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Introduction générale

Introduction générale

En contact permanent avec la tres haethnologie, le mondehirurgical est en
constante évolution, de pautilisation de nouveaux matatix ou d’'innovations techniques
par exemple (comme limagerie). Paradoraat, les méthodes d’enseignement ou de
développement de nouveaux g@sstopératoires ont peu éuél Devant la complexité
croissante des pratiques chirurgicales et peéoccupations éthiques et médico-légales
grandissantes, différents simulateursperation chirurgicalent vu le jour.

A I'heure actuelle, les moyensasksiques d’apprentissage sont :
f les modéles animaux. Cependant, cettdiqua pose, entre &es, des problemes
financiers puisqu’un un porcéevage vaut environ 1500 €.
f les cadavres. La différence de consistaneetidsus ainsi que I'aence de saignement
éloignent ce modele de la réalité. A ce&lmoute des difficultés d’approvisionnement.
De plus, ces deux méthodes rencontrent égaledenproblémes éthiques et de disponibilité
des enseignants pour superviser les opérations.

Devant cette problématique, les simulasesemblent pouvoir répondeaix lacunes que les
apprentis chirurgiens reantrent a I’heure actuell&n effet, le simulateur idéal permettrait de
modéliser une opération chirurgicale d’'un patidrierreur serait ars possible et pourquoi
pas souhaitable. De plus, I'apprenti pourigi#xercer aussi souvent que nécessaire pour
acquérir des gestes sars. En effet, d’apres wue ééalisée par F. TenHiet al [TEN 00], les
risques d’accidents (coupurecaentelles par exemple), ddescas d’'une opération du canal
cystique atteignent 2,2% pour les novices tombent a 0,1% pour les chirurgiens
expérimentés. C’est I'expérience qui permet dengr de I'assurance au chirurgien et donc de
palier a ce genre de problemes. On rateowcette conclusion a¢ [I'utilisation des
simulateurs. La performance dgstes spécifigues s’améliorent quel que soit la discipline
chirurgicale [TOO 99]GOR 03] [CHA 99].

Outre l'aspect apprentissage, ces simulateurs seraient un veéritable atout d’optimisation lors de
planification d’opérations chirurgicales. On potrralors penser au caractére prédictif, le
développement de nouveaux protocoles op&estaeviendrait ainsi plus accessible.

C'est dans ce contexte que les premigiraulateurs ont vu le jour. Une premiere
génération de simulateurs a été mise au poiat permettre au praticien de se familiariser
avec I'environnement partitier de la laparoscopie Cette méthode chirurgicale est assez
récente (quelques dizaines d’années) et mépandue. Les risques d’accidents sont rares,
cependant, elle nécessite un entrainement pkgtiement poussé de la part du chirurgien. En
effet, le chirurgien opéréia un écran, ce qui complique les gssbpératoires. Le but de ces
premiers simulateurs a été de recréer cetrennement particulier 3DlIs n’utilisaient que
des modeéles géométriques, il N’y avait donc aucueeaation entre lpraticien et le logiciel.
Devant ce manque d’interactigjtune génération nouvelle densiateurs a émergé. Le but de
ces simulateurs est I'apprentigeade gestes opératoires artiers comme la laparoscopie
par exemple. Leur intérét est d’étre couplé &ysteme a retour d’effofou haptique). Mais
pour prétendre au temps réehdispensable pour leetour d’effort), des compromis sont
nécessaires a I'heure actuelle. En effet, alénles rendre les plusapides possible, ces

! Intervention ol on introduit des optiques dans le corps panaesancisions, pour observeslerganes ou faire certaines
interventions.
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simulateurs utilisent soit des modeles sinidif(le modele masse-ressort par exemple), soit

des modéeles précis mais des lois caractérisant le matériau simplifiées. Les forces résultantes
sont alors tres imprécises.

Pour une meilleure précision des résujtdi§érents domaines ont été améliorés :

f La géométrie des organesDes progres importants oneééaits dans ce domaine. I
est désormais possible de construire une éig virtuelle a partir d'images issues
d’'un scanner grace a un logiciel degsentation automatique (AMIRA 3D® par
exemple). Ceci permet une grande fidélitaslia définition du coour de I'organe, ce
qui permettra alors une personnalisatianchaque patient déa simulation de
I'opération chirurgicale.

f Le comportement des organg C’est un aspect tres portant dans la simulation
puisque c’est celui qui sera garant den réalisme. Pour pouvoir identifier le
comportement des tissus mous, des étudéslabiques sont nécessaires. Plusieurs
techniques ont vu le jour. Lesgmiéres mesures ont été réaliséesivo[DUC 90].
Elles sont plus accessibles et plus préctsgselles permettent l'identification d’'un
organe isolé. Mais I'ggane n’est alors plus dans soatétaturel. C’est dans ce but que
différentes équipes ont travaillé sumteesure des parametres des tissus nreus/o.

On peut citer Kruse et al. [KRU 00] quiest basée sur l'identification par résonance
magnétique. Cette technique a l'avantageletitifier des paramétres sans contact,
mais est limitée aux petites déformatioh¥quipe de Dubois gst intéressée a la
réalisation d’'une pince de chigie instrumentée [DUB 02]. Elle permet de solliciter
'organe de la méme maniére que ldes I'opération. Les premieres études ont été
faites sur des truies. On peut noter ailessravail de [BROU 01] et [BROW 01] qui

ont travaillé sur l'identification de parametres des tissus mous respectivement en
traction et compression.

f La prise en compte des pathologie€’est un aspect indispensable du simulateur qui
veut prétendre a la simulation réalisteirt® opération chirurgicale. Cependant, avant
de s’intéresser a un organe malade, il faja ¢ connaitre sain pour ensuite étre en
mesure d’ajouter une pathologie. Elle espond a des modificatis locales de la
géométrie et du comportement de I'orgad@jout de pathologie est assez récent, on
peut noter les travaux de SierralgS 03] sur la simulation d'opérations
gynécologiques. La prise en compte des patiies est assez difficilele plus, elle est
particuliere a chaque individu.

f L’aspect physiologique.lmportant dans le réalisniune simulation d’opération, il
est aussi trés difficile a modéliser. Il petireit, par exemple, la prise en compte de
I'effet de la découpe d'un vaisseawngain sur la pression sanguine du patient,
perturbant de ce fait le fonctionnement tfes organes, ou encore la variation de
volume des poumons due a la respiration [DEC 95].

Si la technologie des simulateurs de premgg&eération est bien maitrisée, il n’en est
pas de méme pour les simulateurs réalisteheélre actuelle, les simulateurs sont capables
d’améliorer la dextérité de gestes chirurgicaimples, mais il rd pas été prouvé qu'ils
améliorent les performances d’'une opératicmrurgicale [AHL 02]. Les simulateurs
semblent ne pas avoir atteint seuil de précision qui en ferain véritable outil de réalité
virtuelle. En effet, il N’y a pas, par exemphe différences, au niveau de I'apprentissage,
entre les différents simulateurs, qu’ils soient trés simples et sans retour de force, comme le
Pelvitrainer® par exemple, ou tres saigués, tel le Xitat 500® [KOT 02].
Pour pouvoir prétendre a un fort réalisme, denulateurs doivent dans un premier temps
commencer par étre en mesure de simuler correctement le comportement des tissus mous,
avec des parametres rhéologigjigentifiés précisément.
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Cette these constitue une étape dans laéfigation d'une opération chirurgicale a but
prédictif. A partir du cde de calcul FORGE3®, développé Centre de Mise en Forme des
Matériaux (CEMEF) de I'Ecole des Mines draris, nous nous sommes intéresses a la
modélisation d’'une opératiarhirurgicale (VSurgeon3).

Le premier chapitre de ce travail est consacré a I'étude bibliographique des différentes
méthodes utilisées dans la modélisation nuguérid’'une opération chirurgicale. Apres avoir
présenté les équations régissant notre modeieérique, dans le deuxieme chapitre, nous
nous attachons au comportement spécifiquetidegs mous dans les troisieme et quatrieme
chapitres, en présentant leurs lois de comepoent, I'identification de leur parameétre pour
enfin aboutir a la simulation d’'un geste opéra&tolre cinquieme chapitre est dédié a la prise

en compte de la découpe qui est un gesgoitant dans la chirgie pour pouvoir ainsi
simuler une opération chirurgicale complexe.
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Chapitre 1

Etat de l'art : Méthodes numériques appliquées a la
simulation d’opérations chirurgicales des tissus

MOous

Depuis ces dix dernieres années, la simulation s’est intéressée au milieu médical. Les
simulateurs d’opérations chiruggiles ont considérablement preggé. Malgreé tout, ils restent
encore au stade de démonstrationessont pas véritablement utilisés.

Il existe quatre grandestégories de simulateurs :
¥ Ceux basés sur une approche géométridugeir objectif est de familiariser le
chirurgien a un milieu chirurgical particulier comme la laparoscopie. L’approche est
purement géométrique, il n'y a pas de calcul mécanique.
¥, Ceux qui visent 'apprentissagies gestes opératoires spécifiques. Pour en augmenter

le réalisme, ces simulateurs sont sotaotés d’'un systéme paque. Pour cela un

calcul en « temps réel » est nécessaire. Cela suppose une fréquence de résolution de

I'ordre de 300 Hz. La rapidité de calcul fsét au détriment de la précision (modéles

non reéalistes de types masse-ressort dilisation de lois de comportement

simplifiees). En effet, ils sont contraints de prendre en compte des lois de
comportements peu gourmandes en tempsatiail, de type hypoélastiques (valables
pour les petites déformations) pour défimes matériaux sollicités en grandes
déformations (les déformations rencontré®s d’'une opération chirurgicale peuvent
facilement atteindre 100%)Ceci induit des imprécisionglans les résultats car

I'hypoélasticité sous estime les efforts.

¥ Ceux qui utilisent les éléments frontieressus de la mécanique des milieux continus,
ilIs sont plus précis que les masse-rdsspais ne peuvent traiter des organes
hétérogenes.

¥ Ceux dont l'objectif est la planification 4¢fdine » d’opérations délicates afin d’en
optimiser la réussite et kaise au point de nouveaux protocoles opératoires. Dans ces
cas la qualité des résultats est trés impatdattemps de calcul n’étant pas un facteur
décisif.

Quel que soit le type de simulateur utilisgss méthodes numériques employées en constituent

le coeur. Elles seront développées dans leecdd ce premier chapitre. Dans un premier
temps nous évoquerons des méthodes purement géométriques permettant une bonne prise en
main des instruments chirurgicaux. Puis, noéesridons le modéle massessort, trés utilisé

dans ce domaine. Il facilite muplage du simulateur avec systéme haptique. Ensuite, nous
expliquerons la méthode peu répandue désnéhts frontieres qui consiste a modéliser
simplement la surface du probleme. Enfin, ndéselopperons I'apport du modéle éléments

finis dans la modélisation dpérations chirurgicales.
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Chapitre 1

1.1Une premiere approche dans le domaine : les
simulateurs dits « passifs »

Les premiers simulateurs d’opérations chircadgs se sont intéressés aux chirurgies
de type laparoscopie. Leur approche étaiepant géométrique, c’est-a-dire qu’il n’y a pas
de calcul mécanique. L’aspectitéaest donc uniquement visuel.
lIs ont pour but de permettre au praticiennd&iguer dans un environnement 3D proche de
celui rencontré lors d’opération peu invasitéintérét réside dans la familiarisation du
maniement des instruments chirurgicaux, notamtnfee caméra endoscopique. Cela permet
d’acquérir rapidement des gestes plus adaptés.

Haluck et al. [HAL 01] a mis en place un s#nulateur. Son but n’est pas de modéliser une
opération chirurgicale, mais deréer un environnement 30ans lequel les praticiens
apprennent a manipuler I'endogeo En effet, les élémentsodélisés sont des géométries
simples en 3D et non des organes. Ce simuladeété testé par debirurgiens novices et
experts. Plusieurs exercices ont été mis au pitsrant mis en évidence le fait que les erreurs
commises diminuaient avec I'expériend&u l'utilité de tels simulateurs.

Cependant, cette approche n’'gs’'une premiere étape de maodélisation d’opérations de
type laparoscopie. Des modeéles plus sophiésgont été développés afin de prendre en
compte la déformation des organes souslhcitation d’'instruments chirurgicaux.

1.2 Le modele « masse-ressort »
1.2.1Description du modele « masse-ressort »

Une des approches les plus répandues estdélme masse-ressort » de part sa relative
facilité de développement et sa rapidité diewdanotion importante dion veut prétendre a
une simulation avec retour de force.

Elle consiste a décomposer la matiere en unnelnigede particules interagissant entre elles
(Figure 1). Cest un modéle gdtiret, les particules sonmeprésentées par des masses
ponctuelles et les forces d'imgetions par des modeles sinmgpleressort, amortisseur, patin
afin de reproduire le comportement du matériau.

&
fi
m;

Figure 1 : exemple de maillage masse-ressort
f Un ressort de raideur E auquei appliqgue une contraint¥subira une déformation

H VE. Cette loi est linéaire et révernsp le ressort modiée un comportement
élastique.
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f Un amortisseur représente un comportemeéstiueux dépendant de la vitesse de
déformation: V' KA ou Kest la viscosité; la vitesse de déformation etun

coefficient de sensibilité la vitesse de déformation.
f Un patin glisse a partir d’'urertain état de contraint& ce qui schématise un
comportement rigide plastique.

La combinaison de ces trois modéles
permet la modélisation de comportements
complexes, comme par exemple le modéle
de Kelvin-Voigt qui modélise un
comportement viscoélastique (Figure 2).

Figure 2 : Modele de Kelvin-Voigt

La méthode consiste a digpier la deuxieme loi de Non sur chaque particule,en prenant
en compte les forcex dues a ses interactionseavles particules voisinds et les forced;
dues a ses interactions avec le milieu extéri@igure 1). Le systeme vérifie la forme
suivante :

fi e my 1)

avec J'accélération e la masse

1.2.2Identification des parametres rhéologiques

La grande difficulté pour les modeéles discrets est la détermination des paramétres des
différents modéles analogiques par rapparcomportement continu du matériau.

Nurnberger et al. [NUR 01] ordéveloppé une approche qui se base sur le principe des
méthodes inverses en utilisant la méthode ddignt. Les parametres a identifier sont la
masse en utilisant la loi ddéewton, la raideur du ressdetet la viscosité de la loi. La force
totale appliquée au nceuds’écrit :

I:i k.I:I /{{d (2)

avec f, :(”Pin" Ii?)ﬁ (3)
i

et fg V.V, (4)

Pi ety étant respectivement la position et la vitesse du riggligst la longueur initiale du
ressort.
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Chapitre 1

La méthode consiste a décomposer le problemgattachant d’'une paa la répartition des
masses puis a l'identification des parametres.
f Le nombre de particules ainsi que leur position sont fixés par avance. Leur masse est
déterminée numériquement entsesant sur les propriétésrirtie. La répartition se
fait de maniere locale (par élément).
f L'identification des parametres physiques étité, viscosité) consiste a déterminer
les valeurs pour lesquelles le comportatndynamique du modeéle coincide avec le
comportement réel de I'objet. Pour ceten cherche a minimiser la fonction cojit
(erreur totale) mesureepartir des erreuryy au nceud :

) ©

)« P« O, avecp: position réelle ety : position calculée.

Or, d’'aprés I'équation (3), les parametres identifiés sont dépendants du maillage. Ce
qui veut dire que l'identification se fait poun maillage donné. Elle est a refaire pour
tout changement de maillage.
Dans certains cas, les masses sont pradgfioe qui rend lidentification des autres
parametres plus fde, et plus précise.
En premiere approximation, les parametres sigterminés en utgant les données de
déformation de surface de tisspest-mortem mais ces déformationsont différentes de
celles des tissus vivants.

Joukhadar et al. [JOU 97] ont également proposméthode permettakitentification des
paramétres,m (masse),k (raideur du ressort) et (viscosité) d’uneloi rhéologique
viscoélastique. L’identification se fait en we temps : identification de la masse puis
identification des parametr&set par algorithme génétique basdr I'évolution d’'une espéce
vivante (Figure 3).

L’algorithme se décompose en trois actions :
¥ « sélection xchoix du meilleur génome
au détriment des autres).

l ¥4 « mutation »(modification au hasard de
la valeur d’'un ou plusieurs genes du
génome).
/ \ ¥, « croisement » (croisement de deux
individus pour en générer un nouveau).
Mutation Croisement Le manque d'aspect physique dans cette
démarche oblige a imper un domaine de
\. / validité des paramétres (un module d’Young

ne peut pas étre négatif par exemple).

Figure 3 : Schéma d’un algorithme
génétique
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Ces méthodes ont I'avantage dé&applicables aux matériauxt@egenes (ce qui est le cas
des matériaux vivants).

1.2.3Méthodes numériques appliquées aux « masse-ressort »

L’'avantage des masse-ressort est la rapiitécalcul, qui permet ainsi un couplage
avec un module a retour d'effort. L'un des prers modeles temps réel fut développé par
Reznik et Laugier [REZ 96]. |l s’agit d’'un maitie 2D déformable entourant un corps rigide.
Les résultats sont qualitativement satisfaisadé&pendant, pour se rappher de la réalité et
avoir des résultats exploitables, le maillage &4 essentiel. Mais, pour garder un temps de
calcul raisonnable, #st parfois utiled’utiliser des méthodes nuriques comme |'adaptation
de maillage.

1.2.3.1Adaptation de maillage

Pour augmenter la précision des résultats éougardant le temps réel, Hutchinson et
al. [HUT 96] proposent une méthode qui cons#staffiner le maillage uniquement dans les
zones de grandes déformations, tout enafdisattention a ne pas changer les propriétés
mécaniques (I'inertie doit restéat méme). Cette approcheété validée sur un exemple de
remaillage surfacique. lls arrivent a obtenirsdgains de temps de 94% en adaptant le
maillage quand et ou cela est nécessaire sur un réseau de quelques milliers de masses.

1.2.3.2Modélisation de la peau d’'un organe

Pour augmenter le réalisme de la simulation de la déformation du rein, Boux de
Casson et al. [BOU 99] ont mis au point unehteque qui permet deodéliser lecaractére
hétérogéne de ce matériau.

En effet, certains organes comme le rein pangle, présentent la particularité d'étre des
matériaux hétérogenes recouvetisne fine peau qui sert degtection (capsule de Glisson
dans le cas du foie).

Boux de Casson et al. [BOU 99] ont pris
en compte la particularité de chacun des
deux matériaux lors de leur simulation.
lls utilisent alors deux maillages
différents (Figure 4) : un maillage
volumique 3D attaché par des ressorts a
un maillage surfacique modélisant la
capsule de Glisson.

Figure 4 : Maillage volumique et
surfacique d’un foie [BOU 99]

Le comportement est considéré comme viEstigue avec des prédominances élastiques
dans le cas de la capsule des&din et visqueuses pour l'intérieur.
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Chaque entité a été modélisée en conséquenasmpgpe de ressort différent, en fonction de
la forceF, la raideur du ressok, Cet Ples coefficients de Lamé, parameétres de la loi de
comportement.

¥ Pour lintérieur de l'organe (Figure 5.a), ils utilisent des ressorts linéaires vérifiant
I’équation:

F ( od Ak, (6)
ou 'dest la variation relative d#istance entre deux masseasest la vitesse relative.
% Pour la capsule de Glisson (Figure 5.hes ressorts permettant un mouvement
angulaire servent a maintenir les propséide courbure de la surface. lls sont
modélisés par I'équation :

F (OT Phk, (7)

ou ’'Test la variation relative de I'angle entre 3 masses considéré@&daetitesse
angulaire relative.

R
e

Figure 5: Différents types deressorts utilisés [BOU 99]

La combinaison du comportement de ces deux tesdélasticité de la peau et viscosité de
I'intérieur) donne le comportement du méé global. Cependanton peut toutefois
s’'interroger sur le couplage entre les deux maillages qui n’est malheureusement pas détaillé.
Néanmoins, cette approche est trés intéréssear elle a le méa de se rapprocher du
phénoméne réel. Les résultats sont simplemgaatitatifs, les paramétres rhéologiques ne
sont pas issus de données expérimentales. Méowla n'est pas prisg, on peut supposer

gu'il est possible de fixer des coefficients de Lamé différents entre le maillage surfacique et
volumique, espérant ainsi étre le piusche possible de t&alité physique.

1.2.4Applications

Différents simulateurs ont été développéss un but pédagogique afin de répondre aux
besoins des chirurgiens.
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On peut noter les travaux dontgomery et al. [MON 01] quant mis au point un simulateur
d’hystéroscopie ou ceux de Dower et al. [DOW 98jont le simulateur est dédié a
I'entrainement d’opérations en laparoscopie.

Une autre application, développée par Cakmal.dCAK 00] est sans doute la plus avancée
dans ce domaine. lls ont autedisposition un appareillagsophistiqué (Figure 6). La
simulation se fait avec retour de force.

Figure 6 : Simulation de laparoscopie

Plusieurs gestes caractéristiques d’'une opératimmrgicale de type laparoscopie ont été
modélisés, tels que :

f La manipulation de la caméra et leaogement de vues selon la position de
I'endoscope.
La manipulation d’'instruments variéss que les pinces, scalpels ....
La simulation du saignement et de peession artérielle (ressenta le systeme
haptique).
La cautérisation : simulation de lanfiée dégagee lors de I'opération.
La suture (pose de clips poanréter le saignement).
L’irrigation pour nettoyer lazavité puis aspiration.
Ce simulateur permet a l'utilisateur de s’entrainer sur des gestes couramment réalisés en
laparoscopie. Néanmoins, de part le modetiedifférentes simpliiations nécessaires au
temps réel, il reste peu réaliste.

= T T™H =~ Th

1.2.5Bilan sur la méthode « masse-ressort »

La méthode masse-ressort est une méthodint&essante puisgelle permet d’avoir
des résultats en temps réel visuellement cteré&e plus, couplée a un systéme de retour de
force, elle devient un outil puissant dans I'apprentissage de gestes opératoires. Toutefois les
résultats obtenus en terme de comportenmeétanique sont peu réalistes. Le modéle,
constitué de masses, ressorts et amodiss@&’'est pas physique.’identification des
parameétres est donc délicate puisqu’il ne s’pgit des parameétres rhéologiques de I'organe
étudié. De plus, le temps réel nécessaire@iplage avec un systerhaptique limite par

2 Endoscopie de la cavité utérine, denlaqueuse endométriale et du carevical qui seratique a I'aide d'un hystéroscope
dans un but diagnostique ou opératoire.
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ailleurs la taille du maillage€lnombre d’éléments ...). Le temps réel a donc un prix, celui de
la précision.

