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Introduction

La thése décrite dans ce manuscrit porte sur la modélisation des tissus mous dans leur en-
vironnement pour l'aide aux gestes médico-chirurgicaux. Elle a été réalisée au sein de I’équipe
Gestes Médico-Chirurgicaux Assistés par Ordinateur (GMCAQO) du laboratoire Techniques
pour 'Imagerie, la Modélisation et la Cognition (TIMC). Les travaux présentés sont appli-
qués a la modélisation et a la simulation de gestes médico-chirurgicaux sur la prostate. Ils
s'inscrivent dans le contexte de la modélisation des tissus mous et ’application médicale choi-
sie la fait rentrer plus particuliérement dans le cadre de 'urologie assistée par ordinateur. Les
enjeux scientifiques et médicaux de la thése sont fortement liés, de par les choix qui ont été
effectués au cours de ce travail pour atteindre les objectifs d'une part du point de vue de la

modélisation et d’autre part de celui des applications médicales choisies.

0.1 Gestes médico-chirurgicaux assistés par ordinateur

0.1.1 L’évolution de la médecine vers une chirurgie minimalement invasive

Depuis une vingtaine d’années, le développement de nouvelles technologies et en particulier
celui de l'informatique a entrainé des évolutions importantes dans le domaine de l'imagerie
médicale. Ainsi, le perfectionnement des moyens d’imagerie a permis d’observer 'intérieur du
corps d’'un patient sans avoir besoin de « I'ouvrir » . Les cliniciens ont maintenant a leur dis-
position des images de structures anatomiques du patient qu’ils peuvent obtenir indirectement
sans traumatisme pour le patient (échographie, scanner, IRM par exemple) ou bien directe-
ment avec des moyens vidéos introduits dans le corps du patient (endoscopie par exemple).
Ces évolutions technologiques ont modifié la pratique médicale et la chirurgie minimalement
invasive a progressivement été introduite dans les procédures chirurgicales avec pour prin-
cipal objectif de rendre les gestes chirurgicaux moins traumatisants pour le patient. Toutes
les spécialités chirurgicales ne nécessitent néanmoins pas une telle chirurgie et ce n’est que
progressivement que la chirurgie minimalement invasive a été introduite pour réduire les voies
d’abord en neurochirurgie, puis en chirurgie digestive ou urologique (la premiére ablation de
vésicule biliaire par ccelio-chirurgie a été pratiquée en 1987) ou bien en chirurgie cardiaque
plus récemment.

L’introduction de nouvelles procédures chirurgicales minimalement invasives augmente la

précision des gestes réalisés mais en méme temps diminue les capacités de perception et d’ac-
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tion du chirurgien. L’accés aux structures anatomiques par des trocarts ou par des voies
naturelles réduit la perception visuelle ainsi que la perception tactile du chirurgien qui ne
voit plus et ne touche plus directement les structures anatomiques qu’il opére. L’évolution des
techniques de chirurgie moins invasives s’est donc accompagnée du développement depuis une
vingtaine d’années d'une nouvelle discipline a la frontiére entre sciences de l'information et

meédecine : la chirurgie assistée par ordinateur.

0.1.2 Développement des gestes médico-chirurgicaux assistés par ordina-
teur

Les gestes médico-chirurgicaux assistés par ordinateur (GMCAOQO) ont pour objectif d’aider
les médecins et les chirurgiens a planifier et & réaliser des procédures médicales ou chirurgicales
minimalement invasives. Une méthodologie a été introduite par Lavallée [Lav89] et repose sur
une boucle répartie en trois parties : perception, décision et action, comme illustrée sur la
figure 1. La réalisation d’un systéme GMCAQO nécessite donc de pouvoir acquérir, traiter
et fusionner les données multimodales provenant d’examens pré-opératoires, per-opératoires
ou post-opératoires avec des données provenant d’atlas ou de modeéles (biomécaniques ou

statistiques par exemple).

Modéles
Modeles statistiques
biomécaniques / Atlas

1o PERCEPTION

L
/

iﬁ SIMULATION
/ i

|
Systémes l DECISION
|
|
|

Patient virtuel

|
|
|
did l
|
|
|

ACTION

de guidage

REEL w VIRTUEL

F1G. 1: Méthodologie des GMCAO (http ://www.surgetics.org)

Dans cette thése, nous nous intéressons a la partie « décision » de la boucle décrivant
la méthodologie des GMCAQ. L’objectif principal de cette partie est d’aider le chirurgien a

définir la stratégie optimale a partir des données relatives au patient, de sa connaissance et
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de son expérience médicales. Pour cela, les GMCAO peuvent lui fournir un moyen de spécifier
I'intervention avant sa réalisation en découpant les gestes réalisés en plusieurs étapes distinctes
ou bien en anticipant les effets de ces mémes gestes. Cette planification des opérations chirur-
gicales est actuellement en pleine expansion et le développement de simulateurs physiques de
tissus biologiques, permettant de prévoir les conséquences de certaines opérations ou bien de
planifier et optimiser une stratégie opératoire, s’est notamment accentué depuis une dizaine

d’années.

0.1.3 Modélisation et simulation de gestes médico-chirurgicaux

Les premiers simulateurs médicaux sont apparus il y a un peu plus d’une dizaine d’an-
nées (Cover et al. [CEO*93| par exemple) et se sont progressivement dotés de caractéristiques
supplémentaires au fil des années comme la possibilité de simuler des découpes ou le retour
d’effort (Cotin et al. [CDA96]) puis des améliorations de leurs performances temporelles ou
l'ajout d’autres instruments chirurgicaux (le simulateur LASSO [SBH*00|, Karlsruhe Endo-
scopic Surgery Trainer [KCMO0], le simulateur VIRGY [BGG*98| ou bien le simulateur SPIC
[MDH*(03] par exemple).

Deux catégories de modéles peuvent étre distinguées :

e Modéles pour la simulation : A la demande des médecins, les caractéristiques prin-
cipales requises pour un simulateur sont actuellement son interactivité et son réalisme.
Deux principales raisons expliquent cette demande. Premiérement, les cliniciens souhai-
teraient disposer de simulateurs rapides pour effectuer des « replanifications » en cours
d’opération, dans les cas fréquents ot la mise en ceuvre in situ des gestes prévus n’est
pas possible. Deuxiémement, des simulateurs interactifs permettraient de faciliter, de
compléter, voire d’améliorer la formation aux gestes chirurgicaux des praticiens, et a
plus long terme de limiter l'apprentissage sur animal ou sur piéces anatomiques.

e Modéles pour les GMCAO : Les modéles fournissent dans ce cas des connaissances
a priori utilisables par exemple pour la détection de structures dans des images ou pour
leur suivi. Ces modéles sont particuliérement intéressants dans le contexte de gestes
meédico-chirurgicaux réalisés sur des tissus mous.

Le travail réalisé dans cette theése se place dans cette thématique entre simulation et GMCAO
et tente de faire un compromis entre interactivité et précision des simulations effectuées. Nous
nous intéressons en particulier a une spécialité de la médecine ot des premiers modéles sont

apparus ces derniéres années : I'urologie.

0.1.4 Urologie assistée par ordinateur

Les travaux présentés dans ce manuscrit sont appliqués a la modélisation de la prostate et
de son environnement anatomique. Deux gestes médico-chirurgicaux précis nous intéressent
plus particulierement : la biopsie et la curiethérapie de la prostate. Le travail réalisé dans cette
theése vise a explorer la voie d’une modélisation et d’une simulation de la prostate lors de ces

deux gestes.
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L’objectif principal du point de vue GMCAOQO est d’améliorer la qualité de vie du patient en
réalisant un geste médical plus précis et moins invasif, en aidant le clinicien & la planification
d’une procédure optimale et & la réalisation des gestes urologiques effectués sur ses patients.
La prostate est une structure anatomique d’intérét dans ce contexte puisque de nombreuses
interventions médicales la concernent, le cancer de la prostate étant notamment un des cancers
les plus répandus dans la population des pays développés. La thése présentée dans ce manuscrit
décrit les différentes caractéristiques anatomiques de la prostate et de son environnement et
précise en quoi la modélisation et la simulation peuvent constituer une aide au médecin pour

le planning et la réalisation de ses gestes.

0.2 Contexte et enjeux médicaux et scientifiques de la thése

Dans cette partie, nous présentons les différents enjeux autour de cette thése d’un point
de vue scientifique au niveau de la modélisation & réaliser et d'un point de vue médical. Dans
les travaux présentés dans la suite de ce manuscrit, nous nous attachons le plus possible a

concilier ces différents enjeux.

0.2.1 Contexte et enjeux scientifiques

La réalisation de cette thése s’effectue avec pour objectif d’étre capable de simuler avec
précision et réalisme les déformations de structures complexes, tout en conservant une com-
plexité compatible avec une utilisation interactive. Cet objectif principal comporte plusieurs

verrous scientifiques que nous aborderons au cours de ce manuscrit.

e Modélisation des tissus mous :
Les premiers modeéles réalisés pour des applications médicales sont apparus il y a une
dizaine d’années. Ils trouvaient principalement leur inspiration dans les modeéles créés
pour 'animation d’objets déformables. Parmi les différentes méthodes de modélisation
présentées, la modélisation des tissus mous est un sujet de recherche actuel, de par la
complexité des phénomeénes physiques modélisés [Del98, GM97, DA04]. Un des enjeux
dans lequel s’inscrit cette these est donc de modéliser de maniére physique et réaliste les
tissus dont le comportement sera ensuite simulé.

e Modélisation des interactions :
Un organe ne peut étre modélisé de maniere isolée mais doit étre plongé dans son environ-
nement anatomique. La difficulté d’une telle modélisation est surtout liée & la complexité
des interactions anatomiques mises en jeu. A ces interactions « internes » s’ajoutent les
interactions « extérieures » provenant des instruments chirurgicaux qui sont également
des éléments indispensables de la simulation d’un geste médical. Dans ce manuscrit, un
des enjeux est donc de modéliser et de simuler ces différentes interactions afin que le

comportement des structures anatomiques modélisées soit physiquement réaliste.
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e Validation de la modélisation et utilisation médicale :
Dans le contexte des GMCAQ, la modélisation effectuée doit répondre & des critéres
précis qui difféerent des applications qui ne sont pas médicales. En vue d’étre utilisée
par des cliniciens, les simulations réalisées devront étre validées afin de répondre aux
critéres d’une utilisation future en clinique. La complexité du comportement des tissus
mous rend une validation délicate mais cruciale dans le contexte d’une modélisation
appliquée a une procédure médicale. Dans cette thése, nous nous sommes donc efforcés
de valider les performances de notre modélisation dans 'optique d’une utilisation par

les chirurgiens.

Ces différents verrous scientifiques sont abordés et discutés dans les différents chapitres de ce

manuscrit : ils motivent les différents choix de modélisation effectués au cours de cette thése.

0.2.2 Contexte et enjeux médicaux

Comme nous I’avons introduit au début de ce chapitre, les gestes médico-chirurgicaux sur
la prostate constituent la partie médicale de notre travail. Les raisons du choix d’une telle

application & notre travail de modélisation ont plusieurs motivations.

e Enjeux dans la santé :
La prostate est un organe ot les gestes médicaux et chirurgicaux sont nombreux. Le
cancer de la prostate est en effet aujourd’hui le premier cancer chez I’homme et touche
aujourd’hui environ un quart des hommes dans les pays industrialisés. L’enjeu représenté
par la réalisation des gestes sur cette structure anatomique est donc potentiellement
important du point de vue de la santé publique. Il existe plusieurs procédures médicales
effectuées par les cliniciens autour de la prostate. L’amélioration notamment en terme de
précision est possible pour plusieurs gestes urologiques et c’est pourquoi les GMCAO ont
été introduits dans certains de ces gestes ces derniéres années [Ler04]. Un de nos objectifs
sera d’explorer ce que peut apporter la modélisation de tels gestes sur la réalisation de
procédures urologiques.
e Enjeux de la modélisation de la prostate :
La prostate est un organe mou : elle est donc susceptible d’une part de bouger et d’autre
part de se déformer. Ces mouvements et déformations ont pour origine :
— le contexte anatomique de la prostate (influences internes), c’est a dire les structures
anatomiques environnantes,
le contexte médical de la prostate (influences externes), c’est a dire les instruments
utilisés lors de la réalisation des gestes sur la prostate.
Une modélisation précise et réaliste de procédures médicales telles que la biopsie ou la
curiethérapie passe donc par une modélisation de la prostate incorporant ces deux types
d’influences. Un des objectifs de cette thése sera de mettre en évidence de maniére quali-
tative et quantitative ces différentes influences et d’explorer I’apport d’'une modélisation

de la prostate couplée a ces deux contextes.
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e Enjeux de la simulation de la biopsie et de la curiethérapie de la prostate :

0.3

Les deux gestes auxquels nous nous sommes intéressés dans cette thése ont en commun
d’étre réalisés sous échographie endorectale et de nécessiter la manipulation d’aiguilles.
Le principal objectif des deux procédures est d’insérer une aiguille dans la prostate
avec comme principal critére de performances et de réussite la précision du geste. Le
but & atteindre du point de vue des GMCAO est d’améliorer la précision de ces deux
procédures en aidant le médecin a réaliser son geste. L’enjeu concernant le travail réalisé
dans cette thése est de pouvoir modéliser et simuler ces deux gestes particuliers, en
superposant au travail générique de modélisation de la prostate dans son environnement,

la modélisation spécifique du déroulement des deux procédures médicales.

Organisation de la thése

Cette thése est décomposée en six chapitres répartis en trois grandes parties :

1.

Contexte médical et scientifique :

La premiére partie de ce manuscrit introduit le contexte de cette thése. Elle permet
de présenter les notions importantes qui motivent les choix effectués dans la suite du
manuscrit. Un premier chapitre est consacré au contexte médical, décrivant I’anatomie
de la prostate et de son environnement ainsi que les motivations médicales de la thése.
Nous détaillons notamment les deux gestes médico-chirurgicaux qui nous intéressent
plus particuliérement : la biopsie et la curiethérapie de la prostate. Nous nous inté-
ressons également & la configuration anatomique de la prostate ainsi qu’aux différents
mouvements et déformations créés lors de la réalisation de ces gestes. Nous essayons no-
tamment d’identifier de quelle maniére une modélisation et une simulation de ces deux
gestes peuvent améliorer leur réalisation, en particulier en terme de précision et donc de
réussite d’un point de vue médical.

Le deuxiéme chapitre de cette partie concerne le contexte scientifique de la theése, la
modélisation des tissus mous. Les différentes méthodes existantes permettant de modé-
liser des tissus mous ainsi que les propriétés caractéristiques de chacune d’entre elles y
sont exposées. Ce chapitre est également 'occasion de définir les critéres nécessaires a
la réalisation de I’application médicale choisie, & la lumiére des besoins mis en évidence
dans le premier chapitre. Nous identifions notamment les propriétés qui nous intéressent
et nous pourrons ainsi proposer un classement des différentes méthodes de modélisation

présentées.

Approche proposée : un modéle physique discret :

La deuxiéme partie présente 'approche de modélisation développée au cours de cette
thése. Un premier chapitre décrit la méthode de modélisation permettant de représenter
la prostate ainsi que les organes environnants de maniére simple, réaliste et précise. Nous
proposons en particulier la formulation de I’élasticité développée au cours de cette thése

& partir d’un principe de mémoire de forme pour les différents objets constituant nos mo-

- 18 -



0.3. Organisation de la thése

déles. Les propriétés de notre méthode nécessaires a la modélisation des tissus mous sont
notamment détaillées, ainsi que celles nécessaires & la modélisation d'un environnement
anatomique complexe.

La modélisation des aiguilles est une étape importante de la simulation des deux gestes
médicaux qui nous intéressent puisque les aiguilles y sont des instruments indispensables
a la réalisation des deux gestes. Le second chapitre de cette partie est donc consacré uni-
quement a la modélisation des aiguilles, de par la particularité et la complexité de cette

derniére. Certaines propriétés spécifiques & notre méthode seront notamment utilisées.

3. Expérimentations :

La troisiéme partie de ce manuscrit est dédiée a la description des simulations effectuées
a l’aide de notre méthode de modélisation. Pour cela, un premier chapitre présente des
expériences de validation des performances de notre méthode notamment en terme de
précision, propriété importante dans le contexte de la modélisation des tissus mous. Dans
chaque expérience, les données de référence utilisées varient. Nous utiliserons en effet des
données de nature différentes, avec d’une part des solutions analytiques & des problémes
précis et d’autre part des données réelles d’origine expérimentale ou bien médicale.

Le second chapitre de cette partie présente quant a lui les simulations réalisées au cours
de cette thése pour les deux procédures médicales qui nous intéressent. Nous détaillons la
mise en ceuvre de nos simulations. Nous décrivons la réalisation d’expériences ainsi que
celle d’'un modéle anatomique utilisé pour I'ensemble des simulations. Les simulations
présentées décrivent différentes possibilités que notre méthode de modélisation nous

permet de réaliser.

Apreés la présentation de ces trois parties divisées en deux chapitres a chaque fois, nous finirons
ce manuscrit par une discussion sur les différents points abordés au cours de cette thése et

proposerons des perspectives & la suite de ce travail.



Introduction

20



Premiére partie

Contexte médical et scientifique







Chapitre 1

Contexte Médical
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1.1 Introduction

Dans ce chapitre, nous présentons le contexte médical dans lequel s’inscrit cette thése.
L’application médicale principale concerne les procédures médico-chirurgicales sur la prostate.
Nous nous intéressons a deux gestes particuliers : la biopsie effectuée pour le diagnostic du

cancer de la prostate et la curiethérapie réalisée pour son traitement.

Le cancer de la prostate est le plus fréquent des cancers de 'homme de plus de 50 ans et
touche aujourd’hui environ un quart des hommes dans les pays développés. C’est la deuxiéme
cause de mortalité par cancer aprés 50 ans chez 'homme et il représente 10% de la mor-
talité par cancer. Comme dans les autres pays industrialisés, son incidence a augmenté trés
significativement en France cette derniére décennie. L’accroissement de la précision des gestes
diagnostiques et thérapeutiques posséde donc un gros potentiel afin d’améliorer le niveau de
survie et la qualité de vie du patient. Les techniques existantes de diagnostic et de traitement
sont confrontées a la difficulté de localisation per-opératoire de la prostate. De plus en plus

d’études démontrent en effet depuis une dizaine d’années une mobilité et des déformations
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significatives de la prostate nécessitant une prise en compte de celles-ci. Les deux gestes étu-
diés dans cette thése sont directement concernés par ce probléme de précision et par le gain
potentiel non négligeable de ’'amélioration de leur efficacité en terme de repérage précis de la

prostate.

L’objectif de cette thése est de développer des modéles et outils permettant a terme de
réaliser une simulation précise et réaliste de ces deux gestes d'une part dans un but de plan-
ning chirurgical et d’autre part dans un but de simulation pour I’apprentissage du chirurgien.
Dans les deux cas, I'objectif principal pour les deux gestes considérés est d’aider le chirurgien
a appréhender les mouvements et les déformations de la prostate liés d’une part a ’environ-
nement anatomique de 'organe et d’autre part a 'environnement chirurgical afin d’améliorer
I'efficacité diagnostique et thérapeutique des cancers de la prostate.

Dans ce chapitre, nous introduisons donc les principales informations médicales que nous
utiliserons afin d’atteindre notre objectif. La premiére partie de ce chapitre (partie 1.2)
concerne une description de I’anatomie de I'environnement de la prostate. Elle permet notam-
ment de mettre en avant les relations anatomiques qui lient la prostate a son environnement
et décrit ainsi les principaux points d’intérét nécessaires a la réalisation d’une modélisation
anatomique correcte. La deuxiéme partie (partie 1.3) est consacrée a des informations relatives
aux deux procédures médicales auxquelles nous nous intéressons tout particuliérement dans
cette thése, a savoir la biopsie et la curiethérapie de la prostate. Pour cela, nous présentons
dans un premier temps succintement les différentes méthodes actuelles de diagnostic et de
traitement du cancer de la prostate. Nous détaillons ensuite le déroulement de la biopsie et de
la curiethérapie, notamment d’un point de vue anatomique pour repérer les différents organes
influant sur la prostate et d’un point de vue chirurgical pour définir les instruments chirurgi-
caux utilisés dans de telles procédures. La troisiéme partie de ce chapitre (partie 1.4) pointe les
différents « acteurs » a l'origine des mouvements et déformations autour de la prostate. Nous
revenons sur les différentes études menées ces derniéres années afin de mettre en évidence la

mobilité et la déformabilité de la prostate.

1.2 Anatomie de la prostate

Dans la premiére partie de ce chapitre, nous présentons l’anatomie de la prostate. Le
paragraphe 1.2.1 donne quelques généralités sur les caractéristiques principales de la prostate
[Cor93, VDI3]. Les relations anatomiques de la prostate avec les organes environnants sont

détaillées dans le paragraphe 1.2.2 et ’anatomie interne dans le paragraphe 1.2.3.

1.2.1 Description générale de la prostate

La prostate est un organe génital masculin situé & un carrefour stratégique entre la voie
urinaire et la voie génitale. C’est une glande exocrine située dans le pelvis, en avant du rectum,
juste sous la vessie. Elle a classiquement la forme d’une chataigne et mesure 3 & 4 cm de long,

3 45 cm de large et 2 cm de haut en moyenne chez ’adulte, sa taille variant beaucoup d’un
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individu a l'autre. Son axe principal est oblique et dirigé vers le bas et en avant. Ainsi, sa base
adheére & la base de la vessie, au niveau du col vésical, alors que l'apex est fixé au diaphragme
urogénital. La figure 1.1 illustre 'anatomie générale de l'’environnement de la prostate. La
prostate est trés petite a la naissance et prend du volume lors de la puberté. A I'age adulte,
elle pése entre 15 et 25 g. Elle subit une seconde période de croissance apreés ’age de 60 ans.

La prostate a deux fonctions distinctes : un role génital et une fonction urinaire. Concer-
nant sa fonction génitale, la prostate secréte le liquide séminal qui entre dans la composition
du sperme. C’est également dans 'urétre au niveau de la prostate que vont se mélanger les
différentes sécrétions entrant dans la composition du sperme lors de la premiére phase de
I’é¢jaculation. Concernant la fonction urinaire, la prostate n’a aucun roéle et la pathologie uri-
naire due a la prostate n’est liée qu’a sa position anatomique. En effet, la prostate entoure la
partie proximale de 'urétre par ot passe 'urine pendant les mictions. En cas d’adénome de
la prostate notamment, le volume prostatique peut sensiblement augmenter et entrainer des

troubles urinaires.

Vessie
Rectum

Pubis Prostate

Uretre s
Canal déférent

Pénis .
Testicule

Fi1G. 1.1: Schéma anatomique général de l’environnement de la prostate.

1.2.2 Relations anatomiques
1.2.2.1 Localisation anatomique des organes environnants

La prostate est un organe situé juste sous la vessie, en avant du rectum et en arriére de la
symphyse pubienne, & laquelle elle est reliée par les ligaments pubo-prostatiques. Elle entoure
sur 3 a 4 cm l'urétre, canal par lequel les urines sont évacuées de la vessie. Latéralement, elle
est en rapport avec les muscles releveurs de 'anus. La prostate est contenue dans un tissu
conjonctif de soutien, le fascia hypogastrique, qui entoure tous les viscéres pelviens et qui est

constitué en arriére par la membrane prostato-péritonéale ou aponévrose de Denonvilliers et
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en avant et latéralement par le fascia pelvien antéro-latéral. L’aponévrose de Denonvilliers,
située en arriére de la glande, sépare la prostate et les vésicules séminales de la face antérieure
du rectum. Le fascia pelvien latéral et antéro-latéral contient la veine dorsale de la verge ainsi
que le plexus veineux de Santorini. De chaque c6té, au niveau de la zone de jonction entre
I’aponévrose de Denonvilliers et le fascia pelvien latéral, le fascia hypogastrique contient les

pédicules vasculo-nerveux destinés a la prostate, aux vésicules séminales et au col vésical.

1.2.2.2 Les principales structures anatomiques autour de la prostate

Les principales structures anatomiques appartenant a I’environnement de la prostate sont

détaillées dans ce paragraphe et leurs localisations sont représentées sur les figures 1.1 et 1.2.

Uretére
Canal déferent

Vessie I'g\

- Vislcule
séminake

Sphincter Ampoule

' du canal déférent

. Canal éjaculateur

Pénis Prostate
ol verge
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FiGc. 1.2: Schéma anatomique de ’appareil génital masculin et localisation des

différentes structures anatomiques autour de la prostate.

Rectum :

Le rectum est situé en arriére de la prostate. Pour des gestes tels que la biopsie et la curiethé-
rapie, une sonde échographique y est introduite afin de réaliser un examen échographique. Le
rectum est séparé de la prostate par ’aponévrose de Denonvilliers. La paroi relativement fine
entre la prostate et le rectum permet ainsi d’obtenir des images échographiques de la prostate

en utilisant une sonde échographique endorectale.
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Vessie :
La vessie se situe au-dessus de la prostate. Elle stocke 1'urine qui est ensuite évacuée par
I'urétre prostatique. Sa contenance moyenne est de 350 & 400 ml mais elle peut aller jusqu’a

1 litre en cas de pathologie, notamment au niveau de l'urétre.

Urétre :

La prostate entoure la partie initiale de I'urétre, le canal par ot I'urine s’évacue de la vessie et
qui se termine au bout de la verge. Sur le plancher de I'urétre prostatique s’étend une aréte
longitudinale, la créte urétrale, qui comprend une petite excroissance, le verumontanum, le
long duquel les canaux éjaculateurs gagnent 'urétre. Cette liaison partage I'urétre prostatique
en deux parties : une partie proximale, s’étendant du col vésical au verumontanum, et une
partie distale, du verumontanum & ’apex. Ces deux portions mesurent chacune environ 15

mm, et sont séparées par un angle de 35° en temps normal.

Sphincters :

La prostate est étroitement intriquée avec deux sphincters qui assurent une bonne continence
urinaire. Le sphincter musculaire lisse se situe au niveau du col vésical (coté vessie). Le sphinc-
ter strié, seul accessible & la commande volontaire, se situe en aval, sur 'urétre, juste sous la

prostate.

Veésicules séminales :

Les vésicules séminales sont des organes pairs a surface bosselée et irréguliére, de forme allon-
gée. Elles mesurent généralement de 4 & 6 cm de long et sont situées en arriére de la prostate,
en dehors des canaux déférents, entre la face postérieure de la vessie et la face antérieure du
rectum. Elles sont contenues dans une loge correspondant a un dédoublement de l’aponévrose
prostato-peritonérale. A partir du canal principal, qui est double dans 10% des cas, naissent

six & huit canaux de premier ordre, puis de nombreux canaux de second ordre.

Canaux déférents :

Les canaux déférents (un de chaque coté également) mesure environ 40 cm de long. Ils com-
mencent a la queue de I’épididyme et se terminent & 1’abouchement des vésicules séminales
pour donner naissance aux canaux éjaculateurs. Leur diamétre est de 2 mm, sauf sur leurs 5
derniers centimetres a l'approche des vésicules séminales ot leur diameétre augmente jusqu’a
6 & 8 mm, formant les ampoules déférentielles. Ce sont la prostate et les vésicules séminales
qui produisent le liquide séminal. Les canaux déférents vont quant & eux amener dans la pros-
tate les spermatozoides qui sont mélangés au liquide séminal pour former le sperme, celui-ci

passant ensuite dans 'urétre au moment de I’éjaculation.
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Canaux éjaculateurs :

Les canaux éjaculateurs mesurent 2 cm de long. Ils sont compris dans la prostate et naissent
de 'union des vésicules séminales et des canaux déférents. C’est au milieu de la prostate que
ces canaux éjaculateurs vont s’aboucher dans 'urétre. Cette liaison entre I’appareil génital et

I’appareil urologique est appélée carrefour uro-génital.

1.2.2.3 Autres propriétés

Nous décrivons dans ce paragraphe les propriétés de vascularisation et d’innervation de la
prostate. Au cours de cette thése, nous n’avons pas pris en compte dans notre modele de la
prostate et de son environnement l'influence anatomique de telles propriétés car elles ne sont
pas primordiales pour des gestes tels que la biopsie et la curiethérapie. Leur prise en compte
serait néanmoins intéressante pour affiner un modéle anatomique pouvant s’avérer utile a la

simulation de gestes chirurgicaux sur la prostate ou son voisinage immédiat.

Vascularisation :

Les artéres prostatiques viennent des artéres vésico-prostatiques et des artéres rectales moyennes.
Les veines constituent le plexus latéro-vésico-prostatique. Elles se drainent en avant dans le
plexus veineux de Santorini et en arriére dans les veines hypogastriques. Les lymphatiques de
la prostate se drainent latéralement dans les ganglions iliaques externes sous veineux (situés
entre le bord inférieur de la veine iliaque externe et le bord supérieur du nerf obturateur), au
niveau de I'angle entre 'artére iliaque externe et 'artére iliaque interne, sur la face interne de

I’artére iliaque interne sous ’artére ombilicale.

Innervation :

Les nerfs de la prostate, qui sont trés nombreux, innervent les différents lobes de la prostate, les
muscles lisses péri-prostatiques et péri-urétraux. Ils proviennent du plexus pelvien. Ce dernier
est formé de fibres sympathiques provenant des centres dorsaux et lombaires (D11-L2), et de
fibres parasympathiques viscérales préganglionnaires sacrées. Du plexus pelvien naissent deux
pédicules. Le pédicule supérieur, situé a la base de la prostate, pénétre la capsule sur une zone
étendue ; une fois la capsule franchie, les branches s’arborisent et innervent 80% de la glande.
Le pédicule inférieur, de plus petite taille, chemine au-dessus du muscle recto-urétral et pénétre
la capsule au niveau de la face postérieure de I'apex. Enfin, nous pouvons noter la présence des
bandelettes vasculo-nerveuses dans ’environnement anatomique proche de la prostate. Elles
n’ont pas un role sur le systéme nerveux de la prostate mais dans le mécanisme de l'appareil
génital masculin, et représentent donc une structure anatomique importante lorsque des gestes

chirurgicaux sont pratiqués sur la prostate.

1.2.2.4 Conclusion sur les relations anatomiques de la prostate

Les tissus et organes entourant la prostate constituent un environnement anatomique re-

lativement complexe, avec des tissus aux propriétés physiques différentes et variables au cours
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du temps. Afin de réaliser une modélisation de l'’environnement de la prostate correcte d’un
point de vue anatomique, la prise en compte de ’ensemble de ces paramétres apparait comme
la meilleure méthode pour obtenir des résultats performants. Nous verrons dans le cadre de la
description des gestes que nous étudions dans cette thése que les différents éléments entourant

la prostate n’ont pas la méme importance en terme d’'influence sur sa position et sa forme.

1.2.3 Anatomie interne de la prostate

Dans ce paragraphe, nous nous attachons a détailler les différentes parties composant la
prostate. Les connaissances concernant l’anatomie prostatique ou la subdivision prostatique
en régions glandulaires et fibromusculaires distinctes reposent sur les études publiées succes-
sivement pas Gil-Vernet [GV53] et McNeal [McN68, McN83]. L’anatomie décrite par McNeal
s’est révélée étre la plus juste au cours du temps. Ses derniéres études datent des années 1990
[MRFS88, MVR*90a, MVR*90b|. Le modéle anatomique de McNeal concerne une prostate
normale, d’un poids moyen de 20g chez 'homme jeune, aprés la croissance pubertaire et avant
Papparition des déformations liées & I’hypertrophie bénigne.

La face postérieure ou dorsale de la prostate est parcourue par un sillon médian séparant
2 lobes (qui donne la forme de chataigne de la prostate). La partie supérieure ou base de
la prostate est située contre la vessie et la partie inférieure ou apex est reliée au sphincter.
L’essentiel de la prostate est constitué de glandes et elle est entourée par une capsule fibro-
élastique. L’intégrité ou non de cette capsule prostatique est un élément capital a prendre
en compte dans le cancer de la prostate. Les cancers qui ne dépassent pas cette capsule sont
dits localisés (a la glande prostatique), et ceux dont les cellules cancéreuses ont dépassé cette
capsule sont au moins localement avancés.

McNeal décrit la prostate en régions glandulaires et fibromusculaires distinctes. Dans les
deux prochains paragraphes, nous décrivons ces deux types de régions. L'urétre représente la

structure clé autour de laquelle s’arborisent les canaux de chaque région glandulaire.
1.2.3.1 Tissu glandulaire

Le tissu glandulaire occupe environ deux tiers de la prostate. Il existe différentes zones
glandulaires qui se drainent chacune par 'intermédiaire d'un systéme canalaire distinct dans
une portion spécifique de I'urétre prostatique. Trois de ces zones : la zone périphérique, la
zone de transition et la zone des glandes péri-urétrales ont des origines histologique et em-
bryologique identiques, alors que la quatriéme zone, la zone centrale, différe histologiquement

et embryologiquement. La localisation des ces zones est donnée sur la figure 1.3.
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Zone de transition

Zone centrale

Stroma fibro-musculaire
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FiG. 1.3: Schéma anatomique des différentes zones de la prostate.

Zone de transition :

Chez I'homme jeune, la zone transitionnelle occupe environ 5 & 10% du tissu glandulaire,
sous forme de deux lobules situés de chaque coté de l'urétre proximal, juste en dehors du
sphincter péri-prostatique. Les canaux de la zone transitionnelle se jettent pour la plupart
au niveau de l'urétre proximal. Le tissu glandulaire est dans cette zone identique a celui de
la zone périphérique, contrairement au stroma (paragraphe 1.2.3.2) qui est plus compact. La

zone transitionnelle est le siege de 20% des adénocarcinomes [MRFS8S|.

Zone centrale :

La zone centrale occupe environ 25% de la masse glandulaire dans la prostate normale. Elle
entoure les canaux éjaculateurs dans leur trajet intra-prostatique. Les acinus (cavité épithéliale
arrondie bordée par des cellules secrétrices qui débouche dans le canal excréteur de la prostate)
de la zone centrale sont de grande taille, irréguliers, et partiellement divisés par un systéme
de crétes intraluminales intriquées. Le stroma est composé de fibres musculaires longues, elles
aussi trés intriquées et s’étalant autour des acinus dont elles suivent de prés les contours.
La distinction anatomique entre les zones centrale et périphérique est importante sur le plan
carcinologique : les cancers naissant dans la zone centrale sont effectivement assez rares (10%)
[MRFS88|. Les fonctions biologiques de ces deux zones différent également, puisque certaines
enzymes du liquide séminal ne sont produites que par des cellules épithéliales de la zone

centrale.
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Zone périphérique :

La zone périphérique occupe a peu prés 70% du tissu glandulaire de la prostate normale. Elle
entoure 'urétre au niveau du verumontanum et un peu plus en aval. Ses canaux se drainent
dans le segment distal de 1'urétre, entre le verumontanum et ’apex. Les acinus de la zone
périphérique sont petits, ronds et a paroi réguliére. Le stroma de cette zone contient des
fibres musculaires lachement entremélées et anarchiquement orientées. On retrouve la méme
architecture des glandes et du stroma dans la zone transitionnelle et dans les glandes péri-

urétrales. La zone périphérique est le point de départ privilégié des cancers (aux environs de

70%).

1.2.3.2 Structures fibro-musculaires

Les structures fibromusculaires constituent un tiers de la masse prostatique. Nous distin-
guons dans ce paragraphe les principales structures fibro-musculaires de la prostate : le stroma

fibro-musculaire antérieur, la capsule prostatique et le sphincter pré-prostatique.

Stroma fibro-musculaire antérieur :

Le stroma fibro-musculaire antérieur est composé surtout de fibres musculaires lisses qui sont
en continuité avec les fibres de la face antérieure de la vessie. Ces fibres s’étalent ensuite latéra-
lement & partir du nouveau du col vésical et couvrent la surface antéro-latérale de la prostate.
Au milieu de la glande, le stroma fibromusculaire s’amincit progressivement vers 'apex. Son
épaisseur maximale est de 0,5 cm & 1 cm. Au croisement avec le segment urétral, il s’entreméle
avec les bandes de fibres musculaires striées qui entourent le segment urétral distal, consti-
tuant le sphincter post-prostatique (ou sphincter stri¢). Le stroma fibro-musculaire antérieur

est représenté sur la figure 1.3.

Capsule prostatique :
C’est une bande de tissu fibro-musculaire recouvrant la surface de 'organe, plus épaisse en
avant qu’en arriére. Elle présente des zones de faiblesse a I'apex, au col vésical et autour du

confluent vésiculo-déférentiel, ou elle s’amincit pour devenir inexistante.

