les techniques de résolution et leurs
contributions au monde chirurgical. Enfin, nous présenterons les modeles numériques du foie
existants, ainsi que les méthodes actuelles pour obtenir les données biologiques pour les

alimenter.
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. Technologie et chirurgie

Avec l'évolution actuelle de la société au travers de lindustrialisation et de la
robotisation, la plupart des gestes techniques qui exigent un niveau de précision élevé sont
réalisés par des machines [3], [4] allant jusqu'a remplacer compléetement les humains dans la
nouvelle génération d’industrie, I'Industrie 4.0. Cependant, pour ce qui touche a la santé, la
situation est plus nuancée. Méme si les robots et les logiciels prennent de plus en plus de
place, les gestes techniques et les opérations restent I’apanage d’humains. Contrairement au
monde industriel ou les humains assistent les robots, pour la chirurgie les robots assistent,
avec une place certes croissante, encore les humains (Figure 3). Cette relation entre 'homme
et la machine est étudiée par Dario et al. en 1996 dans [5] ou ils traitent de I'arrivée du logiciel

dans la chirurgie avec le traitement d'images, la planification chirurgicale et enfin I'assistance

per-opératoire.

Figure 3 : Salle de chirurgie classique. Les chirurgiens effectuent des gestes et prennent des
décisions assistés par la technologie. (courtoisie IRCAD)

Rosen et al. catégorisent dans [6] le lien entre chirurgien et patient au cours d’une
opération chirurgicale : premiérement, dans I'approche classique avec la chirurgie ouverte, les
chirurgiens disposent d’un lien direct avec les tissus opérés. Ils ont une vue d'ensemble et en
3D de la scéne chirurgicale, et peuvent sentir les tissus et leur comportement mécanique au

travers de leurs outils. Le second type de relation fait intervenir I'informatique par
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I'intermédiaire de cameras et de robots, entre le patient et les chirurgiens. Les praticiens
manipulent dans ce cas des « joysticks » qui leur permettent de contrdler des outils insérés
dans le corps du patient. lls perdent ici le contact visuel et tactile direct. Le dernier type de lien
correspond a la virtualisation compléte du patient via un simulateur numérique. Dans cette
derniere configuration la simulation numérique va jusqu’a remplacer le patient. Ces trois
modes ont des avantages et des usages spécifiques et se combinent difficilement entre eux.
Nous détaillons ci-apres les différences d’assistance chirurgicale en fonction de leur mode

d’utilisation.

[I.L1  Chirurgies mini-invasives

Les technigues mini-invasives ont été développées depuis 1987 avec la premiére
cholécystectomie laparoscopique de Mouret [7]. Elles ouvrent de nouvelles perspectives en
terme de confort des patients, car au lieu d'ouvrir largement le corps, l'incision est limitée a
de petites ouvertures. Comme montré dans la Figure 4, les outils sont insérés dans le corps
par ces petites incisions. Cette technique apporte de nombreux avantages du point de vue des
patients, comme la diminution de la douleur post-opératoire, la réduction du délai de

récupération ou encore une considérable amélioration esthétique.

Incision

Figure 4 : Ablation de la vésicule biliaire faite avec des techniques mini-invasives a gauche et
en grandes incisions a droite, conduisant a une réduction de la taille de l'incision de 6-14 cm a
3 de 0.5-1cm de 0.5-1cm issue de [8].
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Les avantages des techniques mini-invasives sont confirmés par une forte demande des
patients et des praticiens et une augmentation constante du marché associé qui devrait
doubler entre 2013 et 2019 [2]. Cependant, peu de publications scientifiques soutenaient les
avantages de cette méthode lors de ses débuts. En particulier, I'étude de Majeed et al. en 1996
[9] est tres critique pour le mini-invasif. lls comparent pour un ensemble aléatoire de 200
patients, la durée de chirurgie, le taux de réussite, le temps passé a I'hopital et le temps passé
avant le retour au travail du patient. lls observent que la durée moyenne de récupération et
les taux de succes sont similaires entre le mini-invasif et I'lapproche en grande ouverture,
tandis que I'approche mini-invasive est beaucoup plus longue (65 min. en moyenne plutét que
40 min.), et présente une complexité accrue en cas de complications. lls en concluent que les
gains du mini-invasif ne sont pas suffisants au regard de ses inconvénients.

Une seconde étude, publiée par Chen et al [10] la méme année et menée auprés de
636 enfants, compile les résultats et les complications des chirurgies laparoscopiques
réalisées. lls mettent en évidence l'augmentation des difficultés pour faire face a des
complications imprévisibles et complexes. Le nombre de possibilités réduites offertes par les
outils chirurgicaux a un effet direct sur les options du chirurgien dans ces cas critiques. Ce
manque d’adaptabilité, ainsi que le co(t élevé, la durée importante et les difficultés
d'apprentissage sont autant de points qui ralentissent la diffusion des techniques mini-
invasives.

Crosthwaite et al. en 1995 [11] et Jones et al. en 1996 [12] étudient les restrictions
visuelles de I'approche laparoscopique. Ils demandent a respectivement 3 et 10 praticiens de
réaliser des techniques de couture sur écran vidéo et en vue directe. Alors que la qualité des
différents noeuds produits était similaire, ceux réalisés sans vue directe nécessitait plus de
temps de réalisation. Ils concluent que les principales difficultés induites par les techniques
mini-invasives résident dans la réduction du champ de perceptions et la décorrélation entre
les informations visuelles et le sens du toucher. Alors que I'obtention de ces deux informations
est directe en chirurgie ouverte, la zone visible est réduite et restituée en 2D sur un écran plat

pour les interventions laparoscopiques (cf. Figure 5).
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Figure 5 : Comparaison des champs de visualisation entre I’approche en grandes incisions et le
mini-invasif. (courtoisie IRCAD)

L'impact visuel n'est pas la seule restriction sensorielle de I'approche en petites
incisions. En effet, en grande incision, les praticiens ont un contact physique direct avec
I'organe opéré et sont capables de ressentir de nombreux détails a travers le sens du toucher.
Dureté, humidité, température, sont autant de variables qui ne sont plus transmises lorsque
I'outil est contrélé avec un joystick. L’étude d’Okamura et al. [13] fournit une description
précise de cette contrainte, et la correle avec la restriction des zones de I'espace accessibles
par les outils. En effet, alors qu'en chirurgie ouverte les praticiens peuvent atteindre n'importe
qguel point d’opération grace a la liberté de mouvement offerte par leur main, en mini-invasif
les déplacements sont restreints en fonction du nombre de degrés de liberté des outils ainsi
qgue du point d'insertion.

Malgré ces difficultés, la forte évolution de la technologie a eu un effet direct sur
['utilisation de l'approche mini-invasive : 10 ans aprées I’étude critique de Majeed et al., une
nouvelle étude conduite par Kok et al. [14] donne des résultats en faveur du mini-invasif. Les
résultats obtenus sur 100 cas de dons de reins, et présentés dans la Figure 6, montrent que le
taux moyen de complication est similaire dans les deux approches (12% en conditions
opératoires et 6% en conditions post-opératoires). Les méthodes laparoscopiques s'aveérent en
plus avoir des effets post-opératoires bénéfiques du point de vue du patient. La percée de
I'approche mini-invasive qui s’en est suivie n'a été possible qu'avec I'assistance technologique

mise en place autour de la chirurgie. Les différents moyens seront décrits ci-aprés.
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Figure 6 : Résultats de |'étude statistique de Kok et al. [14], montrant une amélioration en terme
de réduction de la fatigue et de récupération des fonctions physiques a court et long terme
pour l'approche laparoscopique.

[I.2  Technologies mini-invasives

Alors qu’elles étaient fortement controversées, les chirurgies mini-invasives sont
devenues incontournables en moins de 10 ans. Cela a été rendu possible par I’évolution de la
technologie. Les outils ainsi développés peuvent étre classifiés en deux familles distinctes : les
simulateurs d’apprentissage et les outils d’amélioration per-opératoire. Alors que les premiers
reposent sur un nombre fixe de cas d’application, les seconds doivent intégrer des données

tissulaires et géométriques patient-dépendantes et des cas d’application bien plus variés.

I.L2.1 Simulateurs

La formation est la fondation de toute évolution. Ainsi, le développement d’outils
d’apprentissage a été un facteur prépondérant dans I’acceptation de la chirurgie mini-invasive
par les chirurgiens.

Satava [15] étudie dés 1993 les conditions d’apprentissage des chirurgiens, et les
différentes fagons de créer des conditions artificielles similaires a celles de la chirurgie. lls

mettent en lumiere I'équilibre nécessaire entre réalisme et complétude. Les simulateurs, alors
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a leurs débuts, offrent soit un réalisme important soit une diversité de gestes. lls estiment qu’il
faudra plus de 40 ans pour dépasser cette différence et construire un simulateur qui traitera
I'ensemble des gestes chirurgicaux avec un réalisme proche des conditions opératoires. De

plus, ils soulignent qu’un tel simulateur nécessitera de reposer sur un cceur numérique.

1.2.1.1  Simulateurs réels

Scott et al. [16] développent un outil qui permet I'évaluation de la durée de réalisation
ainsi que la précision d’un nceud effectué a I'aide d’outils laparoscopiques. Cette spécificité
leur permet d’étudier I"évolution des compétences de 12 éléves chirurgiens au cours d’une
formation de 6 semaines. lls observent une amélioration considérable de la précision et de la
vitesse d’exécution des gestes. Leur solution est a I'origine d’une famille de simulateurs qui
fournit un environnement d’évaluation de compétences, plutét que d’entrainement [17]—[19].
Les exercices développés couvrent de nombreux cas et se focalisent sur I'amélioration des
gestes techniques élémentaires tel que la coupe, le positionnement d’objets ou la constitution

de nceuds comme illustré dans la Figure 7.

Figure 7 : Simulateurs pour ’entrainement et I’évaluation des gestes laparoscopiques issus de
[17]. Découpage du papier a gauche, modéle Pegboards au centre, et nceud intracorporel a
droite.

Ces différents simulateurs physiques présentent également I'intérét d’étre facilement
déployables et peu couteux. Adrales et al [20], développent ainsi une solution réduite a trois
gestes chirurgicaux clés, permettant une commercialisation de grande ampleur et une

généralisation de cette technique d’apprentissage.

En privilégiant les tests simples, peu couteux et facilement déployables, ces simulateurs

mettent le réalisme a un second plan. lls n’utilisent donc pas de modéle numérique et n’offrent
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pas une mise en situation chirurgicale complete. Hamilton et al. Remettent ce choix en
guestion dans [21]. lls considérent que la diversité des gestes opératoires ne peut étre réduite
a des sous-ensembles de quelques gestes techniques. Au contraire, pour eux, plus le
simulateur est réaliste, plus le praticien acquiert une expérience couvrant I’'ensemble de la
chirurgie. lls créent un abdomen artificiel qui fournit aux éléves des conditions de pratique
plus proches de la chirurgie réelle.

Depuis lors, le marché a été couvert par de nombreux outils de formation
supplémentaires qui proposent une large gamme de caractéristiques : réaliste, précis,
spécifique, généraliste, ... Malgré cette diversité, Satava [22] met en évidence dans deux
manques importants : la simulation du comportement des tissus mous, et I'absence d'un
simulateur complet qui permettrait d'évaluer toutes les compétences d'un chirurgien avec un

seul outil.

1.2.1.2  Simulateurs virtuels

Un premier pas pour surmonter ces deux difficultés a été fait avec I'apparition d'un
nouveau domaine spécifique au début des années 2000 : la Réalité Virtuelle. Au lieu de
manipuler des objets physiques, les outils chirurgicaux sont reliés a des capteurs. Les
informations acquises sont ensuite traitées via un modele numérique (cf. Figure 8).

Un logiciel calcule les déformations et I'effet des outils sur un organe donné, et restitue
aux chirurgiens une image virtuelle d'un patient quelconque. Cela crée un environnement

d'apprentissage entiérement virtuel et fortement similaire a la salle d'opération.
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Figure 8 : Exemple de simulateur en réalité virtuelle développé par I''lRCAD qui corréle un
modele numérique avec une image échographique calculée (courtoisie IRCAD)

Un premier simulateur virtuel, appelé MIST VR (Minimally Invasive Surgical Trainer ;
Virtual Reality), est testé par Gallagher et al. [23] par un groupe de 32 chirurgiens d’expérience
variées. Les résultats montrent une amélioration considérable de la vitesse d'apprentissage
par rapport aux approches classiques. En effet, la réalité virtuelle permet de simuler les
déplacements et déformations des organes en réponse aux actions du chirurgien, offrant ainsi
bien plus de réalisme. Elle permet également de traiter un éventail plus large de conditions
opératoires et de cas a traiter qu’un mannequin [24].

Schiven et al. [25] classifient les différentes solutions de simulateur numérique en
réalité virtuelle. lls observent la méme différenciation que pour les simulateurs physiques,
entre les solutions qui traitent de cas plus simples et moins couteux d’une part, et celles qui
cherchent a étre le plus réaliste possible d’autre part.

Toutes ces méthodes visent a fournir le meilleur environnement d’apprentissage
possible pour les chirurgiens. Les différentes solutions répondent a divers besoins et cas
d’utilisation. Dans ce domaine, la simulation numérique prend une place prépondérante car
elle est en mesure de fournir des conditions tres réalistes, tout en restant accessible en terme
de prix et d’environnement de déploiement. De surcroit, elle offre de nombreuses possibilités

d’amélioration vers des cas toujours plus réalistes.
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11.2.2 Robotidue et chirurgie mini-invasive

Dans l'optique de dépasser les difficultés introduites par la chirurgie mini-invasive, les
simulateurs offrent aux chirurgiens des conditions optimales d’apprentissage. Dans ce
contexte, plutdt que d'améliorer les compétences du chirurgien, une seconde approche vise a
améliorer leur outillage.

Camarillo et al. [26] classent les outils chirurgicaux en trois catégories différentes : (i)
ceux qui offrent une meilleure maitrise du tissu manipulé, (ii) ceux qui améliorent la visibilité
de la zone opérée et (iii) ceux qui offrent une meilleure compréhension de la localisation de
I'outil. Ces trois aspects sont traités dans une méme solution par Taylor et al. [27] qui
développent en 1995 un premier robot chirurgical.

Cependant, pour des raisons de co(t, de taille, de vitesse de réaction, de précision et
d'ergonomie, ce premier robot n’a pas été industrialisé et n’a été utilisé qu’épisodiquement.
Il a cependant servi de base a la création de deux autres robots majeurs, le Da Vinci© et le
Zeus©. Ballantyne [28] compare les deux solutions et observe qu'elles sont similaires en

termes d'ergonomie, de vitesse, de taille et de co(t.

Figure 9 : Salle de chirurgie utilisant un robot chirurgical. Le chirurgien contréle les trois bras
articulés a partir d'une console pendant que les assistants complétent les actions du robot.
(courtoisie IRCAD)
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Les deux types de robots mettent en ceuvre trois bras controlés par un chirurgien qui
s'assoit devant une console distante comme représenté sur la Figure 9. La principale différence
entre eux, réside dans la perception du chirurgien de la zone opérée. Le Da Vinci© produit une
unique vue en 3D immergée. Le Zeus©, quant a lui, offre plusieurs vues différentes, dont une
du point de vue de I'outil manipulé. Cette différence est selon Ruurda et al [29] la principale
raison expliquant la différence d'utilisation en faveur du Da Vinci©.

Le développement des robots chirurgicaux a transformé fondamentalement la
conception de la salle de chirurgie et de I'opération en elle-méme. En effet, le praticien se
trouve devant une console a une certaine distance du patient et non plus en contact direct.
Cet aspect a été particulierement développé par Marescaux et al. [30] qui ont réalisé en 2000
une résection de vésicule biliaire transatlantique.

Malgré cet exploit, et une augmentation progressive du nombre de salles de chirurgie
robotisées [31], les contributions et la place des robots dans la salle d'opération restent
fortement critiquées jusqu’en 2004 [32]-[34]. En effet, la distance avec le patient ainsi que lles
dimensions importantes des robots, le nombre d'assistants et la durée de I'opération induisent
des risques supplémentaires pour les patients. Par la suite, les constructeurs ont intégré
diverses évolutions technologiques et ont revu I'ergonomie [35] afin de réduire leur taille et
augmenter leur efficacité. Ces évolutions conduisent a une révision de I'ensemble de la salle

d'opération autour des robots comme le montre la Figure 10.

Figure 10 : Représentation d'une salle d'opération robotisée compléte qui optimise les
conditions d’opérations autant pour le patient que pour le chirurgien. (courtoisie IRCAD)
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L’acceptation de cette approche prend un nouvel essor avec la généralisation de la
Réalité Augmentée. Celle-ci apporte une assistance considérable aux praticiens en particulier
dans la prise de décision en conditions opératoires [36]. Elle s’adapte tout particulierement
bien aux outils de visualisation immersifs des robots. Leur développement complémentaire
permet une utilisation optimale de I'un comme de I'autre.

La robotique ouvre ainsi de nouvelles possibilités d'assistance chirurgicale, aussi bien
pour des questions de confort que de nécessités chirurgicales. Elle induit également une
refonte compléte du réle et des fonctions des personnes présentes dans la salle d'opération.
Ainsi, I'ensemble des connaissances, des gestes et des techniques des chirurgiens et de leurs

assistants ont di évoluer autour des machines.

II.2.3 Compensation de la perte du touché

La technologie a également joué un réle important dans la restitution des informations
sensorielles pendant la chirurgie. En effet, non seulement la zone de vision est
considérablement réduite, mais les chirurgiens perdent également toutes les informations
gu'ils pourraient obtenir par le sens du toucher. Cela est du a la manipulation de manettes
plutdét que des outils conventionnels.

Ainsi, les informations mécaniques des organes opérés, comme leur rigidité, n’est plus
transmise, tout comme la température, la pression, la propagation des vibrations et I'humidité
[13]. Ces différentes informations sont regroupées sous le terme de « retours haptiques ».

Bien que la réduction forte de la perception visuelle semble a priori plus handicapante
gue la perte des retours haptiques, différentes études contredisent cette affirmation [37], [38].
Mahvash et al. comparent dans [37] la durée et la précision de gestes standards avec et sans
vue directe et avec et sans retours haptiques. lls observent que la présence des retours
haptiques améliore considérablement I'efficacité des praticiens par rapport a la vue directe.
IIs concluent qu’il est plus important de restituer une expérience tactile a travers la
virtualisation.

Les premieres méthodes de transmission des retours haptiques listées dans la revue de
la littérature de Ben-Ur en 2002 [39] utilisent des moyens mécaniques. Le plan d'outil de Ia
Figure 11 utilise ces principes pour transmettre la rigidité physique sur le contact de I'outil a la

main du chirurgien. Cependant, les informations transmises sont limitées a la rigidité, et
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n’incluent ni I'humidité ni la température.

Figure 11 : Exemple de dispositif permettant un retour de force mécanique pour outils
laparoscopiques présenté dans [39]. La rigidité mécanique des tissus est transmise
mécaniquement, et nécessite une complexification du format de I'outil.

Pacchierotti et al. [40] constatent en 2016 I'’émergence de méthodes numériques de
calcul du retour haptique. Celles-ci commencent a concurrencer I'approche classique, alors
majoritaire d’un point de vue des outils commercialisés. L'approche numérique permet en
particulier d’évaluer un plus grand nombre de facteurs. Cependant, la valeur de force calculée
dépend fortement du modele intégré, et peut s’avérer moins précise que la mesure directe
des approches mécaniques.

La Figure 12 illustre la méthode de Cotin et al. [41] qui utilisent une boucle numérique
entre la force appliquée sur I'outil, le déplacement induit numériquement et la force de retour
générée sur l'outil. En induisant des simplifications mécaniques, ils arrivent a s’approcher du
calcul temps-réel des retours haptiques (1000 Hz). Cette fréquence élevée est I'un des
obstacles principaux du calcul numérique des retours haptiques. Ainsi, bien que la méthode

permette de couvrir un plus grand nombre de possibilités, son utilisation en temps-réel
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implique des simplifications qui peuvent conduire a une perte de précision face aux approches

classiques.
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Figure 12 : Méthode de calcul numérique du retour de force de Cotin et al. [41].

La restitution des retours haptiques est une pierre angulaire dans I'appropriation de
ces techniques par les chirurgiens. La majorité des outils laparoscopiques qui traitent cette
problématique présentent des capteurs qui fournissent un ensemble d'informations
considérablement réduit. Les nouvelles méthodes utilisant des simulations numériques
présentent de nombreuses opportunités dans ce domaine. Cependant leur généralisation
nécessite I'amélioration du traitement des modéles numériques, pour fournir des réponses

précises a haute fréquence.

[I.3  Visualisation et chirurgie

Le passage des grandes incisions aux techniques mini-invasives a fortement restreint
les données visuelles disponibles pour les chirurgiens. Satava [42] identifie trois domaines
différents : (i) la restriction de la zone observable, (ii) le passage d'une vue 3D a un affichage
2D et (iii) la taille de la zone vue a un instant donné. Comme nous allons le voir, les modeles

numeériques jouent un réle particulier dans le traitement de cette difficulté.

1.3.1 Visualisation 2D-3D

En conditions opératoires, les images sont acquises par une caméra laparoscopique
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invasive qui fournit une image en nuances d’une unique couleur. La restitution de la
profondeur dans I'image fournie aux praticiens nécessite au préalable une acquisition
spécifique incluant cette profondeur. Bergen et al. [43] interrogent la contribution de la vue
3D. lIs font exécuter 6 différentes techniques laparoscopiques a 40 chirurgiens, une fois avec
une vision plate, et une fois avec une vision 3D. En plus d'une forte préférence personnelle des
praticiens pour la vue 3D, les résultats montrent une amélioration du temps d'exécution du
geste et de sa précision, validant I'utilisation de la profondeur ou des images d'immersion.

Les outils développés pour répondre a cette problématique reposent sur deux
méthodes différentes [42]. La premiere utilise deux caméras distinctes pour une double
acquisition de la zone visualisée, et une reconstitution de la profondeur. La seconde vise a
améliorer les données fournies par une unique caméra de maniére a pouvoir reconstituer la
profondeur.

Bien qu’elle présente la nécessité d’introduire une seconde caméra, et donc de faire
une incision supplémentaire, la premiere approche a été préférée jusqu’a maintenant. En
effet, elle ne nécessite pas de développement d’outils spécifiques, mais simplement la mise
en relation de plusieurs d’entre eux. Cela se joue a une échelle numérique ol les deux images
sont calibrées et repositionnées I'une par rapport a l'autre. Cette étape de recalage est
cependant trés lourde en terme de ressources numériques, en particulier puisque la distance
entre les deux caméras varie a tout moment et nécessite d’étre prise en compte.

La seconde méthode nécessite quant a elle une amélioration considérable de la caméra
insérée, et donc une modification de sa taille et de la zone couverte. Elle repose soit sur une
acquisition directement en 3D, soit sur la division d’'une unique image en deux images
adaptées a chaque ceil. Elle ne nécessite qu’une seule incision, ce qui est un gain important du
point de vue des patients. De plus, les calculs numériques associés sont plus légers. Cependant,

la modification de I'outillage physique rend sa généralisation plus lente.

1.3.2 Réalité Augmentée : données affichées

La réalité augmentée (RA) vise a fournir des données inaccessibles aux chirurgiens en
les calculant numériquement et en les ajoutant sur des images réelles. Depuis le
développement du numérique, des scientifiques travaillent a créer ou améliorer la RA. Ses

développements successifs se trouvent dans les nombreux états de I'art présents dans la
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littérature [4414[46]. Toutes s'accordent sur les bénéfices importants qu’offre la RA pour la
chirurgie. Elles décomposent la RA en trois problématiques structurantes distinctes : (i) quelles
informations représenter, (ii) comment représenter ces informations, et (iii) ou positionner
I'image virtuelle dans I'image réelle ?

Pour ce qui est de la premiere problématique, bien qu’il soit possible de calculer de
nombreuses informations, toutes ne sont pas nécessairement pertinentes pour les
chirurgiens. Il est donc essentiel d’effectuer un travail en amont, pour identifier les besoins
des praticiens.

Initialement, les données représentées étaient contraintes par les moyens
d'acquisition et de représentation. Les premiers essais de Peters et al. [47] mettent en ceuvre
des miroirs pour ajouter des images virtuelles d'une vascularisation compléte spécifique au
patient sur une image cérébrale en temps réel telle qu'illustrée a la Figure 13. Cette premiere
utilisation simple de la RA a considérablement aidé pour l'insertion d'aiguille. L’information

affichée correspond ainsi a des données physiologiques, invisibles par ailleurs.

Figure 13 : Premieres images en réalité augmentée par Peters et al. [47]. Une vascularisation
cérébrale acquise en conditions pré-opératoires enrichit en temps réel une image cérébrale,
afin d’aider le positionnement d’une aiguille insérée.

Cette premiere approche repose sur une superposition directe, sans traitements
additionnels. Or, les images préopératoires, comme les images IRM ou CT-Scans, contiennent

également les tissus des autres organes que ceux qui doivent étre représentés. Ce surplus

d’information peut complexifier I'image restituée, et handicaper le chirurgien plus que I’aider.
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Afin de Iimitef VIa guantité de données introduites par la RA, Teber et al. [48] réalisent un
maillage spécifique pour les tumeurs rénales. lls ajoutent ainsi uniquement les éléments
essentiels (vascularisation, tumeurs, contour du rein) en fonction du besoin et de la demande
du chirurgien (cf. Figure 14). lls valident la précision de leur procédé sur 10 reins de cochons
ayant des tumeurs artificielles. L'image statique qu’ils fournissent s’adapte bien aux conditions
ex-vivo post mortem de leur cas de validation. En effet, ces conditions restreignent les

déformations naturelles des tissus mous.

Figure 14 : Image en réalité augmentée du rein de cochon par Teber et al. dans [48]. L’image
virtuelle ajoutée présente la tumeur ainsi que la vascularisation, invisible autrement.

Hallet et al. [49] développent une solution compléete s’appuyant fortement sur la RA
pour le traitement du cancer de I'appareil digestif. Les premiers éléments qu’ils ajoutent en RA
sont a nouveau les éléments physiologiques telles les tumeurs ou la vascularisation (cf. Figure
15). Ces informations sont essentielles aux chirurgiens, car elles leur permettent de mieux se
situer lors de I'opération chirurgicale, et fournissent une aide a la décision importante.
Toutefois, Hallet et al. ne se contentent pas simplement de mettre en valeur différents organes

ou structures physiologiques. En effet, a partir de traitements pré-opératoires et de la
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localisation virtuelle des organes, ils incorporent également des plans de coupe ou des
trajectoires d'outils. Ces informations sont purement virtuelles, et ne peuvent étre transmises
aux chirurgiens que par la RA. La RA permet ainsi de porter les techniques mini-invasives au-

dela de ce que peuvent faire les grandes incisions, en fournissant des informations

inaccessibles jusque-la.

Aw

Figure 15 : A) Modele virtuel tridimensionnel. (B) Représentation incluant différents niveaux de
transparence permettent d’évaluer la localisation de la tumeur (verte) par rapport aux
structures adjacentes comme la veine porte (bleu), et les veines hépatiques (cyan). Extrait de
Hallet et al.[49]

Les perspectives ouvertes par Hallet et al. ont été utilisées pour de nombreuses autres
applications. Une fois les organes et éléments physiologiques identifiés et positionnés, il est
possible d’ajouter facilement des données purement virtuelles telle la trajectoire des outils.
Ce principe a, entre autre, été utilisé par Auer et al. [50] et Traub et al. [51] dans le cadre de la
chirurgie vasculaire. Leur assistance en RA permet de positionner des outils laparoscopiques
de maniére a atteindre la zone opérée tout en passant les cotes.

Par la suite, les informations représentées se diversifient encore plus. Wendler et al.
[52] représentent la diffusion d’'un marqueur chimique en temps-réel dans le cadre de
chimiothérapie. Grasa et al. [53] utilisent, quant a eux, la RA pour indiquer les éléments visibles

identifiés ou non. La Figure 16 illustre I'image qu’ils produisent.
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Figure 16 : Représentation en RA de Grasa et al. [53] Un identifiant vert est mis pour les
éléments dont I'organe d’appartenance est connu. Un autre (jaune) marqueurs indique les
éléments pour lesquels I'organe correspondant n’est pas identifié par la solution logicielle.

Toutes ces représentations s’ancrent sur une connaissance virtuelle préalable de la
physiologie du patient. En effet, la propagation du marqueur chimique ou le tracé de la
trajectoire des outils nécessite une connaissance fine de la géométrie des organes du patient.
Ainsi, une bonne connaissance de la position, de la délimitation et du comportement des
organes opérés permet de déduire les autres informations virtuelles a ajouter. Ces différentes
études mettent en valeur I'importance primordiale de la simulation des comportements et
déformations des organes représentés. Cela permet de restituer ces informations directement
aux chirurgiens pour les guider dans leur prise de décision. Les simulations servent également

de fondations aux autres informations virtuelles représentées.

II.3.3 Localisation et recalage

Le second point technique de la RA réside dans la superposition de deux images
différentes. Bien qu'il soit facile d'ajouter numériquement une image a une autre, il est bien
plus complexe de positionner I'image virtuelle par rapport a I'image réelle. En effet, la
déformation des organes et le déplacement de la caméra réelle rendent la localisation de

I'image virtuelle complexe. Ces éléments peuvent induire une erreur qu’il n’est pas possible
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de compenser avec une amélioration de la précision de I'image ajoutée.

La premiére méthode de positionnement de I'image virtuelle est manuelle. Azuma [44]
utilise un miroir pour ajouter I'image virtuelle. En modifiant son angle, ils modifient la position
de I'image ajoutée, et la repositionnent manuellement. Dans leur note technique, Kawamata
et al. [54] soulignent I"évolution technologique associée a la RA en particulier avec l'aide
importante du numérique. Toutefois, ils signalent que le positionnement de I'image virtuelle
reste manuel [55]. Il s’agit 1a d’une opération fastidieuse, entrainant potentiellement de
nombreuses erreurs.

Rassweiler et al. [56] réduisent ce processus a la sélection de points concordants dans
les deux images. Bien que la méthode soit bien plus rapide et simple a effectuer, elle sollicite
tout de méme I'action d’un technicien dédié.

L'automatisation compléte de la localisation et du recalage d’une image virtuelle sur
une image réelle a donné naissance a un domaine entier du traitement d’image, nommée V-
SLAM (Visual-Simultaneous Localization and Mapping).

Les premiers domaines d’application correspondent a des représentations d’organes
internes a la surface du corps du patient [57]. La restriction a des images externes du patient
permet I'utilisation de caméras a champ de profondeur plus volumineuses, comme la Kinect®.
Elles permettent de mesurer en temps réel la déformation de surface et d’obtenir un maillage
déformé correspondant a I'aide d’un solveur numérique. Ce maillage permet ensuite un
repositionnement de I'image virtuelle. Macedo et al. [58] font usage de cette technique pour
positionner une image du squelette du patient dans le cadre de préparations chirurgicales.

Cette méthode présente cependant d’importantes limites dans le cadre du recalage
d’image en chirurgie invasive, ou pour des représentations de tissus mous. En effet, la
déformation continue de ces derniers nécessite un calcul supplémentaire de simulation
numérique qui ralentit considérablement le processus.

Pour surmonter ces restrictions spécifiques, Schneider et al. [59] détaillent une
nouvelle approche. Celle-ci repose sur I'association de marqueurs identifiés sur la surface 2D
avec leur équivalent sur un modele numérique 3D. Le positionnement des points
caractéristiques identifiés est mis a jour d’une image vidéo a I’'autre de proche en proche. Ainsi,
la précision de la méthode est directement liée au nombre de points suivis.

Avec 6 points de référence, Sun et al. [60] repositionnent des images craniales avec une

précision de I'ordre du millimetre. Mahmoud et al. [61] utilisent cette technique pour suivre
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la peau d'un patient et y positionner les organes internes du patient en temps réel (cf. Figure
17). Le traitement par V-SLAM leur permet de produire une image qui reste positionnée

correctement et ce malgré le mouvement respiratoire naturel ainsi que les déplacements de

la caméra avec une précision finale de 5 mm.

<+—— Pre-operative
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(c) (d)

Figure 17 : Repositionnement des organes internes du patient, en s'appuyant sur l'association
2D-3D V-SLAM par Mahmoud et al [61].

a. Image réelle augmentée des points projetés (rouge) et appairés (vert).

b. Scéne 3D virtuelle incluant le modéle 3D préopératoire du patient enregistré.

c. Image virtuelle repositionnée par rapport a la caméra.

d. Image réelle intégrant les organes internes par RA.

Le repositionnement de l'image virtuelle présente des difficultés importantes
spécifiques a la RA. Différentes techniques faisant appel au calcul numérigque permettent de
positionner automatiquement les différentes mailles a représenter, sans affecter la précision
globale de I'image finale. Ce repositionnement n’intégre cependant pas la déformation des

organes représentés. Ainsi, dans le cas d’opérations invasives du foie, le repositionnement ne
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permet pas un suivi en temps réel des déformations. Cela est d{ a la différence importante de
position de |'organe entre le modele volumique virtuel obtenu par IRM ou scanner, et le foie
réel en début d’opération. Les modéles mécaniques numériques fournissent donc une aide
importante dans le recalage initial, et offrent une information complémentaire sur la

déformation, essentielle pour la RA temps réel.

II.3.4 Application de la RA

Malgré la complexité de son automatisation compléte, la RA a pris une place
prépondérante dans le processus chirurgical. En effet, elle présente de nombreux cas
d’applications aussi bien en conditions pré-opératoires que per-opératoires.

En conditions pré-opératoires, la RA permet d’effectuer un travail important de
préparation de la chirurgie [62]. Elle est aujourd’hui présente dans la plupart des processus
pré-opératoires. Dans leur étude de Stadie et al. [63] un effet "Déja vu" est mis en évidence. Il
est induit par les processus pré-opératoires en RA ou RV. De |'avis de plus de 106 chirurgiens
pratiquants, cette sensation leur permet d’anticiper les étapes chirurgicales et d’effectuer la
chirurgie avec une conception globale. Cela limite les risques de complications et offre des
conditions optimales pour la prise de décision en conditions opératoires.

Cette méthode a d’abord été développée pour la chirurgie faciale, [58], [60]. Pour ces
cas, la RA permet de corréler les structures osseuses sous-jacentes a modifier, avec leurs
conséquences sur le visage. Pour les chirurgies invasives, la RA ainsi que la RV sont
fréguemment utilisées pour déterminer les positions et trajectoires optimales des outils. Cela
permet de déterminer des trajectoires optimales qui évitent des organes sensibles ou des
structures osseuses, tout en atteignant le point de chirurgie [50], [51] tel qu'illustré a la Figure

18.
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Figure 18 : Logiciel de détection des collisions pour déterminer les trajectoires optimales des
outils entre les os et organes vitaux de Traub et al. [51]

En plus de I'amélioration des conditions pré-opératoires, la RA et la RV ont également
un impact important sur d’autres domaines de la chirurgie comme les simulateurs
d’apprentissage. Botden et Jakimowicz [64] comparent sept simulateurs différents. lls
soulignent le réalisme des simulateurs AR et VR. Ces-derniers offrent des conditions
d'entrainement réalistes, tout en étant simples a appréhender, a déployer et a utiliser. Ainsi,
ils sont plus rapidement adoptés par les étudiants et offrent une montée en compétences plus
rapide.

Enfin, la RA a également de nombreuses applications en conditions opératoires. Elle
permet entre autres de clarifier les éléments observés avec la caméra laparoscopique [49]. Au-
dela de la clarification des structures physiologiques, la RA offre aussi la possibilité de
représenter des données internes invisibles, comme les vaisseaux sanguins ou les tumeurs
[48], [49]. La Figure 19 illustre la représentation des éléments internes du foie. L'intégration
de telles structures internes nécessite toutefois une étape de déformation pour adapter les

géométries obtenues par IRM et scanner a la position du foie au moment de la chirurgie.
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Figure 19 : Localisation en RA de la zone opérée par Hallet et al. [49]

A partir de la représentation des organes, il est possible d’ajouter & nouveau des
données virtuelles, telle la classification par zone en fonction de leur source d’irrigation
vasculaire [65]. Cela permet a Selle et al. [65] de mettre en valeur les zones du foie a couper
en fonction de leur alimentation et prévenir des nécroses internes.

L’application de la RA a des images liées aux tissus mous présente la complexité
supplémentaire de leur déformation en temps réel. En effet, alors que la superposition de
structures osseuses ne nécessite pas de déformation une fois positionnée, les tissus mous
présentent des déformations continues. Celles-ci sont induites par de nombreux facteurs
comme la respiration naturelle du patient ou I’action des chirurgiens.

Afin de garantir I'exactitude des structures représentées, il est donc nécessaire de
simuler la déformation des organes en temps réel. Ce processus repose sur des solveurs
numériques qui sont non seulement de gros consommateurs de ressources informatiques,
mais qui augmentent également considérablement le temps de calcul. Or le positionnement
d’'une tumeur ou de vaisseaux sanguins internes ne peut se passer d’une telle étape de
déformation. Le développement de la RA appliqué a des tissus mous en temps réel et
conditions opératoires est donc fortement dépendant des modeles numériques implémentés,

autant pour la précision que pour le temps de réponse.
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. Modéles numériques

[1.1 Introduction

La Réalité Augmentée contribue fortement a I'amélioration des conditions de travail
des chirurgiens. Les premieres applications reposent sur des images statiques nécessitant
uniquement de les positionner correctement sur I'image réelle. Cependant, dans le cadre de
I’étude des tissus mous, la Réalité Augmentée nécessite de prendre en compte, en temps réel,
les déformations de I'organe. Ces déformations peuvent étre modélisées et simulées par des
moteurs numériques, a partir des propriétés matériaux des tissus ainsi que des conditions aux
limites de la déformation.

D’une fagon générale, les moteurs numériques visent a résoudre les équations de la
physique des milieux continus en fonction des conditions aux limites des problemes posés. Ces
équations sont des Equations aux Dérivées Partielles (EDP), que I'on trouve sous la forme
elliptique, parabolique ou hyperbolique selon la physique sous-jacente. Il n’est pas dans
I'objectif de cette introduction, ni dans la bibliographie, de faire une synthese de I'’ensemble
des méthodes numériques utilisées en sciences de I'ingénieur. Celles-ci sont trop nombreuses
et répondent a chaque fois au mieux aux probléme posés.

Le lecteur pourra facilement se référer aux références suivantes [66]—[85] pour les
méthodes par éléments finis FEM, XFEM, différences finies, éléments frontiéres, qui sont

classiquement utilisées.

1.2 Traitement des modéles numériques

La méthode de résolution de modéle numérique la plus courante, FEM, permet de
simuler le comportement mécanique des matériaux. Elle combine une discrétisation de la
géométrie traitée, les propriétés mécaniques des matériaux et des conditions aux limites du
systeme.

Les étapes de résolution exigent beaucoup de temps et de ressources informatiques.
De surcroit tous deux évoluent de facon exponentielle avec le nombre d’éléments du modele.
Ainsi, les solveurs commerciaux comme Abaqus® fournissent des résultats dans des délais de
I'ordre de quelques secondes a quelques jours, tout en consommant des ressources
informatiques importantes.

Ces moyens sont acceptables pour la recherche scientifique ou dans le domaine
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industriel pour le dimensionnement de piéces et de structures. Cependant, pour la chirurgie,
le simulateur numérique doit fournir une réponse en temps réel, soit avec une fréquence de
I'ordre de 20Hz. Les logiciels industriels sont donc trop lents et trop consommateurs de
ressources pour permettre une intégration directe dans le processus opératoire.

Deux méthodes de résolution numérique ont été développées pour permettre un
traitement temps-réel de simulations mécaniques pour la chirurgie. La premiere approche
repose sur l'accélération du processus de résolution de maniére a atteindre le temps réel,
tandis que la seconde repose sur un précalcul important de maniéere a ne pas avoir a résoudre

les équations physiques au cours de I'opération chirurgicale.

[1.2.1 Résolution temps réel

Barrett et al [86] ont développé une méthode itérative de résolution des problémes
linéaires de taille importante. lls utilisent des modeéles prédéfinis adaptés a chaque itération.
L’adaptation se fait par la méthode des gradients conjugués, combinée sous forme de sommes
finies.

Cette méthode est reprise par Bro-Nielsen et Cotin [87] qui l'utilisent pour résoudre en
temps réel les déformations du foie. Dans ces travaux, ils placent la vitesse de résolution
comme prioritaire, car un retard temporel ne peut étre compensé par une amélioration de la
précision du modéle.