Face a ces limitations, d’autres méthodes ohtdéveloppées. C'est le cas notamment de la
méthode des éléments frontiéres.

1.3 Les éléments frontieres (BEM)

Le but de la méthode des éléments fronsieast de modéliser la déformation des tissus
mous de maniere plus rigoureuse tout en gamamme objectif le temps réel. Elle repose sur
la discrétisation numérique sleééquations intégrales. Biaqu’'ayant fait ses preuves dans
différents domaines tels I'acoustie [KIR 98] ou le calcul dersicture [ALI 02], elle est peu
utilisée en biomécanique.

1.3.1Description des éléments frontiéres

1.3.1.1L.a méthode des éléments frontieres

La méthode des éléments frontieres est bagda farmulation intégrale des équations de
la mécanique des milieux continus (pour plus deildétéecteur peut se référer a [JAM 99]).

Elle s’articule de la maniéere suivante :
¥ Concepts mathématiques:
Dans le cas d'un comportement linéaire,di&formation est gouvernée par I'équation de

Navier, issue de la loi de c@ortement et de I'équation d’édjbre, dont la seule inconnue
est le champ de déplacement

3
W 1 My g s (8)
v 12X W

ou est le coefficient de Poissdaje module d’Young.
Cette équation s’écrit de manigrénérale sous la forme :
(Nu)(x) b(x) 0,x e : (9)

ou N est I'opérateur différentiel linéaire du deuxieéme ortrest un terme de force massique,
comme par exemple la force de gravité.

L’équation de Navier s’écrit sous la fornmBéquation intégrale diie sur le bord du
domaine [HUN 97] selon:

cOu(x) P (xy)u(y)dfy) 3u’(x,y)p(y)dy) (10) 3
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avecu etp sont les inconnues, respectivement de alighent et la force résultante (utilisée
pour le retour de force)

c un parametre connu dépendant de la ggnenet des conditions aux limites

u* et p* sont les solutions fondamentales vérifipt(x)=Pu*(x), P est un opérateur. Elles ne
dépendent que des propriétés des matériaux.

En reprenant la notation de (9), la solution fondament@l(e(, y) est lajieme composante de
déplacement vérifiant :

{Nu)(y) @&x y)& O

11
P Pu* (11)

Gétant le symbole de Kroneckeré&tun vecteur normalisé dans la direction i.

¥, Discrétisation numérique:
La premiére étape est la distsation de la frontiere en él@mts (d’ou le terme éléments
-\ Nb Ve Ve
frontiéres) : * ‘%l)o*j avecN, le nombre d’éléments.
J

La seconde étape consiste tidduire les fonctions de basé#/

;uj : %’IjD
® (12)
°p; L Mp; »

ou u; et pj sont les valeurs respectivesuletp sur I'élément+ ety; , p;. les valeurs au nceud
. de I'éléement+;
Finalement, le probleme s’écrit sous la forme :

TR T K N (13)

H D D
Soit h”  3Mud* et g,
*j *J
cherche donc a résoudre le probléemeEp, ouu etp sont les vecteursontenant les valeurs
nodales.

3Mp,d* les composantes respectives des matrices H et G. On

En considérant les conditions aux limites, le probleme se ramene a la résolution d’un systeme
de type A=z, ouv est le vecteur des valeurs inconnuesst le second membre. La matrice A
est pleine et non symétrique.

1.3.1.2nteraction entre organes et outils chirurgicaux

La plus grande difficulté des élémentsrtieres est de traiter les changements de
conditions aux limites (contact ew un instrument ...), ce grevient a résoudre un nouveau
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systéme linéaire. Pour optimiser le temps deuwallames et al. [JAM 99] ont utilisé des
méthodes basées sur des résultats pré-éalclle prétraitementlevient alors une des
faiblesses du modele BEM [MON 99a].

Le prétraitement est utilisé dans les deux cas suivants :

¥ Changement de la valeur des déplacements nodalle est calculée suivant :
v Vprécalculé : ( AolHj) Glj : ( AblGj) @j (14)
S, i*S,

Ou /u et /p sont les changements deriables a la frontieres; (respectivementt;)
représente 1d°[™ colonne deG (respectivementt), &, et &, spécifiant les éléments
atteints par le changemem.cacuc€st la valeur de la variablesans modification des
conditions aux limites.

¥% Changement des points en contactAfin d’optimiser le temps de calcul, un
algorithme a été développé. Il consisteedonstruire la nouvelle matrice inversg'A

en utilisant le systeme linéaire pré-calcukélAAg A, RS avec R=M-L (L est la

matrice dont les coefficients affectés par le changement de condition aux limites
seront remplacés par ceux de la matrice M) et;SEAFinalement :

A" AT A'RI STARIISTA] (15)

Ainsi, la méthode des éléments frontieres permet aussi les découpes [MEI 01].
L’intérét de cette méthode est de permettre leutals temps réel town étant plus précis que
les modeles discrets, de type « masssag », prévus a cet effet [MON 99a].

1.3.2Applications

L’intérét de cette méthode est de modéllaedéformation des tissus mous de maniere
précise, en se basant sur la mécanique desumitientinus, tout en conservant une rapidité
suffisante pour I'applicatioen temps réel [MON 99a].

Ainsi, l'université de Valenciaa développé un logiciel pestitant de choisir la scéne
opératoire sur laquelle on veutavailler, telles: I'endapie, l'arthroscopie ou la
laparoscopie. Les coefficients de la loispr comme élastique lingaj ont été identifiés
automatiquement par analyse irs@sur la base d’essaisrdientation [MON 99b]. Le retour
de force est rendu accessibleagréa la parallélisation des cdiuqui permet alors un calcul
de 3180 nceuds avec un bi-processeur 2,32 foigq@bide que le cald séquentiel [ALC 02].
James [JAM 02] a également développé un simuiateaemps réel », qui n’est pour sa part
pas destiné a la simulation ogpérations chirurgicales, msase sont intéressés a des
comportements élastiques.

Les applications de cette méthaaéa chirurgie sont peu nonguses, sans doute du fait de la
complexité a gérer les découpad’augmentation du temps de @all en traitant 'organe en
3D.
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1.3.3Bilan sur la méthode des éléments frontieres

Bien que peu utilisée dans la simulation digpién chirurgicale, lanéthode des éléments

frontiéres présente de nombreux avantages, comme :

f La discrétisation de I'objet en surface et mm3D. Le calcul se fait uniguement a la
frontiere, ce qui est intéressant lorsdoa ne s’intéresse qu’aux bords du domaine.
Néanmoins, les solutions peuvent aussi étre déterminées a l'intérieur.

f La résolution a partir de principes méicares continus, ce qui induit une meilleure
précision des résultats.

f Lalliance entre précision et rapidité deaad| qui sont les deux conditions nécessaires
de simulations d’opérations chrgicales en « temps réel ».

Cependant, plusieurs iovénients restent un frein a son développement :
f Cette méthode n’est pas applicatadie quelle aicas non linéaire.
f Elle n'est pas adaptée a tous tydescas (dépend de la formulation).
f Elle est limitée aux matériaux homogenes.
f La résolution en «temps réel » n'est pas triviale car les matrices du systéme sont
pleines et non symétriques.

1.4 Le modele « éléments finis » (FEM)

La méthode éléments finis permet toutnetoe la méthode précédende résoudre de
facon approchée le probléme mécanique contiile. consiste a discrétiser le domaine en
éléments finis a I'aide d’un maillage (Figure Egs inconnues sont en général calculées aux
nceuds. Elle offre ainsi 'avantage de pouvoiteolr des résultats goaitativement corrects.

Le principe de cette méthodera expliqué plus en détdins le chapitre suivant.

Figure 7 : élément fini tétrahedrique

1.4.1ldentification des parametresrhéologiques des tissus mous

Pour modéliser précisément omportement de l'organétudié, il est avant tout
nécessaire que les parametres rhéologiques #etéasant soient corrects. Pour cela, des
identifications & partir d’es@& expérimentaux sont nécessa afin de remonter aux
propriétés intrinséques du matéri@lusieurs essais ont été déppés, on peut les classer en

deux grandes catégories, les esgrigvo et ex-vivo:
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¥ Les premieres mesures ont été réalisegivg comme par exemp[®UC 90]. Cette
méthode pose moins de probkEsréthiques que la méthoidevivo, elle est donc plus
accessibleDe plus, elle est pluprécise de part des catidns aux limites mieux
maitrisées (I'organe peut étmolé et immobile). Mais il r@st alors plus dans son état
naturel.
Brouwer et al. [BROU 01pnt procédé a des essais @etion, et pour les tissus plus
fragiles, a des essais d’indentationvivo (par laparoscopie) gtost-mortem Des
données ont pu étre recueillies et stoclgrése aux capteurs de force montés sur les
instruments. lls en concluent que les réssiltant différents selobétat de I'organe
(in ou ex-vivg. En effet, les conditions aux limgesont différenteginteraction avec
I'environnement) et lirrigation du sang eéggalement susceptible de jouer un réle.

¥ Devant ce constat de variai des résultats selon I'étale I'organe, différentes
équipes ont travaillé sur la mesudes parametres des tissus manvivo. La
difficulté des essaif-vivo est bien sir le développented’outils spécifiques a de
telles mesures. Les expérimentateurs smissi confrontés a dgproblemes éthiques.
Néanmoins, plusieurs équipes onteléppé un protocel expérimental.
Kruse et al. [KRU 00] ont développé wrotocole basé suFidentification par
résonance magnétique. Cette méthode est itmtéressante puisqu’elle permet des
mesures sans contact. De plus, il estsipds de mettre en évidence le caractére
visqueux des matériaux en faisant varidrdguence des ondes. Cependant, de part sa
nature, elle est limitée aux petites déformations.
On peut noter aussi le travail de Kauer et al. [KAU 02] qui a mis au point un test
d’aspiration. La méthode consiste a faireieala pression efonction du temps et a
mesurer le profil de déformation correspondduet profil de déformation est observé
via un miroir et mesuré a l'aide d’'une caméFigure 8). Cette ntidode a I'avantage
d'étre précise et rapide.

Figure 8.a : La méthode d’aspiration Figure 8.b : Mesure de la déformée

Elle est intéressante pour des organes moudetdtse ou le rein, mais ne peut étre
appliguée a des tissus plus durs, commgtus par exemple qui est un muscle.
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¥ Afin d’étre compatible avec un plus gk nombre de tissus mous, la méthode
d’indentation est plus couranent utilisée. De plus, lgeste se rapproche du geste
chirurgical. Gérard et al. [GER 04] I'ont appliquée a l'identification des parametres
rhéologiques d’'une langue humaine (loi a@mportement hyperélastique). Ces tests
ont été réalisésx-vivq ils ont obtenus de bons résultats (tres bonne correspondance
entre résultats numériques et expérimenta@arter et al. [CAR 01] ont développé
une méthode utilisable-vivo. Elle est portable, et stérélisable, ce qui permet de
I'utiliser dans un bloc opératoire. Eled’abord été expérimentée sur desebasivo.
lls ont ainsi pu montrer que la réponseird’organe sollicité alifférents endroits
étaient sensiblement la méme. Par contre, elle varie selon les organes (le foie et la rate
de porc). Cette méthode a ensuite été appliguée a l'indentationo du foie de
différents patients opérés ante ouvert. lIs en concluelgue la réponse varie peu
entre les sujets sains, mais, au contraire, est tres différente entre les organes sains et les
organes pathologiques. Néanmoins, la métliodevo rencontre quelques difficultés :
I'indentation ne peut se ife que dans une direction doenét 'amplitude doit étre
faible pour ne pas blesser le patient.

1.4.2Méthodes d’accélérationdu temps de calcul

Plusieurs méthodes ont été développées afmédigre le temps de calcul et accéder si
possible au calcul temps réel.

1.4.2. 1L inéarité : principe de superposition

Dans le cas d’'un comportement supposé lieéaifin d’accélérele temps de calcul,
Cotin et al. [COT 99] utilisent le principe daperposition qui consiste a dire que les efforts
sont indépendants a chaque nceud d’un maiigaents finis donné. Cette méthode permet
d’utiliser les donnéed’un pré-calcul.
Le temps de calcul du prétraitement peut-&irgy, il varie de quelgeminutes a plusieurs
heures selon la taille du probleme. Mais il effectué une seule fois pour un organe donné.
Cela permet lors d’'une simulation, d’atteindieex temps réel ». Cependant cette méthode ne
permet pas de changement de topologenme les découpes par exemple, car cela
engendrerait une modification diysteme a résoudre et annulepar conséquent tous les
efforts de pré-calcul.

1.4.2.2Méthode « Masse-Tenseur »

Cotin et al. [COT 00] proposent une altdima appelée « masse-tenseur », qui permet
la simulation dynamique des tissus mous enspiiiant du principe des masse-ressort. Ce
modele se base sur la loi de Newton, a chaque nceud du migiPage

d2P  dP
i i E 16

ou F; est obtenu par dérivation de I'énergie élastiuélle s’écrit sous la forme :
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e I \W(T,)

17)
I

T, -[(i) VE
L(i) étant les éléments adjacentd.a

L’idée principale du « masse-tenseur » est gparg® pour chaque tétraeda force appliquée

sur un sommet en deux parties : une farége par le déplacement du sommet et une somme
de forces dues aux déplacements des voisins.

La forceF; est la somme des contributionskig; sur tous les éléments adjacents a

FOIKIRR KPR (18)

|
JeN(R)

ou [Kj] et[Kj] sont les matrices de raideQrexprimant I'état de repos.
Du fait de la similarité avec I'équation (3), cette approche s’appelle « masse-tenseur ».

1.4.2.3Méthode « hybride »

Pour optimiser le temps de calcul, les deux méthodes (prétraitement avec théoreme de
superposition et méthode des masse-tenssam) utilisées. Selon la nécessité du calcul
(découpe ou non) l'une ou l'autre des méthodesitlssée, c’'est le modéle « hybride », les
deux modeles sont connectés par des nceuds pesmaompte les différentes conditions aux
frontiéres. Le principe est schématisé sur la Figure 9:

Figure 9: Interaction entre les différentes méthodes du modeéle hybride [COT 99]

Pour valider la méthode, les auteurs set asés sur la simulation d’'une epatectdmiee
test a été réalisé sur un faliescrétisé en 8000 éléments eowi, dont 18% modélisés par des

3 découpe d’'un morceau de foie
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masse-tenseur. lIs obtiennentlns résultats qualiiés : déformation et découpe du foie en
« temps réel ».
Cependant cette approcaaleux inconvénients :
f Les zones de découpe doivent étre definiéavance et restreirdgoour permettre le
« temps réel ». En effet, cette méthode est plus gourmande en temps de calcul que
celle du modéle basé sur le théoréme de superposition.
f Le choix de la loi de comportement, unedtastique linéaire, n’est valable que pour
les petites déformations.

1.4.2.4Condensation en surface

Toujours dans un souci d’accélérer le tempsaleul, Bro-Nielseret al. [BRO 96] ont
développé une méthode consistame prendre en compte gles termes de surface. Cette
méthode est connue sous le nom de « prindg@eondensation ». Elleonsiste a dire que
dans le cas d’'un modele élément fini, les nomas d’abord gouvernés par ceux en frontiere
(contact avec l'instrument) et ensuite par les nceuds internes. Selon cet ordre, le systeme
linéaireKu=f peut étre réécrit de la maniere sute (décomposition surface et volume) :

§<ss st 'q’ls ° afs °
= 19
& Ko il % 4% 49

s étant I'indice de surface etcelui du volume

Si on ne s’intéresse qu’'a la résolution en surface, on cherche a résoudre uniquement les
variables aux nceuds en surfagel e systeme peut donc étre réécrit :

K, fo (20)
OK;S KSS KSVKV\}KVS
avee B r KuKlf, &

La résolution est de ce faieducoup plus rapide puisques lmconnues sont seulement les
degrés de liberté en surface. La contrepartieadte méthode est qu’elle n’est applicable ni
pour les découpes ni aux tAaaux hétérogenes.

1.4.2 FParallélisation

L’'une des clés du temps réelndae cadre des éléments finis 3D est la parallélisation.
La méthode, détaillée par Székely et al. [SZH, consiste a décomposer spatialement le
domaine considéré en plusis sous-domaines, comrgemontre la Figure 10:
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Figure 10.a: Cas 2D : 10.b : Répartition des sous- 10.c : Différents sous-
attribution des différents domaines domaines
eléments a chaque sous-

domaine

Chaque sous-domaine est traité indépendarhrpar un processeur. La connection des
informations prend alors une p&atmportante dans le cas desuaisese trouvant a la frontiere
des sous-domaines. Le critate qualité d’'une parallélisation dépend de la minimisation du
temps de communication entre les processammparaison avec la résolution du probléme
par chacun des processeurs.

Si la parallélisation d’'un modele élémentsigi3D semble une voie pour accéder au « temps
réel », cela n'a pas été, a I'heure actuelle, possible.

1.4.2.6Adaptation de maillage

Le comportement réaliste de I'organeiasispensable dans samulation d’opérations
chirurgicales. Pour prenden compte un comportement niméaire d’'une 10 rhéologique
tout en minimisant le temps de calcul, X. \&ual [WU 01] ont développé une adaptation de
maillage. Elle consiste a mailler plus finement les régions sollicitées aux « grands
déplacements », ou a des concentrations deraiotgs, afin d’étreplus précis dans les
résultats. Cependant, les régions touchéeslegpaemaillage ne sont pas le plus souvent
connuesa priori. Un critere de raffinementasé sur une estimation d’erreur définie dans [WU
01] a donc été mis en place.

1.4.3Premiere approche d’'un canportement non linéaire

Les différentes approches que nous avdasrites jusqu’ici sont basées sur un
comportement linéaire du matériau qui éstompatible avec la gestion des grandes
déformations rencontrées lors d’'une opératbirurgicale [FUN 93].A partir du modéle
« masse-tenseur », G. Picinbono et al. [RIZ] prend en compte la méme énergie de
déformation que dans le cas d’un matériau linéaire :

w E‘tr(l_)2 Ar(L2) (22)
avec Cet Ples coefficients de Lamé, mais avec un tenseur des déformations de la forme :
1 ] ] T ] T
L E( U U U 'uU) (23)

U étant le vecteur déplacement.
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L’'incompressibilité est prise en compte paénalisation de la variation de volume, en
appliquant une force sur chacun des somseltsn la normale dirigée sur la face opposée.
Afin de mettre en évidence l'apport du mbalénasse-tenseur « grands déplacements »,
I'équipe de I'INRIA I'a testésur un geste classique de chgier en laparoscopie du foie
(Figure 11) : une pince saisit une zone du Idtm@t du foie pendant qu’'une autre découpe le
parenchyme hépatique. Le calcul est cinq fplss long que dans le cas de petits
déplacements mais demeure compatible avectéanps réel ». Les déformations constatées
sont plus réalistes.

Figure 11 : Simulation de la laparoscopie du fie en utilisant le modéle «masse-tenseur »
en « grands déplacements »

1.4.4Applications

Plusieurs simulateurs, sur la base des élénfamnss ont été développés. lls ont tous la
particularité de viser le temps réel. Pouracdha plupart posent comme hypothese que le
matériau est hypoélastique (comportemetidble pour les petites déformations).

Le simulateur LASSO est trés orienté sur 'aspgsiel de la simulation. Les géométries des
modeles sont issues d'images IRM. La moaéilis se fait par résolution éléments finis 3D.
La loi de comportement choisie est de typgerélastique, car les auteurs confirment que
'approximation de la loi de Hooke n’est paalable pour la modélisation d’opérations
chirurgicales. Les coefficients de la loi c&té déterminés par uneadyse inverse détaillée
dans [KAU 02]. lls ont dans un premier tentesté leur développement sur la simulation
« off line » de déformation de tissus mouscentact avec un instrument chirurgical (Figure
12):

27



Chapitre 1

Figure 12 : déformation de l'utérus et des trompes (2000 éléments)

Leurs différents choix -la méthodie résolution et la loi de comportement- privilégient la
précision des résultats, ce qui pése sur le «gem@@l », objectif qu'ils recherchent. Pour y
remédier, ils ont mis en place une résolutiongadecul parallele dans le but d'y adjoindre un
module de retour d’effortn premier test a été effecta@r un modele simplifié comprenant
21 éléments. La simulation prend 2 ms enviedle n'est donc pas en temps réel. Cet essai
fait juste figure de test de validation de lagh&lisation qui est un point capital dans la
résolution rapide par élémentsifi. Le cas sur une situationupl complexe et plus réaliste
reste encore a faire, ainsi que le développerdestdifférents outils et les interactions avec
les organes.

Le simulateur le plus avancians ce domaine est sans ddatsimulateur créé par 'INRIA
dont le principe est décrit dans la palftié.2.3. lls utilisent I'aprche « masse-tenseur ». Les
auteurs se sont intéressés dalparoscopie du foie. Pour celtg disposent d’'un dispositif
sophistiqué : deux pinces équipées diurdule de retour de force (Figure 13).

Figure 13 : dispositif utilisé

lIs se sont dans un premier temps focalisésuaumodéle linéaire pour lequel ils ont obtenu
de bons résultats qualitatifs @O 99]. En effet, ils ont développé différents outils
numeriques utilisés lors d’urapération chirurgicale (pinces, ...). La simulation se fait avec
retour d’effort. Ils ont ensuitaffiné le simulateur en ajoutaun comportement non linéaire,
plus adapté au probléme. Cependant la nonribéédu modéle induitin temps de calcul plus
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colteux. Pour I'optimiser, ils démis au point une technique quonsiste a définir différentes
zones selon la sollicitation appatéAinsi, la loi de comporteent utilisée sera de type non
linéaire pour les zones qui subissent de gramt#gormations, le reste du modéle garde un
comportement linéaire qui est réaliste lorstpsedéplacements sont suffisamment faibles.