Sphincter pré-prostatique :

Le sphincter pré-prostatique, qui entoure le segment urétral proximal du col vésical au veru-
montanum, est formé d’anneaux de fibres musculaires lisses dont I’arrangement, compact et
serré forme une bande étroite, surtout le long des parois latérales et postérieures de 'urétre.
En avant, ses fibres s’entremélent avec les éléments du stroma fibromusculaire antérieur. Ce
sphincter est innervé, contrairement aux autres fibres musculaires associées a la prostate et
posséde donc des propriétés physiques différentes. Nous pouvons également noter que les com-
posants fibromusculaires de la prostate ne sont habituellement & 'origine d’aucune pathologie

prostatique.
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1.2.3.3 Conclusion sur I’anatomie interne de la prostate

Nous avons décrit dans ce paragraphe I'anatomie interne de la prostate. Nous nous sommes
attachés a décrire géométriquement les différentes zones qui composent la prostate et les
différences de propriétés physiques qui existent entre ces zones. Une modélisation compléte
de 'environnement de la prostate nécessite effectivement de prendre en compte les détails

anatomiques qui constituent 'organe lui-méme.

1.2.4 Conclusion sur I’environnement anatomique de la prostate

Dans cette partie consacrée a I'environnement anatomique de la prostate, nous avons ré-
pertorié les différents éléments anatomiques liés physiquement a la prostate et a son fonction-
nement. Les principaux organes autour de la prostate ont été identifiés et la structure interne
de l'organe a été introduite. Dans la suite de ce manuscrit, nous utiliserons ces informations
pour décrire la construction d’'un modéle de la prostate le plus réaliste possible et prenant
en compte les organes environnants afin de simuler correctement leurs interactions pendant
la biopsie et la curiethérapie. Le prochain paragraphe est consacré a la description de ces
deux gestes et va permettre de mettre en évidence l'implication de chacun des éléments de

I’environnement anatomique dans la réalisation de procédures médicales autour de la prostate.

1.3 Diagnostic et traitements du cancer de la prostate

La deuxiéme partie de ce chapitre concerne une description du diagnostic et du traitement
du cancer de la prostate. Elle va notamment nous permettre de détailler les deux gestes
médico-chirurgicaux qui nous intéressent dans cette thése ainsi que d’identifier les instruments
chirurgicaux utilisés lors de leur réalisation. Le premier paragraphe (paragraphe 1.3.1) résume
succintement quelques données d’épidémiologie du cancer de la prostate. Le paragraphe suivant
(paragraphe 1.3.2) resitue anatomiquement les différentes origines du cancer de la prostate.
Le paragraphe 1.3.3 présente les différentes possibilités permettant le diagnostic du cancer.
Le dernier paragraphe (paragraphe 1.3.4) donne une description des différents traitements

existants en fonction de la classification donnée au cancer détecté.

1.3.1 Epidémiologie

Le cancer de la prostate est le premier cancer chez I’homme et touche aujourd’hui environ
un quart des hommes dans les pays industrialisés. Son incidence augmente avec I'dge et varie
selon 'origine ethnique et le site géographique. Elle est élevée aux Etats-Unis, intermédiaire
en Europe et faible en Asie. Ainsi, I'incidence standardisée annuelle du cancer de la prostate
était de 75,3 (pour 100000 personnes) en 2000 [ANAO03]. C’est la deuxiéme cause de mortalié
par cancer chez 'homme de plus de 50 ans et il représente 10% de la mortalité par cancer
(10004 déces dénombreés en 2000 en France). Comme dans les autres pays industrialisés, son

incidence a augmenté trés significativement les vingt derniéres années (incidence de 45,3 en
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1990 et de 75,3 en 2000). Les statistiques de l'incidence et de la mortalité du cancer de la

prostate en France de 1980 & 2000 sont données dans le tableau 1.1.

Année 1980 1985 1990 1995 | 2000
Nombre de cas | 10356 | 14132 | 19499 | 27513 | 40303
Mortalité 6979 7832 8790 9575 | 10004

TAB. 1.1: Nombres estimés de cas de cancer de la prostate et de décés en France

de 1980 a 2000 [RBV*03].

Plusieurs éléments expliquent cette évolution : le vieillissement de la population, I'utilisa-
tion de méthodes diagnostiques plus sensibles (comme l'utilisation du dosage sanguin du PSA
(Prostate Specific Antigen)), les découvertes nombreuses de cancers lors de résections d’adé-
nomes prostatiques et une meilleure déclaration des cas. Une forte proportion des patients
lorsqu’ils sont agés, meurent néanmoins « avec plutdt que de » leur cancer de la prostate.
L’évolution parfois lente de la maladie, ’age lors du diagnostic et 'espérance de vie des pa-
tients sont les principales raisons de cette observation. En effet, contrairement aux tumeurs peu
différenciées dont I’évolution est rapide, les tumeurs bien différenciées comme celles lors d’un
cancer de la prostate qui débute ont en général une évolution plus lente. Le recours préventif
au dosage du PSA entraine un accroissement plus précoce de la prise en charge des cancers et
donc du nombre de gestes pratiqués. Ces gestes réalisés sur des cancers qui ne menacent pas
encore nécessairement la vie du patient doivent donc étre réalisés avec précision afin d'une part
d’obtenir une stadification précise de la maladie et d’autre part de proposer un traitement qui
permet au patient de garder une bonne qualité de vie. Dans ce cadre, des gestes tels que la
biopsie et la curiethérapie prennent tout leur intérét, d'une part afin d’obtenir un diagnostic
fiable et d’autre part en proposant un traitement alternatif aux traitements traditionnels du

cancer de la prostate.

1.3.2 Origine des cancers de la prostate

Selon les travaux de McNeal [MRFS88|, 70% des adénocarcinomes prostatiques sont dé-
veloppés a partir des glandes de la zone périphérique, 20% des cancers sont issus de la zone
de transition et 10% proviennent de la zone centrale. Les adénocarcinomes de la zone transi-
tionnelle sont le plus souvent diagnostiqués incidemment, & partir de résections transurétrales
ou d’adénomectomies effectuées pour une hyperplasie prostatique bénigne. Le développement
du cancer de la prostate est trés lent et reste la plupart du temps localisé au début (il ne
dépasse pas la capsule qui entoure la prostate). Quand le cancer évolue, il peut s’étendre en
dehors de la prostate, au-dela de la capsule, par envahissement direct des tissus et des organes
situés pres de la prostate. Il peut également essaimer dans d’autres organes & distance (os,
ganglions,...). Dans le cadre de la modélisation de la prostate, nous nous attachons surtout a
pouvoir différencier différentes propriétés matérielles a lintérieur de la prostate, les tumeurs

de la prostate étant généralement bien délimitées par rapport au tissu sain.
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1.3.3 Diagnostic du cancer de la prostate

Dans ce paragraphe, nous présentons les différentes méthodes de diagnostic du cancer de
la prostate [ANAO1, RV02|. Dans le cadre de la thése, nous nous attardons notamment sur la

description de la réalisation d’une biopsie prostatique.

1.3.3.1 Biopsie de la prostate

L’objectif de la biopsie prostatique est de réaliser des prélévements de la prostate pour
en faire une analyse microscopique. Les biopsies de la prostate sont généralement réalisées
sous échographie endorectale. L’échographie endorectale consiste & introduire une sonde écho-
graphique par ’anus. Comme il n’y a que I’épaisseur de la paroi du rectum qui sépare la
prostate de la sonde, les images de la prostate ainsi obtenues permettent au médecin de guider
une aiguille pour faire des prélévements de tissus prostatiques & un endroit déterminé de la

prostate.

Indication
La biopsie prostatique est considérée comme étant la référence en matiére de confirmation du
diagnostic et elle est la méthode recommandée pour diagnostiquer le cancer de la prostate en
France [ANAO1]. Environ 100000 séries de biopsies sont effectuées par an en France et pres
d’un million aux Etats-Unis. Les biopsies prostatiques échoguidées sont indiquées dans 85%
des cas devant une anomalie au toucher rectal ou une élévation du PSA. dans une situation de
dépistage. Dans 15% des cas, des symptomes du bas appareil urinaire tels que des rétentions
d’urine ainsi que des symptémes liés & une extension locale ou métastasique sont révélateurs
d’un cancer de prostate.

Il est également parfois nécessaire de réaliser des biopsies itératives dans les cas suivants :
histologie douteuse lors de la premiére série biopsique, cancer de petite taille défini par une
seule biopsie positive, forte suspicion d’adénocarcinome prostatique (PSA élevé) avec une

premiére série biopsique négative, réévaluation carcinologique aprés un traitement curateur.

Reéalisation des biopsies

La méthode recommandée pour la réalisation des biopsies prostatiques est la ponction trans-
rectale échoguidée. [’examen est fait en soins externes, aprés une anesthésie locale et ne
nécessite ni hospitalisation, ni anesthésie générale. L'urologue introduit par ’anus la sonde
échographique protégée, lubrifiée et équipée d’'un systéme de visée. L’aiguille est montée sur
un pistolet de tir & déclenchement automatique solidaire de la sonde échographique. L’image
échographique est généralement bidimensionnelle et la prostate est repérée en coupe trans-
versale ou en coupe sagittale. Le trajet de la ponction est visualisé sur I’écran et le tir n’est
déclenché que quand le médecin juge 'angle de prélévement optimal. La vitesse d’insertion
de l'aiguille est tres rapide et ’aiguille a donc une trajectoire rectiligne. La réalisation d’une

biopsie de la prostate est schématisée sur la figure 1.4.
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Uretre
Vessie
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Rectum
Sonde

échographique

Aiguille

Fi1G. 1.4: Réalisation d’une biopsie de la prostate par échographie endorectale.
Les échantillons de tissus prostatiques sont prélevés a l'aide de 'aiguille

montée sur la sonde échographique.

La modalité standard recommandée consiste & pratiquer au minimum six biopsies systé-
matisées, en sextant, une au niveau de la base, une au milieu et une au niveau de 'apex de
chaque lobe de la glande. Au CHU de Grenoble, 12 biopsies sont réalisées mais certains pro-
tocoles vont jusqu’a 18 ou 24 biopsies. L’'image échographique n’est pas utilisée pour guider
les biopsies vers une zone pathologique mais simplement pour repérer les différentes zones de
la prostate, les zones tumorales ne pouvant pas étre repérées sur les images. Le protocole de
biopsies systématisées a pour but de détecter des tumeurs de stage T'lc (non palpables et non
visibles) et de donner des renseignements sur le pronostic. Le volume tumoral est estimé de
fagon semi-quantitative par la longueur en mm ou le pourcentage de cancer sur ’ensemble
des carottes de tissus prostatique étudiées et par le nombre de biopsies tumorales par rapport
au nombre total de biopsies. La situation du cancer dans les parties supérieure, moyenne ou
inférieure, dans les parties antérieure, postérieure ou latérale, et enfin dans un ou deux lobes
de la prostate est précisée par le médecin anatomopathologiste selon le systéme du score de

Gleason.
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Apport des biopsies

Le résultat des biopsies permet de préciser le caractére uni-ou bilatéral du cancer selon qu’il
affecte un ou les deux cotés de la prostate, le nombre de biopsies positives, le pourcentage de
cancer sur chacune des biopsies, le score de Gleason et ’éventuelle extension extraprostatique,
visible sur les biopsies. Les biopsies ont donc une importance primordiale pour déterminer le
pronostic de la maladie quand elle est détectée.

Le manque de précision de la localisation des biopsies, lié¢ en grande partie au systéme de
localisation qui est la plupart du temps simplement en 2D, introduit des erreurs importantes
qui sont confirmées par la faible corrélation entre les cartographies des biopsies et I’analyse
des piéces opératoires aprés résection de la prostate pour les patients opérés. Ainsi, seuls
trois quart des cancers sont diagnostiqués lors de la premiére série de biopsies. S’il y a une
suspicion clinique ou biologique, la biopsie doit alors étre renouvelée. La deuxiéme série de
biopsie détecte 91% des cancers, la troisitme 97% et la quatritme 99%. L’optimisation de
la localisation des zones & biopsier en appréhendant les mouvements et déformations de la
prostate liés & son environnement pourrait peut-étre permettre d’améliorer la sensibilité et la
précision des biopsies.

D’autres méthodes de diagnostic du cancer de la prostate existent néanmoins. Nous les

présentons dans le prochain paragraphe ainsi que leurs réles par rapport a celui de la biopsie.

1.3.3.2 Autres élements du diagnostic du cancer de la prostate

Interrogatoire et antécédents
L’interrogatoire du patient permet de renseigner le médecin sur ’existence de symptoémes uri-
naires ou autres, sur les autres maladies éventuelles (hypertension, diabéte...), sur les facteurs

de risque (familiaux...) et sur les traitements en cours.

Toucher rectal

Comme la prostate est située juste en avant du rectum, elle peut étre palpée par un doigt
introduit dans ’anus (toucher rectal). Le médecin peut alors apprécier le volume de la pros-
tate, la régularité des contours et la consistence de la glande. Comme la plupart des cancers
se développent dans la zone périphérique postérieure de la prostate, ils peuvent donc étre
accessibles au toucher rectal. La prostate normale est souple. En cas de cancer, le toucher
rectal peut montrer une induration, localisée ou étendue, respectant ou non les contours de la

prostate.

PSA (Prostate Specific Antigen)

L’antigéne spécifique prostatique (PSA) est un marqueur tumoral utilisé pour la détection
du cancer de la prostate. Le PSA est spécifique de la prostate et non du cancer. La taux
de PSA dans le sang est exprimé en nanogramme par millilitre (ng/ml) et le résultat est
habituellement considéré comme normal si le taux est inférieur a 4ng/ml. 11 existe différentes

possibilités d’'une élévation du taux de PSA : adénome de la prostate, prostatite, rapport
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sexuel, toucher rectal, échographie endorectale, et un taux élevé n’est pas nécessairement lié
a un cancer de la prostate.

Un taux supérieur a 4 ng/ml est considéré comme limite ou suspect selon I’age du patient
et le volume de la prostate. Dans certains cas, le médecin choisit de surveiller 1’évolution
dans le temps du taux de PSA sans nécessairement effectuer de traitement. La plupart du
temps, une biopsie de la prostate sous controle échographique est effectuée. Le taux de PSA
est également utilisé pour suivre lefficacité des traitements. L’augmentation du taux de PSA
aprés traitement (chirurgie, radiothérapie ou traitement hormonal) est habituellement le signe

d’une récidive ou d’une inefficacité du traitement.

Bilan d’extension du cancer

Le toucher rectal, 1’échographie et la ponction de biopsie de prostate donnent des rensei-
gnements sur ’extension locale. Il existe également d’autres méthodes de diagnostic, moins
fréequemment utilisées. Ainsi, la scintigraphie osseuse recherche des métastases. Le scanner
recherche une atteinte ganglionnaire lombo-aortique ou iliaque externe. Il est habituellement
considéré comme peu performant au niveau prostatique car il ne montre pas la capsule de la

glande. L’IRM permet de préciser I'état des ganglions et de la capsule prostatique.

1.3.3.3 Conclusion sur les méthodes de diagnostic du cancer de la prostate

Dans ce paragraphe, nous avons vu les différentes méthodes permettant de diagnostiquer
le cancer de la prostate. Ces méthodes sont généralement complémentaires. La biopsie permet
de déterminer réellement la présence de cellules cancéreuses dans la prostate lorsque un cancer
est suspecté. Sa précision et sa réussite sont déterminantes dans le diagnostic du cancer. Une
amélioration d'une telle procédure permettrait de fiabiliser encore plus la détection du cancer
et d’améliorer la qualite de vie du patient. Cette amélioration est surtout liée a la précision de
la localisation des biopsies réalisées dans la prostate. Nous verrons dans la partie 1.4 quelles
sont les principales sources de mouvements et déformations dans I’environnement anatomique

et chirurgical lors d’une biopsie.

1.3.4 Traitements du cancer de la prostate

Nous détaillons dans ce paragraphe les principaux traitements possibles pour le cancer
de la prostate : la chirurgie, la radiothérapie, la curiethérapie et les traitements hormonaux
[ANAO1]. Les traitements majoritairement choisis sont la chirurgie et la radiothérapie. D’autres
traitements alternatifs sont proposés : nous nous attarderons tout particuliérement a la des-
cription de la curiethérapie (paragraphe 1.3.4.1), méthode utilisée en France depuis une dizaine
d’années et qui présente une alternative intéressante pour la qualité de vie par rapport aux
méthodes de traitement traditionnelles. La curiethérapie est notamment pratiquée au CHU
de Grenoble et nous avons ainsi pu établir des échanges a ce sujet avec les urologues a propos
de cette thése.
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1.3.4.1 Curiethérapie de la prostate

La curiethérapie est actuellement une alternative aux traitements standard que sont la
prostatectomie radicale et la radiothérapie externe dans les formes localisées de cancer de pros-
tate. Les critiques apportées & ces traitements standard proviennent d’études qui montrent
une morbidité significative mais différente selon le traitement retenu (complications essentiel-
lement rectales et urinaires aprés radiothérapie et essentiellement sexuelles et urinaires apres
chirurgie). Au cours de ces derniéres années, le renouveau des techniques de curiethérapie
prostatique est lié a I’apport de I’échographie endorectale et aux nouvelles générations de lo-
giciel de calculs de dosimétrie. Les équipes pionniéres (principalement ameéricaines) utilisant
ces techniques publient les premiers résultats a long terme (une dizaine d’années). Ceux-ci
semblent équivalents en terme de contrdle tumoral aux résultats rapportés aprés chirurgie
dans les mémes indications. Le recul de la curiethérapie en France est inférieur & 5 ans. La
faible morbidité & long terme de la curiethérapie représente son intérét majeur et est a 'origine
de la forte attraction de ce traitement de la part des patients. De plus, elle est pratiquée le
plus souvent dans le cadre d’une courte hospitalisation ou en ambulatoire. Elle est indiquée

pour les tumeurs de prostate localisées a faible risque.

Principe de la curiethérapie :

La curiethérapie consiste a introduire des grains radioactifs dans un organe ciblé afin de délivrer
une irridiation précise, homogeéne et efficace. Pour la curiethérapie de la prostate, les limites de
cette cible comprennent la capsule prostatique, une zone de 5 mm au-dessus de la base et de 5
mm au-dessous de 'apex. Au-dela de ces limites, I'irradiation décroit trés rapidement et la dose
prescrite n’est plus délivrée, ce qui permet de limiter 'irradiation des organes sains du voisinage
(base vésicale, face antérieure du rectum et urétre prostatique). Techniquement, la mise en
place précise des sources radioactives est indispensable pour réaliser une couverture optimale
et homogéne de la cible. Du fait de la faible énergie des grains radioactifs, la pénétration
tissulaire est limitée (les grains radioactifs utilisés sont des grains d’iode 125 : leur énergie
moyenne est de 30 keV). Ceci est un avantage en terme de protection des organes sains et de
radioprotection pour la manipulation des sources mais un inconvénient en terme de placement
des sources qui ne peut étre approximatif sous peine d’obtenir une répartition inhomogéne de
la dose prescrite.

L’indication idéale doit tenir compte de plusieurs facteurs fondamentaux :

1. La tumeur doit étre strictement intra-glandulaire.
L’indication idéale pour une curiethérapie est une tumeur avec un risque d’extension
extraprostatique minime. Ceci implique un volume tumoral faible, un taux de PSA
inférieur ou égal & 10 ng/ml et pour la mesure histologique du grade du cancer, un score

de Gleason inférieur ou égal a 6.

2. Le placement des sources doit étre techniquement faisable.
Un volume prostatique supérieur a 50 cc pose des probléemes lors de I'implantation des

grains, du fait du risque fréquent d’interférence avec la symphyse pubienne pour la mise
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en place des aiguilles dans les zones prostatiques antéro-latérales et du nombre trop
important d’implants nécessaires. En cas de volume prostatique supérieur a 50 cc, le
médecin choisit généralement une autre option thérapeutique ou opte parfois selon les

patients pour un traitement hormonal d’au moins 3 mois pour faire diminuer le volume.

3. Le risque de complication attendu doit étre limité. Il existe des facteurs prédictifs de
complications aprés curiethérapie, notamment les antécédents de résection endoscopique

ou d’adénomectomie et 'existence de troubles mictionnels initiaux.

Protocole :

Généralement, le programme de curiethérapie prostatique comprend un urologue, un radiothé-
rapeute, un physicien ainsi que le personnel infirmier (protocole effectif au CHU de Grenoble).
Une étude volumétrique échographique est réalisée en ambulatoire environ 1 mois avant l'in-
tervention afin de pouvoir préparer le nombre de grains radioactifs nécessaires pour le jour de
I'intervention. L’implantation est réalisée sous anesthésie générale. Le patient est positionné
en position gynécologique. Le médecin introduit une sonde échographique dans le rectum du
patient. Celle-ci est fixée sur un support a crémaillére qui 'immobilise et permet de la bouger
mécaniquement sur ’axe antéro-postérieur de 5 mm en 5 mm. Les coupes échographiques
transversales espacées de 5 mm sont réalisées de la base a I'apex prostatique. Les images
enregistrées sont transférées sur 'ordinateur du physicien ou elles sont traitées a I'aide d'un
logiciel de dosimétrie spécifique. Les limites de la prostate, de la face antérieure du rectum, de
I'urétre et de la vessie sont segmentées sur chaque coupe par l'urologue. L’étude dosimétrique
réalisée par le physicien et le radiothérapeute doit, en fonction de la position intra-prostatique
d’implants radioactifs (qui tient compte de la situation de l'urétre, de la vessie et du rec-
tum), délivrer une dose homogeéne a I’ensemble du volume délimité pour lirridiation. La dose
de prescription est de 144 grays pour 'iode 125, avec une contrainte sur la dose regue par
chaque structure anatomique (prostate, urétre et rectum principalement). Un plan d'implan-
tation est donné par le physicien a l'issue de la volumétrie précisant la situation des implants
dans la glande prostatique, le nombre d’aiguilles vectrices nécessaires avec les coordonnées
orthonormées et le nombre d’implants par aiguille.

Les aiguilles sont implantées les unes aprés les autres par 'urologue, du plan de base jusqu’a
I’apex. Pour déterminer leur point d’insertion, une grille de repérage est utilisée. Le controle
échographique de l'implantation permet de positionner chaque aiguille sur les coordonnées
prédéfinies dans le plan sagittal et longitudinal. La vitesse d’insertion de chaque aiguille est
donc assez lente pour que l'urologue puisse contrdler la position de l'aiguille pendant son
insertion. Par ailleurs, 'urologue peut étre amené a courber 'aiguille pour éviter des parties
sensibles ou un obstacle comme la symphyse pubienne par exemple. Les grains radioactifs
sont ensuite implantés par le radiothérapeute en fonction du plan d’implantation. Dans le
protocole réalisé & Grenoble, toutes les aiguilles périphériques et les grains qu’elles contiennent
sont tout d’abord implantées, puis les aiguilles centrales. Le schéma de la figure 1.5 montre la

configuration autour du patient lors d’une curiethérapie de prostate.
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Grains radioactifs

—r J— Sonde
Rectum ___ “7¢ T 1 échographique

Grille de repérage

Fi1G. 1.5: Réalisation d’une curiethérapie de la prostate par échographie endo-
rectale. Les grains radioactifs sont implantés dans la prostate a ’aide
d’aiguilles. La localisation d’insertion des aiguilles s’effectue a l'aide

d’une grille de repérage attachée a la sonde échographique.

La figure 1.6 illustre le déroulement de la procédure.

En fin d'implantation, un contréle radiologique par amplificateur de brillance permet de
vérifier ’homogénéité de répartition des implants et de compléter si nécessaire par la mise en
place d’implants supplémentaires dans les zones insuffisamment couvertes. Le patient reste
hospitalisé 48 heures et la sonde vésicale est enlevée au bout de 24 heures. Un mois aprés

I'implantation, un scanner prostatique est réalisé pour controler la dosimétrie.

Résultats et apports de la curiethérapie :

De nombreux critéres ont été utilisés pour apprécier Uefficacité du traitement, qu’il s’agisse de
la survie globale avec ou sans métastase, ou encore du contrdle local analysé cliniquement, par
biopsie ou dosage du PSA. Actuellement, 1'accord se fait pour penser que le meilleur critére
est représenté par le dosage du PSA en retenant comme échec trois élévations succesives du
taux de ce marqueur. Les principales complications de la curiethérapie prostatique sont d’un
point de vue urinaire.

La curiethérapie prostatique est une modalité thérapeutique efficace dans des indications
sélectionnées, bien tolérée avec une faible morbidité. Elle est indiquée en alternative a la
chirurgie et a l'irridiation externe dans les tumeurs de bon pronostic. Le recul sur les résultats
de cette méthode de traitement reste néanmoins plus faible qu’avec les traitements standard.

La technique actuelle de curiethérapie en France nécessite de réaliser la planification sur
des images échographiques dont la résolution est encore faible. Il existe ainsi une incertitude
sur la définition du volume cible, volume calculé a l'aide de la segmentation de 1'urologue
sur les images acquises en début de curiethérapie. Les déformations subies par la prostate

ne sont pas prises en compte par 1'urologue pour réaliser ses segmentations. La patient est
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Fi1G. 1.6: Réalisation d’une curiethérapie de la prostate par échographie endo-
rectale. La photo de gauche est prise au bloc opératoire lors d’une
curiethérapie réalisée sous échographie endorectale, la photo de droite

représentant une image échographique endorectale de la prostate.

supposé immobile durant 'opération. Par ailleurs, il existe d’autres sources d’incertitudes sur
la localisation correcte des grains radioactifs, incertitudes liées en particulier aux déplacements
et aux déformations de la prostate lors de I'introduction des aiguilles servant a introduire et
positionner les grains d’iode.

Nous reviendrons sur les différentes sources a I'origine du déplacement et des déformations
de la prostate lors d'une curiethérapie dans la partie 1.4 et sur 'apport qu’une simulation
pré ou per-opératoire de cette mobilité et déformabilité peut fournir a la précision du geste.
Auparavant, nous décrivons briévement les autres traitements du cancer de la prostate, trai-
tements qui peuvent également étre concernés, mais de maniéere indirecte, par la modélisation
et les simulations réalisées dans cette thése mais qui sont moins sujets a des modifications de

la position et de la forme de la prostate au cours du temps.

1.3.4.2 Autres traitements du cancer de la prostate

Les autres traitements du cancer de la prostate sont principalement la chirurgie et la
radiothérapie, traitements qui sont encore aujourd’hui des traitements standards pour ce type

de cancer.

Chirurgie

Résection trans-urétrale de la prostate :

Cette intervention est habituellement faite en cas d’adénome bénin de la prostate. En
cas de cancer, elle représente alors un traitement palliatif des troubles urinaires liés a
I'obstruction due a une évolution locale de la maladie. La résection permet la reprise ou

l'amélioration des mictions mais doit étre associée & un traitement approprié du cancer.
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Prostatectomie radicale :

Cette opération enléve toute la prostate et les vésicules séminales. L’intervention n’est
faite que si le médecin pense, aprés le bilan d’extension, que le cancer ne dépasse pas les
limites de la prostate. La chirurgie se passe sous anesthésie générale ou sous anesthésie
péridurale. Depuis une dizaine d’années, une nouvelle approche utilisant la laparoscopie
a également été développée, et plus récemment, une approche robotisée. L’hospitalisation
dure habituellement de 3 & 15 jours selon les cas. Le taux d’impuissance est de 60-90%
a 1 an aprés l'intervention (30-40% chez les sujets jeunes ayant une lésion trés localisée).
Le taux d’incontinence compléte post-opératoire est inférieur a 5-10%. La mortalité de la
prostatectomie totale est inférieure a 1%. La survie a long terme sans récidive tumorale est
I'objectif poursuivi par une opération comme la prostatectomie radicale. Le pourcentage
de survie a 15 ans des tumeurs de stade localisé est dans I’ensemble comparable & celui de

la survie d’une population du méme age n’ayant pas de cancer de la prostate.

Radiothérapie externe

La radiothérapie utilise des rayons & haute énergie et des particules (électrons, protons) pour
détruire les cellules cancéreuses. La radiothérapie est utilisée pour les cancers qui sont localisés
a la prostate, ou qui ont atteint les tissus voisins. Si la lésion est plus évoluée (métastasique),
la radiothérapie peut étre utilisée pour diminuer le volume de la tumeur ou éviter des compli-
cations locales (rétention urinaire, compression...).

Le rayonnement produit par une source externe est focalisé sur la prostate aprés que celle-
ci ait été précisémment localisée. Selon les cas, le volume a irradier peut étre soit limité a la
prostate, soit étendu aux ganglions régionaux, soit aux ganglions lombo-aortiques. La nécessité
de délivrer des doses importantes pour stériliser la tumeur impose des techniques d’irradiation
extrémement minutieuses. L’association d’une hormonothérapie, avant et quelques mois apres
la radiothérapie, peut améliorer les résultats.

Le traitement est indolore et nécessite une séance par jour 5 jours par semaine pendant 7 & 8
semaines, chaque séance durant quelques minutes. La fréquence des effets secondaires précoces
et des complications de l'irradiation dépend de la technique et de la qualité de l'irradiation.
Les complications peuvent étre rectales, éventuellement urinaires. Le taux d’impuissance apreés
radiothérapie externe varie de 10 a 50%. Un perfectionnement récent de la radiothérapie ex-
terne, la radiothérapie conformationnelle, améliore 'efficacité du traitement tout en diminuant
les effets secondaires grace & un systéme sophistiqué qui permet d’adapter la forme du rayon
a la forme de la prostate quelque soit 'incidence du rayon lors du traitement. Cette technique

n’est pour l'instant utilisée que dans quelques centres en France.

Traitements hormonaux
Le traitement hormonal est utilisé chez les patients dont le cancer s’étend au-dela des limites
de la prostate ou a récidivé apres un traitement initial. Il peut cependant étre également utilisé

dans certains cas de cancers localisés a la prostate, pour diminuer le volume de la prostate
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avant ou pendant un autre mode de traitement (avant radiothérapie ou curiethérapie), ou a
titre palliatif chez des patients trés agés.

Le but du traitement hormonal est de diminuer le taux des hormones males (androgénes).
La testostérone est ’hormone principale. Elle est produite par les testicules et stimule la pro-
lifération des cellules prostatiques cancéreuses. La testostérone est synthétisée sous l'influence
de la LH (Luteinizing Hormone), hormone produite par I’hypophyse et elle-méme induite par
la LR-RH (Luteinizing Hormone-Releasing Hormone) produite par 'hypothalamus. L’objectif
du traitement hormonal est de s’opposer a ’action des hormones méales qui stimulent la pros-
tate, soit par castration chirurgicale, soit par ’administration d’agonistes de la LH-RH, ou
par le recours a un anti-androgéne dans le cadre palliatif (par administration d’cestrogénes).

La diminution du taux de testostérone, obtenue par le traitement hormonal, bloque donc
la prolifération des cellules cancéreuses et diminue le volume de la prostate. Cependant, le
traitement hormonal n’a qu'un effet transitoire, d’'une durée variable, et bloque la prolifération

du cancer sans le guérir.

Choix des traitements

Le stade du cancer est 1'un des principaux facteurs pour choisir le type de traitement, mais la
décision est prise individuellement, pour chaque patient, en fonction de son age, de son état de
santé, de ses objectifs et de son sentiment vis & vis des effets secondaires éventuels. Les patients
les plus 4gés ou ceux ayant une autre affection grave peuvent choisir un traitement qui va
simplement éviter les symptomes et les complications, et choisir la surveillance ou le traitement
hormonal. La radiothérapie permet d’obtenir des résultats équivalents & la prostatectomie
totale a 5 ou 10 ans. La chirurgie est souvent plus indiquée pour les patients plus jeines qui

doivent envisager les résultats du traitement & 10 ou 20 ans.

1.3.5 Conclusion sur les méthodes de diagnostic et de traitement du cancer
de la prostate

Dans cette partie, nous avons décrit les différentes méthodes actuelles de diagnostic et de
traitement du cancer de la prostate. Nous avons notamment détaillé les deux gestes auxquels
nous allons particulierement nous intéresser dans la suite de ce manuscrit : la biopsie et la
curiethérapie de prostate. La description des ces gestes nous a permis de répertorier les organes
et instruments appartenant a I’environnement de la prostate. Dans la prochaine partie, nous
allons quantifier 'influence de chacun de ces éléments sur les mouvements et les déformations

de la prostate.
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1.4 Mouvements et déformations de la prostate dans son envi-

ronnement anatomique et chirurgical

Dans cette partie, nous décrivons les différentes sources a 'origine des mouvements et
déformations de la prostate. Concernant le role de I'environnement anatomique de la pros-
tate, la littérature sur le sujet a essentiellement été réalisée lors de traitements de patients
par radiothérapie. Les mouvements et déformations de la prostate ont été analysés et quan-
tifiés principalement afin d’améliorer la définition des zones irradiées. Le positionnement du
patient pour une séance de radiothérapie est effectivement quasi-exclusivement basé sur une
localisation indirecte via les structures osseuses du pelvis et il s’agissait donc de quantifier les
mouvements de la prostate par rapport a ces structures osseuses visibles sur des radiographies.

Dans le paragraphe 1.4.2; nous revenons sur le role des organes situés autour de la pros-
tate. Dans le paragraphe suivant (paragraphe 1.4.3), nous nous intéressons aux mouvements
et déformations liés aux instruments principalement utilisés en biopsie et en curiethérapie : la
sonde échographique et les aiguilles. Avant de quantifier et de localiser les sources de modifi-
cations de l'environnement de la prostate, nous revenons dans un premier paragraphe sur les

différentes méthodes utilisées pour analyser les déplacements et déformations de la prostate.

1.4.1 Mesures des déplacements et déformations de la prostate

Différentes méthodes de mesure ont été proposées afin de quantifier les mouvements et les
déformations de la prostate. Leurs précisions sont différentes et sont fortement liées & la diffi-
culté de leur mise en ceuvre : plus une méthode est compliquée a mettre en place, meilleure sera
sa précision. La majorité des études réalisées sur les mesures des déplacements et des défor-
mations de la prostate empruntent néanmoins un protocole similaire, ce qui permet d’obtenir
des résultats généralisables. Les données exploitées sont principalement des radiographies ou
des images scanner. Quelques études s’intéressant a la dynamique des mouvements ont utilisé

des images IRM.

1.4.1.1 Les différentes méthodes de mesure

Deux méthodes principales de mesure sont utilisées pour quantifier les mouvements de la
prostate :

e Mesure des variations de la position du barycentre de la prostate relativement & I'ana-

tomie des os,

e Mesure des positions de marqueurs ou des frontiéres de la prostate relativement aux os

également.

La premiére mesure donne une estimation d’un mouvement global de la prostate par rap-
port & un barycentre défini arbitrairement lors des expériences. La plupart du temps, les études
utilisant ce type de mesures concluent que la prostate varie en position mais ne change pas
de forme, ce qui a pourtant été démontré a I'aide d’études physiologiques par exemple par
[FMH*93].
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Les méthodes mesurant les variations sur les frontiéres de la prostate (a 1’aide de marqueurs
ou bien par segmentation sur les images médicales) sont souvent plus représentatives des
déformations et déplacements qui ont effectivement lieu lors des expériences mais elles sont
généralement plus difficiles & mettre en oeuvre car il faut pouvoir suivre les repéres anatomiques
au cours du temps.

Dans la suite de cette partie, nous ne préciserons pas la méthode de mesure utilisée mais
nous distinguerons les expériences portant sur les déplacements de la prostate et celles portant
sur ses déformations.

Concernant les déformations de la prostate, quelques études ont été publiées ces derniéres
années sur le sujet. Nous pouvons surtout noter que l'utilisation d’images IRM dynamiques a
été un facteur technologique déterminant afin de repérer les déformations au cours du temps
[PKS*99, MCKS00, MEM*02, KON*02, GJS*05].

1.4.1.2 Les déplacements mesurés

Les déplacements de la prostate sont généralement mesurés dans trois directions distinctes :

e Antéro-Postérieur (du ventre vers le dos) : AP,

e Supérieur-Inférieur (de la téte vers les pieds) : SI,

e Latérales (Gauche-Droite) : GD.

Nous verrons dans la suite de cette partie que les déplacements mesurés dans la direction
GD sont majoritairement moins importants que ceux mesurés dans les directions AP et SI,
indépendamment de I'immobilisation ou non du patient. La partie supérieure de la prostate
et les vésicules séminales ont tendance & bouger plus librement dans la direction AP que le
reste de la prostate [MMF*97].