Pour améliorer leur temps de réponse, ils développent une méthode de réduction
dimensionnelle, la condensation. Celle-ci est introduite dans la thése de Bro-Nielsen [88] suivie
d’un article détaillé [89] appliqué aux déformations du foie.

lls se focalisent sur la détermination d’un champ de déplacement u, pour un maillage
soumis a des forces externes f. En utilisant un comportement élastique linéaire (cf. Chapitre |
- IV.2), le systétme d’équations a résoudre peut s’écrire sous forme de produits matriciels
comme définis dans I’équation |.1.

La méthode de condensation repose sur une décomposition des matrices entre les
noeuds de surface et les nceuds du volume. En effet, comme seule la surface des éléments est
représentée, il n’est nécessaire de déterminer les champs de déplacement qu’en ces nceuds-
la. Cette décomposition est détaillée dans I’équation |.2. En simplifiant les équations, ils

obtiennent une forme réduite de I’équation a résoudre, détaillée dans I'équation 1.3, qui ne
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détermine que la surface, tout en prenant en compte I'entiereté du volume dans le calcul

mécanique.

e ] 1= 7]
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— -1
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La solution complete développée par Cotin et al. [90] combine I'approche itérative de
Baret et al. [86] et la méthode de condensation de Bro-Nielsen. llIs évaluent ainsi en temps réel
les retours haptiques sur un point localisé du foie [41]. lls complétent leur modele par
I'intégration de vascularisations hétérogenes plus rigides dans [91]. lls obtiennent ainsi une
évaluation de la déformation du foie et des vascularisations, celui-ci étant soumis a la gravité.

Cette approche permet de réduire considérablement la dimensionalité du probléme et
le nombre d’étapes de calcul. Cependant elle impose de restreindre le comportement
mécanique des tissus simulés a un modele linéaire, qui n’est valable en outre qu’en petites

déformations (cf. Chapitre | - IV.2).

I1l.2.2 Méthode de réduction de modéle par pré-calculs

Une seconde approche a été initialisée en paralléle par Boisse et al. [92]. lIs y traitent
des problémes non linéaires a haut degrés de liberté et développent la méthode LATIN (Large
Time INcrement).

Celle-ci se décompose en une premiere discrétisation temporelle, suivie d'une
résolution de chaque étape en temps constant. Elle tient compte de l'aspect spatial et
temporel du probléme et sépare ainsi un probleme global linéaire du probléme local non-

linéaire. En optimisant a chaque étape la recherche de la solution locale, ils optimisent la
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solution globale, comme illustré dans la Figure 20.

Les premiéres implémentations de la méthode dans [92], [93] donne une convergence
en 4 itérations. Ce nombre réduit est prometteur, car il confirme I’obtention d’'une réponse
rapide en un minimum de simulations numériques. Des résultats similaires sont obtenus par
Champeney qui utilise la méthode pour la résolution de contact non-linéaire [94], ainsi que

pour des simulations intégrant des lois de comportement non-linéaires [95].

direction de recherche

(ET) de I'étape locale F

( direction de recherche

< E- )dc I'étape globale

Figure 20 : Etape d'itération de la méthode LATIN détaillée dans [94]. Recherche d'une solution
locale, suivie d'une optimisation du probléme global pour converger itérativement vers la
solution du probleme.

La méthode LATIN permet ainsi de traiter des calculs numériques qui peuvent
nécessiter de combiner de petites itérations temporelles pour obtenir une convergence, sur
une grande période de temps.

Chinesta et al. [96]-[101] utilisent une approche en décomposition de la composante
spatiale dans la Proper Generalized Decomposition (PGD), qu’ils combinent rapidement avec
Ladeveze a la méthode LATIN [102], [103].

Celle-ci construit de maniere itérative une somme finie de termes fonctionnels. La
décomposition repose sur la connaissance du champ estimé (mode spatial X;) a des instants
finis. Ces modes sont pondérés par des fonctions temporelles T; qui permettent une fois

sommée d’interpoler la solution globale u( X, t) tels que présentés dans I'équation |.4.

N
u(X,t) ~ ZTi(t) X, (X) 14

Chaque itération introduit un terme correctif a la solution constituée qui est ensuite

réintroduite dans les équations du probleme. En minimisant I’erreur entre la réponse de la
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solution et la valeur simulée, la solution est améliorée a chaque itération jusqu’a la
convergence.

La solution construite fournit ensuite une réponse rapide sans nécessiter de résoudre
I'ensemble des équations mécaniques. De plus, la PGD est invasive dans la résolution
numérique méme. Elle affecte directement la résolution numérique et ne peut donc pas étre
facilement généralisée pour tout solveur mécanique.

Ainsi, dans le cadre de la chirurgie, elle permet d’effectuer I'ensemble des simulations
numériques, longues et consommatrices en ressources en conditions pré-opératoires. Les
simulations numériques pouvant étre effectuées sur une durée plus longue, ne nécessitent
pas de simplifications mécaniques. Elles fournissent par conséquent des résultats plus précis
tout en permettant I'utilisation de modeles bien plus complexes.

De plus, la PGD nécessite une description paramétrique des conditions aux limites.
Cette contrainte est particulierement complexe par rapport a la modélisation de geste

chirurgicaux, difficilement paramétrables.

[11.3  Chirurgie et modéles numériques

Pour ce qui est de la biomécanique, les simulations numériques présentent des
complexités spécifiques par rapport au monde industriel. En premier lieu, la physique sous-
jacente s'appuie sur des comportements biologiques qui interagissent a différentes échelles.
Leur expression sous forme mathématique est complexe et nécessite plusieurs processus
d’homogénéisation.

Ensuite, la géométrie des organes, tout comme leurs propriétés mécaniques, changent
d’un patient a I'autre. Misra et al. [104] analysent I'effet de la dépendance patient sur les
résultats des modeles numériques. lls observent une forte dépendance entre la précision
numérique et la possibilité d'obtenir les parameétres physiques patients-dépendants.

Enfin, en chirurgie, les simulations doivent fournir une information rapide pour
s'adapter aux mouvements, aussi bien naturels qu’aux déformations induites par les outils du

chirurgien.
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[1.3.1 Simulations mécaniques pour la chirurgie

Le calcul des déformations d'organes sous I'effet d’efforts appliqués, constitue la
principale utilisation de modeles numériques en chirurgie. lls sont particulierement présents
dans I’étude des tissus mous, qui sont par essence fortement et durablement déformables.

On a vu que les déformations des organes du systeme digestifs, comme le foie, sont
générés par différentes sources. En premier lieu la respiration a un effet important sur tout
I’'abdomen. Les variations de volume des poumons se reportent sur le systeme digestif,
induisant des déplacements et déformations importantes. Le battement cardiaque crée lui
aussi une variation qui peut induire une déformation sur le foie fortement vascularisé. Enfin,
au cours d’une opération les outils du chirurgien manipulent I'organe, créant une troisieme
source de déformation. La simulation du comportement du foie nécessite la connaissance fine
des sollicitations externes intégrées numériqguement comme conditions aux limites.

Les nouvelles technologies mini-invasives et robotiques induisent une perte
d'informations visuelles et tactiles pour les chirurgiens (cf. Chapitre | - 11.2.3). Plutot que d’étre
restitués par des mesures physiques per-opératoires, les modéles numériques permettent
d’évaluer directement les données manquantes, voire de les compléter.

Cette différence entre la mesure et le calcul se retrouve particulierement dans le
traitement du retour haptique. Celui-ci était d’abord transmis par des capteurs a la pointe des
outils, puis simulé numériquement. Basdogan et al. [105] et Cotin et al. [106] simulent les
forces unidirectionnelles en fonction de la position de I'outil et du déplacement des tissus en
interaction. L’évaluation reste une réduction de I'ensemble des informations contenues dans
la notion de « retour haptique ». En particulier, la fréquence de mise a jour de l'information
pour simuler le sens du toucher est de I'ordre de 1 000Hz. Celle-ci est tres élevée et ne peut
étre atteinte que dans des cas trés simples.

L'utilisation des modeéles numériques pour la simulation des retours haptiques reste
donc limitée. Bien que les modéles numériques présentent le potentiel de fournir I’ensemble
des informations nécessaires, le temps de résolution du modele et les ressources numériques
utilisés sont des freins importants a la constitution d’outils simulant le retour haptique

complet.
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Afin de représenter les déformations du foie en temps réel en conditions per-
opératoires, Cotin et al. [107] ont développé un environnement numérique complet. Leur
solution intégre un simulateur numérique pour I'apprentissage des chirurgiens, ainsi qu’un
environnement de représentation des déformations du foie et de ses vascularisations en
Réalité Augmentée [108]. La Figure 21 illustre les déformations du foie soumis a une coupe. Le
processus global de recalage non rigide et de représentation des déformations dans une vue

endoscopique est présenté Figure 22.

Figure 21 : Déformation et coupes de modéles linéaire élastique du foie par Cotin et al.[106]
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Figure 22 : Concept global de Plantefeve et al [108] pour représenter une géomeétrie ainsi que
des propriétés mécaniques linéaires élastiques patient-spécifiques. Application au recalage de
I'organe en début d’opération et de représentation de la vascularisation.

Pour permettre une utilisation en condition per-opératoire, leur solution calcule les
déformations a une fréquence de 20 Hz environ. Pour cela, ils utilisent des lois de
comportement mécaniques élastiques linéaires dégradés ainsi que des méthodes de réduction
de modele pour une résolution en temps réel (cf. Chapitre | - 111.2.1). Afin d’améliorer encore
la vitesse de traitement, ils n’évaluent [109] le déplacement qu’aux nceuds visibles. Ainsi, seuls
les calculs ayant un effet sur les zones visibles par le chirurgien sont effectués.

Les approximations et hypothéses mises en jeu pour atteindre le temps réel restreint
cependant les déformations modélisées au cas des petites déformations. Cette restriction est
conséquente, car elle ne permet pas de couvrir 'ensemble des applications possibles.

Une autre méthode de réduction de modéle implémentée par Hostettler et al. [110]—
[112] utilise une approche globale. Plutét que de simuler numériquement le déplacement de
chaque organe indépendamment, ils traitent des ensembles de visceres. lls définissent ainsi
trois volumes globaux distincts : les visceres abdominaux, les viscéres thoraciques et la paroi
abdominale. lls simulent la déformation de ces trois volumes soumis a la respiration libre avec
I’hypothése de conservation du volume comme présenté dans la Figure 23. Enfin, ils
réidentifient la position des organes comme le foie au sein des volumes déformés. Cette

méthode permet de traiter la déformation d‘un ensemble d’organes tout en limitant les calculs

numériques a effectuer.
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Figure 23 :Calcul de la variation du volume global par Hostettler et al [112]. Les conditions aux
limites sont prises en compte dans les simulations numériques de déformation des viscéres
thoraciques, des visceres abdominaux et de la paroi abdominale. Finalement, une
identification d'organe permet d’obtenir la déformation du foie sous respiration libre.

La grande majorité des simulateurs numériques pour les études mécaniques reposent
sur la FEM ou sur une version réduite de celle-ci. Quelques groupes ont tenté d’utiliser plutot
la BEM comme Monserrat et al. [113]. Cependant, la difficulté a exprimer proprement les
conditions aux limites, ainsi que leur forte variation en cours d’opération n’a pas permis de
systématiser cette méthode.

Les moteurs numériques ont également trouvé une place importante dans la
planification chirurgicale [114]-[116]. lls permettent de simuler les comportements tissulaires
en amont de l'opération, fournissant aux chirurgiens des conditions de préparation de
'opération optimales. Ils permettent également de préparer la position des outils
chirurgicaux, en optimisant les trajectoires des outils, pour n’affecter que la zone opérée.

Du fait de leurs capacités a prédire les comportements tissulaires, les modeles
numeériques ont pris une place importante dans I’ensemble du processus opératoire. lls ont
évolué jusqu’a permettre de simuler les déformations d’'un organe mou comme le foie en
temps réel. Non seulement ils fournissent des informations sur I’organe en lui-méme, mais
également sur ses structures internes comme les vascularisations ou les tumeurs. Les modeéles

numériques présentent toutefois des limites. En effet, lorsqu’ils sont trés simplifiés de maniere
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a atteindre le temps réel, ils ne prennent pas en compte la structure interne de I'organe, et ne

peuvent pas traiter correctement des grandes déformations.

[11.3.2 Modéles numériques des fluides

La triple vascularisation du foie induit une forte dépendance entre I'alimentation
sanguine et le comportement globale de I’organe. Cette relation n’a cependant pas encore été
modélisé numériquement. La complexité des structures vasculaires, la prise en compte de
plusieurs échelles, ainsi que la difficultés d’obtenir des conditions aux limites précises n’ont
pas permis de réaliser des simulations de I'interaction tissue fluide hépatique.

Cependant, la simulation de I’écoulement sanguin présente de nombreuses application
en termes chirurgicaux, comme dans le cadre de I'étude de la diffusion de molécules
chimiques au sein du corps, I'identification d’anévrisme, ou la classification de zones du foie
en fonction de l'origine de leur alimentation sanguine, sont autant d’applications diverses.
Comme le sang est présent dans |‘ensemble du corps humain, et a toutes les échelles
(microscopique, mézoscopique et macroscopique), son comportement a été souvent
modélisé.

Il n’est pas dans I'objectif de la présente bibliographie de détailler et synthétiser
I'ensemble des méthodes d’étude du fluide sanguin dans le corps. Celles-ci sont trop
nombreuses et spécifiques aux problemes chirurgicaux qu’elles adressent. Le lecteur pourra
facilement se référer a la bibliographie [117]-[124] pour détailler les principales méthodes de

I’étude de I’écoulement sanguin dans le corps et le foie.

Michaél KUGLER, ICube, Université de Strasbourg, CNRS i@}_



Université Chapitre | : Introduction et bibliographie

de Strasbourg

IV. Propriétés mécaniques du foie

Le cancer du systeme digestif étant le deuxieme cancer le plus fréquent dans le monde
[1], le foie, qui filtre et stocke les nutriments qui entrent dans I'organisme, est souvent I'objet
de cette maladie. Comme il s'agit d'un organe avec un taux de régénération élevé (il est
capable de repousser a partir de seulement 10% de sa taille initiale), I'ablation chirurgicale est
souvent utilisée pour traiter les cancers hépatiques [125].

Les techniques mini-invasives pour cette chirurgie spécifique ont été principalement
développées par I’équipe du Pr J. Marescaux a I'IRCAD. lls ont constitué un ensemble d'outils
chirurgicaux numériques pour la planification chirurgicale, la formation des chirurgiens par des
simulateurs, et des outils de guidage peropératoire. Ces outils nécessitent des modeles
numériques pour calculer les déformations du foie. Pour modéliser le comportement du tissu,
des lois de comportement sont implémentées. Il existe différents types de loi de
comportement, qui modélisent de facon spécifique le comportement tissulaire. Ces lois de
comportement intégrent des parametres qui sont spécifiques au tissu modélisé, qui doivent
étre mesurées sur les tissus réels pour pouvoir alimenter les modeéles numériques.

Nous présenterons ci-apres les différentes facons de modéliser les propriétés
mécaniques des tissus hépatiques, le modele mécanique hépatique et la fagon dont Ia

vascularisation y est intégrée.

IV.1 Moyens de mesures des propriétés mécaniques

Les propriétés mécaniques des tissus hépatiques sont étudiées et extraites depuis
plusieurs années par des essais mécaniques classiques comme l'indentation ou l'aspiration.
Pour I'indentation, les courbes de force-déplacement en pointe d’indenteur permettent de
caractériser globalement le comportement mécanique du tissu.

Les premieres caractérisations du tissu hépatique ont été faites par indentation en

conditions ex vivo sur des foies de cochons [126]-[128].
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IV.1.1 Conditions in-vivo ex-vivo des tests de caractérisation

Kerdok et al [129] étudient en particulier I'effet de la présence du sang dans 'organe
sur les propriétés du tissu hépatique. Pour cela, ils conduisent leurs essais sur des foies
complets irrigués. Ils observent une forte altération de la réponse macroscopique du foie avec
un apport sanguin.

En effet, le foie recoit le sang de la veine porte (75% de I'apport sanguin total) et de
I'artere aortique (25% de I'apport sanguin) ; le flux sanguin est ensuite absorbé par le tissu
hépatique et part vers les vaisseaux sous-hépatiques et la caverne veineuse (cf. Figure 24). Le
sang est ainsi présent a toutes les échelles d'un tissu vivant, et donc dans les propriétés

mécaniques du tissu hépatique.

Veine hépatique

Rameau de la
veine hépatique

Branche de l'artére
hépatique
Branche du canal hépatique

Branche de la veine porte

Triade portale

Figure 24 : Anatomie du foie, des vascularisation et de la vésicule biliaire (MedVisuals Inc.
2007)

L’étude de Kerdok et al. [129] permet de caractériser le tissu du foie par une loi de
comportement viscoélastique . Celle-ci présente une rigidité qui augmente avec I'apport en
fluides. Bien que I’évolution de la rigidité se fasse par une absorption au niveau microscopique,
son omniprésence dans |’organe la transpose au niveau macroscopique.

En conditions in-vivo, le foie est alimenté de facon permanente. Ainsi, il se trouve dans

un équilibre statique en terme de rigidité. Kerdok et al. [129] comparent la réponse mécanique
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du foie sous indentations dans différentes conditions, in-vivo, ex-vivo et ex-vivo perfusé. Leur
résultats, illustrés dans la Figure 25 mettent en lumiere les effets la présence du fluide sanguin
sur le comportement du tissue hépatique. lls concluent que cet effet peut étre négligé dans
une loi de comportement, a conditions que les propriétés mécaniques utilisées soient

mesurées dans des conditions in-vivo, pour lesquels le foie est en équilibre de fluide.
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Figure 25 : Résultats d’indentations en conditions in-vivo et ex-vivo par Kerdok et al. [129]
(A) Indentations en conditions in et ex-vivo
(B) Indentation en conditions ex-vivo avec et sans apport de fluide.

De méme que pour le fluide, la dégradation des cellules hépatiques en condition post-
mortem influence le comportement tissulaire du foie. Ce mécanisme a été étudié par Garo et
al. [130], au travers de I'observation de la propagation de vibration dans le tissu hépatique.
Brown et al. [131] et Wex et al. [132] compriment quant a eux des échantillons a différents
intervalles de temps post-mortem. Ces différentes études convergent vers une importante

altération des propriétés mécaniques des tissus avec le temps post-déces. En conséquence, ils
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confirment que I'obtention de parametres mécaniques réalistes pour modéliser
numériquement le comportement du foie, doit impérativement se faire en conditions in-vivo.

La contrainte des conditions in-vivo pour les essais de caractérisation mécanique est
extrémement restrictive. En effet, pour étre réalisées correctement, les méthodes de
caractérisations classiques utilisent des conditions aux limites fixes et connues. Elles sont
effectuées a I'aide de machines de grande dimension ou bien ne testent que de petits
échantillons. Cela les rend directement inutilisable pour caractériser des tissus in-vivo.

Il est donc nécessaire de trouver un compromis entre le test effectué, ses conditions et
I’élément testé. Le foi étant fortement vascularisé et en équilibre au niveau de I’écoulement
sanguin, le fluide doit étre pris en compte. Il n’en va cependant pas de méme pour I'étude des
propriétés mécaniques d’éléments internes au foie, comme les parois vasculaires ou la capsule
de Glisson qui ne sont pas vascularisées. Cela permet a Umale et al. [133] d’identifier les
propriétés mécaniques des parois des vaisseaux sanguins a I’aide de tests de traction uniaxiale
en conditions ex-vivo. Comme illustré dans la Figure 26, ce test nécessite de fixer I’échantillon
entre deux pinces, et ne peut étre conduit en condition in-vivo. Heureusement, la paroi
vasculaire n’est pas beaucoup alimentée en sang, et ne présente pas le comportement
viscoélastique du foie. Ainsi les résultats du test restent valables malgré les conditions

d’exécution.
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Figure 26 : Tests de traction uniaxiale pour caractériser les propriétés mécaniques de la paroi
de la veine cave par Umale et al. [133]

Bien que certaines structures non vascularisées puissent étre caractérisées par des
tests ex-vivo, le tissu hépatique nécessite lui des conditions in-vivo. Kim et Srinivasan [134] et
Samur et al [135] effectuent des indentations au cours de chirurgies ouvertes ou mini-invasives.
Bien que cela permette d'obtenir des propriétés mécaniques de qualité, la technique reste
limitée a la profondeur d'indentation avant rupture. De plus, la zone caractérisée tout comme
I’'angle d'indentation sont contraints par le point d'insertion de I'outil.

Pour dépasser ces problémes, Nava et al. [136], [137] utilisent |'aspiration pour
mesurer la déformation de la surface du foie. Dans des conditions in vivo, leur technique
illustrée a la Figure 27 reste limitée a de petites déformations, et ne permet d'obtenir que des
informations de surface sur le foie. De plus I'outil inséré est de taille importante, nécessitant

une incision plus grande que pour 'indentation.
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Figure 27 : Représentation de mesures in-vivo des propriétés mécaniques de foie humain par
aspiration, développées par Nava et al. [137]

IV.1.2 Caractérisation non-invasive

Les essais d'indentation et d'aspiration nécessitent cependant d'ouvrir le corps du
patient et ne peuvent donc pas étre effectués en conditions pré-opératoires. Il n’est pas
possible, a partir de ces tests de caractérisation, d’intégrer des données de propriétés
matériaux patient-dépendant dans les modéles numériques.

Ce critere d'incision est restrictif pour obtenir des données dépendantes du patient.
Pour extraire les parameétres du modele dans des conditions non invasives, Y. Yamashita et M.
Kubota [138]—-[140] puis Jordan et al. [141] utilisent les principes de I'échographie.

Le procédé classique de I'’échographe fournit une image interne du tissu vivant. L'image
reste cependant statique et ne permet pas de conclure directement sur ses propriétés
mécaniques. Pour stimuler le tissu, ils calibrent leur émission d'ondes acoustiques pour les
synchroniser a un endroit précis a l'intérieur du corps du patient. A cet endroit, I’amplitude
des ondes acoustiques augmente, et génére une petite indentation. L'observation de la
propagation de I'onde dans le tissu hépatique, a I’aide du procédé classique de I’échographe
tel que présentée a la Figure 28, permet d’obtenir certaines propriétés mécaniques du tissu.

Pour ce faire, le contréle des ondes doit étre trés précis. En effet, si elles sont trop

Michaél KUGLER, ICube, Université de Strasbourg, CNRS i@)_




Université Chapitre | : Introduction et bibliographie

| de Strasbourg ]

concentrées, elles peuvent détruire les cellules. A I'inverse, si elles sont de trop faible intensité,
elles ne génerent pas une indentation assez forte et la mesure ne pourra étre effectuée.

Les résultats de cette méthode sont validés par Chatelin et al. [142] qui mettent en
corrélation les courbes de comportement élastique de variation post-mortem ex-vivo
obtenues par des tests classiques et avec la technique de I'échographie. Bien que cette
méthode ne permette d'obtenir que de petites déformations, et donc des propriétés
élastiques, elle est non invasive et peut étre réalisée a n'importe quelle profondeur a l'intérieur

du foie.
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Figure 28 : outil de mesure ultrasonore de Chatelin et al. [142] pour la mesure des propriétés
mécaniques du foie par la mesure de la propagation du front d’onde créé par un impact
ultrasonore en condition in-vivo non-invasives.

L'extraction des propriétés mécaniques du foie a connu de nombreuses évolutions.
L'approche initiale a évolué pour s'adapter aux contraintes biologiques et obtenir d'abord des
données in-vivo invasives, puis des données en conditions in-vivo non invasives.

Il n'existe actuellement cependant aucun moyen systématique de mesurer les
parametres des modeles hyperélastiques en conditions in-vivo [143].

La systématisation de I'extraction de la rigidité hépatique dépendante du patient a
permis a Huwart et al. [144] de corréler les mesures des propriétés mécaniques avec un

diagnostic médical. lls établissent une table d'association entre la mesure de la rigidité du foie
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dans des conditions mini-invasives in-vivo avec la fibrose hépatique. Complétées par les
techniques d'échographie, Yeh et al. [145] construisent un outil de diagnostic non invasif
complet pour classer en préopératoire les fibroses hépatiques du patient sans contrainte
supplémentaire pour celui-ci.

Cette automatisation de la mesure des propriétés mécaniques a des fins de diagnostic
peut étre repris pour compléter les modeles numériques. Ces derniers étant présents tout le
long du processus opératoire, il est essentiel de pouvoir disposer de ces données patient-

dépendantes au plus tot dans le cycle de traitement du patient.

IV.2 Modeles mécaniques du foie

Le coeur des modeéles numériques de simulations de déformation de tissus mous réside
dans la loi de comportement implémenté. Celle-ci correspond a un ensemble d’équations qui
décrivent les relations entre les champs de contraintes, de déformations, et éventuellement
leur dérivée temporelle.

Le comportement du modéle numérique dépend directement de la loi de
comportement. Dans le cadre du présent travail de these, qui vise a constituer un modele
numérique du foie, nous allons ici présenter les différentes lois de comportement du tissu

hépatique existant dans la littérature.

IV.2.1 Généralités sur les lois de comportement
Pour I'ensemble des lois de comportements identifiés et utilisés, nous noterons F le
tenseur gradient de la transformation. Il permet d’établir les tenseurs des déformations de

Cauchy-Green gauche B et droit C tel que définis dans I’équation |.5.

B=FFT and C=FTF 1.5

Soient {1, , A,, A3} lesvaleurs propres du tenseur de déformation C. Elles correspondent aux

trois directions de déformation principales. Les trois invariants du tenseur de déformation C

les plus couramment utilisés sont présentés dans I’équation 1.6
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L=2X+23+23
I, = 325 + 2525 + 303 15
I, = 232575

La simulation numérique des déformations mécaniques nécessite I'obtention du tenseur de

contrainte a. En modélisant les déformations par une loi de comportement linéaire, le tenseur
de contrainte est directement obtenu a partir du tenseur de déformation &€ et du tenseur

d’élasticité C. La loi de comportement linéaire élastique, est décrite dans I’équation 1.6

o= C:¢€ 1.6

Pour les lois de comportement hyperélastique, on suppose |’existence d’un potentiel densité
d’énergie interne W, fonction scalaire de la mesure des déformations. Pour les comportements

isotropes, ce potentiel ne dépend que des invariants du tenseur de Cauchy-Green droit.
La contrainte de Piola-Lagrange, encore appelée « deuxiéme tenseur de Piola-Kirchhoff » S,

s’écrit alors :

S—ZaW 1.7
=2.5¢ .

Le tenseur de contrainte de Cauchy valant: ¢ = J 1FSFT

L'expression des différentes lois de comportement hyperélastiques correspond a la définition
spécifique de la fonction d'énergie de déformation W. Le Tableau 1 présente une liste non
exhaustive des modeéles hyperélastiques existants.

La plupart d'entre eux nécessitent des simplifications, car leurs parameétres seraient trop

difficiles a identifier sur des tissus vivants.

Michaél KUGLER, ICube, Université de Strasbourg, CNRS ":@}_



Université Chapitre | : Introduction et bibliographie
I

| de Strasbourg

Model name Strain energy function Parameters
Neo-Hookéenne W= C(l,—3) C;
Arruda-Boyce W=¢¢{U-3)+ Di (J—-1)? Cy,Dq
1
Mooney R|Vl|n W = Cl( Il - 3) + Cz( 12 - 3) Cl ) C2
Mooney Rivlin N . .
e W= Zi+j>ocij(11_3)l(12—3)] Cij
(généralisé)
Ogden W= Z’,E’:()Z—i()lf" + A5k + A3k = 3) Ui » Qg
Bogen W= Z_i(lcfl + A3+ 250~ 1) M1,
Yeoh (forme polynomiale
W= Zg:o Cr(ly — 3)* Cx
réduite)
Logarithmic W= —Cln (1 — G (A% 4 AT 42— 3)) C,,Cyp
Exponentiel W= - (eCZ (AT 231 +25%) 1) Cy,Cp 0y
. C _
Fung-Demiray W= _2_c11 (e®2(1h=3) — 1) C;,C,
Veronda-Westmann W= —C; (e%h=3) —1) + C,(I, - 3) Cy,Cy,Cs

Tableau 1 : Principales fonction d’énergie potentielle de lois de comportement non-linéaires,
associées a leur nom et a leurs parameétres mécaniques.

Le présent travail de thése ne vise pas a construire une nouvelle loi de comportement
en particulier. Plutot que de complexifier la modélisation physique du tissu hépatique, il vise a
mettre en ceuvre les lois existantes afin d’intégrer I'effet macroscopique de la vascularisation

sur les déformations du foie.

IV.2.2 Modéles linéaires-élastiques

Le modeéle linéaire élastique est le plus classigue pour la modélisation du
comportement des matériaux. Il correle linéairement la contrainte avec la déformation. Il met
en ceuvre deux parametres qui sont le module de Young et le coefficient de Poisson qui
caractérisent la contraction de la matiéere, pour le cas isotrope.

L'étude des organes et tissus vivants se place communément dans une hypothese
d’incompressibilité. Par conséquent, le coefficient de Poisson avoisine 0,5. Les contraintes des

simulateurs numériques ne permettent cependant pas d’intégrer une telle valeur. Les valeurs
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communément utilisées dans la littérature pour la simulation numérique des tissus mous
varient entre 0,475 et 0,495.

Pour le module de Young, des valeurs ont été initialement extraites par indentation sur
des foies de cochons par Ottensmeyer [146] et Samur et al. [135]. Bien qu’il existe des
proximités biologiques entre les foies de cochons et des foies humains, les structures
macroscopique et géométrique sont trop différentes pour permettre une utilisation des
données animales afin de simuler le comportement du foie humain.

Carter et al. [147] publient les premiéres valeurs de propriétés élastiques de foie
humains obtenues au cours de chirurgies ouvertes. Les courbes contraintes-déformations
d’indentations effectuées a une localisation similaire sur cinq patients différents sont

représentées dans la Figure 29. lls obtiennent une rigidité linéaire variant de 270 kPa a 740

kPa.

007 T T T T T T T

0.06

o o
o =)
+ Lh

<
o
e

stress MPa

.....
Vi

0 L 1 1 1 1 1
0 0.02 0.04 0.06 0.08 0.10 0.12 0.14 0.16

strain

Figure 29 : Courbes contraintes-déformations obtenues en pointe d’indenteur sur les foies de
cing patients différents par Carter et al. dans [147]

Ces premiers résultats de Carter et al. mettent en valeur une forte variabilité inter-

patiente qui augmente avec la déformation. De plus, les courbes contraintes-déformations ne
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sont pas strictement linéaires. Elles présentent les variations caractéristiques des modeéles
hyperélastiques, pour lesquels la rigidité augmente avec la déformation. L’utilisation d’une loi
de comportement linéaire-élastique n’est valable que pour des petites déformations, soit
communément inférieure a 10% de déformation pour les matériaux de cette étude.

En plus de la variabilité inter-patient observée par Carter et al., Nava et al. [137]
étudient la variabilité intra-patient. lls effectuent 23 indentations sur 6 foies de patients et
obtiennent une élasticité moyenne de 20 kPa, avec une variation allant de 8 kPa a 48 kPa. La
variation de rigidité observée sur un méme foie est considérable. lls I'expliquent par la
géométrie complexe, la variabilité des conditions aux limites, et les hétérogénéités internes
comme la vascularisation.

La variabilité des propriétés mécaniques inter et intra patients sont le reflet d’un état
biologique différent. Cela conduit Huwart et al. [144] a s’interroger sur I'impact des maladies
sur les propriétés mécaniques. lls effectuent des indentations sur 11 patients ayant des foies
sains, et 10 patients présentant une cirrhose du foie avancée. lls observent une élasticité
moyenne de 2,24 + 0,23 kPa pour les foies saints, et de 4.68 + 1.61 kPa pour les foies cirrhosés.

La Figure 30 représente leurs résultats et I’écart important de rigidité entre les foies
sains et malades. Cela les conduit a concevoir un outil de mesure de |’élasticité associé a un

logiciel qui convertit la rigidité mesurée en diagnostic de I’état de santé du foie.

34
L=
s ]
M
2— — 1
1—
I T I \
nv FO-F1 [2-F3 4

Figure 30 : Corrélation entre élasticité du tissu hépatique et état de santé du foie établie par
Huwart et al. dans [144]. Les boites représentent la rigidité observée pour les patients sains
(HV), et les patients malades sans cirrhoses notable (FO-F1), avec un début de fibrose (F2-F3)
et cirrhosés (F4).
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IV.2.3 Modéles hyperélastiques

Dans leurs premiers essais en conditions in-vivo, Carter et al. [147] observent que
I’élasticité mesurée évolue fortement avec la profondeur d'indentation. Cet effet peut
correspondre a un effet hyperélastique du tissu hépatique, mais aussi a une variabilité induite
par le contréle restreint des conditions aux limites.

Pour traiter cette incertitude, Kerdok et al. [148] effectuent des indentations ex-vivo
sur des cubes de foie de taille standardisée. Ils comparent les déformations observées avec
des simulations numériques intégrant dans un premier temps une loi de comportement
élastique puis, dans un second temps, hyperélastique. Cela leur permet de confirmer que le
comportement tissulaire du tissu hépatique est hyperélastique. Ainsi, le modéle linéaire
élastique utilisé jusque-la pour simuler le comportement du foie n’est applicable qu’aux
petites déformations.

L'identification des parametres de lois de comportement non linéaires est beaucoup
plus difficile que pour le modele linéaire élastique [149]. En effet, elle nécessite d'atteindre les
grandes déformations pour les obtenir.

Chui et al. [150] identifient les paramétres mécaniques du foie pour un grand nombre
de modeles polynomiaux et exponentiels (cf. Figure 31). Pour cela, ils effectuent des tests
d'élongation et de compression sur 6 foies de cochons dans des conditions ex vivo.

A partir des courbes contraintes-déformations extraites, ils ajustent numériquement
les différents paramétres des modeéles pour correspondre aux courbes mesurées.

La précision optimale est atteinte avec une loi de comportement de Mooney-Rivlin avec
9 parametres identifiés. Bien que ce modeéle minimise I'erreur par rapport aux autres, son
traitement numérique est lent. De plus, les conditions ex-vivo induisent une erreurs non
négligeable dans les valeurs des propriétés mécaniques identifiés. Ainsi, la contribution, en
terme de précision, apportée par les paramétres de degré élevé du modeéle, est négligeable

devant I'erreur induite par les conditions d’obtention des parameétres.
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Average
Model Minimum curve Mean curve Maximum curve RMSE = 8D, Pa
Mooney—Rivlin C,=0.20x10* ¢, =0.16x10° ¢ =-023x10% 38.71+21.99
(nine-Constants} (11)
Co=-015%x10% C,=0.14x10° C,=027x10*
Ca=-0.61x10% Cy=—0.12x10* C:=-099x10°
Cy=0.30%10* C4—0.62x10° C,—032x10*
Cs—=0.19x10* Cs—041x10° Cs——0.15 x10*
Ce—3.16 x10* Ce—0.72x10% Ce=103x10*
Cr——3.35x%10* C,——143x10* C;=-2.18x10"
Cyg=—0.76 x 10° Cy=091x 10 Cy=031x10°
Co=0.55x10* Co=—092x10° Co=140x10%
Combined logarithmic and C,——457.21 C,——342.44 C,—-214.73 91.92 4+ 17.43
polynomial (22)
C,=9.77 C>,=1.99 C,=4.71
Cy=—119.78 Cy=—136.08 Cy=-22121
TARAMIZAWA and HAYASHI C,=752.57 C1=168.01 C;=175.08 134.6 1-23.06
(1987) (17)
C,=0.61 C,—4.11 C,—927
C3=0.20 C;=0.82 Cy=127
C,=0.29 C,=1.17 ;=189
BOGEN (1987) (18) C,=—47.87 C,=—43.98 €, =—83.553 153.5+£50.13
C>=3.90 C,=3544 C,=6.4399
Fung—Demiray (15} C,=52532 C,=670.65 ¢, =12092 187.6 £ 87.02
C>—2.618 C,—4.570 > —6.829
Veronda and Westman (16) C,—99.45 C,=72.62 C, —87.56 188.2 +87.26
C,=2.62 C, =458 C,=6.84
Odgen (19) Ci=1.58x%10° C=412x10° C1=506x%10" 411.8£3937
Co=—2.96 x10° C=—7.70x10° C,—-823x10°
Cy—1.54%10° Cy—=4.03x10° C;=378x10°

Figure 31 : Paramétres des lois de comportement hyperélastiques de Chui et al. dans [150]. Ils
sont obtenus par identification numérique sur des courbes contraintes-déformations
expérimentales.

Ahn et Kim [151] effectuent des identifications similaires pour obtenir les paramétres
des lois de comportement Neo-Hokéenne et d’Ogden. lls reprennent I’étude numérique sur
cube de Kerdok et al. [148] en intégrant les propriétés mécaniques obtenues par les
expérimentations réelles. En comparant les résultats numériques avec ceux de la littérature,
ils obtiennent une cohérence beaucoup plus forte du modeéle d'Ogden par rapport au modele
de Neo-Hookéen.

Hu et al. [152] arrivent a une conclusion similaire. lls extraient des foies de cochons les
parametres d’'un modele d’Ogden et un modéle Mooney-Rivlin du second ordre. Alors que les
parameétres d’'un modele d’Ogden conduisent a des données cohérentes, les parametres d’'un
modele de Mooney-Rivlin identifiés sont négatifs. Or, le sens physique de ces parametres
impose qu’ils soient positifs. Ainsi, seul les parameétres identifiés pour le modeéle d’Ogden sont
valables.

L’ensemble de ces modéles mécaniques traitent le foie comme un volume uniforme et
homogene. Cela n’est toutefois pas le cas en termes biologiques. Pour se rapprocher de la
réalité physiologique, Picinbono et al. [153] intégrent I'anisotropie et I'incompressibilité dans

leur modele numérique pour modéliser le comportement des fibres de la paroi extérieure du
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foie. Chui et al [154] ainsi que Pervin et al. [155] intégrent également une anisotropie
transversale élevée, et comparent la précision des déformations numériques par rapport aux
modeéles classiques. lls constatent que cet aspect améliore faiblement la précision aux grandes
déformations. Cependant, au regard de I'augmentation de la complexité de la simulation
numeérique, et des ressources en temps et capacités informatiques nécessaires, cet aspect
peut étre négligé.

L’ensemble des mesures de parameétres de lois de comportement hyperélastiques sont
extraits du foie d'animaux en conditions post-mortem ex-vivo. Par conséquent, ces données
ne sont pas adaptées pour simuler le comportement du foie humain en condition opératoires.
Lister et al. [156] extraient les paramétres d’un modele d’Ogden et d’un modele polynomial
de foies humains. lls se placent dans des conditions in-vivo mini-invasives. Une fois intégrés
dans un modeéle numérique, les résultats des deux modeles sont trés similaires.

La difficulté d’obtention et d’automatiser la mesure de parameétres en conditions in-
vivo, aussi bien que I'augmentation des délais et ressources numériques consommeées rendent
I"utilisation des lois de comportement hyperélastique en conditions peropératoires difficile.
Bien qu’elles soient nécessaires pour la modélisation des grandes déformations, elles restent

marginales dans les modéles numériques a applications chirurgicales

IV.2.4 Viscosité

Physiologiquement, le foie fonctionne comme une zone de transfert du sang de la veine
porte a la veine cave (cf. Figure 24). La présence du fluide dans les capillaires crée une pression
interne diffuse qui rigidifie le tissu hépatique a une échelle microscopique et affecte le
comportement mécanique de I'organe [129].

L’effet de la viscosité sur le comportement tissulaire hépatique a été observé a de
nombreuses reprises [134], [157]-[159]. Les différentes études s’accordent sur les
conséquences importantes de la viscoélasticité sur le champ de grandes déformations, en
particulier sur le temps de relaxation des tissus. Elle crée également une dépendance entre la
réponse mécanique et la vitesse de la déformation [160].

Liu et al. [159] traduisent les différents effets de la présence diffuse du sang en créant
une dépendance temporelle dans la définition du module de cisaillement. lls utilisent pour

cela un modéle de Maxwell avec deux modes (équation 1.8). Cette modélisation de la
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viscoélasticité du tissu hépatique fournit une bonne précision aux grandes déformations. Elle
a depuis été généralisée [136], [141], [142] et est la méthode la plus couramment utilisée pour

intégrer cet aspect du tissu hépatique.
G(t) = G, + Gie™ ™1t + Gre™2t 1.8

Pour modéliser la viscosité aux grandes et petites déformations, Roan et Vemaganti

[161] utilisent les principes de la Quasi Linear Viscoélasticity (QLV). lls introduisent également
une définition temporelle de la fonction de relaxation G(t) dans le tenseur des contraintes

de Piola-Kirchhoff 1 S(t) (cf. équation 1.9). Le terme complémentaire introduit s’exprime sous

forme de l'intégrale temporelle de I’évolution de la réponse d’un tissu équivalent purement

élastique S° (E(A))

S = 6O + [, 6t -5 dr E

Les parameétres de la QLV ont été identifiés a plusieurs reprises [162], [163].
L'identification de ces parametres sur des foies humains est effectuée par Dogan et al. [164]
en conditions in vivo. lls les integrent dans un modele numérique de foie humain qui prend la
viscosité en compte. Leur modéle est toutefois trop lent pour étre utilisé en conditions
peropératoire, mais présente un intérét important en conditions préopératoires.