1.4.5Bilan sur la méthode des éléments finis

L'utilisation du modele éléments finis est pfeine expansion. Il présente I'avantage
d’étre potentiellement tres précis, point inpot pour les opérains chirurgicales.
Néanmoins, le « temps réel » étant le princgtgectif des différentsimulateurs développés,
plusieurs méthodes d’approxinmati ont été mises au point aftte simplifier le probléme.
Ainsi, a I'heure actuelle, il faut encore aibir entre précision des résultats (pas de
simplification abusive des algorithmes, loi demportement appropriée.)..et rapidité de
calcul (« temps réel ») car ces deux criteres restent incompatibles.

1.5 Conclusion

Les simulateurs d’opérations ialrgicales sont en pleinexpansion. lls peuvent étre
classés en deux grandes catégories :
f Les simulateurs pédagogiques. Leur but'apprentissage de gtes chirurgicaux.
f Les simulateurs prédictifs, dédiés aux sirtiales « off line » dange but d’optimiser
les gestes chirurgicaux ou deter de nouveaux protocoles.

A T'heure actuelle, il est impossible de cdimri les deux approcheselon I'application
désirée, différentes méthodes numériques éiat développées présent chacune leurs
avantages et inconveénients :
¥ La méthode masse-ressort a Hatage d'étre facile a ipementer. De plus, elle
permet la résolution « temps réel »ndant possible le couplage avec un module
haptique. Elle permet également de prendre facilement en compte I'anisotropie et
I'hétérogénéité du matériau, en adaptantctesfficients des modeles a la géométrie a
simuler. Par contre, ne se basant pasdas principes continus, les résultats sont
moins fiables que pour les modeles éléments finis.
¥ La méthode éléments frontiéres (BEM¥aat un probleme continu ce qui induit une
meilleure précision des résultats contrairement aux modeéles discrets. De plus la
discrétisation se fait uniguement en agd et non en 3D comme les éléments finis.
Cependant, la résolution en temps réel infess triviale. En effet, les matrices du
systeme a résoudre sont des matrniemes et non symétriques.
¥ La méthode éléments finis (FEM) permetrdsoudre le probléme mécanique continu,
elle offre ainsi 'avantage d’obtenir desuodtats quantitativement corrects. Cependant,
dans le cas de simulation d’opérationsrutgicales, le «temps réel » n’est pas
accessible pour I'instant.

Les avantages et les inconvénients des reifites méthodes utilisées pour la simulation
d’opérations chirurgicales sorgportés dans le Tableau 1:
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Masse-Ressort BEM FEM
Facilité de mise en ++ - n
oeuvre
« Temps réel » ++ + B
Précision des - + ++
résultats

Tableau 1 : récapitulatif des avantages @hconvénients des différentes méthodes

numeriques. - : pas adapté + : bon, ++ : excellent

A T'heure actuelle, les deux ipcipales méthodes numériquesilisées sont celles des
éléments finis et des masse-ressort.

Le modelemasse-ressorest encore tres présent car il permet la prise en compte du retour de
force {ia un calcul « temps réel »). Il permet ainsi au chirurgien de se familiariser avec
I'environnement particulier des opérationsnrinvasives. Le but dees simulateurs est
d’apprendre au praticien les gestes adéquats.

Le modéleéléments finisest de plus en plus employie par la précision des résultats
auxquels il conduit. Mais la meeur relative du modele rlei permet pas aujourd’hui de
simuler une opération en «temps réel ». S'il est utilisé dans cette optique, il est encore
nécessaire de recourir a dggprpximations, le choix de cetiégpproximation dépendant de la
précision finale désirée. On peut toutefeispérer, avec le développement d’algorithmes
visant a optimiser le temps de calcul etifanentation continuelle de la puissance de calcul
des ordinateurs, que le résultat a court ou mageme sera d’allier prision et rapidité. A
I'heure actuelle, la méthode siéléments finis démontre segssibilités uniquement dans le
cadre de modélisations « off-line », comrpar exemple la plandation d’'opérations
chirurgicales ne nécessitant pas une réponse dimateédu logiciel. On pe alors utiliser a la
fois un modéle précis (car complet) associna loi de comportement réaliste et dont les
parametres ont été identifiés précisément.

C’est cette derniére approche que nous awhiwssi d’adopter au CEMEF dans le but de
développer un simulateur prétic’opération clirurgicale.
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Chapitre 2

Etude de faisabilité . description des tissus mous a
'aide d'une loi hypoélastique. Application au

comportement d’un rein d’agneau.

Le comportement le plus souvent uglipour modéliser les tissus mous est la loi
élastique de Hooke. Elle n'egalable que pour les petites » déformations. Cependant, elle
présente l'avantage d’étre facile a imp@ter et donne des résultats qualitativement
satisfaisants [COT 99] [KUN 00].

Nous nous intéressons dans ce chapitre a I'hypiigta. Aprés avoir brievement rappelé, les
principes meécaniques mis en jeet, décrit la loi rhéologjue étudiée, nous présenterons
I'approche éléments finis utilisée pour mbskr la déformation des tissus mous. Cette
méthode sera appliquée a l'indentation d’'um rd’agneau. La comparaison des résultats
numériques et expérimentaux permettra I'tiferation des parametres mécaniques du rein.

Enfin, cette méthode sergpm@iquée a la simulation d’'unepération chirurgicale de type
laparoscopie.

2.1 Formulation du probleme

2.1.1Le probleme mécanique

2.1.1.1Rappel des tenseurs cinématiques

Soit le domaine initial ((t=0)) défini par I'indice O par lauite. Lors de la déformation
du matériau, pour décrire les défations locales autour d’yoint solide (€ Figure 14), on
introduit un vecteur élémentaidx qui s’exprime par :

dx  dx, %olx0 (I gradu)dx, Fdx, (24)

avecx=xp+u(Xxp,t) , u étant le déplacementetle tenseur gradient de la transformation.
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Figure 14 : Representation bidimentionnek des déplacements au cours de la
déformation [RAP 98]

On en déduit le tensede Cauchy-Green droit :
C F'F (25)

On rappelle que le tenseur de Green-Lagrange Lnatécrit :
1 1 T T
L E(C 1) > grad(u) grad(u) grad(u) = grad(u) (26)

Notons queL a les mémes directions principales dhianais ne prend gaen compte le
mouvement de corps rigide.

Dans le cas des petites déformations, on introduit le tenseur liné¢duséeglige les termes
du deuxieme ordre du tenseur

H % grad(u) grad(u) (27)

Ici ne sont rappelées que les notions principales de la mécanique des milieux continus. Pour
plus de détail le lecteur peut se référer a tout livre traitant de la mécanique des milieux
continus, [SAL 88] par exemple.

2.1.1.2 es équations du probleme continu

Les tissus mous sont assimilés a un milieu continu, que I'on supposera homogene. lls
vérifient donc les principes fondamentalela mécanigue des milieux continus :
¥ Equation d’équilibre (en négligeant les termes d’inertie) :

dvi @ O (28)

avec Ua masse volumique la gravité.
De plus, ils sont supposés incongsibles [FUN 93], ils vérifient donc :
¥ Equation de conservation de la masse
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J detF 1 (29)

avecd le jacobien.

2.1.1.3Rappel de la loi de Hooke

La loi de comportement relie les contraintéftenseur de Cauchy) aux déformations.
Dans un premier temps, nous supposerons que les déformations sont « petites », nous
utiliserons de ce fait une loi de Hooke. Mégieette loi donne desgéltats qualitativement
satisfaisantsil faut garder a I'esprit qu’elle n’estalable que pour les petites déformations
(typiguement inférieur a 10%).

Un milieu élastique linéaire isotrope esdractérisé par une énergie de déformation

volumiqueWg, quadratique définie positive [LAI 93]. Dans le cas d’'un milieu isotrdgene
dépend que des invariants dflle se met sous la forme :

W, % oT 2PH (30)

ety sont les coefficients de Lamé.

- T tracqd A
®/|—/ tracqd A

Avec, (31)

La loi de comportement dans le cadre de I'élasticité linéaire isotrope s’écrit donc :

y We (32)
wWH
Elle est définie par une fotion linéaire reliant la contrainte a la déformation :
l o 2P (33)
Le tenseur de Cauchy, se met généralement sous la forme :
l s pl (34)
avecs le déviateur de contraintestacqs] 0), etp la pression hydrostatique.
La forme duale a (33), s’écrit :
HiZy —éTr[ i (35)
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E est appelé module d’Young, il caré&gse la rigiditédu matériau, Cest le coefficient de
Poisson, il rend compte de Bompressibilité du matériau (pou€0,5, le matériau est
parfaitement incompressible).

2.1.1.4Formulations faibles

¥ Théoreme des puissances virtuelles :
La formulation faible s’obtient par multiplication des équations locales (dites « fortes »)
par des fonctions tests, puis paeégration sur le volume [SAL 88].

La formulation faible associée au problemet f@quation (28)), que I'on appelle théoreme
des puissances virtuelles, se met sous la forme :

Vie- VH 3TV  gvt 3 3(36)

N w

ou - désigne I'espace des vitesses cinématiquement admissibles :

. E_@. Mzdw $’v|2dw f,div(v) Oiﬁ
: : é

avec /(v) le tenseur des vitesses de déformations :
1 . T
H > div(v) div(v) (37)

Le champ virtuel/* est une notation condenséefle . *)
Enfin, T désigne le contact. Dans notre cas, og’'imééressera qu’a un contact glissant.

¥ Incompressibilité :

De la méme maniere, on écrit la formidatfaible associée a I'incompressibilité :
preP, d*(J 1 O (38)
Yo

ou P @) 3ppdw  f 3,
: ¢

Dans le cas des petites déformatjdinscompressibilité s’exprime par :

p* e P, *div(u) O (39)

¥, Systeme final a résoudre :

Finalement, le systéme a résoudre s’@gitnaniere générale sous la forme :
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a(u,v9)  b(p,ve)  (f,v*)

%( p*,u) O (40)
a(u,v)  su): # 3Tv* 3
Avec, d(pv) vt (41)

zf V) SQ.V*

2.1.2Discrétisation éléments finis

Pour résoudre le systeme (40), on décompose :
f le temps total de la simulation en plusieurs pas de temps.
f le domaine étudié en un ensemfil@ de tétraédres. Soiti,(: ¥ne triangulation

éléments finis du domaine en sous élémeneseth la taille de maille caractéristique :

e (42)
e,

Ces deux discrétisations sat#taillées ci-dessous.

2.1.2.1Discrétisation temporelle

Le temps de simulationest discrétisé en plusieurs pas de tentp¥Surgeon3 utilise
un schéma de type Lagrange réactualisé géfinir le jeu de paramétres mécaniqués' et

p' ', ce qui signifie que la coigiuration de référence dstconfiguration courante.

A chaque pas de temps on cherche a résoudsesteme (40), de la maniére suivante :
t+ 't t+ 't

a l'instantt+ 't, on cherchel™ "etp ™ "tels que :
f ut 't ut [ ut
f pt 't pt 1 pt

A chaque incrément de temps, le systeme a résoudre se met sous la forme :

st st 3pt pldivivy) 3 TU OTHwr gv* 0
t o't :l 't . E: ‘t Wl t (43)
J*diviu® 'u') 0

Lttt

|o O@OOI

Le domaine d'intégration considéré est ', qui correspond au domaine de fin d’'incrément
(apres réactualisation du doim&). Dans notre cas, on approxi@dée domaine d’intégration
par :' qui correspond au domaine de début d'in@@mOn néglige, de ce fait, les termes
provenant de la variation du domaine a chaque incrément de temps.
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Un des schémas d’intégration temporelle utilaés VSurgeon3, et que nous retenons ici, est
un schéma de type Euler explicite. Entre deux incréments de temps consétutifsit, le

déplacement s’écrit:
ut t ot av (44)

L'utilisation d’un tel schéma revierdt faire I'hypothése que la vitessg,est constante sur
I'intervalle de tempst,t &>

L’inconnue est désormais la vitesdeau lieu du déplacementl.

2.1.2.2Discrétisation spatiale

On approxime les espacesnttionnels de la vitesse et de la pressioP par des
espaces discrets de dimensions finigstPy, ou h désigne une taille dmaille caractéristique.
Une condition nécessaire et suffisante pouremibt cette convergee est que I'espace
d’approximation « tende » vers I'espace continu quanend vers 0. Ce qui est le cas car
nous travaillons dans des espaces de polyndomes.

Soient deux espaces vectorielset 4 que I'on construit pour approcheret 5
-he-, Heb5lim-  -etlmfy 5
hoO hoO
Le probleme (40) et @ consiste a trouveiun,pn) appartenant a, v 4 tels que, v* e -,
p* *P:

a(, V) b(p,.v)  (f,v*)

45
(p*v,) O (45)
;a(uh,v*) S(v,): H# 3Tv* 3
Avec, Op ) Dydiv(v) (46)

*h

%f V) 3@Vt

“h

Par la suite on notena et p les inconnues disétisées et nom, et p, pour des raisons de
lisibilité.

Du fait du couplage entre les champs desse et de pression (45), les espagest P, ne

peuvent pas étre pris indépendamment, ils doivéntier la conditionde stabilité de Brezzi-
Babiska [BRE 91]. L’élément fini mixte stable glien utilise est I'élément P1+/P1 (Figure
15), également appelé mini-élément. Les chadpsvitesse et la pression sont linéaires.
Cependant, un degré supplémemtan vitesse est ajouté aantre de I'élément pour des
raisons de stabilité (c’est ce glien appelle « la bulle » equi est représentée par le signe
« + » dans l'appellation de I'élément). La comguue bulle sert essentiellement a contrdler la
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condition d’'incompressibilité. Cet élément petrainsi un bon compromis entre précision des
résultats et temps de calcul. Pour plus deil#é on peut se référarfCOU 95] et [PER 00]

Figure 15 : Mini-élément

Les fonctions de base linéaireshetlle étant notées respectivemdhetN®, les champs de
vitesse et de pression discrets gié@nt de la maniére suivante :

| b nbnoe » nbelt b
vV, V, V, V, N, | V, N;
k 1 i1
nbime | (47)
Pn B Ny

k1

ou nbnoe(respectivememnbell représente le nombre de nceuds (respectivement d’éléments)
du maillage.

2.1.3Remaillage et transport

Lors d’'une opération chirurgicale, les défations peuvent faciteent atteindre 100%
et plus. Face a d’aussi grandes déformatiori®ogane et donc du nilkage (utilisation d’'une
formulation lagrangienne réactualisée), un remaillage s’avére nécessaire. En effet, une
mauvaise qualité du maillagagendre une mauvaise qualités désultats numériques. Pour
préserver une bonne qualité du nzgk durant la simulation, ungakithme de remaillage a
été développé. Une premiere méthode de ittaga automatique a été mise au point par
[COU 91], et améliorée par une apgned’optimisation locale [COU 94].

Apres un remaillage, il faut réaffecter les doeméle la configuration de I'ancien au
nouveau maillage. On parle de transport dasables sur la nouvelleonfiguration. On
distingue deux typede variables :

f Les variables P1, c’est-a-dire les varishi@dales comme la véise et la pression.
f Les variables PO par élément, c’est-a-tixe variables constantes sur chaque élément
(et stockées au centre de gravité) conpae exemple la partie déviatoriqsedu
tenseur des contraintes, le tenseur gradient des défornfatietts. ..
Dans le cas des champs vectoriels ou tensptelsansport se fait par composantes, ce qui
ramene le probléme a un transport d’'un champ scalaire.
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2.1.3.1Transport d’'une variable P1

Le transport P1 s’effectue par interpolatdirecte. Il est décomposé en trois étapes :

% Dans un premier temps, pour chaque ndeudu nouveau maillage, on cherche
I'élémente de I'ancien maillage qui le contient.

¥ Puis, on calcule les coordonndesales du noeud dans I'élémenf(/; A dans le cas
2D de la Figure 16).

¥ Enfin, on interpole les variables radds de chaque nceud de I'élémemnte I'ancien
maillage au nceukildu nouveau maillage selon la formule :

fry Nif' (48)
n la valeur nodale apres transpoft,la valeur nodale au nceud transporter
etN la fonction d’interpolation.

avec f

Figure 16 : transport nodal par interpolation directe en 2D [RAP 98]

2.1.3.2Transport d’'une variable PO

Pour les variables PO, on extrapole les véemP0 en P1 par la méthode des moindre-
carrés. Soif la quantité PO a transparté_e lissage nodal consiséedéterminer une valeur
nodalef, a partir d'une valeuconstante par élémefy; (stockée au centre de I'élément) par
minimisation d’'une fonctionnelle.
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Figure 17 : transport d’'un champ défini aux points d’intégration en 2D [RAP 98]

Puis, les quantités nodales sont emsti@nsportées par un transport P1.
Cette extrapolation engendre une diffusion nuguér supplémentaire par rapport au transport
P1[TRA 01]

Pour plus de détail sur les rmétles de transport, le lecteur peuse référer a [RAP 98] et
[LAR 03].

2.1.4Résolution incrémentale du systeme

On cherche a résoudre le systeme (45).ihesnnues de ce systeme sont la vitesse et
la pression. Or, comme on a vu lais |la discrétisation spatiale, la vitesse est décomposée en

partie linéaire et en partie bulle, v' Vv°. Le systéme final & résoudre s’écrit alors :

oV V) AVY)  Fpdiv(v'*) gV * 3TV * 0 3

zés(v' VP) AP laz)div(vb*) 3 gV 0 | (49)

:_3)*’.(v' vl) 0

Que I'on peut mettre sous la forme suivante :

R VV,p - 9.
R, VV,p . 0O (50)

& V.V .p: @

Le systeme (49) est non linéaif@n utilise pour le résoudt@lgorithme de Newton-Raphson
qui se décompose de la maniére suivante :

1. A lincrément t+'t, on initialise (v',v°, p )par la solution de I'incrément précédent t.
Pour le premier incrément t=0, on initialiée ,v°, p par 0.
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2. On supposév,,v;., p,) connus, on cherche a calcul(&f ,,v} ,, p, 1)

3. Onposev,; Vv, &.Vv,, Vi &, p, P &
4. En approchant les résidRs R, etR, a I'ordre un par un déileppement de Taylor, on
obtient :

RI(VII( l’Vll() 1 pk 1)

: : : (51)
RUMD) =g RBg Beg 46 (8).(6))
w w o
L’indice i représentant ledifférents résidus=l,b,p.
On cherche a résoudre :
Rk 1.V 1. Pc1) 0 (52)
Ce qui conduit a la rékdion du systeme linéaire :
SRR W
Wow W osg - R
jj\\fff’ \\fﬁ m\;;, @ R, (53)
ROR R CeP T &t
ow' w2
que I'on peut mettre plus généralement sous la forme :
8@ -
H &. R (54)
of 1

avec H appelée matrice hessie et R le résidu.

VR
Le terme—= de la matrice hessienne étant nul [MO@] et grace a laropriété du champ
o

« bulle » [JAO 98], le systeme (53)rpeet d’étre simplifi€ comme suit :

R, W

"W W sg - R -

0 B Woge g (55)
: W - )

::\Rp \Rp 0 :@61 @pi

ow W 1
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Le champ de vitesse « bulle » pouvant s’@rpr en fonction du champ de pression, ceci
permet de mettre le systéme sous la forme :

"R woe
zw' P z§G : B T 1 5
R TOR ISR omegl R O BR o (56)
z ; SR, - §R, - SR, pf 2 A R R, .

‘W oowiew' i ew i,

dans lequel la matrice hessienne est symétrique.

L’élimination de la bulle permet de ne pas calcidevitesse de la bulle, mais la prend tout de
méme en compte dans la résolution du systafimede satisfaire les aditions de stabilité.
Ceci permet un gain de temps considérable.

Dans VSurgeon3, la résolution (&6) se fait de maniére iténag par la méthode du résidu
minimal. L'intérét d'une telle méthode est daninuer le temps de aall et le codt de
stockage [MAR 97]

Afin d’améliorer le conditionnement du systénet ainsi permettre une convergence plus
rapide, on ajoute au systéme (56) un pnélitionneur (Cholesky incomplet, Ilu ....)

2.1.5Récapitulatif : le systéme a résoudre

En utilisant la méthode détaillée précédemment, et dans le cas d'un comportement
hypoélastique, on cherche agédre le systeme suivant :

o fg—?of'tl 2 PH" 1 H P divivd) 3T' v gv* 0O
®.t .t :tc Wt (57)
o 1)* pt 't Nt7-'t O
avecv etp les inconnues du probléme.
S %Dr 2PH
Avec, Vs plY® (58)
° 302 PT NT

s est la partie déviatorique d& p est sa partie sphériquguf correspond a la pression
hydrostatique).

On remarquera que la formulation incrémeni@®@) n’est nécessaigue dans le cas d'un
contact évolutif (un seul incrémesffirait dans le cas contraire).

Pour résoudre le systeme, il est nécessdiajouter les conditions aux limites. Sait le

bord du domaine , les conditions aux limites sont dééside deux maniéres différentes :
¥ Sur la surface libre du domaine, la piece n’est soumise a aucune contrainte,
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n O (59)

oun est la normale a la piece.
¥ Sur les surfaces en contastec I'outil, on applique uneoadition de contact unilatéral
qui impose la non pénétration des nceuds de la piéce dans I'outil,

-V VN dO
@y (60)
O_V VoutiI n>|4 O @

ou l, ln.n estla pression de contact.

Dans notre cas, on supposera que le cordgatre la piéce et l'outil est glissant
(frottement nul). Pour plus de détail sumplase en compte du contact dans le modéle,
on pourra se rapporter a [MOC 99]

2.1.6Validation a l'aide d’'un test de compression de cube

Notre modéle a été validé sur un testdmpression de cube, pour lequel on connait les
résultats analytiques.

2.1.6.1Description du test de validation

X
Description du testFigure 18): un cube de

10 mm de c6té (noté L) est comprimé

selon la direction za une vitesse de 1 L/2
mm/s. Le contact erdgrla piece et I'outil >

est glissant.
Pour modéliser le probleme, on utilise trois
plans de symétrie (dans les plans X, y, z).

Figure 18 : test de validation
(en bleu visualisation du contact avec
I'outil)

2.1.6.2Résultats analytiques

Dans le cas d'une loi de Hooke, la comtta selon la direadn de compression z
s’exprime par :
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v, EH E- 1)

AvecE le module d’Young, 'l le déplacement &t la longueur initiale du cube.

Dans notre cas, I'équation esgégement différente puisque a chaque incrément de temps la
configuration de référee n’est pas la configuiah initiale mais laconfiguration courante.
On obtient alors la relation suivante :

%z E|nw; (62)
© L 1

Dans le cas des petites déformatidBg) et (62) snt équivalentes.