1.4.2 Mouvements et déformations de la prostate liés & la configuration
anatomique

1.4.2.1 Etat de I’art des études portant sur les déplacements et déformations de

la prostate

L’influence des structures anatomiques environnantes sur la position et les déformations
de la prostate a été répertoriée depuis une quinzaine d’années dans de nombreuses études. Des
études motivées par une amélioration de la localisation de la prostate pour la radiothérapie
montrent principalement I'influence de la forme et du volume du rectum et de la vessie, organes
les plus proches de la prostate (paragraphe 1.4.2.2). Nous notons également les influences de
la position du sujet, de l'orientation des jambes et de la respiration (paragraphes 1.4.2.3 et
1.4.2.4).

1.4.2.2 Influence du remplissage du rectum et de la vessie

Comme nous 'avons vu au début de ce chapitre, le rectum et la vessie sont les deux

principales structures anatomiques au contact de la prostate. De nombreuses études se sont
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intéressées a 'influence de leur remplissage sur la position mais également sur la déformation
de la prostate [LJO1, Boo02, PAG*06]. Dans le tableau 1.2, nous répertorions les différentes
expériences portant sur la corrélation entre le remplissage du rectum et/ou de la vessie et les
mouvements de la prostate.

A la lecture du tableau, nous pouvons distinguer plusieurs informations. Concernant le
rectum, il a notamment été montré 'influence de son volume et de sa forme sur le mou-
vement de la prostate [HFH*91, SCB93, vHBK*95, RFM*95, BKB*96, TMC*98, ARC*98,
DMFM98, SABHV99, ZCM99, PKS*99, KON*02, GJS*05, KBA*06] ainsi que sur ses défor-
mations [MFM*02, GJS*05, WLY06, KBA*06]. Les variations du rectum peuvent étre natu-
relles (présence de gaz) [BKB*96, GSvH*02| ou bien artificielles (ajout d’air ou de liquide)
[MMF*97, ZCM99, KON*02] : leurs origines influent sur le type de déformation [KBA*06].
Une augmentation du volume et/ou du diametre [REM*95, BKB*96, SABHV99, KON*02| du
rectum sont les principales sources qui entrainent des déplacements de la prostate. Les dépla-
cements sont principalement orientés dans la direction antérieure et/ou postérieure [HFH*91,
SCB93, vHBK*95, RFM*95, MMF*97, TMC*98, DMFM98, ZCM99, PKS*99]. La rotation de
la prostate due au rectum a également été étudice [VHBK*95] et est la plus forte dans la di-
rection latérale. Les déplacements moyens dans la direction antéro-postérieure sont d’environ
5 mm avec un maximum pouvant aller jusqu’a 2 cm (pour une prostate mesurant 4 a 5 cm).
Dans la direction supéro-inférieure (ou cranio-caudale) les déplacements sont légérement plus
faibles (3 mm) et dans les directions latérales quasi-inexistants (1 mm).

Concernant la vessie, 'influence de son volume sur les déplacements de la prostate a égale-
ment été étudiée [SCB93, MMF*97, SKK*99, SABHV99, FHH*04, PAG*06, WLY06, KBA*06|
ainsi que l'influence sur les déformations de la prostate [LRvH*04, KBA*06]. Les dépla-
cements dus a la vessie sont principalement orientés dans la direction antéro-postérieure
[SCB93, MMF*97| mais également dans la direction supérieure-inférieure [MMF*97]|. Une ves-
sie vide semble entrainer moins de mouvements et de déformations de la prostate qu’une
vessie pleine [ZCM99, MMF*97] mais [PAG*06] par exemple recommandent d’effectuer les
traitements autour de la prostate (en radiothérapie notamment) avec une vessie pleine. Glo-
balement, la vessie semble moins influer sur la position de la prostate que le rectum. Mais cette
influence dépend beaucoup de la position du patient, comme nous le verrons au paragraphe

suivant.
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Premier auteur Nombre de Rectum Vessie Déplacement (mm) Déplacement
de I'étude patients et directions maximal (mm)
Ten Haken [HFH*91| 50 +30-50 cc - AP,SP : 62% > 5 mm 20
Schild [SCBY3| 18 60 — 180 cc . AP : 17% > 5 mm 17
11 - 60 — 180 cc AP : 9% > 5 mm 8
van Herk [vHBK*95] 11 Corrélation Pleine AP :27(SD) /1,3 -
GD : 0,9 (SD) / 4,0 -
SI: 1,7 (SD) / 2,1° ;
Roeske [RFM*95] 10 Corrélation Pleine AP : 04 (SD = 3,9) 5.3
GD :0,6 (SD — 0,7)
SI:0,6 (SD =0,7) 6,3
Beard [BKB*96] 30 Corrélation Vide AP :3 13
GD :1
SI:1
Melian [MMF*97] 13 Injection d’air Vide AP :0,7SD = 4,0 -
Corrélation Corrélation GD:0,3SD — 1,2 -
AP, SI AP SI:0,4SD = 3,1 ;
Tinger [TMC*98| 8 Corrélation Pleine AP :-0,5 (SD = 2,6) AP :23
avec le volume GD : 0 (SD — 0,9) GD:-14
(AP) SI:-1,5 (SD = 3,9) SI:78
Antolak [ARC*98| 17 Corrélation Pleine AP : 3,6 (SD) -
avec le volume GD : 0,7 (SD) -
SI: 3,6 (SD) -
Dawson [DMFM98| 6 Corrélation Vide - 7,1
(AP) . 9,3
Stroom [SKK*99| 15 Corrélation Vide AP : 28 (SD) -
ajout 11 SI: 28 (SD) -
Stroom [SABHV99| 15 Corrélation Corrélation AP : 21 (SD) -

SI: 1,7 (SD)
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Premier auteur Nombre de Rectum Vessie Déplacement (mm) Déplacement
de I'étude patients et directions maximal (mm)
Zelefsky [ZCM99] 50 Injection d’air Vide AP :-1,2 (SD = 2,9) -
10 em? GD :-0,6 (SD = 0,8) -
Corrélation SI:-0,5 (SD — 3,3) -
Padhani [PKS*99] 55 Corrélation - 6 > 10 mm
(AP) 7 entre 5 mm et 10 mm
20 < 5 mm
AP :-3 14
Komiyama [KON*02] 10 Correlation - AP : 26 (SD = 1,9) A:81
(diameétre AP ) GD : 1,0 (SD — 0,8)
direction SI SI: 1,6 (SD — 14)
Ghilezan Vide - 0,98 / 1,72 1,72
[GSVH*02, GJS*05] Plein ; 0,68 / 1,04 1,04
Pinkawa [PAG*06] 30 - Pleine AP :-1.2 (SD = 3,5)
GD : 0.1 (SD = 0,9)
SI: 0.0 (SD — 24)
Vide AP : 1,1 (SD — 4,1)
GD: 02 (SD = 1,1)
SI:-0.8 (SD = 3,4)
Keros [KBA*06] 1 cadavre 0 — 150 cc - AP : 8
- 20 cc — 290 cc AP : 8 mm
SI:4 mm

TAB. 1.2: Résumé des différentes

de la prostate.

expériences portant sur [’étude du mouvement
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[ZCM99| montrent également que la combinaison d’un volume du rectum supérieur a 60
cc et d’'un volume de la vessie supérieur a 40 cc conduit quasiment systématiquement a des
déplacements de la prostate supérieurs a 3 mm. [KBA*06] observent des déformations pour
des extensions simultanées de la vessie et du rectum : la prostate se rétracte dans sa partie
antéro-postérieure de 3 mm et s’étire dans la direction inférieure de 2 mm.

Quelques études s’intéressent aussi aux variations du volume de la prostate au cours du
temps, notamment afin d’améliorer la précision des traitements par radiothérapie (et ne pas
irradier des zones non ciblées). Ainsi, [RFM*95| observent que le volume de la prostate peut
varier entre -20% et +20%. [IFAM97| trouvent une variation moyenne de 14% (avec un maxi-
mum a 28%). |[TMC*98| mesurent des volumes variant entre 3% et 11%. Cette variation de
volume peut néanmoins étre liée au traitement de radiothérapie lui-méme. Dans le cas de
biopsie et surtout de curiethérapie ot l'intervention est longue, la variation du volume de la
prostate est souvent observée a cause de I’hématome créé par les aiguilles. En plus de ces
modifications volumiques au cours du temps, [ARC*98| font remarquer que les volumes de
prostate peuvent varier du simple au double d’un patient a 'autre.

Mis a part le rectum et la vessie, d’autres éléments de ’environnement anatomique in-
fluencent la position et la forme de la prostate. Dans les deux prochains paragraphes, nous
décrivons l'influence de la position du patient et de sa respiration, qui, s’ils sont moins influants

que le rectum et la vessie, ont des effets non négligeables.

1.4.2.3 Influence de la position du patient

La position du patient influe également sur les mouvements et déformations de la prostate.
Quelques études corrélent notamment la position du patient et I'influence du rectum et de la
vessie. L'influence de la vessie semble quasiment inexistante lorsque le patient est sur le dos
[VHBK*95, BKB*96, ARC*98]. Néanmoins elle est plus importante que lorsque le patient est
sur le ventre [MMF*97, ZCM99, KON*(02]. Quant au rectum, son influence est plus prononcée
lorsque le patient est sur le ventre [KON*(02, KSS*02]. Nous pouvons noter ici que ces obser-
vations concernent la position de la prostate. Concernant les déformations, la gravité joue un
role important sur la forme de la prostate, selon le poids des organes qui sont situés au-dessus
d’elle. Enfin, nous pouvons également noter l’article de [BMMAOQO] qui étudie l'influence de la
pression due & la table sur laquelle le patient est positionné. La table semble ainsi influer sur la
position relative des organes les uns par rapport aux autres et son effet doit étre directement
lié avec celui de la gravité et de la position du patient.

Quelques études [MKL*93, vHBK*95| évoquent également le réle de la position des jambes
par rapport aux patients et étudient la corrélation entre la position des os et celle de la prostate.

Les déplacements enregistrés montrent bien une influence mais celle-ci reste peu significative.

1.4.2.4 Influence de la respiration

Avec T'utilisation de séquences IRM dynamiques, quelques études se sont intéressées a
I'influence de la respiration sur les mouvements de la prostate [MCKS00, KON*02, KSS*02].
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Malone et al. [MCKSO00] ont suggéré que la respiration pouvait avoir une influence sur les mou-
vements de la prostate. Les résultats qu’ils trouvent donnent un déplacement de la prostate
dans la direction antéro-postérieure égale & 1,6 mm (SD = 1,1) et un déplacement dans la di-
rection supéro-inférieure de 2,9 mm (SD — 1,7), en corrélation avec la direction du mouvement
du diaphragme.

[KON*02] se sont également intéressés a l'influence de la respiration sur les mouvements
de la prostate. Leurs mesures donnent des déplacements dans la direction supéro-inférieure de
18 mm (SD = 10). L’influence de la respiration semble plus importante lorsque le patient est
positionné sur le dos [KON*02, KSS*02].

Enfin, [KBA*06| étudient l'influence des volumes du poumon sur la position de la pros-
tate. Pour cela, ils ont gonflé les poumons d'un cadavre avec 520 cc d’air. Ils observent des
déplacements de 5 mm dans la partie supérieure de la prostate et de 5 mm également dans
la direction antéro-postérieure. Les auteurs notent également que la vessie et les poumons ont
un effet similaire sur le déplacement de la prostate mais qu’ils vont & I'encontre de I'influence

du rectum.

1.4.2.5 Conclusion sur I’influence de ’environnement anatomique

Dans ce paragraphe, nous avons décrit l'influence de l'environnement anatomique de la
prostate sur sa position et sa forme. Les influences du rectum et de la vessie sont plus marquées
mais d’autres parameétres rentrent en jeu, notamment la respiration. Les déplacements et
déformations mesurés sont significatifs puisqu’ils représentent en moyenne entre 10 et 20% de
la taille de la prostate. Nous pouvons noter que les influences mesurées se combinent dans la
plupart des cas et I'influence d’un seul élément ne peut étre considérée sans prendre en compte
celles des autres éléments [KBA*06]. Le rectum influe ainsi le plus sur la position et la forme
de la prostate mais il est lui-méme influencé par la vessie et plus en amont les poumons. Des
variations occurant sur la forme du rectum et de la vessie au cours d’une biopsie ou d’une
curiethérapie sont dans la plupart des cas probables et doivent donc étre prises en compte dans
la réalisation des gestes. Dans la suite de cette thése, nous nous attacherons & modéliser les
déformations au cours des interactions entre les organes, couplées avec celles des instruments,

que nous présentons dans le prochain paragraphe.

1.4.3 Mouvements et déformations de la prostate liés 4 son environnement

médical

Deux instruments chirurgicaux sont principalement utilisés pour réaliser la biopsie et la
curiethérapie : une sonde échographique et des aiguilles. Nous répertorions dans ce paragraphe
les différentes études qui ont relevé et/ou quantifié I'influence de ces deux instruments sur la
position et la forme de la prostate. Dans le paragraphe 1.4.3.1, nous décrirons les études s’inté-
ressant a I'influence d’une sonde endorectale. Dans le paragraphe 1.4.3.1, nous détaillerons les

études mesurant l'influence des aiguilles sur les mouvements et déplacements de de la prostate.

- 50 -



1.4. Mouvements et déformations de la prostate

1.4.3.1 Influence de la sonde échographique

Quelques études se sont intéréssées a I'influence d’une sonde échographique sur les positions
et déformations des organes [TE03, ASL*04, PAG*06]. [ASL*04] étudient ainsi 'influence
de la pression d’'une sonde positionnée sur 'abdomen du patient. Ils ont enfoncé la sonde
verticalement dans I’abdomen du patient avec un déplacement maximal compris entre 3 et 6
cm. Avec 3 cm d’enfoncement, la prostate avait bougé de plus de 5 mm chez les 11 patients
de I’étude. Ils en concluent que pour que les images soient de bonne qualité, la sonde ne peut
pas se déplacer de plus de 1,2 cm, ce qui entraine en moyenne une déformation de 3,1 mm de
la prostate, données confirmées par [PAG*06].

Dans les biopsies et les curiethérapies, c’est une sonde endorectale qui est utilisée. Elle est
donc introduite dans le rectum du patient afin de réaliser les images échographiques néces-
saires a la précision du geste de I'urologue. Comme nous ’avons vu au paragraphe précédent, la
forme et le volume du rectum influent sur la position et les déformations de la prostate. A notre
connaissance, aucune étude n’a pour l'instant été publiée sur I'influence d’une sonde échogra-
phique endorectale. Au cours d’une étude réalisée au sein de I’équipe GMCAO [Fou03], des
mesures ont été effectuées indirectement sur 'influence de la sonde échographique en observant
les déformations et les mouvements de la prostate lorsque le volume du rectum augmente. Les
résultats indiquent une translation dans la direction antéro-postérieure principalement d’envi-
ron 5 mm. Les déformations de la prostate observées lors de cette expérience sont trés faibles
et pas quantifiables. Il semblerait que 'importance des déformations est liée a la taille de la
prostate, une prostate de taille importante se déformant plus qu’une prostate de petite taille.

L’étude de cette influence lors de la réalisation de biopsies et de curiethérapies est effec-
tivement difficile sans 1'utilisation d’un autre moyen d’imagerie. Il n’est pas facile de mesurer
les déformations sur des images qui proviennent du moyen d’imagerie lui-méme. Des études
ont néamoins été effectuées en plus grand nombre pour des antennes endorectales IRM. Ainsi
[KNP*04] montrent qu’une antenne endorectale rigide compresse la prostate dans la direc-
tion antéro-postérieure de 1,2 mm en moyenne (alors qu'une antenne en forme de ballon la
compresse de 4,7 mm). Dans les directions latérales, les déplacements sont de 1,5 mm et 6,1
mm respectivement pour 'antenne rigide et celle en forme de ballon. Enfin la rotation de la
prostate dans la direction antérieure est en moyenne de 19°.

[RHDGO1]| observent qu'une antenne endorectale « ballon » est gonflée d’environ 100 cc
pour réaliser les IRM et localiser la tumeur alors que lors de la curiethérapie, la sonde endorec-
tale échographique n’a pas la méme forme et ne déforme donc pas de la méme maniére la pros-
tate, compliquant la localisation de tumeurs pendant une curiethérapie. Les auteurs essaient
de quantifier les déplacements dus a 'augmentation du volume de ’antenne et donnent des
valeurs moyennes d’environ 6 & 7 mm sur chaque coté de la prostate. [vLvdVW*05| proposent
également une étude comparative et retrouvent des déplacements similaires & [RHDGO01] (AP :
47 mm, GD : 3,1 mm et ST : 2,6 mm). Enfin, ces observations sont reprises par [BMHJ06|
qui proposent un modeéle biomécanique de la prostate afin d’analyser les déformations dues au

rectum et pouvoir les utiliser dans un modele déformable pour recaler les images. [AGP*06|
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proposent également un modéle biomécanique et une méthode de recalage des images pour
compenser les déformations induites par la sonde échographique pendant la curiethérapie. Nous
pouvons également citer les travaux de [BHH*01, HBh*02] sur le recalage d’images IRM.

Les études portant sur I'influence de la sonde échographique sont encore peu nombreuses.
L’introduction d’une sonde échographique endorectale entraine une augmentation du diameétre
et du volume du rectum. Comme nous I'avons vu au paragraphe 1.4.2.2, la forme du rectum
influe sur les mouvements et déformations de la prostate. L’influence de la sonde échographique
via la déformation du rectum représente donc une source de mouvements et de déformations
de la prostate. Lors de la biopsie, 'inclinaison forte de la sonde pour réaliser une biopsie
déforme directement la prostate. Lors d’une curiethérapie, la sonde est insérée deés le début
de la procédure et parallélement & la paroi du rectum : son influence varie peu au cours du
temps mais la présence de la sonde dans le rectum entraine une augmentation du volume de
celui-ci et donc influe sur la forme de la prostate. Dans le prochain paragraphe, nous allons
voir comment cette influence est combinée avec celle des aiguilles lors d’une biopsie ou d’une

curiethérapie.

1.4.3.2 Influence de P’aiguille

[’autre instrument principalement utilisé lors de biopsie ou curiethérapie est une aiguille.
L’étude de son influence reste encore trés complexe & réaliser. Les moyens d’imagerie actuels
ne permettent pas encore de localiser en temps réel et avec précision les déformations de la
prostate liées a 'insertion d’une aiguille.

Les mouvements de la prostate aprés l'insertion d’aiguilles peuvent néanmoins étre mesu-
rés. Ainsi, [RSH*01] étudient I'influence de I'insertion d’aiguilles sur le mouvement, la distor-
tion et la déformation de la prostate sur 19 patients pendant une curiethérapie. Ils observent
tout d’abord une augmentation du volume de la prostate de 47 cc (21,5 & 68,7 cc) a 48,1 cc
(19,4 a 80,3 cc) apres le placement des aiguilles périphériques (en moyenne 16 aiguilles sont
implantées). La base de la prostate a bougé en moyenne de 1,5 cm (entre 0 et 3 cm). Pour les
déformations selon chaque coupe transversale, une moyenne de 6,8 mm dans le sens horizontal
et une moyenne de 3,6 mm dans le sens vertical sont trouvées.

Les déformations induites par 'insertion d’une aiguille dans un organe comme la prostate
sont maintenant connues par la communauté médicale. Elles dépendent principalement :

e du type de geste effectué :

— en curiethérapie, l'aiguille est insérée & la main par l'urologue et est guidée par une
grille de repérage : la localisation de l'aiguille est importante et I'insertion est lente.
Une augmentation du volume prostastique liée a I’hématome causé par les aiguilles
est une donnée a prendre en compte. Le nombre d’aiguilles insérées en méme temps
dans la prostate de méme que leur disposition peuvent également jouer sur la mobilité

de la prostate.
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— en biopsie, l'aiguille est insérée a ’aide d’un pistolet monté sur la sonde échographique :
le geste est transrectal et rapide. L'interaction entre 1’aiguille et les tissus est courte
mais met en jeu des forces importantes. A cause de sa vitesse élevée, 'aiguille se
courbe trés peu, au contraire de la curiethérapie ou l'urologue joue sur la flexibilité
de l'aiguille pour la positionner correctement.

e du type d’aiguille utilisé :

en curiethérapie, plusieurs types d’aiguilles peuvent étre employés selon le protocole
utilisé. Les aiguilles permettent néanmoins toutes de délivrer les grains radioactifs.

— en biopsie, l'aiguille permet de prélever un échantillon de tissu prostatique. L’embout
est donc spécialement adapté & ce geste et posséde une forme particuliére.

— comme nous le verrons au chapitre 4 sur la modélisation des aiguilles, la forme géo-
métrique de 'extrémité de Iaiguille influe sur le type de déformations engendrées sur
le tissu.

e de la localisation de l'insertion ainsi que 'orientation de l’aiguille : selon 1’épaisseur de
tissus & transpercer et 'orientation d’insertion de l'aiguille, I'impact de celle-ci sur la
forme et la position de la prostate ne sera pas le méme :

— en biopsie, I'insertion de 1’aiguille s’effectue par la paroi du rectum, avec une orienta-
tion parallele & celle de la sonde échographique.
en curiethérapie, l'insertion de l'aiguille s’effectue par le périnée et I’ensemble des
aiguilles ainsi que la sonde échographique ont globalement la méme direction.

Concernant les articles portant sur la prédiction de ces déformations dans le cas de la

prostate, nous pouvons citer le modéle 3D basé sur une méthode des éléments finis proposé
par [KYOO04]| afin de prédire les déformations de la prostate dues & une aiguille pendant une
curiethérapie. D’autres méthodes de modélisation de l'insertion de l'aiguille dans des tissus
mous seront développées au chapitre 4. Ces modéles ne s’intéressent néanmoins pas directement

a la modélisation des déformations de la prostate lors de I'insertion d’aiguilles.

1.4.4 Conclusion sur I’influence de ’environnement anatomique et médical

Nous avons vu dans cette partie les différentes sources dans I’environnement anatomique
et médical de la prostate a 'origine de ses déplacements et déformations. Concernant 1’envi-
ronnement anatomique, nous retiendrons que les deux organes les plus proches de la prostate,
a savoir le rectum et la vessie, sont ceux qui participent le plus directement & ses modifications
anatomiques. Les déplacements mesurés sont d’environ 5 mm en moyenne avec des maxima
pouvant dépasser le centimetre. Ils sont prépondérants dans la direction antéro-postérieure. A
moindre échelle, la position du patient, les autres organes et la respiration influent également
sur la mobilité et la forme de la prostate.

Concernant ’environnement médical lors de biopsies et curiethérapies, le role de la sonde
échographique et des aiguilles sur la position et la forme de la prostate au cours des procédures
médicales est non négligeable. La sonde échographique étant endorectale, elle modifie la forme

et le volume du rectum et se pose donc comme un moyen indirect mais important de déforma-
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tions et de mobilité de la prostate. Nous pouvons ici remarquer que ces mémes déformations
et mouvements modifient également les images échographiques qui servent a réaliser les gestes
médico-chirurgicaux. La prise en compte dans la réalisation des gestes par le médecin de l'in-
fluence de la sonde échographique pourrait permettre de corriger les modifications apportés a
la forme anatomique de la prostate. Quant aux aiguilles, nous avons vu que leur insertion dans
la prostate modifie sensiblement le volume, la position et la forme de celle-ci. Leur influence
sur le volume irradié pendant une curiethérapie [MSP*04] ou bien la localisation de la biopsie
effectuée doit donc également étre pris en compte pour améliorer les gestes réalisés.
Connaitre la position des organes comme une fonction du temps et des éléments extérieurs

permettrait d’appréhender les gestes & réaliser et en améliorer leur efficacité.



1.5. Conclusion

1.5 Conclusion

Dans ce chapitre, nous avons présenté le contexte médical de la thése. Nous nous intéressons
a la modélisation et a la simulation de deux gestes pratiqués sur la prostate : la biopsie et la
curiethérapie. Ces deux procédures médicales sont utilisées pour respectivement diagnostiquer
et traiter le cancer de la prostate. Nous avons vu que I'impact de leur réussite est important,
que ce soit en terme de qualité de vie ou de survie du patient.

La premiére partie de ce chapitre nous a permis de décrire I’environnement anatomique
de la prostate et d’identifier les différents éléments liés physiquement et fonctionnellement
a celle-ci. La prostate se présente ainsi comme un organe mou possédant un environnement
aux propriétés physiques variées (os, muscles, tissus mous). La seconde partie a concerné la
présentation des deux gestes médico-chirurgicaux étudiés et leur place parmi les différentes
méthodes actuelles de diagnostic et de traitement du cancer de la prostate. Au cours de cette
partie, nous avons notamment pu appréhender la configuration anatomique des deux gestes
et les éléments influant directement sur la forme et la position de la prostate au cours du
temps. La troisieme partie nous a permis d’identifier et de quantifier I'influence anatomique
et 'influence externe de 'environnement de la prostate pendant la réalisation des deux gestes
étudiés. Les modifications de la position et de la forme de la prostate sont tout d’abord liées
a son voisinage anatomique : principalement le rectum et la vessie. Elles sont ensuite dues
a linfluence d’éléments extérieurs : principalement la sonde et les aiguilles pour les gestes
considérés.

La compréhension et la simulation des déplacements et déformations de la prostate pendant
une biopsie ou une curiethérapie sont des éléments importants pour tenter d’améliorer la
précision des deux procédures médicales. La modélisation de la prostate lors de ces deux
gestes passent par :

e Une modélisation précise et réaliste de son environnement anatomique et des liens phy-

siques entre la prostate et les organes situés autour d’elles,

e Une modélisation précise et réaliste des instruments tels que une sonde échographique

ou des aiguilles lorsqu’ils sont utilisés pour une biopsie ou une curiethérapie,

e Une modélisation quantifiée et réaliste de l'influence de la position et de la forme des

organes environnants sur la mobilité et la déformabilité de la prostate,

e Une simulation performante et compléte de I'environnement de la prostate, que ce soit

son environnement anatomique ou médical.
C’est la combinaison de I’ensemble de ces propriétés qui motive la réalisation de cette thése.
Dans le prochain chapitre, nous nous attacherons a présenter les différentes méthodes exis-
tantes de modélisation de tissus mous et les éléments de réponse qu’elles apportent afin de

vérifier I’ensemble de ces propriétés.
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2.1 Introduction

Dans ce chapitre, nous répertorions les différentes méthodes de modélisation apparues ces
vingt derniéres années pour modéliser les objets déformables ainsi que la maniére avec laquelle
elles ont été adaptées pour la modélisation des tissus mous.

Classiquement, les méthodes de modélisation d’objets déformables sont classées dans deux
catégories distinctes selon les équations qui régissent leur comportement. Une premiére partie
concerne ainsi les « modeéles non-physiques » (ou modeéles géométriques) alors que lautre
concerne les « modeéles physiques » . La différenciation entre ces deux catégories de méthodes

se base essentiellement sur les lois qui gouvernent leur comportement. Il se trouve néanmoins
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que cette différence est aussi historique puisque la premiére catégorie de modéles a été la
premiére a se développer pour la modélisation de tissus mous.

Dans la catégorie des modeéles physiques, une autre distinction est effectuée selon la maniére
dont est réalisée la discrétisation du modéle afin d’effectuer les simulations. Nous distinguerons
principalement les modéles dits « continus » des modeéles « discrets » .

Ce chapitre commence par une introduction du contexte scientifique de la modélisation des
tissus mous et notamment des spécificités des objets modélisés (partie 2.2). Dans la suite du
chapitre, nous décrirons les différentes méthodes existantes de modélisation des objets défor-
mables et comment leurs propriétés vérifient -ou non- les critéres nécessaires a la modélisation
des tissus mous. Nous commencerons par les modéles géométriques ou non physiques (par-
tie 2.3) avant de décrire les différents types de modéles physiques (parties 2.4 a 2.6). Nous

finirons par les modeles appliqués a la prostate (partie 2.7).

2.2 Contexte scientifique de la modélisation des tissus mous

Dans cette partie, nous revenons sur les différentes spécificités de la modélisation des tissus
mous. Les méthodes de modélisation que nous décrirons dans les parties suivantes de ce cha-
pitre ont généralement été proposées pour des objets déformables sans application spécifique.
Nous tentons dans cette partie de répertorier les différents critéres propres a la modélisation
et a la simulation d’applications médicales et notre description des différentes méthodes de
modélisation se reportera a ces critéres pour évaluer leurs performances.

Dans le premier paragraphe de ce chapitre, nous décrivons les particularités des méthodes
de modélisation des tissus mous avant de répertorier dans un deuxiéme paragraphe les objectifs

en terme de modélisation des tissus mous dans le cadre de cette theése.

2.2.1 Les différents objectifs des méthodes de modélisation des tissus mous
2.2.1.1 Spécificités de la modélisation des tissus mous

La modélisation des tissus mous posséde plusieurs spécificités : [“incorporation des proprié-
tés physiques spécifiques au tissu modélisé, la prise en compte de linfluence de l’environnement
du tissu modélisé et la nécessité de valider les simulations réalisées. Nous détaillons ces spéci-
ficités dans ce paragraphe.

e Propriétés physiques des tissus mous : Dans le corps humain, les tissus mous
sont tout d’abord des tissus wivants. Leurs propriétés physiques sont donc amenées & se
modifier au cours du temps, que ce soit de maniére naturelle (modification au niveau cel-
lulaire par exemple) ou bien par le biais d’influences extérieures (hémorragie, infections,
cancer). En plus de la modification temporelle des propriétés pour un patient donné,
les différences des propriétés physiques entre les patients pour un organe donné sont
également significatives. La modélisation des tissus mous, quelle que soit la méthode

employée, est donc aujourd’hui trés dépendante de ces différences intra et inter-patients
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des propriétés physiques des tissus. Nous verrons dans la suite de ce manuscrit que la
détermination de ces valeurs est un probléme actuel dont les solutions sont encore peu
nombreuses. Une simplification des propriétés matérielles des tissus modélisés est donc
fréquemment réalisée.

e Influence de ’environnement : L’environnement anatomique d’un organe modélisé a
une influence continue sur sa forme et sa position : I'’évolution spatiale et temporelle d’un
organe donné dépend des propriétés physiques des organes environnants (os, autres tissus
mous, muscles, etc) et de ’évolution de la forme et de la position de ceux-ci. Des facteurs
tels que la position, les mouvements du patient, sa respiration sont autant de propriétés
a inclure dans une modélisation donnée afin qu’elle soit réaliste. L’influence peut de plus
étre naturelle (les organes environnants) ou bien artificielle (influence d’instruments
chirurgicaux par exemple).

e Validation : Au contraire des méthodes plus générales de modélisation d’objets dé-
formables, une méthode de modélisation des tissus mous doit étre validée vis-a-vis de
I’application médicale choisie. Comme nous le verrons dans le paragraphe suivant, les
critéres de validation vont varier selon I'objectif de la modélisation : précision, réalisme,
temps-réel, robustesse. La validation par rapport & des données médicales est 'objectif
premier. Cette validation est néanmois rarement atteinte de par les difficultés rencontrées
par la majorité des scientifiques quant aux critéres et aux méthodes de comparaisons
d’une part, et quant aux variations des propriétés physiques des tissus modélisés d’autre
part.

Ces spécificités sont des paramétres importants dans le développement de nouvelles méthodes
et motivent les choix effectués dans les différentes étapes de modélisation. Elles sont plus ou
moins accentuées selon les objectifs que doivent atteindre les modéles réalisés. Dans le prochain
paragraphe, nous présentons les différents objectifs a 'origine des travaux de modélisation des

tissus mous.

2.2.1.2 Les différents objectifs de la modélisation des tissus mous

Dans les différentes méthodes de modélisation de tissus mous proposées et décrites dans
les parties suivantes de ce chapitre, deux principaux objectifs - distincts - motivent les auteurs
pour proposer de nouveaux travaux : d’une part un objectif de simulation pour l'aide a 'ap-
prentissage du médecin ou pour l'aide au pilotage de robots en interaction avec des tissus mous
et d’autre part un objectif de prédiction pour ’aide a la décision et au diagnostic du médecin.
Nous détaillons ci-dessous ces deux principaux objectifs pour la modélisation de tissus mous.

e Simulation : Le premier objectif est un objectif de simulation du comportement des

tissus mous dans le cadre de ’aide & ’apprentissage du médecin principalement. L’expé-
rience du médecin ou du chirurgien pour la réalisation d'un geste conditionne fortement
la réussite de la procédure médicale et le niveau de qualité de vie du patient aprés son
opération. L’apprentissage du médecin se réalise le plus souvent sur fantémes ou bien

sur piéces anatomiques. Les premiers sont anatomiquement peu réalistes vis-a-vis de la
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complexité du corps humain. Les seconds ne représentent pas exactement les propriétés
physiques des organes manipulés, les propriétés physiques d’un tissu mou variant par
exemple en fonction de son irrigation. L’aide & 'apprentissage du médecin via un simula-
teur motive le développement de nombreuses méthodes de modélisation afin d’améliorer
la réalisation de gestes médico-chirurgicaux. L’objectif de simulation semble étre celui
le plus souvent avancé lors du développement de nouveaux modéles.

e Planning chirurgical : L'autre principal objectif du développement de méthodes de
modélisation de tissus mous est ’aide apportée au médecin avant et pendant le geste
médico-chirurgical. Deux apports principaux de la modélisation au planning chirurgical
peuvent étre répertoriés. Le premier apport est dans le cas d’interventions chirurgicales
trés complexes. La simulation peut étre le seul moyen efficace de faire un planning
pour anticiper les conséquences de l'intervention aux niveaux fonctionnel, esthétique,
etc. Un exemple est le cas de la chirurgie maxillo-faciale ot une simulation des gestes
chirurgicaux qui vont étre réalisés permet de prédire ’aspect du visage du patient apreés
I'opération. Nous pouvons également imaginer une aide de la modélisation au diagnostic
si elle peut déterminer quels traitements ou interventions seraient les plus efficaces aprés
la simulation de différentes hypothéses opératoires. Le deuxiéme apport est dans le cas
d’interventions chirurgicales sur des tissus mous nécessitant un suivi. Une modélisation
et une simulation des différentes parties anatomiques entrant en jeu peuvent permettre
Iinjection de connaissances a priori facilitant le suivi pendant la réalisation du geste
chirurgical. Dans ce deuxiéme apport entrent également les modéles pouvant étre utilisés
en per-opératoire. Dans les deux cas, c’est une aide au médecin qui est visée via une
modélisation précise, réaliste et spécifique du patient.

Les deux objectifs a 1’origine du développement de nouvelles méthodes de modélisation de

tissus mous sont rarement associés car leurs critéres de performances différent sensiblement et

sont les raisons de choix de modélisation particuliers.

2.2.1.3 Les critéres de performances

Les méthodes de modélisation des tissus mous sont la plupart du temps adaptées de mé-
thodes utilisées plus généralement pour modéliser des objets déformables. Dans ce paragraphe,
nous détaillons les critéres spécifiques de performances que les méthodes de modélisation
doivent vérifier lorsqu’elles sont utilisées pour modéliser des tissus mous. Les critéres sont
les suivants : précision de la modélisation, robustesse des différentes simulations, réalisme de
la modélisation et de la simulation associée et performances temporelles ou interactivité des
simulations réalisées.

e Précision : La précision d’une modélisation est un critére important, que ce soit pour
la simulation pour I'apprentissage ou bien 'aide au planning chirurgical ou au diagnos-
tic. Elle se définit par une reproduction fidéle & la réalité du comportement des organes
modélisés, notamment du point de vue de la position et de la forme des organes. Dans

le cadre de la simulation pour I'apprentissage, la précision de la modélisation n’est pas

- 60 -



2.2. Contexte scientifique de la modélisation des tissus mous

primordiale bien que les impressions du médecin soient meilleures pendant son appren-
tissage avec une simulation précise. Pour 1’aide au planning chirurgical, la précision de
la modélisation est primordiale puisque les simulations sont un véritable outil d’aide
a la décision pour le médecin. L’utilisation de valeurs réelles pour les propriétés phy-
siques des organes modélisés est fortement liée aux performances en terme de précision
de la méthode de modélisation : en effet, plus les valeurs des propriétés physiques seront
proches de la réalité, meilleure sera la précision des simulations.

e Robustesse : Le critére de robustesse dans lequel rentre la notion de stabilité de la simu-
lation est un critére essentiel pour 'aide au planning chirurgical puisque les simulations
doivent pouvoir étre effectuées quels que soient I’anatomie ou les parameétres spécifiques
a un patient. Concernant ’aide a I’apprentissage, le critére de robustesse est nécessaire
afin de modéliser correctement différentes situations médicales, notamment lorsque les
gestes simulés sont amples et rapides. Il n’est néanmoins pas absolument indispensable
car une simulation peut étre effectuée plusieurs fois avec une durée non limitée pour les
différents essais, sans conséquence médicale pour un patient par exemple.

e Reéalisme : Le critére de réalisme d’une simulation est fortement lié a celui de précision
de la modélisation. Il est néanmoins plus défini comme un critére de rendu visuel plutot
que de localisation précise des organes modélisés. Le réalisme est un critére qui prime
davantage que le critére de précision pour la simulation pour 'apprentissage du méde-
cin. Des simulations réalistes permettent au médecin en cours d’apprentissage de mieux
visualiser la configuration anatomique et médicale d’une situation donnée. Concernant
I’aide a la réalisation d'un geste chirurgical, la modélisation d'une configuration anato-
mique propre a un patient ainsi que d’un type d’interventions précis implique un rendu
visuel réaliste. Une simplification du réalisme anatomique des modéles est néanmoins
souvent réalisée, notamment pour atteindre le dernier critére sur les performances tem-
porelles des simulations.

e Performances temporelles et interactivité : Les performances temporelles sont
un critére significatif pour les deux objectifs répertoriés mais pas & la méme échelle.
Concernant 'apprentissage du geste, les simulations ont un objectif de temps réel afin
de modéliser correctement et interactivement les réactions d’un organe donné aux gestes
effectués par le médecin, notamment lorsqu’un retour haptique est ajouté au simulateur.
Un compromis entre le critére de précision et ce critére « temps réel » est donc le plus
souvent effectué afin d’obtenir une simulation dynamique. Concernant 1’aide au planning
ou au diagnostic, les performances temps réel ne sont pas indispensables : une simulation
rapide est néanmoins nécessaire car la simulation est un outil d’aide a la décision du
médecin et celle-ci doit le plus souvent étre effectuée dans des temps raisonnables (de

l’ordre de la minute).