Pour atteindre le temps réel, Jordan et al. [165] modifient leur modele masse-ressort
pour intégrer le délai caractéristique de la viscosité. Marchesseau et al. [166] continuent cette
approche et développent ainsi un modeéle visco-hyperélastique poreux de foie humain. Ce
faisant, ils parviennent a augmenter la plage de déformation macroscopique du foie, comme
le montre la Figure 32. Leur solution permet de fournir une réponse mécanique rapide, proche
du temps réel, mais qui s’appuie sur des simplifications importantes de la physique sous-

jacente.
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Maximum Amplitudes Maximum Amplitudes Initial state / Final state
Poro-hyperelasticity Visco-hyperelasticity

Figure 32 : Simulation de déformation du foie en position extréme en fonction du modéle
hépatique intégré par Marchesseau et al. [166]. Le foie noir correspond a I'état initial, le foie
bleu est déformé avec un modéle hyperélastique classique, le foie rose avec le modéle
viscoélastique et le foie vert avec le modele poro-hyperélastique

De nombreuses méthodes permettent de prendre en compte I'effet de la viscosité sur
les déformations macroscopique du foie. Elles correspondent a I’ajout d’un délai temporel
dans la réponse mécanique simulée. Ce délai peut étre simulé facilement, et influence
principalement les grandes déformations.

De nombreuses lois de comportement du tissu hépatique ont été développées et
identifiées. Les conditions de mesures ont fortement évolué, allant d’essais sur les animaux
aux mesures des propriétés du foie humain, et de conditions ex-vivo post-mortem a in-vivo
non invasif.

La Figure 33 couvre les principaux articles de la littérature qui identifient des propriétés
mécaniques du foie. Ces différentes études sont classées en fonction des conditions des tests
effectués, du modele physique identifié et du type de sujet. La grande diversité de tests offre
une large plage de valeurs. Cependant, la variabilité inter-patient nécessite une mesure
systématique des propriétés mécaniques pour chaque patient.

De plus, pour atteindre une représentation en temps-réel, le délai de résolution
contraint a l'utilisation d’'un modele linéaire-élastique [167]. Il toutes les méthodes
développées jusqu’a présent simplifient fortement le modéle numérique pour permetre le

calculer de déformations en temps réel.
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Figure 33: Classification des éléments de la littérature qui traitent de l'identification des
propriétés mécaniques du tissu hépatique. Les différents articles sont classés en fonction des
conditions de mesure, de la loi de comportement identifiée et du type de sujet.

IV.3 Intégration de la vascularisation

Les différents modeles et loi de comportement établis jusque-la se focalisent
principalement sur la traduction du comportement mécanique du tissu hépatique. Cependant,
le foie, a une échelle macroscopique, est constitué de différents tissus. En plus du tissu
hépatique s’ajoutent les vaisseaux sanguins, les tumeurs ou encore la capsule de Glisson - une
peau mince qui entoure la surface du foie et contribue a l'incompressibilité de I'organe entier.
La simulation des déformations de I'organe nécessite donc la prise en compte des effets
mécaniques de ces éléments sur le modele global du foie.

Comme expliqué précédemment (cf. Chapitre | - 11.4.2) les capillaires sont suffisamment
petits et diffus pour que leur effet mécanique soit directement intégré dans les propriétés
mécaniques du tissu hépatique. Cependant, la vascularisation macroscopique est trop
importante en terme de dimensions pour étre directement homogénéisée dans les propriétés
mécaniques. Les modeles numériques de la littérature ne prennent pas leur effet en compte.

Bien gu’il n’y ait pas de modéle numérique qui les prennent en compte, Umale et al.
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[133] ont extrarit en conditions ex-vivo les caractéristiques mécaniques de la capsule de Glisson
et des parois vasculaires. lls extraient les courbes de force-déplacement des tests de tractions
uniaxiaux et obtiennent dans un premier temps le module de Young des tissus. L'élasticité
mesurée est de 8,22 + 3,42 MPa pour la capsule de Glisson, et de 0,62 + 0,41 MPa pour les
parois des vaisseaux sanguins. lls identifient ensuite les paramétres d’un modele d’Ogden par
ajustement sur les courbes contrainte-déformation mesurées. Cette démarche est illustrée a
la Figure 34.

L’élasticité mesurée pour les deux structures est bien plus élevée que pour le tissu
hépatique moyen. Cela tend a supposer que ces éléments ne peuvent étre négligés dans les
modeles macroscopiques du foie. La géométrie variable de la vascularisation, ainsi que la
présence d’un écoulement sanguin ne permettent pas de conclure sur I'effet mécanique de la
vascularisation sur le foie a partir des seuls modules de Young des tissus. La littérature ne

présente pas d’études plus détaillées sur I'effet mécanique de la vascularisation.
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Figure 34 : Identification des paramétres de la loi de comportement d’Ogden par ajustement
sur les courbes contrainte-déformation obtenues sur des échantillons de parois vasculaires
réels par Umale et al. [133]
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Le corﬁbortement mécanique des vaisseaux sanguins est également dépendant de
I’écoulement sanguin interne. En fonction de la pression interne, I’écoulement sanguin peut
engendrer une rigidité accrue des vaisseaux sanguins.

Leur pression interne renforce les vaisseaux et engendre un effet macroscopique. La
connaissance du champ de pression interne est donc nécessaire pour déterminer |'effet de
I’écoulement sanguin sur le foie.

Hohne et al [168] ont développé une simulation compléte du corps humain. Ce modeéle
permet de fournir une premiere approximation de l'interaction compléte du foie avec le réseau
sanguin, comme illustrée a la Figure 35. Les résultats restent cependant trop globaux pour

permettre une conclusion sur ses interactions.

Figure 35 : Simulation compléte de I’ensemble du systeme sanguin de Héhne et al. [168]
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Bien qu'il existe des mesures locales du flux sanguin entrant et de la pression sanguine
[169]-[171], elles sont localisées au niveau de I’entrée des vascularisations.

La mesure des pressions sanguines au niveau du foie a été standardisée dans le monde
médical. Les pressions mesurées classiguement sont la Portal Veine Pressure (PVP) a I'entrée
de la veine porte et le Hepatic Pressure Gradiant (HPG) qui correspond a la différence de
pression entre les flux veineux entrant et sortant du foie.

La mesure de la PVP a été faite de fagon invasive par cathéters jusqu'en 1951 et les
travaux de Myers et Taylor [172]. lls corrélent la pression sinusoidale, appelée Wadged Hepatic
Vein Pressure (WHVP), et la PVP. Bien que la conversion ne soit pas immédiate [173], les
difficultés spécifiques ont été par la suite levées [174] jusqu’a en faire une méthode commune
et automatisée. Les différentes études de la littérature conduisent a une pression moyenne de
10 mm Hg (1 333,22 Pa) pour la PVP.

Le HPG, quant a lui, est généralement mesuré par insertion de cathéter [175]. Il
présente peu de variations patient-dépendantes [170]. Les différentes mesures présentes dans
la littérature donnent un HPG moyen de 5 mm Hg (666,61 Pa).

Transposées dans une étude numérique, ces différentes valeurs de pression veineuses
peuvent servir de conditions aux limites de pression pour modéliser le champ de pression sur
la paroi vasculaire.

Seul Debbaut et al. [176] ont cherché a déterminer des champs de pression interne au
foie. lls utilisent pour cela une analogie électrique, dans laquelle les rayons des vaisseaux sont
traduits en résistance. Cela impose de modéliser une section vasculaire comme un cylindre a
rayon constant parfait. Il n'existe actuellement aucune étude numérique qui établisse une

carte de la pression veineuse interne au foie en s’appuyant sur une géométrie 3D réelle.
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V. Problématique: enjeux et intéréts

Avec |'évolution de la chirurgie guidée par ordinateur, les modeles numériques ont
vocation a prendre de plus en plus de place dans I'ensemble du processus opératoire. Allant
du besoin de simulation de déformations pour la planification chirurgicale, au guidage en
conditions opératoires ou a I'amélioration des outils d’apprentissage, tous nécessitent la mise
en ceuvre de simulateurs des déformations des organes. Pour cela, des modeles numériques
sont utilisés pour prédire le comportement des tissus mous. Cela implique une connaissance
précise de la physique sous-jacente ainsi qu'une quantité importante de temps de résolution.

En ce qui concerne les traitements de tumeurs localisées dans le foie, tels que la
résection ou la radiothérapie, il existe plusieurs limitations a la technologique actuelle. Tout
d'abord, le modele doit simuler les déformations internes du foie pour fournir des
informations précises. Tandis que les microstructures telles que les microcapilaires ou les
données d'échelles cellulaires sont intégrées dans les propriétés mécaniques globales du tissu
hépatique, les structures de taille plus importantes sont actuellement ignorées. En particulier,
I'effet macroscopique de la vascularisation reste inconnu et négligé. Comment la
vascularisation affecte-t-elle le comportement mécanique du foie? Est-ce que tous les
vaisseaux sanguins |'affectent de la méme maniére? Quelle est la carte de répartition de
rigidité induite par la vascularisation ?

Cependant les différentes études menées pour traiter ces problématiques nécessitent
de lourds traitements de maillages, ainsi qu’un nombre important de simulations et d’étapes
de calculs. Il est donc nécessaire de pouvoir homogénéiser cet effet, pour pouvoir systématiser
I"utilisation d’un modeéle intégrant I'influence mécanique de la vascularisation sur le foie. Cette
étape d’homogénéisation devra permettre de convertir une rigidité locale combinée a une
géométrie 3D complexe en une répartition de propriété mécanique.

Enfin, la résolution en temps-réel du modele numérique en conditions peropératoires,
tout en utilisant des calculs physiques non détériorés n’est pas réalisable. Il existe
actuellement quelques solutions qui permettent de calculer les déformations du foie en
fournissant des résultats adaptés pour de petites déformations. Cependant, elles ne résolvent
pas entierement les équations physiques et fournissent donc une réponse approchée qui

atteint sa limite pour des grandes-déformations ou des modeéles plus complexes du foie. Elles
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ne permettent notamment pas, |'utilisation de lois de comportement hyperélastiques pour le
tissu hépatique ou un modele non-uniforme du foie. Cela induit de nombreuses imprécisions
et réduit considérablement le champ d’application de la solution numérique.

Le présent travail vise a étudier |'effet mécanique de la vascularisation sur le foie. Les
observations obtenues sont ensuite traitées par un processus d’homogénéisation pour
constituer un modele macroscopique du foie qui utilise un maillage du foie sans sa
vascularisation, et intégre des lois de comportement hyperélastique homogénéisé traduisant
I'effet de la vascularisation. Enfin, le modele constitué est traité par une méthode

d’apprentissage pour pouvoir étre utilisé en temps réel en conditions opératoires.
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|.  Introduction

.1  Maillages et méthode des éléments finis

La méthode des éléments finis (MEF) est I'une des méthodes numériques les plus
fréquentes pour simuler le comportement des structures [70], [71]. Plusieurs auteurs [117],
[177] Font immédiatement appliguée a des matériaux biologiques, dans le cadre de
comportements élémentaires élastique linéarisé.

Le calcul d’erreur associé a la MEF a tout de suite fait I'objet de nombreux travaux, et
continue a étre un sujet majeur pour valider la précision des résultats obtenus et donc la
fiabilité du calcul [178]-[181].

Il ne s’agit pas dans ce chapitre de s’inscrire dans la suite de ces travaux qui sont
d’ailleurs d’avantage appliqués en mécanique des structures avec des lois de comportement
qui peuvent étre tres complexes. En revanche, nous souhaitons explorer cette question dans
une situation bien particuliere liée a I'objet méme de cette these, a savoir la simulation du
comportement de tissus biologiques en contexte opératoire, donc en assistance chirurgicale.
Ce contexte posseéde deux caractéristiques spécifiques qui justifieront a priori les hypothéses
simplificatrices assez fortes qui sont choisies.

La premiere caractéristique réside dans le fait que nous nous intéresserons
essentiellement aux champs de déplacements et dans une moindre mesure aux champs de
déformations, et peu aux contraintes. La seconde caractéristique est bien s(ir le temps réel ou
son approche, afin d’aider réellement le chirurgien.

Les questions de précision et d’erreur de taille d’éléments qui suivent sont donc a
comprendre avec le prisme de cette aide au chirurgien qui nécessite les traitements les plus
brefs, et non dans la compréhension des théories sophistiquées de la MEF appliquée au calcul
des structures.

Ces éléments étant posés, nous nous concentrons maintenant sur une question
simplifiée, pour laquelle la précision du résultat augmente avec la diminution de la taille des
éléments. Cette précision augmentera donc avec le nombre total d’éléments pour une
structure géométrique donnée, et malheureusement elle augmentera par conséquent le
temps de calcul, ce qui ne va pas dans la direction souhaitée.

La contrainte de représentation en temps réel impose donc une limite au nombre

d’éléments du modele numérique et donc a la précision du résultat produit.
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Plusieurs évolutions ont été proposées pour augmenter la vitesse de résolution de la
FEM. Par exemple des techniques de condensation [88], [89], [182] ou des méthodes de
résolution implicite [41], [90], [91], [182] ont pour objectif de réduire la dépendance entre la
durée de la résolution du modeéle et la quantité d'éléments. Malgré des avancées significatives
de ces méthodes, I’évolution de la durée des simulations reste tres liée au nombre total

d’éléments.

|.2  Processus d’obtention des maillages

I.2.1 Problématique de fusion de maillages

La constitution d’un modeéle numérique requiert un maillage volumique. Dans le cadre
de ce travail de thése, il s’agit du maillage d’un organe. Pour I'obtenir, une acquisition scanner
ou IRM de l'organe est effectuée. Les contours sont ensuite identifiés au sein de I'image
médicale utilisée [183]-[186] pour constituer des surfaces. Celles-ci sont ensuite maillées pour
créer une structure 2D fermée. Enfin, cette structure 2D va a son tour étre remaillée de facon
tridimensionnelle afin d’obtenir le maillage volumique final [62], [88], [114], [115].

Cette méthode, aujourd’hui généralisée, permet d’obtenir des maillages d’organes
indépendants. De surcroit, les maillages volumiques peuvent étre obtenus a partir d’éléments
structurants indépendants localisés dans des organes, tels que des tumeurs ou des vaisseaux
sanguins. Ces éléments seront référencés par la suite comme « sous-organes ».

Dans I'objectif de pouvoir simuler I'interaction mécanique entre plusieurs organes ou
sous-organes, il est nécessaire d’avoir des maillages complémentaires, c’est-a-dire des nosuds
qui coincident au niveau de leurs surfaces d’interaction. Cette contrainte sur les noeuds se
répercute directement sur les tailles des mailles volumiques qui sont construites a partir des
éléments surfaciques.

Pour le foie, le maillage volumique généré pour la vascularisation hépatique se fait de
maniére indépendante de celui du foie lui-méme [187]—-[189]. Ainsi, ces deux maillages ne sont
pas complémentaires et ne permettent pas d’initier un calcul par la MEF.

La Figure 36 représente une segmentation de plusieurs organes pour lesquels
différentes zones ainsi que les vascularisations et les tumeurs ont été identifiées et traitées
séparément. Dans cette géométrie, il est possible de mailler chaque sous-partie

indépendamment des autres, ou de faire un maillage unique du foie qui couvre les différentes
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zones. Pour cette seconde option, il n’est cependant plus possible de catégoriser les éléments

en fonction de leur origine et donc de leur donner des propriétés mécaniques spécifiques.

Foie

Rate

Pancréas

) Artére aorte
Veine porte

\

Veine cave

Figure 36 : Segmentation du foie, des organes voisins et des sous-organes, comme la
vascularisation (IRCAD et Visual Patient).

Afin de pouvoir donner des propriétés mécaniques spécifiques a la vascularisation, il
est donc nécessaire de créer un maillage indépendant qui permette d’interagir avec celui du
foie. Cependant, la gé¢ométrie du foie et son maillage 3D ne présentent pas une structuration
interne compatible avec la vascularisation. Par conséquent, les deux maillages volumiques
(foie et vascularisation) se chevauchent sans permettre d’interactions. Pour cela, il a donc été
nécessaire de construire un algorithme de fusion de maillage, qui permette de reconstruire un
unique maillage pour lequel la vascularisation et le foie seront identifiés et interagiront.

La vascularisation ayant une taille bien inférieure a celle du foie, cela nécessite d’utiliser
des éléments plus petits pour la décrire correctement [140].

Comme les nceuds de la surface d’interaction entre la vascularisation (sous-organe) et
le foie (organe) doivent correspondre, cela induit une nouvelle contrainte sur la dimension des
éléments du foie. Il est possible d’adapter la taille des éléments pour le foie en les divisant
successivement, ou en imposant une concordance deés la création des maillages volumiques.
Cela générerait cependant une surabondance d’éléments qui ralentirait considérablement la

simulation numérique.
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[.2.2 Méthode de fusion de maillages

Il est particulierement difficile d’automatiser l'intégration de plusieurs maillages
indépendants se chevauchant et qui présentent des dimensions d’éléments variables. Des
logiciels commerciaux tels que Mimics®, Rhinoceros® ou Solidworks® permettent de
construire des géométries avec des surfaces d’interaction adaptées a partir de masques
d’images médicales. Ils nécessitent toutefois un traitement manuel pour définir les zones
d’interactions et ne permettent donc pas une compléte automatisation du processus de
construction des maillages.

D'autres bibliotheques, tels que CGal® ou tetgen®, permettent d’automatiser la
génération d'un maillage volumique unique a partir de deux volumes distincts définis par le
maillage de leur surface. Les éléments produits sont catégorisés en fonction du volume initial
gu’ils décrivent.

Cette approche nécessite cependant que les maillages surfaciques initiaux soient
distincts et ne se croisent pas. Or, pour le traitement du foie, la vascularisation ressort de la
géométrie interne du foie. Par conséquent les maillages de la surface de la vascularisation
d’une part et du foie d’autre part, se croisent, et empéchent I'utilisation de telles librairies.

Actuellement, il n’existe pas de solution qui permette d’automatiser le traitement de
deux maillages volumiques qui s’entrecroisent pour en générer un seul préservant a la fois la
distribution initiale et la taille des éléments tout en optimisant le nombre total d’éléments.

Nous avons donc développé un algorithme fondé sur une méthode itérative
d'identification et de raffinement local. Il permet la construction d’un maillage volumique a
partir de plusieurs gé¢ométries volumiques se chevauchant. Il produit un maillage final unique
qui integre une classification des éléments en fonction des sous-géométries qu’ils
représentent. De plus, il minimise le nombre total d'éléments dans le maillage produit, tout
en préservant la taille des éléments des maillages originaux.

La méthode que nous présentons permet uniqguement le traitement de deux maillages.
Toutefois, I'algorithme proposé peut étre utilisé pour d’avantage de maillages par une
application récursive du processus au résultat de chaque fusion.

Finalement, nous étudierons I'efficacité de l|'algorithme au moyen d'indicateurs
numériques définis spécifiquement. Ceux-ci permettront d’identifier les conditions optimales
de son application, ainsi que le nombre d’itérations nécessaires en fonction du cas

d’application.
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Nous étudierons également le gain apporté par |'algorithme en terme de temps de

calcul effectué sur le maillage produit.
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. Méthode

Notre objectif est de fusionner deux maillages volumiques. On considérera que I'un des
maillages est contenu dans l'autre, et que les deux maillages présentent des éléments de
dimensions différentes. Le maillage principal incluant le second plus petit sera référencé

comme l'organe principal tandis que celui qui est contenu sera le sous-organe.

Afin de fusionner les deux géométries, I'algorithme proposé effectue des itérations.

Chaque itération est constituée de deux étapes :

e |a localisation (ou zonage) [190] pour déterminer les éléments de I'organe
principal qui correspondent au sous-organe

e |e raffinement de la zone identifiée comme le sous-organe [191]-[193]. Cette
seconde étape permet d’augmenter localement la précision du maillage de

I'organe principal de maniére a atteindre la précision du sous-organe.

II.L1 Présentation du processus global

II.L1.1 Contraintes d’intégrité du maillage produit

Le processus de traitement du maillage se fait par des itérations successives en
identifiant puis en raffinant le maillage. Le raffinement correspond a la division d’un élément
en plusieurs éléments de taille inférieure [191], [194].

Pour se faire, les bords de I'élément sont divisés en deux pour créer de nouveaux
nceuds. Ceux-ci sont ensuite associés pour créer de nouvelles mailles qui sont intégrées au
maillage global [70], [195], [196]. Le raffinement permet ainsi de créer des éléments de taille
plus petite et donc de décrire des géométries plus précises. Les méthodes d’identification et
de raffinement seront davantage détaillées dans la partie Chapitre Il - 11.1.2.

Lorsqu’un élément est raffiné alors que son voisin ne I'est pas, un sommet de maille
est créé sans qu’il n’ait de correspondant sur le bord de son voisin. Ces sommets sont appelés
des « sommets orphelins ». Or, dans un maillage, les éléments sont reliés entre eux au niveau
des sommets. Les « sommets orphelins » créent des discontinuités lors de la résolution
numeérique, car le bilan d’énergie qui y est calculé ne peut étre transmis a I’élément voisin. Ce

phénoméne est amplifié par la succession des divisions d’un élément si son voisin n’est pas
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raffiné.

Pour contourner la question, il est possible de raffiner le maillage de I’organe principal
de maniéere uniforme pour ne pas créer de décalage. Cette méthode est appelée I’Approche
en Force Brute ou Brute Force Approach (BFA). Elle raffine cependant de nombreux éléments
qui ne le nécessiteraient pas, générant un nombre trop important d’éléments pour permettre
une résolution numérique dans des conditions adaptées. Cette approche simple a
implémenter, nous servira de référence pour évaluer |'efficacité de notre méthode.

Notre approche autorisera des maillages avec, au maximum, un seul niveau de
raffinement d’écart entre deux éléments voisins. Cette contrainte, dite « contrainte de
continuité », permet de limiter la discontinuité du maillage construit, tout en permettant de

limiter le nombre d’éléments raffinés.

II.L1.2 Processus d’identification et de raffinement

Le Figure 37 illustre le processus complet de I'algorithme. Le schéma détaille la
succession des étapes d’identification des zones a traiter et de raffinement. Ainsi, I'algorithme
ne traite que le nombre minimum d’éléments pour atteindre la précision locale du sous-organe
et garantir la « contrainte de continuité ».

L'identification se fait en deux phases :

e La premiére correspond a I'identification des éléments du maillage de I'organe
principal qui doivent étre raffinés pour atteindre la précision locale du sous
organe.

e La seconde intervient alors pour garantir la « condition de continuité ». Les
éléments sont parcourus par I'algorithme de couverture de graphe a partir des
éléments déja identifiés pour étre raffinés. Les éléments a scinder sont
identifiés de proche en proche pour garantir la continuité.

Le raffinement des éléments identifiés est alors effectué. Les itérations s’arrétent
lorsque la précision requise par le sous organe est atteinte pour tous les éléments qui lui

correspondent dans I’organe principal.
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Figure 37 : Schéma des étapes de I'algorithme d’identification et de raffinement local

[I.L2 Méthode d’identification et de raffinement

Dans l'algorithme proposé, les éléments de I'organe principal sont raffinés pour
atteindre la taille des éléments du sous organe qui leur correspond. Ainsi, le nombre
d’itérations de raffinement nécessaire pour un élément du maillage de I’organe principal est
spécifique et varie de I'un a I'autre. Pour un élément de |’ organe principal donné, nous notons
Rmax le nombre de raffinements nécessaires pour lui permettre d’atteindre la taille des
éléments du sous organe associés.

Nous détaillons ici les étapes d’identification et de raffinement. Nous noterons Vmo
(respectivement Vso) un sommet du maillage organe principal (respectivement sous-organe).
Pour un élément de I’ organe principal Elvo, la taille de son bord le plus long est notée
Edge(Elmo). Sur la base d'un calcul de la distance entre le sommet et I'élément [197],
sommets "sous-organes" proches d'Elvo sont identifiés dans un ensemble noté Ssov(Elmo)

(équation 11.1) et définis par :
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SSOV(ElMo) = {VSO / 3 VMo with |VM0 - VSol < Edge(ElMo)} 1.1

La distance minimale entre deux sommets, Vso1 et Vso2, de Ssov(Elmo) correspond a la
précision d'origine du maillage sous-organe associé a I'élément Elvo. Cette distance, notée
Dso(Elmo) dans I’équation 11.2 correspond a la dimension des éléments a atteindre par

raffinement pour obtenir la précision du maillage du sous-organe.

Dso(Elyo) =

min({Wsm —Vsozl / (Vso1,Vso2) € SSOUZ(ElMo) Vso1 # VSOZ}) -2

Tant que la dimension des éléments produits par le raffinement est supérieure a
Dso(Elmo), la précision attendue n'est pas atteinte, il convient alors de continuer a raffiner. Si
les éléments générés sont plus petits que Dso(Elwvo), il y @ sur-raffinement : I'algorithme produit
des éléments supplémentaires sans pour autant apporter une amélioration en terme de
précision. Le nombre d'étapes de raffinement d'Elmo, Noté Rmax(Elmo), est le plus petit nombre
d’itérations qui permette d’atteindre des éléments ayant la précision requise. Cette définition

est transcrite dans les équations 1.3 et 1.4 :

Rmax(ElMo) = min({R eN / EdgeR (ElMo) < DSo(EMo)}) 1.3
Edge(Ely,)
Edger(Elyo) = ——7—— e .4

Compte tenu du processus de raffinement de chaque élément, de la définition de
Rmax(Elmo) et de la dimension des arétes générées a chaque étape, il est possible d'encadrer la
distance Dso(Elmo) par la dimension des cotés générés aux étapes Rmax(Elmo) €t Rmax(Elmo)+1.

Rmax(Elmo) étant un entier, sa valeur est encadrée par I’équation II.5.

Edgeg. .. .Ei)+1(Elmo) < Dso(Ely,) < Edger, . (Eip,) (Elmo)

Edge(Ely,) Edge(Ely,) .5

2Rmax(Elpo)+1 < DSO (ElMO) = 2Rmax(Elmo)
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Edge(Ely,)
In|———"=
= Runax(Elyo) = | ( Dol ) >J
Edge(Ely,) Edge(Ely,)
In|———+"22= In|——+—"22
( DSO(ElMo) )S Rmax(ElMo) < ( Dso(ElMo) )_I_ 1
In(2) In(2)

L'algorithme calcule un nombre maximum de raffinements nécessaires localement
pour atteindre la précision des maillages d'origine. Ce processus de raffinement local fournit
un raffinement adéquat pour transcrire la géométrie du sous-organe tout en évitant de créer
une quantité importante d'éléments.

Une fois les éléments raffinés jusqu'a Rmax(Elmo), les éléments générés sont identifiés

pour étre catégorisés une derniéere fois comme étant soit |'organe principal soit le sous-organe.

I.3  Indicateurs d’efficacité

Afin de valider 'efficacité de I'algorithme, nous définissons des indicateurs a calculer
qui serviront de référence d’optimisation. L'objectif de I'algorithme est de produire un
maillage qui préserve la précision des géométries initiales, tout en limitant le nombre
d’éléments produits. Aussi, nous définissons deux indicateurs, afin d’évaluer la précision et le
gain en terme de nombre d’éléments par rapport au raffinement systématique de I’ organe

principal (BFA).

[I.3.1 Indicateur de précision

Nous définissons d'abord un "indicateur de précision" (IP) correspondant a l'erreur
entre la position du maillage nouvellement généré et la position géométrique des noeuds du
sous-organe.

Fondé sur une méthode de calcul de distance [196], [198]—-[201], I'lP calcule la distance
maximale entre les sommets du maillage sous-organe Vs, et les sommets Vi du maillage final.
Il est donné par IP = max(|Vf - Vs, |) et est utilisé de deux fagons différentes.

Il permet d’évaluer et de fixer une précision attendue entre les sommets du sous-
organe et les sommets du maillage raffiné.

Il permet de comparer les distances entre les maillages d'origine non traités et le
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maillage nouvellement généré.

Son évolution au fur et a mesure des itérations de raffinement traduira le gain en
précision de chaque étape. Nous utiliserons la valeur de cet indicateur entre les deux maillages
initiaux comme référence. Cette valeur de référence permettra d’exprimer I'IP sous forme de
pourcentage. Cette valeur représentera le gain apporté par I'algorithme en terme de précision
par rapport a une identification directe.

Comme I'IP ne dépend que des maillages originaux et finaux, il est calculé facilement a

I'aide de la distance moyenne entre les deux maillages [196], [198]—-[201].

[1.3.2 Indicateur du nombre d’éléments

Nous définissons ensuite un "indicateur de résidu" (IR) qui compare le nombre final
d'éléments obtenus entre I'approche de force brute (BFA) et notre algorithme. La différence
entre les deux valeurs correspond au nombre d'éléments économisés par I'algorithme.

Etant donné que I'indicateur compare les nombres totaux d’éléments, son évaluation
dépend fortement du nombre initial d'éléments des maillages. Aussi, il ne permet pas de
comparaison inter-maillage. Pour s’affranchir de cette dépendance, le nombre final
d'éléments est exprimé en pourcentage du nombre total d'éléments générés par la BFA.

Le Rl indique donc, en pourcentage, la partie des éléments restants en utilisant
I'algorithme proposé par rapport a la BFA. Pour compléter les informations fournies par le Rl,
nous définissons un " indicateur d’économie " (IE) correspondant au pourcentage d’éléments
économisés par I'algorithme. Cet indicateur est complémentaire a I'IR.

Pour évaluer I'IR et I'lE, il convient de connaitre le nombre final d'éléments générés par
I'algorithme et par la BFA. Pour notre algorithme, cette donnée nécessite de dénombrer les
éléments du maillage produit. Pour ce qui est de la BFA, elle divise a chaque étape chaque
élément K fois, ou K dépend du type d'élément (K=8 pour les tétraedres ou cubiques). Par
conséquent, le nombre final d'éléments utilisant la BFA est donné par I'équation I1.6.

* K Rmax

N¢pr = Nyo I.6
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. Evaluation quantitative

Dans un premier temps, nous évaluerons l'efficacité de [l'algorithme pour une
géomeétrie simple. Dans un second temps, nous |’évaluerons pour une géométrie réelle, ce qui

permettra de confirmer son applicabilité en dehors des conditions de test standard.

[1l.1 Scénarios de cas de tests standardisés

Afin de déterminer les conditions de fonctionnement optimales, nous allons analyser
I'influence de la complexité des géométries initiales des maillages, de I'existence de zones de
chevauchement et de la distribution du sous-organe au sein de l'organe principal sur les
maillages produits. Pour couvrir ces différents cas, deux scénarios simples sont proposés. Pour

chaque maillage produit, les différents indicateurs sont calculés et analysés.

[1.L1.1 Détermination du niveau de raffinement optimal

Nous commencons par appliquer I'algorithme a un cas standard avec une unique
inclusion localisée. Il a pour objectif d’identifier le gain apporté par I’algorithme en fonction
du nombre d’itérations effectuées.

L'organe principal correspond a un cube de 16 mm de c6té, maillé avec 24 éléments
tétraédriques et 16 noeuds (Figure 38). Le sous-organe est un quart de cylindre a l'intérieur du
cube. La valeur du rayon du cylindre est égale a la moitié de la longueur d’une aréte du cube.
Son maillage est constitué de 4832 tétraedres, 1043 nceuds et 6258 degrés de liberté. Le
cylindre est centré sur I'une des arétes du cube, couvrant ainsi une zone limitée du volume

total. Le volume de recouvrement du cylindre sur le cube est de 19,6%.
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Figure 38 : Maillage cubique de I'organe principal contenant un quart de cylindre

comme maillage de sous-organe.

Le Tableau 2 et la Figure 39 contiennent les résultats de I'IP et de I'IR pour ce premier
test. La Figure 40 présente I"évaluation de I'IR par l'application de I'algorithme dans ce cas
particulier. A chaque étape, le maillage secondaire, ici le cylindre, est identifié a I'intérieur du
maillage produit (section orange). Ses éléments, ainsi que leurs voisins si nécessaire, sont

raffinés jusqu’a atteindre la précision des mailles du cylindre.

Niveau de Algorithme Précision
raffinement '9 b BFA Nb IR en aprés IPen
final du cube , ., . d’éléments (%) optimisation (%)
d’éléments
(R) mm
0 24 24 100,00% 4,45 100,00%
1 73 192 38,02% 2,36 53,03%
2 178 1536 11,59% 1,19 26,74%
3 1256 12288 10,22% 0,60 13,44%
4 7346 98304 7,47% 0,30 6,76%
5 48457 786432 6,16% 0,15 3,42%

Tableau 2 : Résultats en fonction du niveau de raffinement pour le premier test (cylindre dans
cube)
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Raffinement niveau 0 Raffinement niveau 1

Raffinement niveau 2 Raffinement niveau 3

Raffinement niveau 4 Raffinement niveau 5

Figure 39 : Représentation des maillages produits au cours des différentes itérations lors de
I'application de I'algorithme pour une inclusion cylindrique dans un cube. Pour chaque
illustration, les éléments en orange représentent ceux identifiés comme correspondant au
maillage du sous-organe tandis que les autres éléments sont représentés en vert.
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Les résultats du Tableau 2 montrent que I'IR diminue de fagon exponentielle en
fonction du nombre d'étapes de raffinement. En effet, le processus de raffinement repose sur
une division par deux de la longueur des arétes des éléments. Ainsi, la précision du maillage
généré augmente d'un facteur deux a chaque étape de raffinement.

Pour ce qui est du nombre d'éléments du maillage produit, il augmente de maniére
exponentielle en fonction du nombre d’itérations. Il reste cependant bien plus faible que celui
de la BFA, allant jusqu’a un écart d’un facteur 10 entre les deux.

De plus, I'écart entre le nombre d’éléments produits par I'une et I'autre des méthodes
augmente exponentiellement avec le nombre d’itérations. La Figure 40 présente le ratio du
nombre total d’éléments entre les deux maillages (IR en pourcentage). La variation présentée
est forte au début, puis atteint une asymptote.

L’algorithme présente dans ce cas un gain proche de 90% au bout de la seconde
itération. Celui-ci est atteint rapidement, avant méme que la précision souhaitée pour garantir
la continuité de la précision du maillage ne soit atteinte. Ainsi, le maillage final présente la

précision des maillages initiaux et un gain optimal en terme de nombre d’éléments.

120,00%
100,00%
80,00%

60,00%

RI, %

40,00%

20,00%

—H———x

0 1 2 3 4 5

0,00%
Itération de raffinement

Figure 40 : Evolution de I'IR en fonction du niveau de raffinement R

Une amélioration importante par rapport a la BFA est observée pour ce premier cas
concret. La précision du maillage initial est atteinte aprés trois itérations, ce qui correspond a

un gain de 90% en terme de nombre d’éléments.
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11.L1.2 Influence de la distribution de maillage

Le premier cas se limite a une unique inclusion. Cependant, |’efficacité de I'algorithme
peut varier en fonction d’autres critéres, comme la proportion et la localisation du maillage du
sous organe au sein du maillage de I’ organe principal. Pour analyser cette variabilité, nous
effectuons un second cas de test ou le processus d'optimisation est évalué en fonction de la
répartition de la zone de raffinement.

La densité d’'un maillage par rapport a I'autre est définie comme la proportion du
volume initial du sous-organe au sein de l'organe principal. Lorsque les maillages organe
principal et sous-organe sont de volume égaux (la densité vaut 1), le raffinement effectué par
I'algorithme correspond alors a celui de la BFA. Dans ce cas, il n’y a pas d’optimisation possible
en terme de nombre d’éléments et I'IR reste constant a 100%. Cela signifie que la densité du
sous-organe influence directement I'efficacité de I'algorithme.

Nous étudions maintenant 4 distributions de différentes densité. L'organe principal
utilisé est un cube similaire a celui défini précédemment. Il est cette fois-ci composé de 131
sommets et de 364 tétraedres. Les "sous-organes" sont définis comme des rectangles
parallélépipédiques simples, de taille 512*32*32 mm. La Figure 41 montre les quatre
différentes distributions de « sous-organes » que nous utiliserons. De plus, le Tableau 3 donne
le nombre de mailles et la densité d’inclusions pour chaque cas testé. Nous analyserons par la

suite ces résultats.
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Figure 41 : lllustration des maillages étudiés pour les quatre cas de test. Pour chacun, la densité
augmente d’un facteur 4.

Nbr Volume du | Densit¢ du  Nbrnoeud Nbr degre de
Cas parallélépipédes sous-maillage sous- sous-maillage liberte sous-
rectangles (mm?3) maillage (%) maillage
1 1 524 288 0.39 22082 132 492
2 4 2 097 152 1.56 261 619 1569 714
3 16 8 388 608 6.25 2 576 252 15 457 512
4 64 33 554 432 25.00 3818 787 22912728

Tableau 3 : Caractéristiques des sous-organes pour les 4 cas étudiés

Pour évaluer I'efficacité de I'algorithme, les itérations de raffinement ont été effectuées

pour des itérations allant de 1 a 6, et pour chacun des 4 scénarios afin de pouvoir comparer la

précision obtenue avec I'IR.
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Figure 42 : IR mesuré pour les différentes itérations de raffinement et pour les 4 cas de densité
D de sous-organes testés.

En nous appuyant sur les résultats obtenus dans le Chapitre Il - 11.1.1, nous utilisons
I’hypothése suivante : si I'IR est inférieur a 20 % (optimisation a 80 %), alors |'algorithme est
considéré comme fonctionnant dans son état optimal.

Pour le second type de tests, les résultats sont présentés Figure 42. Nous observons
que pour les deux premiéres itérations de raffinement, le test incluant la densité la plus élevée
(D=25%) reste a 100% de la BFA (tous les éléments du maillage principal sont dans la zone de
chevauchement et doivent étre affinés). L’algorithme n’apporte pour ces cas aucun avantage
par rapport a la BFA.

Pour le reste, nous observons que I'IR présente toujours une phase de diminution pour
atteindre un niveau optimal avec un IR inférieur a 20 % de la BFA. Une fois ce domaine optimal
atteint, le gain n’évolue plus de maniére sensible, et tend vers une asymptote. Cette limite est
atteinte plus rapidement pour les cas de plus faible densité. Cet effet est d( a la diminution de
la taille des éléments en fonction du nombre d’itérations. Au fur et a mesure des itérations,
seul un sous-ensemble de plus en plus petit nécessite d’étre raffiné.

Dans le scénario présenté, trois zones d'évolution de I'IR sont observées :

e La premiere correspond au domaine optimal. Il est atteint rapidement pour les
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faibles densités, et plus tardivement pour les densités plus élevées. Une fois
dans cette zone, le gain n’évolue quasiment plus en fonction du nombre
d’itérations.

e Le second domaine correspond a la transition entre I’absence de gain (IR
=100%) et le domaine optimal. Cette transition est présente pour I’ensemble
des cas testés. Sa durée augmente avec la valeur de la densité. En des cas de
densité tres élevée, la transition s’effectue en 2 a 3 itérations. Ainsi lorsque le
logiciel entre dans ce domaine, nous savons que le domaine optimal sera
rapidement atteint.

e Letroisieme domaine est celui de gain faible voire nul. Ce domaine n’est occupé
que par des géométries a fortes densités et un nombre réduit d’itérations. Dans
ce domaine-|3, I'algorithme ne présente pas d’intérét face a la BFA.

La Figure 43 présente la distribution des trois domaines (en termes d'étapes minimales

de raffinement) en fonction des distributions initiales de densité gé¢ométrique.

8
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d’efficacité faible
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Densitée initiale

Figure 43 : Définition des domaines d'efficacité pour des étapes de raffinement données en
fonction des densités géométriques initiales D

Les trois domaines d'efficacité y sont représentés. Nous constatons que le domaine de
fonctionnement optimal est majoritaire pour les cas de faible densité. De plus, le domaine
d’efficacité moyenne présente un écart en terme de nombre d’itérations qui varie peu avec la

densité. Ainsi, I'algorithme est particulierement performant pour les éléments isolés et peu
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denses. Le domaine optimal reste néanmoins accessible quelles que soient les conditions

initiales.