2.1.6.3Comparaison résultats numérique-analytique

Pour un module d’Young de 0,02 MPa, st I'ordre de grandeur du module
d’Young des tissus mous [MAA 99], on s’intéresa& résultats de compression du cube. La
taille de maille est de 2 mm et le pas de teegpsiéterminé en fonction de la déformation. La
déformation moyenne a chaque incrément est de 0,1%.

Jusqu’a 10% de déformation, qui correspondiriefvalle de validié des lois élastiques
basées sur les petites déformations, lanparaison des courbes contrainte-déformation
analytique et numeérique donnerésultat suivant (Figure 19) :

T T T T T |
0,02 0,04 0,06 0,08 0,1 0,12

-0,0005

-0,001 \\
o \
-0,002

—o—numerique hypoelastique u\%
—&-analytique logarithme
—— analytique lineaire

contrainte (MPa)

-0,0025 -

deformation ( Ql/L)

Figure 19 : Comparaison courbes contraintedéformation analytique et numérique

La courbe numérique hypoélagie correspond au résultdii calcul de VSurgeon3 dans le
cas d'une loi hypoélastique. Laurbe analytique linéaire comgond a I'équation (61) et la
courbe analytique logarithme a I'équation (62¢ module d'Young utilié est faible. De ce

fait, au bout de 10% de compressilangontrainte @eint 0,00205 MPa.
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Si on s’intéresse maintenant au retour élastigngegardant le déplacement d’un nceud sur la
face de compression, on remarque (Figure 20)lgueibe revient bien a sa position initiale
avec une erreur de 0,1%:

0,14

-0,08 -0,06 -0,04 -0,02 0,02 0,04 0,06 0,08 0,1 0,12

0,14

-0,2

contrainte (Mpa)

-0,3 -

0,4 1

—o—aller
—&—retour

-0,6 4

deformation

Figure 20 : Mise en évidence du retour élastique

On retrouve bien le phénomeéne de retoastidjue qu’'on attendait @mgu’'en I'absence de
couplage thermique dans notre cas, un commané elastique ne dipe pas d’énergie.

Ces comparaisons analytique-numérigaemettent de valider notre modéle.

2.1.6.4Comparaison entre la loi de Hooke et la loi hypoélastique

Comme nous l'avons vu dans la partie 2.1.6.2alehapitre, la contrainte varie selon la
configuration de référencéaisie (initiale ou courante).
Dans le cas de compression de cube, en comparant la contigjntgenue par la loi de

Hooke (équation (61)) epar la loi hypoélastiqu¢équation (62)), on obtient le résultat
suivant :
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0,2 0,3 04 05 0,6 0,7 08 0,9 1

-0,005

-0,01

-0,015 4

-0,02

-0,025 —2—loi de Hooke NSSSSE\S\Q

—&-loi hypoelastique
0,03 4
0,035

-0,045 K

-0,05 -

contrainte (MPa)

deformation ( Ql/L)

Figure 21 : Comparaison loi deHooke - loi hypoélastique

On remarque que notre modéle induit une hio@arité du comportement. Les tissus mous
étant caractérisé par un comportement de lyperelastique, notre modeéle se rapproche donc
plus de leur comportemeqtie la loi de Hooke.

2.2 ldentification des parametres rhéologiques par essai
d’indentation

Le but, a terme, est la modélisation d’'uogération chirurgicalePour cela, il est
nécessaire de connaitre les paramétres rhéoksyidel I'organe. C'est dans cette optique que
des tests d’indentation ont été réalisés ssrrdss d’agneaux. Ceci nous a permis de mettre
en place une méthodologie d'iddication des parametres imseques des tissus mous. Les
parametres rhéologiques de l'organe oné ébtenus par comparaison entre résultats
expérimentaux et numérigues (courbes force-déplacement).

2.2.1Essais expérimentaux

L’avantage de I'essai d’'indentation est d’ésimple a mettre en ceuvre. De plus, les
sollicitations sont proches de celles renodes lors d'une intgention chirurgicale.
L’indenteur utilisé a une extrémité hémispghée de 5 mm de diamétre, qui est du méme
ordre de grandeur que celui des pinces chicatgs utilisées en laparoscopie. Les expériences
ont été réalisées sdes reins d’agneawex-vivo(facilement accessibles en boucherie).
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Figure 22 : Indentation expérimentale

Une campagne d’essais a été réalisée [LOBSafia de pouvoir confronter des résultats
expérimentaux a ceux issus de la simulation.

2.2.2ldentification des parametres

En premiere approximation, la loi de coneonent du matériau utilisée est la loi hypo-
élastique définie par I'équation (5De plus, cette premiere approche n'ayant qu’un caractére
de faisabilité, la géométrie du rein a été simplifiee (Figuye 23
Alors que la taille de maille est de 2/8m en moyenne dans le rein, elle passe
progressivement a 1 mm sousndlenteur dans le but diair un calcul plus précis
particulierement dans cettere fortement sollicitée. Le rtlage contientalors 6015 nceuds
et 27706 éléments. Le pas de temps est égalerfaible, il est déterminé tel que la
déformation moyenne a chaque incrément de temps est fixée a 0,01%.

Figure 23.a : coupe d'un rein a I'état Figure 23.b : coupe d’un rein a I'état final-
initial rein indenté
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On remarque que le remaillage joue un rélpanant. En effet, sous I'indenteur, les mailles
sont particulierement déformées. Pour gtraune bonne qualité du maillage et donc une
bonne qualité des résultats, un remaillage, ou plusieurs, sont donc nécessaires.

La modélisation de I'indentation du rein aw8urgeon3 donne les résultats de la Figure 24.

force (N)

2,51

—6—E=0,2MPa nu=0,4
—6—E=0.2MPa nu=0.5
—B8—E=0.4MPa nu=0.4

—A—E=0.1MPA nu=0.4

1,5+

0,5 -

T T
0,5 1

T
15

2
deplacement (mm)

T T T |
2,5 3 3,5 4

Figure 24 : Courbes force-déplacement deulées pour différentes valeurs de

parametres de E etQ

Les différentes courbes Force-Déplacemenemines (Figure 24) permettront d’identifier
manuellement le module d’Young et, ainsi, deresgdre compte de I'ordre de grandeur des

parametres rhéologiques (Figure 25).

Elles réevélent le fait que le coefficient @disson n'a pas d’influee notable avec ce type
d’essai rhéologique et inversement, qu’on ne pastutiliser ce type d’essai pour identifier la
valeur de ce coefficient.
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0,3 q

-

0,25 q -

« force experimentale
0,2 —force calculée -

force (N)
o
&
*

0,1 som

o sommmae
0,05 4 D AR 2
- o
o -
manm  swnes.

0 0,5 1 15 2 2,5 3 3,5

deplacement (mm)

Figure 25 : Comparaison force calculée (avec E=0,02Mpa €0,4) et force

expéerimentale

La comparaison entre les courbes force-déplant issues des résultats expérimentaux et
numeériques (Figure 25) met en évidence la lirditecomportement linéaire. Pour les « petits
déplacements » - inférieurs a 3 mm - lahgpoélastique donne deons résultats avec un
module d’Young estimé a 0,02 MPa. Par contredela, les forces callées sont sous
estimées, ce qui montre la nécessité dagil une loi mieux adaptée aux « grands
déplacements » et aux « grandes déformations », par exemple une loi hyperélastique.

2.3 Application a la laparoscopie

L’indentation d’'un rein a permis de rementau paramétre rhéologique de la loi
hypoélastique (le module d’Young), c’est uégpe indispensable pour pouvoir prétendre
simuler une opération chirurgicale.

Dans une premiére approche, nous nous sormté&essés a la simulation de deux opérations
couramment utilisées en gynécolegia palpation utérine et Kploration sous les trompes. Il

est a noter que cette premiéere approche est purement qualitative, elle a pour but de mettre en
évidence la faisabilité de notre modele. l@ de comportement utilisée est la loi
hypoélastique, les paramétres mécaniques mmus de l'identificion décrite dans le
paragraphe précédent. Le coefficient de $isa été fixé a 0,5 (puisque les tissus mous
peuvent étre considérés comme incompressibles).

Le modele de l'utérus est grossier, basé suuténus en plastique utilisé pour la formation

des sages femmes. Le maillage comporte 14478 noeuds et 54933 éléments. Il n'y a pas de
raffinement de maillage puisque I'on s’irgése uniquement a un aspect qualitatif et non
quantitatif.
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1. Palpation utérine

Elle consiste a appliquer de légeres pressgursle corps utérin, et permettre ainsi de se
rendre compte de la souplesse du corps (Figure 26).

Figure 26.a : palpation, observation irsitu Figure 26.b : palpation, résultat
numerique

2. exploration des trompes

Ce cas gynécologique permetexplorer la cavitéabdominale et détecter d’éventuelles
anomalies autour de l'utérus (Figure 27).

Figure 27.a : exploration, observation in- Figure 27.b: exploration, résultat
situ numerique

Les résultats sont qualitativement correas, remarque notamment que dans le cas de
exploration sous les trompdajtérus a un mouvement devpt sans mouvement de corps
rigide. Les déformations soglobalement proches de cellgsservées lors d’'une opération.
Cependant, pour pouvoir prétendreeéplus de réalisme, il fara alors adapter la loi de
comportement, et identifier les paraméttesologiques des orgas que I'on a étudiés.
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2.4 Conclusion

Ce second chapitre nous a permis de validefaisabilité de notre approche. Apres
avoir détaillé le modele éléments finis que l'atilise, et validé sur un test simple, on a pu
I'appliquer au cas d’indentatiafiun rein d’agneau mort. Ce premier test expérimental a été
effectué afin de confronter les résultats nuquies et expérimentaux et ainsi d’identifier les
parameétres rhéologiques du rein d’agneautteCapproche a mis en évidence la sous
estimation des contraintes pour une loi hypstédae lorsque les déformations sont
importantes. Aprés ces premiers résultats quidditaon s’intéresse désormais a des résultats
quantitatifs. La prise en compte d’'une loi byglastique s’avére doré&tre incontournable,
ainsi qu’une définition plus fidélde la géométrie de I'organe.
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Chapitre 3

Elasticité non linéaire : I'hnyperélasticité

Le chapitre précédent a permis de ttnee en évidence les limites de la loi
hypoélastique pour décrire le comportemeads tissus mous sollicités en grandes
déformations. En effet, lors des grandedod®ations, le comportement d’'un matériau
élastique n’est pas linéaire, il est hyperélastiquedomme peut I'étre celui des caoutchoucs.

Aprés avoir brievement rappelé la défon des grandeurs mécaniques nécessaires, on
passera en revue différents miedehyperélastiques déja exismntes modeles seront alors
introduits dans le code de cal VSurgeon3 et validés. Cecirpeettra alors d’identifier les
parameétres intrinséques hyperélastiqgues d’unde@gneau mort et d'un utérus humain juste
« ex-Vivo »

3.1 Rappel des tenseurs cinématiques

Les différents tenseurs cinématiques sompe#es au chapitre 2. Dans le cas de
I'élasticité non linéaire, une autre grand@uaportante vient s’ajouteiil s'agit du deuxieme
tenseur de Piola-Kirchho8. Il est relié au tenseur de Cauchy par :

S JFV(FY (63)

avecF le tenseur des transformationd=detF le déterminant jacobien eVle tenseur des
contraintes de Cauchy.

3.2 Description de la loi de comportement

Les matériaux hyperélastiques sont care&®#é par I'existece d’'une énergie de
déformationW ne dépendant que da déformation actuell&. En écrivant cette énergie
comme une fonction du tenseur dbkatations de Cauchy Green dr@lf Beatty [BEA 87]
montre queW satisfait le principed’objectivité. Le second teseur de Piola-KirchhofS
s’obtient en dérivant €nergie de déformatio par rapport & :

s W (64)
<

3.2.1Milieux isotropes

Dans le cadre des matériaux isotropd/est indépendante du repérage choisi dans la
configuration de référenc&ermain montre alors qu est une fonction isotrope def[GER
73] :
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W est donc fonction des invariants principauxXd@e W W I, 1,1, (65)
-, trC

Avec, ®, % trC 2 trcz2> (6@
%4, detC

Sans entrer dans les détails des équationse aéfére pour cela a ER 73], [CHE 02], il en
résulte :

a . o
4 E«§M|2 M|3’| MB M|3|31» (67)
J oW, W; s Wy W, Ya

avec,
B FF' (68)

qui est appelé tensede Cauchy Green gauche.

3.2.2Incompressibilité

Si on consideére que le nali est incompressible, onla J , sbit :
v ZMB ZMB topl (69)
1 WZ

Avec W le potentiel élastique, décrit préecedemmentet |, respectivement le premier et le
deuxiéme invariant du tense@r(définis par I'équation (66)), qont aussi les invariants du
tenseur de Cauchy-Green gauéhe

p’ est une pression arbitrairec’est un multiplicateur deLagrange de la condition
d’'incompressibilité.

L’équation (69)se met sous la forme générale :

LV p'l (70)
En général,V/n’est pas le déviatedies contraintes puisque tsace n’est pas nulle.

3.2.3Différents modelesd’hyperélasticité

Il existe plusieurs modéles d’hyperélagé, de complexités différentes et des
domaines de validité différents. Nous renvoyoniedteur a [VER 97] pouune liste détaillée
des différents modeles existants. Nous ne mgsesserons qu’aux pluépandus (réalisant a
nos yeux le meilleur compromis entre simplicité et pertinence des résultats).

Nous pouvons citer :
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% Le modele de Mooney-Rivlin [MOO 4@jont le potentiel élastique s’écrit :
W ¢l, 3 ¢, I, 3 (71)
C1 etc; étant les paramétres caractéristiques des matériaux.
Il est tres utilisé dans leas de la modélisation des caoutchoucs [TRE 74]. Il a

I'avantage de n’étre défini que par deux parametres.
De (69) et (71), on déduit aisément :

V 2cB 2c,B* (72)
¥ Le modele néo-hookéen [TRE]4%® met sous la forme :
w cl, 3@ (73)
Ce modele est en fait un cas pariieudu modele de Mooney-Rivlin (aveg=0). Il
n'est décrit que par un seul parametre;’est le modeéle le plus simple existant. Mais
son domaine de validité est moindre gedui du modelele Mooney-Rivlin.
On déduit des équations (65X)(73) dans ce cas,
l' 2cB (74)
¥ Le modéle issu de Fung [FUN 67] et Deayi [DEM 72] est défini tout comme celui
de Mooney-Rivlin par deux parametres. It asutefois mieux adapté que ce dernier

aux matériaux dont le comportement &stement non linéaire grace a la fonction
exponentielle. 1l s’écrit :

/
W ool 3) 1) (75)

Il est moins répandu que le modéle de Mooney-Rivlin mais a fait ses preuves dans le
cas d'identification des parametmbgologiques de la rate [DAV 02].
On en déduit pour ce modele,

V' fexp((l, 3)B (76)

3.3 Le probléeme mécanique éléments-finis

La discrétisation temporelle et spatiale est la méme que celle décrite dans le chapitre 2.
Dans ce paragraphe nous nous intéresserongréséaen compte, dans le logiciel VSurgeon3,
des différentes lois hyperélagiies mentionnées précédemment.

3.3.1Formulation mixte du probléeme

L’équation des puissances viglles en formulation mixte (vitesse, pression) s’écrit :
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o SI H ?pﬂv* 3TV gv* 3
° W . .

® ' e " ' (77)
PP Do

V¥e- p*eP
avecJ=detF, J=1vérifiant 'incompressibilite.

Pour résoudre le probléme, on utilise la formulation incrémentale suivante :

R S R A TC
W : tC t

s H D
. w (78)

t

P D 0

.t

po@ool

Le détail du calcul des différents termes du systéme est présenté ci-dessous.

3.3.1.1Incompressibilité

¥ Mise en équation de l'incompressibilité

Le schéma incrémental utilisé va nous pdtraede simplifier laprise en compte de
I'incompressibilité.
En effet, a I'instant t+t nous cherchons a résoudre :

detF! * 1 0 (79)
| . \MI 't
avec, SR (80)
WO
Or, detF, ' detF, detF' ' (81)
t t
Avec, Fooog WU W (82)
\X \X
De ce fait, nous avons :
detF;, ' 1 detF,detF' " 1. (83)

Soit, en écrivant erohction de de la vitessé:

t
detF! * 1 detF..detl ——'t) 1 (84)
\X
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L’incompressibilité estigpposée réalisée a l'instansoit detF, 1 (85)

En ne prenant en compte que les termes dmigr ordre, en suppodales incréments de
temps « petits », il vient :

t a t o
detF! " |detF! "t det( % t |1 trace%xt »'t 1 div(v') 't (86)

Finalement, pour chaque incrément de tenlippcompressibilit§eut s’écrire :

M | div(v') (87)

L’inconvénient de cette formule est qu’elleppose que la condition d’incompressibilité est
vérifiée a I'instant. De ce fait, si I'incompressibilité est mal vérifiée a un incrément donné,
I'erreur ne sera pas corrigée mais répercst@eles incréments et cumulée avec les autres
erreurs.

Pour palier a cette accumutatid’erreur, on ne suppose phugriori quedetF, 1.
A partir de I'’équation (84) et dinéarisant par f@port a la vitess#, il vient :

. t o .
detF, det% i t 1 | detF,. ”Si trace<Wt .1
w' RIS 1/4 (88)

detF, detFOdlv(v)t 1

De ce fait, I'incompressibilité est prise en compte si :
Iit(detFO‘ 1) detFidiv(v) 0 (89)

Finalement, en se placant sarconfiguration courante ', 'incompressibilité se met sous la
forme :

detF, 1-

90
detF, 't 1 (%0)

P* %iv(vt)
ot ©

¥ Validation de la prise en conpte de I'incompressibilité

Le jacobien moyen a été calculé pour le tes$ de compression de cube (cf chapitre 2).
Les différentes maniéres de prendre en dentjincompressibilité ont été comparées sur
Figure 28. La premiére méthodkv(v)=0 correspond a I'hypothése quetF=1 a chaque
incrément (équation (87)). La deuxiéme méthdigv) réactualisé prend en compte les
termes du deuxiéme ordre lors de la linéansatle la vitesse (éqgtian (90)). Enfin, la
derniére méthodedetF-1=0 prend en compte l'incomprebsgité en résolvant I'équation
(79), sans aucune hypothése.
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1,002

0,998

0,996

det F

0,994

0,992 +

—o—div(v)=0
—m—div(V) reactualisé
—A—detF-1=0

0,99 +

[ o e e L e e e e s s e e s e e e e L s e e e e e L LA e
1 3 5 7 9 11 13 15 17 19 21 23 25 27 29 31 33 35 37 39 41 43 45 47 49 51 53 55 57 59 61
incréments

Figure 28 : Mise en évidence de la perte volume lorsque I'incompressibilité est

mal prise en compte
On remarque que dans le cas de laepes compte de I'tbmpressibilité padiv(v)=0,
I'erreur se cumule, le jacobien chutequ& 0.988 pour une compression de 3 mm, soit 60%
de déformation relative (qui o@spond a 61 incréments). Ba faisant plus I’hypothése que

detF=1 a chaque incrément pour résoudre l'ince@insuivant (équation (90)), on vérifie
I'hnypothése d’'incompressibilité.

3.3.1.2Résolution incrémentale du probleme mixte
Dans le cas d’'un matériau hyperélastiqusyleme incrémental a résoudre s’écrit :

s 't H P Udiv(v)  3@v* 3T v 0

° : W 91
® s detFt 1- (1)
ProAiv(V)
< © detF' 't :
Avec,
s VvV %trace[ I
® (92)

o

P p %trace[ VI

Dans le cas d'un comportement Néo-Hooké&kaprés (74) et (92), le déviateur des
contraintes s’exprime par :

s 2c¢(B %Tr[ B]) (93)
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3.3.1.2.1Décomposition Mini-Elément

Pour résoudre le systeme (91), on wdilia méme méthode quians le cas d'un
comportement hypoélastique, décrit au chapgrécédent. L'élément utilisé est de type
P1+/P1, la vitesse et la pression sont inté&g®llinéairement a chaque sommet de I'élément.
Le champ de vitesse interpaléur I'élément P1+/P1, se décompose suivant :

v V' v®ouV estla partie linéaire du champ de vitesse’ea partie relative a la bulle.

De méme, on pose* Vv'* Vx|

En séparant la vitesse aux nceuds et la drion de la bulle, le systtme se met sous la
forme :

S V) ) P divy' gv* 3TV* 0 3
®s (V' V): AP D' divvPr 3 gvir 0 (94)
o 3)* %iV(Vl Vb) detFt 1 )

S0 © detF''t i

Le calcul du déviateur des contraintes estiliitai-dessous sur la base d’'un modéle Néo-
Hookéen pour une meilleure lisibilité desalculs. Dans le cas des autres lois de
comportement, la démarche est la méme.

Y, Alinstant t :

L’incrément at est défini par :
x' %, U (95)

On cherche a calculer le terme lié a la loi de comportetfentDans le cas d'un
comportement Néo-Hokéen par exemple, on a :

V¥ 2cB! (96)

On en déduit alors la partie datorique du tenseur des contrairges
t 1
s V §trace[ V] (97)

Pour cela, on a besoin Bequi est défini de la maniére suivante :

B' F(F)’ (98)
\Mt

ou, F ol — (99)
W,

% Alinstantt+ "t :
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On cherche a calculer 'incrément défini paf, soit :

t oy W X N —
F n F'F
W W,
t 't t
X wu
avec, 'F! (I )
t t
\X \X

On en déduit la matrid@™ *:

.. 8 I
§| Swu' B Swu' - -

Bt 't E!'tEt T
© ow' ii © ow i,

En décomposant partie linéaire et bulle du champ de vitesse, il vient :

Wl ' Wb ' WI ] Wb 1 T
t t t t t t t)
XY \X \X \X

Bt 't(vl Vb) (I

b
En développanB' 'a l'ordre 1 eniI "t, il vient :

X
B! (v vb)|_"_82| %'t)Bt(l %'t)T é‘x B Btij%'t;;
:
ICzt (V) BV
avec, B' (V') (I %'t)Bt(l %lt't)T
et B' (V") 2’; tBI B‘i)%t:t,

On peut en déduire alors les expressions'dé(v' ets) “(V').
En effet, compte tenu de I'’équation (105), on a :
St ‘t(VI Vb) |St 't(VI) Vt ‘t(Vb)

avecs' (v' Jet s’ "(v") définis par la loi de comportement.
Par exemple, dans le cas néo-Hookéen, on aura :
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s (V') 2cB' (V) (109)
et, s '(v®) 2cB' Y(V°) (110)

Par cette approximation et du fdie la propriété d’orthogorisd du champ bulle [JAO 98], le
systéme a résoudre se riédula forme suivante :

o
[e]

3 (VA P divy' gv'* 3TV'* 0 3
®s '(V°): V¥ ' divvP* 3 @gv®* O (111)
o : t | :

° 3 Sdiv(v' V) detF t 1 )
-Q_:t © detF lt 1

Comme dans le cas hypoélastique, on utiisméthode de NewtoRaphson pour résoudre le
systéeme (111).