Dans le tableau 2.1, nous répertorions I'importance relative des différents critéres énoncés
ci-dessus en fonction de deux principaux objectifs & 'origine du développement de méthodes de

modélisation de tissus mous. Nous rajoutons un troisiéme objectif correspondant & I'utilisation
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d’un modéle en per-opératoire, sachant que les propriétés de ’ensemble des modéles existants

ne satisfont pas encore & cet objectif.

Simulation | Prédiction/Diagnostic Aide au geste

en per-opératoire

Précision ++ + 4+ + NI
Robustesse + 4+ 4+ + L4+
Réalisme + 4+ 4+ ++ + 4+ +
Interactivité +++ + R

TAB. 2.1: Importance des différents critéres de performances d’une modélisation
de tissus mous en fonction de ses objectifs. + + + indique une impor-

tance mazimum et + indique une faible importance.

Dans le prochain paragraphe, nous nous concentrons sur les objectifs a atteindre pour la

modélisation réalisée dans le cadre de cette thése.

2.2.2 Les objectifs de la modélisation dans cette thése

Dans le chapitre précédent, nous avons introduit le contexte médical de la thése. Nous
avons identifié les différentes sources de déplacements et de déformations de la prostate, que
ce soit parmi les organes environnants (vessie, rectum) ou bien les instruments utilisés dans
le cadre des gestes étudiés (aiguilles, sonde échographique).

Dans le cadre des gestes médico-chirurgicaux assistés par ordinateur, notre objectif est
d’obtenir une modélisation précise et réaliste afin de simuler correctement les mouvements et
les déformations de la prostate. Nous souhaitons prédire et simuler le plus fidélement possible
I’influence de I'environnement de la prostate sur sa position et sa forme afin d’aider a la décision
du médecin. Par rapport aux critéres cités précédemment, nos objectifs sont les suivants :

e Modélisation précise et réaliste de ’anatomie : Le premier objectif est d’obtenir
des simulations précises du comportement de la prostate dans son environnement. Un
tel objectif passe par une modélisation réaliste de la prostate et de son environnement
anatomique du point de vue de leur forme et de leur structure.

e Modélisation précise et réaliste des interactions : La modélisation de la prostate
dans son environnement suppose de représenter les interactions entre la prostate et les
organes qui ’entourent ainsi que les interactions avec les instruments utilisés dans le
contexte de la modélisation de la biopsie et de la curiethérapie de prostate.

e Modélisation précise et réaliste du comportement des tissus mous : La modéli-
sation désirée est celle d’objets déformables et plus particulierement celle de tissus mous
du corps humain. Les propriétés d’élasticité et du controle du volume des organes mo-

délisés sont notamment les principaux critéres que doit vérifier le modele développé. La
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validation de la modélisation a ’aide des données cliniques constitue le premier critére
de performances pour la modélisation des propriétés physiques réelles.

Dans la suite de ce chapitre, nous allons décrire les principales méthodes de modélisation
d’objets déformables et 'adaptation de certaines d’entre elles & la modélisation des tissus
mous. Les différents objectifs que nous venons de lister constitueront nos principaux points de
critére pour évaluer les performances des méthodes dans le contexte médical de cette these.

Les méthodes de modélisation sont répertoriées dans plusieurs états de 'art sur la modélisa-
tion des objets déformables [GM97, NMK*05] et de la simulation chirurgicale [Del98, GFG*98,
LTCKO03, DA04] ainsi que dans de nombreux manuscrits de théses portant sur la modélisation
d’objets déformables ou plus particuliérement de tissus mous |[BN97, Cot97, Des97, Jou97,
Mau98, Jai99, Deb00, Mor01, Pic01, Sch01, Amr02, Cha02, Bou03, Bro03, For03, Men03,
Nie03, Sch03, Ser03, Sun04, Len(05, Bau06]. Nous ne prétendons pas a une description exhaus-
tive de toutes les méthodes de modélisation. Nous essayerons plutot de classer les méthodes
en fonction de leurs caractéristiques, ce qui nous permettra de mettre en avant celles qui nous

intéressent en fonction des objectifs que nous nous sommes fixés.

2.2.3 Les différentes catégories de méthodes de modélisation

Nous décomposons notre description des différentes méthodes de modélisation en plusieurs
catégories. Comme nous I’avons annoncé en introduction, la premiére décomposition s’effectue
au niveau des équations des lois de comportement des modéles : la partie 2.3 évoquera ainsi
succinctement les modeéles dont les équations ne s’appuient pas sur des lois physiques et que
nous qualifierons de modéles géométriques alors que les parties 2.4 & 2.6 décriront des modéles
physiques. Les modéles physiques peuvent étre eux-mémes décomposés en différentes catégories
selon la maniére dont est effectuée la discrétisation de I'objet modélisé. Nous distinguerons les
modeéles selon les catégories suivantes :

e les modéles possédant un maillage : nous séparons ce type de modéles en deux sous-

catégories :
— modeles continus (partie 2.4),
modeles discrets (partie 2.5).

e les modeéles sans maillage (couramment appelés modeéles « meshless » ) (partie 2.6).

2.3 Modéles géométriques

Jusqu’a la fin des années 1980, les modéles géométriques étaient trés utilisés en animation
graphique et en simulation, notamment car ils permettaient d’obtenir une apparence assez
réaliste de nombreuses situations du monde réel. En modélisation et en simulation biomédi-
cale, quelques modéles géométriques ont été réalisés avec succés, démontrant la possibilité de
modéliser des comportements de matériaux complexes a partir de modéles purement mathé-

matiques.
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2.3.1 Applications a la modélisations des tissus mous

Quelques modeéles avec déformations géométriques de la surface ont tout d’abord été pro-
posés. Des simulations a l'aide de « metaballs » ont ainsi été présentées pour la modélisation
des déformations du corps humain [BPW93|. Thalmann et al. [ST95] ont par exemple utilisé
des « metaballs » pour construire et animer des corps humains de maniére trés réaliste, avec
notamment la simulation des os, des muscles et de la graisse. Thalmann et al. [MTK95] ont
également réalisé une hiérarchie de « metaballs » connectés entre les différentes articulations
du squelette dans leur simulateur « Bodybuilder » .

Mahvash et al. [MHO03] ont présenté une méthode permettant le rendu haptique en temps
réel du contact d’un outil sur un corps déformable dont les propriétés sont élastiques et phy-
siquement non-linéaires.

Nous pouvons également citer les travaux de [BGG*98| sur le simulateur « Virgy » dédié
a I'ablation de la vésicule biliaire. Le modeéle de déformation utilisé est assez simple (surface
convoluée avec une fonction donnant le profil de déformation) et est couplé avec un algorithme
de découpes.

Les déformations de forme libre (FFD) ont aussi été utilisées afin de modéliser les tissus
mous. Yamashita et al. [YYFS94| ont utilisé I'adaptation de Hsu (DFFD) [HHK92| dans leur
environnement virtuel nommé « ViSurf » afin de modéliser les interactions entre un outil
manipulé par 'utilisateur et une surface déformable. Le retour de force était également inclus
dans leurs simulations.

Cover et al. [CEO*93| ont implémenté une combinaison de FFD et de surfaces actives pour
leur simulateur de chirurgie de la vésicule biliaire. Ils ont utilisé la méthode développée par
Hsu [HHK92] afin de manipuler directement leurs objets mais ils ont conclu qu’elle était trop
lente pour réaliser des interactions en temps réel.

Basdogan et al. [BHS*98| ont également développé un simulateur pour la chirugie abdomi-
nale en laparoscopie. Dans leur modéle, la déformation locale due & l'instrument est calculée
a partir d’une quadrique et les déformations globales sont des déformations de forme libre. La
découpe, le saignement ainsi que le retour d’effort sont aussi implémentés dans leur simulateur.

Moccozet et al. [MMT97] ont employé un modeéle FED généralisé pour I'animation de la
main humaine. Ils ont utilisé une adaptation des déformations de forme libre introduite par
Farin [Far90| qui définit une paramétrisation continue & l'aide des coordonnées de Sibson.
Ils ont ainsi pu modéliser interactivement différents mouvements de la main ainsi que les
variations morphologiques entre différentes mains.

Sela et al. [SSE04] ont présenté un modeéle basé sur les DFFD afin d’effectuer des simu-
lations chirurgicales temps réel et notamment la simulation de coupures. Leur méthode pour
simuler les incisions dans la peau peut étre appliquée sur des modéles surfaciques ou bien
volumiques.

Deux modeéles géométriques ont également été développés pour la modélisation des tissus
mous. Le premier modéle correspond au concept de cubes actifs introduit par Bro-Nielsen

[BN95|. La méthode a été introduite comme une extension en 3D des surfaces actives et était
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destinée & la chirurgie cranio-faciale. Le but est de prévoir les déformations de la forme du
visage aprés une intervention sur les structures osseuses du crane. Le cube actif est construit
en discrétisant 'objet & modéliser en un ensemble volumique de points, et en définissant une
fonction d’énergie qui permet de controler les interactions et les déformations de 1’ensemble.
Pour I'application chirurgicale visée, un modéle des structures osseuses du patient est tout
d’abord construit & partir des images scanner ou IRM. On lui superpose ensuite un maillage
déformable simulant les tissus mous du visage. La fonction d’énergie controlant les interactions
est définie & partir des valeurs en intensité des images ayant servies & définir le modéle osseux.
Outre la chirurgie cranio-faciale, ce modéle a aussi été utilisé en neurochirurgie : Warfield et
al. [WTT*02| ont présenté un systéme calculant les déformations de tissus cérébraux dans une
opération a 'aide de surfaces actives, qui permet de guider le chirurgien dans la localisation
des structures a opérer.

Le deuxiéme modéle est le modéle appelé « ChainMail » et proposé par Gibson et al.
[Gib97| afin de simuler interactivement les déformations d’un objet élastique. Son principe
peut se comparer & celui d’'une chaine constituée de mailles : I’'objet modélisé est décomposé
en nceuds. Chaque nceud est associé & un élément de la chaine : chaque élément est rigide
mais est capable de se déplacer par rapport & ses voisins en satisfaisant & des contraintes de
distances minimales et maximales. Lorsqu’un nceud de la structure est déplacé, les contraintes
de distance sont testées par rapport a ses voisins immeédiats. Si un lien est étiré ou comprimé au-
dela de sa limite, I’élément est placé dans la position la plus proche satisfaisant aux contraintes
imposées et le déplacement restant est transféré a I’élément voisin. La valeur des bornes des
distances autorisées entre éléments voisins permet de simuler des objets plus ou moins rigides.
L’approche « ChainMail » est intéressante car elle permet de simuler a partir d’'un modéle trés
simple différentes lois mécaniques en jouant sur les contraintes de distance et la relaxation.
Certaines caractéristiques obtenues se rapprochent ainsi de celles des tissus mous biologiques.
Le modéle a été utilisé pour construire des simulations de chirurgie arthroscopique du genou
[GSM*97] et de I'humeur vitreuse de 'oeil [SGBM98|. Cependant, I'impossibilité de rattacher
les paramétres du modele a des caractéristiques physiques mesurables nécessite de procéder

empiriquement les comportements obtenus ne sont parfois pas physiquement réalistes.

2.3.2 Vers des modéles physiques

Nous avons présenté quelques exemples de modéles géométriques appliqués a la modélisa-
tion des tissus mous, montrant qu’il est tout a fait possible de modéliser des comportements
physiques & partir de méthodes purement géométriques ou mathématiques.

Le principal défaut des modéles non-physiques est qu’ils ne sont généralement pas repro-
ductibles et ne peuvent pas étre généralisés car ils ne sont pas basés sur des lois physiques. Un
autre inconvénient des modeéles géométriques est la représentation physique des interactions
entre différents objets. En supposant les lois physiques des interactions connues, le manque
de liens des modeles géométriques avec des lois physiques entraine une imprécision sur la na-

ture exacte des interactions modélisées. Enfin, la majorité des modéles géométriques proposés
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ont pour objectif 'animation de tissus mous et n’ont donc pas été validés avec des données

cliniques.

Dans la suite de ce chapitre, nous présentons des modeéles qui rentrent tous dans la ca-
tégorie des modéles physiques. Dans le cadre de la modélisation des tissus mous, l'utilisation
d’une méthode reproductible et modélisant correctement les interactions est nécessaire afin de
répondre aux objectifs médicaux que nous nous sommes fixés. Deux grandes approches se dis-
tiguent parmi les méthodes existantes de modélisation pour représenter un objet déformable

et en étudier sa dynamique :

e Approche eulérienne : les propriétés d’'un modeéle et sa dynamique sont étudiées
pour un ensemble de particules stationnaires. Cette approche ne permet pas de suivre
I’évolution d’une particule en particulier et n’est donc pas adaptée & la modélisation des
tissus mous. C’est une approche souvent utilisée pour modéliser des fluides.

e Approche lagrangienne : le modéle est considéré comme un ensemble de particules

possédant chacune des propriétés permettant son évolution individuelle.

Dans la suite de ce chapitre, nous distinguons différentes catégories de modéles qui sont
toutes basées sur le formalisme de Lagrange. Ces catégories de modéles se différencient par le
choix du formalisme physique effectué et donc des propriétés particuliéres proposées pour le

comportement mécanique.

La simulation de ces modéles physiques s’effectue par un processeur réalisant des calculs
discrets. Tous les modeéles passent donc par une phase de discrétisation. Selon le moment ol

intervient cette phase, nous distinguons deux types de modeles :

e les modeéles continus : ce sont les modeéles dont les équations sont basées sur la méca-
nique des milieux continus. Les équations décrivant le comportement des modéles sont
discrétisées avant d’effectuer la simulation.

e les modeéles discrets : les modéles sont décrits sous la forme d’un ensemble de particules.
La matiére de I'objet lui-méme est discrétisée et les équations décrivant le comportement

sont discrétisées dés la conception de la modélisation de 1'objet.

Dans ces deux types de modéles, la discrétisation de ’objet forme un maillage, définissant
ainsi une connectivité fixe entre les différents éléments du modéle au cours de la simulation.
Nous distinguerons une catégorie supplémentaire pour les méthodes ot la connectivité entre

les éléments n’est pas fixée au cours de la simulation.

En résumé, dans la suite de ce chapitre, nous décrirons les modéles selon les catégories sui-

vantes :

e les modeéles utilisant un maillage : nous séparons ce type de modéles en deux sous-
catégories :
— modeles continus (partie 2.4),
— modeles discrets (partie 2.5).

e les modeéles sans maillage (couramment appelés modeéles « meshless » ) (partie 2.6).
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2.4 Modéles continus

Dans cette partie, nous décrivons les différentes méthodes de modélisation appartenant
a la catégorie des modéles continus. Les modéles présentés se basent sur les équations de la
mécanique des milieux continus et permettent de considérer tout le volume de l'objet lors
de I'étude de ses déformations (au contraire de certains modeéles non-géométriques). Les mo-
deéles continus sont notamment trés utilisés en mécanique des matériaux afin d’étudier leurs
propriétés physiques.

La discrétisation d'un objet modélisé par un modéle continu s’effectue sur les équations
avant la phase de simulation. Nous pouvons distinguer deux types de discrétisation :

e une discrétisation spatiale : chaque objet modélisé est décomposé en éléments possédant

une réalité géométrique et physique.

e une discrétisation nodale : chaque objet est décrit sous forme de nceuds possédant cha-
cun un certain nombre de degrés de liberté et une description mathématique de leur
comportement.

Dans cette partie, nous décrivons dans un premier temps les modéles continus qui sont
discrétisés spatialement avant de décrire ceux qui sont discrétisés de maniére globale. Un
grand nombre de méthodes proposées pour modéliser les tissus mous ont une discrétisation
spatiale de leurs équations. Nous commencerons par décrire la méthode des différences fi-
nies (paragraphe 2.4.2) qui permet ensuite d’introduire la méthode des éléments finis (para-
graphe 2.4.3). Cette méthode est la plus utilisée actuellement pour la modélisation des tissus
mous mais d’autres méthodes ont également été proposées : méthode des volumes finis (pa-
ragraphe 2.4.4), méthode des éléments frontiéres (paragraphe 2.4.5), méthode des éléments
longs (paragraphe 2.4.6) et méthode des masses-tenseurs (paragraphe 2.4.7). Nous finirons
par les méthodes dont la discrétisation des équations n’est pas réalisée spatialement (para-
graphe 2.4.8).

Avant de décrire I’ensemble de ces méthodes et leurs avantages et inconvénients par rapport
a notre objectif de modélisation des tissus mous dans le contexte médical, nous revenons dans
le prochain paragraphe sur les premiers modeéles continus proposés dans la littérature et sur

lesquels un grand nombre de méthodes reposent.

2.4.1 Les premiers objets déformables

Terzopoulos a été I'un des premiers & voir I'intérét de concevoir des modéles de déformation
basés sur des lois physiques, universelles, qui puissent étre appliqués a un ensemble de situa-
tions réelles le plus large possible. Il a réussi a établir le lien entre le monde de la mécanique
et celui de 'animation graphique en empruntant les théories et les méthodes de I'ingénierie
mécanique pour les appliquer a la simulation d’objets déformables [TPBF87].

Le formalisme proposé par Terzopoulos était de déformer une courbe, une surface ou
un objet 3D en minimisant leur énergie de déformation, celle-ci étant mesurée comme la

norme d’une matrice appelée tenseur métrique et qui en pratique correspond au tenseur des
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déformations de Green-Lagrange de la mécanique des milieux continus que nous développons
en annexe A.

Les objets déformables du premier modeéle de Terzopoulos étaient représentés en utilisant
la formulation lagrangienne de la théorie de 1’élasticité et sa discrétisation en éléments finis.
Cette premiére formulation était trés générale et non-linéaire, ce qui en rendait la stabilité
assez incertaine et obligeait & utiliser des pas d’intégration trées petits et donc des calculs longs.

Le modéle fut amélioré en divisant la représentation des objets en deux composantes
[TW88| : une composante rigide dite de référence, qui représente la configuration de 1'objet
au repos et se déplace dans I’espace selon les lois de la mécanique des corps rigides, et une
composante déformable qui évolue selon les lois de ’élasticité linéaire et qui est attachée a la
composante de référence. Cette formulation a permis d’accroitre sensiblement la rapidité et la
stabilité des calculs numériques, notamment en simplifiant I'expression de 1’énergie potentielle
qui n’a plus a prendre en compte les transformations rigides. Cette décomposition est devenue
une référence pour toute une classe de modeéles ultérieurs. Grace a ce modeéle & deux com-
posantes, il est devenu possible de représenter certaines classes de déformations inélastiques.
Pour cela, il suffit de mettre a jour la composante rigide du modéle en fonction des déforma-
tions ou des forces appliquées, selon une relation définie spécifiquement pour chaque type de
comportement. Terzopoulos et Fleischer ont ainsi présenté des animations d’objets intégrant
des comportements visco-élastiques, plastiques, ou des fractures |[TF88|.

Les modéles développés par Terzopoulos ne visaient pas a réaliser des applications en temps
réel mais ont ouvert la voie & toute une série de travaux visant a trouver des algorithmes et
des techniques de calcul appropriés a la simulation des déformations d’objets mous en temps

réel.

2.4.2 Méthode des différences finies

Dans ce paragraphe, nous décrivons la premiére méthode appartenant a la catégorie des
modeéles continus et passant par une discrétisation spatiale des objets modélisés. Lorsqu’un
objet est discrétisé selon une grille réguliére, les équations du mouvement de 1’objet peuvent
étre discrétisées en utilisant les différences finies. La méthode permet en effet d’approximer la
variation locale d’'une fonction a l'aide d'une discrétisation de celle-ci.

Terzopoulos et al. [TPBF87| proposent de discrétiser les équations physiques locales a ’aide
de la méthode des différences finies afin de simuler ces modéles. Chaque intersection de la grille
réguliére découpant son modeéle permet de définir des nceuds. Les propriétés physiques et les
équations du mouvement sont rattachées a chacun de ces nceuds. L’énergie de déformation
rattachée a chaque noeud est ainsi discrétisée.

La discrétisation des équations peut également s’effectuer selon une dimension temporelle
et non uniquement spatiale. Ce type de discrétisation est utilisée par Qin et al. [QT96] mais les
équations sont obtenues par la formulation lagrangienne présentée au paragraphe précédent
et non par la méthode des différences finies.

La méthode des différences finies est plus facile a implémenter que la méthode des éléments

- 68 -



2.4. Modéles continus

finis. Pourtant, elle présente des inconvénients. Il est en effet souvent plus difficile d’approxi-
mer les frontiéres d’un objet avec un maillage régulier. De plus, les adaptations locales du
maillage afin d’obtenir plus de précision ne sont possibles qu’avec un maillage irrégulier. Dans
le prochain paragraphe, nous présentons la méthode des éléments finis qui permet de résoudre

des équations différentielles partielles pour un maillage irrégulier.

2.4.3 Meéthode des éléments finis

Dans ce paragraphe, nous détaillons tout d’abord le principe de la méthode des éléments
finis avant de présenter son application & la modélisation des tissus mous. La méthode a été
employée dans une grande majorité des travaux menés dans le domaine de la biomécanique ces
derniéres années. L’objet modélisé est considéré comme un volume continu discrétisé avec un
maillage plus ou moins régulier. Les équations différentielles partielles & résoudre proviennent

de la mécanique des milieux continus.

2.4.3.1 Principe de la méthode des éléments finis

Le principe de la méthode des éléments finis est de discrétiser I'objet modélisé en un
ensemble d’éléments de formes relativement simples afin de pouvoir calculer la solution des
équations écrites dans le cadre de la mécanique des milieux continus. La solution globale est
ensuite interpolée de maniére continue afin d’évaluer les contraintes et les déformations en

tout point de 'objet modélisé.

Discrétisation en éléments

Dans une modélisation par éléments finis, 'objet modélisé est décomposé en surfaces élémen-
taires comme des triangles par exemple ou bien en volumes élémentaires comme des tétrahéedres
ou des hexahédres le plus souvent. Ces entités sont appelées éléments. Les parameétres de la
déformation sont des points remarquables de 'entité géométrique choisie. On les appelle géné-
ralement neeuds. Dans les cas les plus simples, ce sont les sommets mais si on veut augmenter
le nombre de degrés de liberté, on peut aussi prendre les milieux des arétes, les centres des
faces, le centre de gravité, etc... Des éléments voisins ont des noeuds en commun. La déforma-
tion est définie sur chaque élément du maillage par des fonctions d’interpolation polynomiales.
Ces fonctions permettent de trouver le déplacement en tout point de I’élément en fonction des
déplacements nodaux. Elles sont souvent linéaires ou quadratiques et leur ordre détermine la
continuité de la solution entre les éléments. Ces fonctions polynomiales sont aussi appelées

fonctions de forme.
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Résolution du probléme
La plupart du temps, les inconnues du probléme a résoudre sont les déplacements nodaux.
Les étapes de résolution sont alors : 'écriture des équations pour chaque élément de 'objet

discrétisé, I’assemblage de I’ensemble des équations puis la résolution.

Ecriture des équations sur chaque élément :

La premiére étape de résolution consiste a écrire les équations de la mécanique des milieux
continus localement pour chaque élément. La loi de comportement est définie pour chaque
élément et il est ainsi possible de donner des parameétres rhéologiques différents suivant
les éléments, par exemple pour traduire une rigidité variable dans 1’objet modélisé. Les
contraintes sont traduites sous forme de forces appliquées aux noeuds des éléments. Cette
traduction est effectuée de maniére a étre égale mécaniquement au chargement réel. Il
est a noter que dans le cas statique ou quasi-statique, si le déplacement est connu en
un nceud donné (par exemple dans le cas de déplacement nul ou imposé), c’est alors la
contrainte appliquée en ce nceud qui devient l'inconnue. Au final, différentes équations
sont établies pour chaque élément de l'objet, avec pour inconnues les déplacements des
nceuds de I'élément considéré. Leur nombre et leur complexité dépend du type de fonction

d’interpolation choisi pour chaque élément.

Assemblage :

Dans I'étape d’assemblage, 1’ensemble des équations établies sur chaque élément est re-
groupé. La résolution du systéme global permet de connaitre les valeurs des inconnues en
chaque neeud du maillage. La solution continue est ensuite calculée & 'aide des fonctions

d’interpolation.

Calcul de la solution :

Dans ce paragraphe, nous détaillons plus en détail la résolution pour le cas des petites
déformations. Avec I'hypothése des petites déformations, le probléme peut s’écrire pour

chaque élément e de I'objet sous la forme matricielle suivante :
K.U,=F, (2.1)

ou K, est la matrice de raideur de 1’élément e, U, et F. sont respectivement les dépla-
cements et les forces externes appliquées aux nceuds de I'élément. La matrice K, refléte
la loi de comportement du matériau modélisé et contient notamment les paramétres rhéo-
logiques ainsi que la fonction de forme. En assemblant les différents systémes matriciels

obtenus pour chaque élément, on peut écrire le probléme global de la fagon suivante :
KU=F (2.2)

ol K est la matrice de raideur de l'objet, U et F représentent respectivement ’ensemble

des déplacements nodaux et les forces externes appliquées en chacun des nceuds.
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Résolution statique ou dynamique
Plus généralement, quelle que soit la loi de comportement choisie ou les hypothéses effectuées,

la résolution par la méthode des éléments finis peut étre soit statique, soit dynamique.

Résolution statique :

La résolution d’un systéme est dite statique lorsque les effets dus notamment a I'inertie ou
a la viscoélasticité peuvent étre négligés. Le systéme est alors caractérisé par un systéme
matriciel de la forme suivante :

K(U)U=F (2.3)

ou K(U) est la matrice de raideur de I'objet modélisé (caractérisant les propriétés phy-

siques du matériau), U le vecteur déplacement de I’ensemble des nceuds composant I'objet

modélisé et F le vecteur représentant I’ensemble des forces s’exercant sur le systéme. La
résolution statique d’un systéme recherche 1’état d’équilibre de celui-ci.

La matrice de raideur K dépend du vecteur déplacement U lorsque la relation entre les

déformations et les déplacements du systéme n’est pas linéaire. Lorsque la relation est

linéaire, alors la matrice K est indépendante du vecteur déplacement. Cette relation de
dépendance détermine le type de résolution employée.

e Déformations non-linéaires : La matrice de rigidité K dépend du vecteur déplace-
ment U. Le systéme matriciel est cette fois-ci non-linéaire et peut étre résolu avec des
méthodes itératives comme la méthode de Newton-Raphson par exemple.

e Déformations linéaires : La loi de comportement choisie et les hypothéses effectuées
entrainent que la matrice de rigidité K est indépendante du vecteur déplacement U.

Nous avons alors un systéme linéaire de la forme :
KU=F (2.4)

Deux types de méthodes peuvent étre utilisées pour résoudre ce systeme :
Meéthodes directes : Les méthodes directes résolvent le systéme par inversion de la
matrice K, par décomposition LU (Low-Up) ou QR (ou QU) ou par factorisation de
Cholesky.

— Méthodes itératives : Deux techniques sont principalement utilisées : la technique de

relaxation (Jacobi ou Gauss-Seidel) ou la technique de projection (Gradient conjugué).

Résolution dynamique :

Les lois de la dynamique sont utilisées dans les simulations afin de calculer les nouvelles
positions des nceuds de 'objet discrétisé. Un systéme résolu dynamiquement se formule

sous la forme suivante :

MU+ DU+ K(U)U=F (2.5)

ou M est la matrice des masses, D la matrice d’amortissement et U et U les dérivées du
vecteur déplacement par rapport au temps. Le systéme d’équations est ensuite résolu a

I’aide d’un des schémas d’intégration présentés en annexe B.
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Conclusion sur le principe de la méthode des éléments finis

La méthode des éléments finis s’appuie sur la mécanique des milieux continus pour définir les
équations décrivant le comportement d’un objet. La discrétisation est effectuée spatialement
en découpant 'objet en éléments, permettant ainsi de garder la notion de continuité de la
matiére discrétisée. Les méthodes de résolution employées une fois les équations discrétisées
dépendent fortement des hypotheéses effectuées concernant la modélisation des propriétés phy-
siques des matériaux. Ces hypothéses sont elles-mémes liées au type de tissus & modéliser et
aux critéres de performances a privilégier pour la simulation. Le prochain paragraphe nous
permet de répertorier quels sont les inconvénients de la méthode des éléments finis en fonction
des hypothéses effectuées et quelles sont les solutions apportées a ces inconvénients dans le

cadre de la modélisation des tissus mous.

2.4.3.2 Extensions et améliorations de la méthode des éléments finis

Introduction

La méthode des éléments finis a comme avantage de reposer sur la mécanique des milieux
continus, ce qui permet d’approcher avec précision les comportements physiques - si les pro-
priétés rhéologiques sont connues - des matériaux. Le principal inconvénient de la méthode des
éléments finis concerne les temps de calcul : ceux-ci peuvent devenir importants selon la taille
du systéme d’équations a résoudre. Dans la suite de ce paragraphe, nous allons présenter les
techniques qui ont été proposées pour pallier cet inconvénient. Nous présenterons également
les techniques employées pour simuler des comportements non-linéaires dans le cadre de la

modélisation des tissus mous, toujours en essayant d’obtenir des temps de calcul raisonnables.

Pré-calculs

Dans le contexte de la modélisation des tissus mous, Cotin et al. [CDA96] utilisent la méthode
des éléments finis avec une résolution statique pour un simulateur chirurgical. Les auteurs
font 'hypotheése de déformations linéaires et proposent d’effectuer des pré-calculs avant la
simulation des déformations de chaque nceud pour un déplacement élémentaire. Pour cela, les
auteurs séparent les noeuds surfaciques des nceuds volumiques et proposent de pré-calculer la
matrice de raideur liée aux noeuds surfaciques. Ils stockent leurs résultats dans des tenseurs
3 x 3 et calculent par combinaison linéaire au cours de la simulation les déformations effectives

des neoeuds a 'aide de ces tenseurs.

Méthode de condensation

Bro-Nielsen et al. [BNC96] introduisent des innovations dans la méthode des éléments finis
qui conduisent & un modéle élastique linéaire pré-calculé et quasi-statique dans le cadre d’un
simulateur chirurgical. Le concept est d’inverser partiellement la matrice de raideur dans une
phase de pré-calculs avant la simulation et ainsi de limiter le nombre de calculs liés & I'inversion

de la matrice pendant la simulation.
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Partant du principe que seuls les nceuds de surface jouent un réle dans la visualisation de
I’objet déformé et dans le retour des forces, les auteurs ont proposé d’extraire les nceuds de la
surface de 'objet modélisé dans le systéme. En séparant le systéme entre nceuds surfaciques

(indice s) et neeuds intérieurs (indice i), le systéme s’écrit alors :

Kss Ksi Us Fs (2 6)
Kis Kj Ui F;
En remplacant la valeur de U; :
U; = K;;(F; — K;5Uy) (2.7)

trouvée avec la seconde équation matricielle dans la premiére équation matricielle, on obtient
I’équation suivante :
—1 —1
(Kss - KsiKii Kis)Us — Fs - KsiKn' Fi (2'8)

Cette équation permet alors d’obtenir le déplacement des nceuds situés a la surface de l'objet
modélisé. Les déplacements des nceuds situés a l'intérieur peuvent également étre retrouvés a
I’aide de I'expression de U; donnée ci-dessus.

Le comportement obtenu a partir de ces calculs est un comportement quasi-statique car le
systéme a été supposé a I’équilibre. Une alternative aux calculs présentés ci-dessus est proposée
afin que la simulation puisse reproduire des propriétés dynamiques. Pour cela, les équations
concernant la résolution dynamique et présentées au paragraphe précédent sont utilisées. Cette
équation peut également étre condensée puis les matrices peuvent étre inversées de maniére a
obtenir également les déplacements comme précedemment. La simulation sera bien dynamique.
Par contre, le vecteur Fs est dense car il contient des termes provenant de la discrétisation
temporelle des vitesses et des accélérations, les calculs seront donc plus complexes.

Avec les innovations présentées par Bro-Nielsen et al., la méthode des éléments finis a pu
étre appliquée a des modélisations temps réel. Ainsi, des modeéles de foie ont pu étre proposés
avec un maillage de 250 nceuds pour une résolution dynamique et 1500 nceuds pour une
résolution quasi-statique [CDA99, BN98|. D’autres travaux ont utilisé cette méthode par la
suite. On peut notamment citer les travaux sur le simulateur présenté dans le paragraphe des
modeéles masses-ressorts [KCMO0O] : I'utilisation de la technique de condensation en supplément
de leur modeéle masses-ressorts leur a permis d’effectuer des mises a jour beaucoup plus rapides.
Berkley et al. [BTB*04] ont utilisé la condensation dans la phase de pré-calculs pour leur
simulateur de sutures de peau.

Enfin, Wu et al. [IWHO04] utilisent également cette technique mais en choisissant de ne pas
séparer les nceuds surfaciques des nceuds internes mais plutot les nceuds appartenant a des
zones d’intérét pour la simulation par rapport aux autres noeuds. Dans le cadre de la simulation
chirurgicale, leur objectif est par exemple de détailler une partie d'un organe. Dans la méthode
proposée, les nceuds sont séparés en trois catégories : les noeuds de la zone d’intérét, les noeuds
en dehors de la zone et les neeuds a la frontiére. La technique de condensation est employée

deux fois : une premiére fois pour calculer les nceuds dans la zone d’intérét ou a la frontiére
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et une deuxiéme fois pour les nceuds en dehors de la zone mais situés a la surface de 'objet
modélisé.

La technique de condensation ne modifie en rien les résultats mais permet de calculer
uniquement les variables nécessaires. Les limitations des techniques proposées résident princi-
palement dans le fait qu’elles empéchent tout changement de topologie du modéle. En effet, un
changement de topologie entraine nécessairement des modifications de la matrice de raideur
et celle-ci ne peut pas étre inversée explicitement de maniére rapide afin de garder une appli-
cation temps réel. De plus, les interactions avec les tissus environnants ou bien les instruments
chirurgicaux sont traduits uniquement par les conditions aux limites sur les nceuds surfaciques

et non sur les nceuds internes a ’objet.

Méthode des éléments finis explicites
Dans le cadre de I’amélioration de la méthode des éléments finis, quelques articles ont proposé
une méthode de modélisation appelée méthode des éléments finis explicites [OH01, DDCBO1,
MDM*02|. Dans cette méthode, les masses et les forces internes et externes sont regroupées
sur chaque nceud. Les noeuds du maillage sont considérés comme des masses dans les réseaux
masses-ressorts (paragraphe 2.5) tandis que les éléments forment un maillage de ressorts reliant
les différentes noeuds. Les forces élastiques sont calculées pour chaque élément comme des
dérivées de I’énergie de déformation. Les matrices de raideur obtenues pour chaque élément
sont ensuite assemblées dans une matrice de raideur générale et le systéme d’équation est
résolu dynamiquement. Les matrices des masses et des amortissements sont souvent diagonales
(technique du mass lumping). Dans ce cas, la matrice des masses contient les masses des
différents nceuds sur sa diagonale.