[1.1.3 Validation de I’algorithme en terme de simulations numériques

Les analyses précédentes ont permis de démontrer les avantages de notre approche
comparée a la BFA en terme de précision gé¢ométrique et de nombre d'éléments du maillage
produit. L'objectif de I'algorithme est cependant également de fournir un gain en terme de
temps de calcul. Dans une approche élémentaire, nous pouvons considérer que le temps de
calcul est lié au nombre total d’éléments constituant le maillage. Pour confirmer le gain en
terme de durée de calcul, nous allons évaluer la durée de simulations numériques effectuées
a partir de maillages produits par I'algorithme.

Pour cela, des conditions aux limites et des propriétés mécaniques sont affectées au
maillage, pour pouvoir effectuer une simulation numérique. Le temps de calcul est ensuite
mesuré et comparé avec celui nécessaire pour une simulation utilisant un maillage produit par
la BFA. Les maillages initiaux correspondent au cas avec 4 "sous-organes" inclus dans I'organe
principal de la Figure 40. Ce cas permet d’atteindre les trois domaines d’efficacité. Les
maillages sont générés avec la BFA et avec notre algorithme et pour 0 a 4 itérations de
raffinement ; cela permet de couvrir les différents domaines de fonctionnement de
I'algorithme.

Pour chaque géométrie, nous simulons I'effet induit par la force de gravité sur une
surface plane. Cela permet de résoudre un probleme de contact surface a surface sous I'effet
du poids propre du corps. Dans ce cas, le temps d'analyse est fortement lié a la taille et au
nombre d'éléments. La Figure 44 présente |'évolution de I'IR, le temps de calcul et I'évolution

du nombre d'éléments a chaque itération du raffinement.
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Figure 44 : (a) IR et durée de simulation en fonction du nombre d’itérations de raffinement, (b)
nombre total d'éléments du maillage généré par le présent algorithme et avec la BFA.

Nous observons qu’il y a peu d'amélioration concernant la durée de la simulation pour
les premiéres itérations, alors que la valeur de I'IR tombe a environ 20 %. Cela s’explique par
le fait que le nombre d'éléments total produit par I'algorithme et la BFA reste proche dans les
deux cas. Or, dés que le nombre d’éléments du maillage produit par la BFA augmente, le gain
en termes d’éléments économisés évolue pour devenir considérablement plus intéressant.

Cela induit une diminution du temps de calcul.

Dans le cas présent, cet écart est visible au niveau du nombre total d’éléments des
I'itération 3 (Figure 44 b). Cela correspond également a l'itération a partir de laquelle le gain

en terme de durée de simulation rejoint le domaine d’efficacité maximal de I'IR (Figure 44 a).
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Notre algorithme nous permet donc de faire chuter sensiblement les temps de calcul
de la résolution numérique en utilisant la méthode des éléments finis. Ce gain peut atteindre

90% de la durée de la simulation lorsque le domaine optimal de I’algorithme est atteint.

Le gain en terme de nombre d’éléments présente une variation non linéaire qui dépend

a la fois du maillage d'origine et de la proportion volumique des "sous-organes".

Quelle que soit la situation initiale, notre méthode permet de générer rapidement un
maillage optimisé avec des conditions optimales entre les densités de maillage et le rapport
de raffinement requis. Les résultats de validation montrent systématiquement une
amélioration du temps de calcul numérique et une optimisation en terme d'éléments par

rapport a la BFA.
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[1.2  Application a la vascularisation du foie

I1l.2.1 Contexte d’application

La réalisation de simulations numériques permettant d’étudier I'effet mécanique de la
vascularisation a l'intérieur du foie nécessite des géométries complémentaires. Cela nécessite
naturellement une concordance des nceuds au niveau des surfaces d’interaction entre les
différentes géométries pour permettre la convergence numérique.

L’algorithme que nous avons développé permet la conception d’un maillage unique,
intégrant la vascularisation, tout en respectant sa taille et localisation. |l sera donc adapté a la
réalisation de simulations permettant l'interaction entre les structures vasculaires et
hépatiques.

Cependant, dans ce cas d’application réel, la complexité structurale de la
vascularisation ne permet pas de garantir un fonctionnement optimal de I'algorithme. Les cas
standards utilisés précédemment sont en effet géométriguement bien plus simples.

Les géométries des vascularisations sont trés complexes [189], [202] . Elles présentent
de grandes variations de précision comparées au foie (Figure 45). La densité de la
vascularisation varie également sensiblement. Elle est en effet comprise entre 0,8% et 3,3%

avec une moyenne a 1,4%.

Figure 45 : Exemple de maillages de surface d’un foie et d’une vascularisation obtenus par
segmentation d'images scanner de I''lRCAD [203]. Le maillage aux larges mailles correspond au
foie, tandis que les maillages denses verts, bleu-vert et bruns correspondent aux
vascularisations.
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Afin de pouvoir tester I'application de notre algorithme pour le traitement du maillage
d’un foie quelconque, nous allons le tester sur un ensemble de cas réels. La méthode est
utilisée sur un ensemble de 20 géométries de foies incluant ses trois vascularisations (veine
cave, veine porte et artére hépatique), extraits de la base de données publique de I'IRCAD

[203].

I1l.2.2 Résultats et analyse

L’application des modeles numériques a la chirurgie entraine une contrainte de
précision importante. En effet, les images simulées servent au guidage des gestes chirurgicaux
et a la prise de décision. Leur précision est donc essentielle pour ne pas induire de
complications.

Comme le soulignent Selle et al. dans [188], la simulation numérique introduit une
erreur. Il est donc essentiel que la géométrie initiale, avant déformation, soit la plus précise
possible, pour que I'erreur cumulée aprés déformation reste petite. Ainsi, ils fixent une erreur
maximale de 1mm pour les maillages avant déformation.

Le Tableau 4 présente les valeurs minimales, maximales et moyennes pour I'IP et
I'optimisation du nombre total d’éléments lors de I"application de notre algorithme aux 20

foies extraits de la base de données.
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Nbr final d’éléments

Max
e\l 5617
IR

Max (%)
Moyen (%)
Min (%)

100,00%
100,00%
100,00%
Précision en mm

Max (mm)

17 941

56,18%
39,57%
26,95%

3,85

149 864
78 404
49 1M1

585 278
313 523
183 845

31,04%
21,68%
13,90%

20,58%
11,43%
6,56%

1,91

1429 097
829 010
462 270

3,65%

0,49

3 115 036
1886 918
747 608

3,04%
1,18%
0,326%

0,49

Moyen (mm) 3.32 1,662 0,46 0,31
Min (mm) 2,66 1,33 0,33 0,21

I=
Ve 100,00% | 51,37% | 25,77% | 12,85% | 6,48% 6,48%
VA 100,00% | 49,39% | 24,63% | 12,39% | 6,23% 6,04%
Ve 100,00% | 48,28% | 23,93% | 12,10% | 6,05% 3,14%

Tableau 4: Résultats de la précision et du gain en termes d’éléments lors de I'application de
notre algorithme a un ensemble de 20 foies disponibles a I'lIRCAD. Les pourcentages sont
toujours calculés en comparaison avec la BFA.

Dans le cas de l'intégration de la vascularisation a la géométrie du foie, I'algorithme

permet d’atteindre la précision médicale souhaitée (1mm) en 3 itérations. La Figure 46

présente les évolutions minimales, maximales et moyennes de I'IR en fonction du nombre

d’itérations de raffinement pour les 20 géométries différentes.
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Figure 46 : Variations de I'IR pour l'intégration de la vascularisation dans le foie présentées en
fonction du niveau de raffinement (20 géométries différentes).

Les trois courbes atteignent le domaine d’efficacité optimale de I'algorithme (moins de
20% d'éléments de la BFA restants pour une précision médicale souhaitée de 1mm) apres
seulement 3 itérations de raffinement. Comparés aux résultats concernant les cas standards
précédents, nous observons que la distribution de vascularisation correspond a une densité
de maillage faible par rapport a celle du foie. L’algorithme permet donc d’obtenir un gain
intéressant en terme de nombre d’éléments par rapport a la BFA, et de surcroit
indépendamment des géométries de vascularisation initiales.

Cependant, 'augmentation du nombre total d’éléments reste importante (Tableau 4).
En effet, bien que I'IR soit intéressant (avec un gain de plus de 80% a I’étape 3), le nombre total
d’éléments augmente exponentiellement (pour atteindre un maillage dépassant le million
d'éléments a |'étape 4), diminuant de facto I'intérét concernant les simulations numériques.
Ainsi, le niveau de raffinement 3 correspond au cas optimal pour générer un maillage du foie
intégrant la vascularisation qui est a la fois précis et léger.

L'application de I'algorithme proposé a des cas réels atteint un fonctionnement optimal
pour un petit nombre d'itérations. L’algorithme permet ainsi de construire une géométrie
adaptée en terme de précisions et de temps de calcul, a partir des maillages du foie et de la

vascularisation construits indépendamment.

-l
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I\V. Conclusion et ouverture

Les maillages sont le support structurel des simulations numériques par éléments finis.
D'une part, des éléments trop grands peuvent dégrader la précision des résultats, ou
complexifient les conditions de convergence d'interaction entre plusieurs éléments. Mais,
d'autre part, la diminution de la taille des éléments du maillage entraine une augmentation du
nombre d'éléments utilisés par la simulation. Cela influence directement la durée et les
ressources informatiques nécessaires. Ainsi, un choix inapproprié entre la précision et le
nombre d'éléments induit des erreurs ou des temps de convergence importants.

L’étude de I'effet mécanique de la vascularisation sur le foie au travers des simulations
numeériques requiert un maillage du foie qui contient la géométrie de la vascularisation, ainsi
gu’un nombre d’éléments aussi faible que possible. Méme si les géométries du foie et de la
vascularisation sont a I’échelle macroscopique, la différence de taille entre I’'organe complet
et sa sous-structure anatomique rend difficile la génération d'un maillage commun permettant
de traiter numériquement ces interactions. L'utilisation de la BFA permet d’atteindre une
géométrie ayant la précision de la vascularisation pour un maillage dépassant les 5 millions
d’éléments, ce qui est trop important pour que le temps de résolution reste faible.

Pour cela nous avons développé un algorithme qui optimise le nombre d'éléments
générés tout en garantissant la précision des géométries a fusionner. Il s’appuie sur une
application successive de raffinements locaux.

Validé sur des cas de test simples avec des indicateurs prédéfinis, le procédé présente
un gain important en terme de nombre d’éléments pour des géométries diffuses. Appliqué a
20 géométries de foies avec leurs vaisseaux hépatiques, I'algorithme crée en trois itérations
un maillage simple, ayant la précision géométrique de la vascularisation et un nombre
d’éléments réduit. Il permet ainsi de produire un maillage présentant la précision de la BFA,
mais avec une moyenne de 300.000 éléments au lieu de 5 millions.

La construction d’un maillage adapté aux simulations en éléments finis pour I'étude de
I’effet mécanique de la vascularisation peut ainsi étre automatisée. Bien que fastidieuse, la
création d’un maillage approprié est essentielle a la réalisation d’analyses numériques. Le
présent algorithme permet ainsi de construire un support précis et léger pour les analyses a

venir, a partir de gé¢ométries de vascularisation et de foie distinctes.
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|.  Introduction

.1 Contexte

Rappelons que le foie est un organe complexe constitué de plusieurs parties qui
interagissent entre elles. Le flux sanguin provenant du gros intestin par la veine porte traverse
la paroi vasculaire pour stocker les nutriments issus de la digestion [204], [205]. Le
comportement poreux du tissu hépatique lui permet d'absorber le sang et les nutriments
provenant de la veine porte puis de les transmettre via les veines sous-hépatiques vers le tronc
principal de la veine cave. Ce mécanisme de filtre se fait en paralléle d’un approvisionnement
en sang riche en oxygéne provenant de I'artére hépatique correspondant a un tiers de I'apport

total du sang dans le foie (Figure 47).

Right lobe

Hepatic vein

Bile
ducts
Left lobe

Falciform
ligament

Hepatic duct
Gall bladder

Figure 47 : Anatomie du foie incluant les lobes droit et gauche séparés par le ligament
falciforme extrait de [206].

Les modeles numériques du foie développés actuellement [108], [182], [206] pour
certaines applications chirurgicales ont pour objectif de permettre une mise a jour en temps

réel de la position des nceuds du maillage, soit plus de 25 fois par seconde. Ils s'appuient pour
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cela sur des méthodes de simplification [90], [109], [112], [182]. Afin d’obtenir une solution
suffisamment rapidement, ils intégrent des propriétés de matériaux homogenes, isotropes et
linéaire-élastiques.

Les propriétés mécaniques du tissu hépatique, qui constitue la majeure partie du foie,
ont été initialement étudiées par Carter et al. en 2001 [147] via des indentations effectuées
au cours d’opérations de chirurgie mini-invasives. Une grande variabilité inter-patients, en
fonction de leur santé, de leur age ou de leur sexe a été rapidement observée. A cela s’ajoute
une variabilité intra-patient plus faible, observable pour différentes localisations, profondeurs,
et vitesses d'indentation. La modélisation de la viscosité et de I'hyperélasticité du foie (cf.
Chapitre Ill - 1.4.2) a permis de simuler numériquement la variation de rigidité observée
pour les changements de vitesse et de profondeur d’indentation. Mais la variation des
propriétés en fonction de la localisation n’est actuellement pas prise en compte dans les

modeles numériques.

(d)

Figure 48 : Reconstructions 3D aprés une phase de segmentation des trois arbres vasculaires
(a) de I'artére hépatique (b), de la veine porte (c) et de la veine cave (d) produites par Debbaut
et al. L’image (a) représente tous les vaisseaux sanguins qui permettent d’obtenir le modéle
anatomique utilisé dans [176].
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Depuis ces premiers travaux, des modeles plus complexes [166] ont été développés
pour simuler le comportement du foie, bien qu’ils soient rarement intégrés en tant que tels
dans des simulateurs temps-réels en raison de l'augmentation du temps de calcul qu’ils
induisent.

La structure hépatique integre trois vascularisations qui vont d’une échelle
macroscopique a une échelle microscopique. La Figure 48 représente les trois arbres
vasculaires d’un foie : I'artére hépatique, la veine porte, et les veines hépatiques. Par des
divisions successives de [I'arbre vasculaire, les rayons des vaisseaux diminuent
progressivement. De cette maniére, les vaisseaux finissent par atteindre toutes les différentes
régions du foie. Lorsque les vaisseaux atteignent des tailles microscopiques, leur effet
mécanique devient partie prenante du comportement tissulaire hépatique, ce qui est pris en
compte a travers la loi de comportement.

Kerdok et al. [129] abordent l'importance de l'irrigation sanguine dans I'étude
mécanique des tissus hépatiques. En effet, le flux interne, tout comme les cellules constitutives
du sang, rendent les microcapilaires plus rigides. Comme la densité tissulaire de ces derniers
est treés importante, ils influencent la rigidité globale et donc le comportement mécanique du
tissu hépatique. De plus, comme I'apport en sang est principalement veineuy, il présente une
variation faible et la quantité de sang entrant et sortant de I’organe dans un intervalle de temps
donné est identique. Ainsi, le fluide dans l'organe peut étre considéré dans un état
stationnaire. Ainsi, les tests in-vivo de caractérisation des tissus integrent directement la
rigidité induite par le sang.

Pour pouvoir effectuer une telle homogénéisation, c’est-a-dire pour prendre en
compte une hétérogénéité par ses effets a une échelle plus macroscopique, il est nécessaire
que I'élément source de I’hétérogénéité soit suffisamment petit pour étre inclus dans
I’élément considéré. Seul I'effet des micro-vaisseaux est pris naturellement en compte dans la
loi de comportement mécanique. L'effet des vaisseaux macroscopiques reste quant a lui
inconnu, et des études spécifiques doivent étre menées pour déterminer leur effet sur le
comportement mécanique global du foie.

Umale et al [133] ont mené la premiére étude permettant de déterminer |'effet de
I’'hétérogénéité induit par les veines hépatiques. lls effectuent des tests de tractions uni-axiales
sur les parois de vaisseaux sanguins pour en extraire leurs propriétés mécaniques. lls

obtiennent des modules d’élasticité de 0,62 + 0,41 MPa, tandis que ceux mesurés par L.
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Huwart et al. [144] se situent entre 2,24 + 0,23 kPa pour les foies sains et 4,68 + 1,61 kPa pour

des foies cirrhosés in-vivo.

Cet écart de rigidité entre les parois des vaisseaux sanguins et le tissu hépatique est
confirmé par Chatelin et al. [142] qui effectuent des mesures in vivo et non invasives par
élastographie transitoire. lIs confirment I’existence d’une hétérogénéité tissulaire forte au sein
de I'organe a I'échelle macroscopique, dont I’effet mécanique sur la rigidité d’ensemble reste

inconnu.

I.2  Analyse de |'effet mécanique des structures hépatiques

Afin d'identifier I'effet mécanique exact de ces hétérogénéités, nous réalisons ici
plusieurs études sur un modeéle numérique de foie humain. Le maillage nécessaire a la création
du modele éléments finis (FE) correspond au foie 02 de la base de données publique de I'IRCAD
[203] représenté avec son environnement (pancréas, veine cave, veine porte, tumeur, peau)
dans la Figure 49. La géométrie utilisée est obtenue a partir de la segmentation d’une image
scanner 3D d’un patient a |‘aide des algorithmes semi-automatiques développés par Soler et
al. [207]. Ces algorithmes permettent de construire des maillages indépendants des structures
hépatiques et veineuses. Celles-ci sont réunies dans un unique maillage a I'aide de I'algorithme
de fusion développé au Chapitre Il. Le résultat final permet un calcul de simulations fluides-

structures.
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Figure 49: lllustration anatomique du foie et de son environnement, servant de référence pour
les études a venir

Afin de déterminer I'effet macroscopique de la vascularisation, nous allons intégrer
celle-ci dans le modéle numérique du foie. La prise en compte de la paroi vasculaire en plus
du fluide a I'intérieur complexifie la constitution du modele. En effet, la paroi est une structure
anisotrope, dont I'épaisseur et les propriétés mécaniques varient. Nous ne disposons pas
aujourd’hui des informations physiologiques nécessaires a sa modélisation complete. Les
études suivantes se placeront donc dans I'une des deux hypothéses suivantes :

e La paroi vasculaire est la source principale de la rigidité induite par le systeme
vasculaire. Dans ce cas, les vaisseaux sanguins sont simulés comme une structure
de section pleine de propriété équivalente a la paroi de la vascularisation. Ces
conditions forment une borne supérieure de la rigidité que peut induire la
vascularisation.

e |’épaisseur de la paroi vasculaire est faible, et la pression interne du fluide
s’applique sur le tissu hépatique. Numériguement, nous simulerons ce cas par une
paroi d’épaisseur nulle. Cela maximise I'effet de la pression veineuse sur le tissu
hépatique, et a nouveau fournit une autre borne supérieure, plus fine, liée a I'effet

de I’écoulement sanguin.
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Nous allons premierement traiter la vascularisation comme une structure de section
pleine de rigidité égale a celle des parois. Nous étudierons la réponse numérique du modele
structure résultant lorsque soumis a des indentations. Les courbes force-déplacement
extraites en pointes d’indenteurs seront comparées a des courbes issues d’expérimentations
de la littérature [135]. Dans un second temps, une étude de modélisation du fluide sanguin

nous permettra d’affiner les informations obtenues par I’étude de structure.
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Il.  Modéle de vascularisation en section pleine

Alors que la microvascularisation est directement intégrée dans les propriétés
matériaux des tissus, I'effet mécanique de la vascularisation macroscopique reste inconnu et
par conséquent jusqu’a présent négligé. Différents éléments contribuent a la rigidité de la
vascularisation, comme sa paroi et la pression interne. Nous allons ici modéliser les
vascularisations comme un matérieau homogene isotrope de rigidité égale a celle de la
vascularisation. Cette hypothése numérique correspond a une borne supérieure de I'effet
mécanique de la vascularisation sur la structure hépatique.

Ce modele est utilisé pour simuler des essais numériques d’indentation dont les
résultats sont comparés a des mesures réelles effectuées dans des conditions similaires. La
variation de réponse mécanique en fonction de la localisation du test, et la répartition de
contraintes sur la structure vasculaire, permettent d’obtenir une premiere indication quant a
I'effet de I’'hétérogénéité induit par les vaisseaux sanguins sur la réponse mécanique de

I’ensemble de I'organe.

[I.L1 Construction du modeéle

II.L1.1 Principes d’études d’hétérogénéités

De nombreuses méthodes d’intégration d’hétérogénéités dans les propriétés
mécaniques par homogénéisation reposent sur une intégration statistique [208]-[212] ou sur
I'étude exacte de l'effet de Il'inclusion [213], [214]. On ne parlera pas ici des méthodes
asymptotiques, tres largement étudiées en France notamment, mais qui sortent du cadre de
cette thése [215]-[217].

Les approches statistiques nécessitent des structures denses et de taille suffisamment
petites, pour que les tests de caractérisation fournissent des propriétés mécaniques intégrant
les hétérogénéités. Elles sont trés adaptées pour I'étude des capillaires dans le tissu hépatique.
Cependant, les vaisseaux macroscopiques sont trop imposants et pas assez denses pour étre
traités de cette maniere.

La seconde approche consiste a décrire mathématiquement I’effet exact d’'une unique
inclusion, plutot que d’observer la résultante d’un grand nombre d’hétérogénéités. Elle
nécessite une description précise de I'hétérogénéité et atteint ses limites pour des structures

présentant des géométries complexes, et par conséquent difficiles a modéliser. Cela est
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typiquement le cas des vascularisations.

Les différentes approches d’intégration du comportement microstructural dans une
réponse macroscopique présentent parfois certaines limites et sont souvent trées complexes
[218]—[221]. On se contentera ici d’'une approche simple. En effet, I’objectif final d’intégration
d’un outil de précision au sein d’un dispositif temps-réel pour la chirurgie ne permet pas
d’inclure des approches trop sophistiquées. En outre, les connaissances disponibles sur cette

guestion laissent penser que les effets de cette hétérogénéité restent probablement limités.

[I.L1.2 Constitution du modéle

La construction de ce modele numérique est réalisée en deux étapes successives :
premiérement, la géométrie est extraite des données d'imagerie du patient (IRM ou scanner).
Les géométries de la vascularisation et du foie sont traitées par le logiciel de fusion des
maillages du Chapitre .

Cela permet de constituer une géométrie unique, avec une interaction structurelle
entre la vascularisation et le tissu hépatique. Celle-ci est constituée de 31 201 nceuds reliés en
185 485 tétraédres. Elle permet de décrire la vascularisation a une précision de 'ordre du
millimétre (cf. Chapitre Il -111.2.2) tout en économisant prés 2 641 779 éléments par rapport a
d’autres approches classiques.

Etant donné que nous cherchons une borne supérieure pour 'effet mécanique de la
vascularisation, nous utiliserons des éléments volumiques tétraédriques linéaires. Des
éléments quadratiques ou cubiques offriraient une précision bien plus importante en terme
de champ de répartition des contraintes. Cependant, au vu des hypotheses simplificatrices du
modele, la précision introduite par ces types d’éléments serait négligeable devant les autres
hypothéses du modele. Des éléments plus complexes entraineraient une augmentation
considérable du temps et des ressources de calcul, sans apporter un gain valorisable aux
résultats.

Les vaisseaux sanguins sont dans un premier temps simulés de section pleine ayant des
propriétés équivalentes a leur paroi. La géométrie construite permet cette interaction, étant
donné que la vascularisation et le tissu hépatique sont intégrés dans une méme géométrie.
Les propriétés mécaniques sont affectées aux éléments en fonction de leur position dans la

structure macroscopique. Nous avons développé un algorithme, interfacé au solveur
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numérique commercial Abaqus®, qui permet I'identification d’un élément en fonction de sa
localisation et I’allocation de propriétés mécaniques spécifiques.

De nombreuses études ont permis d’identifier les paramétres de lois de comportement
linéaires comme hyperélastiques pour le tissu hépatique [135], [129], [112], [142], [217],
[206]. A nouveau, dans l'optique de la recherche d’une borne supérieure, nous ferons ici
I’'approximation de I'utilisation d’'un modéele linéaire élastique pour les différentes propriétés
mécaniques mises en jeu. Nous utiliserons donc ici un module d'Young de 3 kPa pour le foie,
de 0,62 MPa pour les vaisseaux et un coefficient de Poisson de 0,49 [137].

Le modéle numérique du foie constitué est ensuite soumis a des indentations
numériques. Le calcul des déformations, ainsi que la constitution numérique des courbes
force-déplacement est fait a I'aide du code commercial Abaqus®. Les résultats ainsi obtenus
peuvent donc étre reproduits a partir des géométries initiales. Nous détaillerons dans la suite

les différents choix liés a la méthode d’indentation (technique, forme d’indenteur, contact, ...).

[I.2  Conditions numériques de I'indentation

I1.2.1 Généralités sur la technique d’indentation

La technique d’indentation est trés courante pour analyser les comportements
mécaniques des tissus mous [152], [135], [147], [222], [164]. Elle peut donc servir a une base
de référence a partir des résultats issus de la littérature.

Cependant, ce ne sont pas des essais intrinseques, ils mélangent les propriétés des
matériaux testés avec des données de structures (géométrie, application des efforts). Les
résultats de simulations d’indentations sont dépendants de la profondeur d'indentation, de sa
vitesse, de la forme de l'indenteur et du maillage. Par conséquent, ces différents éléments
doivent étre fixés de maniére a ce que les grandeurs simulées puissent étre comparées entre
elles ainsi qu’avec des valeurs obtenues lors de manipulations réelles ou d’autres simulations.

De plus, I'évaluation des efforts sur I'indenteur fournit une information sur les efforts
intérieurs qui régnent au sein du tissu. Il convient donc de bien définir la nature du contact
entre I'outil de test et le tissu. En effet, la connaissance de la surface de contact, I'angle
d’indentation et la nature du contact sont autant d’éléments qui peuvent modifier la mesure

effectuée par I'indenteur.
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[1.2.2 Forme de lI'indenteur utilisé
Afin de fixer les conditions aux limites, une premiere approche consiste a réaliser une
compression entre plateaux de surface supérieure a celle de I'élément indenté [157], [148],
[223]. Malheureusement, cette approche fournit une donnée unique lié au comportement
global de I'organe, et n’est donc pas adapté pour étudier la variation locale de rigidité du foie.
En ce qui concerne les indenteurs plus petits, beaucoup de géométries existent
(sphéres, pyramide, cone, ...). La Figure 50 représente les résultats d'indentations numériques

menées par Ahn et Kim [151] pour deux formats d’indenteur différents.

Tissue

Figure 50 : Influence de la forme de I'indenteur sur un tissu, extrait des résultats d'Ahn et Kim
[151].

Bien que les indenteurs plats offrent une surface de contact initialement constante, ils
créent des effets de bords importants dus a I’'angle de contact lié a leur géométrie (cf. Figure
50). Pour des indentations en grandes déformations, le tissu qui recouvre les bords de
I'indenteur générent des forces de frottement supplémentaires proportionnelles a la hauteur
de débordement [224].

Ces forces sont difficiles a évaluer car elles dépendent d’un trés grand nombre de
facteurs, comme les propriétés matériaux ou la vitesse d’indentation.

Pour I'indenteur semi-sphérique, I’évolution de |a taille de la zone d'interaction dépend
des propriétés matériaux, mais également de la vitesse et de la profondeur d’indentation. A

nouveau, le bilan des forces est complexe. La gé¢ométrie ne présente pas de discontinuité,
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contrairement a I'angle présent au bord de I'indenteur plat, mais la surface de contact varie.
Nous utiliserons ici un indenteur semi-sphérique pour I'ensemble des analyses a venir,
indépendamment des avantages et inconvénients de chaque géométrie, aucune n’étant
parfaite.

Comme les indenteurs sphériques et hémisphériques sont fréquemment utilisés, la
littérature est riche de méthodes de détermination des profondeurs d'indentation, de la

surface de contact et des déformations induites sur le tissu mou.

[1.2.3 Modélisation du contact
L'indenteur est modélisé par un milieu indéformable. Ce choix conduit a considérer
I'indenteur comme une surface rigide. Le maillage de I'indenteur peut étre adapté pour
coincider avec la zone indentée. Cela permet de faciliter la convergence numérique, et permet
d’obtenir une plus grande précision des résultats et une réduction de I'erreur due aux
géométries. Ces choix menent a un calcul plus simple de la force d’indentation et a la
construction numérique de la courbe force-déplacement.
Parmi les modélisations du frottement entre deux corps (Coulomb, Tresca, frottement
fluide du type lubrification), nous choisirons ici un modele de Tresca décrit par :
T=mk
Avec
e 1:lacontrainte de cisaillement a la surface
e k:lalimite de rupture au cisaillement du matériau
e M : un parametre compris en 0 et 1, la valeur 1 correspondant au contact collant.
Ce choix est une approximation de la réalité bien sdr, puisqu’un glissement existe bien
lors d’un essai réel [225], [226]. Cependant, compte tenu des hypotheéses fortes choisies pour
les propriétés des veines (section pleine), afin de rester dans I’évaluation d‘une borne

supérieure, cette hypothése reste satisfaisante.

[1.3 Résultats d'indentations

I1.3.1 Comparaison entre tests expérimentaux et numériques
Les résultats des tests d'indentation simulés sont comparés avec les seules données de

la littérature obtenues pour des cas réels dans des conditions similaires, Samur et al. [135]. La
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Figure 51 représente la comparaison de ces résultats expérimentaux et simulés.

Les données expérimentales [135], représentées en bleu dans la Figure 51 a, ont été
obtenues sur le foie de trois cochons. Les auteurs ont enregistré d’une part la force
d’indentation, et d’autre part le déplacement a la pointe de l'indenteur, sans toutefois
connaitre la distribution de la vascularisation.

Afin de permettre la comparaison avec ces données réelles, des simulations
numeériques ont été effectuées sur un modeéle de foie pour des vitesses et profondeurs
d’indentation équivalentes, et a différentes positions. Les variations de la rigidité a I’échelle
macroscopique, en fonction de la distribution de la vascularisation, peuvent ainsi étre
observées et comparées aux données expérimentales de Samur et al. [135].

Dans la Figure 51 a, les points orange correspondent aux valeurs moyennes
d’indentations simulées. Les barres ne correspondent pas a I’erreur de mesure, mais bien a
I’écart des valeurs observées pour une méme profondeur d’indentation en fonction de la
localisation sur le foie.

Nous observons que les deux courbes moyennes, numériques et expérimentales de la
Figure 51 a, présentent non seulement des variations identiques, mais aussi des valeurs
proches. L’écart de moyennes de forces est inférieur a 5% pour I’ensemble de la courbe.

Les plages des forces mesurées et simulées, représentées par les barres verticales, sont
également proches, et présentent une variation similaire. La valeur haute de ces barres
correspond au maximum de rigidité mesurée sur le foie. Ce maximum est bien plus important
pour la simulation numérique que pour les données expérimentales. Ces valeurs
correspondent a I'indentation localisée proche du tronc principal de la veine cave.

La courbe force-déplacement de cette indentation spécifique, proche du tronc
principal de la veine cave, est visible sur la Figure 51 b en triangle violet. Les deux autres
courbes de cette figure correspondent a des indentations sur le parenchyme. On y retrouve
I’écart important entre le maximum de force obtenue proche du tronc principal de la veine

cave, et la valeur moyenne du reste du parenchyme.
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(a) Comparaison de résultats numériques et expérimentaux — le symbole central
représente la valeur moyenne et les barres verticales la plage de valeurs observées
pour une profondeur d’indentation donnée. Les carrés bleu sont issus des travaux de
Samur et al. [135], alors que les cercles orange correspondent a nos résultats
numériques.
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(b) Courbes force-déplacement obtenues numériquement en pointe d’indenteur sur un
foie pour différentes localisations.

Figure 51 : Comparaisons de courbes force-déplacement issues d’indentations expérimentales
et numériques.
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Les résultats numériques sont en accord avec les données expérimentales. Cela
confirme que les effets mécaniques dus aux différences de propriétés mécaniques et de
distributions de la vascularisation sont bien intégrés dans le modele numérique.

Les résultats expérimentaux montrent une augmentation de la taille de la plage de
valeurs de force pour une profondeur d'indentation donnée. En effet, sans connaissance a
priori de la distribution vasculaire, les indentations réelles effectuées ne ciblent pas des
conditions vasculaires particuliéres. Elles représentent par conséquent des résultats
statistiques. En revanche, les indentations numériques sont ciblées pour analyser les réponses
mécaniques en fonction de la distribution. Ainsi, nous avons choisi de localiser une grande
proportion d’indentations numériques dans des zones présentant des vascularisations
importantes (Figure 51 b). Cela décale la borne supérieure de la plage du modele numérique
vers des valeurs plus élevées de force pour une méme profondeur d’indentation (Figure 51 a).

Malgré des hypotheses fortes effectuées dans ce modéle numérique, la majorité des
indentations conduites sur le parenchyme produisent des courbes moyennes identiques,
indépendantes de la vascularisation. Celles-ci refletent uniquement la structure hépatique.
Nous en déduisons que la majeure partie de la macro-vascularisation présente dans le
parenchyme est trop petite et trop profonde pour avoir un effet significatif sur le modele
macroscopique. Elle peut donc étre négligée. Il n’en va toutefois pas de méme pour le tronc

principal de la veine cave, qui présente une rigidité supérieure bien observable.
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I1.3.2 Analyse des efforts exercés sur la vascularisation

Les résultats précédents se focalisent sur les courbes force-déplacement observées en
périphérie du foie. Celles-ci sont certes représentatives de I’expérience du chirurgien touchant
le foie avec son outil, mais ne préjugent pas des déformations et contraintes internes. Or, pour
représenter les vaisseaux sanguins en Réalité-Augmentée et en conditions peropératoires, il
est nécessaire que le champ de contraintes interne sur la paroi vasculaire soit également
connu. L'information de surface est donc insuffisante, et nous analyserons dans ce qui suit la
réponse mécanique interne du modele numérique.

Bien que la contrainte de Von Mises ne représente que partiellement les efforts
intérieurs dans une structure complexe comme celle de la paroi vasculaire, nous avons choisi
de la représenter Figure 52, compte tenu du modele homogéne isotrope trés simplifié qui est
utilisé ici. En effet, nous rappelons que cette analyse ne reste valable que dans la recherche
d’une borne supérieure des effets de I’"hétérogénéité sur le comportement moyen.

On observe les contraintes induites par les indentations dans le systeme vasculaire. Les
deux cas représentés dans la Figure 52 correspondent a des foies différents avec des densités
de répartition vasculaire différentes.

Pour chacun d’eux, l'indentation a lieu sur le parenchyme. Nous observons une
répartition de contraintes d’intensité similaire entre les deux cas. La contrainte de Von Mises
atteint I'ordre de 1 kPa, et reste localisée a I'extrémité des capillaires. Celle-ci ne présente pas
d’intensité spécifique au regard du tissu hépatique avoisinant.

Pour chaque distribution de vascularisation, un zoom est effectué sur les parties
présentant une concentration de contraintes. Pour chacune d’entre elles, nous observons que
les embranchements vasculaires limitent fortement la propagation de la contrainte le long de
I'arbre vasculaire. Ainsi, malgré les nombreuses hypothéses, la géométrie influence la
répartition de contraintes. Cependant, cela reste a une échelle suffisamment faible pour étre

négligé dans I'optique de la constitution d’un modele chirurgical.

Michaél KUGLER, ICube, Université de Strasbourg, CNRS

e



Indenteur ——»

Indenteur

(c)

Université Chapitre Il : Effet mécanique des vaisseaux sanguins

| de Strasbourg |

s, Mz MPa

[Awvg: 75%:)

+1.2200-03
&1.118:03
+1.017e.03
+3.1508-04
+§.1338-04
+7.1176-04
+6.10040-04
#5.0830-04

Figure 52 : Répartition de la contrainte de Von Mises sur la structure de la vascularisation lors
d’indentations a différentes localisations. L'indentation est réalisée numériquement sur
I’'ensemble du foie et seule la vascularisation est affichée pour mettre en évidence les variations
de contraintes sur la vascularisation.

(a) et (b), les indentations sont conduites sur un foie avec une vascularisation classique.

(c) et (d) les indentations sont conduites sur un foie avec une vascularisation particulierement
dense.

(b), (d) sont les zooms respectifs des (a), (c).

Cette premiére analyse de la répartition de contraintes montre que, bien que les plus
petits vaisseaux créent une hétérogénéité dans le parenchyme, ils sont trop profonds et la
contrainte a laquelle ils sont soumis est trop faible pour induire une forte variation de
comportement mécanique macroscopique. Les conditions de ces analyses numériques
correspondent a une borne extréme de la rigidité des vascularisations. Malgré cela, la
concentration de contraintes au niveau des vaisseaux macroscopiques, hors tronc principal de

la veine cave, reste négligeable.
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11.3.3 Conclusion

Les simulations et résultats précédents ont été obtenus avec des hypotheses fortes qui
nous placent dans la maximisation des effets des vascularisations.

Malgré cela, les essais d’indentations ont mis en évidence une faible influence de la
distribution des capillaires ainsi que de la localisation de l'indentation, en dehors des zones
proches des entrées dans le foie des vascularisations importantes. En effet, dans ce cas-la, la
majeure partie de la déformation est concentrée dans le tissu hépatique homogeéne, la
vascularisation étant trop profonde pour induire un effet mécanique suffisamment important
pour étre observable grace a I'indenteur.

Cependant, le tronc principal de la veine cave affecte mécaniquement la structure
macroscopique du foie, ce qui est visible sur les courbes force-déplacement correspondant a
des indentations effectuées dans son voisinage. Les courbes de force-déplacement issues des
indentations ainsi que le champ de répartition des contraintes présentent une variation
importante par rapport a la réponse tissulaire moyenne comme illustrée a la Figure 52 (e). La
taille importante du tronc ainsi que sa faible profondeur a l'intérieur de I'organe donnent un
poids important a sa rigidité dans la résolution de I’effet mécanique macroscopique. Cela
conduit par conséquent a une variation de répartition et d’amplitude des contraintes a
I'intérieur du modéle hépatique.

Les capillaires profonds sont donc mécaniquement quasi-invisibles pour des
indentations surfaciques, alors que le tronc principal de la veine cave ne peut pas étre négligé.

Les hypotheses de constitution de ce modele, en particulier la modélisation de la
vascularisation comme une section pleine de rigidité équivalente a la paroi, ne sont pas
réalistes. Elles ont toutefois permis de montrer |'effet négligeable des vaisseaux sanguins
autres que les trés grosses structures comme la veine cave. Ces hypothéses sont trop
grossiéres pour détailler I'effet exact de ces grosses structures.

Pour ce faire, nous allons changer I’"hypothése pour considérer les parois vasculaires
comme infiniment fines, et analyser I'effet de |’écoulement sanguin sur la structure

macroscopique du foie.
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. Modele de I'écoulement sanguin dans la vascularisation

1.1 Introduction

L'étude numérique initiale a montré un fort effet mécanique du tronc vasculaire
principal ainsi que des premiers niveaux d’embranchements sur le comportement
macroscopique de l'organe. Il s’agit cependant d’une borne supérieure obtenue dans
I’hypothese d’extréme rigidité des parois vasculaires.

Afin d’obtenir une information plus fine, nous allons maintenant traiter les parois
vasculaires comme infiniment fines. Dans ce cas, la rigidité des vaisseaux est due au flux
sanguin interne. Nous allons donc calculer le champ de pression exercé sur les parois
vasculaires grace a une simulation des écoulements complexes a l'intérieur de la double
vascularisation principale du foie.

Rappelons que le flux sanguin va passer de I'une a l'autre au travers des porosités
vasculaires. Il n’est pas dans notre objectif d’en faire une modélisation et une simulation
sophistiquée, bien inaccessible aujourd’hui par manque de données mécanobiologiques, mais
d’en estimer les bornes afin de valider les outils technologiques en construction pour les
chirurgiens. A ce titre, ’'ambition de cette étape est déja trés importante, aucune analyse de

ce type n’étant disponible dans la littérature.

111.1.1 Etude bibliographique

Aucune simulation de I’écoulement sanguin dans le foie n’est disponible actuellement
dans la littérature. Il existe cependant de trés nombreuses études du flux sanguin cardiaque
[227]-[230], [122]. Malheureusement, le flux sanguin cardiaque differe considérablement de
celui du foie. En effet, dans le cas du foie le sang passe de la vascularisation au tissu et
inversement. Dans notre cas, la création d’'un modéle complet nécessiterait I'utilisation de lois
de comportement de milieux poreux. De méme, I’écoulement dans les principales veines et
artéres a été modélisé en particulier pour I’étude des anévrismes ou de la propagation de
marqueurs chimiques [231], [232]. Cependant les conditions different considérablement de
I’écoulement sanguin hépatique et ne peuvent étre directement transposés.