A chaque itération de Newton-Raphson, on réfioatement, aprés condensation de la bulle,
le systeme linéaire suivant :

a\R \R‘ 0

& SR SR SR 0Pl R et s

‘W oowion il ow i, ©

avec, rappelons-le :

R O3 W) A P Udive' gy 3TV 3
® S ) A P v 3 g (113)
Z § . | b deﬂ:t 1 "
R * div(v' v _—
A © ( ) detF''t i

On retrouve le méme systéme a résoudredaqnes le cas d’'un comportement hypoélastique.
Les nouveaux termes liées au comportement sahtulés par différences finies comme
détaillé ci-dessous.

3.3.1.2.2Détermination des différents termes

3, Terme lié a la vitesse linéaire4" :

On cherche a déterminer :
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w3 (V) AV

W

H||

(114)

Pour cela on utilise la méthode des difféeemndinies décentrée aite. Cette méthode a
'inconvénient d’étre plus cheren temps de calcul que le @dldes dérivées analytiques,
mais en contre parte plusieurs avantages :

f Facilité de mise en ceuvre

f Valable quelque soit la loi de comportement

Cette méthode consiste & modifievigesse par une perturbation fix@.

t

w3 TV YY) STV @) V') 3ST (V) V')

+ o (115)

% Terme lié & la bulleH"™:
De méme que pour la vitesse i@, les termes bulle sont calculés par différences finies.
w3 (V) AR S TV @) AVF) 3ST T(VP): AV

wP o°

t

H P (116)

@ est la perturbation liée au terme bulle.
Or, commeB est supposé linéaire eh (équation (107)), le calcul da dérivée se simplifie
selon :

W W) R 3 (@): R

wP o°

(117)

Ainsi, on n'a pas besoin de connaitre la sg& de la bulle pour lealcul des dérivées
numériques. Ceci permet derder tout lintérét du mini-élément qui prend en compte
l'influence stabilisatrice de laulle sans la deuler, permettant ainsin gain de temps non
négligeable.

% Validation des dérivées

Pour valider le calcul des rmzes hessiennes, on s’ikgse a linfluence de la
perturbation sur le résultat atla différence entre un calculrpdérivée droite et par dérivée
centrée dans le cas test de compressiorcude. L'erreur maximale absolue entre les
composantes de la hessienne droite et hessienne centrée est reportée dans les graphes ci-
dessous pour les différents incréments de sitoulale test a été fait avec deux perturbations
différentes 1.10 et 1.1C.

66



Elasticité non linéaire : hyperélasticité

perturbation 10-4 perturbation 10-8

2,008:07 4,00E-08

1.80E-07
350608
160E-07
300508

1.408:07

250508
1.208:07

% 1o0eor £ 2o0e0s
so0e00
150808

6.00E-08
1,008-08

400E08 .
200608 \\(/\,/// \ 500809

0,00E+00 0,00E+00
0

Tableau 2 : Tests sur les dérivées

On peut remarquer que I'écart est trés faible, de2a0 maximum, c’est-a-dire que le
schéma de dérivée numérique est peu impor@amthoisira comme schéma la dérivée droite,
qui est deux fois moins lourd en temps de calcul.

De plus, on remarque que la valeur de laysbdtion influe trés peu sur le résultat, ce qui
nous6 conforte sur le calcul ddérivées numeériques. Pour latsuon fixera les perturbations
alo.

3.3.1.3Non symétrie du probléme

Un dernier point consiste a examiner si la nouvelle matrice hessienne est symétrique
afin de pouvoir sélectionner le type de solveur.
Sur un élémeng, pour chaque nceud la contribution de la loi de comportement sur le
résidu s’écrit :

R 3w): &' (118)

La démonstration se fait dans le cas d’'un matéNéo-Hookéen pour plus de lisibilité, mais
elle est applicable pour les autres lois de comportement.
On rappelle que pour un matériawsdookéen, la comtinte s’écrit :

a I I I I 0
KV) 26§ By Bl Nig Wiy, (119)
4 L% LY L Wp ¥

avecV, le volume de I'élémerg a l'increment donné, dt ci, j ¢3
Le déviateur des contraintes étant symétrigéguiation (118) peut se mettre sous la forme :

R 3() (120)

J

En prenant comme fonctions tgstles fonctions de base dans les trois directions de
'espace O
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" |n " o |n

a In
Ry 2c«G VO\MO 'tBy BV, 't— VO\MO BV, —— 't2»——V, (121)
« . N, . W, 374\1)11.
a la suppression de la partie shérique pres
a | de | tie sh
On en déduit la matrice hessienne :
- \R”n
HYp —W”E (122)
Pour les nceudsetm donnés, on a poud\r:
. " g8 w." " " Nl
HY, "'lg V,* 2c.B,——'t VOVNO B,—— 't W (123)
w7 v © M M, Y, g W,
- VR 8w, w oW
H%, —— V,* 2c.B,—>"'t V,—2-B, —'t2.— (124)
Wo e © Wk Wk Wp 1 WO

Les deux termes ne sont pas égaux, la matrice n’est pas symeétrique.

Pour résoudre le systéme final (112), on doit utiliser un solveur non-symeétrique. Le solveur
choisi est PETSc®. C’est une librairie accessipluitement, relativement facile a mettre en
ceuvre et parallélisable. Elle est dotée desipurs méthodes de résolution et de divers
préconditionneurs (comme le préconditionneur ILU par exemple).

3.3.2Validation du modele

Pour valider la prise en compte des Ibigperélastiques, on atilisé le test de
compression de cube détaillé au chapitre 2.
Ce test nous permet de déterminer analytiquetaerintrainte en fonction de la déformation
au cours de la compression, afinlele comparer aux résultats numeériques.

3.3.2.1Résultat analytique

Lors de la compression mogéne d’un cube, le tenseur des déformattgreécrit :

g, 0 O
F "0 F, 0° (125)
@ 0 F,:
On en déduit alors aisémenttémseur de Cauchy gauche :
g2 0 0
B "0 F, O, (126)
Q@ O F23
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Un comportement Néo-Hookéen, dans le cas d’'un matériau incompressible, se met sous la
forme :

&cF?2 p 0 0
V2B pl © 0 2cF2 pl o (127)
© O 0 2cF2 p'1

Or dans le cas d’'une compression uniaxiale selon z, on a :

Il L, O (128)

XX yy
Donc, p 2cF;  2cF; (129)

Le matériau étant supposé incompressitdé F=1, soit :

F, UF, UF, 1YF, F, — (130)

XX vy =

Or, F_, 1 grad(u) 1 ”IH

— 131
. - (131)

L est I'arréte initiale selon z (5 mm)] est le déplacement.
Finalement, dans le cas d'une compressioniaxiale, pour un matériau néo-Hookéen
incompressible :

- 1
L i L
©|_1

(132)

=

3.3.2.2Comparaison analytique-numérique

Dans le cas néo-Hookéen, avec ¢=0,0034 MPa, en comparant la cémifed)
obtenue avec VSurgeon3 et celle issue de I'égudfi32), on obtient Igraphe de la Figure
29.
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nH ¢=0.0034

0,05 0,1 0,15 0,2 0,25 0,3 0,35 0,4

-0,002

-0,004 4

-0,006 -

contrainte (Mpa)

—e—numerique
—#— analytique

-0,008

-0,01 4

-0,012 -
deformation

Figure 29 : Comparaison courbes contrainte-é8formation analytique et numeérique Néo-

Hookéen
On remarque que la courbe numérique coinpatéaitement avec la courbe analytique.
De la méme maniere, on compare les cadmntrainte-déformation pour un comportement

de Mooney-Rivlin, ave;=0,00034 MPa et,= 0,00306 MPa. Le résultat représenté sur la
Figure 30 est identique.

Mooney-Rivlin ¢1=0.00034 ¢2=0.00306

0,35 0,4

-0,005 -

-0,01 4

contrainte (Mpa)

-0,015

—e—numerique
—#— analytique

deformation

-0,02 4

-0,025 -

Figure 30 : comparaison courbes contraintaléformation analytique et numérique

Mooney-Rivlin
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De méme avec laloi expomgelle, avec p=0,0067 MPa efl. Ici encore, les courbes
analytiques et numériques sqarfaitement superposées.

FUNG ¢1=0.0067 c2=1

0,1 0,15 0,2 0,25 0,3 0,35 0.4
0008 \
o \
-0,015
—e—numerique
—#— analytique
0,02

-0,025 + \

-0,03 -

contrainte (Mpa)

deformation

Figure 31 : comparaison courbes contrainte@léformation analytique et numeérique

Loi exponentielle

On en conclut que notre modele prend bierc@mpte les nouvelles lois hyperélastiques. Le
test de validation de compression du cugs indispensable puisqu’il nous permet, en
connaissant les résultats anajytes, de valider notre modele.

3.3.2.3omparaison élasticité linéaire — hyperélasticité

Afin de mettre en évidenckapport des lois hyperélagues, par rapport a la loi
hypoélastique, on se propose ici de compdeer différentes lois avec des parametres
différents. La loi hypoélastique a un moelul’Young de 0,02 MPa. Les parametres des
différentes lois hyperélastigues ont été daieés de maniére a avoir un comportement
équivalent dans le cas degpetites déformations ».

Dans le cas des petites déformations, le parancaractérisant la loi Néo-Hookéenne est relié
au module d’Young par la relation :

E
—— 4c (133)
1 X
Pour un matériau de Mooney-Rivlin, ldsux parametres sont reliés suivant :

E
1

4c, ¢,) (134)

Enfin, dans le cas d’'un comportement exponentiel, on a :
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E

2P 135
1 ° (135)

Le parametreJpeut étre choisi librement. Il rétie la non linéarité du comportement aux
grandes déformations et n’a pas fllience aux petites déformations.

En comparant, les différentes lois, avec leapetres résumés dans le Tableau 3, on obtient
le graphe de la Figure 32.

Loi de Comportement Parameétre 1 Parameétre 2
Hypoélastique E=0,02MPa
Neo-Hookéen c=0,0034MPa
Mooney-Rivlin 1 Gg=cl/4 ¢=3c/4
Mooney-Rivlin 2 G=3c/4 c=cl4
Exponentielle 1 pu=0,0068 MPa F1
Exponentielle 2 p=0,0068 MPa F2

Tableau 3 : Récapitulatif des paramétres des lois de comportement

0,7 0,8
-0,02 4
-0,04 4

-0,06

-0,08 -

contrainte

—e— Hypoelastique
—&— Neo Hokeen
—&— Mooney Riviin 1

—e—Mooney Rivlin 2

-0,12 —*—exponentielle 1
—e— exponentielle 2 \

-0,14
N

-0,1

-0,16 -
deformation

Figure 32 : comparaison des difféentes lois de comportement

Le graphe de la Figure 32, met I'accent sufaleque la loi hypoélastique coincide avec les
loi hyperélastiques jusqu'a 10% de déformatiars/iron, au-dela, elle sous estime les
contraintes. De plus, ce graphermet de classer les lois femction de leur non-linéarité:

f La loi Néo-Hookéenne est peu non linéaiele n'est pas tréslifférente de la loi
hypoélastique.

f La loi de Mooney-Rivlin réagit differament selon I'importance que I'on donne aux
parameétres. En effet, on peut noter que le paransetigtervient dans la derniére
partie de la courbe pour donner plusneoins de non linéarité. Plus le parametrest
grand, plus la non linéarité est importani€anmoins, il ne peut étre dissocié du
parametres; (cf équation (134)).
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f La loi exponentielle est fortement non linéaire. Le factgarun réle trés important
sur la non linéarité de la loi. Plus ce paédre est grand, plus lai est non linéaire.

3.3.2.4Remaillage

Nous avons vu que I'hyperélastéitaisait intervenir la matricé a chaque incrément
de calcul. Lors d’'un remaillage, se pdseuestion du transport des variables.
f SoitF est recalculé selon :

Wt 't

Y,

N (136)

Il faut alors transportda configuration initiale: o. Le maillage transporté risque de poser
des problemes topologiques.

f Soit F, est stocké a chaque incrément, et on calcule ainsi :

Fo ' 'FR (137)

Wt 't W’[ Vt It wt
avec, = o " I 'tW (138)

A chaque remaillage, il suffit alors de transporter la matfice(9 composantes et
constante par élément).

Nous avons choisi la deuxieme méthode. Le trariautilisé est celui déil dans le chapitre

2.

En comparant la composantg Ealculée numériquement avec et sans remaillage au résultat
analytique dans le cas du test de vaiaig on obtient le graphe de la Figure 33.

1,14

0,9 4

0,8

Fzz

0,71

0,6

—#— Analytique
05 Sans remaillage
! —¥— Avec remaillage M‘!%&
0,4

0,3

0 0,5 1 15 2 25 3 35
temps (s)

Figure 33 : Influence du remallage sur la composante £
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On remarque que les différentes courbed® soiperposées. La simulation avec remaillages
comportent en tout 12 remaillages (tout B85 s). Dans ce cas nous n’observons pas
d’accumulation d’erreur susceptible devanir lors des maillages successifs.

3.4 Application a l'identification de  parametres
rhéologiques

On s’intéresse maintenant a I'identificatides parametres rhéologiques correspondant
aux lois hyperélastiques détaillées dans les paragraphes précédents. Dans un premier temps,
nous nous sommes intéressés a l'identificatios phrameétres du rein qui avait été effectué
dans le cas d’'une loi hypoélastique. Puis, rauens appliqué cette méthode a l'identification
des parametres d’'un utérus humain juste-¢ivo».

3.4.1Mesure de l'erreur par la méthode des moindres-carres

L’identification des parametres se fait ennimisant I'écart entre la courbe force-
déplacement expérimentale et les courbes isseid6Surgeon3. Afin dguantifier I'écart (Q),
on introduit la notion d’errewsiu sens des moindes cartfii s’exprime selon :

LMo MR
Q (139)
Moy

i1l

Cet écart correspond a la somme adimensim@®asur le nombre de points tosalu carré de
la différence entre les points expérimentauX™Mdt les points calculés M

3.4.21dentification des paraméres rhéologiques d’'un rein

Dans un premier temps, l'identification des paramétres a été faite sur le rein d’agneau
mort utilisé pour le test de ikabilité dans le dpitre 2. Dans ce chapitre, nous avions
identifié les parametres de la loi hypoélastjques qui avait permis de mettre en évidence le
fait que cette loi était bien afdtée pour les petites défornaas (en-deca de 10% environ),
mais qu’au-dela, les forces étaient sousimg®es. En utilisant les différents modeéles
d’hyperélasticite, et en identifialeurs parametres, on obtientrésultat de la Figure 34 :
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0,35 4

03 . v
® experience

Hypo-elastique

025 Neo-Hookeenne

——Mooney-Rivlin 1
Mooney-Rivlin 2

/gf
/ ot
-
-
-
02 — Exponentielle -
/ /
-_—
L]

force (N)

0 0,5 1 15 2 2,5 3 35
deplacement (mm)

Figure 34 : Comparaison entre courbes @érimentales et courbes issues de
VSurgeon3 pour différenteslois de comportement

Les parametres rhéologiques identifiés et I'errentre la courbe expérimentale et la courbe
numerique au sens des moindes carrésrepotrtés dans l@ableau suivant :

Lois Parametre 1 Parametre 2 Erreur
Hypoélastique E=0,02Mpa 14,18%
Néo-Hookéenne C=0,0034 8,12%
Mooney-Rivlin 1 G=0,00034 G=0,00306 3,48%
Mooney-Rivlin 2 G=0,0004 G=0,004 3,74%
Exponentielle pu=0,0067 F5,0 1,75%

Tableau 4 : Résultat de l'identfication de I'indentation du rein

f On remarque que la courbe expénmtade est trés nohinéaire, ce quia priori, ne
pourra pas étre rendu par certains modéles hyperélastiques.

f Les différentes courbes mettent en éviddedait que la loi Néo-Hookéenne (décrite
par un seul parameétre) est peu défée de la loi hypoélastique.

f La loi de Mooney-Rivlin n'approche pasroectement la courbe expérimentale. La
courbe Mooney-Rivlin 1 est quasi superpoaéa courbe expérientale jusqu’a 2,5
mm d’indentation (contre 2 mm pour la loi hyhastique), mais sous-estime les forces
au-dela. La deuxieme courbe de MooneyhRjwquand a elle, surestime I'effort pour
les petites déformations pour étre emnaordance avec I'expérience a la fin de
I'indentation expérimentale qui correspon®,& mm. Il est doncéctessaire d'utiliser
un jeu de parametres différents pour lettg®e ou grandes déformations. Ces deux
courbes mettent en évidence linfluences dideux parametres décrivant la loi de
comportement, et semblent indiquer que latsan qui minimise Q en faisant variey ¢
et @ n'est pas unique.

f La loi exponentielle semble la plupmopriée pour décrire le comportement non
linéaire du rein.
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Ces premiers résultats montrent 'importanaené’ loi hyperélastique agtée pour décrire le
comportement du rein. L'étude du rein ayart éncluante, nous nous sommes intéresses, a
défaut d’étrein vivo, a un organe ex-vivoimmédiat », c’est-a-dire immédiatement apres
I'ablation : 'utérus humain.

3.4.3ldentification des parametresd’un utérus humain juste « ex-
VIiVO »

3.4.3.1Matériel : I'indenteur portatif

La collaboration avec le CHU de Nice noaigpermis d’effectuer des essais sur un
utérus humain. Pour avoir des mesures le mpgdement possible g5 I'opération, il a été
nécessaire de développer un appaortatif (Figure 35) qui pgse étre transporté a I'hopital
et utilisé proche du bloc opératoire.

Figure 35 : L'indenteur portatif « Rhéobiol »

Les détails de cet apmdl sont décrits dans [DUR 04] :permet d’indenter I'organe (Figure
36) et de collecter les courbes forcgldéement en fonction du temps résultantes.
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Figure 36 : Indentation de l'utérus

3.4.3.2dentification des parametres d’'un utérus

La qualité des résultats d’identification gegameétres rhéologiques dépend de la mise
en donnée numérique. En effet, elle doiteéta plus prochepossible du protocole
expérimental. Nous connaissons déja la géomdgil'indenteur, nouavons besoin aussi de
celle de I'organe étudié. C'egburquoi, I'utérus a étreconstruit a I'aidelu logiciel AMIRA
3D® a partir d'images scanner (Figure 37).

Figure 37 : (A) Utérus étudié, (B)Utérus reconstruit par AMIRA 3D®

Comme dans le cas du rein, différentes loicdmportement on été étudiées (Figure 38) et
les paramétres rhéologiques identifiés (Tableau 5).
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Figure 38 : Comparaison entre résultats gxérimentaux et numeériques dans le cas

de I'indentation de l'utérus

Lois Parametre 1 Parametre 2 Erreur
Hypoélastique E=0,24MPa
Néo-Hookéenne C=0,04 MPa 3,56%
Mooney-Rivlin G=0,01 MPa @=0,035 MPa 0,53%

Tableau 5 : Résultat de I'identificaion de I'indentation de 'utérus

On remarque que dans le casl'dedentation de lutérus, la loi de Money-Rivlin approche
correctement la courbe expérimentale avec des paranegteds, respectivement de 0,05
MPa et 0,0175 MPa. L’erreur au sens des adr@is carrés est alors de 0,53 % ce qui montre
que les deux courbes sont quasi superposées.

3.5 Conclusion

Ce troisieme chapitre est dédié au pomement spécifique des tissus mous. Les
différentes lois rhéologiques les plus courammeilisées ont été prises en compte dans le
logiciel VSurgeon3. Aprés avoiré&validées, leurs paramétregologiques ont été identifiés
sur un rein d’agneau mort. Ce diemavait servi a I'étude de faibilité du chapitre 2. On a pu
ainsi mettre en évidence l'importance d’ulé hyperélastique pouprédire au mieux le
comportement d’'un organe. La méthode d’idérdiion a été appliquée I'étude d’'un utérus
juste «ex-vivo». Cela a nécessité le développement d'un outil particulier: la pince
d’'indentation « Rhéobiol » utilble a I'hdpital. Les résultats d’identification ont montré que
le comportement de I'utérus, comme celui da,rest non linéaire ma# un niveau moindre.
Les parametres rhéologiques ont été identdMsc une bonne précisighécart au sens des
moindre carrés entre la courbe nurgée et expérimentale est de 0,53%).
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Chapitre 4

Vers un comportement visco-élastique

L’hyperélasticité permet de décrire le ngportement des tissus mous en grandes
déformations. Les principaux modeles présentés dia chapitre précédent ont été pris en
compte dans notre code de calcul VSurgeon¥aditiés par I'intermédire d’'un test de
compression de cube.

On se propose dans ce chapitre d’atteindies déformations plus importantes (200%
d’allongement relatif pour l&action et 90% pour la comgssion). Cependant, comme cela
sera mis en évidence dans la premiérdigate ce chapitre, des instabilités numériques
apparaissent dans le cas de la compressianlak pour des compressions relatives de I'ordre
de 50%. Apres avoir analysé cestabilités, on proposemnan nouveau modele prenant en
compte un régime visqueux. Ce modéle ssymparé a I'ancien pour mettre en évidence
I'apport de la viscositéur les résultats.

4.1 Les limites de I'hyperélasticité

Dans cette premiére partie, on se propostester la robustesse des modeéles élastiques
en tres grandes déformations sur les casadidn et compression de cube. Le comportement
utilisé dans un premier temps est le compoeet hypoélastique (décdians le chapitre 2),
avec un module d’Young de 0,02 MPa etcoefficient de Poisson pris a 0,5.