L’utilisation de la méthode des éléments finis explicites est utilisée notamment pour mo-
déliser des objets ou les déformations sont non-linéaires ou bien pour les changements de
topologie [OH01, MLO03].

Multi-résolution de la méthode des éléments finis

Debunne et al. [DDBC99, DDCB00, DDCBO01]| ont développé un algorithme local de calcul
de déformations & base d’éléments finis explicites, qui est assez semblable a ’algorithme des
masses-tenseurs (paragraphe 2.4.7). Ils utilisent un maillage adaptatif qui permet de raffiner la
résolution dans les zones subissant de fortes déformations. Une hiérarchie de maillages de réso-
lution différente est pré-calculée pour le méme objet afin de ne pas avoir & remailler les zones
de fortes déformations en temps réel. L’hypothése d’une relation linéaire entre contraintes
et déformations est effectuée mais un tenseur de déformations non-linéaire est utilisé (non-
linéarité géométrique). La différence entre les termes linéaires et quadratiques du champ des
déplacements est utilisée pour évaluer la grandeur des déformations : lorsqu’un certain seuil
est dépassé, 'algorithme bascule vers un maillage de résolution plus fine autour de la région
en question. Ce procédé permet de concentrer la charge de calcul dans les zones ol les défor-

mations sont maximales. Une composante de force de viscosité a en outre été introduite dans
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ce modeéle. Pour augmenter la stabilité, le schéma d’intégration est semi-implicite.

Jerabkova et al. [JKWPO04] présentent également un modeéle multi-résolution utilisant la
méthode des éléments finis. Ils proposent une méthode basée sur des octree permettant de
définir la structure topologique des éléments finis. Les éléments choisis sont des cubes et
lorsqu’un élément a besoin d’étre raffiné, il est décomposé en 8 éléments. L’application médicale
choisie est la chirurgie plastique.

Un modele multi-résolution est également décrit dans [WDGTO1] : la méthode des éléments
finis y est utilisée avec des déformations non-linéaires. Dans le prochain paragraphe, nous
décrivons les améliorations effectuées pour résoudre les systémes d’équations lorsque la linéarité

géomeétrie et/ou physique n’est plus vérifiée.

Non-linéarité physique

Dans les deux prochains paragraphes, nous nous intéressons aux solutions proposées pour
utiliser la méthode des éléments finis avec des hypothéses de non-linéarité. Dans un modéle
élastique linéaire, I'hypothése de linéarité est faite deux fois. Une premiére approximation
consiste a linéariser le tenseur des déformations. Lorsqu’il est calculé de fagon rigoureuse,
celui-ci posséde en effet des termes quadratiques. L’omission de ces termes pour ne garder
que les termes linéaires revient a effectuer implicitement I'hypothése que les déformations
sont faibles. Les vecteurs de forces intérieures dues aux déformations deviennent alors pro-
portionnels aux vecteurs de déplacements et on parle de linéarité géométrique. Une deuxiéme
hypothése consiste & supposer que le tenseur des contraintes dépend linéairement de celui des
déformations, on parle alors de linéarité physique. Dans ce paragraphe, nous développons les
méthodes proposées pour la non-linéarité physique tandis que la non-linéarité géométrique est
développée au paragraphe suivant.

Cotin et al. [CDA99| ont proposé une fagon d’introduire des éléments de non-linéarité phy-
sique dans leur modeéle d’éléments finis quasi-statique. Cette méthode consistait & résoudre
d’abord les équations du systéme comme s’il était élastique linéaire puis a ajouter des termes
correctifs aux forces et aux déplacements. Ils se sont placés dans une configuration de compres-
sion uni-axiale : il est alors possible d’exprimer les termes correctifs a appliquer aux forces et
aux déplacements radiaux en fonction du déplacement axial, de facon a reproduire le compor-
tement observé expérimentalement. Les courbes expérimentales ont été approximées par des
fonctions polynomiales. Le cotit additionnel en temps de calcul par rapport au modeéle linéaire
pur est faible car la partie essentielle de "algorithme reste élastique linéaire, d’ott le nom de dé-
formations élastiques quasi non-linéaires donné par les auteurs. Les simulations effectuées ont
permis de reproduire avec une bonne précision le comportement observé expérimentalement.

Le simulateur de chirurgie laparoscopique LaSSo [SBH*00] met en ceuvre des modeéles dé-
formables d’organes utilisant la loi d’élasticité non-linéaire de Mooney-Rivlin et 1a méthode des
éléments finis sur un maillage hexahédrique. Leurs applications médicales sont principalement
les chirurgies abdominale et gynécologique, comme illustrées sur la figure 2.1. Les nombreux
calculs dus a la non-linéarité du modeéle ainsi qu’a l'utilisation d’'un schéma d’intégration

explicite sont gérés par une architecture paralléle.
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F1G. 2.1: Simulation d’actes chirurgicauz sur l'utérus par [SBH*00] avec le simu-
lateur de chirurgie laparoscopique LaSSo utilisant une loi d’élasticité

non-linéaire.

Non-linéarité géométrique

Zhuang et Canny [ZCO00] ont présenté une méthode de calcul rapide de déformations et de
forces & base d’éléments finis intégrant la non-linéarité géométrique, ce qui rend leur modele
valide pour de fortes déformations. Un tenseur de déformations non-linéaire de Green-Lagrange

a été utilisé, par contre I’hypothése de linéarité géométrique est effectuée.

Mendoza et al. [ML03] ont développé un algorithme de découpe de tissus mous en temps
réel utilisant un modéle de tissus & base d’éléments finis explicites intégrant la non-linéarité
géométrique. Cet algorithme fait intervenir des critéres physiques dans la détermination des
coupures et consiste & éliminer des liens entre éléments plutot que d’en supprimer ou que de
les découper en éléments plus petits. Il inclut un calcul précis du retour de forces et un retour
haptique a été implanté. Ce travail démontre la possibilité d’effectuer des simulations incluant

a la fois un modéle de déformation non-linéaire et des changements de topologie.

O’Brien et Hodgins [OH01] ont présenté une méthode a base d’éléments finis explicites per-
mettant de simuler des cassures d’objets. Elle utilise un tenseur de déformations non-linéaire
de Green-Lagrange et consiste a calculer séparément en chaque nceud du maillage les forces de
tension et les forces de compression exercées par les éléments adjacents. Lorsque 1’écart entre
les composantes de tension et de compression devient trop important, une fracture est créée.
Les matériaux utilisés sont isotropes et homogeénes et 'hypothése des larges déformations est
effectuée. Ce modele a été amélioré ultérieurement pour inclure une phase de déformation
plastique précédant la cassure [OBHO02]. Les applications visées sont surtout du domaine de
I’animation et les simulations obtenues avec les deux méthodes possédent une apparence treés
réaliste. Le temps réel n’est cependant pas recherché. Le schéma d’intégration utilisé est un

schéma, explicite.
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Dans ces applications, lorsque I’hypothése des petites déformations ne peut plus étre ef-
fectuée, le tenseur des déformations de Green-Lagrange est utilisé. Tant que les équations
(résolues dynamiquement) sont intégrées explicitement, la non-linéarité du tenseur des dé-
formations ne pose pas de probléme. L’utilisation d’un schéma d’intégration implicite est
avantageuse afin de choisir des pas de temps plus importants sans avoir de problémes de stabi-
lité. Le probléme de l'utilisation d’un tel schéma en combinaison avec I'hypothése de grandes
déformations est la linéarisation correcte du systéme d’équations afin de réaliser le schéma
d’intégration implicite. Des larges déformations en rotation notamment ne permettent pas
I'utilisation d’un schéma implicite. Miiller et al [MG04| ont proposé une solution afin d’inté-
grer correctement ces grandes déformations en rotation. Pour cela, les auteurs différencient
dans la déformation de chaque élément fini la partie due a la rotation. Ils calculent dans un
premier temps les forces dans un repére sans avoir pris en compte la rotation. L’équation pour

les forces élastiques d’un élément devient :
f. = RK(R"x — x) (2.9)

ou R représente la matrice de rotation contenant les trois rotations de I’élément par rap-
port & chacun des axes. Le vecteur x contient les positions actuelles des noeuds de I’élément
(tétrahedre dans 'article) et xo les positions de repos de ces noeuds. La rotation contenue
dans la matrice R est calculée en effectuant une décomposition polaire de la matrice dé-
crivant la transformation du tétraheédre de sa position de repos & sa position actuelle. Les
résultats obtenus par [MGO04| sont stables, rapides et réalistes. Dans une approche plus an-
cienne [MDM*02], les auteurs ont également proposé d’extraire la partie due a la rotation
non pas au niveau de chaque élément mais au niveau de chaque nceud. Il n’était alors plus
nécessaire d’assembler la matrice de raideur globale a chaque pas de temps mais des forces
« fantome » apparaissaient. Des travaux similaires sur la décomposition des déformations en
une partie rigide et une partie correspondant aux déformations ont également été effectués
par [EKS03, HS04, ITF04, NPF05].

Une autre solution a ce probléme a été proposée par Capell et al. [CGC*02] : chaque région
du maillage éléments finis est associée & un squelette et linéarisée localement. Les résultats

obtenus sont rapides et peu différents d’une solution non-linéaire.

2.4.3.3 Applications de la méthode des éléments finis 4 la modélisation des tissus

mous

Des approches trés variées de la méthode des éléments finis ont été proposées pour mo-
déliser les tissus mous. La méthode est le plus souvent utilisée en statique et une simulation
consiste alors en une série d’états a 1’équilibre. De plus, les hypothéses de linéarité géométrique
et physique sont généralement effectuées.

Dés 1986, Larrabee propose un modeéle éléments finis pour la déformation de la peau
[Lar96|. La peau est alors modélisée comme une membrane linéaire attachée aux couches

sous-cutanées par des ressorts linéaires. Par la suite, Gourret et al. [GMTT89| ont proposé une
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application de simulation d’une main attrapant et pressant une balle & I’aide de la méthode des
éléments finis. Leur approche est dynamique et ils utilisent des élements 3D avec des fonctions
d’interpolation linéaires. Le matériau choisi est isotropique et obéit & la loi de Hooke. Pour
prendre en compte les non-linéarités géométriques, le second tenseur des contraintes de Piola-
Kirchoff ainsi que le tenseur des déformations de Green-Lagrange sont utilisés. La méthode
des éléments finis classique est donc utilisée rigoureusement mais est par conséquent trés
consommatrice en temps. Les autres travaux précurseurs furent ceux de Chen et al. [CZ92]
sur un modeéle de muscle et de Sagar et al. [SBMH94| sur un modele de la cornée.

Une approche hybride fut aussi proposée par Celniker et al. [CG91] pour la construction de
surfaces de forme libre avec la méthode des éléments finis. Dans leur méthode, 'utilisateur peut
controler la forme de I'objet en appliquant des forces extérieures sur la surface. Les éléments
utilisés sont des éléments triangulaires 2D et les fonctions d’interpolation sont des polynémes
de Hermite. Koch et al. [KGC*96] ont eux aussi proposé une méthode combinant les éléments
finis et les masses-ressorts (paragraphe 2.5) pour la prédiction d'une chirurgie cranio-faciale.
La méthode fut améliorée en 2002 [KRG*02] avec l'utilisation d’éléments prismatiques 3D et

de parameétres physiques provenant de données scanner.

hod facial surface

Fi1G. 2.2: Ezemple de maillage du visage avec des éléments prismatiques dans le

modéle de [KRG*02].

Toujours pour la simulation cranio-faciale, Keeve et al. ont proposé une comparaison entre
I’approche masses-ressorts et 'approche éléments finis [KGG96, KGPG96]|. Dans leur approche
éléments finis, des élements prismatiques sont utilisés et les tissus adipeux sont modélisés par
une loi linéaire. [.’étude conclut que la simulation cranio-faciale est plus précise avec la méthode
des éléments finis. Les résultats donnés par les masses-ressorts se sont néanmoins révélés assez
précis pour la majorité des cas pour le planning pré-opératoire et surtout ont permis d’avoir des
temps de simulation interactifs. Concernant la chirurgie cranio-faciale, nous pouvons également
citer le modéle éléments finis proposé par |[GzDHO01]| pour prédire 'apparence du visage apreés

une chirurgie ou bien celui de [CLP03].
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D’autres parties du corps humain ont également été simulées. Ainsi, Cotin et al. [CDA96|
proposent un simulateur pour la chirurgie du foie. De nombreuses améliorations a la mé-
thode des éléments finis ont été proposées a cette occasion et nous les présentons dans les
paragraphes suivants. Azar et al. [AMS00] proposent une application intéressante de modéles
déformables du sein afin de localiser les tumeurs sur différents examens au cours desquels le
sein se déforme en fonction de la position de la patiente et des conditions d’acquisition des
images. Le maillage utilisé est composé d’hexahédres et est relié & une surface triangulée. Le
comportement physique est approximé par une loi d’élasticité linéaire par morceaux : la pente
de la loi linéaire est réévaluée a chaque itération a partir d’'un courbe expérimentale donnant
une relation non-linéaire entre les contraintes et les déformations.

Les efforts de modélisation se sont aussi beaucoup portés sur le comportement bioméca-
nique du cerveau. Dans [HLL*00| une analyse par éléments finis est ainsi effectuée pour prédire
I'importance des contusions dans le cerveau lors d'un impact direct. Les rotations de la téte
autour des vertébres cervicales peuvent étre simulées. La pression intra-craniale ainsi que les
déformations sont calculées. Enfin, un modeéle éléments finis 3D relativement complexe a été
créé pour simuler U'inertie de la téte et le comportement des structures internes. Le tissu dans
ce modele est supposé homogene, isotropique et viscoélastique linéaire. [TSBM94| a proposé
aussi un modele 2D d’un seul hémisphére cérébral pour la modélisation de la distortion et
de la distribution des déformations lors d'une hémorragie. [PWP99| ont réalisé également un
modéle & 2 phases pour tenir compte des interactions fluide et structure. Hartmann [Har99|
ont proposé un modéle 3D du cerveau avec une bonne résolution afin d’étudier I'influence de
la croissance des tumeurs dans le cerveau. Enfin, un modeéle 3D & deux phases a été proposé
par [MPK*99]. Pour le recalage non-rigide d’images IRM, [FMWO00] et [Dav97| ont également
proposé des modéles élastiques linéaires du cerveau.

Enfin, il convient de citer également les quelques modéles linéaires élastiques anisotropes
qui ont été développés pour permettre de modéliser les structures anatomiques dont les ma-
tériaux possédent une direction privilégiée (fibres, muscles, vaisseaux par exemple). Hatfield
[Hat96, Hat97] a présenté une étude intéressante des lois de conservation pour les matériaux
anisotropes.

Plusieurs exemples d’utilisation de ce type d’élasticité pour modéliser les organes du corps
humain ont été proposés. Parmi eux, nous pouvons citer celui de Kaiss et al. [KT96] pour
calculer les déformations de l'oeil lors d’interventions chirurgicales. Humphrey et al. [HSY90]
proposent un modeéle assez complexe du ceeur tenant compte des fibres et dont les paramétres
rhéologiques sont déterminés & partir de mesures expérimentales. Des travaux sur un modéle
biomécanique du coeur ont également été effectués par Sermesant et al. [Ser03]. Rodrigues et
al. [RGCO01] et Chouly et al. [CHL*06| présentent un modeéle des voies aériennes supérieures.
Luboz et al. [LPB*02] proposent un modéle afin de simuler les procédures d’exophtalmie.
Enfin, quelques travaux ont été effectués sur les ligaments du genou [WMGI6] et sur les fibres
[MJZM9T7].
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Nienhuys et al. [NvdS01| ont proposé une autre approche avec pour objectif la découpe
de tissus mous. Leur idée est de ne couper que le long des faces du maillage. Les coupures
sont réalisées en trois étapes : les faces les plus proches de I'outil sont d’abord sélectionnées
puis les neeuds de ces faces sont déplacés afin d’étre confondus avec la trajectoire de outil, et
ceci avant de séparer les nceuds pour réaliser la coupure. Cette méthode, illustrée sur la figure
2.3, permet ainsi d’obtenir des contours irréguliers tout en conservant la taille du maillage
et donc en n’augmentant pas les temps de calcul. Elle présente I'inconvénient d’entrainer des

dégénerescences dans le maillage pour certains cas particuliers.

F1G. 2.3: Principe de la méthode de découpe de [NvdS01] et exemple de simula-

tion de coupures.

Dans la suite de ce paragraphe, nous nous intéressons a la modélisation des tissus mous dans
le cadre de simulation de propriétés non-linéaires. Les exemples d’algorithmes de simulation
de tissus biologiques qui ne soient pas purement élastiques linéaires sont encore peu nombreux.
Le sujet suscite un intérét croissant, notamment pour un rendu plus réaliste de la modélisation
des tissus. Certains des modéles non-linéaires présentés dans la fin de ce paragraphe conservent
néanmoins I'une ou 'autre des hypothéses de linéarité.

Roth et al. [RGTC98] ont présenté une approche de simulation de déformations non-
linéaires & base d’éléments finis pour la chirurgie maxillo-faciale, mais sans se préoccuper de
la rapidité des calculs. Ils ont conservé un tenseur de déformations linéarisé mais modélisent
le module de Young par une fonction exponentielle croissante des déformations, et ajoutent
une condition d’incompressibilité des tissus a cause de leur forte teneur en eau. D’autre part
pour l'interpolation sur les éléments finis, ils utilisent des fonctions non-linéaires quadratiques
ou cubiques a base de fonctions de Bézier. La méthode est appliquée a la simulation d’une
intervention chirurgicale sur la méachoire inférieure du « Visible Human » . Les résultats sont
comparés a ceux obtenus par un modele élastique linéaire simple et semblent a priori plus
réalistes, mais aucune comparaison avec des données expérimentales n’a été effectuée.

Pathmanathan et al. [PGW*04| ont présenté un modeéle du sein afin de simuler les dé-

formations lors de la réalisations de mammographies et d'images IRM, notamment car le
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changement de position lors de l'acquisition des images est différente. La géométrie de leur
modeéle est construite a ’aide d’images IRM et les propriétés physiques des différents éléments
sont attribuées & l'aide de la segmentation des images. Se basant sur le fait que les déforma-
tions sur le sein sont trés différentes lors d'une IRM et lors d’'une mammographie, 'objectif du
modele est de pouvoir localiser les tumeurs sur un des deux moyens d’imagerie, connaissant
la localisation sur 'autre.

Enfin, Maurel et al. ont présenté des modeéles biomécaniques & la fois géométriquement
et physiquement non-linéaires pour la simulation de tissus mous [MWMTT98|. Ces modéles
ont pour principales applications les simulations d’articulations du bras et de I'épaule [MT00],
avec plus particuliérement la simulation de muscles et de tendons. Mais le temps réel n’était
pas visé par ces applications. Ces modéles ont eux aussi été construits a partir de la base de

données du « Visible Human » .

2.4.3.4 Conclusion sur la méthode des éléments finis

La méthode des éléments finis est utilisée depuis de nombreuses années pour la résolution de
problémes, notamment en mécanique des structures ou bien en dynamique des fluides [ZT00,
DTLO5]. Elle est particulierement bien adaptée a la résolution des équations aux dérivées
partielles. Le choix du maillage du domaine est assez souple, ce qui est une caractéristique
importante pour modéliser des structures anatomiques qui possédent la plupart du temps
une géomeétrie trés complexe. Le choix des fonctions d’interpolation peut ainsi permettre de
modifier la précision des calculs tout en conservant le méme maillage. L'introduction des
propriétés physiques des tissus modélisés et la précision des simulations qui en découle sont le
principal atout de la méthode des éléments finis pour modéliser les tissus mous. Les interactions
entre différents tissus peuvent étre définies par des critéres physiques mais restent parfois
difficiles & mettre en ceuvre.

La méthode des éléments finis reste trés cotiteuse en temps de calcul. C’est essentiellement
pour cette raison que de nombreuses extensions de la méthode comme celles présentées dans
ce paragraphe ont été développées afin d’améliorer les performances de la méthode et pou-
voir ainsi modéliser des comportements de plus en plus complexes de tissus vivants. D’autres
méthodes, que nous allons présenter dans la suite de cette partie consacrée aux modeles conti-
nus, ont également été proposées afin de pallier les inconvénients de la méthode des éléments
finis. Elles font référence & une modélisation de comportement différente mais appartiennent

toujours a la catégorie des modéles continus.

2.4.4 Meéthode des volumes finis
2.4.4.1 Principe

La méthode des volumes finis, développé par [TBHF03], est, comme pour la méthode des
éléments finis, une méthode ou la discrétisation est réalisée spatialement sur 'objet modélisé.

Dans la méthode des éléments finis, les forces agissant sur chaque nceud du maillage sont
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calculées comme des dérivées de I'énergie de déformation. Avec la méthode des volumes finis,
les forces appliquées sur chaque nceud d’un élément sont calculées différemment. Le tenseur
des contraintes o est utilisé pour calculer une force interne F par unité d’aire selon un plan
donné :

F =on (2.10)

ou n est la normale au plan considéré. La force totale appliquée a une facette d’aire A d’un

élement fini a pour expression :
FA:/ odA (2.11)
A

Si les fonctions de forme utilisées sont linéaires, le tenseur des contraintes est constant dans

un élément et pour une facette d'un élément planaire, l'intégrale est alors égale & :
Fo= Aon (2.12)

ou A est 'aire de la facette et n sa normale. Pour obtenir les forces sur chaque nceud, la force
sur chaque facette de chaque élément est calculée et les forces sont ensuite sommées sur chaque
neeud en prenant les forces obtenues sur les facettes adjacentes a un nceud donné. Les auteurs
interprétent les contraintes a 'intérieur d’un tétrahédre comme une « force multidimension-

nelle » poussant sur chaque face.

2.4.4.2 Application a la modélisation des tissus mous

La méthode des volumes finis est utilisée pour modéliser des matériaux soumis a de grandes
déformations mais est trés peu appliquée a la modélisation des tissus mous. Teran et al.
[TBHF03| ont proposé d'utiliser cette méthode pour simuler les déformations des muscles.
Le modéle développé par Teran et al. est un modéle quasi-incompressible, transversalement
isotrope et hyperélastique : il leur permet de simuler la contraction de tissus musculaires. Des
B-splines sont utilisées pour modéliser les directions des fibres.

Les avantages de cette méthode sont ses bases géométriques qui sont relativement in-
tuitives et le calcul des forces qui est aussi simple que dans les modéles masses-ressorts
(paragraphe 2.5), tout en ayant toujours les avantages des modeéles continus. Les proprié-
tés physiques et une loi de comportement non-linéaire (en ’occurence hyper-élastique pour la
simulation proposée par Teran et al.) peuvent donc étre utilisées. Une telle méthode suppose
néanmoins des hypotheéses fortes, principalement sur la géométrie des éléments et les fonctions
d’interpolation utilisées. Des informations concernant la possibilité de modéliser une géométrie
complexe ou bien des interactions entre plusieurs objets ne sont pas précisées par les auteurs,
de méme que les simulations effectuées n’ont pas été validées avec des données médicales ou

comparées a d’autres méthodes.
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2.4.5 Meéthode des éléments frontiéres

Une autre alternative & la méthode des éléments finis a été proposée par James et al.
[JP99] : la méthode des éléments frontiéres ou « Boundary Element Method » (notée BEM).
Dans cette méthode, tous les calculs du comportement d'un objet élastique sont effectués a la

surface de celui-ci au lieu de concerner tout le volume.

2.4.5.1 Principe

Dans la méthode des éléments frontiéres, les équations du mouvement utilisées dans la
méthode des éléments finis ne sont exprimées que sur la surface de I’'objet modélisé. Pour cela,
le théoréme de Gauss est utilisé afin de transformer l'intégration des équations sur le volume
en une intégration sur la surface.

Il est possible d’utiliser une formulation intégrale des équations dans le cadre de la théorie
de 1’élasticité pour les matériaux élastiques linéaires, isotropes et non soumis a des forces
volumiques. L’équation de Navier obtenue en intégrant I’équation de conservation de I’énergie
combinée avec les équations constitutives d’un matériau continu, isotrope et élastique linéaire

est présentée sous la forme suivante :
(Nu)(x) +b(x) =0 (2.13)

ou x sont les coordonnées cartésiennes du milieu, N est un opérateur linéaire différentiel du
second ordre, b est le champ des forces appliquées au systéme, u est le champ des déplacements.

La frontiére de 'objet modélisé est découpée en éléments disjoints, a l'intérieur desquels le
champ des déplacements est interpolé linéairement en fonction des déplacements des noeuds.
L’équation exprimée précédemment est appliquée & tous les nceuds de l'objet et est intégrée sur
chaque élément. Si n est le nombre de noeuds de 'objet, un systéme linéaire de 3n équations
a 3n inconnues a résoudre est obtenu (comprenant les 3n déplacements nodaux et les 3n
tractions des nceuds). Les conditions aux limites sont alors fixées : le systéme peut étre résolu

et les valeurs des nceuds de la surface peuvent étre obtenues.

2.4.5.2 Applications a la modélisation des tissus mous

James et al. [JP99] ont présenté les premiéres simulations effectuées a l'aide des élé-
ments frontiéres dans un systéme nommé ArtDefo. Une de leurs applications avec quelques
exemples de déformations d’objets déformables est présentée sur la figure 2.4. Montserrat et
al. [MMA*01] ont présenté une application de la méthode pour la simulation de déformations
mécaniques du foie de porc. Pour leur application, ils n’ont pas réussi & obtenir un modéle
de tissu élastique linéaire réaliste pour des déformations supérieures & 3 mm et des vitesses
de déformations supérieures a 0,4 mm/s. James et al. [JP03] ont proposé une extension de la
méthode avec une approche multi-résolution de 1’objet pour une application sur la modélisa-
tion des différents types de tissus recouvrant les doigts de la main. Ils ont pour cela exploité la
linéarité du systéme en pré-calculant un ensemble de réponses élémentaires appelées fonctions

de Green. Ces fonctions peuvent ensuite étre combinées et ceci en temps réel.
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Fi1G. 2.4: Animation de [JP99] avec la méthode des éléments frontiéres.

2.4.5.3 Conclusion sur la méthode des éléments frontiéres

Le principal avantage de la méthode des éléments frontiéres est qu’elle ne requiert pas
un maillage volumique mais uniquement un maillage surfacique. Le contréle du nombre de
sommets de 'objet modélisé est ainsi plus aisé que pour la méthode des éléments finis et le
nombre d’équations est diminué, ce que favorise une amélioration des temps de calcul par
rapport & la méthode des éléments finis pour un méme objet. Bien que le nombre d’équations
soit, proportionnel au nombre de neeuds de la surface, la structure volumique est correctement
prise en compte dans les calculs, ce qui fait tout 'intérét de la méthode car les objets sont

bien représentés par un continuum volumique.

La méthode des éléments frontiéres présente néanmoins des inconvénients. En premier lieu,
elle émet une hypothese assez forte sur la nature élastique du matériel : seuls des matériaux
linéaires homogeénes et isotropiques peuvent étre modélisés. Il semble donc difficile d’adapter
cette méthode pour des lois de comportement complexes et en particulier non-linéaires ou
bien des objets aux propriétés physiques inhomogénes. En second lieu, le calcul de la matrice
de raideur est difficile & implémenter et la qualité du maillage surfacique peut influencer la
stabilité des calculs. En troisiéme lieu, cette méthode ne peut pas calculer les déplacements
de noeuds & intérieur de I'objet modélisé, ce qui peut étre un facteur limitant dans la mo-
délisation, en particulier des tissus mous. Enfin, les changements de topologie sont également

plus difficiles & mettre en ceuvre que dans la méthode des éléments finis par exemple.
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Pour conclure, la méthode des éléments frontiéres ne peut fonctionner que pour un seul
type de matériau et ne permet pas les changements de toplogie. Elle est néanmoins une trés
bonne solution lorqu’on ne posséde pas le maillage volumique d’un objet mais uniquement un

maillage surfacique ou bien lorsque 'on veut améliorer les temps de calculs des simulations.

2.4.6 Meéthode des éléments longs
2.4.6.1 Principe

Costa et al. [CB01, Bal01] ont décrit une nouvelle méthode appelée « Long Elements Me-
thod » afin de déformer de maniére interactive des objets remplis de fluides. L’objet modélisé y
est décomposé en parallépipédes (ou éléments longs), comme décrit sur la figure 2.5. Les tissus
modélisés sont considérés comme des objets élastiques non-linéaires incompressibles compo-
sés essentiellement de liquide. Les déformations ne s’effectuent que selon une seule direction,
celle de la longueur des éléments. L’équation d’équilibre statique est formée en considérant
les différentes pressions s’exergant sur les éléments et leurs conséquences sur ’élongation des
éléments.

Le principe de Pascal est utilisé pour caractériser I’'objet : « dans un fluide incompressible en
équilibre, les pressions se transmettent intégralement » . L'incompressibilité du fluide implique
que la conservation du volume doit étre garantie lorsque 1’objet est en interaction avec un autre
objet et qu’il est déformé. Des équations statiques pour I'objet élastique sont ajoutées a ce

principe de Pascal.
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F1G. 2.5: Méthode des éléments longs : (a) description d’un élément (b) descrip-
tion d’un cylindre avec des éléments longs (c) description de la surface

d’un cylindre.

2.4.6.2 Application a la modélisation des tissus mous

Le modéle simule des déformations globales assez réalistes pour des tissus considérés comme

non-homogénes. Un avantage de cette méthode est que le nombre d’éléments est moindre que
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dans une discrétisation avec des éléments cubiques ou tétrahédraux. Une utilisation de cette
meéthode est effectuée dans le cadre d’un simulateur chirurgical par [SMLO02].

Quelques autres méthodes basées sur la méthode des éléments longs ont été également
proposées. Balaniuk et al. [Bal03] ont formulé une autre méthode nommée « Radial Elements
Method » . Cette méthode permet de modéliser des déformations d’objets de forme particuliére
de maniére trés rapide et en détectant les collisions.

Sundaraj et al. [Sun04] ont proposé la méthode de distribution de volume, inspirée de la
méthode des éléments longs. Le principe est de définir les équations d’équilibre d’un objet
volumique rempli d’un fluide incompressible. Ces équations sont établies également & 1’aide du
principe de Pascal et de la conservation de volume. Par contre, la méthode n’utilise pas une
discrétisation de l'objet en éléments longs mais le maillage surfacique triangulaire de I'objet.
Les pressions ne sont plus définies par rapport & une élongation mais & des variations de
volume, celui-ci étant distribué sur les différents nceuds constituant le maillage. La méthode de
distribution de volume a été utilisée dans le cadre du développement de simulateurs médicaux
avec comme exemple la chirurgie arthroscopique du genou [Sun04]. A notre connaissance,
aucune des applications a la modélisation des tissus mous n’a été validée ou bien comparée a

d’autres méthodes en terme de précision notamment.

2.4.7 Meéthode des masses-tenseurs

Face aux problémes de modifications de topologie de la méthode des éléments finis et de
certaines de ses extensions, Delingette et al. [DCA99] ont proposé une alternative a la méthode
des éléments finis pour résoudre ces problémes. Le principe de leur amélioration est de résoudre

le systéme d’équations de la méthode des éléments finis de maniére locale et itérative.

2.4.7.1 Principe

L’objet modélisé avec la méthode des masses-tenseurs est discrétisé en tétrahédres et ’en-
semble de la masse de I'objet est concentré sur les nceuds du maillage (technique du mass
lumping). L’équation dynamique du mouvement peut donc étre formulée sur chaque nceud ¢

du maillage :

MU; + DU, + KU; = F, (2.14)

Cette équation différentielle du second ordre couple les mouvements du tissu sous I'influence
de l'inertie M, de la viscoélasticité D, de I’élasticité K et des forces externes F'. Le vecteur
U, représente le vecteur déplacement du nceud i. Nous verrons dans la partie 2.5 qu’une telle
équation est identique a celle d'un systéme masses-ressorts.

D’aprés la théorie des éléments finis, les matrices M et D sont creuses et dépendent des
propriétés des éléments choisis. Dans le modéle masses-tenseurs, ces matrices sont considérées
comme diagonales, c’est a dire que la masse et les effets d’amortissement sont concentrés

sur les sommets du maillage. Cette simplification découple les mouvements de chacun des
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neeuds et permet d’écrire I’équation ci-dessus comme un ensemble d’équations différentielles
indépendantes, une pour chaque sommet.

La méthode des masses-tenseurs différent de celle des masses-ressorts par la formulation
de la force élastique. L’énergie de déformation dans la méthode des masses-tenseurs est définie
par rapport a la configuration locale et continue du maillage. La force élastique exercée sur

chacun des noeuds i s’exprime ainsi sous la forme :

fi = Kiu; + Z Kiju, (2.15)

j voisins de i

ou Kj;; représente la somme des contributions du nceud 7 pour tous les éléments auxquels il
appartient et K;; représentent les sommes des contributions des autres nceuds j voisins de
i. Kj; et K;; sont des tenseurs qui peuvent étre pré-calculés avant la simulation car ils ne
dépendent que de la géométrie du maillage au repos et des propriétés mécaniques.

La force élastique calculée sur chaque nceud est ensuite introduite dans I’équation dyna-

mique locale pour calculer le champ des déplacements & 'instant suivant.

2.4.7.2 Apports et applications des masses-tenseurs

Delingette et al. [DCA99| ont proposé la méthode des masses-tenseurs afin de gérer les
changements de topologie dans la méthode des éléments finis. Dans la méthode des masses-
tenseurs, les opérations sont effectivement toutes des opérations locales puisqu’effectuées sur
chaque noeud. C’est cette propriété de la méthode qui permet de procéder & des changements
de topologie. Pour cela, il suffit & chaque instant de mettre & jour les adjacences entre les
éléments voisins ainsi que les tenseurs correspondants a ces adjacences. Pour simuler une
déchirure par exemple, le taux de déformation d’un tétrahédre est observé et dés qu’il atteint
un certain seuil, il est retiré du modéle.

L’application proposée par [DCA99| est un simulateur chirurgical principalement dédié a
la chirurgie du foie. Des exemples de simulations sont proposés sur la figure 2.6.

Picinbono et al. [PDAO1, PDAQ3| ont présenté une extension du modeéle des masses-
tenseurs basée sur le modele d’élasticité de St. Venant-Kirchhoff, qui intégre la non-linéarité
géométrique et correspond & une classe de matériaux hyper-élastiques, comme nous 1’avons
présentée dans 'annexe A sur la théorie de I’élasticité. Les auteurs effectuent une discrétisation
de D'expression généralisée de I’énergie mécanique dérivée du modele de St Venant-Kirchhoff
de la méme facon que pour la méthode des masses-tenseurs linéaire. L’expression de la force
résultante est plus générale et inclut des termes quadratiques et cubiques, ce qui permet d’éli-
miner certains artefacts inhérents au modéle linéaire pour de fortes déformations, notamment
lorsqu’une partie du systéme subit une rotation.

Une contrainte externe d’incompressibilité a été introduite dans ce modeéle sous la forme
d’'une force pénalisant les changements de volume, car la condition d’incompressibilité est
difficile & définir explicitement dans un modéle d’élasticité. Les temps de calcul obtenus avec

cet algorithme sont cinq fois supérieur a celui de 1’algorithme des masses-tenseurs linéaire mais
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Fi1G. 2.6: Ezemple de simulations sur le foie réalisées par [DCA99].

permettent néanmoins des simulations en temps réel sur des objets relativement complexes
(de I'ordre de 2000 tétrahedres).

Picinbono et al. [PLDAQ0] ont par ailleurs présenté une variante de la méthode des masses-
tenseurs traitant le cas d’un matériau non-isotrope. Le cas traité est celui de matériaux dont les
propriétés sont différentes pour une seule direction donnée, qui sont appelés transversalement
isotropes.

Enfin, nous pouvons également citer les travaux sur la face de Mollemans [MSVCS03]
qui propose une simulation avec la méthode des masses-tenseurs sur un modeéle composé de
tétrahédres. Il ont récemment essayé d’optimiser les parameétres biomécaniques de leur modéle

a 'aide de données expérimentales [Mol06].

2.4.7.3 Modéles hybrides

L’algorithme présenté par Delingette et al. [DCA99] est trés intéressant pour les modéles
qui changent de topologie mais les temps de calculs sont plus importants que pour la méthode
quasi-statique globale présentée par [Cot97|. Cotin et al. [CDAO00] ont proposé de combiner
les deux méthodes dans un seul systéme hybride afin de réduire les temps de calcul. Les
modifications de topologie sont en effet souvent restreintes a4 une petite partie du modéle et la
méthode des masses-tenseurs n’est appliquée qu’a cette partie. Le reste du modele est, quant

a lui, décrit par la méthode quasi-statique globale. Comme les deux méthodes reposent sur la
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méme représentation physique, le couplage des deux méthodes ne modifie pas le comportement
du systéme, équivalent a celui d’un systéme élastique linéaire unique. Un exemple de modéle

hybride pour un foie est représenté sur la figure 2.7.