Van der Plaats et al. [233] utilisent I'analogie d’'un modeéle électrique pour calculer les
profils de pression et d'écoulement dans les veines du foie. Cette analogie fournit une

approximation tres forte du champ de pression. Cela est suffisant pour la prise de décision
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concernant |'étalonnage de dispositif d'administration de sang lors d'une transplantation
hépatique. Il apparait néanmoins une différence importante entre les valeurs obtenues par
simulation et les valeurs de référence dans la littérature. Par conséquent, cette analogie reste
insuffisante pour la modélisation du comportement du foie.

Les différents embranchements et circonvolutions des réseaux vasculaires peuvent
créer des perturbations non-linéaires [124]. Celles-ci complexifient la résolution des équations
régissant le fluide. Or, I'utilisation de la méthode des éléments finis (FEM) permet de
discrétiser le probléme et de résoudre les équations sur des éléments unitaires. Par
conséquent, la taille de ses éléments va fortement affecter le calcul de la solution et la
précision du résultat fourni. Ainsi, pour permettre une bonne convergence des différentes
étapes de calcul, il est nécessaire de s’appuyer sur des mailles de taille inférieure aux arcs de
courbure des géométries qu’elles décrivent. Cela est cependant bien trop détaillé par rapport
a notre objectif, et surtout, impossible a généraliser a I'ensemble du foie.

Concernant le passage du sang de la veine porte a la veine cave, c’est-a-dire le passage
d’une vascularisation a l'autre, les processus d’échanges sont réalisés au niveau cellulaire. Cet
échange a été étudié par Bonfiglio et al. [234]. Cependant, cette étude se place a I’échelle
cellulaire, et donc trop petite par rapport a notre problématique macroscopique. Les échanges
ne pouvant avoir lieu que pour de tres petits vaisseaux sanguins, nous considéreront qu’il n’y
a pas d’échanges sanguin au niveau des macrovascularisations que nous traiterons comme

imperméables.

[1.L1.2 Présentation du modéle numérique

Il n'existe actuellement pas de simulation 3D compléte de la circulation sanguine ni de
la répartition de la pression sur les parois vasculaires a l'intérieur du foie qui permettrait
d’alimenter le modele mécanique macroscopique de cet organe. Par conséquent, nous allons
mener une étude simplifiée ayant pour objectif d’identifier I'influence mécanique de la
pression sanguine au niveau macroscopique sur la structure compléte de |I'organe.

Puis nous allons effectuer des indentations numériques pour comparer la réponse
macroscopique du modele numérigue avec des indentations expérimentales effectuées sur
des foies réels. L'analyse sera effectuée en plusieurs étapes : premierement, des études sur

Abaqus® permettront d’identifier précisément les conditions aux limites externes de flux de
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sang entrant et sortant du foie. Celles—ci seront intégrées dans un second temps dans un
modele numérique fluide-structure pour calculer I'ensemble du champ de pression interne
dans toutes les vascularisations. Enfin, des indentations seront effectuées sur ce modeéle du
foie et les courbes force-déplacement a la pointe de l'indenteur seront extraites comme
précédemment. Ces courbes seront comparées avec la littérature et avec celles obtenues
durant I'étude mécanique précédente. Elles permettront de valider le modéle obtenu et
d’utiliser la carte de répartition de pression calculée pour étudier son influence sur la rigidité

macroscopique du foie.

[11.L1.3 Constitution du maillage

L’ensemble de ce travail nécessite la création d’un modele numérique complet, non
seulement du foie sur le plan géométrique, mais aussi des vascularisations. Une fois extraites
des images scanners ou IRM du patient, les différentes géométries de sous-structures du foie
sont ensuite traitées par I'algorithme du Chapitre Il pour devenir complémentaires (i.e. les
nceuds des deux maillages coincideront parfaitement sur leur surface de contact commune).
Elles permettent aussi de supporter les analyses fluides et fluides-structures.

Plutét que de représenter les portions de vaisseaux par des structures localement
cylindrigues construites sur une courbe curviligne a rayons constants, des structures plus
réalistes issues de I'imagerie médicale sont utilisées [176]. Leur construction nécessite de
lourds processus de traitement d’images automatisés par Soler et al. [207]. Ces méthodes ont
permis de constituer la base de données publique de I'IRCAD [203]. Les géométries du foie et
des vaisseaux sanguins pour notre étude, représentés dans la Figure 53, proviennent de cette

base.
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Figure 53 : Maillages du foie et des vascularisations utilisés pour les études fluides.

L'interaction fluide-structure nécessite une coincidence parfaite des noeuds des
maillages du foie et de la vascularisation au niveau de leur surface de contact, ce qui est réalisé
par le traitement de maillage. Les extrémités des gros vaisseaux (veine porte et veine cave)
localisés a l'extérieur du volume hépatique ne peuvent donc interagir, et devront étre
tronquées.

Deux géométries indépendantes sont ainsi créées : celle des vaisseaux tronqués d'une
part, et la géométrie du foie intégrant les vaisseaux sanguins « en creux » d’autre part. La
premiére est utilisée pour modéliser I’écoulement sanguin, tandis que la seconde sert de
support au modele structure. La complémentarité des maillages impose d’avoir des noceuds
identiques au niveau des surfaces de contact entre les différents maillages pour permettre
I'interaction. Nous utiliserons |'algorithme développé au chapitre Il qui permet de fusionner
plusieurs maillages pour obtenir des géométries complémentaires indépendantes. En outre, il
a I'avantage de préserver la précision et la coincidence des nceuds entre les deux maillages au
niveau de la surface d’interaction.

Cette premiere étape technigue est commune a I’ensemble des études numériques.

De sa réussite dépend la convergence numérique, la précision et le sens méme des résultats
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obtenus. Pour I'analyse biomédicale, et en particulier pour ce qui concerne les études du flux
sanguin, cette étape présente une difficulté spécifique en raison de la complexité et de la

variation de taille des structures décrites.

[11.2 ldentification des conditions aux limites

La simulation numérique de la répartition de pression sur les parois vasculaires
correspond a une étude d’hydraulique au travers des géométries vasculaires. Celle-ci nécessite
la prise en compte de conditions aux limites, comme des valeurs de référence de pression, ou
les débits veineux entrant et sortant. De plus, l'unidirectionalité du flux sanguin dans une
portion vasculaire, ainsi que la connexion des deux réseaux sanguins induisent des conditions
complémentaires. Nous allons ici identifier I’ensemble des conditions aux limites pour simuler

I’écoulement sanguin au sein du foie par la suite.

IIl.2.1 Conditions aux limites de la simulation fluide

Nous avons jusqu’a présent défini la géométrie du probleme, et les équations a
résoudre pour effectuer les simulations numériques de l'interaction du sang avec le tissu
hépatique. Il reste donc a définir les conditions aux limites, avec les références de pression et
les vitesses d’entrée et de sortie du flux sanguin.

Nous nous attacherons dans cette partie a établir les conditions aux limites qui seront
utilisées dans notre étude. Pour ce faire, elles seront issues de la littérature, ou d’études
paramétriques lorsque cela est impossible.

Les conditions aux limites des simulations fluides s'appuient sur plusieurs hypotheses

biologiques résumées ici et détaillées par la suite :

L’effet de I'artere hépatique est négligeable devant celui des réseaux veineux

Le foie est a I’équilibre mécanique

- Les vaisseaux sont de taille importante, prévenant le transit de sang au travers de
la paroi vers le tissu hépatique. Nous traiterons les parois vasculaires comme
imperméables au fluide et sans glissement

- Le flux de la veine porte est unidirectionnel, de I’entrée vers les capillaires

- Le flux des veines sous-hépatiques est unidirectionnel, des capillaires vers le tronc

principal de la veine cave

-
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De plus, nous identifierons les conditions aux limites nécessaires suivantes :

- Une référence de pression du fluide au niveau des capillaires de la veine porte
- Une référence de pression du fluide au niveau des capillaires de la veine cave
- Lavitesse du flux entrant dans la veine porte

- Lavitesse des flux entrant et sortant du tronc principal de la veine cave

I11.2.1.1 Contraintes biologiques communes aux deux veines cave et porte

Tout d’abord, la contribution de I'artére hépatique en termes d’apport sanguin est
négligeable devant celle des veines cave et porte. En effet, les vaisseaux de |’artere hépatique
sont considérablement plus petits que ceux des veines cave et porte. Par conséquent, notre
étude se limitera naturellement au systéme veineux.

Le passage du sang des vaisseaux sanguins au tissu hépatique (et inversement)
nécessite des parois vasculaires fines. Par conséquent, cela correspond aux micro-capillaires
[234]. Etant donné que nous limitons notre étude aux grosses vascularisations, les parois
vasculaires étudiées peuvent donc étre considérées comme imperméables aux éléments
fluides.

Ainsi, pour atteindre I'équilibre mécanique du foie au repos, la pression générée par le
fluide sur les parois vasculaires doit étre strictement positive. Cette contrainte est importante
pour la détermination des conditions aux limites. En effet, des conditions inadaptées peuvent
mener a un résultat numérique présentant une pression négative sur les parois vasculaires.
Ces cas ne sont physiologiquement pas réalistes. La condition de pression positive, telle que

décrite dans I'’équation Ill.1, forme un critere de validité des conditions aux limites important.

P >0 sur Fwall 1.1

Ces premieres conditions étant associées au flux veineux en général, elles sont donc
communes a la veine cave et a la veine porte. Les conditions aux limites complémentaires
seront déterminées spécifiquement pour chaque veine dans les sections suivantes. Nous nous

concentrerons d'abord sur les limites de la veine porte avant de traiter la veine cave.
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I11.2.1.2 Conditions aux limites de pression

Les champs de pression déterminés a |'aide de I'’équation de Navier-Stokes sont définis
a une constante pres. Une valeur de référence doit donc étre établie pour chacune des veines.

La pression veineuse portale (PVP) peut étre évaluée a partir de différentes techniques
de cathétérisations qui sont généralement invasives [171]. Pour éviter que la mesure soit
invasive, Myers et Taylor [172] approximent la PVP a la pression sinusoidale, appelée Wedged
Hepatic Venous Pressure (WHVP). La WHVP peut étre mesurée plus facilement que la VPP et
dans des conditions non invasives. Cette technique permet donc de multiplier les mesures et
de calculer la valeur moyenne issue de la littérature de 10 mm Hg (1 333,22 Pa) dans le flux
portal du foie. Cette valeur sera utilisée aux extrémités de la veine porte suivant la méthode
[235].

L’'obtention d’une valeur de pression veineuse est plus complexe pour le cas des veines
sous-hépatiques [175], [170], [236]. Toutefois, le gradient de pression hépatique (HPG), qui
représente la différence de pression induite par le foie entre les flux veineux entrants et
sortants, est plus accessible. Une fois mesuré [175], ce gradient présente peu de variations
inter-patients [170].

Différentes mesures, effectuées sur un nombre important de patients, donnent un HPG
moyen de 5 mm Hg (666,61 Pa). En combinant cette valeur avec le HPG, nous déduisons via
I’équation 111.2 |la pression de référence sur les capillaires veineux sous-hépatiques, qui est de
5 mm Hg (666, 61 Pa). Cette valeur correspond a la pression du fluide passant dans un capillaire

de la veine cave Pc..
Vcc €'c = Pcc = PVP — HPG = 5 mmHg 1.2

11.2.1.3 Contraintes d’écoulement sanguin dans la veine porte

Nous traduisons ici I'hypothése d’écoulement sanguin dans la veine porte, en termes
d’équations et de contraintes numériques.

L’entrée du flux se fait a travers une surface appelée I'p;, ayant un vecteur normal np .,
orienté vers |'extérieur de la structure. L'équation [11.3.1 exprime la condition du flux entrant
a travers cette surface. Une condition similaire est décrite dans I’équation 111.3.2 pour les

surfaces de sortie du flux au niveau des capillaires de la veine porte ['p. de normale np,.
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—_— _ er— . h I B d
uP m - Vopin* np n wit Vpin= |uP ml 11.3.1
—_— _ — . h -1
Ups = Vp.* Np, wit Vee = |Upc | 11.3.2

Le sang qui entre par la veine porte en ressort part ses capillaires (hypothése
d’'imperméabilité des parois vasculaires). Le flux est par conséquent strictement sortant au
niveau des capillaires, et orienté selon le vecteur normal a leur section respectives : Vpc > 0.

Le flux passant a travers I’entrée de la veine porte est quant a lui strictement dirigé vers
I'intérieur : vpin < 0.

En effectuant un bilan des flux entrant et sortant de la veine porte, avec les hypothéses
d’unidirectionalité du flux de I’entrée vers la sortie et d’'imperméabilité des parois, nous
obtenons I’équation Il 4. Dans celle-ci Qpin correspond au flux entrant dans la veine porte,
tandis que Qpc est le flux sortant par un capillaire de la veine porte. Nous supposons pour cela

gue le flux est constant dans une section entrante ou sortante de la vascularisation.

Qpin + Z Qpe = 0 1.4
pc

Le bilan des conditions aux limites associées au modéle de la veine porte est résumé dans le

Tableau 5.

Surface Condition Application fluide
u—)PC = VZPC* n—PC)
[pc, Vpc € I'pc Ppc = 10 mmHG Le flux sort par les capillaires
P>0
Ipinn Up iy =-Voi* Npiy Le flux entre par la veine porte
Bilan du fluide sur la structure
I, Qpin + Z Qpc =0
pC compléte

Tableau 5 : Expressions des conditions aux limites s’exercant sur le fluide dans la veine porte

Michaél KUGLER, ICube, Université de Strasbourg, CNRS {@)_




Université Chapitre Il : Effet mécanique des vaisseaux sanguins
|

| de Strasbourg

I11.2.1.4 Contraintes d’écoulement sanguin dans la veine cave
En ce qui concerne la veine cave, la géométrie présente une fusion des flux dans le
tronc principal avec le sang provenant des veines sous-hépatiques. La Figure 54 illustre le

volume de fluide de la veine cave, noté Qcave, ainsi que ses différentes entrées et sa sortie.

F Cout

Pcc=5mm HG = 666,61 Pa

F Cin

Figure 54 : Conditions aux limites de la veine cave. I cin (resp. I cout) correspond a la surface par
laquelle le sang entre dans le tronc principal ou le quitte.

Le r6le des veines sous-hépatiques est de faire sortir le sang des capillaires vers le tronc
principal. Cela traduit plusieurs conditions concernant la direction du flux (équation II1.5). En
considérant la surface S, d’entrée d’un capillaire parmi I’ensemble des entrées des capillaires
de la veine cave I, et son vecteur normal associé n.., orienté vers |'extérieur de Qcave, alors

les conditions physiologiques imposent :

Uee =-Vorlge with V= |Ug] I11.5.1

Des conditions similaires sont imposées a I'entrée et a la sortie du tronc principal de la
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veine cave :

Uein =-Vem* Nem with Vein= |uc n | 111.5.2
Ucout = Veou* Neout with Veout= | Uc out | 111.5.3

En effectuant un bilan des flux entrants et sortant de I’ensemble de la veine cave, avec
les hypothéses d’unidirectionalité des flux d’entrées vers la sortie, et I'imperméabilité des
parois, nous obtenons I'équation Il 6. Dans celle-ci Qgin et Qcout cOrrespondent aux flux entrant
et sortant du tronc principal de la veine cave, tandis que Qcc est le flux entrant par un capillaire
de la veine cave. Nous supposons pour cela que le flux est constant dans une section entrante

ou sortante de la vascularisation.

z Qcc + Qcout + Qein =0 16
cc

Le bilan des conditions aux limites associées au modele de la veine cave est résumé

dans le Tableau 6.

Surface Condition Application fluide
EC_C-’) =- Vcc * n—CC) .
Le fluide entre par les
[Nee,VeceTIc Pec =5 mmHg
capillaires
P>0
Le fluide entre par le
Fcin Ucin ='Vcin*ncm
tronc principal
Le fluide quitte le
' Cout Ucout = Veou* Neout

tronc principal

Conservation du
I, Z Qcc + Qcout + Qcin =0 fluide sur I'ensemble
cc

de la géométrie

Tableau 6 : Expressions des conditions aux limites s’exercant sur le fluide dans la veine cave.
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I11.2.1.5 Bilan des flux entrants et sortant a I’échelle de I'organe

Les conditions établies jusque-la sont déterminées indépendamment sur chaque
vascularisation. Cependant, I'organe en entier est également en équilibre, et la loi de
conservation de masse induit que la quantité de sang qui le traverse est constante. Cet
équilibre traduit I’égalité entre le flux entrant par la veine porte et sortant par le tronc principal
de la veine cave.

Le flux de la veine cave est pondéré par un facteur a, qui correspond a la fraction de
sang apportée spécifiguement par la veine porte, soit classiquement 80% [236]. L'équilibre
s'applique a la fois pour le sang qui passe d'une structure a l'autre par les capillaires, et pour

le bilan sanguin sur I'’ensemble de I'organe :

ZQWHX ZQ“:O 1.7.1
pc cc

a * (Qcout + Qcin) + Qpin =0 1.7.2

IIl.2.2 Conditions aux limites des vitesses de fluides

11.2.2.1 Constitution des études paramétriques

La résolution numérique a I’état stationnaire des équations de flux sanguin en prenant
en compte les conditions aux limites spécifiques de la veine cave (Tableau 6) et de la veine
porte (Tableau 5) nécessitent de connaitre la vitesse des flux entrants et sortant du systéme
Vpin, Vcin €t Vcout.

Pour cela, nous cherchons d’abord les valeurs existant dans la bibliographie. Les
premiéres mesures du débit sanguin de la veine cave ont été réalisées par L. Wexler et al. [237]
Ils observent en temps réel sur quatre patients différents la variation de la vitesse
d'écoulement a I'aide d’un transducteur électromagnétique de type cathéter. Bien que cette
méthode fournisse des données précises et patient-dépendantes, elle reste une méthode
invasive et |'effet de I'outil de mesure sur le flux lui-méme n’a pu étre totalement évalué dans
le résultat final.

Différentes techniques non invasives ont également été développées. Elles sont

fondées sur I'évaluation de la vitesse de diffusion du produit de contraste [238] ou a l'aide
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d’images ultrasonores [169]. Ces méthodes complémentaires nécessitent des algorithmes de
traitement d'image colteux en terme de temps et de ressources informatiques pour observer
la progression du front de diffusion.

Les différents types de mesure mettent en lumiére une importante variation inter-
patient de la grandeur mesurée. Pour le flux entrant de la veine porte, la vitesse d'écoulement
donnée par Moriyasu et al. [169] indique 889 + 284 ml / min, avec une plage d'incertitude
supérieure a 25% par rapport a la valeur donnée.

Ce point est problématique, puisque nous souhaitons établir des conditions aux limites
du modele qui ne peuvent étre extraites de la littérature. Par conséquent, nous allons identifier
ces vitesses grace a deux études paramétriques. Elles mettront en ceuvre un ensemble de
simulations numériques en vue d’une optimisation paramétrique.

La différence de vitesse entre le flux entrant et sortant du tronc principal de la veine
cave génere numériguement une aspiration au niveau des veines sous-hépatiques. Celle-ci
permet de faire remonter le sang hors du foie a travers le réseau des veines sous-hépatiques.
La premiére étude paramétrique permet de déterminer le rapport de vélocité entre les flux
des deux extrémités du tronc principal de la veine cave. Le rapport ainsi déterminé nécessite
une information complémentaire pour fixer les vitesses d’entrée respectives. Pour I'obtenir,
nous effectuons une seconde étude paramétrique qui vise a obtenir le flux sanguin total
traversant le foie.

Toutes les études numériques d'étalonnage sont réalisées avec le code Abaqus® [239],
et le fluide est traité comme un fluide newtonien de densité 1,6 et de viscosité 6.103 Pa.s
[236]. L'expression moyenne de la répartition de vitesse pour chaque section des flux entrants
et sortants des veines permet de définir une vitesse constante équivalente pour les trois
entrées Vpin, Vcin €t Veout. Ces trois vitesses permettent d’établir une vitesse équivalente qui

induit un flux identique a travers les différentes sections tel que présenté dans 111.8 :

Qcout = Jj U - dSCoye dt = Vegue * SCoyt
I'Cout

Qcin = Jj u - dSCy, dt =V, *SCip 1.8
I'Cin

Qpin:Jj u 'dSPl'n dt=V*SCPln
I'Pin
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I11.2.2.2 Identification du rapport de vitesses du tronc de la veine cave

Plusieurs analyses numériques sont effectuées pour différentes valeurs du rapport de
vitesse d'entrée et de sortie du tronc principal de la veine cave, noté C"”t/v . Cette valeur
cin

est fortement liée a la quantité de sang qui est aspirée hors du foie. En effet, comme la
géométrie et le rayon des vaisseaux sont constants d'une simulation a l'autre, la variation de
la vitesse est numériquement compensée par la quantité de sang entrant dans le tronc
principal par les veines sus-hépatiques.

Considérant le cas ou la vitesse sortante d'écoulement est beaucoup plus forte que la
vitesse entrante (équation 111.9), la condition d’équilibre nécessitera un apport sanguin
important en provenance du foie. Cela crée une forte aspiration a travers les vaisseaux sous-

hépatiques.

Vcout S cin
> 1.9
Vcin Scout

Pour une aspiration trop forte, la convergence peut conduire a une pression négative
dans les vaisseaux sanguins sous-hépatiques. Cela n'est évidemment pas réaliste. L'équilibre
physiologique de I'organe au repos impose une pression, méme faible, du fluide sur les parois
vasculaires pour compenser I'effet du tissu hépatique. Les essais numériques qui conduisent
ainsi a des champs de pression négatifs présentent donc un rapport de flux entrant et sortant
de la veine cave irréaliste.

Dans le cas ou la vitesse d’entrée est beaucoup plus importante que la vitesse de sortie,
le fluide entrant ne pourra pas s'écouler completement par la sortie du tronc principal de la
veine cave. |l serait alors évacué via les vaisseaux sous-hépatiques vers le foie. Dans ce cas, le
sang refluerait du tronc principal vers les veines sous-hépatiques, ce qui est contraire au
fonctionnement de I'organe.

Les résultats de I'analyse paramétrique présentés dans le Tableau 7 compilent a la fois
la valeur moyenne de la pression sur le tronc principal de la veine cave ainsi que le sens des
vitesses moyennes observé au niveau des capillaires.

La premiere ligne présente les champs de pressions calculés au niveau de la paroi

vasculaire pour chaque simulation numérique. La seconde ligne correspond a la valeur du
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paramétre VC"”’:/V

testé. La troisieme ligne exprime le sens du flux sanguin au niveau des

cin

capillaires. Physiologiquement, le sang entre par le foie dans les capillaires, imposant un sens

unique dans I’écoulement sanguin. La valeur « 1 » de cette ligne correspond a un flux allant

dans le bon sens, du foie vers la vascularisation. La valeur « -1 » de cette ligne signifie que le

flux sanguin s’écoule dans le mauvais sens, c’est-a-dire de la vascularisation sous-hépatique

vers le foie. Enfin, la derniere ligne correspond a la valeur médiane de la pression simulée sur

les parois vasculaires.

(a)
sressure MIPa
+1,396e-02
+3,000e-03
+2,750e-03
+2,500e-03
+2,250e-03
+2,000e-03
+1,750e-03
+1,500e-03
+1.250e-03
+1.000e-03
+7,500e-04
+5,000e-04
+2,500e-04
+0,000e+00
-3.071e-02
b
(b) Veout
% 0.75 0.82 0.87 1
cin
(c)
Vcapillaires -1 1 1 1
(d) Psous-hépatique
1.1 0.38 -0.13 -1.5
(kPa)

Tableau 7 : Résultats des simulations numériques du fluide pour différentes valeurs du rapport

Vcout/
Vcin'

(a) représente le champ de pression sur les parois des vaisseaux sanguins, la couleur noire

correspond a une pression négative.
(b) est la valeur du parameétre optimisé.

(c) est la direction du flux sanguin a I'extrémité des capillaires hépatiques. La valeur -1
correspond a un flux allant du vaisseau au foie, tandis que la valeur 1 correspond a un flux

allant du foie vers les vaisseaux sanguins.
(d) est une valeur moyenne de la pression sur les vaisseaux sanguins sous-hépatiques.
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Nous observons que le sens du flux simulé s’inverse pour une valeur faible (inférieur a
.V . . .
0,75) du paramétre CO“t/V . Cette inversion est en accord avec les analyses faites en amont.
cin

En effet, pour ces valeurs-Ia, le sang apporté dans le tronc de la veine cave ne peut sortir et
est évacué dans le réseau vasculaire.

De plus, la derniére colonne, correspondant a une valeur de « 1 » du parameétre,
conduit également a des résultats incohérents. La pression sur la paroi vasculaire est presque
majoritairement négative (noir sur I'image). A nouveau ces résultats sont en accord avec les
conclusions théoriques obtenues en amont. Pour un rapport trop important, I’aspiration
numérique induite par le manque de sang crée une dépression sur les parois vasculaires. La
valeur de pression négative est également observée pour I’étude numérique effectuée avec
un rapport de 0,87.

Nous obtenons ainsi deux bornes extrémes qui encadrent les valeurs physiquement
acceptables du parametre. Le minimum est borné par la direction du flux sanguin, tandis que
le maximum est lié au signe de la pression sur les parois sub-hépatiques. Enfin, le cas réalisé
avec un parametre de 0,82 présente non seulement une pression positive, mais aussi un flux
sanguin dans le bon sens. Il confirme I’existence de valeurs du parameétre qui conduisent a une
simulation de I’écoulement du flux sanguin en accord avec les contraintes physiologiques.

Les valeurs du Tableau 7 conduisent a la détermination de deux limites pour les valeurs
du paramétre étudié, ainsi qu’a la confirmation de I'existence d’une valeur d’équilibre. Afin
d’identifier la valeur du paramétre qui conduit a I'’écoulement le plus cohérent physiquement,
nous allons effectuer d’autres simulations dans l'intervalle [0,75; 0,87]. Les résultats des

simulations numériques effectuées sont présentés dans la Figure 55. L'axe des abscisses

N2 .
correspond aux valeurs du paramétre ~ €04t y. testées.
Cin
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Figure 55 : Courbes représentant la direction de I'écoulement et la variation moyenne de la
pression hépatique en fonction du rapport Veout/Vein

La courbe bleue correspond au sens de I’écoulement sanguin dans les capillaires et a
I’axe des ordonnées de gauche. Les valeurs de cette courbe varient de « -1 » (flux allant dans
le mauvais sens) a « 1 » (flux dans le bon sens). Les simulations réalisées avec des valeurs de
parametre de 0,79 et 0,81 conduisent a des écoulements qui sont dans la bonne direction pour
un ensemble de capillaires, mais pas pour tous. Pour représenter cette variation, la valeur
correspondant au « sens de I'écoulement », est pondéré par la proportion de capillaires ayant
un flux entrant. Ainsi, la valeur « 0 » pour la valeur de paramétre 0,79 signifie que la moitié
des capillaires présentent un flux entrant, tandis que I'autre moitié ont un flux sortant. En
termes physiologiques, ces valeurs de flux partiellement entrant ne sont pas réalistes. Seules
les simulations numériques conduisant a un flux entrant pour tous les capillaires sont
acceptables.

La courbe orange correspond a la valeur de pression médiane sur les parois sub-
hépatiques et est liée a I'axe des ordonnées de droite. Contrairement au sens du flux qui a un
comportement de seuil, la courbe de pression diminue linéairement avec le parametre.

On observe également que les valeurs du paramétre conduisant a un sens
d’écoulement strictement égal a « 1 », ainsi qu’a une pression positive sur les parois est tres
petite. Contrairement aux valeurs de la littérature qui présente une large plage de variation, le
traitement d’une géométrie donnée impose des valeurs précises pour les vitesses en

conditions aux limites. Cela confirme I’hypothése d’une forte dépendance entre les
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géométries vasculaires et les vitesses d’écoulement sanguin dans la veine cave. De plus, dans
I'idée d’'une automatisation de la simulation de |’écoulement sanguin, il sera nécessaire
d’effectuer, pour chaque patient, I'ensemble de I'analyse paramétrique. Cela induit de
nombreuses simulations numériques, consommatrices en temps et en ressources
numeériques.

Le rapport d'écoulement optimal extrait de cette analyse correspond a la premiere
valeur pour laquelle le sens du flux est strictement positif sur I'ensemble de la géométrie, tout

en assurant une pression positive sur les parois des vaisseaux sous-hépatiques. Pour la

, o s e s Nz
géométrie traitée ici, cette valeur correspond a L“t = 0.82.

cin

I11.2.2.3 Identification du débit sanguin du foie

Une fois le rapport de vitesse quantifié, il reste a déterminer la quantité totale de sang
circulant dans le foie. En effet, le rapport identifié précédemment est un rapport de
proportionnalité qui n’integre pas la quantité totale de sang traversant le foie. Cette quantité
varie dans le temps et correspond a une expression de I'équilibre global du flux. Une deuxieme
analyse paramétrique est effectuée sur la différence de débit entre les entrants et les sortants
du tronc principal de la veine cave. Cette différence de débit représente la quantité totale de
sang quittant le foie durant un certain laps de temps. Cette valeur aide a identifier la vitesse
des flux de la veine cave, et fournit également une information sur le débit d’entré de la veine
porte, puisqu’il représente a = 0,8 du débit hépatique total [236]. Les indicateurs mesurés pour
ce deuxieme étalonnage sont les mémes que les précédents, complétés par la pression
moyenne sur les parois sous-hépatiques.

Les résultats de cette seconde analyse sont présentés dans le Tableau 8. La premiére
ligne correspond aux représentations des champs de pression sur les parois vasculaires. L'unité
est en MPa, et la légende de gauche correspond aux deux premieres figures. La troisieme
figure ayant un champ de pression plus important, I’échelle a été adaptée afin de permettre

une observation de la variation du champ de pression.
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rressure IMIPa

+1.516e-02
+3.0006-03
¥2.750e-03
+3/5006-03
¥32.250e-03

+3.0006-03
(a) F1.750e-03

+1/5006-03
¥1.250e-03
+1.0006-03
¥7.500e-04
+5.000e-04
¥2.500e-04
+0.0008+00
’5. 158802

Débit hépatique

400 500 1000
(b) | (mL/min)
(c) Veaplaires ! 1 0
(d) Psous-hépatique (KPa) 0.3 0.3 0.3
(e) Peave (kPa) 4.0 5.0 10

Tableau 8 : Résultats des simulations numériques du fluide pour différentes valeurs du
parameétre Flux hépatique

(a) représente le champ de pression sur les parois des vaisseaux sanguins, avec en noir les
pressions négatives.

(b) est la valeur du paramétre optimisé en ml / min.

(c) est la direction du flux sanguin a I'extrémité des capillaires hépatiques. La valeur -1
correspond a un flux allant du vaisseau au foie, tandis que la valeur 1 correspond a un flux
allant du foie vers les vaisseaux sanguins.

(d) est la valeur moyenne de la pression sur les vaisseaux sanguins sous-hépatiques.

(e) est la valeur moyenne de la pression sur le tronc principal de la veine cave.

La seconde ligne correspond au parameétre ajusté, c’est-a-dire la quantité de sang
traversant le foie par minute. La troisieme ligne et quatrieme ligne correspondent a celles du
Tableau 7, c’est-a-dire respectivement le sens de I’écoulement sanguin dans les capillaires de
la veine cave, et la pression médiane sur les vaisseaux sous-hépatiques. Enfin, la cinquiéme

ligne correspond a la pression médiane sur le tronc principale de la veine cave.

On observe que la pression moyenne sur les parois sous-hépatique (ligne 4) est
constante et indépendante du débit total de sang traversant le foie. Par conséquent, le flux
sanguin total du foie a une influence négligeable sur le champ de pression interne du foie. Cela
confirme I'hypothése que la variation de flux au sein des veines, faible par nature, n’influence

pas la pression interne du réseau vasculaire.

-l
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On constate également que la valeur du sens de I’écoulement tombe a zéro pour des
valeurs de débit important. Tout comme au Chapitre Ill - 111.3.2.2.2, cette valeur signifie que le
flux change de sens pour une part des capillaires. Cette proportion reste identique en
changeant la direction des flux entrant et sortant de la veine cave. En effet, pour des valeurs
telles que 1000 ml/min, une légére variation de la vitesse du sang dans le tronc principal de la
veine cave peut générer une aspiration trop forte ou trop faible dans certaines régions de la
vascularisation, conduisant a une instabilité. Or le flux veineux présente de tres légéres
variations dues au battement cardiaque. Les valeurs de débit trop importants conduisent donc

a une instabilité qui ne peut correspondre a la réalité physiologique.

De plus, en comparant les valeurs de pression médiane entre les vaisseaux sub-
hépatiques et le tronc principal de la veine cave, on observe un rapport tres important. La
pression sur le tronc principal de la veine cave est bien plus importante que celle sur les veines
sub-hépatiques. Cela confirme les premiers résultats obtenus au Chapitre Il - 111.2.3 qui
mettent en lumiére la prépondérance en terme de rigidité du tronc principal de la veine cave

sur le reste de la vascularisation.

L'équilibre sur I'ensemble de la vascularisation est atteint pour un débit sanguin
hépatique de 500 ml/min, soit une entrée de 400 ml/min pour la veine porte. Ces valeurs
seront utilisées dans I'étude d'interaction de fluide-structure comme conditions limites pour

la partie fluide.

Les deux études paramétriques ont permis de déterminer les valeurs des débits des
flux entrant de la veine porte et du tronc principal de la veine cave, ainsi que le débit du flux
sortant de la veine cave. Les valeurs obtenues serviront de conditions aux limites pour I'analyse
de I'effet du réseau sanguin sur le foie. De plus, elles fournissent des premiers éléments
permettant de valider les hypothéses retenues, comme I'indépendance a la variation du flux

veineux et la prépondérance du tronc principal de la veine cave.
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1.3 Simulation d’indentations numériques.

[11.3.1 Constitution du modéle

Les deux études paramétriques permettent d’identifier des vitesses de flux entrant et
sortant du tronc principal de la veine cave et de la veine porte propres a la gé¢ométrie utilisée.
Elles completent les conditions aux limites de pression ainsi que la gé¢ométrie pour former un
modeéle numérique de I'écoulement sanguin au sein du foie.

Une fois les conditions aux limites d'analyse des fluides définies, elles sont intégrées
dans le modéle d'interaction fluide-structure du foie. Le fluide est considéré comme continu,
incompressible et newtonien, de viscosité 6.0 kPa.s [240] pour le sang humain, et de masse
volumique 1060 kg/m3.

Dans I'étude de la partie Chapitre Il - 11l.2, nous avions privilégié un modele linéaire
élastique. Cette simplification avait été faite dans le contexte de la recherche d’une borne
supérieure. Etant dans une analyse plus fine ici, avec une modélisation plus détaillée de la
rigidité vasculaire, nous privilégions une loi de comportement plus réaliste et permettant
d’atteindre les grandes déformations.

Les propriétés mécaniques des tissus utilisées sont extraites de la littérature [151]. La
loi de comportement intégrée ici est un modéle Neo-Hookéen hyperélastique avec des
parameétres de Cio = 3.38 10% MPa et Digo = 120 MPal. Ces paramétres Neo-Hookéen
correspondent a un coefficient de Poisson équivalent de 0,49 qui est la valeur communément
utilisée dans la littérature pour la modélisation de tissus vivants. En outre, la densité du
matériau est fixée a 0,9 selon [236].

Le modele du foie ainsi constitué est récapitulé dans le Tableau 9. Nous y présentons
le nombre de noeuds et d’éléments de I'’ensemble du modele ainsi que de chacune des deux
parties (fluide et structure). De plus, les propriétés matériau et fluide utilisées y sont

rappelées.
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Modéle numérique du foie vascularisé

Nbr Noeuds 590 650
Nbr Eléments 3061717
 Taille moyenne des liens
(mm) 0,488
Partie structure Partie fluide
. NbrNeeuds 434 969 155 681
Nbr Eléments 2 416 207 645 510
Masse volumique
(kg/m?) 900 1060
Neo-Hookéen Newtonien
Propriétés physiques Cio = 3.38 10 MPa {1t =6.103 MPa.s
D1o = 120 MPa!

Tableau 9 : Descriptif du modeéle fluide-structure du foie constitué

Des indentations sont effectuées pour obtenir des données qui puissent étre corrélées
avec la premiere étude, simulant les vaisseaux comme des cylindres remplis. Les conditions
aux limites du foie, ainsi que la forme de I'indenteur, la vitesse d’indentation et la localisation
sont identiques a celles des études conduites précédemment (cf. Chapitre IIl - 111.2.2)

Nous calculerons les champs de pression sur les parois vasculaires et les champs de
contraintes internes en plus des courbes force-déplacement extraites de la pointe de
I'indenteur. Nous comparerons ces derniéres a la littérature ainsi qu’aux résultats précédents.
Cette démarche permet d'obtenir une information précise et compléte de la pression induite
par la vascularisation sur le modele du foie a une échelle macroscopique. Une telle étude
modélisant le flux sanguin dans une vraie géométrie de patient 3D, n’a encore jamais été

réalisée pour le foie.
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[11.3.2 Méthode de résolution de I'indentation sur le modéle fluide-structure

Des codes commerciaux, tel que Abaqus® permettent de résoudre des simulations de
fluides comme de structures. Cette solution commerciale permet également de traiter de
maniere plus restreinte des interactions fluides-structures. Cependant, il atteint rapidement
sa limite lorsqu’il y a déformation de la surface d’interaction entre le fluide et la structure.

Or, dans le cas de notre étude, I'indentation mécanique induit une déformation des
vaisseaux sanguins et donc des parois vasculaires. Ce changement de géométrie se répercute
également sur la simulation du fluide. La solution commerciale ne permet pas de traiter une
telle simulation. La simulation de déformations de modeles fluides-structure est de maniere
générale une problématique trés complexe peu traitée dans la littérature. Il n’existe pas de
solution permettant de traiter de facon automatisée la résolution numérique en éléments finis
des déformations de modeles fluide-structures.

Afin de traiter cette difficulté, nous avons développé une couche logicielle spécifique.
Lors de la création de celle-ci, nous avons veillé a traiter un maximum de calcul par Abaqus®.
En effet, le logiciel dispose d’un solveur d’éléments finis en fluide et structure complet, que
nous avons utilisé a chaque fois qu’il était possible de le faire. Le code informatique propre a
ce travail ne couvre donc que la liaison entre la simulation fluide et la simulation structure.

Comme le logiciel commercial Abaqus® ne supporte pas des interactions fluide-
structures dynamiques, I'approche que nous proposons ici est d’effectuer les simulations
fluide et structure de fagcon statique, sur de petits intervalles de temps et de facon itérative.

Un cycle d’itération est constitué comme suit :

1) Simulation fluide de la répartition de la pression sanguine sur les parois vasculaires

(Abaqus®)

2) Extraction du champ de pression et constitution d’une condition aux limites pour

la simulation structure (code propre)

3) Simulation structure du déplacement élémentaire de |'indenteur avec la condition

aux limites de pression fixe (Abaqus®)

4) Extraction de la nouvelle géométrie des vascularisations déformées et création de

la simulation fluide correspondante (code propre)

Ces différentes étapes, automatisées dans un code développé personnellement, sont

reprises dans la Figure 56.
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Figure 56 : Processus itératif fluide-structure pour calculer I’'équilibre fluide en statique, en
extraire la contrainte résultante interne au foie, et I'intégrer dans I’étape d'indentation.

Dans cette approche, deux simulations numériques sont réalisées pour chaque
itération. Une itération correspond a un pas de temps unitaire. Etant donné que le pas de
temps d’une résolution numérique par Abaqus® est classiquement variable, nous avons repris
les intervalles de temps des simulations effectuées au Chapitre Il - 111.2.2 comme référence.
Ainsi, une simulation structure effectuée en N étapes de calculs, est converti ici en 2N
simulations qui nécessiterons plusieurs étapes.

Les deux étapes de traitement développées dans ce travail permettent le passage de la
simulation fluide a la simulation structure et inversement. Une simulation numérique repose
sur un fichier portant entre autre la description de la gé¢ométrie, ainsi que les conditions aux
limites. Elle génére, une fois achevée, un autre fichier portant les données produites. Les
couches logicielles que nous avons développées fusionnent les informations présentes dans
un fichier de simulation initialle, avec les données des résultats des simulations achevées. Elles
produisent ainsi le fichier descriptif de la simulation numérique suivante a réaliser avec
Abaqus®. Ces processus sont trés techniques et sensibles, car une erreur d’automatisation
affecterait toute l'indentation. Nous ne détaillerons cependant pas outre mesure ces
algorithmes, car bien que complexes, ils ne font que du traitement de données textuelles.