4.1.1Le test de validation

Le test de validation est le méme que cedles chapitre 2 et 3: un cube de 10 mm de
cOté est mis en compression ou en traction, &sgteonstante, de marg uniaxiale selon la
direction Z. Les directio X et Y sont libres.

Dans le chapitre précédempus nous étions limités a dwaux de compression inférieur a
35%, pour valider notre modele.

On se propose ici d’étendre notre validati@m comparant les rdsats analytiques et
numériques aux trés grandes agéfations : 90% dans le cas ldecompression et 200% pour
la traction. Les tests ont été effectués avedairteypoélastique détailédans le chapitre 2.

4.1.1.1Test de traction

Le premier test consiste a allonger le cubial de 200 % suivant la direction Z. Les
positions initiale et finale, ainsi que les isovaleurs de la vitesse selon la direction Z (en mm/s),
sont reportées Figure 39 :
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(A) (B)

Figure 39 : Test de traction. Positionnitiale (A) et finale (B) — V(mm/s)

En comparant les courbes analytique emértique de la contrainte en fonction de
I'allongement relatif, on obtied& courbe de la Figure 40:

0,025
0,02
0,015

o /‘//}/

0,005 +

contrainte (MPa)

=~ numerique
—— analytique

0 0,2 04 0,6 0,8 1 12 14 16 18 2

allongement relatif

Figure 40 : Test de traction- Cairbe contrainte-Deformation

On observe qu’avec une taille de maille moyede 1 mm, et un pas de temps moyen défini
par la déformation (fixée a T0 soit 89 incréments de simulation), les courbes sont quasi
superposees.

Le remailleur automatique nogsirantit la qualité des élémemendant la simulation, ce qui
permet d'éviter des mailles trop allongées daes I'on atteint 200% d’allongement relatif.
Ceci permet de mieux conserver le volume : inlae la simulation, oenregistre une légére
perte de 0,8%.

4.1.1.2Test de compression
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Apres la validation du modele sur le test de traction en tres grande déformation, on
s'intéresse a celui de compression. On cherzlatteindre 90% de compression relative, ce
qui correspond a une valeur thnseur de Green-Lagrangg He 4,95. Contrairement au test
de traction, celui de compression ne seodi& pas correctement tout au long de la
simulation : au temps t=3,3s (soit une compmssie 3,3 mm), le cubee s’écrase plus
normalement, comme on peuteir sur la Figure 41 :

(A) (B)

Figure 41 : Test de compression. Pogin initiale (A) et finale (B) — V,(mm/s)

En regardant, la courbe contrainte en farctile la compression relative correspondante, on
se rend compte que les cowsbeumeérique et analytiqueors concordantes jusqu’'a 60%
environ. Au-dela la courbe numérique décrochierésultat analytiquet oscille comme le
montre la Figure 42.

0,2 0,3 04 ]&6 W,S 0,6
-0,005 L

-0,01 4
-0,015 -

-0,02

-0,025 \

—%—numerique
-0,03 — analytique

-0,035 \\
-0,04

-0,045 - \

-0,05 -

contrainte (MPa)

compression relative

Figure 42 : Test de compressioncourbe contrainte-Deformation
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Avec les mémes discrétisations spatiale et teellgoque celles du test deaction, le test de
compression met en évidence une instabilité migmé. La courbe de la Figure 42 montre
quil n'y a pas de cumul derreur puisques courbes analytiguet numérique sont
superposées jusqu’au momentse produit I'instabilité.

Pour essayer de comprendre ce phénomene,afifetests de sensibilité ont été réalises.

4.1.2Influence de différents parametres

Apres la mise en évidence d’une instabititénérique lors d’'un calcul éléments finis de
compression de cube avec un matériau élastign cherche a connaitre I'influence des
différents parameétres sur le résultat.

4.1.2.lInfluence de la taille de maille

Le premier parametre important est lal¢aile maille. Différentes tailles ont été
étudiées: 2 mm, 1 mm et 0,5 mm. En faisanterauniquement la theé de maille et en

gardant la méme discrétisation temporelle quécédemment, on obtient la tendance de la
Figure 43.

0,01 4

0,005 IF

-0,005

i —— N R

—o—taille de maille Imm /

contrainte (MPa)

—5-taille de maille 0.5mm

-0,02

-0,025 -

compression relative

Figure 43 : Influence dela taille de maille

On s’intéresse au premier nceud ayant une vitesse anormalement excessive. On constate que la

taille de maille a une influence sur le taux dempeession : plus la taille de maille est grande,
plus la simulation atteint des taux de comngpren importants. Ce qui fait que I'on a besoin

d’'une grande taille de maille pour simuler correctement une compression aux trés grandes

déformations. Cette conclusion parait paradoxaleen principe, la précision des résultats
augmente lorsque I'on raffine le maillage.

4.1.2.2nfluence du pas de temps
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Un autre parametre important est le paseteps. Avec une taille de 2 mm, nous nous
sommes intéressés cette fois-ci a différents pas de temps constants : 0,1s, 0,01 s et 0,001s. La

courbe contrainte en fonction d& compression relative nodenne le résultat de la Figure
44

0,01 4

0,6

contrainte (MPa)

—A—dt=0,1s
—6—-dt=0,01s
—=-dt=0,001s

-0,04

-0,05 -

compression relative

Figure 44 : Influence du pas de temps

Comme dans le cas de la taille de maillefllience du pas de temps est contraire a celui de
la précision. Le calcul atteint des taux denpoession plus importants pour des pas de temps

plus grands. Un pas de temps de 0,1 s perdatteindre le sél imposé de 90% de
compression relative.

4.1.2.3nfluence de l'inertie

Un dernier parameétre étudié est la masse vigjuen En effet, elle est souvent utilisée
pour stabiliser des probléemesimériques [BAT 98]. Augmenter arbitrairement la masse
volumique permet d’augmenter le poids dediiiie dans I'équation d’équilibre, ce qui permet
d’atténuer les oscillations numériques. Emraentant artificiellement la masse volumique,
(#1.10° kg/mn?, W1.10% kg/mnT et 30,1 kg/mm3) on obtient le résat de la Figure 45:
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0,005 +

014 M,S 0‘,8
:
2

-0,005

-0,01 4

—A—sans inertie

contrainte (MPa)

—o—inertie 0,000001 SI

-0,015 +— —=—jnertie 0,0001 SI
—©—inertie 0.1 SI
40,02 1

-0,025 -

compression relative

Figure 45 : Influence de l'inertie

L’inertie ne permet pas d’atténuer l'instabilté@mérique que I'on renctne. Il n'y a pas de
différence notable selon la valeur de la magdamique utilisée. Pour une masse volumique
trop importante (30,1 kg/mm), le terme d'inertie est trogrand par rapport aux termes de
I'équation d’équilibre, ce qui conduit a des Hésts aberrants comme le montre la Figure 45.

4.1.2.4Conclusion sur les différents tests d’influence

Les différents tests effectués ont perndis mettre en évidence que le probleme
d’instabilité rencontré n’égas trivial. Rendre le systeme plus précis en diminuant la taille de
maille ou le pas de temps ne résout pas le prohl@u contraire, les instabilités apparaissent
plus tét. La masse volumique, qui en pringgeEmet de réduire les @Bations numériques,

n'a pas d’'influence bénéfique dans notre cas.

4.1.3Analyse numérique du probleme

Lors des différentes simulations, a chadgquaément de temps, le calcul convergeait
relativement facilement avec en moyenne titgisations de Newton-&phson. Méme lors du
test de compression, on se rend comptgufe 46), que le systtme a résoudre est
relativement bien conditionné et que la valgropre minimale ite du méme ordre de
grandeur pour les différents incréments de temps.
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0,25 + T 350

valeur propre minimale
conditionnement

LI e s s L e e
13 5 7 9 11131517 19 21 23 25 27 29 31 33 35 37 39 41 43 45 47 49 51 53 55 57 59 61 63 65 67 69 71 73 75 77 79
pas de temps

Figure 46 : Conditionnement et valeur prope minimale de la matrice issue de
Newton-Raphson.
Alors gque linstabilité survient au soixantixieme incrément (incrément pour lequel la

contrainte décroche comme le montre Fagure 47), le systeme a résoudre reste
numériquement bon par son conditionnenstrda valeur principale minimale.

-0,005

0,015

contrainte (MPa)

0,025

pas de temps

Figure 47 : Test de compressioncourbe contrainte-incréments

4.2 Le modele visco-élastique

Une approche possible poutétuer ou supprimer les instéés numeériques consiste a
ajouter une composante visqueusesdie comportement du matériau.

4.2.1Différents modeles de viscoélasticité
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Il existe difféerents modeles de viscoélasticité [WAR .98ptre approche étant, dans un
premier temps, de conduire une étude afincdenaitre I'influence dda viscosité sur les
résultats, nous nous sommes intéressés aux modeles les plus simples :
¥ Le modéle de Maxwell (Figure 48.a) estmposé d’'un ressode Module d’Younde
et d’'un amortisseur de viscositéen série. La déformation totale est la somme des
déformations dues au comportement élastigye €t visqueux (,): /1, I,

¥% Le modeéle de Kelvin-Voigt (Figure 48.bgst composé d'un ressort de Module
d’Young E et d’'un amortisseur de viscosi#en parallele. Dans ce cas, la déformation
estla méme,,, /,. La contrainte s’exprime sous la forme: 1, |,.

H . I ~
- L - E gl
E K
K
Figure 48.a: Le modele de Maxwell Figure 48.b: Le modele de Kelvin-
Voigt

L’étude d’'un modéle viscod&tique a été conduite afin daodéliser un comportement
élastique tout en atténuant les instabilitdsmériques. En d’autre terme, on cherche a
caractériser un comportement visco-élastique peguwel la partie visqueuse doit permettre
d’éliminer les instabilités numériques, mais deister assez faible poune pas perturber le
comportement purement élastique.

Dans le cas d'un comportement élastique, la loi de comportement relie le tenseur des
contraintes a celui des défornmats sous la forme générale :

L f()) (140)
Dans le cas du modéle BMaxwell, nous aurons donc :
2 X (141)

Si I'on cherche a avoir un comportement kqieoche de celui du comportement purement
élastique, /, doit étre négligeable devant ce qui revient a écrire :

VI f(%) (142)

On retombe donc sur le méme systéme que peéudent (lors des instabilités numériques).

Dans le cas du modéle de Kiehvoigt, la loi de comportement se met sous la forme
générale :

L, (143)
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Il est possible de trouver dans ce cas, uneraion¢ due au comportement visqueux assez
faible pour ne pas perturbée comportement totale maisuffisante pour diminuer les
instabilités numériques.

C’est pour cela que nous avons choisi le modéle de Kelvin-Voigt.

4.2.2Formulation viscoélastique

Le systéme a résoudre est le méme que délciit dans le chapitre 3 par I'équation
(91), avec I'ajout du terme dQ a la viscosité. comportement visqueux n'ayant qu’un role
stabilisant, le comportement le plus simpst utilisé: le modeéle newtonien. Il a la
particularité d’étre linéaire cqui permet de simplifier la résolution du systéme de Newton-
Raphson.

A l'instantt, d’apres le modéle de Keh+Voigt, les contraintes seettent sous la forme :

V ¥ V., s sg pl (144)

e e

s, = déviateur des contraintes du comportement élastique
S, 2/ =déviateur des contrairstelu comportement newtonien

En séparant la contrainte totale en partietiélas et partie visqueuse, on utilise le systeme
incrémental final suivant:

2K H:H 3s;: H pdiv(v)aev 3@v* JTv3 0
® & der 1. | (145)
Pr V)
< © detF 't 1
Puis on incrémente par :
x'toxt vt (146)
¥ (R R) (147)

Comme dans le cas d’'un comportement hypstiélae, on utilise I'ajorithme de Newton-
Raphson (décrit dans le chapitre précédemtyir résoudre le systeme non linéaire de
I'équation (145).

Cependant, dans ce cas, la matrice hessienrsymgtrique. Nous n'avons donc plus besoin
d’utiliser des algorithmes épifiques traitant de mat&s non symétriques.

4.2.3Validation sur le test decompression de cube

En utilisant le méme test de compression du cube (compression uniaxiale selon la
direction Z), nous nous sommes intéressés sulted obtenu avec un calotscoélastique en
comparaison avec une résolution puremélaistique. La valeur de la viscosit&a été
déterminée de maniére a étre suffisamment pedite ne pas perturblas résultats élastiques
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mais assez grande pour sligbr le calcul. Dans ceas, elle a été fixée a 5:10Pa.s. On
obtient le résultat de la Figure 49 :

Hooke E=0.02Mpa

0,9 1

—— NUMERIQUE visco-elastique eta=0,0005

contrainte (MPa)

0,04 —©—- ANALYTIQUE elastique

—— ANALYTIQUE visco-elastique eta=0.0005

-0,05 4

-0,06 -

compression relative

Figure 49 : comparaison entre résultaviscoélastique numeérique et résultats

analytiques

On remarque que le calcul aboutit au tauxcdmpression imposé (90%) sans probleme. De
plus, on a bien superposition des courbes viastigues analytiques et numériques, ce qui
valide la prise en compte du modele viscas@éjue. En comparant le résultat numeérique
viscoélastique a celui analytie d’'un matériau purementlastigue (sans composante
visqueuse), on se rend compte que les deux coadmgres proches. L’ajout de la viscosité
augmente légerement la contrainte, mais I'erreur maximum ne dépasse pas 4 % ce qui est
assez faible. Il serait possible de diminuer cette erreur, en déterminant la valeur optimale du
parameétre de viscosité permettant le meilleampromis entre convergence et précision des
calculs.

L’ajout de la viscosité nous a donc permissitauler correctement une compression de cube
aux tres grandes déformations tout en gardastrésultats proches deux atteints dans le

cas élastique.

4.2 .4Validation sur le test de cisaillement

Nous avons vu que le modele viscoélastigueemettait de réduire les instabilités
numeriques dans le cas d’unargwession de cube. Pour validertre modele, nouallons le
tester sur un autre type de sathtion : le test de cisaillemerRour cela, nous allons procéder
de la maniere suivante :
Un cube de 5 mm de coté est pris en @atre deux outils présentant une légére marche.
Cette marche va permettre d'imposer un cisaillement du cube. L'outil du bas reste immobile,
celui du haut a une vitesse imposée suivant & 8iemm/s. De plus, on@jte une vitesse selon
y de -0.01mm/s afin d’éviter que les coins du cubese décollent trode I'outil inférieur,
mais cette vitesse reste faible pour que lesipim&nes de cisaillement soient prédominants.
Le contact entre la pie@t les outils est glissant.
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marche

Figure 50 : test de cisaillement

La comparaison entre I'essai de cisailleméhin comportement élastique (Figure 51.a) et
celui issu d’un comportement viscoélastiquiy(ife 51.b), tout componteent étant identique
par ailleurs a celuitilisé pour la compression, permé¢ mettre en évidence I'apport de
I'ajout de la viscosité.

Déformations anormales

Figure 51.a : cisaillement avec Figure 51.b : cisaillement avec

comportement élastique pur comportement viscoélastique

On remarque que pour un comportement purér@kastique, on retrouve la méme instabilité
gue pour la compression. La vitesse d’un nceudedé@normalement excessive, le cube ne se
déforme plus normalement pour une défororatie 26% environ (Figure 51.a). Par contre,
pour un comportement viscoélastique, on argavatteindre un cisaillement plus important,
100% dans le cas de la Figure 51.b.

4.3 Le modele visco-hyperélastique

Apres avoir valider notre modele viscagfique sur un comp@ment hypoélastique,
on s’intéresse dans cette partie au compuetd hyperélastique pour lequel on rencontre les
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mémes instabilités numériques. Le modéle odsgperélastique a d’atbarété veérifieé sur le
cas de compression de cube d’'un matériamith@okéen. Puis, nous nous sommes intéressés a
I'apport de la viscosité lord'un test plus complexd’indentation de rein.

4.3.1Compression de cube

Pour un comportement néo-Hookéen, eenpnt le parametre rhéologique égal a
0,0034 MPa (équivalent a 0,02 MPa dans le capettes déformations), on observe (Figure
52) pour différentes valeurs de viscosité, dantrainte totaleen fonction du taux de
compression suivante :

T T T T T T T T |
0,2 0,3 04 0,5 0,6 0,7 08 0,9 1
-0,01

-0,02

-0,03 q

-0,04 —+— ANALYTIQUE elastique

—— NUMERIQUE visco-elastique eta=0.001

contrainte (MPa)

—&- ANALYTIQUE visco-elastique eta=0.001

-0,05
—e— NUMERIQUE visco-elastique eta=0.0005

—* ANALYTIQUE visco-elastique eta=0.0005

-0,06 q

-0,07

-0,08 -

compression relative

Figure 52 : Loi Néo-Hookéenne

La Figure 52 montre que lajout de la wstté permet d’atteindre de trés grandes
déformations, 90% de la compression relatibe. plus, ce graphe permet de mettre en
évidence l'influence du parametr&(viscosité). Deux valeurs daarametres de viscosité ont
été prises en comptes5.10* MPa.s et kK1.10° MPa.s. On se rend compte que plus la
viscosité est grande, plus lant@inte totale est surestim@ar rapport au comportement
élastique pur équivalent, ce qui est en adéequatvac le modele utilisé. On se rend compte
que pour K-5.10* MPa.s, la compression se fait sanstabilit¢ numérique, et I'erreur par
rapport au résultat élastique ne dépasse p#s Ainsi, un paramétre de viscosité adapté
permet d’éliminer les oscillations numérigusans perturber excessivement la solution
élastique. Cependant, ce parametst pour l'instant ajusté, est-a-dire que son influence
n'est déterminée a ce stadeapbsteriorien comparant solutions numérique et analytique.

4.3.2Application a I'indentation d’un rein
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4.3.2.1Modele néo-Hookéen : comparaison hyperélasticité et visco-
hyperélasticité

Apres avoir été validé sur le test de timt et de compression de cube, pour lesquels
nous connaissions la solution analytique, nh@déele de Kelvin-voigt a été appliqgué a
I'indentation du rein, qui nous ait servi a identifier les pametres rhéologiques du rein.

Nous avons vu, lors du test de compressiorculee, que le résultat du modéle visco-néo-
Hookéen défini par c=0,0034 MPa &t5.10* MPa.s était trés prbe du modéle purement
hyperélastique. Nous utiliserons dores paramétres dans la suite.

Dans le graphe ci-dessous, nous nous sommessss au comportement viscoelastique et a
I'influence, dans ce cas, de I'incompressibilité :

0,35 -

03 —e—experience

—nH ¢=0.0034 JW.I-;W
0,25

——nH ¢=0.0034 eta=0.0005 J-rl_,-"
-5-nH ¢=0.0034 eta=0.0005

detF

o
[N

force (N)

o
i
a

0,1

0,05

u',v! ez
0 0,5 1 15 2 2,5 3 3,5
deplacement (mm)

Figure 53 : Comparaison loi hyperélastique/loviscohyperélastique dans le cas de
I'indentation de rein

nH ¢=0,0034 : comportement Néo-Hookéen

nH ¢=0,0034 eta =0,0005 : comportemerdgad-néo-Hookéen avec prise en compte de
I'incompressibilité par I'équation (87)

nH ¢=0,0034 eta=0,0005 detF : comportemerdco-néo-Hookéen avec prise en compte de
I'incompressibilité par I'équation (90)

A partir de ce graphe, nopsuvons faire plusieurs remarques:

f La prise en compte de l'incompressibilité msportante. En effet, dans le chapitre 3,
nous avions montré qu’un terme prenantcempte le Jacobien de la matrice de
transformatior était nécessaire pour assurer I'incompressibilité du matériau. C’est ce
que I'on peut remarquer sur la Figure 53.
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0 La courbe «1H ¢=0,0034 eta=0,000% prend en compte un comportement
visco-néo-Hookéen, avec c=0,0034 Mpa, un facteur de stabilis&isri0*
MPa.s, et une incompressibilié@ I'équationdiv(v)=0,

o La courbe «1H ¢=0,0034 eta=0,0005 detk prend en compte le méme

comportement  visco-néo-Hookéen, mais résdi(v) % Opour
e

traiter 'incompressibilité.
Sans ce second terme, I'incompressibilité reat prise en compte. En effet, lors de
l'essai d’'indentation, les éléments situésis I'indenteur sont trés sollicités. Une
incompressibilité au premier ordre ne suffis, la force résultante est alors sous
estimée. Par contre, avec la prise en dentip second terme d’'incompressibilité, on
obtient les mémes résultats entrenéo-Hookéenne et visco-néo-Hookéenne.

f On remarque que les deux courbes reprst un comportement néo-Hookéen, pur
dans le cask nH ¢=0.0034» et avec une composante visqueuse dans le ghis «
c=0.0034 eta=0.0005 detk, sont quasi-superposées. La faible différence est
probablement due au remaillage au coursada@mulation. En effet, le remaillage se
faisant automatiquement, il ne survient pas exactement au méme instant dans les deux
cas et le maillage résultant n’est pas exaet# le méme. Dans ce test d’indentation
ou le remaillage est tres sollicité (car les éléments peuvent vite dégénérer), cela peut
entrainer de légeres différences sur les résultats.

4.3.2.2Apport de la viscosité a des lois tres non linéaires telles la loi
exponentielle

Comme on a pu le voir lors de lidentiéiton du comportement du rein d’agneau
mort, ce dernier est tres nondaire. Une loi expomgielle semble donc étre mieux adaptée
dans ce cas. Cette loi, rappelons-le, estigfpar deux parametres, le second d’entre eux
contrdlant la non linéarité da loi. On remarque que desoblemes de convergence peuvent
intervenir si ce parametre @sbp grand (si le comportemeest tres fortement non linéaire).
Le paramétre de viscosité a aam role tres important. Efffet, on observe que (Figure 54) :

f Avec K=5.10* MPa.s, notre modéle ne convergassd partir dd,7 mm d’indentation
f Avec K=2.10° MPa.s, la simulation parvient arsterme (soit 3,5 mm d’indentation)
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0,35 4

0,3 -

0,25 -
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—8-eta fixe = 0.
0,2 —o— eta fixe = 0,001 s

eta fixe = 0,002

force (N)

0 0,5 1 15 2 2,5 3 3,5
deplacement (mm)

Figure 54 : contribution de la visosité dans I'indentation du rein

Ce résultat montre I'importance de la wsité sur la convergencau résultat. Plus le
comportement est non linaire, plus la correctimgueuse doit étre grande pour stabiliser le
probleme numeérique.