Fi1G. 2.7: Exemple de modéle hybride de foie réalisé par [CDAOO]. La zone du
foie ou ont lieu les changements de topologie utilise la méthode des
masses-tenseurs alors qu’une méthode éléments finis quasi-statique est

appliquée au reste de l'organe.

2.4.8 Modéles a déformations globales

Les modéles présentés dans ce paragraphe sont des modéles continus qui subissent des
déformations globales. Les lois qui gouvernent leurs mouvements sont celles de la théorie de

I’élasticité mais la discrétisation n’est pas une discrétisation spatiale de ’'objet modélisé.

2.4.8.1 Principe

Les modéles continus dont la discrétisation n’est pas réalisée spatialement sur l'objet avant
simulation peuvent se grouper dans la catégorie des « Reduced Deformation Models » [JP04].
La formulation de tels modeéles est expliquée dans l’article de James et al. [JP04]. Les modeéles
permettent d’approximer la position de N points de ’espace en effectuant une combinaison
linéaire de différents champs de déplacements. Si les positions des N points déformés s’écrivent
P = [p1, - ,pn], les positions déformées contenues dans P’ ont une expression qui dépend

du champ de déplacement U et @ 'amplitude du champ de déplacement :
P'=P+UQ (2.16)
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Un exemple de calcul issu de [JP04] est illustré sur la figure 2.8.

La méthode de modélisation qui permet de calculer le champ de déplacement U est consi-
dérée comme une boite noire et n’intervient pas dans la résolution. U peut ainsi étre calculé
a l'aide d'une méthode d’interpolation, d’une méthode de modélisation multi-résolution ou
bien d’une analyse modale linéaire ou non-linéaire, comme nous allons le détailler dans le

paragraphe suivant.

{a) i) J (e s i) .,

Fi1G. 2.8: Ezemple de calcul d’une nouvelle forme d’un objet a l’aide d’un mo-
déle de type « Reduced Deformation Model » [JP04] : (a) forme de
référence, (b) premier champ de déplacement, (c) deuxieme champ
de déplacement, (d) une forme déformée possible, calculée comme une

combinaison linéaire des deur champs de déplacement.

2.4.8.2 Analyse modale

L’utilisation de modeéles appartenant a la catégorie des « Reduced Deformation Models » a
commencé avec la présentation de l’analyse modale par Pentland et al. [PW89], résumée de
maniére plus générale dans [SHGOO02|. Leur algorithme tire partie de ’analyse des modes vi-
bratoires de 'objet. Lorsqu’une déformation est appliquée sur 'objet, les fréquences auxquelles
elle correspond peuvent étre déterminées. L’objet peut alors étre déformé en le faisant vibrer
aux bonnes fréquences. La déformation est cette fois-ci globale. Une résolution dynamique du
systéme est utilisée en effectuant 'hypothése des petites déformations.

L’objectif de la méthode est de découpler I'équation dynamique du systéme en 3n équa-
tions différentielles ordinaires, n étant le nombre de nceuds du modéle. Le but est d’exprimer
le systéme dynamique selon ses degrés de liberté, indépendants les uns des autres et corres-
pondants aux différentes fréquences de vibration du matériau. Pour cela, un changement de
base est effectué en déterminant les valeurs et les vecteurs propres du systéme d’équations. Les
vecteurs propres vont représenter les différents modes de vibration du systéme et les déplace-
ments vont pouvoir s’exprimer comme une combinaison linéaire des différents modes, selon le
formalisme de la catégorie des « Reduced Deformation Models » .

En 3D, le mouvement rigide est représenté par 6 degrés de liberté (trois translations et
trois rotations). Les modes additionnels correspondent aux déformations linéaires, quadra-
tiques ainsi que celles d’ordre supérieur. Chacun de ces modes a une fréquence donnée et la

simplification consiste a ne garder que les plus basses fréquences qui participent le plus au
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mouvement. En enlevant les plus hautes fréquences qui nécessitent un pas de temps petit,
I’animation devient beaucoup plus stable numériquement [GSM*97].

Il est a noter que l'approche par analyse modale proposée par Pentland et al. [PW89]
permet de modéliser des matériaux anisotropiques car l'anisotropie peut étre décrite dans
la matrice de raideur. Les auteurs affirment également la possibilité de modéliser des objets
non-linéaires.

Quelques travaux utilisent I’approche modale pour leur modéle, notamment afin d’amé-
liorer les performances de calcul dans le cadre d’'une analyse éléments finis. Ainsi, Essa et al.
[ESP93| ont suggéré une méthode de superposition des modes. Ils utilisent un modeéle éléments
finis pour le traitement des images et en particulier la détection de mouvement. Leur modéle
est composé de matériaux linéaires viscoélastiques incompressibles. Chen et al. [CZ92] ont éga-
lement utilisé une approche par décomposition de modes pour leur modele de muscles pour
I’animation du visage. James et al. [JP02] combinent 'approche modale avec une animation
d’objets rigides pour simuler les déformations de la peau sur les os. La peau, fixée aux os,

s’anime dés qu’un os se déplace et provoque des vibrations.

2.4.8.3 Conclusion sur les modéles a déformations globales

[JP04] ont utilisé la notion de « Reduced Deformation Models » afin de réaliser une gestion
performante des collisions entre différents objets élastiques. Leur principal critére est d’obtenir
des simulations interactives des interactions entre différents objets. Le critére de performances
temporelles est celui qui prime pour l'utilisation de tels types de modeéles. Le calcul de 1’élasti-
cité des modeéles se base sur la mécanique des milieux continus mais I’hypothése d’un tenseur
des déformations linéaire est effectuée. Récemment, |CK05| a proposé une alternative afin de
résoudre les problémes qui se posent lorsque les déformations sont plus importantes.

De tels modéles n’ont néanmoins pas été adapatés a la modélisation des tissus mous dont
les propriétés physiques sont complexes. Des validations des résultats des simulations n’ont

également pas été effectuées a notre connaissance.

2.4.9 Conclusion sur les modéles continus

Dans ce chapitre, nous avons présenté les différentes méthodes de modélisation d’objets
déformables appartenant & la catégorie des modéles continus et leurs applications a la modé-
lisation des tissus mous.

Deux approches différentes se distinguent dans les différentes applications des modéles
continus aux tissus mous, correspondant aux deux objectifs que nous avons identifiés en in-
troduction de ce chapitre. D’un coté, il existe des approches biomécaniques qui cherchent a
caractériser de facon précise les lois du comportement de certains tissus biologiques, mais sans
se préoccuper du temps de calcul nécessaire a ces modeéles. Les différents modeéles cherchant a
modéliser des lois de comportement complexes entrent dans cette catégorie. De 'autre coté,
des simulateurs d’objets déformables pour des applications biomédicales sont développés. Des

modeéles mécaniques trés simples sont la plupart du temps choisis (en général des modeéles
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élastiques linéaires) et peu de comparaisons avec des données médicales sont réalisées. La
réunion des deux approches donne depuis récemment le jour & des modéles de tissus mous
assez réalistes bien qu’encore restreints a des applications médicales bien précises. La com-
binaison d’un environnement anatomique précis et d’'un environnement chirurgical complet
reste pour l'instant au stade d’objectif & atteindre par la prochaine génération de méthodes
de modélisation.

Parmi les différents modéles continus existants que nous avons présentés, la méthode des
éléments finis se révéle étre la méthode majoritairement employée, de par la précision obtenue
dans les simulations, liée & I'incorporation des propriétés physiques des objets dans leur modé-
lisation. Les performances de la méthode en temps de calcul relativement faibles ont motivé le
développement de méthodes alternatives palliant les inconvénients inhérant aux principes de
la méthode. Des améliorations de la méthode des éléments finis permettent ainsi de modéliser
plus efficacement des comportements non-linéaires ou bien d’obtenir des simulations interac-
tives par exemple. Des méthodes dont les équations sont basées également sur la mécanique
des milieux continus ont été développées comme alternative & la méthode des éléments finis.
Leurs différents critéres de choix sont résumés dans le tableau 2.2.

Le développement de méthodes alternatives a la méthode des éléments finis, classiquement
utilisée dans la modélisation des tissus mous, montre que cette derniére peut avoir des lacunes
notamment pour modéliser efficacement des interactions entre objets déformables. Dans la
prochaine partie, nous allons décrire une autre catégorie de modéles appelés modéles discrets
et voir comment ils peuvent répondre & ce probléme et quels sont leurs avantages et leurs

inconvénients en comparaison des modéles continus.

Méthode Méthode Méthode Méthode Méthode Analyse
des des des des des Modale
éléments volumes éléments éléments masses-
finis finis frontiéres | longs tenseurs
Précision + 4+ + ++ ++ + ++ +
Robustesse | ++ + ++ + + ++ ++
Réalisme +4+ ++ ++ ++ ++ ++
Interactivité | + + 4+ 4+ ++ + 4+ 4+ + 4+ 4+ +++

TAB. 2.2: Performances des différents types de modéles continus en fonction des
critéres définis dans la premiére partie de ce chapitre. + + + indique

une importance mazimum et + indique une faible importance.
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2.5 Modéles discrets

2.5.1 Introduction

Dans cette partie, nous présentons les modéles appartenant a la catégorie des modéles
discrets. Les méthodes décrites rentrent toutes dans la catégorie des modéles physiques car
leurs équations reposent sur les lois de la physique. Elles se distinguent des modéles continus de
part leur discrétisation. Les lois décrivant le comportement des modéles sont en effet également
discrétisées, en plus de la discrétisation spatiale des modéles continus : les appellations de
modeéles discrets et modéles continus proviennent de cette différence de discrétisation.

Les modéles les plus connus et les plus utilisés dans les modeéles discrets sont les modéles
masses-ressorts. Nous décrirons dans le paragraphe 2.5.2 leurs principes ainsi que leurs exten-
sions a la catégorie des systémes de particules, catégorie dans laquelle entrent, entre autres,
les modéles masses-ressorts mais qui regroupent plus généralement 1’ensemble des modéles
discrets. Dans le paragraphe 2.5.3, nous décrirons les différentes applications des modéles dis-
crets a la modélisation des tissus mous et les extensions ou améliorations aux principes de

base présentés au paragraphe 2.5.2 pour une meilleure simulation des tissus mous.

2.5.2 Principes des modéles discrets
2.5.2.1 Principes des systémes masses-ressorts

Lorsque 'on s’attache & représenter un objet mou, un des modéles discrets les plus simples
mais aussi des plus intuitifs est le réseau masses-ressorts. Avec I’émergence des besoins de
simulation dans le domaine biomédical, c’est un des premiers modéles & avoir été utilisé.
Il consiste a modéliser I'objet par un ensemble de points reliés entre eux par des segments.
L’objet peut étre discrétisé en un maillage surfacique ou bien volumique. Les points (ou nceuds)
représentent des masses considérées comme ponctuelles et les segments sont considérés comme
des ressorts. Les interactions entre nceuds voisins sont ainsi modélisées par des liens élastiques,
le plus souvent linéaires mais parfois plus élaborés. A chaque itération, on calcule les forces
exercées par chaque ressort sur les deux masses situées a ses extrémités. Ces forces s’expriment
en fonction de la variation de longueur et de la raideur du ressort. Les nouvelles positions des
masses peuvent ensuite étre calculées en intégrant les équations du systeme dynamique.

Les équations assurant la dynamique d’un systéme masses-ressorts utilisent le principe

fondamental de la dynamique. Pour chaque masse ponctuelle ¢ du systéme, nous avons ainsi :
n;
j=1

ou X; représente I'accélération du point considéré (de position Xj), m; sa masse et les Ff les

forces appliquées sur la masse ¢ par les n; voisins.

- 93 -



Chapitre 2. Contexte scientifique : modélisation des tissus mous

Dans le bilan des forces appliquées sur chaque masse 4, deux types de forces sont générale-
ment distingués : les forces usuelles liées a la gravité, la viscosité ou bien les interactions avec
I'utilisateur par exemple et les forces élastiques dues aux ressorts liés a la particule. Chaque
ressort du systéme masses-ressorts vérifie le principe d’action-réaction et la somme des forces
qu’il induit doit donc étre nulle. Ainsi, lorsque le ressort est relié & une masse a chacune de
ses extrémités, les deux forces s’appliquant chacune sur une masse ont la méme intensité et
des directions opposées.

Différents types de ressorts peuvent étre modélisés. Le plus utilisé est celui qui génére une
force qui est fonction de son étirement par rapport a sa position de repos. La force élastique
appliquée a la masse ¢ reliée par un ressort a une masse j est alors :

F; = k- (IIX5] — 1ij) - Xl
ij

(2.18)
ou k, est la constante de raideur du ressort, /;; la longueur au repos du ressort entre les deux
masses et X;; le vecteur de la masse 7 & la masse j.

Les objets modélisés ne sont généralement pas parfaitement élastiques et de I’énergie est
dissipée lors de leurs déformations. Des ressorts visco-élastiques sont donc souvent utilisés
afin de modéliser ’amortissement du mouvement. En plus de la force élastique dont nous
venons de décrire I’équation, chaque ressort génére une force visqueuse souvent modélisée par
I’expression suivante :

F; = k,X;; (2.19)

ou k, est le coefficient d’amortissement et Xj et XZ sont les vitesses des deux masses situées a
chaque extrémité du ressort. Une telle expression génére parfois des artéfacts, notamment en
amortissant la rotation de la transformation rigide de I'objet considéré. Une autre expression
est donc également utilisée afin d’avoir une force uniquement dans la direction du vecteur X;;.

L’expression précédente est projetée selon la direction du vecteur et s’écrit :

F k(ﬁE%X (2.20)
i = Kol G ij -

X Xij

Un autre type de ressorts utilisé est celui des ressorts angulaires. La force provenant d’un
tel type de ressorts est définie a ’aide de la différence d’angle entre deux vecteurs formés par
un ensemble de trois masses. Ce type de ressorts est notamment utilisé afin de modéliser les
déformations de cisaillement dans un objet.

Les équations du systéme entier correspondent a la mise en commun des équations du
mouvement de chaque masse. Pour un systéme & n masses, si X est un vecteur colonne 3n x 1

représentant la position de chaque point, nous obtenons :
MX +DX + KX =F (2.21)

avec M, D et K des matrices 3n X 3n représentant respectivement la matrice rassemblant

les masses de chaque point, celle des coefficients d’amortissement et celle des coefficients de
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raideur des différents ressorts du systéme. M et D sont des matrices diagonales. Le vecteur F
est un vecteur colonne 3n x 1 représentant les forces extérieures appliquées sur les différentes

masses du systeme.

L’équation ci-dessus peut étre réexprimée pour obtenir un systéme différentiel du premier

ordre :

{ V = M (-DV-EKX+{F) (2.22)
X = A%
ou V est le vecteur vitesse du systéme de masses. De nombreuses techniques d’intégrations
numeériques sont ensuite utilisables pour calculer la position des masses. Elles sont détaillées
en annexe B.

Le modéle masses-ressorts peut étre considéré comme n’étant pas un véritable modeéle
physique 3D au sens ou il ne représente pas la matiére sous forme continue mais est plutot
une extension en 3D d’un modéle physique unidimensionnel. C’est néanmois un modéle trés

efficace car ses calculs sont simples. L utilisation de plusieurs types de ressorts avec un maillage

bien défini peut permettre de simuler une scéne complexe.

2.5.2.2 Réseaux de particules

Dans la littérature, le concept de modéle masses-ressorts est souvent plus général que les
équations présentées au paragraphe précédent. Les modéles discrets sont toujours représentés
par des masses ponctuelles avec une connectivité fixée mais la notion de ressort peut étre
généralisée. L’appellation réseaur de particules est souvent utilisée pour regrouper les différents
types de modéles discrets.

Dans un contexte plus général de réseaux de particules, des énergies de déformation sont
définies, comme dans [Pro97, BW98, THMGO04| afin de modéliser les forces élastiques. Elles
sont souvent tirées de contraintes exprimées pour modéliser le caractére élastique d'un objet.
Pour une contrainte C' de la forme C(x) = 0, une énergie lui est associée et définie par
E = %TCT(X)C(X). Une telle énergie est minimale dans la position de repos de l'objet
modélisé et est définie a chaque fois qu’il faut préserver le volume, les aires ou bien des
distances entre les particules. Les forces exercées sur les particules sont calculées comme des
dérivées par rapport aux positions des particules des énergies provenant des contraintes :

ok
X

Pour les contraintes liées aux distances, nous nous retrouvons avec le type d’équations que

F; = (2.23)

nous avons décrit pour les modéles masses-ressorts. Dans les autres cas, les forces trouvées
correspondent & une sorte de généralisation des ressorts pour un calcul de volume ou d’aire
par exemple.

Enfin, Promayon et al. [PBP96] utilisent un maillage surfacique et proposent de modéliser
I’élasticité par une mémoire de forme. L’application médicale est la simulation de la respi-

ration. L’objectif est donc de simuler le comportement des différents organes impliqués dans
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la respiration. Les auteurs proposent d’utiliser un autre formalisme pour définir ’élasticité,
non plus basée sur une énergie de déformation mais sur une mémoire de forme permettant
a chaque particule du modéle de revenir dans sa position de repos une fois déformée. Nous

reviendrons plus en détail sur ce type de modélisation dans le prochain chapitre.

2.5.3 Applications a4 la modélisation des tissus mous
2.5.3.1 Application des réseaux de particules a la simulation de tissus mous

Les premiers auteurs a utiliser les modéles masses-ressorts pour des objets déformables
ont été Platt et al. [PB81, Wat87| pour 'animation du visage. Dans [PB81], les particules
du visage sont connectées entre elles avec des ressorts linéaires et les particules de la peau
sont reliées aux os par des ressorts également. Leur modeéle ne comporte pas de coefficient
d’amortissement et est résolu uniquement statiquement. Waters et al. [Wat87| ont amélioré le
modeéle en introduisant des ressorts suivant les directions des muscles faciaux. Ils ont ainsi pu
modéliser des zones d’influence particulieres a l'intérieur du modeéle ainsi que des directions
privilégiées pour les ressorts, tout en gardant un modéle statique.

Par la suite, des modéles avec une résolution statique ont été proposés |CHP89, TWO0,
WT91]. Chadwick et al.[CHP89] ont proposé d’animer le visage de personnages en utilisant
un réseau de ressorts pour simuler le maillage déformant d’une déformation de formes libres
(FFD). Son modeéle est composé de trois couches : squelette, muscle et graisse, et peau. Le
squelette est articulé hiérarchiquement et controéle les mouvements du personnage. Les muscles
et la graisse sont décrits par des sommets de FFD attachés au squelette. Les déformations
subies, exprimées sous forme de contraintes, sont ensuite répercutées géométriquement sur la
peau. Les contraintes dynamiques consistent en particulier a faire correspondre au quadrillage
FFED un réseau masses-ressorts, ce qui permet de les calculer.

Toujours sur 'animation du visage mais cette fois-ci avec un modéle dynamique, Terzopou-
los et al.[TW90] ont utilisé des ressorts de raideurs différentes pour modéliser les différentes
couches de la peau (épiderme, derme, muscles). Dans ce modéle, les raideurs des ressorts
décrivant les muscles sont par ailleurs modifiées au cours du temps, ce qui rend ceux-ci « ac-
tifs » . Les valeurs données aux raideurs correspondent & des paramétres physiques réels. Des
contraintes sont également ajoutées sous la forme de forces additionnelles afin de préserver
le volume des objets. Une variante du modéle comprenant deux couches pour la peau fut
développée par Waters et al. [WT91]. Dans ce modéle, la face simulée n’est plus générique
mais correspond & celle du patient grace aux données récupérées par un laser. Le modéle
de Terzopoulos fut amélioré par Lee [LTW95| pour s’adapter a des visages réels en s’aidant
d’'images médicales. La peau est ainsi représentée par plusieurs couches de surfaces triangulées
(jusqu’a cing couches) dont les particules sont reliées au crane par des liens élastiques repré-
sentant les muscles du visage. Par ailleurs, la position des masses est optimisée en fonction

des caractéristiques du visage. Les résultats de [LTW95] sont illustrés sur la figure 2.9.
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Epidermal Surdace

Epidamal Moo

Faseia Nodes
Bana Nodos
T.EB4

4,58

F1G. 2.9: Résultats de Lee et al. [LTW95] : En haut, les élements prismatiques
triangulés représentent la peau dans une vue de la face ; la préservation
du volume ainsi que les autres contraintes sont représentées en bas sous

forme de multiples forces sur les muscles
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Peu apres, Koch et al.[KGC*96| ont développé une simulation de chirurgie du visage en
utilisant le méme type de modéle. Dans cette application, la raideur des ressorts est calculée
en fonction des types de tissus rencontrés (peau, muscle, graisse...) tels qu’identifiés par ima-
gerie tomographique, ce qui permet d’adapter le modéle de fagon précise a chaque patient.
L’application visée est la chirurgie esthétique du visage, par conséquent la plus grande fidélité

possible par rapport a la géométrie réelle du patient est recherchée.

D’autres applications que la modélisation du visage sont aussi visées. Cover et al. [CEO*93|
ont utilisé un modéle masses-ressorts pour créer une simulation de chirurgie de la vésicule bi-
liaire. D’autres comme Nedel et al. modélisent les muscles d'un humain virtuel avec des réseaux
de masses-ressorts surfaciques [NT98a, NT98b]|. Une autre application particuliérement avan-
cée utilisant des modéles de masses-ressorts est le « Karlsruhe Endoscopic Surgery Trainer » |
un simulateur de chirurgie laparoscopique (endoscopie a travers I’'abdomen) adapté notamment
a la résection de la vésicule biliaire et a des opérations gynécologiques |[KKH*97, KCMO00]. Ce
simulateur produit une vue virtuelle telle que la produirait en réalité la caméra endoscopique
et offre au chirurgien un ensemble d’outils identiques & ceux dont il dispose au cours d’une
opération réelle, lui permettant de saisir, couper ou coudre des organes. Les organes ont été
modélisés par des maillages surfaciques ou volumiques de masses-ressorts et se comportent
comme des matériaux élastiques linéaires. Quelques exemples de simulations sont représentés

sur la figure 2.10.

FiG. 2.10: Ezemples de simulations avec le Karlsruhe Endoscopic Surgery Trai-

ner [KKH*97, KCMO00].

Basdogan et al. [BHS01] présentent un simulateur chirurgical de la procédure de cholan-
giographie pendant une cholecystectomie laparoscopique afin d’explorer les calculs dans le
canal biliaire. Ils utilisent pour cela une approche hybride o 'environnement anatomique est

modélisé & ’aide d’un modéle éléments finis et les instruments par des systémes de particules.
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2.5.3.2 Extensions et améliorations des modéles discrets pour la modélisation

des tissus mous

Si les modeéles discrets sont des modéles intuitifs et simples & mettre en ceuvre et relati-
vement bien adaptés & la simulation de déformations élastiques en temps réel, ils possédent
néanmois certains inconvénients dont le principal est le plus souvent leur manque de précision.
En effet, la plupart des systémes ne sont pas convergents : le comportement d’un modéle dis-
cret est fortement dépendant de la résolution et de la topologie du maillage. Dans le contexte
de la modélisation des tissus mous, le manque de précision est un critére déterminant pour ne
pas utiliser directement un modéle discret. Dans ce paragraphe, nous détaillons donc quelles
sont les améliorations apportées aux modéles discrets pour corriger leurs défauts intrinséques

dans le cadre de la modélisation des tissus mous.

Non-linéarité des modéles

S’inspirant des nombreuses extensions des modéles masses-ressorts générées par la simula-
tion de vétements, Provot [Pro95] a amélioré la méthode classique en incluant les cas ou
les matériaux simulés ont des propriétés non-linéaires. L’utilisation de ressorts linéaires dans
des petites régions soumises & des contraintes importantes entrainent en effet des déformations
non-réalistes. Une solution est alors d’augmenter la raideur des ressorts mais cela a pour consé-
quence d’augmenter les temps de calcul de la solution. Provot a choisi d’'imposer une distance
maximale d’élongation pour les ressorts trop étirés et peut ainsi simuler des comportements
non-linéaires.

D’autres modeéles non-linéaires et non homogénes peuvent étre construits en modifiant le
comportement des ressorts et leurs raideurs. Il est ainsi par exemple possible d’introduire une
relation non-linéaire entre forces et déplacements dans un modéle masses-ressorts. D’Aulignac
et al. [DBLO00| ont développé un modéle de la cuisse humaine constitué d'une couche surfacique
de masses-ressorts linéaires, chacune des masses étant reliée a un support par un ressort non-
linéaire orthogonal & la surface. Cette application a pu atteindre une fréquence de calcul de
100 Hz, permettant ainsi de connecter une interface haptique au systéme.

Chen et al. proposent quant & eux un réseau masses-ressorts relativement sophistiqué
comprenant différents types de ressorts (ressorts structurels, ressorts de cisaillement et ressorts
de flexion) afin de simuler un muscle lors de sa contraction |[CZK98|.

Si certaines extensions des modeles discrets s’intéressent a la modélisation de matériaux
non-linéaires, d’autres cherchent a modéliser ’anisotropie des modeéles, toujours en modifiant
le comportement des ressorts. Nous détaillons ces derniéres méthodes dans le paragraphe

suivant.

Anisotropie des modéles
Un des défauts des modéles discrets est de privilégier certaines directions pour les forces a
Iintérieur du matériau. Les forces sont en effet dirigées selon les arétes du maillage de 'objet.

Le comportement de l'objet simulé va donc dépendre de la géométrie du maillage et des
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directions des arétes. Méme si I’on ne peut donc pas parler réellement de modeéles discrets
possédant une direction privilégiée, des améliorations ont été proposées pour modifier cette
anisotropie intrinseéque et non contrélée du modéle masses-ressorts.

Boux de Casson et al. [BDC00, BDCLO0O0| ont ainsi placé des ressorts dans certaines di-
rections privilégiées pour controler ’anisotropie de ’objet modélisé. Ils proposent également
des combinaisons de ressorts de natures différentes (ressorts linéaires, ressorts amortis) afin de
simuler des organes hétérogénes comme le foie dont la capsule n’a pas les mémes propriétés
physiques. Ils ont également proposé de casser certaines des liaisons entre les particules de
leur modeéle en fonction des contraintes exercées et ont ainsi simulé les déchirures d'un tissu.
Radetzky et al. [RNP0O0] privilégient quant & eux une direction dans la géométrie du maillage.
Bourguignon et al. [BCO0b] ont également proposé un modéle masses-ressorts anisotrope pour
la simulation des intestins en ajoutant des ressorts représentant les fibres. Les résultats obtenus
sont indépendants de l'orientation du maillage pour des tétrahédres et des hexahédres. Dans
leur systéme, les ressorts sont placés entre le barycentre de chaque tétraheédre/hexahedre et
les faces des « éléments » . Les forces appliquées sur chaque particule sont calculées par inter-
polation. Ng-Thow-Hing et al. [NTHF97| ont également ajouté des ressorts pour représenter
les muscles. Enfin, Teschner et al. [THMGO04| utilisent des ressorts généralisés pour préserver
les distances, les aires et les surfaces sur des maillages tétrahédriques et triangulaires.

Il est & noter que ces modéles ont 'avantage d’effectuer des simulations proches du temps
réel, au contraire d’autres modeéles proposés pour simuler I’anisotropie notamment avec la
méthode des éléments finis.

En dehors des améliorations liées au comportement physique des objets modélisés, d’autres
méthodes se sont intéressées a la modélisation des changements de topologie dans un modéle

discret. Nous décrivons ces approches dans le paragraphe suivant.

Approches pour les changements de topologie
Les changements de topologie correspondent & des modifications des connectivités entre les
particules du systéme. Dans le contexte de la modélisation des tissus mous, cette situation se
présente dans la plupart des opérations chirurgicales. C’est pourquoi quelques modéles discrets
ont intégré et simulé des modifications de topologie.

Pour changer la topologie d’'un modéle discret, les connexions entre les particules qui
doivent étre séparées sont la plupart du temps retirées. Un des désavantages de ce procédé est
qu’on obtient des contours irréguliers dans les zones modifiées : le maillage préexistant reste
et la topologie de I'objet obtenu aprés modifications suit ce maillage.

Hutchinson et al. [HPH96]| ont présenté une solution pour raffiner le maillage d’un modéle
masses-ressorts localement afin d’avoir un rendu visuel plus réaliste et ceci & un cotlit peu élevé.

La détection des imprécisions du maillage est effectuée a I'aide d’un critére d’angles entre

des masses et des ressorts sont ajoutés autour de la région dans laquelle a été détectée la

discontinuité : les masses gardent la méme valeur et les raideurs des ressorts sont doublées
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afin de préserver un comportement réaliste malgré I'augmentation de la masse de la région
traitée. Cette approche ne peut néanmoins étre utilisée que pour des maillages hexahédral et
quadrilateral.

Bielser et al [BG00| ont également proposé une méthode pour obtenir des contours réguliers
avec un modéle masses-ressorts. Pour cela, ils procédent aussi & un raffinage du maillage aux
endroits ol a lieu le changement de topologie. Pour les deux derniers modéles présentés, le
raffinage du maillage suit des régles topologiques bien précises mais présente 'inconvénient
d’augmenter la taille du maillage.

Meseure et al. [MDH*03| ont suivi le principe de décomposition en deux composantes de
lobjet & modéliser initié par [TW88|. Une premiére composante donne la partie rigide de
I’objet et 'autre composante est celle qui est déformable. Leur objectif est de modéliser des
organes pour un simulateur. La composante rigide du modéle est qualifiée de virtuelle dans la
mesure ot elle n’interagit pas dans ’environnement. La composante déformable prend la forme
d’un maillage surfacique de ressorts amortis. Les deux composantes sont reliées par des ressorts
de longueur a vide nulle. Ainsi, lorsqu’aucune action externe n’est appliquée sur I'objet ou que
celui-ci est sous 'action de la gravité seulement, les deux composantes sont confondues. Par
contre lors des collisions, le maillage se déforme pour prendre en compte ces interactions puis
retrouve progressivement sa forme lorsque I'interaction cesse d’exister, la composante rigide
servant de mémoire de forme. Leur modéle est incorporé dans un simulateur de coelioscopie
gynécologique et est couplé a un algorithme de détection de collisions ainsi qu’a un retour
d’effort. Un exemple de simulation d'un geste chirurgical sur un ovaire est représenté sur la
figure 2.11.

F1G. 2.11: Simulation d’actes chirurgicauz sur l’ovaire par [MDH*"03].

D’autres modeéles masses-ressorts ont été developpés avec des changements de topologie
pour des applications médicales trés précises. Nous pouvons notamment citer celui réalisé par

Neumann |[Neu98| pour la chirurgie de 'oeil. Le comportement biomécanique du modéle est
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régi par plusieurs couches de réseaux masses-ressorts volumique et surfacique. Des localisateurs
magnétiques permettent d’inter-agir avec le modéle et de simuler plusieurs gestes chirurgicaux.
Le mode¢le a par ailleurs été validé en milieu hospitalier.

Le modéle masses-ressorts développé par Radetsky et al. [RNP00] que nous avons égale-
ment introduit dans le paragraphe de ce manuscrit sur I’anisotropie des modéles discrets utilise
les systémes flous et les réseaux de neurones et a également été incorporé dans un simulateur
chirurgical par ses auteurs. Teschner [Tes01] a aussi présenté un simulateur pour la chirurgie
cranio-faciale ou il utilise un modéle masses-ressorts non-linéaire permettant la découpe des

tissus.

Enfin, nous pouvons noter les travaux réalisés par [KKH*97| pour le « Karlsruhe Endo-
scopic Surgery Trainer » . Initialement conc¢u pour la chirurgie laparoscopique abdominale,
il a ensuite été étendu pour la chirurgie gynécologique [KCMO00| et les modeéles déformables
ne sont plus simplement des modéles masses-ressorts mais également des modéles élastiques

linéaires formulés dans une approche similaire a celle de [CDA99].

Réglage des paramétres des modéles

Le réglage des parametres d’'un modéle discret reste une de ses faiblesses, de par I’absence de
liaison directe entre les parameétres du modéle et les propriétés physiques des objets modélisés.
Ces derniéres années, quelques articles ont proposé des méthodes afin d’effectuer une iden-
tification de ces paramétres, notamment pour des réseaux masses-ressorts. Deux principales

approches se dégagent dans les différentes méthodes proposées.

Premiére approche :

La premiére approche se focalise sur la détermination de relations mathématiques entre les
parameétres des réseaux masses-ressorts et des valeurs connues (les paramétres de modeles
utilisant la méthode des éléments finis le plus souvent). Van Gelder [vG98]| a ainsi calculé
des relations entre les valeurs des ressorts d'un réseau triangulaire d’une part et le mo-
dule d’Young et laire du triangle d’autre part, dans le cadre de petites déformations. Ces
valeurs ont été en particulier reprises dans des simulateurs chirurgicaux [Pic01, Pal03]. Dif-
férentes méthodes génériques ont également été suggérées par [MBTO03] pour des systémes
de particules. Une méthode permet d’obtenir des valeurs pour les raideurs des ressorts sur
des structures rectangulaires en fonction des angles entre les ressorts diagonaux. Une autre
méthode calcule les constantes de raideur en fonction du nombre de connexions entre une
masse et ses voisines. Une formulation générale et non-heuristique n’existe pas pour relier
de maniére mathématique les parameétres de différentes méthodes de modélisation. Baudet
[Bau06] montre dans sa these les erreurs effectuées par Van Gelder dans son article [vG98|
et propose une autre méthode basée sur une approche lagrangienne pour trouver une équi-
valence entre les raideurs des ressorts et les parameétres rhéologiques (module d’Young et

coefficient de Poisson).
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Deuxiéme approche :

La deuxiéme approche est basée sur un processus d’optimisation du comportement du ré-
seau masses-ressorts par rapport a un comportement de référence. Deussen et al.[DKT95|
ont présenté une méthode d’identification des constantes de raideur des ressorts. Ils uti-
lisent un algorithme itératif basé sur un diagramme de Voronoi afin de trouver la position
des masses ainsi que leur distribution. Les ressorts & utiliser pour relier les masses sont
trouvés en effectuant une triangulation de Delaunay a 1’aide des positions des masses. Les
raideurs sont déterminées en comparant le comportement du systéme masses-ressorts avec
plusieurs simulations de référence ot la solution analytique est connue. Un algorithme de
recuit-simulé est utilisé comme méthode d’optimisation. Des réseaux de neurones sont uti-
lisés par Niirnberger et al.[NRK98] afin de simuler des réseaux masses-ressorts dynamiques.
Enfin, des méthodes basées sur des algorithmes génétiques ont été proposées par Joukhadar
et al. [JGLI7| ou Louchet et al. [LPC95]. Toutes ces méthodes se basent sur des réseaux
ot la topologie est prédéfinie, comme des structures tétrahédriques ou hexahédriques par
exemple. Bianchi et al. [BHS03, BSSH04| ont également présenté une identification 3D
des paramétres d'un réseau masses-ressorts basée sur des algorithmes génétiques. En plus
des valeurs des paramétres des masses et des ressorts, les auteurs ont également étudié
la topologie du maillage. Pour les obtenir, ils ont comparé la déformation d’un modele
de référence (en l'occurence un modéle éléments finis) avec le réseau masses-ressorts sur
différentes expériences (traction, compression, cisaillement). Au cours de leur étude, ils
ont notamment montré qu'un matériau élastique linéaire ne pouvait pas étre approximé
par un réseau masses-ressorts oil les paramétres étaient homogeénes. Enfin, nous pouvons
citer 'approche originale proposée par Radetsky et al. [ARW*99, RNPOQO|. Ils utilisent un
systeme de logique floue pour trouver les propriétés élastiques et mécaniques qui permet-
tront d’adapter le comportement du tissu virtuel a celui d'un tissu réel. Les régles régissant
le systéme de logique floue et permettant d’obtenir le bon comportement physique sont
obtenues en interrogeant des experts. Il est & noter que Radetzky et al. ne résolvent pas
le systéme d’équations différentielles classique d’un modéle masses-ressorts. La simulation

est effectuée a I'aide d’une fonction de propagation d’un réseau de neurones.

Schéma d’intégration

Une fois le modeéle de forces choisi, les nouvelles positions des particules sont calculées & ’aide

d’un schéma d’intégration. Nous avons présenté les principaux schémas d’intégration utilisés

en annexe B de ce manuscrit. Des améliorations ont également été proposées dans le domaine

de l'intégration numeérique des modeéles discrets.