L’'ensemble de la démarche augmente considérablement le nombre de simulations
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numériques, et donc de temps de traitement et le besoin en ressources informatiques. En
effet, chaque itération requiert non seulement le calcul numérique du déplacement unitaire
et de I'équilibre des fluides, mais aussi le traitement des fichiers permettant de passer d’une
simulation a une autre. Ainsi, des simulations d’indentations qui ont été effectuées en moins
d’une heure avec le modele structure précédent peuvent prendre plusieurs jours en prenant
en compte l'interaction fluide-structure.

De plus, chaque simulation numérique repose sur un fichier plat descriptif du modéle
et de la géométrie et génére des fichiers de résultats. Le nombre de fichiers générés par notre
approche, pour une indentation, augmente donc autant que les étapes de calcul. Cela
nécessite une tres grande place mémoire disponible.

Cette méthode permet de réaliser des indentations sur des tissus mous, en prenant en
compte l'interaction avec le sang. Elle est cependant trés fortement consommatrice en temps
et en ressources informatiques, et ne garantit pas la convergence numérique. Enfin, un logiciel
de traitement des résultats de chaque itération est produit pour consolider les données
obtenues et reconstituer les cartes de répartition de contraintes, ainsi que les courbes force-

déplacement sur I'indenteur.
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IV.  Résultats numériques

L'objectif de notre étude est d’évaluer a un niveau macroscopique |'effet mécanique
du flux sanguin dans le foie. Deux études fluides paramétriques ont été menées pour étalonner
les conditions aux limites. Celles-ci sont intégrées dans les simulations fluide-structure et des
indentations numériques sont conduites pour observer |'effet de la pression sanguine a

I’échelle du foie. Les résultats de ces différentes simulations sont analysés ci-apreés.

IV.1 Résultats des études fluide

Bien que I'analyse des fluides ait pour objectif d'identifier la valeur des parametres de
vitesse des flux entrants et sortants pour effectuer les études fluide-structure, les résultats
(présentés dans le Tableau 8) mettent en lumiere plusieurs éléments a un niveau
macroscopique.

Premiérement, la pression sur les veines sous-hépatiques, présentée a la ligne (d), est
constante a 0,3 kPa indépendamment de la quantité totale de sang qui traverse le foie. Méme
avec une variation d'un facteur 2,5 entre les limites inférieure et supérieure de la quantité
d'écoulement traversant le foie, la pression interne reste constante. Lorsque mise en
perspective avec la variation du débit sanguin induite par le battement cardiaque, cette
observation permet de valider I’"hypothése de simulation du flux d’entrée et de sortie par des
vitesses constantes. Bien que le flux dans les veines présente une variation d’amplitude
inférieure a celle des artéres, il n’est toutefois pas parfaitement constant. La constance
observée sur la pression de la veine sous-hépatique indique qu'elle est indépendante de la
variation du débit sanguin, et reste donc constante, la rendant indépendante de la variation
naturelle du débit sanguin. En conséquence, cette pression peut étre considérée comme
statique et intégrée en tant que telle dans le modeéle complet.

Ensuite, I’étude des fluides révele également la différence d'échelle entre la pression
de la paroi veineuse sous-hépatique et la pression du tronc principal de la veine cave. Il existe
une variation d’un facteur 10 a 30 entre les deux pressions. En effet, alors que la pression sous-
hépatique reste constante, celle du tronc principal augmente avec le flux sanguin total et est
sensiblement plus importante. La profondeur des capillaires et leur petite taille par rapport
aux premiers embranchements avait déja conduit a la conclusion que leur effet mécanique

était négligeable a une échelle macroscopique. Cette conclusion est renforcée par I’écart
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d’amplitude de pression sur les parois sous-hépatiques par rapport au tronc principal de la

veine cave.

FRESSURE

+1.082e+00
+6.300e-03
+5.775e-03
+5.250e-03
+4.725¢-03
+4.200e-03
+3.675e-03
+3.150e-03
+2.625e-03
+2.100e-03
+1.575e-03
+1.050e-03
+5.250e-04
+0.000e+00
-2.539e+00

Figure 57 : Champ de pression calculé sur les vascularisations des veines porte et cave aprés
intégration des conditions aux limites spécifiques a la géométrie. Quatre angles différents sont
représentés. L’unité du champ de pression est le Pa.

Les résultats et analyses obtenus jusque-la I'ont été sur chaque vascularisation

séparément. Cependant, les deux structures sont connectées au travers du flux les traversant
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et par le tissu hépatique les entourant. La Figure 57 présente le champ de pression obtenu
avant indentation pour les deux vascularisations combinées. Dans cet état, les géométries ne
sont pas déformées et la pression sur les parois est calculée a I'équilibre physiologique. Ces
conditions mettent en évidence le rapport d’ordre de grandeur des champs de pression entre
les réseaux sanguins. En particulier, la veine porte présente une pression interne bien plus
importante que la veine cave. Ce phénomene trouve son explication physiologique dans le fait
gue le sang doit traverser le tissu hépatique et y perd en pression et vitesse. Par conséquence,
la veine porte a une place beaucoup plus importante en termes d'effets mécaniques sur le
modeéle mécanique macroscopique. Il est a noter également que les bifurcations sont sources
d’une concentration de contraintes et d’une hausse de la pression. Ainsi, la prise en compte
de la localisation de la bifurcation permet d’identifier la localisation des maxima de pression,
indépendamment de la précision du reste de la géométrie vasculaire.

Les premieres études fluides permettent ainsi de fournir les paramétres encore
inconnus de I'étude fluide-structure, mais aussi de valider certaines hypothéses faites lors de
la constitution du modele. En effet, la constance de la pression sous-hépatique
indépendamment du débit sanguin total du foie valide I'utilisation de flux sanguin constant.
De plus, ces résultats conduisent a une hiérarchie des structures vasculaires au niveau de leur
effet sur le modéle macroscopique, allant de la veine porte avec une pression maximale, au

tronc de la veine cave pour finir avec les vaisseaux plus petits négligeables.

IV.2 Résultats de I'indentation du modéle fluide-structure

Le traitement des résultats de I'étude fluide-structure est décomposé en deux parties
différentes. En premier lieu la répartition de contraintes et de pression totale sur les vaisseaux
sanguins est analysée. Cela afin d’identifier les zones de pression élevée de la vascularisation.
Dans un second temps les résultats des courbes force-déplacement observées durant les
indentations numériques sont comparées aux résultats obtenus précédemment (Chapitre Il -
I1.3) pour identifier I'effet de la vascularisation sur I’organe dans son ensemble.

La Figure 58 présente les champs de contraintes et de pression a I’équilibre avant le
début de lI'indentation. Comme la contrainte due a l'indentation est bien supérieure a celle
produite par la pression du fluide, la représentation combinée des deux contraintes n’est pas

représentative.
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Figure 58: Répartition de la contrainte de Von Mises et de la pression obtenue lors de I’'étude
fluide-structure avant indentation

(a) et (b) coupe du foie montrant la répartition interne sur la structure hépatique

(c) et (d) Répartition de la contrainte de Von Mises sur la surface d’interaction entre le
fluide et la structure

(e) et (f) répartition du champ de pression dans les vaisseaux sanguins en Pa
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Les images (a) et (b) présentent la répartition de la contrainte de Von Mises au travers
d’une coupe du foie. La contrainte de Von Mises ne représente qu’une information partielle,
cependant elle permet une représentation graphique simplifiée, et offre une premiere
information qualitative importante, complétée dans un second temps par les courbes
d’indentations plus précises.

Le champ de contraintes observé présente une concentration des efforts sur la surface
d'interaction avec les vaisseaux sanguins. Elle diminue rapidement autour de la paroi
vasculaire, proportionnellement au rayon des vaisseaux et a la contrainte sur la surface
d'interaction. La répartition de contraintes de Von Mises sur la paroi vasculaire - images (c) et
(d) — est liée a la répartition de contraintes au sein du volume. Par conséquent, la
concentration de pression sur la paroi vasculaire induit bien une contrainte importante au sein
du tissu hépatique.

Ces deux images confirment également le réle important de la veine porte, qui induit
une contrainte en moyenne supérieure a celle de la veine. Alors que le flux est linéaire a
I'entrée, le premier embranchement de la veine porte induit une perturbation du flux qui
génére une forte pression (images (e) et (f)). L'effet mécanique de cette variation de pression
est encore accru par sa localisation proche de la surface du foie. De plus, la pression
importante est due a la séparation du flux par la bifurcation macroscopique. L’effet des petites
variations de pression due a la granularité de surface ou a l'incertitude de maillage est
négligeable devant I'importance de la pression. Cela permet de reporter les observations
obtenues ici sur d’autres géométries : en effet, seule I'identification de la localisation des
embranchements est structurant en terme mécaniques a I’échelle macroscopique, tandis que
la variation de surface des parois vasculaires peut étre négligée. De méme, en comparant avec
le tronc principal de la veine cave, sa linéarité entraine un écoulement du fluide qui ne crée
gu’une faible pression et a donc un effet plus restreint par rapport aux embranchements de la
veine porte. Ainsi, dans la constitution d’un modéle numérique macroscopique du foie, les
premiers embranchements de la veine porte ont un effet mécanique plus important que la
veine cave.

De plus, les champs de contraintes et des pressions présentent des répartitions
similaires. Cependant la contrainte intégre la profondeur de I'élément dans la structure ainsi
que sa complexité structurelle. Les résultats obtenus dans I’essai structure précédent

présentaient une plus forte concentration de contraintes sur le tronc principal de la veine cave.
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En effet, cette structure ne prend pas en compte les rigidités induites par la combinaison de la
géométrie et du fluide, mais uniquement le volume et la profondeur des hétérogénéités.
L’étude fluide montre que la linéarité géométrique du tronc principal de la veine cave réduit
la pression qui s’exerce sur ses parois, tandis que les embranchements de la veine porte créent

une rigidité bien plus importante liée a la perturbation induite sur le fluide.

Les conclusions obtenues a partir des champs de répartition des contraintes sont
également observables dans les résultats d’indentation de l'‘organe a une échelle
macroscopique. La Figure 59 combine les résultats expérimentaux d’indentations mini-
invasives in-vivo par Samur et al. [135], des indentations numériques réalisées dans |'étude

structure et des résultats de I'indentation de notre étude.
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Figure 59: Courbes force-déplacement mesurées a la pointe de l'indenteur- vert et croix —
comparées aux différentes études fluide et structure et a la littérature. Les carrés bleus sont
extraits de Samur. [135], tandis que les points orange sont obtenus par I’étude structure et les
croix vertes par I’étude fluide-structure. Les barres présentent une variation inter-patient, avec
les extrema observés pour une méme profondeur d’indentation, et non pas une barre d’erreur.

Les courbes force-déplacement présentent les moyennes mesurées pour une

profondeur d’indentation donnée pondérée sur les 10 points d’indentations du foie effectué

N

ici. A cela s’ajoute les barres de variation, présentant les maximas et minimas de force
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observées a une méme profondeur d’indentation.

Les trois études présentent des courbes de valeurs moyennes similaires, ce qui indique
gu’une part importante du comportement du modéle macroscopique hépatique est
indépendante du flux sanguin et du modele vasculaire utilisé. Cependant, la simulation
numeérique intégrant la vascularisation en tant que matériel homogene présente des maxima
de force pour un méme déplacement bien plus forts. Cela provient de I'indentation du tronc
principal de la veine cave qui crée une tres forte discontinuité quand elle est modélisée sous
forme de matériau homogene. Comme la pression est plus faible sur cette région dans le
modeéle actuel, I'extremum de force mesuré pour une profondeur donnée est plus faible. De
plus, pour les analyses fluide-structure cet extremum n’est plus atteint au niveau du tronc
principal de la veine cave, mais dans le voisinage du premier embranchement de la veine
porte. De méme que pour I'extremum, la plage de résultats obtenue avec le modéle fluide-
structure est plus proche de la plage de mesures réelles de Samur et al. [135] qu’avec le
modele structure initial, validant le modéle fluide.

Ces différents résultats conduisent a une hiérarchie des zones de la géométrie des
vaisseaux sanguins, en commencant par le premier embranchement de la porte veineuse,
suivi de I'entrée principale de la veine porte et du tronc de la veine cave, complétée par les

autres vaisseaux qui ont peu d'effet au niveau macroscopique.
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V. Conclusion

Cette étude avait comme objectif d’analyser I'effet mécanique induit par
I'hétérogénéité créée par les vaisseaux sanguins a l'intérieur du foie par des simulations
numériques. Différents modeles numérigues sont constitués en s’appuyant sur une géométrie
hépatique réelle, sur des conditions aux limites spécifiques a la géométrie choisie et sur des
propriétés mécaniques structurelles issues de la littérature. Les différents parameétres d'entrée
du modele, comme la pression interne du foie ou la rigidité du tissu hépatique, sont choisis en
utilisant les valeurs extraites de la littérature existante et complétés par une analyse
numérique des fluides pour extraire la vitesse d'écoulement pour une géométrie donnée. Des
indentations sont ensuite appliquées et des courbes force-déplacement sont obtenues sur la
pointe de I'indenteur pour étre comparées aux courbes obtenues par indentations réelles et
présentes dans la littérature.

L'étude de débit met en évidence I"absence de variation de la pression sur les parois
sous-hépatiques et valide |'utilisation d'un débit constant aux entrées et sorties des vaisseaux
sanguins. En traitant chaque vascularisation séparément, le champ de pression calculé
présente une forte variation entre le tronc principal de la veine cave et les veines sous-
hépatiques.

De surcroit, la combinaison des résultats fluides obtenus sur chaque réseau vasculaire,
montre que la veine porte induit localement une contrainte importante due a la séparation du
flux au niveau de son premier embranchement. Les mesures d'indentation sur le voisinage de
cette zone fournissent la rigidité maximale du modéle macroscopique. Ainsi, trois parties du
foie sont identifiées en termes d’effets sur le comportement mécanique macroscopique : le
premier embranchement de la veine porte avec une rigidité maximale, I'entrée de la veine
porte avec le tronc principal de la veine cave, et le reste du foie pour lequel la vascularisation
présente un effet mécanique négligeable.

La prise en compte de la vascularisation par cette approche nécessite un travail de
précalcul complexe et lourd de création des maillages. Un traitement d’homogénéisation peut
maintenant étre appliqué pour construire un modeéle plus simple tout en intégrant |’effet de la
vascularisation qui permettrait une constitution et une résolution rapide tout en restant

patient-dépendant.

-
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|.  Introduction

I.1  Contexte bibliographique

Nous avons vu dans le chapitre précédent que les vascularisations jouent un réle
important sur le comportement mécanique réel du foie. On rappelle également que le
contexte général de la theése et I'aide aux chirurgiens attendue ne permettent pas de rester a
un niveau de complexité incompatible avec le temps réel.

Nous avons donc besoin d’intégrer les résultats précédents dans un modéle homogéne
équivalent, au sens de I’équivalence des lois de comportement classiquement utilisée dans la
littérature [215], [241], [210], [216], [212].

Rappelons les éléments principaux de contexte : Le développement de la chirurgie
mini-invasive est accompagné par la création constante de nouveaux outils d'assistance au
geste et a la décision chirurgicale. Ces outils prennent une place de plus en plus importante et
apparaissent a toutes les étapes du processus opératoire, de la phase préopératoire avec de
la planification chirurgicale [115] a I'affichage de la modélisation 3D de structures internes en
conditions peropératoires [50]. Cela nécessite généralement de calculer et de prédire la
déformation des tissus.

La simulation numérique du comportement de tissus mous nécessite de trouver un
équilibre entre la vitesse de résolution et la précision requise. Afin d'atteindre une fréquence
d’affichage élevée, Cotin et al. [41], [108] utilisent un Modele Masse-Ressorts (MSM) combiné
a des lois de comportement mécanique linéaires élastiques dégradées. Leur travail est fondé
sur le principe qu'un retard de calcul ne peut pas étre compensé par une amélioration du
modeéle mécanique [87]. En effet, la résolution des équations de la mécaniques en conditions
peropératoires crée un lien singulier entre le temps de calcul et la complexité du modele. Ainsi,
la priorité donnée au temps de réponse conduit a |'utilisation de lois de comportement
mécanique uniformes et simplifiées.

Plus récemment, des approches fondées sur la réduction de modéles, comme la Proper
Generalized Decomposition (PGD) de Chinesta et al. [101] ou la méthode Sparse Subspace
Learning (SSL) [242], utilisent des méthodes d’apprentissage pour dépasser cette limite.
L'apprentissage préopératoire permet de fournir une déformation mécanique sans pour
autant nécessiter la résolution numérique des équations de la mécanique, en conditions

peropératoires. Pour ce faire, ils construisent une bibliothéque de cas de référence, grace a
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des calculs préopératoires intensifs. Une solution interpolée est alors construite, capable de
fournir les déformations en temps réel.

Nous avons rappelé rapidement dans le paragraphe Chapitre Il - 111.2.1.1 les grandes
classes de méthodes d’homogénéisation disponibles. Nous développons dans ce chapitre une
approche originale mais simplifiée afin de tenir compte au mieux des effets des

vascularisations, tout en restant dans notre contexte de temps réel.

.2 Modele mécanique du foie

Les modeles mécaniques résolus en conditions peropératoires intégrent de nos jours
des lois de comportement homogenes uniformes. De nombreux articles de la littérature
traitent des différents moyens d’identification de parametres de ces modeéles a partir de tissu
hépatique.

Comme le rappelle la , I'apport de sang du foie provient de la veine porte (80%
du sang total entrant dans le foie) [204], [205] et de |'artére aorte (20% du sang entrant dans
le foie). Le sang se déplace des veines sous-hépatiques au cceur, en passant par la veine cave.
Les vaisseaux sanguins qui pénéetrent dans le foie ont un rayon compris entre 10 et 30 mm
[243]. Les rayons des vascularisations entrantes ne sont, a priori, pas négligeables devant la
taille de I'organe.

Umale et al. [133] s'interrogent sur I’hétérogénéité induite par les vaisseaux sanguins.
Pour ce faire, ils ont entrepris de caractériser le matériau constituant la paroi des vaisseaux
sanguins pour le comparer a I’élasticité du tissu hépatique qui est de 2,24 £ 0,23 kPa pour les
foies sains et jusqu’a 4,68 + 1,61 kPa pour le foie sous cirrhose [144]. Par des tractions
uniaxiales ils mesurent, une élasticité des parois de 620 + 41 kPa. Cet écart important confirme
gue les vaisseaux sanguins créent une inclusion rigide non négligeable dans le modele
mécanique du foie.

Le rapport de rigidité entre les deux matériaux est confirmé par les mesures ultrasons
in-vivo de Chatelin et al [142].

Afin d’analyser I'effet mécanique de ces hétérogénéités, des simulations numériques
fluide-structure ont été conduites dans le Chapitre lll. Les résultats obtenus ont montré que
les entrées des réseaux vasculaires ont un effet mécanique non négligeable au niveau

macroscopique.
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==§ Blood flow entering the liver through the vein Porte
==P Blood flow leaving the liver through the vein Cave
== Blood flow of the vein cave which doesn't enter the liver

Figure 60 : Anatomie du foie avec le sens et la direction d’écoulement des fluides.

Les conclusions du Chapitre Il mettent en évidence le réle particulier du premier
embranchement de la veine porte. En effet, il crée un point dur en raison de la complexité de
la géométrie. La seconde structure macroscopique a prendre en compte est le tronc principal
de la veine cave. Si la linéarité du flux induit une pression moindre, sa taille induisent
cependant une rigidité locale non négligeable. Pour le reste de la vascularisation, le champ de
pression reste constant, indépendamment des variations sanguines, et suffisamment faible
pour pouvoir étre raisonnablement directement intégré dans la loi de comportement
mécanique du tissu hépatique. Ainsi différents points de rigidité plus élevée ont été identifiés
et nous cherchons a les intégrer dans le modéle mécanique macroscopique du foie développé

dans notre travail.

I.3  Problématique et homogénéisation

I.3.1 Problématique
Dans le Chapitre Ill, le maillage de la vascularisation est intégré dans I'organe le

contenant grace a l'algorithme développé dans le Chapitre Il. Cela permet de modéliser
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I'interaction du sang avec le tissu hépatique. Cette approche permet de générer des maillages
particulierement adaptés a la simulation d'interaction fluide-structure. Elle nécessite
malheureusement de nombreuses et longues étapes de calcul, difficilement automatisables.
Ces géométries contiennent un nombre trop élevé d'éléments pour étre utilisées en
conditions peropératoires (cf. Chapitre Il). Le Tableau 10 permet de comparer les tailles d’un
maillage classique avec la méme géométrie, mais en intégrant la vascularisation. Le nombre
de nceuds et d'éléments présente une différence d'échelle de l'ordre de 100. Cela va

naturellement influencer directement le temps de calcul nécessaire a la simulation numérique.

Foie simple Foie vascularisé

Nbr Neceuds 7 832 590 650
Nbr Eléments 36 396 3061717
Taille moyenne
des liens (mm) 435 0,488
Ordre grandeur
durée Quelques minutes Quelques jours

résolution

Tableau 10 : Comparaison de la taille d’'un méme maillage en intégrant ou ignorant la

vascularisation .

En outre, la précision requise pour des applications de Réalité Augmentée devant étre
de I'ordre de 4 mm maximum [244], la géométrie du foie sans la vascularisation est amplement
suffisante, sous condition que |'effet mécanique de la vascularisation soit pris en compte par
ailleurs. Le support géométrique numérique peut donc étre le foi sans la vascularisation, plus

léger et donc plus rapide, mais nécessite un traitement mathématique spécifique pour que la
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vascularisation soit prise en compte dans la résolution mécanique.

Dans ce cas, I'effet mécanique de la vascularisation identifié précédemment ne peut
plus étre pris en compte grace a la géométrie mais doit étre intégré au travers de la répartition
des propriétés mécaniques.

Notre étude a pour objectif de créer un modéle numérique a partir du maillage du foie.
Le modele doit intégrer les propriétés mécaniques de la vascularisation, grace a une

homogénéisation macroscopique multi-échelle [212].

I.3.2 Procédés d’homogénéisation

La modélisation numérique du comportement de matériaux présentant des inclusions
est une tache particulierement complexe. Plusieurs méthodes de calcul d’homogénéisation
par pondération ont été élaborées et mises en ceuvre [216], [245], [246] pour prédire leur
comportement exact.

Eschelby développe une approche d'homogénéisation qui a pour objectif d’identifier
une propriété mécanique équivalente dans un Volume Elémentaire Représentatif (VER), plutot
qgue d'intégrer l'inclusion par sa géométrie. Elle nécessite une connaissance a minima
statistique sinon exacte de la répartition de l'inclusion dans le milieu héte. Une rigidité
équivalente unique est ensuite attribuée aux éléments d’une méme zone en fonction des
structures interne homogénéisées.

Cette décomposition induit principalement deux problématiques :

e La premiére correspond a la gestion de la discontinuité des propriétés mécaniques

a la frontiére entre deux zones. En effet, cette discontinuité peut entrainer une
perturbation au niveau de la résolution de la réponse mécanique qui affecte la
précision de la réponse finale.

e La seconde difficulté est liée a la forte variation de la géométrie des patients. Cela
impose un traitement spécifique et donc la capacité d’automatiser le zonage et
I’lhomogénéisation.

Pour résoudre ces deux problémes, nous proposons de calculer une rigidité homogéene

spécifique pour chaque élément plutét que de découper le foie en zones ayant des propriétés
mécaniques uniformes. Pour ce faire, une fonction spatiale continue permet d’associer a

chaque élément volumique une rigidité équivalente, en fonction de sa localisation. En effet, la
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répartition de rigidité calculée est continue sur le maillage, et fournit une rigidité spécifique
par élément qui ne nécessite pas de découpe en zones. Ainsi, |'effet mécanique de
vascularisation est intégré par une rigidité mécanique plutét que par la géométrie.

La Figure 61 présente les principales étapes du processus d’homogénéisation que nous
allons appliquer. Nous allons donner ici une description générale du procédé
d’homogénéisation développé par la suite.

Le processus d’homogénéisation que nous appliquons se décompose en trois étapes
principales :

1) Etude de Ieffet mécanique d’un tube de rayon variable et de pression interne

variable inclus dans une matrice de tissu hépatique

2) Etude de la combinaison de plusieurs tubes unitaires inclus dans une méme matrice

3) Application au cas du foie

Matrice hépatique:
Rigidité E
Coefficient Poisson p

Vascularisation:
Pression P
Rayon R

Etude de I'effet d’une inclusion
en tube dans une matrice de
tissu hépatique

Etude de la combinaison
d’inclusion unitaires dans une
méme matrice

Application a la vascularisation

Figure 61 : Description générale du procédé d'homogénéisation :
1) Etude de I'effet mécanique d’un tube de rayon variable et de pression interne variable
inclus dans une matrice de tissu hépatique
2) Etude de la combinaison de plusieurs tubes unitaires inclus dans une méme matrice
3) Application au cas du foie
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La premiére étape, qui correspond au traitement d’une inclusion unique au sein d’une
matrice hépatique, est fondée sur I'homogénéisation locale de la pression a l'intérieur d'une
hétérogénéité cylindrique (vascularisation) dans un hote (tissu hépatique). Nous utiliserons la
Generalized Explicit Eshelby-type Estimator (GEEE) [214] qui est une version généralisée de la
méthode d’Eschelby [213]. L'objectif de cette étape est d’obtenir une carte de répartition de
la rigidité équivalente a celle de I'inclusion. Celle-ci sera fonction du rayon et de la pression sur
les parois de I'inclusion.

Dans la seconde étape, les résultats obtenus sur des inclusions unitaires seront
combinés pour permettre de traiter un ensemble de tubes dans une méme matrice. Pour cette
étape, nous ne pouvons pas utiliser d’approche statistique globale. En effet, I’objet du travail
est de traiter un nombre restreint de vascularisations de taille importante, tandis que
I'approche statistique requiert une présence dense d’inclusions de taille réduite dans Ila
matrice [210].

Enfin, ces résultats d'homogénéisation sont appliqués a la vascularisation en fonction
de la répartition de la pression veineuse, sur la base des résultats de I'étude précédente (cf.
Chapitre Ill).

Une fois le processus d’homogénéisation établi, il est appliqué a un échantillon de
référence sous forme de gel cylindrique aux propriétés controlées. Celui-ci est soumis
numériguement et expérimentalement a une indentation. Pour modéliser I’écoulement
sanguin, le gel est traversé par un tube parcouru d'un fluide. Nous mesurons les déformations
internes expérimentales par échographie. Elles sont ensuite comparées au déplacement
numérique obtenu par une simulation numérique qui met en ceuvre les résultats
d’homogénéisation développés dans notre étude. Les résultats permettront de valider la

précision du modéle homogénéisé.
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Constitution du modéle du foie homogénéisé

Pour constituer un modele du foie homogénéisé fondé sur une géométrie n’incluant
pas la vascularisation, nous prenons celle-ci en compte au travers de la répartition des
propriétés mécaniques. Ainsi, une valeur spécifique de la loi de comportement est donnée a
chaque élément du maillage volumique. Notre étude vise a constituer une fonction spatiale
qui fournit une rigidité équivalente pour un élément volumique donné. Cette fonction
intégrera la localisation des différentes structures vasculaires sous forme de parametre.

Ce travail a été réalisé en collaboration avec I'équipe du professeur Baniassadi
(Université de Téhéran) qui a permis I'obtention des propriétés mécaniques équivalentes pour

une inclusion cylindrique dans une matrice homogene.

[I.L1 Homogénéisation d’une unique inclusion

[I.L1.1 Constitution d’une base de référence

Pour constituer la fonction de répartition de la rigidité, nous traiterons dans un premier
temps des cas unitaires. Il s’agit de cas d’inclusions de tube cylindriques, traversés par un flux.

Le calcul des paramétres matériels équivalents d'un VER (Volume Elémentaire
Représentatif) est réalisé par Baniassadi et al. au moyen de simulations d'indentations sur les
cas unitaires d’inclusions cylindriques. Les échantillons de test correspondent a des cubes
traversés par un tube qui est soumis a une pression de paroi. La Figure 62 représente sept cas
extraits parmi ceux traités par Baniassadi et al. D’un essai a I'autre le rayon de l'inclusion reste
constant, tandis que la taille du cube augmente. Cela permet d’identifier I'effet de I'inclusion
a différents niveaux de profondeur de l'inclusion. Pour chacun d’eux, les indentations sont
menées en utilisant diverses valeurs pour la pression exercée sur la paroi du tube. Les
simulations sont effectuées avec un matériau élastique de module de Young de 3 kPa et

coefficient de Poison de 0,3 avec une densité de 1000 kg / m3 comme le tissu hépatique.
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Figure 62 : Exemple de sept prototypes de tailles diverses. Une pression est exercée sur la paroi
vasculaire. Des indentations sont conduites pour diverses valeurs de pression exercées sur les
parois de l'inclusion.

a) Schéma des échantillons testés et des grandeurs caractéristiques associées

b) Tableau récapitulant les proportions des différents essais

c) lllustrations des essais
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Pour chacun de ses éléments de test, le chargement est imposé en déplacement, et la
contrainte est simulée numériquement a I'aide du logiciel commercial Comsol Multiphysics®.
La Figure 63 présente la réponse en contrainte de Von Mises, utilisée pour des questions de

représentation, d’'un élément de test.

Surface: von Mises stress (N/m?)

x107

0.02

1

0.5

e

Figure 63 : Réponse en contrainte d'un élément de test unitaire, lorsque soumis a un
déplacement imposé, d’aprés Baniassadi et al.

0.05 ¢

x107

A partir de la contrainte et de la déformation longitudinale, Baniassadi et al. extraient
le module de Young effectif pour les différents échantillons. La Figure 64 illustre la décroissance
du module de Young effectif observé d’un essai a I'autre. On observe sur cette courbe une
convergence vers le module de Young du tissu hépatique. Pour une distance suffisamment
importante, l'inclusion n’influence plus le module de Young. De plus, plus la dimension du VER
est petite par rapport a celle de l'inclusion, plus le module de Young mesuré correspond a un

module équivalent a celui de I'inclusion.
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Figure 64 : Courbe de la variation du module de Young efficace en Pa pour les différents
essais. Pour chaque essai, I’échantillon augmente en taille pour un méme rayon d’inclusion.

Les résultats de Baniassadi et al. fournissent des éléments de référence pour la
constitution d’une fonction d’homogénéisation traduisant la variation du module de Young
effectif en fonction de la distance a l'inclusion. Nous développons ensuite un modéle

homogénéisé a partir de ces résultats.

I1.L1.2 Identification des bornes de la fonction de répartition unitaire

Les résultats de Baniassadi et al. présentent une diminution de la rigidité équivalente
AE entre la rigidité équivalente du fluide Ey et celle du tissu hépatique E|, en fonction de la
profondeur de I'inclusion au sein du matériau hote. Ces observations sont traduites dans les
équations IV.1.1 et IV.1.2 sous forme analytique.

Etant donné qu’elles sont obtenues de maniére expérimentale, les valeurs des seuils
sont intégrées avec un facteur d’erreur possible noté €. Il s’agit de la traduction en pourcentage
de l'incertitude numérique des essais de Baniassadi et al. qui ont conduit a I’établissement des
bornes. La prise en compte de cette erreur fournit des extrema simplifiés, mais suffisants au
regard du contexte chirurgical d’application, que le modele homogénéisé doit respecter. Ainsi,
I’ensemble des seuils obtenus a partir des observations de Baniassadi et al. sont traduits par
des bornes inférieures ou supérieures dans la détermination des limites.

Nous noterons « d » la distance entre le centre d’un élément X donné et I’axe central
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de l'inclusion a homogénéiser.

La premiére borne définie par Baniassadi et al. implique que tous les éléments situés a
une distance inférieure au rayon R de I’axe central de I'inclusion sont directement considérés
comme ayant la rigidité veineuse équivalente E, (équation 1V.1.1). Cette borne permet de

Ensuite, Baniassadi et al. introduisent une distance caractéristique a partir de laquelle
la rigidité équivalente est proche de celle du tissu hépatique E;. En effet, au-dela de cette
distance, le tissu hote va absorber I'ensemble de la déformation. L’inclusion aura par
conséquent un effet mécanique négligeable. lls constatent que cette distance caractéristique
est linéairement dépendante du rayon de l'inclusion, et dépend de la pression exercée sur les
parois. Nous définissons le facteur d'effet K comme le rapport de la distance caractéristique
avec le rayon de I'inclusion associée. |l est strictement supérieur a 1, et fonction de la pression.

Cette seconde condition est traduite sous forme analytique dans I’équation 1V.1.2.
Vd< R, E/,(d) =(1-¢)AE+E IV.1.1

Vd> KXR, Eg(d) < e¢AE+E IV.1.2
Avec:
E; le module de Young du tissu hépatique
E, le module de Young équivalent du tissu veineux
AE la différence de module de Young AE = E,, — E;
R le rayon moyen de I'inclusion homogénéisé
¢ le facteur d’erreur
K le facteur d'effet
d la distance entre le centre de I’élément traité a I'axe central de I'inclusion

EZ,(d) la fonction de répartition spatiale de la rigidité

1.1.3 Etablissement d’une fonction de répartition de rigidité unitaire

La modélisation de E¢, par une fonction exponentielle de second ordre permet de
remplir les conditions imposées dans I’équation [V.1.1. L’équation |V.1.2 présente I'expression
analytique d’une telle fonction appliquée au cas d’homogénéisation.

En outre, comme les deux distances caractéristiques établies dans I’équation V.1 sont
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proportionnelles au rayon de l'inclusion, nous utilisons le rapport de la distance d du centre
de I'élément visé a l'inclusion sur le rayon R de l'inclusion, comme variable de la fonction
normale au sens des statistiques.

L’application des conditions décrites dans I'équation 1V.1 a la fonction normale définie
dans I'’équation V.2, conduit a l'identification de ses parameétres a et B. lIs seront exprimés en

fonction du facteur d'effet K tel que présenté dans I’équation 1V.3 :
d? d
El(d) = E +AExe ‘R PR V.2

Avec :

_ In(1-¢)K —In(e)

K(K — 1)
V.3
_ —In(1-¢)K? +1In(e)
B K(K-1)

Le rayon et la pression interne de I'inclusion sont les deux facteurs qui influencent la
répartition de la rigidité dans la matrice d’aprés Baniassadi et al. Le rayon est directement
intégré dans la variable de la fonction exponentielle de second ordre. La pression interne est
présente dans le facteur d'effet K et le module de Young veineux équivalent Ev. Les parameétres
a et B sont ainsi uniquement dépendants de la pression interne. Le facteur d'effet K, ainsi que
le module de Young équivalent sont obtenus a partir d’'un abaque des résultats des différents
cas d'indentations unitaires constitués par Baniassadi et al.

Cette premiere étude numérique est conduite sur des échantillons cubiques isolés qui
sont traversés par un tube. Différents cas de pression interne et de rayon d’inclusion sont
testés. lls conduisent a la construction d'une fonction spatiale de répartition de la rigidité.
Celle-ci est modélisée par une fonction normale, et intégre le rayon de 'inclusion et la pression
au travers de ses différents paramétres. Elle n’est cependant valable que lorsqu’il n’y a qu’un
seul tube. La constitution d’'un modele complet du foie nécessite de prendre en compte la
combinaison de différentes fonctions de répartition unitaires modélisant chacune 'effet d’une
partie de la wvascularisation. Nous allons pour cela effectuer un second travail

d’homogénéisation pour combiner l'influence d’un ensemble d’inclusions.
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[I.2  Homogénéisation d’'un ensemble d’inclusions

La fonction de répartition de la rigidité établie pour un cas standard et unitaire présente
des restrictions pour une application au foie.

Tout d'abord, la plage de déformation du foie pendant la chirurgie est tres large. Par
conséquent, la loi de comportement mise en ceuvre doit étre plus complexe que la loi élastique
linéaire utilisée jusque-la. La loi de comportement choisie doit toutefois offrir la possibilité
d'intégrer la fonction de répartition spatiale.

Ensuite, le foie présente de trés nombreux vaisseaux. Il convient donc de prendre en
compte ceux qui ont un effet sur le comportement mécanique macroscopique. Nous utilisons
une méthode de pondération de plusieurs fonctions spatiales, pour construire un modele

macroscopique de I'ensemble du foie.

I1.2.1  Principe de I’lhomogénéisation multi-structurelles

utilisée pour chaque structure vasculaire a intégrer. Chacune présentant un rayon et un champ
de pression singulier, les grandeurs homogénéisées K et E, sont également trés différentes.
Ainsi, les paramétres caractéristiques AE, a et B des différentes fonctions a prendre en compte
varient d’une fonction a l'autre. La schématise cette problématique pour le cas
spécifique de deux tubes. lls ont chacun une fonction de répartition de rigidité spécifique.
Nous construisons une fonction de répartition de rigidité globale Eeq(X), quiintégre I’'ensemble

des inclusions a homogénéiser.
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Eléments de
vascularisation situésa

‘_—_____________.__—-—-— une distance Dy et D,

E2(d2])

EE —

¥

D2

Elémentgénérique de

. e
maillage

: Schéma présentant la pondération des effets de deux vascularisations distinctes
pour déterminer la rigidité équivalente d’un élément (orange)

[1.2.2 Identification des bornes de la fonction de répartition globale

Cette fonction globale doit respecter les contraintes des bornes (équation IV.1) de
I'ensemble des structures a homogénéiser. Deux nouvelles contraintes sont établies sous
forme de bornes.

En premier lieu, pour les éléments localisés a une distance d; inférieure au rayon R;
d’une structure vasculaire, la propriété mécanique calculée doit étre proche du module de
Young équivalent Ey;.

En second lieu, pour les éléments qui se situent au-dela des distances caractéristiques
des structures a homogénéiser, la rigidité équivalente doit étre celle du tissu hépatique E,.

Le coefficient d’erreur associé a la valeur de 5% des bornes des fonctions unitaires est
reporté dans les bornes de la fonction globale. L'équation V.4 présente la forme analytique

des deux bornes présentées.
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VX / d(X,E) <Ry,
vV.4.1
(1+€) AE; 2 |Eeq(X) —Ei| = (1-¢) A,

vX / Vi,d(X,E;) > K; XR;,
IV.4.2
e X AE; 2 | Epq(X) — Eif

[1.2.3 Construction de la fonction de répartition de rigidité globale

Une fonction de répartition de rigidité spécifique Eg, est associée a chaque structure
veineuse. Elle doit étre intégrée dans le modéle macroscopique. Nous allons constituer, en
plusieurs étapes, une unique fonction Eeq qui combine les différentes influences des structures
vasculaires, tout en respectant les conditions de I’ Eq 1V.4.

Premiérement, nous choisissons d’exprimer la fonction globale sous forme de somme
finie des E¢,; (Eq IV.5). Ce choix permet d’intégrer un nombre variable de structures veineuses,

et ainsi offre une grande adaptabilité du modele.

N _“.&_B.dxi
Eoq(X) =Z E,+AE;xe R 'R IV.5

i=1

Cependant, 'effet mécanique ne peut étre directement sommable. En effet, pour un
unitaires. De méme, la fonction de répartition de la rigidité globale doit intégrer la méme
pondération des fonctions de répartition unitaires.

Le premier élément de pondération est de ne sommer que I'effet sur la variation de
rigidité. En effet, pour I’ensemble des fonctions unitaires la valeur de Es est commune, et seule
la variation de rigidité AE; est pondérée par la loi normale. Ainsi, en ne sommant que les
variations de rigidité dans la fonction globale, on obtient I’équation 1V.6 qui vérifie la condition

de I'équation 1V.4.2.

d%; . dy;
°<i%—ﬁii

N
- . R;
i=1
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Cette fonction ne respecte cependant pas encore I’équation V.4.1. En effet, dans le
voisinage d’une structure vasculaire, la rigidité calculée somme celle de la veine en question
avec l'influence des autres veines. La valeur de la fonction globale produite est donc trop
importante. Ainsi, il est nécessaire de pondérer la rigidité induite par chaque structure pour
obtenir une valeur respectant les contraintes.

Les termes de pondération doivent permettre de rendre une fonction unitaire
prépondérante devant les autres termes dans le voisinage de la structure qu’elle représente.
Pour cela, nous utiliserons des poids de pondération qui correspondent a des filtres réjecteurs
de bande. Ces derniers sont configurés pour qu’une fonction unitaire n’exprime dans le
voisinage d’une autre structure veineuse que celle qu’elle représente. Cela permet de
conserver les effets de la fonction de répartition unitaire, sans pour autant affecter
directement les autres veines.