Cependant, plus la correction est importantes pes résultats numérigues risquent d’étre
surestimés. En effet, dans le cas de I'mtd&on du rein, on remarque qu’un parametre élevé

est nécessaire pour converger tout au long dddhtation. Ceci se fait au détriment de la
qualité des résultats puisque les forces calculées sont alors surestimées. L'erreur peut
atteindre 70% pour des déplacements moyens d’environ 2mm.

4.4 Etude du parametre de stabilisation

Comme nous l'avons vu, le paramétre deiBsation est tres important. Mais, si I'on
veut minimiser son influence sur le comportatglobal des tissus, il doit étre adapté aux
parametres rhéologiques de I'organe étudeekin les sollicitationsnposées. En effet, pour
de faibles déformations, le paramétre doit éible pour ne pas perturber les résultats. Au
contraire, pour les grandes déformations, le parametre doit devenir plus important pour
permettre la convergence du calcul. On se p®pogle définir un parameétre de stabilisation
variable qui s’adapte automgtiement aux parametres du matéret aux sollicitations.

4.4.1Formulation du critere de stabilité

On se propose de définir un critére de staddilim automatique. Celwi-devra étre basé
sur une grandeur physique. Comme nous l'avoiss en évidence précédemment, plus les
déformations (ou contraintes) sont importanf#as la convergencest difficile. On propose
de baser notre critere sur les contraintes.

Le critere sera décomposé en deux parties :
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f La premiere partie est adaptée aux petitdsramtions. Il faut que le critére ait une
valeur seuil qui dépend des pawetres rhéologiques du matériau.

f La deuxieme partie est concerne les grand&grméations. Plus le niveau de contrainte
est élevé, plus la valeur du critere dore&rande pour permedtiune stabilisation des
calculs.

4.4.1.1Détermination du seuil

Pour de faibles sollicitationte parametre de stabilité dé@itre petit et proportionnel aux
parametres rhéologiques. On se proposese@lebaser sur les rdgis obtenus avec un
coefficient fixe lors de la compression du cube.

Dans le cas Néo-Hookéen, nous avions approximativement :

K | (148)

c
4
En effet, pour c=0,0034 MPa, on obtient8,5 10* MPa.s, ce qui correspond environ aux
valeurs obtenues lorsque nous avions déteraivaleur du critérde stabilité fixe.

Pour les autres lois, on identifie leurs paédres rhéologiques par rapport au paranette
la loi Néo-Hookéenne aux petites défotimas. On obtient le tableau suivant :

Hypo-élastique Néo-Hookéenne Mooney-Rivlin Exponentielle
E c G G G
i 24 i 4 i 4 i 8

Tableau 6 : calcul du seuil du paramétre de stabilité

4.4.1.2Définition du paramétre de stabilisation

Lorsque I'on atteint de fortes contraintes, le facteur de stabilité doit étre plus important
et évolutif au cours du temps paarantir la stabilité numérique.

On se propose de calculea chaque incrément de temps.
Au temps t, on connait le tenseur des contrairifggour chaque élément. On veut déterminer

tel que V, soit négligeable par rapport a la contrainte totile

La définition du parameétre estli@te. On pourrait |égitimemeih¢ définir en fonction de la
valeur maximale de la contrainté_ , puisque c’est pour les fortesntraintes que I'on perd
la stabilité numérique.

La partie visqueuse du comportement étantdoasé un comportement newtonien, elle s’écrit
en fonction du déviateur des contrairges

Pour chaque élémest a l'instantt, on peut donc €écrire le parametre de stabilié,sous la

forme :

ax?

Bt
,T"“* K (149)

Ke
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avec Dreprésentant I'erreur quéon admet entre le calcul purement élastique et visco-
élastique, S, représentant la valeur maxilea du déviateur des contraintes du
comportement élastique.

Le paramétre de stabilité est donc dans ce cas différent pour chaque élément.
Cette méthode présentaupieurs inconvénients :

f La différence de valeurs du parametre pewede tres grandes entre les éléments (si
une partie seulement de l'organe est sitdle). Le systéme a résoudre risque alors
d’étre mal conditionné et les calsypeuvent ne plus converger.

f Les erreurs numériques somtantuées. Si la contrainte xitaale est surestimee lors
d’un calcul, cette méthode en augmenterffidteen augmentant la valeur du parameétre
et de ce fait, la contrainte résultante. Aw lge stabiliser notrprobléme, il risque de
I'amplifier.

Pour palier a ces inconvénients, on propose wanpetre variable au cours de la simulation
(donc dépendant de la sollicitation) mais constiams le matériau. De plus, il ne doit pas étre
sensible aux perturbations numériques. gpopose pour cela diliser l'invariant J,(M) qui
pour un tenseuvl d’ordre 2 quelconque s’écrit :

J,(M) tr[M?] (150)
Pour chaque élémeaton propose alors le modéle suivant :

t

SiS|
K pyttir K (151)
ot

i’ i

— — O
——

— — O
——

i1j1

J> donne une idée en quelque sortd’idéensité scalaire de la gndeur tensorielle considérée.
Le parametre final correspond a la moyenne sur tout le domaine des vAlaaisulées a
chaque élément :

nbelt

e 152
nbelt ( )

avecnbeltle nombre d’éléments.

Il reste encore a définir le parameti2 qui correspond a l'erreur que I'on admet sur le
résultat.

4.4.1.3étermination numérique du parametre de stabilisation

Si un paramétre fixe au caude la simulation était satisfaisant dans les cas Néo-
Hookéen, nous avons vu qu’avec une lapanentielle, un parametre important était
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nécessaire afin de garantir la convergermmssi pouvant alors poser des problemes de
précision des résultats pdes petites déformations.

Dans le cas de la compressionalde, pour une loixponentielle avec:60,0067 MPa et
c,=5, comme nous le montre la Figure 55, une valeuktige pose un certain nombre de
problemes :

f Pour A0,002 MPa.s, le résultat numérique &®ts proche de l'analytique mais
I'instabilité numérique intervierdu bout de 1,8 mm de compression.

f Pour A0,1 MPa.s, le calcul reste stafjlesqu’a 2,2 mm de compression environ.
Méme si 'augmentation du paramétre de stabilité permet un taux de compression plus
grand, celui-ci reste limité. De plus, aveo parametre aussi élevé, la composante
visqueuse du comportement est prépoaae au début de la compression.

Au contraire, une valeur d& variable avec léemps garantit un calcul stable jusqu’au bout.
La Figure 55 met en évidentafluence de la valeurD On remarque que pous:0,1, la
courbe contrainte-déformation numérique dmportement visco-éléigue est superposée a
la courbe analytique purement élastique. PBe@,15, on atteint une erreur de 8 % environ
entre ces deux résultats.

0,45 0,5

® ANALYTIQUE purement hyperelastique
-0,5 —A— eta fixe = 0.002

—6—etafixe=0.1

-0,6 - £]- etavariable alpha = 0.1

—<- - eta variable alpha = 0.15

contrainte (Mpa)

-0,7

-0,8

-0,9 |

compression relative

Figure 55 : influence deKdans le cas d’une loi exponentielle

La Figure 56 met en évidence l'importandaine valeur du parameétre de stabilisation
variable. Ceci permet de simuler un écrasdna@c une évolution di& contrainte tres
importante.
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Figure 56 : influence deKdans le cas d’'une loi exponsielle pour les grandes et

tres grandes déformations

Pour allier convergence et précision le paraenéle stabilité doit évoluer au cours de la
simulation.

Les niveaux de contraintes croiss&res rapidemerdgu cours de la compression, le parameétre
de stabilisation doit lui aussi éwer rapidement. Pour une miese rendre compte de cette
rapide augmentation, celui-ci a été expriemdog dans le graphe de la Figure 57 :

40 q

35 4

30 4

25

—e—alpha=0.15 /

N
S

log(eta)
&

longueur | (mm)

Figure 57 : variation de Kau cours de la compression (4,5 mm de compression

équivaut a une compression relative de 0,9)
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Afin de tester la robustesse de notre méthodels I'avons testée en faisant varier certains
parametres : la taille de maille et le pas de temps.

4.4.1.4nfluence du maillage

Le premier paramétre étudié est la taille de maille. Avec un pas de temps identique
dans les trois cas, nous avons testé trois sailéemaille différentes : 2, 1 et 0,5 mm (Figure
58).

0,05 0,1 0,15 0,2 ; 0,3 0,35 0,4 0,45

-0,05

0,1 \
——taille de maille 2 \
-0,15 —o—taille de maille 1
—=—taille de maille 0,5 \
-0,2
-0,3 \

-0,35 -

contrainte (MPa)

compression relative

Figure 58 : méthode Kvariable — influence déda taille de maille

On remarque que quelle que soit la taille de maille, les courbes numeériques correspondantes
sont superposées. Il n'y a donc pas diafice notable de la taille de maille.

4.4.1.9nfluence du pas de temps

Avec une taille de maille de 1 mm, on s’igse ici a lI'influence du pas de temps.
Trois pas de temps constants ont été te€iéls 0,01 et 0,001 s. On obtient le résultat suivant
(Figure 59).
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0,05 0,1 0,15 0,2 ; 0,3 0,35 0,4 0,45
-0,05 4

-0,1 A

——dt=0,1
—e—dt=0,01

0,25 -=-dt = 0,001 \ \
-0,3
-0,35 1 \

0,4 -

contrainte (MPa)
o
N

compression relative

Figure 59 : méthode Kvariable — influence du pas de temps

On remarque que pour dt=0,01 s et dt=0,001 saleul converge vers la méme solution, les
courbes sont superposées. Le calcul est aprasiment indépendate la discrétisation
temporelle, lorsque la précision est suffisante.

Pour dt=0,1s, le résultat est différent, sans@eut raison du pas de temps trop grossier, ceci
engendre alors une mauvaise précision des calculs.

4.4.2 Application a l'indentation du rein

Aprés avoir validé notre méthode detaténination automatique du parametre de
stabilité sur le cas de compression débec avec une loi expontlle, on s’intéresse
maintenant au cas plus complexe de l'ind&oh du rein. Différentes valeurs du paraméire
ont été testées : 0,1 et 0,15. késultats ainsi obtenus ont &@nfrontés a celui obtenu avec
un paramétre de stabilisation fix&s.10° MPa.s) et reportés sur la Figure 60 :
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Figure 60 : Influence du parametre de stabité dans le cas dé€indentation d’un rein

On remarque qu’avec un coefficieBt0,15, on obtient de bons résultats alliant convergence
et précision des résultats. Pol>0,10, le calcul ne converge plus a partir de 3,1 mm
d’indentation.

Pour un déplacement inférieur a 3 mm, legeaux de force sont surestimés avec un
parametre de stabilité fixe. En effet, celuiest identique en début et fin de simulation, il

risque, de ce fait, d’étre trop élevé pour fedites déformations, la partie visqueuse du
comportement peut devenir trop importantee@dwn parameétre de stabilité automatique, ce
dernier est ajusté a chaque incrément cddcul et est maintenu faible aux petites

déformations.

4.4.3Etude paramétriqgue du modele

On s’intéresse dans cette partie a I'étddecette méthode pour différentes lois de
comportement et pour des pardraes rhéologiques différents.

4.4.3.1nfluence des parametres rhéologiques

Nous avons vu que le modglermettant la détermination automatique du parametre de
stabilisation donnait de bons résultats paure loi exponentielleavec les paramétres
rhéologiques du rein. On s’intéresse icujomurs a une loi exponentielle mais avec des
parametres plus élevés, on choisitZMPa et g=5.

Le résultat de la compression de cube (Fgbit) montre que le résultat numérique visco-
élastique est trés proche du résudtiadlytique purement élastique :
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0,05 0,1 0,15 0,2 ; 0,3 0,35 0,4 0,45 0,5
AN
-20 \
-30

-40 A \\
50 ——eta variable 0,15

-60 -2 ANALYTIQUE hyperelastique \\
\\
-80
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-100 -

Compression relative

contrainte (MPa)

Figure 61 : étude du parameétre de stabilé pour une loi exponentielle avec;s2
MPa et ¢=5

L’erreur entre les deux courbes esipbrande que lors du calcul aves@0067 MPa, mais
reste acceptable. Elle atteint au maximum 1Za%rs que le parameétre rhéologique a étée
multiplié par 300).

Les parameétres rhéologiques des tissus marg éssez faibles (au maximum de l'ordre de
'unité), cette méthode pourra donc étreplaquée pour toutes valeurs de parameétres
rhéologiques des tissus mous.

4.4.3.ZEtude sur la loi de comportement

On s’intéresse ici a I'étude du modele sme autre loi de coportement, celle de
Mooney-Rivlin, avec &=0,00034 MPa et,60,00306 MPa (Figure 62) :
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Figure 62 : étude du modele sur ldoi de Mooney-Rivlin, avec ¢0.00034 MPa et
¢,=0.00306 MPa

On remargue que l'erreur est plus importaamtec une loi de MooneRivlin que pour une loi
exponentielle. Elle vaut environ 18% poix0,1, et atteint 35 % pou=0,15.

Moins la loi est non linéaire, moins lerpametre de stabilité doit étre élevé.

Un paramétre de stabilitédoit donc étre différent sah la loi de comportement.

4.5 Conclusion

A travers ce chapitre, nous avons mis @ndence linstabilitt du comportement
élastique (aussi bien dans les cas hypodlastiet hyperélastiquelprs de simulations
numeériques éléments finis. Popremédier, nous avons intrddun autre modéle, celui de
Kelvin-Voigt. Une composante visqueuse a a@té ajoutée au comportement élastique du
matériau. Le parameétre visqueux a été, pbmstant, défini de maniere telle que le
comportement visqueux ne perturbe pas esteement le comportement élastique, mais
garantisse la convergence numérique. Unéthode de détermination automatique du
parameétre de stabilisation a éi&veloppée afin d’allieprécision des résualts et convergence
numérique. Elle consiste a adapter le paramatchaque incrément de calcul, le paramétre
étant identique en tout lieu de I'organe. Ape&oir été validée avec le cas de compression de
cube, cette méthode a été appliquéecaucces a l'indentation d’un rein.
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Chapitre 5

Modélisation de la découpe & applications

Dans les chapitres précédents nous nous sommes intéressés au comportement
mécanique des tissus mous. Lors d'une opération chirurgicale, les déformations rencontrées
sont tres grandes. Nous avowms que des modeles de typgperélastiques étaient alors
nécessaires pour décrire au mieux leur porement. Nous nous intéresserons dans ce
chapitre a un deuxieme aspect tres impartians la chirurgie : la découpe.

Le modele numérique de découpe que nouserbns est le modéle « kill element ». Nous
détaillerons dans un premier temps ce modekerl ensuite appliquéla modélisation d’'une
opération chirurgicale.

5.1 La méthode numérique de découpe

La découpe est un geste essentiel dassralation d’opérations chirurgicales. Une des
méthodes les plus simples consiste a déttege&léments quand ceuxsont en contact avec
I'outil chirurgical. Cette métode a été notamment utilisée pdauisimulation d’opération du
foie [DEL 99]. Elle permet de simuler le gfe d'un scalpel électriguenais I'approche est
purement géomeétrique et non physgUne autre méthode propog@e Nienhuys et al. [NEI
00], dans le cas des masse-ressmmsiste a séparer les élémsefapres avoir dédoubler les
nceuds situés sur la trajectoire du scalpelhoet les détruire ou lediviser. Cette méthode
permet, de ce fait, de ne pas augmenter le nombre d’éléments (compatible alors avec le temps
réel). Cependant, cela sous entend de connaitrajétoire de I'outilchirurgical. De plus,
ces éléments peuvent alors devenir de maugaiaité ou des singulargéeuvent apparaitre.
Mendoza et al. [MEN 03] ont appliqué cettethugle aux €léments finis. Dans ce cas, un
critere basé sur les contraintes maximaksl compte de la découpe ou non, ce qui rend
I'approche plus physique cormage au critére de contact.

5.1.1Principe de la méthode « kill element »

La méthode « kill element » est sans doutené&hode de découpe la plus simple en
3D. Elle a prouveé son efficacité par exemplamse en forme des matériaux dans les cas de
modélisation du procédé de riage [BOU 03] et [BOU 04].

Elle fait apparaitre deux notions importantes :
f Le critere d’'endommagement
f Le seuil, c'est-a-dire 'endommagement critique a partir duquel il y a rupture

A chaque incrément de temps, aprés convemyen systeme, VSurgeon3aak le critere au
niveau de chaque élément. Si le critereind’élément est supérieur au seuil fixé par
'opérateur, alors I'élément esttué », ce qui veut dire qu’ihe contribue plus au calcul
mécanique (Figure 63).
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Figure 63 : la méthode « kill element » dans un cas 2D

On remarque que la méthode nécessite un mailffim pour étre en mesure de simuler avec
précision la découpe. Un maillage trop grossigra@nerait une perte importante en terme de
volume, la découpe serait alors tres approximative.

Le critere choisi est la@ontrainte maximale principaleritére couramment utilisé pour les
matériaux fragiles [STE 63], commevuerre par exemple. Ce crieea 'avantage d’'étre facile

a mettre en ceuvre, est basé sur une donnéegpbkyst rend compte d’'une découpe nette du
matériau.

L’algorithme de découpe se décpmse de la maniére suivante :

A l'incrément t, on cherche a résoudre :

2K M. H 3s: H  pdivvr @V 3gv*  Tv8 0
® L detFt 1 | o (153)
° P*(div(v') W)dv 0
Puis on incrémente par :
XUt oxt vt
%' f(R 'R) (154)
—pt ‘{ "t Vl/('t

avecf la loi de comportement élastig choisie, et rappelons-le :
I} "= contrainte due au comportement élastique

V. "= contrainte due au comportement visqueux
V' "= contrainte totale
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A partir du champ decontrainte résultatsl” ', on en déduit la contrainte principale
maximale de chaque élément I .

Si, l}l’ 't Havec He seuil défini par 'opérate, alors on élimine I'élémemtdonné.

La configurationn’est alors plus :*
éléments trop contraints,” .

, mais une nouvelle configuration amputée des

A l'incrément suivant, t+t, le systéme a résoudre se met alors sous la forme :

2K H':H 3s ':H p' 'divv: @&/  3@gv* T v @
' : wt ot : (155)

't Lot ot ot St 't

detF' ' 1

: dv 0
detF" t't)

® Ny
° 3p*(div(v' )

Le systéme n’est donc pas a I'équilibre au début de I'incrémént Pour ne pas avoir de
probléme de convergence,' ' et :" " doivent étre proches, nécessitant un pas de temps
assez « petit ».

Il serait préférable, entre deux incréments de calculs, d’ajouter des itérations de ré-
équilibrage. Elles permettraient au systemegesphaque perte d’éléntend’étre de nouveau

a un état d’équilibre.

5.1.2Application sur un cas simple

On se propose d'appliqueette méthode sur un cas slmpmle découpe de plaque
(Figure 64). Soit une plaque de dimensionZs mm?, elle n’est ni fixée, ni soumise a la
gravité (afin de la laisser libre de se déform@r).cherche a la découper par la méthode « Kill
element » a l'aide d’'une paire de ciseaux dormjdamétrie est celle de ciseaux utilisés en
laparoscopie. Le contact entre les ciseauagplague est considéré comme glissant. Le
maillage est fin sur toute la plaque : 0,5 mm.
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Figure 64 : découpe d’'une plague — état itial (visualisation taille de maille)

Le seuil a été fixé par une rhéde d’essais-erreurs.uBleurs simulations ont été réalisées. Il
a été déterminé de maniére a étre assez ptaweéviter une découpe beaucoup trop grossiere
et suffisamment bas pour que le matériadémupe et ne soit pas trop résistant.

Pour le comportement de la plaque, nous aebssi une loi hypoélastique ou hyperélastique
(modéle de Mooney-Rivlin).
Les parametres rhéologiques de la plaspr@ proches de cewbes tissus mous :
f E=0,135 MPa et¥0,5 pour le comportement hypoélastique
f ¢=0,005 MPa, £0,0175 MPa pour le comportement hyperélastique.
Notons que ces comportements sontégants aux « petites déformations ».

Dans ce cas le seuil a eté fixelg=0,008 MPa, c’est un seuil assez bas comparativement au
comportement du matériau. Cela permet gldgue de se découper tres facilement.

Les résultats obtenus apres découpe geprésentés sur la Figure 65 pour le cas
hypoélastique et la Figure 66 pour I'hyperélasticite.
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Figure 65 : découpe d’'une plague - comportemeitmtypoélastique

Isovaleur du déplacement selon 'axe z (mm)

Figure 66 : découpe d’'une plaque - comportement Iperélastique

Isovaleur du déplacement selon I'axe z (mm)

Les déformations atteintes dalaspartie non découpée sont relativement faibles. Au niveau
de la partie droite dessgaux qui correspond a larfia la plus déformée,.=0,03 MPa dans

le cas hypoélastique et 0,01 MPa pour le portrement de Mooney-Rivlin. Ces faibles
valeurs proviennent du seuil relativement bBs. d'autres termes, pour un seuil bas, le
matériau se déforme peu avant d’étre découpé.

A partir de ces résultats, nopsuvons faire plusieurs remarques :

f La premiére porte sur la maniere dontdeforme la plaque. On remarque qu’elle a
tendance a s'incliner vers leas (z négatifs) a droite degseaux et vers le haut a
gauche des ciseaux du fait de la cinéquaiqui leur a été imposée. On retrouve le
méme phénomene lorsque I'on découpe une feuille de papier.
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f La deuxieme met en évidence la difite quantitative des résultats selon le
comportement choisi. En effet, le déplacetrsgion la direction z, est plus important
pour un comportement hypastique. Ceci peut facilemestexpliquer par le fait que
I'hypoélasticité sous estime les conttas Les contraintes sont donc moins
importantes que dans le cas hyperélastiguale ce fait la contrainte principale
maximale aussi. Ainsi, le seuil est attgihiis tardivement danle cas hypoélastique.