Joukhadar a présenté une méthode de modification du pas de temps d’intégration pour

optimiser celui-ci en évitant les divergences [Jou96|. Lorsqu’une trop grande variation d’énergie

du systéme est détectée (synonyme de problémes d’intégration), le pas de temps est diminué,

et & l'inverse il est augmenté lorsque cela est possible.

Baraff et al. [BW98] ont proposé un schéma d’intégration implicite permettant notamment
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de simuler des ressorts de trés forte raideur. Leur méthode permet notamment de choisir des
pas de temps élevés tout en ayant un systéme qui reste stable. Il a été prouvé que la méthode
proposée était robuste et efficace pour résoudre le probléme d’utilisation de constantes de rai-
deur importantes avec des pas de temps élevés. Baraff et al. proposent un schéma d’intégration

implicite d’Euler (appelé « Backward Euler scheme » ) de la forme suivante :

AX

v (2.24)

M~'F(X, + AX,V, +AV)

[ V, + AV

ou X,, = X(t) et V,, = V(t). L’équation obtenue est non-linéaire et les auteurs linéarisent

I’équation en utilisant un développement de Taylor au premier ordre de F' :

OF OF
F(X, +AX, V, +AV) = F, 4+ 5o AX + 22 AV (2.25)

ol g—)lz et g—s sont les matrices jacobiennes des forces appliquées sur les particules. Baraff et

al. dérivent les différentes forces internes de leur modéle et obtiennent la plupart du temps
des matrices creuses grace a la connectivité relativement localisée de leur maillage. A chaque

pas de temps, les auteurs résolvent ensuite le systéme :

AAV =B (2.26)
ou A et B ont pour valeur (approximée) :
OF OF

A= (I-AtM7' = - APM ' 2.2

( t oV ! 8X) (2217)
OF

B = AtM ' (F,+At-2V, 2.28
(F+ Ao (225)

La résolution du systéme augmente le temps de calcul de chaque itération mais permet d’uti-
liser des pas de temps plus élevés. Desbrun et al. [DG99] ont néanmoins montré que plus le
pas de temps était grand, plus un amortissement artificiel était ajouté au systéme, entrainant
la nécessité de corriger le systéme de temps en temps.

Quelques articles se sont attachés a ameéliorer la méthode de [BW98|. Desbrun et al.
[DSB99| ont pré-calculé la partie linéaire de A afin d’obtenir un schéma inconditionnelle-
ment stable. D’autres techniques d’amélioration ont été proposées dont celle de Choi et al.
[CK02] qui utilisent un schéma d’intégration o les approximations sont effectuées a l'ordre
deux.

D’autres solutions ont été proposées, notamment pour la simulation de vétements ou les
modélisations discrétes sont bien appropriées. Différentes méthodes sont résumées dans [Par01,

HES03] par exemple.
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2.5.4 Conclusion sur les modéles discrets

Les modéles discrets sont majoritairement des modéles physiques simples & mettre en place
et relativement bien adaptés a la simulation de déformations élastiques en temps réel, ce qui
n’est pas possible avec certains modéles continus. La mise en place de calculs paralléles est
également assez facile a réaliser avec les modéles discrets |[ZFV02]. Toutefois les résultats obte-
nus en terme de comportement mécanique sont assez peu réalistes, notamment si ’on se limite
a un maillage surfacique. La relation entre les paramétres physiques des objets modélisés et
les coefficients de raideur des ressorts n’est pas toujours facile a réaliser et reste le plus sou-
vent trés approximative. De plus, certaines contraintes ne sont pas exprimées dans la plupart
des modéles, comme l'incompressibilité par exemple. Une solution est de rajouter des ressorts
supplémentaires pour compenser les contraintes manquantes mais de telles techniques ménent
dans la plupart des cas & une augmentation du temps de calcul ainsi qu’a l'introduction d’in-
stabilité supplémentaire dans le modéle. Le raffinement du maillage et donc I'introduction de
nouveaux ressorts représentent de nouveaux calculs beaucoup plus lourds pour la résolution
du systéme d’équations différentielles. A cela il faut ajouter que le comportement des mo-
déles masses-ressort dépend fortement de la topologie du maillage et notamment du nombre
de ressorts existant entre les différentes particules du maillage, ce qui crée une anisotropie

intrinseque et non unique.

Nous résumons dans le tableau 2.3 les critéres de performances des modéles discrets dans
le cadre des objectifs de modélisation que nous nous sommes fixés dans la premiére partie de

ce chapitre.

Masses-ressorts Réseaux Modéles discrets

de particules | avec améliorations

Précision ++ 44 ++ (+4++)
Robustesse + ++ 44

Reéalisme ++ ++ ++ (+++)
Interactivité + 4+ 4+ ++ 4+

TAB. 2.3: Performances des modéles discrets en fonction des critéres définis
dans la premiére partie de ce chapitre. + 4 + indique une importance
mazimum et + indique une faible importance. Les valeurs entre pa-
renthéses correspondent auzx performances obtenues avec les modéles

proposés pour répondre a un des critéres de maniére spécifique.
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2.6 Modéles sans maillage (ou meshless)

Dans cette partie, nous décrivons des modéles physiques qui se distinguent des deux catégo-
ries des modéles continus et discrets présentées jusqu’ici par des propriétés sur leurs maillages.
Alors que la connectivité est fixe au cours de la simulation entre les différents éléments des
modeéles continus et discrets que nous avons présentés, les modeles appartenant a cette der-
niére catégorie de modeéles physiques ont la caractéristique de, certes avoir une connectivité
entre les éléments, mais qui n’est pas fixée entre les éléments au cours de la simulation. Nous
gardons leur appellation en anglais de « modeéles meshless (ou meshfree) » .

Les modéles présentés dans cette partie sont des modéles physiques, les plus connus étant
les systémes de particules. Une distinction doit néanmoins étre effectuée avec les réseaux
de particules décrits dans la partie précédente sur les modeéles discrets : la connectivité des
différentes particules décrivant les modéles présentés dans cette partie n’est pas identique a
chaque instant de la simulation, au contraire des modéles comme les masses-ressorts que nous
avons présentés précédemment.

Nous distinguerons dans ce chapitre les systémes de particules (paragraphe 2.6.2) des
autres méthodes « meshless » (paragraphe 2.6.3). Auparavant, nous rappelons briévement la

définition des méthodes « meshless » .

2.6.1 Définition des méthodes « meshless »

L’idée de méthodes « meshless » pour 'analyse numérique d’équations différentielles par-
tielles est devenue populaire cette derniére décennie. Ce développement est fortement lié au
probléme de maillage rencontré par les modeéles discrets et continus, et notamment a la géné-
ration d'un maillage correct dans des temps raisonnables.

Les méthodes « meshless » ont besoin de définir & chaque itération une connectivité entre
les différents noeuds ou particules des modéles afin d’interpoler les calculs entre les noeuds et
de calculer les fonctions de forme. La précision d’'une méthode « meshless » dépend fortement
de la définition de cette connectivité et une mauvaise définition fait perdre & la méthode
« meshless » toute son attractivité par rapport a une méthode avec un maillage.

La définition d’'une méthode « meshless » prend souvent en compte les deux propriétés
suivantes |[FM03, IOCP03] :

e L[a définition des fonctions de forme dépend uniquement des positions des

nceuds /particules.

e Le calcul de la connectivité des nceuds entre eux est un probléme fini dans le temps et

dépend exclusivement du nombre total de noeuds/particules du modéle considéré.

Dans la suite de cette partie consacrée aux méthodes « meshless » |, nous décrivons les
méthodes ayant été appliquées a la modélisation d’objets déformables proches des tissus mous.
Les autres méthodes « meshless » n’ont pour l'instant pas d’application a la modélisation
d’objets déformables bien que certaines possédent des propriétés qui leur permettraient de

modéliser ce type d’objets.
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2.6.2 Les systémes de particules
2.6.2.1 Concept

En 1983, Reeves |Ree83| introduit le premier systéme de particules pour la synthése
d’images dans le film « Star Strek II » . L’objectif était alors de proposer un modeéle d’ob-
jets sans contours bien définis et qui supportent les changements dynamiques de forme et
d’apparence afin de modéliser du feu et des explosions.

L’objet modélisé est représenté par un systéme composé d’'un ensemble de particules.
Celles-ci sont créées dans le systéme par un processus stochastique, se transforment puis
meurent. Pour modéliser I'accroissement ou la diminution de 1'objet, leur nombre peut varier,
de méme que pour controler le niveau de détails. Chaque particule posséde un certain nombre
d’attributs (les principaux sont sa position, sa vitesse, sa température, sa forme, son age, sa
durée de vie). Ces attributs définissent le comportement dynamique des particules au cours
du temps et leur valeurs peuvent changer au cours du temps par des processus stochastiques.

Un avantage des systémes de particules est leur simplicité d’'implémentation, ce qui permet
de traiter un grand nombre de particules en méme temps. C’est principalement pour cette
raison qu’ils ont été utilisés pour I’animation de phénoménes naturels tels que le feu, I'eau
ou bien les végétaux. Dans ce type d’animation, aucune interaction n’est utilisée entre les
particules.

Dans le contexte de la modélisation d’objets déformables, des systémes de particules possé-
dant des interactions entre les particules ont été proposés et sont souvent caractérisés comme
des systémes de particules spatialement couplées [Ton92|. L’ajout d’interactions entre par-
ticules permet notamment de modéliser des géométries plus complexes ainsi que des chan-
gements de topologie dans les objets. Les équations proposées pour les interactions sont de
plusieurs sortes :

e Miller et al. [MP89] ont proposé une formulation de la force d’interaction entre deux
particules comportant un terme d’attraction/répulsion et un terme d’amortissement,
pour l'animation de fluide uniquement.

e Terzopoulos et al. [Ter89| exploitent la notion de température pour modéliser des objets
déformables capables de conduire la chaleur. Les mouvements dynamiques de leur sys-
téme sont régis par les équations de Lagrange et les transferts thermiques sont modélisés
a l'aide des équations de la chaleur.

e Tonnensen |Ton91| utilise également le méme concept et présente un modeéle des com-
portements de solides et de liquides en fonction de la température. Chaque particule a
une énergie potentielle fonction des énergies potentielles des interactions avec les par-
ticules voisines. Tonnensen propose de modifier I'équation générale de Lennard-Jones,
principalement utilisée en dynamique moléculaire, pour modéliser l'interaction entre
deux atomes. Le principe est ainsi de mimer le comportement de la matiére & 1’échelle
atomique. Les particules sont des masses ponctuelles qui interagissent entre elles par

I'intermédiaire d’'un champ d’attraction-répulsion (répulsion a courte portée et attrac-
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tion a longue portée).

2.6.2.2 Ameéliorations des systémes de particules et applications a4 la modélisation

d’objets élastiques

Différentes améliorations du principe de base des systémes de particules ont été proposées,
notamment afin de modéliser des objets déformables. Nous décrivons dans la suite de ce

paragraphe les améliorations qui se rapprochent de la modélisation d’objets élastiques.

Systémes de particules en couche

Un des problémes des systémes de particules peut étre le temps de calcul, fonction du nombre
de particules et de la recherche du voisinage pour une particule donnée. La réduction du
nombre de particules et des interactions entre les différentes particules sans perte de précision
et de réalisme a été proposée sous la forme de systémes en couche. Ainsi Jimenez et al. [Jim93|
a proposé un modéle composé de plusieurs couches, chacune d’elles possédant des particules

spécifiques.

Systémes de particules orientées
Un autre probléme des systémes de particules est que la surface de 'objet modélisé n’est pas
définie explicitement. Pour résoudre ce probléme, Blinn [Bli82] a proposé le concept de blob.

Szeliski et al. [ST92| introduisent la notion de particules orientées. Ils définissent les par-
ticules par un élément de surface (appelé surfel) et une normale, ceci afin d’empécher que les
particules s’agglutinent pour former un solide plutot qu’une surface.

Lombardo [Lom96] a proposé de nouvelles interactions afin de modéliser des objets défor-
mables et dynamiques & partir de la notion de particules orientées proposées par Szeliski et
al. [ST92]. Il a ainsi modifié le comportement statique des particules présentées par [ST92|
en ajoutant un potentiel permettant d’obtenir une position de repos. Cette définition permet
la modélisation d’objets & mémoire de forme. Le modeéle est utilisé pour la modélisation de

muscles qui se contractent.

Systémes hybrides

Pour résoudre les problémes de représentation de la surface, Desbrun et al. [DG95| proposent
un modéle hybride afin de modéliser des objets déformables. L’objet y est modélisé avec
un systéme de particules comme décrit précédemment. La différence est que ce systéme est
enveloppé dans une couche définie implicitement pour représenter la surface. Les particules
sont utilisées comme squelettes pour générer la surface implicite. Les propriétés élastiques
de la couche surfacique permettent la modélisation des contacts et des déformations propres
aux objets élastiques. Les changements de topologie peuvent également étre modélisés car
les surfaces implicites peuvent modifier leur topologie en séparant leur squelette en plusieurs
composantes. Desbrun et al. [DG99] ont également proposé un modeéle adaptatif pour résoudre

le probléme du nombre élevé de particules. Les particules sont ainsi subdivisées aux endroits
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ou une modélisation détaillée est nécessaire. Dans ces modéles, le volume est controlé : il est
approximé a 'aide de la définition d'un territoire pour chaque particule. Les collisisons sont

quant a elles gérées & I'aide d’un graphe d’influences.

Smoothed Particules Hydrodynamics

Desbrun et al. ont également défini un nouveau type de particules inspirées des « Smoothed
Particules Hydrodynamics (SPH) » utilisées en astrophysique [Mon92] et qui leur permet de
modéliser aussi bien des solides que des liquides [DG96, Des97|. Par rapport aux systémes
de particules, ce modeéle a 'avantage de proposer une véritable équation d’état du matériau,
conduisant a un comportement indépendant de la résolution. Les SPH sont toutefois beau-
coup plus adaptées a la simulation de phénoménes gazeux qu’a celle de matériaux élastiques.
L’augmentation de la cohésion interne d’un tel systéme entraine en effet un coiit en temps de
calcul important.

La différence avec les modéles masses-ressorts réside dans le fait que les masses sont auto-
risées & interagir avec un ensemble donné de masses qui peut étre modifié au cours du temps.
Chaque masse peut donc potentiellement rentrer en interaction avec n’importe quelle autre
masse de 'objet. Toutefois, le rayon d’interaction de chaque particule est limité la plupart du
temps afin de ne pas avoir une quantité trop importante de calculs & traiter. Les objets modé-
lisés par un systéme de particules sont souvent représentés par des surfaces implicites (surfaces
équipotentielles d'une fonction qui, dans ce cas, sera la fonction représentant le champ d’in-
teraction entre les particules). Un systéme de particules n’utilise pas forcément un modéle
géomeétrique structuré. Il est plus souple qu'un systéme masses-ressorts et permet notamment

de simuler des fluides.

Applications pour la modélisation des tissus mous
Wu et al. [WTMT95] ont implémenté un modéle utilisant un systéme de particules et démontré
son fonctionnement & travers de nombreux exemples de simulation : la déformation de la téte,
une animation des rides de la peau du visage par exemple.

Jaillet [JSV97] a également utilisé un systéme de particules pour représenter des objets dé-
formables. Ses travaux ont porté sur I'imagerie médicale et en particulier sur la reconstruction
d’objets volumiques & partir des données sous forme de coupes. Il a ensuite modélisé les défor-
mations des objets reconstruits a I’aide de systémes de particules. Nous pouvons aussi citer les
travaux de Amrani et al. [AS00, AFS00], avec notamment une application a la modélisation

d’un ensemble prostate, rectum et vessie.

2.6.2.3 Meéthode des Sphéres finies

La méthode des sphéeres finies (Finite Sphere Method) est une méthode qui s’affranchit
complétemment du maillage de 'objet. Elle a été développée par De et al. [DB00] dans le but
d’éviter le probléme de remaillage dans les méthodes telles que la méthode des éléments finis.

La méthode utilise un ensemble de points a la place du maillage pour résoudre les équations
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régissant ’équilibre de I'objet modélisé. Elle a de plus été étendue aux objets déformables,
notamment dans le but d’étre utilisé pour un simulateur médical. Ainsi, quand un outil chirur-
gical touche le tissu mou virtuel, un ensemble de points est créé localement autour de la pointe
et une sphére avec un rayon fini est construite autour de chacun de ces points. Comme dans la
méthode des éléments finis, des fonctions de forme sont utilisées afin d’interpoler les champs
de déformation. La différence entre les méthodes réside dans le fait que les fonctions utilisées
sont des fonctions rationnelles au lieu de polynémes, notamment dans un but d’efficacité de
temps de calcul.

Kim et al. [KDS03] affirment que la méthode permet de produire des déformations locales
réalistes. Le remplacement des fonctions de forme par rapport & celles de la méthode des
éléments finis conduit néanmoins a des calculs coliteux dans la partie d’intégration de la
résolution du systéme, notamment car la méthode des sphéres finies accroit le nombre de
particules du systéme. Concernant la modélisation des tissus mous, & notre connaissance,

aucune validation de cette méthode n’a pour I'instant été présentée.

Tissue

Finite spheres

Fi1G. 2.12: Principe de la méthode des sphéres finies.

2.6.2.4 Conclusion sur les systémes de particules

Dans ce paragraphe, nous venons de décrire le principe des systémes de particules ainsi
que les améliorations proposées pour modéliser des objets déformables. Les applications & la
modélisation des tissus mous sont peu nombreuses, notamment car la méthode est plus orientée
vers ’animation d’objets quelconques et de fluides et n’est pas particulierement adaptée a
I’animation d’objets élastiques. Quelques applications existent néanmoins mais n’ont pas été
validées en terme de précision et ne permettent pas l'incorporation de propriétés physiques
des matériaux.

Dans le prochain paragraphe, nous décrivons les méthodes de modélisation « meshless » en
général et plus particulierement les derniéres méthodes proposées afin de modéliser des objets

dont le comportement est plus proche de celui des tissus mous.
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2.6.3 Meéthodes de modélisation « meshless »
2.6.3.1 Principe

Une nouvelle catégorie de méthodes « meshless » est apparue récemment pour calculer
la solution d’équations différentielles partielles. Une classification des différentes méthodes est
disponible dans [FM03|. Dans la suite de ce paragraphe, nous présentons les méthodes utilisées

pour modéliser des objets élastiques.

2.6.3.2 Déformations sans maillage (« Meshless Deformations » )

Une nouvelle méthode basée sur la mécanique des milieux continus a récemment été in-
troduite par Miiller et al. [MKN*04]. Elle est le résultat d’'une combinaison entre les meé-
thodes physiques s’affranchissant du maillage et les surfaces discrétisées & 1’aide de points
[PZvBGO00, AGP*04| et peut étre inclue dans la catégorie des animations a l'aide de points
[pha04].

Dans [MKN*04], la force élastique s’exercant sur chaque particule est calculée comme le
gradient de 'énergie de déformation selon les directions du déplacement de la particule. Ainsi,

pour une particule i, sa force élastique f; est égale a :

fi= Vo U (2.29)

avec U l'énergie de déformation de la particule .

Le champ de déplacement de la particule est calculé a ’aide des déplacements des particules
voisines. Son approximation est réalisée au premier ordre a 'aide d’'une méthode des moindres
carrés. Cette méthode permet de modéliser des matériaux aux propriétés physiques variées.
Il est effectivement possible d’utiliser le tenseur des déformations non-linéaires pour calculer
I’energie de déformation. Par contre, I’hypothése d'un matériel néo-hookéen est effectuée, ce
qui implique uniquement la modélisation de matériaux aux lois de comportement linéaires. La
représentation surfacique de leur objet est réalisée implicitement, sur le méme principe que
celle de [DG95].

Enfin, nous pouvons noter la méthode « meshless » proposée par Miiller et al. [MHTGO5|
pour animer des objets déformables. L’objet modélisé est représenté par un ensemble de noeuds
possédant une masse et considérés comme un ensemble de particules. A chaque itération, la
position de repos de ’ensemble des particules est transformée au sens des moindres carrés pour
correspondre aux positions actuelles des particules. Des techniques pour faire correspondre les
formes de deux nuages de particules sont utilisées. La position de repos transformée de chaque
particule devient la position & atteindre par la particule. La vitesse de chaque particule est
calculée en divisant le déplacement par le pas de temps. Miiller et al. montrent que leur schéma

d’intégration, bien qu’étant explicite, est inconditionnellement stable.
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2.6.4 Conclusion sur les modéles « meshless »

Dans cette partie, nous avons présenté le principe des modéles « meshless » et leurs
quelques applications & la modélisation d’objets déformables, voire de tissus mous. Cette ca-
tégorie de modéles est encore marginale par rapport aux catégories des modéles discrets et
continus pour modéliser les tissus mous mais 'apparition de nouvelles méthodes appartenant
a cette catégorie s’est accentuée ces derniéres années. Des modéles « meshless » répondent
au probléme récurrent du maillage dans les modéles discrets et continus et sont une solution
possible aux problémes de dépendance au maillage rencontrés, notamment pour les modéles
discrets. Les objectifs de développement des méthodes « meshless » ne sont pour I'instant
pas orientés vers la modélisation des tissus mous et ils ne répondent donc pas pleinement aux
critéres de performance définis dans la premiére partie de ce chapitre. Ils possédent néan-
moins des caractéristiques intéressantes pour répondre a certains problémes de modélisation,

notamment pour la simulation de gestes médicaux et les changements de topologie associés.

2.7 Modélisation de la prostate et de ses propriétés physiques

Dans cette partie, nous présentons les travaux existants sur la modélisation et la simulation
de la prostate. Le paragraphe 2.7.1 est consacré & une description des différents travaux qui
ont porté sur la détermination des propriétés physiques de la prostate, propriétés qui pourront
ensuite étre introduites dans les différentes méthodes de modélisation. Le paragraphe 2.7.2
présente les différentes applications médicales qui ont été modélisées pour des gestes sur la

prostate.

2.7.1 Propriétés physiques de la prostate

La mesure des propriétés physiques des tissus vivants du corps humain représente un des
défis actuels de la recherche sur les tissus mous. Les valeurs des paramétres physiques des
matériaux modélisés ou bien juste observés par les médecins permettraient notamment de
distinguer les zones tumorales des zones saines dans un organe donné. Seulement quelques
valeurs ont été répertoriées [Fun93| et c’est uniquement depuis une dizaine d’années que de
nouvelles méthodes sont proposées afin de mesurer les propriétés spécifiques des tissus mous.

Des tests des propriétés rhéologiques des tissus peuvent notamment étre réalisés a 1’aide de
méthodes d’indentation [ZZM97]. Ottensmeyer et al. [OKHDO04] ont ainsi congu un dispositif
permettant d’effectuer des mesures directement sur des tissus mous. Aucune mesure sur la
prostate n’a pour 'instant été réalisée avec un tel dispositif. D’autres dispositifs de mesures
ont également été créés, comme des mesures par aspiration [KVD*02, NMK*03, HNV*06| par
exemple.

Depuis une dizaine d’années, des méthodes basées sur 'imagerie médicale se développent
afin d’effectuer des mesures non-invasives des tissus vivants. La méthode d’élastographie (du
nom introduit par Ophir en 1993) se base sur des mesures des principales propriétés des tis-

sus a l'aide de moyens d’imagerie médicale comme 1’échographie ou I'imagerie par résonnance
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magnétique. L’objectif est d’obtenir une image de la distribution physique d’un parameétre
(comme le module d”Young par exemple) en fonction des propriétés physiques des tissus ob-
servés. Les paramétres physiques mesurés sont le module de cisaillement ou le module élastique
(module d’Young), le coefficient de Poisson ou tout autre paramétre de déformation obtenu
en réponse a 'application d’une charge sur les tissus. Un état de ’art des méthodes actuelles
d’élastographie peut étre trouvé dans [OAG*02, GFI03].

Concernant les mesures des propriétés physiques de la prostate, plusieurs travaux ont été
présentés. Ophir et al. présentent les premiers travaux sur des prostates de chien [OAG*99].
Krouskop et al. [KWK*98| fournissent des premiéres mesures du module d’Young de la pros-
tate, valeurs qui sont encore trés fréquemment référencées aujourd’hui. Ils distinguent notam-
ment les zones tumorales et les zones saines de la prostate, les tumeurs augmentant la raideur
du tissu. Les mesures sont effectuées par compression des tissus et les tissus sont supposés
quasi-incompressibles. Les valeurs qu’ils obtiennent varient de 60 kPa pour des tissus sains
jusqu’a 100 & 200 kPa pour des tissus tumoraux, selon le taux de compression.

Parker et al. [PHL*93| présentent des premiéres mesures de la prostate avec une méthode
d’élastographie. Les valeurs du module d’Young trouvées varient entre 1 et 6 kPa. Rubens et al.
[RHA*95] montrent que I’élastographie est capable de détecter le cancer in vitro. Kallel et al.
[KPKO99| montrent sur une prostate de chien des différences de raideur entre la partie interne
et la capsule de la prostate, ainsi qu’entre 'urétre, le verumontanum et le tissu prostatique
normal. La faisabilité de 1’élastographie de la prostate in vivo et en temps réel a été démontrée
par Lorenz et al. [LSGS*99| en utilisant une sonde endorectale standard pour manuellement
comprimer la prostate. Enfin, Souchon [Sou(04]| a réalisé une thése sur la détection du cancer
de la prostate en utilisant 1’élastographie. Il a développé un systéeme d’imagerie de la prostate
par élastographie ultrasonore utilisable afin d’obtenir des images in vivo. Le systéme permet
ainsi de détecter le cancer et de visualiser les effets de la thérapie par ultrasons focalisés a

haute intensité in vivo.

2.7.2 Modélisation d’applications médicales sur la prostate

Différents gestes médico-chirurgicaux ont été simulés avec les méthodes de modélisation
existantes. Les principaux modéles existants sont basés sur la méthode des éléments finis
[MDT02, CPCZ03, KNK*03] ou bien des modéles discrets de type masses-ressorts [CC04].

Burdea et al. [BPPW99] ainsi que Kuroda et al. [KNK*03] se sont intéressés a la simulation
du toucher rectal. Dans les deux applications réalisées, I’objectif est ’apprentissage du geste
du chirurgien. Le rendu haptique est le principal intérét et les performances temporelles des

modeéles sont donc étudiées. La figure 2.13 montre un exemple de chacun des deux simulateurs.
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Prostate " Rectum

F1G. 2.13: Simulateurs de toucher rectal réalisés par [BPPW99] sur la figure de
gauche et [KNK*03] sur celle de droite.

Padilla et al. [CC04] proposent un simulateur pour la résection de la prostate afin d’aider
a 'apprentissage du chirurgien. Le modéle géométrique de la prostate est construit a partir
d’images échographiques. Le modéle biomécanique est, quant a lui, réalisé avec un systéme
masses-ressorts, permettant la simulation en temps réel des découpes du chirurgien et des
déformations de la prostate. La figure 2.14 montre un exemple de simulation de résection de

la prostate.

F1G. 2.14: Simulateur de résections de la prostate réalisé par [CCO4).

Concernant la biopsie et la curiethérapie de la prostate, quelques modéles ont été proposés.
Pour la biopsie, Zeng et al. [ZKB*98] ont proposé un simulateur afin d’optimiser les procédures
de biopsie en construisant une carte représentant la répartition spatiale du cancer dans la
prostate. Le systéme de simulation permet aux auteurs d’évaluer les performances de différents

protocoles de biopsie. La sonde échographique et la prostate sont modélisées et le médecin
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peut utiliser une réplique d’une sonde équipée d’un localisateur afin de manipuler la sonde
virtuelle sur I’écran et ainsi réaliser la procédure de biopsie. Des modeéles déformables de la
prostate ont également été utilisés pour le traitement d’images, notamment pour des méthodes
de recalages d’images médicales de la prostate [BHH*01, WTT*02, CPCZ03]. Crouch et al.
[CPCZ03] proposent ainsi d’utiliser un modeéle biomécanique basé sur la méthode des éléments
finis afin de recaler des images IRM et échographiques de la prostate. Leur modéle dont la
géomeétrie est obtenue & partir d’'un fantome est représenté sur la figure 2.15 et est élastique
linéaire. Les auteurs n’ont néanmoins pas validés leurs résultats a cause de la faible qualité de

leurs images.

FiG. 2.15: Modéle du pelvis masculin incluant la symphyse pubienne, le rectum,
la vessie et la prostate [CPCZ03].

Pour la curiethérapie, nous pouvons citer les travaux de Mohamed et al. [MDT02] et Wa-
chowiak et al. [WWFP04]. [MDT02| proposent un modeéle de l’environnement de la prostate
et étudient l'influence de la sonde échographique sur les performances de la curiethérapie.
Leur modéle est une combinaison d’'un modéle statistique et d’un modéle biomécanique de la
prostate afin de déterminer les déformations de celle-ci lors de I'insertion d’une sonde échogra-
phique endorectale. Le modéle biomécanique de la prostate est réalisé a partir des images d’un
fantéme de I'environnement de la prostate comprenant la prostate, le rectum, la symphyse pu-
bienne et le sacrum, comme représentés sur la figure 2.16. Les os servent de conditions aux
limites pour la simulation. Le modéle est maillé a ’aide de tétrahédres. Les principaux modes
de déformations de la prostate sont obtenus a l'aide d’une analyse aux composantes princi-
pales. Les simulations biomécaniques sont réalisées a l'aide des ces modes de déformation.
L’objectif d’un tel modéle est de pouvoir suivre en temps réel les déformations de la prostate
liées & la sonde échographique endorectale. A notre connaissance, c¢’est un des seuls modéles
prenant en compte I’environnement anatomique de la prostate. Le nombre de données traitées
est faible et les modes de déformation sont encore peu nombreux. [WWFPO04] présentent quant
a eux un modele temps-réel de la prostate et de ses déformations lors d’une curiethérapie. Les
performances temporelles sont le principal objectif du modéle présenté et aucune validation

n'a été proposée.
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Fi1G. 2.16: Le modéle biomécanique de [’environmement de la prostate de
[MDT02] est réalisé a l'aide d’un fantéme comprenant la prostate,
le rectum et les principaux os autour de la prostate : le sacrum et la

symphyse pubienne, qui servent de conditions auz limites.

2.7.3 Conclusion sur les modélisations existantes de la prostate

Dans cette partie 2.7, nous avons présenté succintement les différents travaux réalisés d’une
part pour déterminer les valeurs des propriétés physiques de la prostate et d’autre part pour
modéliser et simuler des gestes médico-chirurgicaux autour de la prostate. Les mesures des
propriétés rhéologiques des tissus de la prostate se sont développées ces derniéres années, tout
comme celles des tissus mous. Les principales raisons sont la possibilité d’aider au diagnostic
du médecin en différenciant les zones tumorales d’un tissu, et 'incorporation de ces données
dans des méthodes de modélisation afin d’obtenir des simulations précises des tissus. Les
résultats obtenus sont certes prometteurs mais pas nécessairement utilisables, notamment a
cause d’une part de la difficulté d’effectuer des mesures in vivo sur les tissus et d’autre part
de la grande variabilité des valeurs des propriétés rhéologiques entre différentes personnes.

Quelques modeéles ont été développés autour de procédures médicales sur la prostate mais
laissent encore de nombreux points & résoudre concernant la simulation réaliste d’un environ-
nement anatomique complexe. La combinaison d’'une modélisation des interactions internes
dues & I'anatomie et des interactions externes dues aux instruments chirurgicaux n’a pas en-
core été proposée, notamment de par sa complexité de réalisation et la nécessité de modéliser

un environnement anatomique précis.
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2.8 Conclusion

Dans ce chapitre, nous avons tout d’abord présenté les différentes spécificités de la modé-
lisation des tissus mous avant de décrire les méthodes existantes.

Des caractéristiques spécifiques sont requises pour développer une méthode de modéli-
sation afin de simuler le comportement de tissus mous. Ces caractéristiques sont fortement
dépendantes des propriétés physiques des tissus qui sont tout d’abord des tissus vivants. La
phase de validation des performances d’'une méthode de modélisation est essentielle pour ca-
ractériser les performances de la méthode : la comparaison avec des données réelles reste le

meilleur indicatif.

Dans le premier chapitre de ce manuscrit, nous avons défini le cadre médical de notre
modélisation. L’application médicale choisie est celle de la prostate et de deux procédures
la touchant : la biopsie et la curiethérapie. Ces deux gestes médico-chirurgicaux mettent en
jeu des interactions entre la prostate et deux principaux outils : la sonde échographique et les
aiguilles. Nous avons vu que dans ce cadre applicatif la prostate ne pouvait pas étre considérée
comme un organe isolé : la prostate est sujette a des déplacements et des déformations liés
a son environnement anatomique. Les deux principaux acteurs de ces interactions avec la
prostate sont les deux organes les plus proches : la rectum et la vessie. Les propriétés que
devra vérifier notre méthode de modélisation afin d’atteindre son objectif médical sont donc
principalement :

e une modélisation précise des organes et de leurs déformations

e une modélisation réaliste des interactions entre la prostate et son environnement anato-

mique et médical.
La premiére propriété sera vérifiée par le biais de comparaisons de la méthode avec d’autres
méthodes de modélisation ou bien avec des données réelles. La seconde sera validée par 1'ob-
tention de simulations réalistes par rapport aux observations réelles du comportement de la

prostate.

Une modélisation précise des organes et de leurs déformations
En décrivant les différentes méthodes de modélisation des tissus mous dans ce chapitre, nous
avons vu que le critére de précision est principalement lié d'une part & la possibilité d’incorporer
des propriétés physiques réalistes dans le modéle et d’autre part a la capacité a modéliser et
a simuler une géométrie complexe. Si nous reprenons les différentes catégories de modeéles que
nous avons distinguées, nous pouvons alors observer :
o Modéles géométriques : les modeéles géométriques n’incorporent pas directement dans
leurs paramétres les propriétés physiques des objets dont ils simulent le comportement.
Les applications aux tissus mous des méthodes de modélisation géométriques ne sont
pas validées en terme de précision. Concernant la simulation d'une géométrie complexe,
les quelques modéles présentés restent relativement simples et aucun environnement

anatomique complexe n’a été modélisé.
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o Modéles continus : le fait que les modeéles continus basent leurs équations sur la mé-
canique des milieux continus entraine un lien direct entre les paramétres des modéles
et les propriétés physiques des matériaux modélisés. En effectuant I’hypothése que les
propriétés physiques sont connues, les modeles continus ont pour avantage de permettre
une représentation précise des organes et de leurs déformations. La méthode des élé-
ments finis est largement utilisée pour cette raison dans la modélisation des tissus mous.
Concernant la simulation de formes complexes, peu d’applications ont été présentées
car le principal objectif du développement de modeéles continus reste pour instant la
simulation pour ’aide a l’apprentissage du médecin. Peu de modéles de tissus mous
ont effectivement été développés pour 'aide au planning chirurgical et donc trés peu de
modeéles ont été validés et comparés avec des données réelles.

e Modeéles discrets : les modéles discrets ont des parameétres qui ne sont pas directement
liés aux propriétés physiques des objets qu’ils modélisent. Nous avons vu que quelques
méthodes existent néanmoins afin de faire le lien entre les paramétres propres a la
méthode de modélisation et les propriétés physiques réelles. Peu de modeéles discrets
sont donc validés en terme de précision. Concernant la simulation d’environnements
anatomiques complexes, nous avons vu que les modeéles discrets ont l'avantage d’étre plus
faciles & mettre en ceuvre que les modeéles continus, notamment lorsque plusieurs objets
sont assemblés. Comme pour les modéles continus, il existe néanmoins peu d’applications
ou la géométrie est réaliste par rapport aux données réelles.

e Modeéles « meshless » : les modéles « meshless » sont des modeles ou les propriétés
physiques ne sont généralement pas incorporées directement, selon les lois physiques sur
lesquelles repose la définition de I’élasticité notamment. Dans les quelques applications &
la modélisation des tissus mous, aucune n’a été validée selon un critére de précision. Les
modeéles « meshless » possédent néanmoins ’avantage de s’affranchir des problémes de
maillage inhérants aux modéles continus et discrets. Cette propriété peut étre intéres-
sante afin de modéliser des géométries complexes ol la génération de maillage représente
une des difficultés, a condition que la gestion de la connectivité dans le maillage soit

réalisable dans des temps raisonnables.