Les différents réjecteurs de bande sont ainsi centrés sur I’élément structurel auquel ils
sont associés et présentent une bande de rejet équivalente a la distance d’effet de la fonction
unitaire associée. Ainsi, pour un élément dans le voisinage d’une structure, seule la fonction
unitaire associée s’exprimera, garantissant la condition de I’équation IV.4.1.

La fonction de répartition de la rigidité spatiale globale qui en résulte est présentée
dans I'’équation |V.7. Dans cette expression, les termes Dj représentent la distance entre les
structures vasculaire i et .

2 2 2
ajx Ri *(Dij_de)

dgf «D2

I V.7

Eeq(X) = E +Zies| AE;xe M

Avec :
E; le module de Young du tissu hépatique
E; le module de Young équivalent de I'inclusion i
AE; la différence de module de Young de l'inclusion i AE; = E; — E;
R; le rayon moyen de l'inclusion i
dy; la distance entre le centre de I'élément traité X a l'inclusion i
a;, b; parametres a et B liés a la fonction de répartition spatiale unitaire pour
I'inclusion i

D;; distance entre les inclusions i et j

e

Michaél KUGLER, ICube, Université de Strasbourg, CNRS

@_



universite. Chapitre IV: Inclusion des vascularisations dans un modele homogénéisé

de Strasbourg

Une fois cette fonction de répartition établie, celle-ci est intégrée au modele
numérique. Dans la méthode des éléments finis (EF), les différents calculs numériques sont
effectués de maniere itérative. Les champs d’énergie, de contrainte et de déformation sont
déterminés pour chaque élément en utilisant les propriétés mécaniques qui lui sont affectées.
La fonction de répartition globale ajoute donc une étape de calcul uniqguement en début de

simulation, pour déterminer les propriétés mécaniques initiales de chaque élément.

II.3  Constitution du modele du foie

Les essais numériques sur des inclusions unitaires ont permis de constituer une
fonction de répartition du module de Young. Pour permettre de couvrir plusieurs inclusions,
les fonctions obtenues sont pondérées en fonction de leurs distances respectives. La fonction
de répartition de la rigidité globale obtenue permet ainsi de déterminer pour chaque élément
d’'un modele donné une rigidité équivalente. Nous appliquons maintenant ces résultats
d’homogénéisation au foie et a ses vascularisations. Cela nous permet de construire un
modele numérique intégrant I'influence de la vascularisation a une échelle macroscopique,
sans nécessiter d’effectuer des études fluides-structures consommatrices en temps et en

ressources numériques.

[1.3.1 Propriétés mécaniques intégrées

Afin de constituer le modele numérique du foie, nous définissons dans un premier
temps la loi de comportement et les propriétés mécaniques a homogénéiser.

De nombreuses études caractérisent les propriétés mécaniques des tissus mous intra-
abdominaux en utilisant différentes lois de comportement mécaniques constitutives des
matériaux. [129], [131], [135], [142], [147], [152], [156] identifient les propriétés mécaniques
de différents modeéles. Dans notre étude, nous modéliserons les tissus par une loi de
comportement hyperélastique. La littérature fournit des parametres pour une loi de
comportement d’Arruda-Boyce, que nous utiliserons dans ce modeéle. Celle-ci est en effet a la
fois simple au regard des nombreuses lois de comportement hyperélastique, et amplement
suffisante en terme de précision au regard des contraintes d’application au domaine de la
chirurgie. Elle permet de fournir une réponse réaliste pour les petites et grandes déformations.

Le potentiel énergétique d’Arruda-Boyce et la loi de comportement sont exprimés comme suit:
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— 1
W=Clo(11—3)+D—(]—1)2 IV.8.1
1
ow
= IV.8.2
?= 9E

ou E est le premier invariant, J la variation de volume total, et ou Cip et D1 sont des constantes
matériaux. Tandis que o correspond au second tenseur de contrainte de Piola—Kirchhoff et E
le tenseur des déformations de Green-Lagrange. Comme le comportement mécanique associé
a la loi de comportement d’Arruda-Boyce est directement implémenté dans le code éléments
finis Abaqus® [239], il suffit de spécifier les propriétés constantes du matériau.

Il est possible de corréler les paramétres hyperélastiques aux propriétés élastiques a

6 (1-2 .
et D, = % ou E est le module de

I'aide des relations de Paccini [247] Ci9 = T

Young, et v le coefficient de Poisson.

Dans notre étude, tous les matériaux utilisés sont biologiques et sont considérés
comme incompressibles [112]. Le coefficient de Poisson utilisé pour modéliser les vaisseaux
sanguins ainsi que le tissu hépatique est constant sur le modéle macroscopique global. En
effet, 'ensemble des tissus, aussi bien hépatique que vasculaire, sont considérés comme
incompressibles. Par conséquent le coefficient de Poisson avoisine 0,5. Pour des questions de
convergence du solveur mécanique, nous utiliserons une valeur de 0,495. Cette valeur permet
d'effectuer le calcul analytique sur la rigidité pour en déduire les propriétés d’Arruda-Boyce

équivalentes.

11.3.2 Application des procédés d’homogénéisation au foie et a ses vascularisations

Les études menées dans le Chapitre Ill ont mis en évidence plusieurs éléments
géométriques ayant une rigidité plus importante que le tissu hépatique hote. Cette variation
est due a la géométrie et aux propriétés spécifiques des parois veineuses.

L’étude montre que le tronc principal de la veine cave et les premiers embranchements
de la veine porte ont une rigidité suffisamment importante pour ne plus étre négligée (Figure
66).

L’'ensemble du réseau veineux sous-hépatique présente au contraire une pression de
paroi suffisamment basse pour étre négligée. Leur effet est donc directement pris en compte

dans les propriétés mécaniques du tissu hépatique.
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=, Mises

(Avg: 75%)
+1.53%e+04
+6.300e-03
+5.775e-03
+5.250e-032
+4.725e-03
+4.200e-03
+3.675e-032
+3.150e-03
+2.625e-03
+2.100e-032
+1.575e-03
+1.050e-03
+5.250e-04
+0.000e+00

Figure 66 : Répartition de la contrainte de Von Mises (MPa) sur les parois vasculaires. Les
calculs sont effectués dans le Chapitre Il

Grace a cette fonction de répartition spatiale, une carte de la rigidité globale couvrant
I’ensemble de la géométrie du foie est établie. Les modeles numériques constitués a I'aide de
cette fonction de répartition permettent de calculer des déformations mécaniques du foie par
la méthode des EF en n’utilisant qu’un maillage de la géométrie du foie. La vascularisation est
prise en compte au travers de la rigidité de chaque élément qui lui est unique. Cette méthode
permet d'intégrer plusieurs éléments structurels internes au foie dans des modeéles « légers »
du foie, sans nécessiter de calculs de maillage spécifiques et patient-dépendants.

Les données macroscopiques spécifiques du foie modélisé sont présentées dans le
Tableau 11. Celle-ci nous servent de support pour construire la fonction de répartition de
rigidité globale pour le foie. Elle intégre les hétérogénéités du tronc principal de la veine cave

et des premiers et deuxiemes embranchements de la veine porte.
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1er Zeme
Tronc principal embranchement embranchement
de la veine cave de la veine de la veine
porte porte

R (mm)
Pression (kPa)

Facteur d’effet K

Module de Young équivalent
(MPa)
a

B

Tableau 11 : Eléments structurants de la mécanique macroscopique du foie

La Figure 67 illustre la carte de rigidité calculée pour le foie. La géométrie hépatique
utilisée repose sur un maillage de 7 832 sommets. Elle intégre une variation de rigidité spatiale
tenant compte de I'effet des vascularisations, qui est calculée a partir des études d'interaction
fluide-structure précédentes. La résolution mécanique de déformations de ce modeéle s’appuie
sur une loi de comportement hyperélastique, et des rigidités spécifiques a chaque élément
modélisant le comportement du foie vascularisé.

En outre, la fonction de répartition finale de la rigidité spatiale correspond a une
somme finie de termes pondérés. Elle offre donc de nombreuses possibilités d'amélioration
du modele. En effet, la structure macroscopique du foie présente non seulement
I'hétérogénéité de sa vascularisation, mais aussi des ligaments ou des tumeurs qui peuvent

affecter le modele global au travers de rigidités localisées supplémentaires.
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(Avg: 75%)

+6.645e-01
+68.091e-01
+5.538e-01
+4.984e-01
+4.430e-01
+3.876e-01
+3.323e-01
+2.76%9e-01
+2.215e-01
+1.661e-01
+1.108e-01
+3.538e-02
+4.095e-09

[Awg: 73%)
+6.301e-01
+5.776e-01
+5.351e-01
+4.726e-01
+4.201e-01
+3.676e-01
+3.151e-01 (a)
+2.626e-01
+2.101e-01
+1576e-01 (b)
+1.051e-01
+5.261e-02
+1115e-04

(Avg: 75%)
+9.705e-01
+8.980e-01
+8.166e-01
+7.353e-01
+6.53%-01
+5.726e-01
+4.912e-01
+4.09%e-01
+3.285e-01
+2.472e-01
+1.658e-01
+8.446e-02
+3.112e-03

(d)

(c)

Figure 67 : Carte de la rigidité équivalente, correspondant au module de Young a l'origine en
MPa intégrant I'effet mécanique de la vascularisation a I‘échelle du foie.

(a) Prise en compte du tronc principal de la veine cave uniquement

(b) Prise en compte de la veine porte uniquement

(c) & (d) Intégration de la veine cave et de la veine porte

Ce modele sera par la suite utilisé pour calculer les déformations du foie dans le cas de
la respiration libre (cf. Chapitre V). La durée moyenne des 449 simulations effectuées dans le
Chapitre V —111.3.2 est de I'ordre de 7 minutes 36 secondes. Cette durée est courte au regard
de [l'utilisation de lois de comportement hyperélastique et de la modélisation de la
vascularisation. Cependant il reste trop important pour une utilisation en conditions
opératoires, ou le temps-réel est atteint pour une fréquence d’environ 25 Hz. Un traitement
complémentaire de réduction de modéle est donc encore nécessaire pour permettre son

utilisation dans le cadre du guidage intra-opératoire du geste chirurgical.
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IIl.  Validation du modele mécanique

La méthode d'homogénéisation que nous avons développée permet de définir une
carte de rigidité qui prend en compte les hétérogénéités dans une géométrie simplifiée.
L'ensemble du processus d’homogénéisation a été déduit a partir de simulations. Il doit par
conséquent étre évalué sur un cas réel.

Ce travail a été réalisé en collaboration avec Jonathan Vappou et Simon Chatelin (CNRS,
ICUBE, AVR/MMB) qui ont effectué le montage expérimental ainsi que |’acquisition des

donnée ultrasonores.

1.1 Méthode

l1.1.1 Problématique

Pour valider le modéle numérique implémentant la fonction d’homogénéisation, nous
allons comparer les déformations simulées avec celles obtenues au cours d’une
expérimentation réelle. Ce processus de validation nécessite de mettre en place des conditions
aux limites et des propriétés matérielles similaires pour la simulation et I'essai réel.

Pour le foie animal ou humain, les essais mécaniques peuvent étre effectués dans des
conditions in-vivo ou ex-vivo. Les conditions in-vivo permettent d'avoir des propriétés
mécaniques réalistes pour le tissu hépatique. Dans ce cas, il est malheureusement tres
complexe d’obtenir puis de simuler les conditions aux limites.

Les conditions ex-vivo facilitent I'implémentation de conditions aux limites. Cependant,
les propriétés mécaniques des tissus hépatiques évoluent rapidement avec les conditions post-
mortem [131]. Nous utilisons ici un échantillon artificiel qui présente avantageusement des
propriétés mécaniques constantes dans le temps. En effet, il n'est pas réaliste d'appliquer ces

tests directement sur le foie tout en garantissant la maitrise des conditions aux limites.

I1.1.2 Etablissement des conditions des tests réels

L'échantillon est constitué d'un matériau hyperélastique modélisable par une loi
d’Arruda-Boyce ayant les propriétés mécaniques Cio = 934,8.10° MPa et D1 = 10,697 MPa™. La
géométrie utilisée est celle d’un cylindre de 45,3 mm de rayon et de 76 mm de hauteur. Il est
traversé par un tube de 5 mm de rayon et dont I'épaisseur de paroi est de 1mm. De l'eau

s'écoule avec une vitesse de 1 m/s, comme illustré a la Figure 68. Afin d’éviter de créer un
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probléeme symétrique et garantir une meilleure fiabilité des résultats de validation, I'axe du
tube n'est pas coplanaire avec celui du cylindre. Il est fixé de maniére inclinée, pour éviter de
créer un échantillon parfaitement symétrique, a respectivement 55 et 50 mm de la hauteur du
cylindre. Enfin, I'échantillon est placé dans une enveloppe rigide pour fixer les conditions aux

limites extérieures comme illustré a la Figure 69.

Lieu et sens de

I'indentation

76 mm

50 mm

A 4 A 4 A 4
[ Sonde échographique ]

Figure 68 : Gel avec une insertion de tube parcouru par un flux liquide utilisé pour la validation
du modéle numérique.

Figure 69 : Support du gel qui est traversé d’un tube permettant de fixer les conditions aux
limites.
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Les indentations sont des tests de référence pour l'identification de propriétés
mécaniques des tissus mous [127], [126], [128]. Facilement réalisables expérimentalement
aussi bien que numériquement, elles permettent d'atteindre une vaste plage de déformations.
Ainsi, nous effectuerons des indentations sur une profondeur correspondant a 20% de la
profondeur de I’échantillon, soit de 15,2 mm ici. Cela permet de couvrir les petites et grandes
déformations. C'est pourquoi nous effectuerons des indentations localisées au centre du
cylindre et le long de sa profondeur pour induire les déformations (cf. Figure 68).

Compte tenu du domaine d’application de cette thése, la taille de I‘indenteur doit étre
de I'ordre de grandeur des outils chirurgicaux. Nous avons choisi un indenteur qui présente
une téte sphérique de rayon 10mm, correspondant a l'ordre de grandeur des outils
chirurgicaux. Nous utiliserons une vitesse d'indentation constante de 0,87 mm/s qui
correspond a 'ordre de grandeur des vitesses chirurgicales. Il est a noter que la variation de
déformation & est de I'ordre de 102. Par conséquent, nous pouvons négliger la viscoélasticité.
Celle-ci correspond a un niveau de précision du second ordre, trop petit pour les contraintes
du contexte du projet.

La déformation de I'échantillon est mesurée a l'aide d'un appareil d'imagerie
ultrasonique (L12-5, Philips Healthcare, NL) situé a I'opposé de l'indenteur.

Les images sont acquises dans le plan d'indentation au centre de I'échantillon a une
fréquence de 10 Hz. Cette fréquence d’acquisition correspond a un déplacement moyen de
I'indenteur de 0,087 mm/s Cela permet d’observer I’évolution des déformations internes au
gel au cours de I'indentation avec suffisamment de précision.

Le montage expérimental complet est présenté a la Figure 70 :
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Figure 70 : Montage expérimental avec la sonde a ultrasons d'un cété du gel, le tube d'eau
traversant I'échantillon et I'indenteur piloté et contrélé de I'autre c6té.

IIl.L1.3 Constitution du modéle numérique

Afin de comparer les résultats réels avec la prédiction du modele homogénéisé,
I’expérimentation est également simulée numériquement. La simulation de I'indentation est
effectuée sur un modeéle numérique 3D du cylindre. Nous avons associé une répartition
spatiale de la rigidité a la modélisation.

Le calcul de la répartition spatiale de la rigidité ne pose pas de difficultés particulieres,
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car la géométrie est standard, et les conditions aux limites et les propriétés mécaniques des

matériaux sont connues et maitrisées. (cf. Figure 71)

(Avg: 75%)
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Figure 71 : Répartition de rigidité (MPa), correspondant au module d’Young a I’origine,
calculée avec la fonction de répartition spatiale pour I'échantillon cylindrique traversé par
une conduite d'eau.

Dans une premiére étape, nous allons faire entrer le gel en contact avec son support
en simulant la gravité. Le modele utilisé compte 1 801 sommets et 1748 éléments
tétraédriques linéaires. La configuration simulée compléte est présentée a la Figure 72. Une
coupe de champ facilite la visualisation de la répartition interne de rigidité.

Bien que la gravité soit prise en compte, nous observons que les déformations induites

par celle-ci sur le gel sont négligeables par rapport a celles de I'indentation.
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Figure 72 : Modéle numérique utilisé pour la simulation de l'indentation du gel en s’appuyant
sur un maillage simplifié, et la fonction de répartition de rigidité homogénéisée.

Une simulation du montage expérimental est menée pour valider la fonction de
répartition spatiale de la rigidité.

Tout au long de I'expérience, les pressions internes, la vitesse d'écoulement et les
propriétés des matériaux sont contrélées et connues. Les champs de déplacements internes
sont également mesurés durant les expérimentations réelles et numériques. Nous allons
comparer ces deux champs de déformations afin d’évaluer la qualité et la précision du modéle.

En effet, elle représente un cas d'utilisation simplifié et bien maitrisé.

[1I.2 Résultats

[11.2.1 Résultats en durée de simulation

Les simulations sont réalisées pour différentes profondeurs d'indentation de maniére
a atteindre un niveau de déformation de Green-Lagrange de 0,2. La durée moyenne d’une
simulation est de 12 + 2,5 minutes, ce qui est considérablement plus rapide que des
simulations d'interaction fluide-structure. Ces résultats confirment que le calcul de Ia
simulation aprés homogénéisation est beaucoup plus rapide, pour un tissu traversé par une
inclusion contenant un écoulement de fluide.

Notre méthode présente une réduction considérable du nombre d’étapes de calcul,

gue ce soit pour la constitution du modéle ou son traitement.
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[11.2.2 Comparaison des champs de contraintes

La Figure 73 présente la répartition des contraintes de Von Mises calculées a l'intérieur
du cylindrique pour une indentation de déformation maximale de 0,2 et la Figure 73 (a) illustre
cette répartition des contraintes internes au travers de deux tranches du modele.

Nous observons une accumulation de contraintes autour de I’'hétérogénéité et du point
d'indentation. Cela confirme la prise en compte de |’hétérogénéité par le modele,
contrairement aux modeéles uniformes classiques. La concentration de contraintes fortes
autour de la conduite donne ainsi une premiére confirmation d’une amélioration apportée par
le modéle homogénéisé.

Les deux zones de contraintes présentent une intensité similaire. La contrainte de Von
Mises combine les valeurs de la contrainte dans les trois directions de I’espace en une seule
valeur et permet de faciliter sa représentation. Par conséquent, les concentrations de
contraintes observées pourraient avoir une intensité globale similaire mais avec une
répartition entre les axes qui soit différente. Ce point sera traité dans I'analyse des champs de
déplacement (cf. Chapitre IV - 3.2.3).

Le tube est placé sur une diagonale légérement hors plan plutét que dans le plan
orthogonal a la direction d'indentation. Combiné a la symétrie cylindrique d’une partie du
probléme, cela place le centre du tube géométriquement plus proche de l'indentation que ses
extrémités. Cela induit une contrainte théoriquement plus forte au milieu de la conduite. Cet
effet est visible sur la Figure 73 (b) qui illustre la répartition des contraintes le long de la
conduite.

La concentration de contraintes prédite par la théorie au milieu de I'inclusion est visible
distinctement. Bien que cette variation de contraintes reste de faible ampleur, elle peut induire
une forte variation en terme de déplacements internes.

Le modele numérique développé permet donc de simuler une répartition précise des
contraintes en tenant compte des hétérogénéités fluides, tout en s’appuyant sur un maillage

simplifié.
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Figure 73 : Répartition des contraintes de Von Mises (MPa) pendant l'indentation du modéle.
Concentration élevée des contraintes autour du point d'indentation et de la conduite simulée.

(a) Représentation de la contrainte interne de VVon Mises lors de la coupe a travers le tube et le
point d'indentation.

(b) Représentation de la contrainte interne de Von Mises lors de la coupe a travers le tube avec
un plan horizontal suivant l'indentation et les directions du tube.
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[1.2.3 Comparaison des champs de déplacement

L’analyse indépendante des résultats simulés montre une répartition de contraintes
réaliste, en accord avec la théorie et les hypothéses du probléme. Néanmoins, la validation
effective du modele requiert une comparaison des déformations internes simulées avec les
déformations internes mesurées au cours de I’expérimentation réelle.

La Figure 74 présente le champ de déplacement mesuré dans le plan de I'indentation
passant par I'axe principal de I'inclusion. Les mesures de déplacement ont été extraites des
images acoustiques avec la méthode du speckle tracking [248]. Les déformations sont extraites
entre deux images acquises successivement. En effet, cela fournit une mesure du déplacement
local. Les déplacements élémentaires sont ensuite sommés d’une image a I'autre pour calculer
le déplacement total en fin d’indentation. L’analyse de cette figure se fera en partant de la

zone d’indentation vers le coté ou se situe la sonde échographique.

Sonde échographique
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500 |
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Figure 74 : Champ de déplacement axial expérimental mesuré dans le plan d’indentation
(indentation : 20% de I’épaisseur). La coupe est effectuée dans un plan permettant de visualiser
le tuyau et I'indenteur. De part la géométrie dans laquelle le tuyau est oblique, le plan de coupe
traverse inégalement le tuyau sur sa longueur.
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Le déplacement cumulé représenté sur la Figure 74 met en évidence la zone
d’indentation ainsi que la localisation du tube. L'indentation se situe dans la partie basse de
I'image, a I'opposé de la sonde échographique. Le déplacement axial y est maximal. On
observe la forme sphérique de l'indenteur sur la partie droite de la zone indentée. Le
déplacement correspond la a une indentation dans une matrice sans inclusion. Pour la moitié
de gauche l'inclusion perturbe le champ de déplacement. La zone de déplacement important
est plus vaste, allant jusqu’au bord de I’échantillon. De plus, la séparation avec les champs de
déplacement faible est bien plus abrupte. Cette différence entre la moitié de droite et celle de
gauche est due a la position oblique du tube. En effet, cette inclinaison éloigne I'inclusion de
de I'indentation sur la partie de droite de celle-ci. Son influence sur le champ de déplacement
n’est pas encore visible, alors qu’il I'est déja pour la partie de gauche.

Le tube inclus est également visible et identifié au centre de I'image. Le plan de coupe
échographique est positionné de facon a traverser le tube dans le sens de la longueur, tout en
passant par le point d’indentation. A nouveau la position oblique du tuyau ne permet pas ala
coupe de traverser le tuyau de maniere identique sur toute sa longueur. L'intersection entre
le plan de coupe et le tuyau donne une forme complexe au tuyau : la partie de gauche est plus
fine, car le plan ne traverse qu’une petite partie de I'épaisseur du tuyau. Il est a noter que par
la constitution de I’échantillon, et son positionnement lors de I’expérimentation, la partie de
gauche du tuyau sur le plan de coupe est celle qui est le plus proche de I'indenteur.

Toutefois, malgré cette complexité de représentation, le champ de déplacement
présente une nette différence entre les deux c6tés de I'inclusion. En effet, le déplacement est
minimal voir nul a I'arriére du tuyau a cause de sa rigidité. L’arriere du tuyau par rapport a
I'indentation contient également une zone de déplacement négative. Celle-ci n'est observable
que du co6té gauche de la coupe du fait de I'inclinaison de l'inclusion. Cet effet est d( a
I'inclusion, plus rigide et qui ne permet pas un déplacement important des tissus en
profondeur. Ainsi, les éléments a déplacement négatif se sont déplacés hors-plan et ne sont
pas remontés vers l'indenteur, comme le sous-entend cette valeur. Ces valeurs négatives
observées correspondent a un effet de bord de la méthode de speckle tracking que nous
utilisons.

Enfin, nous observons que la valeur du déplacement localisé au plus proche de la sonde
échographique est faible sur I'ensemble de la largeur de la fenétre d’observation. Cela est due

a la taille importante du cylindre indenté par rapport a la profondeur d’indentation. Ce
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déplacement thformément nul valide la taille de I’échantillon indenté par rapport aux autres
éléments de I'essai, comme la profondeur de I'inclusion ou de I'indentation. Ainsi 'ensemble
des déformations induites par I'indenteur sont couvertes par I'outil de mesure, et le fond de
I'objet indenté ne crée pas d’effets de bord complémentaire a prendre en compte dans la
lecture des résultats.

La Figure 75 représente le champ de déplacement simulé au niveau du méme plan que
la coupe expérimentale de la Figure 74. Le champ de déplacement observé présente des
valeurs locales importantes autour de la zone d’indentation. Nous observons également des
valeurs plus importantes de déplacement du c6té gauche, similaire a celui présent dans les

résultats expérimentaux.
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Figure 75 : Champ de déplacement (mm) simulé avec le modéle numérique. Coupe
d’observation localisée dans le plan de l'indentation et la direction du tube.

De plus, le blocage de la propagation des déplacements du tube en profondeur,
constaté dans I'image réelle, est également visible. Le champ de déplacement devient nul a la
base du fantdome, a l'arriére du tube, conformément aux résultats réels. Le champ de
déplacements négatifs n’est toutefois pas visible. En effet, il correspond a un déplacement

hors-plan alors que la représentation simulée se cantonne au déplacement en profondeur.
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La comparaison que nous effectuons entre les champs de déplacements réels et
simulés nous permet de calculer une erreur moyenne de 1,57 mm. Soulignons que cette erreur
prend en compte l'incertitude de mesure expérimentale, en plus de l'erreur du modele.
Compte tenu de I'exigence de précision chirurgicale, cette erreur est acceptable. En effet, la
taille d’un foie correspond quasiment a la taille de notre échantillon. Par conséquent, I'erreur

induite reste acceptable dans le cadre d’un guidage des instruments chirurgicaux.

-1023e+01

(b) (c)

Figure 76: Champ de déplacement a l'intérieur de I'échantillon indenté pour une méme
profondeur d'indentation.
a) Indentation réelle servant de référence, mesurée au moyen de techniques ultrasonores
traitées par du speckle tracking.
b) Déplacement en profondeur interne du modéle homogénéisé.
c) Déplacement interne du modele intégrant la loi de comportement uniforme du gel
hyperélastique suivant la direction d'indentation.

Afin d'avoir une référence de comparaison numérique, une troisieme indentation
numérique est effectuée. Pour cette derniere, le modéle intégre une loi de comportement
linéaire élastique qui prend uniquement en compte que les propriétés mécanique du gel. Ce
cas revient a considérer |'effet mécanique du tube comme négligeable au sein de la matrice.
Ramené au foie, ce cas reflete les modéles numériques linéaire uniforme classiquement
utilisés pour les applications chirurgicales. La comparaison avec els deux cas précédent
permettra d’évaluer le gain du modéle développé par rapport a I’existant.

La Figure 76 présente le champ de déplacement pour le cas réel en (a), pour le modele
intégrant la fonction de répartition de rigidité spatiale en (b), et le modele uniforme en (c). Le
modele uniforme présente une déformation parfaitement symétrique, qui ne tient compte
que de l'effet de l'indenteur. Le modele homogénéisé présente donc un champ de

déformations plus précis, plus réaliste, et plus proche du champ observé.
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Au niveau du plan de coupe, I'erreur moyenne entre le modeéle uniforme et la vérité
terrain est de 3,78mm. |l s’agit du double de I’erreur comparée au modéle homogénéisé. Bien
gue cette erreur puisse rester acceptable dans certaines conditions d’utilisation, elle devrait
raisonnablement augmenter en prenant en compte un nombre supérieur d’inclusions. Ainsi,
négliger a dessein la vascularisation peut mener a une erreur importante du calcul de la valeur
de la déformation interne a I’échelle du foie. Ces résultats démontrent qu’il est nécessaire de
prendre en compte la vascularisation. lls permettent en outre d’évaluer la précision du

modeéle.

I11.2.4 Perspectives

L’application de la fonction de répartition de la rigidité spatiale a permi de développer
un modele rapide et précis. La comparaison du comportement de notre modele avec la
déformation réelle présente une erreur de I'ordre du millimétre. Cela permet de valider la
méthode d'homogénéisation ainsi que les modeéles constitués.

La technique de validation est cependant restreinte au cas d’un unique tube a
I'intérieur d'une structure testée. Elle nécessite donc d’étre complétée pour valider le modéle
macroscopique du foie. Ainsi plusieurs tests supplémentaires pourraient étre effectués. Tout
d'abord, un échantillon comparant plusieurs tubes pourrait étre développé pour confirmer
notre choix de pondérations liées aux différentes hétérogénéités. L'indentation réelle et la
mesure du champ de déplacements peuvent étre effectuées in-vivo sur un foie de cochon pour
comparer la réponse avec les prédictions du modele homogénéisé.

Notre modele fournit les déformations mécaniques de maniére rapide tout en étant
précis. En effet, il prend en compte a la fois un modele hyperélastique et I'hétérogénéité
induite par les vascularisations. Ainsi, la précision atteinte correspond a celle exigée par les
outils chirurgicaux. De plus, l'utilisation d’une loi de comportement hyperélastique permet de
simuler des petites et grandes déformations, préservant cette précision pour un vaste
ensemble de cas d’applications. Cela promet une amélioration importante des modeéles

numériques du foie pour la chirurgie.
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I\V. Conclusion

L'application de modeles numériques a la chirurgie requiert a la fois d’étre rapide et
précis. Or, pour la modélisation du comportement du foie la prise en compte de la
vascularisation par des interactions fluide-structure est trop lente. Elle nécessite également de
complexes et lourds traitements de géométries pour permettre la convergence numérique.

Notre étude développe un modele qui prend en compte |'effet mécanique de la
vascularisation sur le comportement du foie, tout en utilisant un maillage léger de foie sans la
vascularisation. Pour cela, nous construisons une fonction de répartition de la rigidité.

Celle-ci fournit une carte de rigidité équivalente, incluant le rayon des veines et la
pression exercée par le sang sur les parois. Elle prend également en compte différentes
structures vasculaires, pondérant leurs effets unitaires pour avoir une répartition de rigidité
cohérente. Pour le foie, les éléments intégrés correspondent a ceux identifiés au Chapitre Ill,
a savoir le tronc principal de la veine cave et les deux premiers embranchements de la veine
porte.

Nous validons le modele constitué sur un cas réel d'indentation effectué sur un
échantillon cylindrique traversé par un tube dans lequel s’écoule de I'eau. Le champ de
déformations calculé a partir de notre modeéle homogénéisé induit par l'indentation
correspond a celui que nous observons sur I'indentation réelle. Notre approche permet ainsi,
a partir d’'un maillage léger, de calculer la déformation en prenant en compte les
hétérogénéités internes.

Notre approche conduit a un modele du foie intégrant le comportement
hyperélastique ainsi que |'effet mécanique de la vascularisation, sans nécessité d’intégrer la
vascularisation au travers de la géométrie. Le modéle numérique conduit de surcroit a une
durée de résolution numérique courte, c’est-a-dire de l'ordre de quelques minutes.
Néanmaoins, cela reste trop lent pour étre directement utilisable en temps réel dans le cadre
du guidage intra-opératoire. Un traitement supplémentaire, qui fera I'objet du Chapitre V, est

donc nécessaire pour surmonter cette derniere difficulté.
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Introduction

I.1  Contexte chirurgical

I.1.1 Criteres d’utilisation de modéles en conditions opératoires

La difficulté du travail des chirurgiens a augmenté, en particulier a cause de la perte
combinée de la vision en profondeur et des retours haptiques. Confronté a la nécessité
d'apprendre et d'utiliser de nouveaux outils plus complexes [26], les chirurgiens voient la
durée d'apprentissage de ce type de chirurgie [23] sensiblement augmenter. Dans ce contexte,
différentes technologies ont été mises au point pour accompagner les chirurgiens, comme des
simulateurs virtuels [25] ou l'augmentation d’images chirurgicales pour fournir des
informations de guidage en temps réel durant I'opération.

Une part de ces nouveaux outils s’appuie sur des modeles physiques numériques pour
calculer les déformations biologiques des tissus. Pour ce faire, ces modéles intégrent le
comportement mécanique des organes et leurs interfaces. Cela permet de prédire et de
simuler des déformations de maniére précise et rapide. Ces deux aspects - la précision et la
rapidité du calcul numérique - sont antagonistes, car I'amélioration de |'un détériore
considérablement |'autre. La complexité du probléme augmente encore davantage avec la
prise en compte de la dépendance au patient et d'un éventail large de déformations possibles.

La constitution d’un modéle numérique utilisable en conditions opératoires nécessite
ainsi de combiner des contraintes : précision, rapidité, dépendance au patient, gestion d’une
large gamme de gestes et conditions aux limites.

L'impossibilité de remplir ces quatre conditions simultanément conduit a leur
hiérarchisation. La premiére restriction consiste a limiter le modéle numérique a une gamme
de scénarios donnés. Ensuite, la dépendance au patient est prise en compte par le modéle
puisqu’il travaille sur la gé¢ométrie spécifique de chaque patient, avant de la traiter en temps

réel. Cela dit, combiner la précision avec la vitesse de calcul reste extrémement difficile.

I.1.2  Résolution en temps réel de modéles numériques

Bro-Nielsen et Cotin [87] fixent la vitesse comme priorité absolue avant méme la
précision ou le temps de précalcul. lls déclarent qu'un décalage temporel élevé induit des
erreurs qui ne peuvent étre compensées par aucune amélioration du modéle mécanique.

Pour calculer rapidement les déformations, Miller [249] propose d’assimiler le

@
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comportement mécanique d’un volume élémentaire a un modele de masse-ressort. Les
sommets des mailles sont associés a des masses reliées entre elles par des ressorts ayant une
rigidité donnée. La longueur et la déformation des ressorts sont calculées pour obtenir les
forces internes. Cette méthode réduit considérablement la dimension et la complexité du
modeéle [250]. Elle permet par conséquent de convertir le modele d'éléments finis des tissus
mous (FEM) en modéle de masse-ressort (MSM) et ainsi de calculer une approximation des
déformations trés rapidement. Cette approche tres simplifiée du comportement mécanique
peut induire des erreurs trés importantes dans certaines conditions.

Bien que la FEM permette d’obtenir une bonne précision, et d’intégrer tout type de
comportement mécanique, elle reste inadaptée [251] pour du temps réel car trop lente a
résoudre numériquement. Ainsi, une théorie compléte a été développée autour de |'utilisation
massive des MSM [251]-[253] pour les problémes chirurgicaux. Cependant, n’étant pas assez
rapide, son utilisation reste limitée a la planification des interventions chirurgicales.

Cotinetal [41], [87], [90], [109] améliorent I'approche MSM grace a divers algorithmes
valorisant la vitesse plutét que la précision. lls développent un modéle mécanique linéaire
dégradé pour simuler la déformation du foie et sa réponse mécanique. En améliorant
I'algorithme, ils parviennent a calculer les retours haptiques et les déformations du foie a une
vitesse suffisante pour avoisiner le temps-réel. En outre, leur solution intégre aujourd’hui des
possibilités de simuler des coupes dans I’organe [106].

Cette approche de résolution en temps réel est adaptable a une gamme relativement
large de cas, a condition de rester dans le domaine des petites déformations. La méthode
atteint ses limites lorsqu’elle traite des grandes déformations ou que les comportements
s’éloignent de I’élasticité linéaire. En effet, la durée et la quantité des calculs nécessaires a la
résolution mathématique augmentent exponentiellement avec I'importance de la
déformation. Cette limite réduit de facto le domaine d'application, car la plupart des gestes

chirurgicaux du foie induisent de grandes déformations.
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|.2  Problématique

I.2.1 Méthode de résolution préopératoire

Pour améliorer la précision des informations transmises aux praticiens, la résolution
numérique doit étre effectuée en intégrant un comportement mécanique réaliste. Le modéele
du Chapitre IV qui intégre I'effet mécanique de la vascularisation, présente une variation de
rigidité ainsi que des lois de comportement hyperélastiques. Or, les simplifications
mathématiques des solutions de résolution en temps réel ne peuvent traiter la complexité
induite par ces deux facteurs. Elles ne peuvent donc supporter un tel modéle.

Le modele doit donc étre résolu numériquement par les approches classiques de la
FEM, qui sont trop lentes pour étre intégrées en temps réel. Par conséquent, la plupart des
calculs doivent étre effectués "hors ligne" dans des conditions préopératoires.

Pour préserver la mécanigue sous-jacente tout en résolvant entierement la FEM, nous
utilisons la méthode SSL (Sparse Subspace Learning) [242] qui construit une solution du
probléeme sous la forme de fonctions paramétriques. Une fois construite et intégrée, cette
fonction solution fournit alors en temps réel le champ de déformations sans nécessiter de
calcul mécanique complémentaire en conditions opératoires. De cette maniére, une réponse

rapide et fondée sur une résolution FEM compléte est fournie en temps-réel.

I.2.2  Contexte d’application: la respiration libre

Dans le contexte de la déformation du foie pour les traitements de radiothérapie, la
respiration libre du patient induit un déplacement et une déformation continue de I'organe,
rendant difficile le ciblage de la tumeur par les radiations. Une premiére approche, utilisant la
résolution du comportement mécanique en temps réel, existe déja [110], [111], [254], [255],
[112]. Elle vise a simuler le comportement du foie en temps réel pour obtenir la position exacte
de la tumeur et adapter le faisceau d'irradiation pour minimiser les dommages collatéraux.

Deux images IRM préopératoires sont utilisées pour constituer le modeéle. La
déformation des surfaces des viscéres abdominaux, de la paroi abdominale et des visceres
thoraciques est ensuite déduite de la déformation de la peau du patient. Ces champs de
déplacements surfaciques servent d’entrée a un modele numérique, résolu en temps réel,
permettant d’obtenir les déplacements internes volumiques des viscéres.

Les travaux présentés ici couvrent le traitement par la SSL du modeéle développé aux
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chapitres précédents pour une application au cas particulier de la respiration libre.

Cela nous permettra de comparer sa précision numérique, son temps de réponse et sa
sensibilité a la dépendance patient avec notre approche. Bien que la respiration n’induise que
de petites déformations, elle fournit cependant un contexte de référence pour mettre en
évidence les avantages de notre méthode face a I'approche de résolution en temps réel.

Les étapes de traitement seront détaillées, implémentées et intégrées a la solution
globale de représentation des déformations induites par la respiration libre. Les avantages et
inconvénients de la SSL seront ensuite comparés a la méthode classique qui utilise des outils
de résolution temps réel. Pour les deux, la vitesse de calcul en conditions opératoires, la
précision et I'adaptabilité des deux solutions seront comparées, afin d'obtenir une évaluation
précise des capacités des deux solutions.

Ce travail a été accompli en partenariat avec I’équipe de F. Chinesta et al. de I'école
Centrale de Nantes et du PIMM (ENSAM Paris). Nous tacherons ici de clarifier la part de
chacune des équipes dans ce travail. Chinesta et Borzacchiello sont les auteurs de la SSL ainsi
gue des principes de paramétrisation de la respiration libre. Notre travail couvre I’extraction
et le traitement des données de référence de la respiration libre. Ensuite, nous avons réalisé
I’ensemble des simulations nécessaires pour chaque itération de constitution de la solution
finale par la SSL. A partir des indications et des travaux de I’équipe de Chinesta et Borzachiello
nous avons implémenté une couche logicielle spécifique permettant de constituer la solution
de la SSL pour le cas spécifique de la respiration libre. Enfin, nous avons réalisé

indépendamment I’ensemble des intégrations dans la solution de réalité augmentée.
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. Méthode

[I.1 Présentation générale

La méthode proposée a pour objectif de permettre de combiner rapidité, précision et
dépendance au patient dans la solution complete. Elle est décomposée en deux étapes : (i)
une phase d'apprentissage hors ligne réalisée dans des conditions préopératoires, et (ii) une
phase en ligne ol la déformation est recherchée dans le résultat d’apprentissage en temps
réel. Les deux phases sont détaillées ci-dessous pour la respiration libre sur une géométrie
donnée.

La Figure 77 présente un schéma récapitulatif de la méthode et de ses différentes
étapes. Les trois premiéres étapes (étapes 1 a 3) du processus correspondent a I'acquisition
de données réelles sur le patient. Elles permettent la création d'une géométrie, qui sera le
support de toutes les simulations numériques. Elles permettent aussi I’automatisation de
I’extraction des déformations de la surface de la peau a partir d'un flux de caméra vidéo.

Les cing étapes suivantes (étapes 4 a 8) traitent de la partie de précalcul qui vise a
spécifier les champs des déformations possibles au travers de parameétres. Elles nécessitent
I'identification du plus petit ensemble de parametres, ainsi que leurs limites respectives, qui
permettent de décrire I'espace de déformation. Une fois le probléme traduit en expression
paramétrique dans les limites d’un sous-espace borné, la méthode SSL est appliquée pour
construire une unique solution paramétrique dans le sous-espace (étapes 7 a 8).