La découpe se fait plus tardivement aussi, le matériau se déforme plus. Pour avoir la
méme déformation, il faudrait diminuerdeuil dans le cas hypoélastique.

f La perte de volume est acceptable. Néanmoins, elle est plus importante dans le cas
hyperélastique (5%) que dans le cas hymsti@jae (2%). Ceci @nt du fait qu'il y a
moins de découpe dans le cas hypoélastideese fait moins d’éléments éliminés et
donc moins de perte de volume due a I'éliation de ces éléments. Un maillage fin
est donc nécessaire pour garaatie conservation du volume.

Cet exemple a permis de montrer I'efficaciténdodele « kill element ». Cette méthode a été
utilisée dans le cas de découpe d’'une trompe de Fallope.

5.2 Opération de section d’'une trompe de Fallope

Le but de notre approche est la simulatitume opération chirurgale. De part notre
collaboration avec le service degynécologie dhgigee du CHU Archet Il de Nice, hous nous
sommes intéressé a la simulation d’'une troahgpé-allope. Cette simulation se décompose en
deux gestes opératoires élémentaires :

f Pincement de la trompe par une pince de chirurgie
f Deécoupe de la trompe

Les différents outils chirurgicaux riels (pinces et ciseaux) ont été dessinés sur la base de
vrais instruments utilisés en laparoscopie (Figure 67).

Figure 67 : outils chirurgicaux utilisés en laparoscopie

Ne disposant pas de la géométrie de I'utémtrea abdomen, avec les trompes bien définies,
celle-ci a été définie a partir de ptdres anatomiques (Figure 68) [KAM 00].
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v

Conditions aux limites
d’encastrement

\

Figure 68 : Modele de l'utérus

Il est composé de 39606 nceuds et 148790 éléments. Les extrémités des ligaments ronds sont
fixées ainsi que la base du corps utérindélisant les fixations réelles de l'utérus a
I'abdomen. Le pas de temps de la simulatsh déterminé en fonction de la déformation
moyenne fixée a 0,1% par incrément.

L'utérus est supposé hamene et isotrope. Dans notre miedée comportement utilisé pour

décrire le comportement de l'utérus est upiqa’est le modéle de Mooney-Rivlin avec
c1=0,01 MPa et £0,035 MPa (parameétres déterminés pour le corps utérin).

5.2.1Pincement de la trompe a l'adle d’une pince chirurgicale

Le premier geste consiste a bloguer la peravec une pince afin d’éviter d’éventuels
déplacement lors de la découpe.
Le contact entre la pince etti@mmpe est supposé glissant dit & la lubrifiation naturelle
dans le corps.

A I'état initial, I'utérus se présente la maniére suivante (Figure 69) :
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Figure 69 : pincement de la trompeale Fallope - état initial

Sous l'effet du pincement, la trompe se défoanhee déplace. La pie va notamment relever
I'extrémité de la trompe (avec I'ovaire gest fixé), comme le montre la Figure 70.

Figure 70 : pincement de la trompe de Hiope - état final.

Isovaleur de déplacements selon I'axe des z (mm)

Du fait du contact, la trompe glisse Iégéremavec le mouvement de la pince. En se
refermant, la pince a tendance a dépléé&ompe vers le corps utérin.

De plus, comme le comportement du matéridisegposé identique partout, la fine pellicule
qui recouvre les ligaments ronds et les trongeeg-allope (appelée périte) est plus rigide
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que ce qu’'elle n'est réellement. Sous I'effet dpitece, elle se plie comme le ferait une feuille
(cf Figure 71).

Figure 71 : pincement de la trompe de Fallpe - état final.
Isovaleur de déplacements selon I'axe des y (mm)

Ce comportement n'est pas totalement l&da la réalité, il faudrait pour cela que le
comportement de cette fine pellle soit plus souple. Enffet, le comportement n’esta
priori pas le méme entre ces différentes partieuti€us (que se soit le corps utérin, les
trompes de Fallope, le péritoine, etc...). Ueteide permettant I'ideification de chaque
différente partie de I'organe serait intéressalatenodélisation de I'organe dans son ensemble
devrait alors prendre en compte ces spécificité comportement. Herait alors nécessaire
que le modele numérique saihpable de traiter unrgane défini pamplusieurs lois de
comportement différentes selon les régiobe plus, ce phénomene est sans doute dd a
I'idéalisation géométrique de l'orga. En effet, en réalité le qdine est une fine couche qui
recouvre entierement l'utérus, ses limites sasdez difficiles a définiet il n'est pas aussi
tendu.

Néanmoins, ces premiers résultats sont intéressants. Le mouvement de la trompe de Fallope
est proche de celui observé réellement.

Ces premiers résultats montreasimment se déforment les diffétes annexes de l'utérus et
mettent en évidence le fait qu'une représimtafidele de I'organe est nécessaire pour
permettre une simulation réaliste de I'ensemble de I'organe étudié.

Pour donner un ordre de grandeur du tempsadi@l, celui-ci est @&nviron 8h, pour les 58
incréments de temps nécessaires a la résolution du probléme, sur un pentium 4. La perte de
volume est trés faible : 0,07 %.

5.2.2Découpe de la trompe

Le deuxieme geste élémentaire est la décalgpka trompe. La méthode numérique de
découpe est la méthode de « kill elementtailée précédemment. Le critére de rupture est
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fixé a 0,07 MPa. Ce critere devra étre idenfiliés précisement par exemple a l'aide d’essais
expérimentaux et une approche inverse.

Comme le montre la Figure 72, la découpec la méthode « kill element » donne des
résultats qualitativement satisfaisants. Pour des raisons de visibilité, seul le maillage externe
des ciseaux a été représenté.

Figure 72 : découpe de la trompe de Fallopeétat initial (gauche) / état final
(droite)

Isovaleur des déplacements selon I'axe z.

Les résultats numériques de découpe sembimadistes. On remarque que la trompe est
immobilisée par la pince, maigar contre, suit le mouvementsdeiseaux lorsqu’elle est libre
de mouvement.

La section est conforme a nos attentes. Neamsnelle est assez grossiere (la section est
aussi large que I'épaisseur des ciseaux).

Dans ce cas, la simulation prend 8h15 de temps de calcul. La perte de volume est de 4,6 %,
perte due a la méthode « kill element » qui sinpp des éléments et donc leur volume au
cours de la simulation. Cette perte reste touigedcceptable. Pour 'améliorer, il faudrait une

taille de maille encore plus fine au nivede la zone de découpe au détriment d’'une
augmentation sensible du temps de calcul.

Avec un critere plus élevé i =0,1 MPa par exemple), on obtient alors une découpe

différente. En effet, la trompe est plus difficile a découper, le couple fourni par les ciseaux est
alors plus important comnie montre la Figure 73 :
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Figure 73 : Couple au cours de la simulationle découpe

Influence du seuil de rupture

En fin de découpe, I'écart entre les deux cougéeforce varie du simple au double environ.
La trompe, contrairement au cag =0,07 MPa, n'est pas entierent découpée dans le cas

l =0,1 MPa. Le seuil n'est pas atteint dans lésnéints restants comme le montre la Figure
74.

Figure 74 : Découpe de la trompelans le cas sigl=0,1 MPa i/ (MPa)

Les résultats numériques de découpe déperdiamt fortement du seuil de rupture. Il est
caractéristique du matériau éifidPour étre déterminé exp@gntalement, afin d’avoir des
résultats numériques plus précis, on pourmaitisager d’instrumentdes outils chirurgicaux
afin de mesurer les efforts aours de la découpe. Maiscgla semble envisageable pour les
essai®ex-vivoou sur animaux, cela risque de poses pimblemes éthiques et d’hygiene pour
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les opérations en bloc opératoire. |l seraggiole aussi d’enregistrer 'opération chirurgicale
et mesurer les déplacements de l'organevee de leur comparaison avec les résultats
numeriques. La caméra devra alors étre ainihe ou avoir un déplacement maitrisé.

5.3 Etude du comportement de la trompe de Fallope

L'utérus est un organe comege, composé de différentgmrties dont les propriétés
meécaniques sont vraisemblablement différenteduwee a l'autre mécaniques. En effet, il
n'est pas certain que le comportement du cor@srusoit le méme que celui de la trompe, ou
de l'ovaire, etc... Une étude plus précise sur I'organe est donc nécessaire.

Nous nous sommes intéresses a I'étudadempe de Hibpe [SAI 05].

5.3.1Protocole expérimental

Le test d’'indentation que noasons utilisé pour identifier le comportement du corps
utérin, est inadapté a I'étude de la trongee Fallope (celle-ci nsire environ 6 mm de
diamétre), une nouvelle pince a donc été créée. Basée sur la pince « rhéobiol » déja existante,
elle a été modifiée pour escer des essais de bipgimnement. Ce geste reproduit
expérimentalement le mouvement effectué, pangle, lors d’'une coagulation de la trompe
ou sa ligature au clip de Filshie. La tailes poincons a été déterminée de maniere telle que
la force résultante soit compatible avec les captdéja en place. Laftirence de taille (4, 5
et 6 mm) ne semble pas avoir d’'influence, leigls’est porté sur une taille de 5 mm (Figure
75).

Figure 75 : Zoom sur les poincons de lmachine portative de bipoingconnement
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5.3.2Identification du comportement

Comme dans le cas de l'identification durgmrtement du corps utérin, des essais de
biponconnement ont été réalisés dans une sallégehe bloc opératoir¢ste apres ablation.
Cette fois-ci, il était nécessaire que l'utérusex annexes soient prédsv Cette ablation était
nécessaire pour des raisons médicaless leatrompes semblaient saines.

Apres bipoingonnement, l'utérus a été envoy&envice d'imagerie médale de I'hopital en
vue d'un scanner, ce qui, avec I'aide dAMARBD®, a permis de reconstruire un maillage
fidele a I'organe étdié (Figure 76).

Figure 76.b : maillage AMIRA 3D® de

Figure 76.a : utérus étudié pour les . AR
9 P ['utérus étudié

trompes de Fallope

On remarque que, lors du passage au scanner, les trompes se sont légerement déplacées, elles
sont moins tendues. La géométrie de l'orggae I'on utilisera numériquement sera donc
legerement différente.

La comparaison des courbes force-déplacemergssse I'expérience et de la simulation ont
permis d’identifier le comportement dettampe comme le montre la Figure 77 :
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bipoingonnement de la trompe de Fallope
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Figure 77 : comparaison expérience —simation des résultats de bipoinconnement

On remarque que le comportement de la trompe de Fallope est tres non linéaire par rapport a
celui du corps utérin. En effeici, une loi &ponentielle est nécessaire pour définir le
comportement lors du bipoingonnement. Le parametestadentifié égal a 7 (il valait 5 dans

le cas du comportement du rein d’agneammgttant en évidence la non linéarité du
comportement. Pour les petites déformatignsqu’a 2 mm d’écrasement environ), une loi
néo-Hookéenne permet de décrire fidelement le comportement.

5.3.3Découpe de la trompe avec unei de comportement adaptée

Comme nous I'avons vu, le comportementaleérompe est différent de celui du corps

utérin. Le logiciel VSurgeon3 &bt mono-domaine, I'organe meut étre décrit que par un
seul comportement.
On propose de décrire le comportement de I'oegalans un premier temps, par celui identifié
pour les écrasements inférieurs a 2 mmsdde cas du bipoingonnement, soit un
comportement néo-Hookéen avec ¢=0,08 MPa.cQ@aportement, linéaire par rapport au
tenseur de Cauchy gaucBea de trés bonnes propriétésmariques (bonne convergence de
la méthode de Newton-Raphson)..

Dans ce cas, contrairement au comportememaeney-Rivlin (Figure74) identifié pour le
corps utérin, la trompe se découpe facilement avec un seuil fiXé-8,1 MPa (Figure 78).
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Figure 78 : découpe de la trompe avec comportement néo-Hookeerl- (MPa)

Le résultat montre lintéréde décrire précisément le mportement de |'organe pour
modéliser correctement la découpe.
Ceci est conforté par le graphique de la Fegt® qui met en évidence I'importance de la loi

de comportement sur le couple. Pour un méme seuil fix 20,1 MPa, le couple croit plus

rapidement pour le comportement néoeldéen, pour atteindreon maximum a 2,7 N.m
environ a 1s de simulation. Tandis qu’avec umportement de Mooney-Rivlin, le couple ne
dépasse pas 2,2 N.m. Par contre, en fin @aeu#e, I'organe défini par la loi de Mooney-
Rivlin devient plus dur que adl de la loi néo-Hookéenne, uple devient alors jusqu’a

deux fois plus grand (la trompe n’'avait pas été completement découpée dans le cas de
Mooney-Rivlin).

0,00E+00

-5,00E-03 -

-1,00E-02 -

-1,50E-02

couple (N.m)

-2,00E-02 -

—-=— Mooney-Rivlin
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-2,50E-02 -

-3,00E-02 -
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Figure 79 : comparaison des couples poutes lois de comportement néo-Hookéen/

de Mooney-Rivlin
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On remarque que la découpe est différentensielaccomportement choisi. Il faut donc faire
attention a bien décrire le comportement ld@gane pour prétendre a une simulation
d’opération chirurgicale réaliste.

5.3.4Simulation de la découpe aveane loi de comportement trés
non-linéaire

Nous avons vu que la loi de comportement était importante dans la précision des
résultats numériques. Le test de bipoiconnentEigure 77) a montréue la loi la plus
adaptée pour ce genre d’essai est la loi exponentielle gs@d MPa et £7.

Dans le cas du pincement de la trompe, on tatemsgue la distribubtn de la contrainte
principale maximale principale est a pguées la méme pour les trois comportements
différents. Les contraintes sont un peu plusédewdans le cas delta exponentielle (Figure
80).

Figure 80.a simulation du pincement Figure 80.b simulation du pincement
de la trompe de Fallope — de la trompe de Fallope —
comportement néo-Hookéen comportement de Mooney-Rivlin
- Y (MPa) - - Y (MPa) -
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Figure 80.c simulation du pincement de larompe de Fallope — comportement

exponentiel - Y (MPa)

La valeur principale maximale varie ent@®36 et 0,29 MPa dans le cas du comportement
néo-Hookéen, entre -0,21 et 0,21 MPa pour cgéuiMooney-Rivlin et entre -0,63 et 0,92
MPa dans le cas du comportement exponer@igst le caractére fortement non-linéaire de
cette loi qui entraine des écarts importants entre les valeurs minimales et maximales des
résultats.
Dans le cas de la découpe, le comportantees fortement non-linéaire engendre des
difficultés de convergence. Ceci peut s’expliquer par :
f l'erreur commise en début d'incrément apres une opération de découpe. En effet, apres
avoir numériquement supprimé des élémentspldiguration n’est plus a I'équilibre.
Si cette erreur est rapidement compertades le cas des comportements néo-Hookéen
et de Mooney-Rivlin, il n’en est pas d&&me dans le cas exponentiel.
f la qualité des éléments n’est peut-étre gssez bonne. La géométrle I'utérus est
complexe, il est donc difficile de la maillerrcectement. En effet, la qualité minimale
est de 0,07 environ (pour une qualité déahs le cas d'un tétraédre parfaitement
régulier), et chute a -0,02(élémt dégénéré) au cours deadicoupe. Le calcul ne peut
alors plus converger.

Comme cela a déja été soulevé au chapitiel, pour avoir des résultats plus précis, |l
faudrait ajouter un incrément de calcul aprés I'utilisation du « kill element ». Ceci permettrait
une remise a I'équilibre du sgshe et éviterait ainsi des erredors de sa résolution. On
pourrait aussi envisager une adaptation de maillage automatique favorisant un maillage de
bonne qualité et ainsi s’affranchir dgsoblemes liés a la qualité du maillage. Ces
améliorations contribueraient & diminuer leseers numeériques et, ae fait, sans doute, a

une meilleure convergence des résultats danssgeacticulier de non-linéarité trés sévere.

5.4 Conclusion

Dans ce chapitre, nous nousrsoes intéressés a la découpe, geste important dans la
simulation d’'une opération chirurgicale. Nousoas utilisé pour celée modéle numérique
« kill element », qui nous a permis d’avoir lofens résultats qualitéi Cependant, ce modéle
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nécessite la définition d’'un critere de ruptureletson seuil. Le critere de rupture a été base
sur la contrainte principale maximale, criteceiamment utilisé. |l sait toutefois intéressant
d’étudier d’autres criteres, pouwtéfinir celui qui pourrait déoge au mieux la rupture des
tissus mous, avec par exemple une prise en casheptge déformation. La définition précise du
seuil de rupture nécessite des essais expgtane de découpe. De plus, nous avons mis en
évidence I'importance de lailode comportement sur lessidtats numériques de découpe.
Nous avons montré également que le compomémen organe peut ne pas étre identique
partout. Chaque partie de l'utérus devrait dgrayr étre plus réaliste, étre modélisée par un
comportement rhéologique qui lui est propre.r@&me, l'identification du critere de rupture
sera a faire pour chaque organepartie de I'organe étudié.
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Le but de ce travail est le développeinal’'un logiciel dédié a la simulation
d’opérations chirurgicales. Apres avoir études différents simulateurs déja existants, il
semble que ces derniers ne soient pas assdistes pour prétendre atteindre un niveau de
réalité virtuelle qui pourrait en faire déritables outils d’ale aux opérations.

Face a ce constat, nous nous sommes intéresslsvaloppement d’un simulateur réaliste.
Pour cela nous avons développemodele précis, basé sur la mécanique des milieux continus
et utilisant une discrétisation en éléments finis.

Un premier point important dans cette gpg de réalisme, a été l'identification du
comportement de tissus mous. En effet, d’afaditérature, les tissus mous sont caractérisés
par un comportement hyperélastique. Unedétsur différents motes hyperélastiques a
permis de déterminer les meilleurs modéles conduisant a un bon compromis entre simplicité
(de mise en ceuvre et d’'identification des partres rhéologiques) ptécision (concordance
entre le comportement modélisé et celui Bergane étudié). Lechoix s’est porté
principalement sur trois modél@lifférents : le modéle néoeldkéen, celui de Mooney-Rivlin
et un modele exponentiel. Ces trois modedes montré leur efficaté dans I'étude des
différents organes que nous avons étudiés.

La validation d’implémentation de ces différembodeles sur des tests académiques, a mis en
évidence des instabilités numériques. Pgpuremédier, une composante visqueuse a été
ajoutée. Elle a pour but de stad@lr le probleme et d’éliminares instabilités sans perturber
notablement le comportement élastique.

Le modele viscoélastique utdéisappelé modele de Kelvineigt, a été validé puis appliqué
aux essais rhéologiques d’'inderdatd’un rein et d’'un utérus.

Un autre point important de la chirurgist la découpe. C’est pour cela gue nous avons
mis en ceuvre un module de découpe numéri@se sur la méthode « kill element ». Cette
méthode est sans doute la plus simple en 3peanet d’avoir des résultats satisfaisants,
proches de la découpe quen’peut obtenir en chirurgavec certains instruments.

Enfin, ceci a permis la simulation d’'une étagiopération chirurgicale. En collaboration
avec le service gynécologique du CHU ArchaldlNice, nous nous sommes intéressés a une
opération de découpe d’'une trompe de Fpalol’opération est composée de deux gestes
élémentaires : la prise de la trompe avec unesplacdécoupe de la trompe. Les résultats sont
qualitativement corrects mais reste a pouvoir les compar quantitativement avec une
véritable opération chirurgicale. Difiéntes options sont possibles :

f Instrumenter les pinces chirurgicales et gisteer au cours dedpération différentes

observables, comme la force.

f Filmer et mesurer les déplacements de I'negdors de I'opération chirurgicale par

traitement d’'images.
En étant couplé a un retour ti@t, un chirurgien expérimenté séran mesure de juger de la
pertinence du logiciel. Mais ce dernier point hlgsur I'instant pas réakdble car les logiciels
de simulation chirurgicale réalistes sont gnands en temps de calcul. Il n’est donc pas
possible pour I'instant de pouvoirgtendre & un fort réalismesocié a un couplage haptique.

Devant I'ambition d’'un tel projet, de nomiope points restent & améliorer et d’autres a
envisager.
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Pour les ambitions a court et moyen terme, nous pouvons citer :

f
f

La modélisation d’organes hé§enes. Comme le cas de l'utérus par exemple, ou le
comportement du corps est diié@t de celui des trompes.

La modélisation des organes pelviens vasiCeci permettrda simulation d’une
opération chirurgicale de I'abdomen dasmn ensemble. Il faudra alors étudier le
comportement des organes séparéraetraiter le contact entre eux.

L’étude de la découpe. Leit@re de rupture reste a étidentifié sur les différents
organes étudiés. Il faudra peut-étre choisictitere plus adapté et prendre en compte
une nouvelle méthode de découpe plus prebmssée sur la fissuration par exemple.

La prise en compte de l'anisotropie. Léatis est un muscle, il est donc constitué de
fibres musculaires orientées, dé ce fait, il est sans dowaisotrope. Des études plus
poussées sur le comportement de I'organensérientation des stititations seraient
donc intéressantes et nécessaires papprocher encore de la réalité.

Enfin, un dernier point important est la grien compte de la viscosité. En effet,
lorsqu’un organe est soumis a une solliaiatiil ne revient pas instantanément a sa
position initiale. Son comportement est dongceiélastique. Une prise en compte de
la viscosité dans le comportement de l'organe est donc a prévoir tout effet de
stabilisation mis a part.

A plus long terme, nous pouvons envisager :

f

L’étude des pathologies. Quand I'organeasgonnu sain, on pouredors y ajouter une
pathologie qui se fera sans doute par umedification de lagéométrie et du
comportement.

L’'aspect physiologique. llserait intéressant de aaéliser un organe dans son
fonctionnement habituel avec la prisecampte des vaisseaux sanguins, etc ...

Enfin, la réduction du temps de calcul powiver au temps réel. Ceci permettra de
coupler le logiciel avec des manettes &oue d’effort. Le simulateur sera alors
complet, utilisé comme méthode d’apprentissage apprentis chirurgiens, de tests de
performance pour les chirurgiens expémés, ou encore un moyen de créer de
nouveaux protocoles opératoires. Cette dimmamudu temps de calcul pourra se faire
via 'augmentation continuelle de la puissart®s ordinateurs, lparallélisation des
ordinateurs, le développement d’algorithruessaint a optimiser le temps de calcul, ...

Tout ceci permettra peut-étre aux simulateurstdeurgie d’avoir un avenir semblable a celui
des simulateurs de vol. En effet, méconnus desinnées 30, ils ontantré leur intérét 25
ans plus tard et sont désormais incontournables.
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