Enfin, la solution construite est intégrée dans le logiciel de représentation des organes
en réalité augmentée. A partir d’'un flux d'images provenant d’une caméra a champ de
profondeur, les parametres sont extraits en temps réel et transmis a la fonction de solution.
Celle-ci fournit une réponse par interpolation des résultats précalculés, et renvoie le maillage
déformé. La fonction de solution est ainsi en mesure de fournir une réponse rapide pour toutes
déformations a l'intérieur des bornes de I'espace paramétrique.

Nous allons dans un premier temps détailler les différentes étapes d’acquisition
nécessaires au processus. Dans un second temps nous allons établir les fondements
mathématiques de la construction de la fonction solution. Enfin, nous présenterons la facon

dont la fonction construite fournit une réponse en temps réel.
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Figure 77 : Schéma des étapes de I'implémentation de la SSL pour le probleme de la respiration
libre allant de I'acquisition des images scanners jusqu'a l'affichage en opération.

[I.2  Expression paramétrique du probleme

II.2.1 Description paramétrique de la respiration libre

L'approche proposée ici repose sur un changement profond de paradigme par rapport
aux approches habituelles des applications en temps réel. Elle utilise en effet une méthode
d'apprentissage nécessitant l'acquisition en amont d’'une grande quantité de données pour
permettre une expression paramétrique du probleme. Hostettler et al. [110] utilisent des
bandes de lumiére structurée pour mesurer la déformation surfacique de la peau telle que
présentée a la Figure 78. Cette technique est aujourd’hui remplacée par une acquisition
similaire faite par une caméra de profondeur. lls obtiennent ainsi en temps réel un ensemble

de 136 variables décrivant I'évolution du profil de peau au niveau du plan sagittal médian
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pendant la respiration libre. L'association de la position instantanée de la peau et des positions
extrémes en inspiration et expiration leur permet d'exprimer la valeur mesurée sous la forme
d'un rapport (entre 0 et 1) entre ces deux positions extrémes, et ce pour toutes les coupes

axiales du modeéle.

Figure 78 : Suivi de la peau a l'aide de bandes de lumieres structurées pour obtenir le
déplacement de la position de la peau au niveau du thorax et de I'abdomen durant les
mouvements de la respiration libre. (courtoisie IRCAD)

I1.2.2 Réduction de la dimension gréce a la PCA

Bien que cette méthode permette d'exprimer les variations des conditions aux limites
avec un nombre réduit de parameétres, la dimension du probléme reste élevée. Pour réduire
davantage la taille du probleme, la méthode Principal Component Analysis (PCA) [256] est
appliquée. La PCA permet de décrire statistiquement un ensemble d'observations comme une
combinaison linéaire de N variables indépendantes, appelées composantes principales,
obtenues par une transformation orthogonale.

Chaque composante principale ¢; a une variance associée /1i telle que

ll > e > AN > (). Plus la variance est élevée, plus la composante principale associée est
statistiguement importante. En choisissant judicieusement un sous-ensemble de

composantes principales, il est possible de décrire précisément I'ensemble initial
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d'observation dans I'espace S = span{¢y, ..., $,} ol n < N. Cette méthode de réduction
nécessite un ensemble d’apprentissage le plus complet possible, de maniére a obtenir une
bonne précision pour les composantes extraites.

Dans le cas de la respiration libre, pour alimenter la méthode PCA une premiere
acquisition est effectuée sur un patient de référence afin d'obtenir les différentes positions
d’inspiration et d’expiration maximum. Cette information servira de référence pour ramener
les déplacements mesurés de la peau a un rapport de proportionnalité entre I'inspiration et
I’expiration maximum.

Ensuite, la respiration du patient est suivie pendant des cycles de respiration divers,
extrémes comme normaux. Cela permet de générer un ensemble important de positions de
peau physiquement possibles (environ 3000 pour notre étude) décrivant I'espace de solution.
Pour chacune de ces positions, les parametres décrivant la position de la respiration sont
extraits.

L'application de la méthode PCA atteint un taux de couverture de 97,2% des variations
possibles des l'utilisation de deux composantes principales. Le gain apporté par la prise en
compte des composantes principales suivantes reste faible, et, par conséquent, nous
ramenons le probléme en dimension deux. La matrice de passage bidimensionnelle P inclut
les deux vecteurs propres orthogonaux associés au deux composantes principales.

Considérant un vecteur X donné de 136 parametres obtenus a partir du suivi de la peau,

le vecteur bidimensionnel des paramétres [a, B] est obtenu par I'équation V.1 :

[a,B] = PT.X V1.

[1.2.3 Description de I'’espace paramétrique réduit

Une fois le probleme exprimé sous une forme paramétrique réduite, nous identifions
les limites de I'espace paramétrique sur lequel la solution finale sera calculée. Bien que les
parametres initiaux varient dans une plage liée au rapport avec l'inspiration et I'expiration
maximum, les parameétres réduits peuvent avoir des limites différentes.

Les parametres acquis initialement sont dépendants en raison de la continuité de la
variation de la peau. En conséquence, le sous-espace des parameétres accessibles est

largement réduit par rapport a toutes les combinaisons mathématiques possibles. Pour définir
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les limites de |'espace paramétrique a couvrir, nous effectuons des acquisitions de la
respiration libre d’un patient. La Figure 79 illustre les 3000 mesures réelles obtenues et

représentées dans I'espace paramétrique 2D réduit.

K©E Database

o,

Shape parameter #2

Shape parameter #1

Figure 79: Valeurs des paramétres dans I'espace réduit, atteintes au cours de I’acquisition de
la respiration libre pour un patient donné.

L'espace paramétrique atteint au cours de la respiration libre peut étre délimité par un
rectangle. Cependant, cette approche conduit a prendre en compte de nombreux cas
irréalistes et qui pourront induire des erreurs dans la solution produite. Pour éviter de
construire une solution qui ira hors-limites, nous avons choisi d'utiliser une frontiére de type
ellipsoide [257] a I'espace paramétrique.

L’ellipse étant initialement centrée sur 'origine du repére, nous utilisons une rotation
et une translation pour I'amener a encercler I’ensemble des cas possibles dans la respiration
libre. Nous définissons la matrice de translation T et la matrice de rotation R qui permettent
de positionner I'ellipse autour de I'espace désiré. L’application de ces deux transformations au
vecteur de parameétres X mesuré initialement (V.2) méne a un vecteur [x, y]. Ces différentes
étapes menent a des limites constantes de I'espace paramétrique, traduites dans les matrices
de transformation (P, R et T) qui sont combinées en deux matrices de transformation A et B

définies dans I'équation V.2.

[x,y] =RT.((PT. X)—-T)= RT.PT.X— RT.T =AX+B V2.
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AvecA =RT. PTet B=—RT. T

Afin de simplifier le parcours de I'espace paramétrique, les vecteurs paramétriques a
deux dimensions produits sont exprimés sous forme polaire [r, @] via I'’équation V.3. Dans
cette équation, x et y correspondent a I’expression cartésienne des parametres, tandis que a
et b sont respectivement les deux demi-rayons de I'ellipse définissant la limite de I'espace

paramétrique.

* arcos(
A axr

Ainsi, les étapes 4 a 6 de la méthode, décrites précédemment, visent a exprimer les
conditions aux limites de la respiration libre, en tant que probléeme paramétrique réduit
indépendant du patient. Alors qu’initialement la respiration libre est un probleme
physiologique complexe, ce procédé permet de le paramétrer et de I’exprimer de maniére

réduite.

[1.3 Constitution de la solution

[1.3.1 Constitution théorique de la solution

Une solution est ensuite construite sur I'espace paramétrique réduit dans lequel est
défini le probléme (étape 7). Le modéle d’ordre réduit (ROM) met en ceuvre la méthode SSL
développée par Borzacchiello et al [242]. La méthode vise a approcher une solution sur
I'espace paramétrique. Elle est constituée de maniere itérative a la facon d’un processus
prédictif-correctif.

Un premier ensemble de solutions est calculé a I'aide du modéle FEM complet et pour
des jeux de parametres donnés. Ces solutions sont ensuite interpolées sur I'ensemble du sous-
espace de paramétres pour obtenir la solution globale. Ensuite, un deuxieme ensemble de
situations est calculé numériquement et I'erreur entre les réponses fournies par la solution en
constitution, et la référence fournie par les simulations numériques, est évaluée. Sil'erreur est

inférieure a une tolérance donnée, la convergence est atteinte. Sinon, un ensemble
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supplémentaire de cas est calculé et la solution est complétée au travers d’une nouvelle
itération du processus.

Les données sont ensuite compactées a |'aide de la méthode PGD (Proper Generalized
Decomposition) de Chinesta et al [96] pour obtenir une solution paramétrique qui s’écrit

comme dans I'équation V.4. Dans celle-ci, X représente I'espace des coordonnées et

(p1, P2, ---»Pp) les D-coordonnées liés a I'expression paramétrique du probléme. Chaque

terme de la solution correspond a une interpolation d’une fonction propre aux coordonnées

B{(pl) identifiée a partir de solutions numériques. L'équation V.4 est une expression
générique de la PGD. Nous détaillerons I’équivalent spécifique pour notre travail plus loin (cf.

Chapitre V - 11.3)

d
WX, P D2 P0) = ) BY(X) BLpy) B5(P2) B (po) va

i=1

La solution déterminée par la SSL utilise uniqguement les résultats des simulations
numériques, et n’affecte pas la méthode de résolution. Cet aspect non-intrusif de la SSL
permet une grande liberté par rapport a I'outil utilisé pour calculer les solutions FEM. Or, le
but de cette approche est de s’affranchir de la dépendance temporelle de la résolution
numérique, pour permettre |'utilisation de modeles numériques plus complexes. La nature
non invasive de la SSL s'inscrit parfaitement dans cette logique, car elle permet de fournir une
réponse a temps constant, indépendamment de la méthode de résolution numérique utilisée
ou de sa durée. Les modéles mécaniques utilisés peuvent ainsi implémenter des lois de
comportement non-linéaires, plus longues et complexes a résoudre, sans pour autant affecter

le résultat final.
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B il.3.2 Application au cas de la respiration libre
La solution finale est construite de fagon itérative et exprimée sous la forme d'une
somme finie de fonctions d'interpolation, fondée sur la famille des fonctions polynomiales. A
chaque étape, un ensemble de paramétres (rj, ®;) est déterminé correspondant aux
simulations effectuées. Le choix de ces couples est fondée sur la méthode de F. Chinesta et de
Borzacchiello et al [242], et vise a couvrir I'ensemble de I'espace paramétrique avec un nombre
minimal de simulations a calculer. La Figure 80 présente les différentes simulations qui seront
effectuées lors des itérations 1, 2 et 3. L'identification de I'ensemble des cas a traiter par

itérations a été effectuée par Borzacchiello et al. [242]
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Figure 80 : Simulations effectuées aux incréments 1, 2 et 3 du processus d'apprentissage de la
SSL représentés dans I'espace paramétrique 2D.

A chaque itération, les simulations correspondants aux cas identifiés sont effectuées et
intégrées dans la fonction solution. Le processus s'arréte dés que la discrétisation permet de
générer une fonction de solution suffisamment précise pour calculer une réponse avec un
écart d’erreur suffisamment faible, soit en valeur maximale inférieur a 4mm.

L’expression paramétrique finale des déplacement est donnée par :

d

u(r, @) = ) aBir)By(®) Vs

i=1
Avec:
u(r, ¢) le champ de déplacement des vertex de I'organe simulé pour les
parametres (r, ¢)
B () la fonction d’interpolation du parametre r calculée pour I‘itération i
Bé) (¢) la fonction d’ interpolation du paramétre ¢ calculée pour I‘itération i

o; valeur de déplacement simulée pour I'itération i

Pour chaque simulation, les déformations de la surface d’un volume contenant les
organes sont obtenues a partir de la méthode de variation de volume global de Hostettler et
al [111].

Ensuite, les déformations internes des viscéres abdominaux, de la paroi abdominale et

des viscéres thoraciques sont calculées numériquement avec le solveur numérique Abaqus®

©
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[239] pour les conditions limites données (étape 7 b). La contrainte d’utilisation en temps réel
pendant les opérations impose a Hostettler et al. d'utiliser une loi élastique linéaire simplifiée
pour calculer les déformations tissulaires. Comme les simulations numériques sont effectuées
dans des conditions préopératoires pour la SSL, il est possible d'utiliser des lois mécaniques
plus complexes. Les propriétés mécaniques intégrées sont les mémes que pour l'approche de
résolution en temps réel. Hostettler et al. utilisent dans [112] un module de Young de 11,11
kPa pour un coefficient de Poisson de 0,47. Ici, les tissus sont associés a un modeéle
hyperélastique d’Arruda-Boyce, avec C10 = 3,49 kPa et D1=420 kPa! correspondant a ces
valeurs élastiques.

Bien que la complexité de résolution des lois de comportement hyperélastique
empéche leur utilisation dans les approches de résolutions en temps réel, elles sont cependant
nécessaires pour le calcul de grandes déformations. Ainsi, pour ce cas d’application de la
respiration libre, notre méthode mettra en ceuvre un modele plus riche, incluant une loi de
comportement plus complexe que celle utilisée par les approches de résolution en temps réel.
L’objectif est donc de fournir une réponse a une fréquence a minima identique que celle

offerte par la résolution en temps réel.

Il.4 Représentation en temps réel des déformations

Une fois I'étape d'apprentissage terminée, elle est en mesure de fournir un maillage
déformé a partir des parametres de déformation de surface. Ce maillage est ensuite intégré a
une solution de représentation en réalité augmentée, afin d’afficher les données en conditions
opératoires.

La Figure 81 compare, pour les approches classiques et pour la SSL, les différentes
étapes du processus de représentation d’images en réalité augmentée. Elles vont de
I"acquisition vidéo a I'affichage en réalité augmentée.

Pour la méthode classique comme pour celle implémentant la SSL, une caméra de
profondeur fournit des images qui sont traitées pour en extraire les parameétres de
déformation de la peau. Cette étape nécessite un étalonnage des extrema d’inspiration et
d’expiration pour exprimer les parametres sous la forme d'un rapport entre ces deux positions.
Les parametres sont utilisés pour obtenir les déformations de surface qui sont utilisées comme

données d’entrée pour le solveur mécanique.
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Figure 81 : Schéma des processus de représentation des déformations en temps réel, a la fois
pour la SSL et I'approche de résolution en temps réel, et ce depuis I'acquisition vidéo jusqu’a la
superposition.

La solution fondée sur la SSL effectue, quant a elle, la conversion pour obtenir le couple
polaire réduit de parametres (r, ®). Celui-ci est ensuite utilisé pour calculer la valeur réponse
de la fonction de résultat. Dans cette approche, le temps de calcul en ligne est directement lié
au nombre de termes dans la somme finie (V.5). Plus la convergence de l'algorithme
d'apprentissage est rapide, plus le calcul de la réponse en opération sera rapide.

En revanche, le temps nécessaire pour fournir une réponse par l'approche de
résolution temps réel est dépendante de la complexité du modele et des conditions aux
limites. De plus, elle nécessite des étapes de traitement des volumes globaux supplémentaires
pour identifier les conditions aux limites. Celles-ci sont directement intégrées dans |’étape
d’apprentissage pour la SSL, qui ne nécessite que la conversion des parametres d’entrée.

Enfin, une fois les déformations des visceres abdominaux, des viscéres thoraciques et

&
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de la paroi abdominale calculées, les maillages secondaires, comme celui du foie, sont
identifiés a l'intérieur des maillages globaux déformés. Cette étape est identique dans les deux
approches, car elle fournit en peu de temps la déformation de nombreux organes. Les
maillages générés sont utilisés pour compléter le flux initial d'images de la caméra avec des
données de réalité augmentée.

Dans ces deux processus, |‘avantage majeur qu’offre la solution liée a la SSL est que son
temps de traitement et les ressources numériques (processeur, mémoire, ...) de calcul qu’elle
utilise sont indépendants de la situation traitée et de la complexité du modele. Elle offre ainsi

une grande adaptabilité et une meilleure maitrise des ressources utilisées.

(8)
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IIl.  Evaluation

Le traitement mécanique de la déformation d'organes en temps réel fondé sur la SSL
est une approche nouvelle utilisant un algorithme d'apprentissage pour précalculer une
fonction de résultat. Celle-ci est ensuite en mesure de fournir en temps réel les déformations
du foie sans nécessiter de résolution mécanique en conditions opératoires. Cependant, pour
valider l'intérét de cette approche, il est nécessaire d’en comparer les avantages et
inconvénients avec I'approche classique de résolution mécanique en temps réel par la MSM.
Cette validation se fera en regard des quatre critéres de qualité de la représentation en temps
réel, a savoir la vitesse, la précision, la dépendance au patient et la couverture des cas
d'utilisation. Pour évaluer son intérét, nous fournissons ci-dessous des indicateurs d'évaluation

dont les résultats seront comparés entre les deux approches.

1.1 Indicateurs

Dans notre étude, nous restreignons l'application du modéle numérique a la
représentation de la respiration libre. Ce choix permet de fixer un cadre de comparaison
simplifié pour les trois autres critéres : la vitesse, la précision et la dépendance au patient. Un
indicateur sera défini pour chaque critére et évalué pour I'approche implémentant la SSL et

celle utilisant la résolution en temps réel.

[1.L1.1 Indicateur de vitesse

Cet indicateur définit le temps requis par le logiciel pour fournir le maillage volumique
déformé a partir des paramétres décrivant la déformation de la peau. Cet indicateur est
essentiel, car I'erreur induite par un retard de calcul ne peut étre compensée par aucun autre
moyen [87]. Les deux solutions sont testées sur un ensemble identique de parametres
d'entrée.

Pour obtenir une estimation précise de la ressource allouée au calcul des déformations
numériques, les données d'entrée ne sont pas acquises d’un flux vidéo direct comme en
conditions opératoires. En effet, cela induirait une charge des ressources numériques variable
et aléatoire qui perturberait la lecture des mesures de temps. Les données sont donc obtenues

a partir d'un fichier texte (format csv) qui contient les valeurs des parametres d’entrée pour

©
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Les mesures de temps sont effectuées pour les deux méthodes sur le méme ordinateur
(processeur noyau 2Duo T7700, 2.4 GHz, 2Go RAM, GeForce 8600MGT 512 MB), sans autre
logiciel en cours d'exécution. Les données d'entrée correspondent a la représentation
paramétrique équivalente des 3000 positions de respirations, qui ont été obtenues a partir
d’une acquisition de respiration libre réelle.

Chaque solution est mise en ceuvre et le temps passé dans chacun de leurs modules
spécifiques (Figure 81) est mesuré. La Durée Moyenne du Calcul des Déformations (DMCD)

sera utilisée comme premier indicateur pour comparer la vitesse de calcul de chaque solution.

1.L1.2 Indicateur de précision

Différents facteurs influent sur la précision du résultat final d’un modele numérique.
En premier lieu, la loi de comportement mécanique influence directement les déformations
simulées du maillage. Les approximations mathématiques (approximations numériques et
erreurs) utilisées pour améliorer la rapidité des simulations affectent également la réponse
simulée. Enfin, I'approche SSL repose sur des interpolations, qui induisent une erreur
supplémentaire.

L'indicateur de précision sera construit sur la comparaison des positions des maillages
produits, avec une configuration de référence issue d’une acquisition scanner. Plutét que
d'utiliser l'indicateur de précision de Hostettler et al [112] qui calcule la distance moyenne des
centres de gravité des triangles calculés et réels (atteignant 2 et 3 mm d'erreur moyenne pour
leur application avec le solveur de résolution en temps réel), nous ferons les comparaisons sur
I'erreur de position moyenne des nceuds du maillage. Ce choix est motivé par le fait que ce
sont les nceuds — et non pas les centres - des maillages qui seront utilisés lors de la
représentation en réalité augmentée.

L'indicateur de précision utilisé ici sera calculé pour les deux solutions avec la méme

segmentation initiale du patient.

I11.1.3 Indicateur de la dépendance au patient
L'adaptabilité de la solution développée est également un facteur d'intégration
important. En effet, le processus final sera appliqué a de nombreux patients différents. Ainsi,

la solution produite doit étre en mesure de s’adapter de I'un a l'autre.

(129)
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Pour les deux approches, la dépendance au patient passe par |'utilisation d’images
scannées ou IRM pour construire le support géométrique pour la résolution numérique. Avec
la résolution en temps réel, I'intégration de la dépendance au patient est directe, car le moteur
numérique s’appuie sur la gé¢ométrie spécifique pour fournir la déformation en temps réel. La
solution intégre donc directement la dépendance au patient et ne nécessite pas de calcul
complémentaire pour cela.

Dans l'approche fondée sur la SSL, la fonction solution produite a la phase
d’apprentissage n’offre pas la possibilité de s’adapter a chaque patient une fois construite. Il
est par conséquent nécessaire de traiter cet aspect dans la phase d’apprentissage. Ainsi, les
étapes d'apprentissage itératif de la SSL (7, 7.a, 7.b, 7.c dans les étapes du processus présenté
dans la Figure 77) doivent étre exécutées pour chaque patient, avec la gé¢ométrie spécifique.
Cette phase doit donc étre effectuée entre la construction du maillage spécifique au patient
et la chirurgie. Pour ne pas affecter le processus opératoire global, il est donc impératif que
I'apprentissage soit plus court que la durée moyenne séparant I'acquisition IRM ou scanner
des données patient et I'opération. Cette durée moyenne servira de référence comme seuil
critique pour notre indicateur.

Pour mesurer la charge supplémentaire liée a la prise en compte de la dépendance au
patient dans le cas de la SSL, nous allons mesurer la durée d'apprentissage nécessaire pour
une nouvelle géométrie. Si celle-ci dépasse la durée critique, la méthode présentée aura un
effet sur I'ensemble du processus chirurgical, et sera donc plus difficile a intégrer. Dans le cas

contraire elle pourra étre considérée comme une solution efficace.

(1)
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[1.2  Résultats de I'application a la respiration libre

[1.2.1 Résultats

Les trois indicateurs caractérisant les algorithmes de calcul des déformations
numeériques sont évalués pour les deux méthodes et restitués dans le Tableau 12.

Nous obtenons des durées moyennes de calcul par déformation et des distances
moyennes des sommets qui ont un ordre de grandeur similaire pour les deux approches. Le
temps de calcul moyen pour la méthode fondée sur la SSL est de 24,20 ms contre 27,58 ms
pour la méthode de résolution en temps-réel. Cela conduit a une fréquence de traitement
d'image de 40 Hz.

En outre, la mesure de la distance moyenne des sommets, de 2,8 mm obtenue avec
I'approche de résolution en temps réel, se rapproche de celle obtenue avec la distance
moyenne du centre de gravité de Hostettler et al [112] de 2,5 mm. La précision de la méthode
fondée sur SSL est de 2,4 mm. Les deux solutions atteignent ici la précision de prédiction de
4mm de Clifford et al [244] nécessaire pour apporter une aide aux chirurgiens.

Bien que I'ordre de grandeur de I’erreur sur un cas classique reste proche, la SSL intégre
elle le vrai comportement mécanique des tissue. Ce premier résultat qui donne un résultat aux
petites déformations au moins aussi bon que les méthodes classique est trés prometteur. En
effet, la SSL permet de fournir une simulation numérique a une méme vitesse et une méme
précision en conditions per-opératoire de déformations bien plus complexes. Alors que la
MSM se cantonne aux petites déformations, la SSL est en mesure de traiter un nombre bien

plus vaste de cas, tout en préservant le temps de réponse ainsi que la précision.

MSM SSL
Durée moyenne de
27,58 ms 24,20 ms
calcul
Distance moyenne des
2,8 mm 2,4 mm
nceuds
Durée d’apprentissage 2jours 9h 16 min

Tableau 12 : Indicateurs de vitesse, de précision et de dépendance au patient obtenus dans le
cadre de la respiration libre pour une implémentation de la résolution en temps réel et de la
SSL.

(156)
Michaél KUGLER, ICube, Université de Strasbourg, CNRS O



Université Chapitre V : Réduction du modele numérique du foie

de Strasbourg

[11.2.2 Analyse des résultats

Alors que la méthode fondée sur SSL ne présente qu’une légere amélioration pour la
durée de calcul, la différence est plus importante sur la précision obtenue. Bien que ces
premiers résultats ne présentent qu'une légére amélioration par rapport a la méthode utilisée
par Hostettler et al., les données affichées ont été calculées par simulation éléments finis avec
un solveur mécanique complet. Ce point offre la possibilité d'améliorer considérablement la
complexité et la précision du modeéle, sans pour autant affecter le temps de calcul en
conditions opératoires.

Le cas d’application de la respiration libre reste un cas simple qui se cantonne aux
petites déformations. Dans ces conditions, la méthode fondée sur la SSL fonctionne a la vitesse
des approches classiques. De plus, elle ne corréle pas la précision du modéle mécanique et le
temps de calcul en mode opératoire. Elle permet ainsi d'améliorer le modele mécanique et la
complexité des conditions aux limites, sans affecter le temps de calcul en temps réel. La
fréquence de calcul des déformations est donc constante et garantit le temps-réel.

Alors que la méthode fondée sur la SSL offre une qualité de service élevée en terme de
temps de réponse et de modele mécanique supporté, elle nécessite au préalable une quantité
importante de calculs. Cette contrainte supplémentaire pourrait étre un handicap important
pour cette méthode. Cependant, I'apprentissage pour les trois maillages a été effectué en 2,3
jours (Tableau 12), ce qui est inférieur au délai moyen entre I’obtention des images médicales
du patient et la chirurgie proprement dite. Le traitement complet peut étre calculé pour un
patient donné pendant ce délai, et intégré dans le processus chirurgical réel sans |'affecter.

De plus, les différentes simulations numériques nécessaires a I'apprentissage ont été
réalisées de maniere séquentielle. Leur indépendance permettrait de paralléliser le calcul. Cela
améliorerait considérablement le temps de calcul de la fonction de solution. L’utilisation de la
parallélisation permettrait également d’améliorer le délai de traitement en ligne. Alors que
I'approche de résolution en temps-réel nécessite une interaction entre les valeurs calculées
aux différents nceuds du maillage, le calcul de la solution fondée sur la SSL repose uniquement
sur le calcul matriciel, qui offre des possibilités de parallélisation. Ainsi, une meilleure gestion
des ressources numériques permettrait d’améliorer encore le temps de calcul en phase
d’apprentissage ou de calcul en temps réel.

Le résultat de la premiére implémentation fondée sur la méthode SSL semble étre tres

prometteur. Tout en offrant un temps de réponse en « mode opératoire » similaire a la
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méthode de résolution en temps réel, elle est fondée sur une résolution mécanique complete,
offrant une meilleure précision et I'utilisation de modeles plus précis. De plus, la séparation
entre la complexité du modele et le délai de calcul en temps réel permet de traiter, entre
autres, des grandes déformations. Bien qu'elle induise un précalcul supplémentaire pour la
dépendance au patient, elle reste intégrable dans un processus chirurgical avec un fort

potentiel d'amélioration grace a la parallélisation.

[11.3  Application au modeéle du foie

[11.3.1 Modélisation des déformations du foie en respiration libre

La premiere application de la méthode SSL correspond a la déformation des visceres
abdominaux, des visceres thoraciques et de la paroi abdominale. En effet, il existe pour ces cas
une référence implémentée par Hostettler et al. [255] qui permet de fournir un environnement
d’évaluation de la méthode. Ainsi, la méthode a permis de produire en temps réel les
déformations des organes en utilisant un modéle proche de celui implémenté par Hostettler
et al.

Les résultats de ce premier essai étant concluants, nous allons maintenant appliquer la
méthode au modele numérique du foie développé aux chapitres précédents. Celui-ci est bien
plus complexe, car intégrant des lois de comportement hyperélastique et non uniformes.
Rappelons que la méthode de résolution en temps réel est limitée aux lois de comportement
uniformes linéaires-élastiques, et atteignent leurs limites pour ces modeéles.

Les simulations effectuées dans la phase d’apprentissage de la SSL se font avec une loi
de comportement hyperélastique d’Arruda-Boyce et la carte de répartition homogénéisée de
la vascularisation telle qu'établie au chapitre |V. Les simulations traiteront a nouveau les cas
de respiration libre. Les modeles sont résolus pour les mémes cas paramétriques et itérations

qgue pour le modele développé au Chapitre V - 111.3.2.

I1l.3.2 Analyse des résultats

Le Tableau 13 présente les déformations obtenues avec la méthode de résolution en
tempsréel et avec celle utilisant la SSL. Le premier cas correspond a une position au repos en
expiration complete. Les déformations calculées du foie sont similaires pour les deux

méthodes en terme de forme. Cependant, le maillage produit par la résolution FEM complete
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de I'approche SSL présente une surface plus lisse. Cette variation n’étant que surfacique,
I’écart moyen de positions des nceuds des deux géométries reste faible.

Les deuxieme, troisieme et quatrieme cas montrent une variation plus forte entre les
deux réponses. Ces positions correspondent a des positions de respiration extrémes. La forme
globale du foie calculée est similaire pour les deux méthodes.

Cependant, la réponse fournie par la SSL donne une continuité bien meilleure de la
surface du foie pour ces cas. En particulier pour les éléments d'extrémité des lobes qui
montrent de fortes variations pour la méthode de calcul en temps réel. Le troisieme cas est
particulierement déformé pour le calcul en temps réel, allant jusqu’a toucher a l'intégrité
géomeétrique puisque certains noeuds de la surface inférieure du foie apparaissent sur le
dessus. De méme, le quatrieme cas présente des éléments fortement déformés a son
extrémité droite pour le cas de la résolution en temps réel. Cela est di aux simplifications de
calcul qui ne traitent pas le foie comme un volume, mais identifient uniguement une surface
au sein d’une géométrie plus globale.

Le foie calculé a I'aide du modeéle s’appuyant sur le processus d’homogénéisation et
une loi de comportement hyperélastique présente une forte déformation tout en restant
géométriguement cohérent avec une surface continue. Le calcul d’'une réponse mécanique
cohérente est directement lié a "utilisation d’un modele mécanique plus complexe, utilisable

en temps réel grace a la SSL.

a
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Résolution en temps réel Déformation calculée par SSL

Tableau 13 : Déformations du foie calculées par la méthode de résolution en temps réel
(colonne de gauche) et avec la méthode SLL (colonne de droite). La premiére ligne correspond
au maillage non déformé, les secondes et troisiemes lignes correspondent a une inspiration
extréme du bas du corps et la derniére a une position extréme intermédiaire.
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I11.3.3 Perspectives

Diverses simulations de déformation pour les cas de respiration libre d'un patient sont
effectuées sur le foie. La méthode implémentant la SSL s’appuie sur un modele numérique
prenant en compte la vascularisation et le comportement hyperélastique du tissu hépatique.
Les réponses fournies par cette approche son bien meilleures en terme de rendu surfacique,
de cohérence volumique et de réalisme.

La validation du modeéle et I'évaluation exacte de sa précision restent cependant
difficiles. En effet, les différents cas traités et comparés ici sont numériques et non pas réels.
La limitation du nombre d’images scanner ou IRM prises sur un méme patient restreint le
nombre de références biologiques de validation disponibles.

Bien qu'il n'existe actuellement pas de moyen de mesurer le gain de précision
généralisé de la méthode liée a la SSL, elle présente cependant un potentiel fort par la
possibilité de traiter des modeles numériques hyperélastiques et intégrant de fortes variations
de propriétés mécaniques. Elle améliore la précision des déformations calculées, tout en
restant a une vitesse identique en conditions opératoires.

L’évolution de fagcon exponentielle des ressources, aussi bien terme de temps qu’en
terme de moyens matériels, pour la réalisation des calculs numériques a jusqu’a présent été
considéré comme un des grand obstacles de I'avancé du numérique dans le monde de la
chirurgie. Aussi bien le traitement de grandes déformations que l'augmentation de la
complexité des modeles numériques ne pouvaient se concrétiser dans la salle de chirurgie. Ce
travail correspond ainsi a une premiére percée qui offre de nombreuses opportunités du

traitement numérique des tissus mous et de I’assistance chirurgicale en générale.
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I\V. Conclusion

La représentation en temps réel des déformations numériques des tissus mous grace a
la réalité augmentée pendant la chirurgie posséde un fort potentiel d’amélioration des
conditions de travail pour les chirurgiens. Pour étre utilisables dans des conditions opératoires,
les maillages traités doivent étre précis, calculés rapidement et doivent intégrer la dépendance
au patient.

Les approches classiques, qui s'appuient sur la résolution en temps réel des équations
mécaniques, simplifient la physique sous-jacente pour pouvoir calculer les déformations. Dans
cette approche, la précision du modeéle est directement corrélée avec la durée de calcul, et
une augmentation de la complexité du modéle affecte automatiquement le temps de réponse
du systeme.

Afin de surmonter cette limitation, notre méthode met en ceuvre une phase
d'apprentissage. Fondée sur la SSL, elle calcule une fonction résultat de maniére itérative en
conditions préopératoires. Une fois intégrée dans le processus opératoire, elle permet de
calculer la déformation sans nécessiter la résolution des équations mécaniques.

Comme toutes les simulations numériques sont réalisées en phase préopératoire, il est
possible d'utiliser la FEM compléte avec une loi de comportement hyperélastique complexe
pour calculer les déformations. Dans notre étude, le modeéle implémenté s’appuie sur une loi
de comportement des matériaux hyper élastique d’Arruda-Boyce et integre pour le cas du foie
la fonction de répartition de la rigidité représentant la vascularisation.

La comparaison des résultats des deux approches appliquées au cas de la respiration
libre donne un temps de réponse similaire. Ainsi I'approche liée a la SSL est en mesure
d’atteindre la vitesse et la précision de la méthode de résolution en temps réel, tout en
permettant de calculer des situations de grandes déformations. Elle ouvre ainsi de
nombreuses possibilités d'amélioration du modéle mécanique.

Notre approche peut également étre améliorée par la parallélisation. Le temps de
précalcul supplémentaire induit par la dépendance au patient et I'expression paramétrique du
probléme, peut également étre réduit par différentes méthodes d'apprentissage.

Cette approche ouvre de nombreuses perspectives pour les applications chirurgicales,
puisqu'elle permet de construire une réponse mécanique précise et continue tout en

présentant une durée de calcul en conditions opératoires constante et faible.
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Cette premiere application au cas de la respiration libre démontre la faisabilité et
I'intérét du procédé. Le modele numérique du foie implémenté peut également servir a la
simulation d’autres situations chirurgicales, comme la modélisation du comportement du foie
au cours d’opérations d’ablation. La construction de notre méthode requiert cependant une
description paramétrique des conditions aux limites. Cette contrainte peut étre levée comme
pour le cas de la respiration libre, par une combinaison de phase d’apprentissage et de
réduction de modele. Elles nécessitent cependant toutes deux une quantité importante de

données physiques réelles.
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Notre étude développe un modele numérique du foie qui prend en compte |'effet
mécanique de la vascularisation tout en permettant une utilisation en temps réel dans des
conditions opératoires.

Les modeles utilisés couramment dans la littérature utilisent la résolution en temps
réel de la mécanique. Celle-ci consomme beaucoup de ressources numériques et est tres
lente. Pour atteindre le temps réel, les modeles numériques actuels integrent une loi de
comportement linéaire élastique uniforme. De plus ils s’appuient sur d’importantes
simplifications de calcul pour accélérer la résolution numérique. Par conséquence, la réponse
fournie contient de nombreuses approximations et erreurs, en particulier pour les grandes
déformations.

En premier lieu, comme les études numériques sont fortement dépendantes du
maillage, nous avons développé un logiciel de fusion des différentes géométries. Les maillages
qui en résultent sont complémentaires et permettent de traiter des géométries complexes de
différentes tailles moyennes d'éléments.

Nous avons ensuite étudié I'effet de la vascularisation au niveau macroscopique par
des simulations numériques d’indentations. Les vascularisations sont intégrées comme une
structure hétérogene, puis par un calcul fluide spécifique dans un modele d’interaction fluide-
structure. Les résultats mettent en évidence l'importance de la veine porte en terme de
pression interne, et tout particulierement de son premier embranchement. Le tronc principal
de la veine cave a également un effet non négligeable, bien que plus faible. Enfin, la pression
sanguine sur les vascularisations plus petites est indépendante du débit sanguin du foie et est
négligeable devant la rigidité hépatique. En conséquence, seuls les troncs de la veine cave et
les deux premiers embranchements de la veine porte ont un effet mécanique réel sur la
structure macroscopique.

Enfin, nous avons constitué un modeéle homogénéisé a I'aide d’une fonction de
répartition de rigidité qui tient compte des éléments ayant une rigidité importante. Le modele
qui en résulte permet ainsi d'utiliser des maillages du foie qui n’integrent pas explicitement la
vascularisation. L'effet mécanique de celle-ci sur le modele macroscopique est pris en compte
par la fonction de répartition des propriétés mécaniques. Nous avons validé le modele
constitué sur un cas réel standard avant de le mettre en ceuvre a I'échelle du foie.

La fonction d'homogénéisation constituée repose sur des parameétres géométriques

qui permettent de calculer la réponse numérique du foie en tenant compte de données
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patient-dépendantes. Cependant, la loi de comportement hyperélastique et la fonction de
répartition complexe rendent le modeéle trop lourd pour étre résolu en temps réel et ne lui
permettent pas de s'intégrer en conditions opératoires.

Pour atteindre le calcul en temps réel, nous avons traité le modéle numérique avec la
méthode SSL. Celle-ci interpole différentes réponses numériques précalculées pour constituer
une fonction réponse intégrée dans le processus de traitement en temps réel. Ainsi, en
conditions opératoires, les déformations sont obtenues par un calcul de fonction et non plus
une résolution des équations mécaniques.

Finalement, nous avons implémenté et validé la méthode dans le cadre de la
respiration libre. En effet, une solution fondée sur la résolution en temps réel existe déja et
nous sert de référence pour analyser les avantages et I'apport de la SSL. La comparaison des
déformations résultantes montre une réponse bien meilleure et plus cohérente pour le
modele développé tout en fournissant une réponse en une durée compatible avec les
conditions opératoires et indépendante de la complexité du modele.

Dans cette thése nous avons développé puis intégré un modele numérique du foie.
Celui-ci ainsi que les méthodes mises en ceuvre pour sa construction peuvent étre facilement
étendus. En effet, le modéle mécanique s'appuie sur une somme finie pour le calcul de la
répartition de rigidité mécanique. Elle peut étre enrichie de termes représentant les tumeurs,
ou d'autres éléments anatomiques comme les ligaments du foie.

La SSL quant a elle, est une méthode qui peut intégrer des parametres additionnels
pour traiter d’autres conditions aux limites ou de la dépendance patient. En conséquence, les
différentes méthodes mises en ceuvre offrent de nombreuses perspectives d'améliorations et
d’adaptations aux problématiques a venir.

Il reste cependant des incertitudes qui pourraient étre levées dans le cadre de travaux
ultérieurs. Tout d'abord, la dépendance au patient reste une contrainte forte dans le
processus, car elle nécessite un calcul complémentaire pour chaque nouveau patient. La
caractérisation et la paramétrisation des géométries du foie pourraient permettre d’intégrer
la dépendance au patient directement dans la fonction solution construite par la SSL. Cela
permettrait d’économiser |'étape de nouveau calcul pour chaque nouveau patient.

De plus, le modele n'a été appliqué qu'au cas de la respiration libre. Les différentes
chirurgies du foie présentent des situations bien plus diversifiées. En effet, lors de chirurgies

mini-invasives, le foie est soumis a des conditions limites différentes. Le modéle numérique
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développé ici peut étre appliqué directement pour ces différents cas, a condition de
paramétrer les déformations et conditions aux limites.

Le travail de these développé couvre le traitement de la vascularisation dans un modele
numérique du foie. L'ensemble de la réflexion et des recherches menées sont ancrées dans la
perspective d’une application chirurgicale. Nous avons combiné des études expérimentales et
numériques qui ont permis d’obtenir des informations précises et nouvelles sur I'effet
mécanique des vascularisations hépatiques. Nous avons créé, a partir de ses premieres
analyses, un nouveau modele numérique du foie, qui combine rapidité de résolution et
précision, tout en intégrant I'impact mécanique des vascularisation. Nous avons ensuite traité
ces résultats théoriques pour les porter dans une application pratique, utilisable dans le
domaine de la chirurgie.

Cette derniere étape a nécessité la mise en ceuvre de méthodes de réductions de
modeles, jusqu’alors jamais porté jusqu’a la salle de chirurgie. Ces derniéres nous ont permis
pour la premiére fois de franchir la limite numérigue que constituait la résolution temps-réel
combiné aux modele mécaniques complexes intégrant une loi de comportement
hyperélastique. Le modele du foi ainsi constitué est donc le premier a avoir été porté

pleinement dans une application chirurgical temps-réel en conditions peropératoires.
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