Une modélisation réaliste des interactions entre la prostate et son environne-
ment

Une modélisation réaliste des interactions autour de la prostate est nécessaire afin de prendre
en compte les différentes sources de mouvements et de déformations de la prostate lors de biop-
sies ou de curiethérapies. Les différentes méthodes de modélisations que nous avons décrites

dans ce chapitre répondent plus ou moins bien & ce critére.
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e Modéles géométriques : les modéles géométriques sont facilement manipulables et sont
utilisés pour cette raison en animation graphique. La modélisation d’interactions entre
objets est possible mais n’a pas le degré de précision que peuvent avoir les modéles
physiques, notamment si les forces mises en jeu lors des interactions n’ont pas une
signification physique.

e Modéles continus : les modéles continus principalement utilisés sont ceux basés sur la
méthode des éléments finis. Nous avons vu que les interactions ne sont pas faciles a
mettre en oeuvre dans la méthode des éléments finis mais que des améliorations ont
été proposées pour pallier cet inconvénient. Les interactions dans un environnement
anatomique complexe n’ont néanmoins pour 'instant pas été présentées.

e Modéles discrets : les modeéles discrets sont notamment développés car les interactions
entre les différentes composantes d’'un modéle y sont facilement implémentables. L’in-
convénient est que le controle de la stabilité d’'un systéme ot de nombreuses interactions
rentrent en jeu n’est pas assuré, du moins avec un modeéle masses-ressorts classique.

e Modeéles « meshless » : les modéles « meshless » peuvent, au méme titre que les autres
catégories de modeles, modéliser les interactions entre plusieurs objets. Le peu d’appli-
cations de ce type de modéles & la modélisation des tissus mous fait que la précision
de ces interactions n’a pour l'instant pas été vérifiée. Les performances temporelles des
modeéles existants sont néanmoins intéressantes pour réaliser des interactions réalistes

dans des temps raisonnables.

Dans la suite de ce manuscrit, nous nous attacherons & vérifier les deux principales pro-
priétés que nous venons d’énoncer. Pour cela, nous utiliserons la facilité de modélisation d’in-
teractions que possédent les modeéles discrets tout en utilisant quelques propriétés des modéles
meshless. Notre principal objectif sera d’obtenir une simulation précise, robuste et réaliste
des environnements anatomiques que nous modéliserons dans un temps raisonnable pour un

planning chirurgical.
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Approche proposée :

un modeéle physique discret







Chapitre 3
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3.1 Introduction

Ce chapitre est consacré a la description de la méthode de modélisation développée au
cours de cette thése. L’approche proposée est basée, a 1’origine, sur les principes utilisés dans
le moteur de simulation développé lors de la thése d’Emmanuel Promayon [Pro97|. La nouvelle
méthode de modélisation présentée a pour objectif d'une part de permettre la modélisation
des tissus mous et d’autre part de modéliser des environnements anatomiques complexes dans
le cadre de la simulation médicale pour les gestes médico-chirurgicaux assistés par ordinateur.
Dans la suite de ce chapitre, nous nous attarderons principalement a décrire les aspects de
notre méthode qui permettent de répondre & ces deux objectifs.

Le chapitre est décomposé comme suit : une premiére partie décrit 'organisation générale
du modéle des points de vue géométrique et physique. La modélisation discréte des objets et
larchitecture des modeéles est dans un premier temps détaillée (paragraphes 3.2.1 et 3.2.2)

avant d’expliciter les différents éléments mis en oeuvre pour réaliser la dynamique du systéme
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(paragraphe 3.2.3). Une deuxiéme partie présente les différents types de propriétés physiques
présentes dans notre méthode de modélisation ainsi que leurs caractéristiques propres. Nous
nous attardons notamment dans cette partie sur la formulation de I’élasticité dans notre
modeéle, propriété nécessaire a la modélisation des tissus mous. La troisiéme partie est consacrée
a la description des contraintes et de leurs résolutions. C’est de la formulation de certaines
propriétés sous forme de contraintes que notre modéle tire ses avantages, notamment avec une
description relativement simple des raccordements entre les différentes régions (paragraphe
3.4.2) et avec un algorithme de préservation de volume indispensable a la modélisation de
tissus vivants (paragraphe 3.4.3). Enfin la derniére partie de ce chapitre résume les algorithmes

et implémentations mis en place pour réaliser les simulations présentées dans cette thése.

3.2 Description générale du modéle

La premiére partie de ce chapitre est consacrée a la description des différents élements
définissant notre modéle, du point de vue de leur organisation géomeétrique puis de celui de

leur organisation physique.

3.2.1 Organisation générale

La méthode de modélisation que nous avons choisie appartient a la catégorie des modéles
discrets. Différents environnements anatomiques ont été modélisés, chacun étant composé de
différents organes aux propriétés physiques variées : os, muscles, graisse par exemple. Chaque
modéle construit est discrétisé en un ensemble de particules qui possédent chacune une position
définie en 3D ainsi qu’une masse et qui sont assemblées en régions pour former différents objets
correspondants aux différents organes modélisés.

Une région peut étre de différents types selon ses propriétés physiques : élastique, muscu-
laire ou solide. Nous détaillerons les propriétés propres a ces régions dans la partie 3.3. Les
régions musculaires sont des régions élastiques avec des propriétés spécifiques. Un quatriéme
type de régions sera défini dans le chapitre suivant : le type « aiguille » . Un diagramme de
classe simplifié représentant les différentes régions est représenté sur la figure 3.1.

Les différentes particules composant un modéle donné appartiennent chacune & au moins
une région. Nous verrons dans la partie 3.4 que les particules situées a la frontiére entre deux
régions peuvent appartenir & plusieurs régions. Chaque particule posséde des propriétés, celles-
ci pouvant étre globalisées au niveau de la région a laquelle les particules appartiennent ou bien
au modéle tout entier (une masse identique pour toutes les particules du modeéle par exemple).
Les particules possédent au moins les propriétés suivantes : une masse, une position, un type
(élastique, musculaire ou solide). Les propriétés spécifiques sont par exemple le coefficient
d’élasticité pour les particules élastiques ou bien le coefficient d’activation musculaire pour les
particules musculaires. Par ailleurs, la connectivité entre les différentes particules est définie
sous la forme d’un voisinage pour chaque particule. Ce voisinage est généralement fixe au

cours de la simulation, sauf dans le cadre de changement de topologie. LLe nombre de voisins
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pour chaque particule peut étre quelconque. Un nombre minimal de trois voisins est nécessaire
pour les régions élastiques, comme nous le verrons dans le paragraphe 3.3.1.

Pour réaliser la dynamique du systéme, les différentes particules interagissent entre elles
sous la forme de forces et de contraintes. La fin de cette partie 3.2 présente globalement les
différents types de forces et de contraintes existantes, celles-ci étant détaillées dans les parties

suivantes.

Région
Région élastique Région solide
(particules élastiques) (particules solides)
Région musculaire Région aiguille
- (particules musculaires) (particules aiguilles)

FiGc. 3.1: Diagramme de classe simplifié des différents types de régions. Une
région posséde différentes propriétés globales. Les régions élastiques et
solides héritent directement des propriétés de la classe abstraite « ré-
gion » alors que la région musculaire hérite de celles de la région
élastique. La région aiguille hérite des propriétés de la région solide

pour la modélisation des aiguilles non flexibles.

3.2.2 Géométrie des objets

Lors de la création du modéle de E. Promayon [Pro97], un objet était décrit uniquement
par sa surface. Les particules composant 'objet étaient alors disposées a la surface de I'objet
et en réprésentait la limite spatiale. Cette construction d'un réseau surfacique, c’est a dire
la définition de voisinages explicites entre les particules composant la frontiére géométrique
des objets, provient d’une représentation tres utilisée pour 'animation d’objets ou pour les
logiciels de Conception Assistée par Ordinateur.

Pour modéliser les tissus mous et notamment les interactions entre objets, des particules

a l'intérieur des objets sont nécessaires pour obtenir la précision requise dans le cadre de la
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simulation de gestes chirurgicaux. Dans la méthode de modélisation présentée dans cette thése,
les modéles sont donc définis & I'aide d'un réseau volumique de particules : un de nos objectifs
a été d’en définir les lois d’évolution en n’utilisant, non plus uniquement des particules a la
surface de l'objet, mais également & U'intérieur de 'objet.

Il est & noter qu’il est possible dans notre méthode de modélisation de coupler des objets
possédant une représentation volumique et des objets limités a une représentation surfacique.
Nous verrons dans les applications médicales présentées dans cette thése l'utilité de ce couplage
de représentation pour modéliser des organes aux propriétés physiques se prétant plus & une
représentation plutot qu'une autre.

Par ailleurs, les particules étaient auparavant reliées & travers un réseau de facettes triangu-
laires. Elles peuvent maintenant étre reliées & travers des relations géométriques quelconques.
Ce changement est notamment intéressant pour comparer des modéles provenant de méthodes
de modélisation différentes ou bien issus de différents algorithmes de maillage. La description
géomeétrique d'un modeéle ne devient alors plus un obstacle pour pouvoir tester différentes
méthodes et les simulations associées.

Enfin, chaque particule de I'objet est indexée de maniére unique. Cette propriété permet
d’identifier la particule dans le modéle a tout instant. Chaque particule gére également la liste

de ses voisins, celle-ci pouvant varier dans le cas des changements de topologies.

3.2.3 Dynamique du modéle

Dans ce paragraphe, nous décrivons l’algorithme général d’évolution de notre méthode
de modélisation et nous détaillons notamment les forces et les contraintes définissant les in-
teractions entre les différentes particules. Ces interactions vont générer des déplacements et
des déformations des objetes et vont ainsi modifier leur évolution au cours de la simulation.
Comme les objets sont représentés par un ensemble de particules, 'approche choisie consiste

a engendrer les forces au niveau de chaque particule.

3.2.3.1 Forces

Les forces appliquées aux différentes particules dans notre méthode de modélisation sont

de trois types différents :
e Champs de force : Les forces modélisées proviennent d’un champ de forces. Les valeurs
des forces sont connues explicitement & chaque instant pour chaque particule, elles sont
définies en fonction des propriétés de la particule considérée (sa masse par exemple pour

la force gravitationnelle).
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e Force locale : Les forces modélisées sont d'une part celles induites par une autre par-
ticule par le biais d’une interaction, par exemple dans le cadre de la modélisation de
plusieurs organes et d’autre part les forces générées a partir d’'un outil manipulé par
I'utilisateur. Le module et la direction de la force exercée sur une particule sont connus
explicitement & chaque instant.

e Force interne : Une des caractéristiques de notre méthode de modélisation est 'utili-
sation d’un principe de mémoire de forme pour modéliser des caractéristiques physiques
internes a un objet. Ainsi, les forces élastiques sont modélisées a ’aide de ce principe.
Dans notre méthode, une force interne est définie lorsque qu’une particule doit atteindre
une position idéale minimisant une certaine fonction ou pour satisfaire un critére donné.
La direction de la force est matérialisée par la droite définie & partir de la position de la
particule a I'instant courant et la position idéale (ou attracteur). La position de attrac-
teur correspond en quelque sorte a une position idéale minimisant de maniére discréte
une certaine énergie & un instant donné. La force F* peut ainsi s’exprimer comme une

fonction de la distance entre la position P de la particule et celle de son attracteur P* :
F* = k|P — P¥| (3.1)

k représentant le poids de la force. Ce sont les forces internes qui vont permettre de
formuler les forces les plus intéressantes pour modéliser les tissus mous (la force d’élas-
ticité par exemple). Ce type de forces est également utilisé pour modéliser 'activité
musculaire (modélisation de I'activité de fibres). Nous pouvons caractériser cette force
entre P et P* comme un actionneur linéaire pouvant s’assimiler & un ressort linéaire
entre P et P* de coefficient de raideur k. Nous pourrions par ailleurs envisager d’autres
types d’actionneurs (non linéaires, avec amortissement, etc...). Remarquons ici que le
principe d’action-réaction doit étre respecté pour I’ensemble des forces internes. Nous
reviendrons sur ce point au paragraphe 3.5.1.1.

Nous verrons dans la prochaine partie consacrée & la description de chaque type de régions défi-

nies dans notre méthode de modélisation quelles sont les formulations utilisées pour modéliser

des comportements précis, notamment la propriété d’élasticité des objets.

3.2.3.2 Contraintes

Si certaines propriétés sont modélisées directement dans notre méthode de modélisation
sous forme de forces, d’autres sont formulées sous forme de contraintes, notamment pour
modéliser les raccordements entre les différentes régions d’'un modéle ou bien I'incompressibilité
d’un objet. Dans notre méthode de modélisation, deux types de contraintes sont distingués :

les contraintes globales et les contraintes locales.
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Contraintes locales
Les contraintes locales sont celles appliquées a une particule isolée. Elles peuvent étre de deux

types : fixes ou dynamiques.

e Position fixe : une particule doit rester & une méme position a chaque instant (contrainte

fixe).

e Translation imposeée : la valeur du déplacement d’une particule est imposée (contrainte
fixe).

e Glissements : une particule peut avoir certains de ses degrés de liberté libres (contrainte
fixe).

e Région forcée : une particule donnée doit toujours se trouver a l'intérieur d’une région
donnée (contrainte fixe).
e Région impénétrable : des régions de ’espace sont définies comme impénétrables. Si une

particule viole cet espace, elle est déplacée a la périphérie (contrainte dynamique).

Contraintes globales
Une contrainte globale concerne un ensemble de particules. Cet ensemble de particules et leurs
propriétés rentrent en considération pour calculer 'expression de la contrainte. La contrainte

de préservation du volume est par exemple une contrainte globale.

Nous définirons dans la partie 3.4 la méthode de résolution utilisée ainsi que les détails de

calcul dans le cas de la préservation de volume et le raccordement de différentes régions.

3.2.3.3 Algorithme général d’évolution

Le principe d’évolution appliqué quand le systéme n’est pas contraint est issu directement
de la discrétisation de la loi fondamentale de la dynamique. Nous résumons les différentes
étapes de cet algorithme ci-dessous pour une itération. Les conditions aux limites sont tout
d’abord appliquées sur chaque particule du systéme considéré. Le calcul des forces est en-
suite effectué sur chaque particule, d'une part avec ’application des forces générales a tout
le systéme et d’autre part les forces propres a chaque type de régions du systéme. Une redis-
tribution des forces internes est réalisée afin de respecter le principe d’action-réaction. Une
fois la somme des forces sur chaque particule connue, le calcul de leurs nouvelles positions est
effectué a l'aide d'un schéma d’intégration. Les contraintes, comme celles de préservation de
volume par exemple, sont ensuite appliquées sur ces particules avec leur nouvelle position afin
de calculer leurs positions définitives. Les vitesses sont recalculées avec ces nouvelles positions,
notamment si elles doivent étre utilisées pour le calcul d’une force (comme celle de viscosité

par exemple) a l'itération suivante.
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Algorithme 1 : Algorithme général d’évolution

pour chaque région du modéle faire

pour chaque particule de la région faire
| calculConditionsAuxLimites();

fin
fin
pour chaque région du modéle faire

pour chaque particule de la région faire
calculForces();

redistributionForcesInternes();
fin
fin
pour chaque région du modéle faire

pour chaque particule de la région faire
sommeForces();

calculNouvellePosition();

/*en utilisant un schéma d’intégration™/
calculContraintes();
calculVitesseReelle();

fin
fin

3.3 Les différentes régions

Dans cette partie, nous nous attachons & décrire les différents types de régions existants
dans notre méthode de modélisation et leurs propriétés respectives. Trois grands types de
régions peuvent étre distingués :

e région élastique (paragraphe 3.3.1),

e région musculaire (paragraphe 3.3.2),

e région solide (paragraphe 3.3.3).

Nous aborderons le cas particulier de la modélisation des aiguilles (et du type de région qui

leur est associé) au chapitre suivant.
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3.3.1 Reégion élastique

Dans ce paragraphe, la formulation de 1’élasticité dans notre méthode de modélisation est
explicitée. Dans un premier temps, nous revenons sur l’expression choisie dans la méthode de
modélisation surfacique de [Pro97| avant d’expliquer pourquoi elle ne peut pas étre appliquée
a notre méthode de modélisation volumique. Nous ferons alors un bref état de 'art sur les
méthodes existantes et ce qu’il leur manque pour répondre a notre probléeme. Nous présenterons
alors la formulation choisie pour exprimer 1’élasticité dans la version volumique présentée dans

cette theése.

3.3.1.1 Modélisation de I’élasticité

L’élasticité d'un objet est sa capacité a revenir a sa forme initiale une fois déformé. Dans
la littérature, cette propriété d’élasticité a été formulée de différentes fagons dépendantes de
la méthode de modélisation choisie.

Comme nous ’avons vu dans le chapitre sur les différentes méthodes de modélisation des
tissus mous existantes, la formulation de 1’élasticité la plus utilisée est celle provenant de
la mécanique des milieux continus. Le tenseur des déformations de Green-Lagrange donne
une bonne indication de la mesure locale de la déformation d'un objet. C’est notamment ce
tenseur qui est utilisé dans la méthode des éléments finis, méthode majoritairement utilisée
pour modéliser les tissus mous.

Concernant les modéles discrets, Iélasticité est formulée & I'aide de relations entre les
différents éléments constituant chaque objet élastique. Ainsi par exemple pour les systémes
masses-ressorts, ¢’est la combinaison de plusieurs ressorts possédant des coefficients de raideur
appropriés qui permet de modéliser I’élasticité. Mais cette approche, bien que facile a mettre
en place, rend souvent le controle du systeme difficile.

Les principaux objectifs concernant 1’élasticité que nous désirons obtenir avec notre mé-
thode de modélisation sont :

e Expression d’une forme locale a partir d’un ensemble de particules : le choix
d'une méthode de modélisation discréte implique que la formulation d’élasticité soit
applicable sur chaque particule du modéle et traduise les déformations autour de celle-
cl.

e Déformations réalistes : dans le contexte de la modélisation des tissus mous, notre
méthode doit étre la plus précise possible, notamment si nous envisageons d’utiliser la
méthode dans le cadre de plannings chirurgicaux.

e Stabilité numeérique : dans le cadre de la modélisation des tissus mous, le modéle
doit pouvoir retourner a sa forme d’origine une fois déformé (nous ne pouvons pas avoir
un retour partiel des objets modélisés & leur forme initiale ou bien un systéme oscillant
autour de la forme initiale).

e Temps de calculs peu élevés : nous ne pouvons pas avoir une formulation de 1’élas-
ticité complexe a implémenter et coiiteuse en temps de calcul. Les performances tem-

porelles doivent pouvoir étre raisonnables afin d’utiliser la méthode pour modéliser des
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environnements anatomiques complexes.

La méthode de modélisation que nous avons choisie est une méthode discréte. Nous dé-
finissons une connectivité entre chaque particule et ses voisines : le nombre de particules
participant a la connectivité de chaque particule n’est pas fixe et peut varier d’une particule a
I’autre. Dans les paragraphes suivants, nous expliquons comment nous essayons de définir de
maniére discréte la déformation d’un objet en utilisant les informations que nous possédons,
i.e. la géométrie des particules (ou positions des particules) et la définition du voisinage de

chaque particule (ou positions relatives).

3.3.1.2 Principe de la mémoire de forme

La formulation de I’élasticité dans notre méthode de modélisation est basée sur I'expres-
sion d’une forme locale. La notion d’une force & mémoire de forme est introduite pour chaque
particule élastique afin de modéliser la propriété d’élasticité. Chaque particule élastique d’un
modeéle posséde ainsi un attracteur. La position P* de cet attracteur est définie & 1’aide d’une
fonction de forme dont les paramétres sont les positions Ny, --- ,N,, des n voisins de la par-

ticule considérée. Nous noterons f cette fonction de forme et nous avons :
P* = f(Ny, - ,N,,) (3.2)

La fonction de forme f est définie lorsque ’ensemble des particules sont dans leurs configu-
rations de repos. Dans la position de repos Py d’'une particule donnée, lorsqu’aucune déforma-
tion est appliquée sur celle-ci, f est définie de telle maniére que l'attracteur de la particule et
la particule elle-méme ont la méme position. Ainsi, si nous notons P la position de la particule,
P et P* ont les mémes coordonnées au repos.

Si un ou plusieurs voisins de la particule bougent au cours de la simulation, alors la
position P* va étre modifiée. La nouvelle position dépend de la fonction de forme f. Une force
a mémoire de forme notée F* est alors générée entre la position actuelle de la particule et
la position de son attracteur. Si la particule et son attracteur sont a la méme position, cette
force est nulle. Un exemple est donné sur la figure 3.2 pour illustrer une configuration en 3D.

La force & mémoire de forme est définie & tout instant comme un vecteur entre la position
actuelle de la particule et la position actuelle de son attracteur, multiplié par un coefficient
d’élasticité k. :

F* =k°(P* - P) (3.3)

Chaque particule i de chaque région élastique du modeéle peut posséder une élasticité différente
kf, permettant ainsi de modéliser des différences locales d’élasticité. Le coefficient k¢ peut étre
un simple scalaire (la force a une expression de type ressort) ou bien peut étre plus complexe,
par exemple pour modéliser 'amortissement. Afin de respecter la seconde loi de Newton, la
force opposée a la force & mémoire de forme est redistribuée aux voisins de la particule en

fonction de f.
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FiG. 3.2: Dans la configuration de repos, la particule et son attracteur ont la
méme position : P* = P9 (gauche). Au cours de la simulation, la
position P de la particule est modifiée (droite). Une force a mémoire
de force F* est appliquée a la particule afin de « l'attirer » wvers la
position de son attracteur P*. Si nous considérons le cas simple ot les
voisins de la particule n’ont pas bougé au cours de la simulation par

exemple, Uattracteur se trouve alors toujours dans la position P* = PO,

En résumé, nous avons deux problémes a résoudre pour la modélisation de 1’élasticité avec

le principe de la mémoire de forme :

1. La définition de la fonction de forme f permettant de définir la position de I'attracteur

d’une particule en fonction de ses voisines.

2. La redistribution de la totalité de la force & mémoire de forme sur I’ensemble des parti-

cules voisines afin de respecter I’équilibre des forces internes.

3.3.1.3 Expression de ’élasticité dans la méthode surfacique

Dans la méthode de modélisation de [Pro97], les objets sont uniquement représentés par
des particules situées & la surface des objets. Les surfaces sont triangulées et la formulation
de 1'élasticité est totalement basée sur 'utilisation de cette description. Nous allons voir dans
ce paragraphe qu’une telle formulation ne peut plus étre utilisée dans le cadre de modéles
décrits a l'aide de particules situées non seulement & la surface mais également a 'intérieur

des objets.

Formulation précédente de 1’élasticité

La formulation de I’élasticité dans la méthode de modélisation surfacique [Pro97| est également
basée sur 'expression d'une forme locale. Elle consiste a définir la position P; de chaque
particule ¢ par rapport & un repére local basé sur les voisins de cette particule. Ce repére
est recalculé a chaque itération a l'aide de trois parameétres de forme (deux en 2D) propres a

chaque particule.
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En notant G; l'isobarycentre des voisins de la particule et n; la moyenne des normales des
facettes concourantes a la particule ¢, la position P; de chaque particule peut étre caractérisée

par trois parameétres :

e l'angle o; entre n; et le vecteur G;P;,

e I'angle (3; entre le vecteur u; = n; x G;P; et le vecteur v; normal an; (v; = (n,y, —1i 4, 0),

e ~; la distance entre l'isobarycentre G; et P;.
La particule 7 est alors repérée par rapport a ses voisins en utilisant le triplet de trois scalaires
(i, B, vi) comme illustré sur la figure 3.3. Ce systéme de coordonnées légérement différent
du systéme de coordonnées sphériques est basé sur la position des voisins et permet donc de

modéliser les déformations localement.

Fic. 3.3: Calcul du repére local et des paramétres de forme dans la méthode de

modélisation surfacique de [Pro97].

Les différentes étapes du calcul de la force & mémoire de forme d’une particule dont la

position est P; et celle de son attracteur P} sont les suivantes :

e Objet au repos : mémorisation pour chaque particule des paramétres de forme «;, J; et
7;. Ils sont notés : a?, B2 et 4Y.
e A chaque itération de la simulation : calcul pour chaque particule de la position de son
attracteur a I'aide de la position de ses voisins et de ses paramétres de forme au repos :
Calcul de G;, n; et v;.
Calcul de u; par rotation autour de n; d'un angle —ﬁ?.
— Calcul de la direction G;P; par rotation autour de u; d'un angle —a?.
— Multiplication du vecteur G;P; par 'y? : la position de l'attracteur est alors trouvée.
e Calcul d'une force & mémoire de forme entre P; etP; en modélisant un ressort entre les

deux positions : F}" = kf (P} — P;) avec kf le coefficient d’élasticité de la particule i.
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Limites de cette formulation de ’élasticité
L’impossibilité d’étendre cette formulation de I’élasticité & un modéle 3D comportant des
particules internes & l'objet provient de deux raisons particuliéres :

e Le calcul de la normale n;,

e La gestion des cas particuliers pour la définition des paramétres de forme.

Le calcul du vecteur n;

La « normale » en un point de position P; d’une surface triangulée peut étre approximée
de plusieurs maniéres dont les deux suivantes :
e Moyenne des normales des facettes concourantes en P;.
e Moyenne des produits vectoriels deux a deux des vecteurs PiNg ou Ng est la position
du j®™¢ voisin de la particule de position P;.
C’est cette derniére méthode qui est utilisée dans la méthode de modélisation surfacique.
Dans notre méthode de modélisation volumique, nous n’avons plus de facettes triangulaires
qui définissent la surface de I'objet modélisé et des particules sont situées a l'intérieur de
celui-ci. De plus, dans la méthode de modélisation surfacique, ’ordre dans lequel était
défini I'ensemble des particules voisines & une particule était primordial afin d’obtenir un
calcul correct du vecteur n;. Dans notre méthode volumique, nous nous affranchissons de
cette contrainte fastidieuse d’ordre de définition des voisins d’une particule. Avec ’ajout
de particules a l'intérieur de 1'objet modélisé, le calcul du vecteur n; ne peut donc plus
s’effectuer de la méme maniére car la définition du vecteur n; dépend de I'ordre dans lequel

sont choisis les voisins.

Les cas particuliers dans la définition du repére

Dans le calcul du repére lié a la particule présenté au paragraphe précédent, il existe deux

cas particuliers :

e lorsque n; = (0,0, 1). Dans ce cas, on ne peut pas prendre le méme v;. Dans la version
surfacique, il est choisi de prendre v; = (1,0,0).

e lorsque o; = I1/2 ou —II/2 : alors P; est dans le plan de G;u;. Dans la version surfacique,
uniquement ’angle 3; et la distance 7; sont considérés.

Les cas particuliers dans la version volumique de notre méthode sont plus nombreux.

Notamment, le premier cas particulier cité ci-dessus est assez fréquent dans un modéle

volumique, par exemple dans le cas d’un cube composé d’hexahédres. De plus, d’autres

situations viennent s’ajouter a ce premier cas, notamment lorsque la norme de la normale

est nulle. Dans ce cas, nous sommes obligés de définir arbitrairement une normale. Lorsque

les voisins bougent dés la premiére itération, 'orientation de la normale peut varier de fagon

importante, créant des « discontinuités » dans la définition de la normale.

Le deuxiéme cas particulier est fortement lié au premier cas expliqué ci-dessus. Le plan

défini par les vecteurs u; et v; n’a plus une définition aussi intuitive qu’auparavant lorsque

uniquement des points de la surface étaient pris en compte pour le calcul du repére. La
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définition du vecteur v; fortement liée a celle de la normale entraine des cas particuliers.
Ainsi, le repére local ne peut plus étre utilisé pour obtenir une localisation de la particule

et de son attracteur qui soit physiquement réaliste.

Les différents cas particuliers exposés ci-dessus ont donc pour conséquence que la formula-
tion de la mémoire de forme, valable pour la méthode de modélisation surfacique proposée par
[Pro97], ne peut plus étre utilisée dans le cadre de notre méthode de modélisation volumique.
Nous présentons dans les paragraphes suivants les nouvelles propriétés que la formulation de

la mémoire de forme doit vérifier ainsi que la nouvelle expression proposée.

3.3.1.4 Etat de P’art sur les méthodes existantes

Exprimer un point comme une combinaison pondérée d’autres points localisés autour de
lui est un probléme de géométrie qui a donné lieu & de nombreuses propositions dans la
littérature. Le probléme se retrouve par exemple dans la paramétrisation de maillage (|[FHO5|
par exemple) ou bien pour des applications ou des propriétés définies sur des nceuds d’un objet
doivent étre interpolées a U'intérieur de celui-ci [JSW05]. Dans ce paragraphe, nous allons tout
d’abord énoncer les propriétés que doit vérifier la fonction de forme dans notre méthode avant

de répertorier les formulations existantes et leurs avantages et inconvénients.

Les propriétés nécessaires pour calculer I’élasticité dans notre modéle

Dans notre méthode de modélisation volumique, chaque particule de position P posséde n
particules voisines de positions Ny - - - N,,, le nombre n n’étant pas fixe pour chaque particule.
Ces n particules forment un nuage de points dans I’espace. L’objectif est de calculer la position
P* de l'attracteur de la particule & partir des positions de ces n particules a tout instant de

la simulation :

P*=f(N;---N,,) (3.4)
La fonction de forme f doit vérifier les propriétés suivantes :

1. Lorsque les n particules sont a leurs configurations de repos, la position de attracteur

est identique a la position au repos de la particule considérée : P* = PY.

2. La formulation doit prendre en compte les n positions des particules voisines & la parti-

cule considérée.

3. La fonction doit permettre de donner la position exacte de I'attracteur quel que soit
I'ordonnancement des n particules dans I’espace. En particulier, la formulation doit étre
correcte lorsque les n particules voisines ne forment pas une enveloppe convexe autour

de la particule considérée.

4. La formulation doit permettre de calculer la position de 'attracteur quelle que soit la
position de la particule au repos, c’est & dire méme quand la particule est située a la

surface du polyédre formé par ses n voisines.
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Les méthodes existantes

Toutes les méthodes existantes se basent sur des polytopes, c’est a dire un nuage de points
dans l'espace et des relations entre ces points par I'intermédiaire de segments et de facettes. La
plupart du temps, le probléme général de trouver une formulation pour la fonction de forme a
I’intérieur d’un polytope se réduit au cas d’un polytope convexe avec n sommets Ny, -, Ny
(de positions N1y, --+, N, ) dont on cherche a écrire la position P d’un point intérieur comme

une combinaison convexe des positions des sommets :
n n
P =) a;(P)N;avec a;(P) > 0et ¥ a;(P) =1 (3.5)
j=1 J=1

Les poids o;(P) sont souvent appelés « coordonnées barycentriques » du point de position P
pour le polytope considéré. Cette appellation fut donnée par Mdbius en 1827. Le calcul de ces
poids a donné lieu & plusieurs propositions dans la littérature.

Si le polytope considéré est un triangle en 2D ou bien un tétrahédre en 3D, les coordonnées
barycentriques peuvent étre facilement calculées. Elles sont définies en 3D pour un tétrahédre
comme le rapport du volume formé par le point P et la face opposée sur le volume total du
tétrahedre. Mais cette définition ne peut pas étre étendue & un polyédre & plus de 4 sommets
car la notion de « face opposée » n’est plus correctement définie.

Wachspress [WacT75] fut le premier & proposer une extension pour les polygones convexes.
Il était alors intéressé & appliquer sa formulation pour la méthode des éléments finis. Ces
coordonnées de Wachspress valables pour des polygones convexes uniquement s’expriment sous
forme de polynomes rationnels et ont été généralisées & des polytopes convexes par Warren
[War96] qui montra également qu’elles étaient de degré minimal [War03].

Posons :
w;(P)

> wi(P)

Dans les coordonnées de Wachspress, les fonctions de poids w;(X) ont pour expression en 2D :

U}j<P) B A(NZ,N],Nk) o (COt(,Dj +C0t'¢j>

~ A(N;,N;j, P)A(P,N;,Ny,) P — Nj|?

a;(P) = (3.6)

(3.7)

ou A(Nj, Nj, Ni) est I'aire définie par les points N;, N; et Nj. Les parameétres de cette ex-
pression sont illustrés sur la figure 3.4.

Les coordonnées sont bien définies a I'intérieur de polygones et possédent une interprétation
géométrique en 2D assez intuitive en tant que ratios d’aires. Leur généralisation 3D [WSHDO04]
est néanmoins plus complexe & interpréter géométriquement. De plus, les coordonnées de

Wachspress ne peuvent pas étre utilisées sur des polytopes non convexes.
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Fi1G. 3.4: Coordonnées barycentriques : coordonnées de Wachspress [Wac75].

D’autres chercheurs ont proposé des formulations alternatives aux coordonnées barycen-
triques, formulations qui permettent d’exprimer un point a lintérieur d’un polytope non-
convexe en 2D [Flo03, Hor04, MDO05]| et en 3D [FH05, JSW05]. Dans le contexte de la pa-
ramétrisation de maillage triangulaire, [PP99] ont présenté des coordonnées appelées discrete
harmonic et [Flo03] des coordonnées appelées mean value coordinates. Ces coordonnées ont
la propriété d’étre positives a l'intérieur d’un polygone convexe. Floater a par ailleurs étendu

ces coordonnées en 3D [FKRO05]. La formulation des coordonnées en 2D est la suivante :

oy o (tan(a;/2) + tan(ay/2)
) =2 (M)

(3.8)

ol les angles «; et oj sont représentés sur la figure 3.5.

F1G. 3.5: Coordonnées barycentriques : mean value coordinates [FKR05].
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Les coordonnées de Floater sont bien définies sur les arétes du polygone lorsqu’il est convexe
mais pas lorsqu’il est concave (la fonction de forme est uniquement définie pour les polygones
étoilés). Nous ne pouvons donc pas utiliser de telles coordonnées dans notre méthode ou la
fonction de forme doit étre également définie & la frontiére du polyeédre considéré.

Concernant les polygones non-convexes, une approche couramment utilisée est de trian-
guler le domaine et d’appliquer les coordonnées barycentriques standard sur chaque triangle.
Mais le résultat dépend fortement de la triangulation choisie et est, la plupart du temps, uni-
quement de continuité C° sur les arétes du triangle. L’article de [MDO05| est le seul & proposer
des coordonnées (metric coordinates) pour des polygones non-convexes. Leur formulation est
définie sur tout le polygone, méme sur les cotés de celui-ci en choisissant une valeur heuristique
dans ce cas particulier. A notre connaissance, leur formulation est pour 'instant uniquement
utilisée en 2D.

D’autres formulations ne reposant plus sur les propriétés des coordonnées barycentriques
existent également. Ainsi, le concept de wvoisins naturels a été proposé par Sibson [Sib80]. Il
utilise pour définir ses coordonnées le diagramme de Voronoi d’un ensemble de points du plan
(i.e. les n noeuds qui forment le polygone). Il insére ensuite le point P. Les voisins naturels de
ce point sont définis comme les voisins au sens de Delaunay apres I'insertion du point P. Ainsi,
si le point P est situé a I'intérieur du cercle circonscrit d'un triangle issu de la triangulation de
Delaunay, les points qui définissent ce triangle sont des voisins naturels de P. Deux métriques
couramment utilisées en interpolation proviennent de cette définition : les coordoonnées de
Sibson [Sib80] et 'interpolation de Laplace [HS99, BIK*97].

La fonction de forme de Laplace s’écrit ainsi :

wj(P) = % (3.9)

ou 5;j(P) est la longueur de 'aréte commune aux cellules de Voronoi de P et Nj et hj(P) =
|P — IN,|| représente la distance entre les points P et NN;, comme illustrés sur la figure 3.6.
Les fonctions de forme de Wachspress et Laplace sont identiques pour des polygones régu-
liers. Pour des polygones ou tous les sommets sont sur un méme cercle, les fonctions de forme
de Sibson, Laplace et Wachspress sont identiques. La fonction de forme présentée par |[PP99|
sous le nom de discrete harmonic est identique a celle de Laplace. La fonction de forme de
Laplace, devient cotiteuse en temps de calcul en 3D (notamment & cause du calcul du dia-
gramme de Voronoi), c¢’est pourquoi nous n’avons pas gardé cette solution. Elle est néanmoins
trés intéressante et pourrait étre implémentée dans notre méthode de modélisation, notam-
ment car elle est assez intuitive pour comprendre le poids que chaque particule voisine posséde

pour définir la position de 'attracteur de la particule considérée.
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..
~~
~a.

FiGc. 3.6: Cellule de Voronoi du point P et ses voisins naturels représentés en

bleu. La cellule de Voronoi et les distances entre le point P et ses

v0181ns naturels sont représentées en traits pleins. Les autres points ne
rentrent pas dans le calcul des coordonnées.

Enfin, nous pouvons également noter 'existence de fonctions de forme basées sur un calcul
de 'entropie [AO06]. La fonction de forme du point P est vue comme une probabilité d’in-

fluence du point N; sur P. Elle est ainsi solution d’un probléme d’optimisation sous contraintes,

pliquée uniquement en 2D.

la solution du probléme pouvant étre trouvée a I'aide de multiplicateurs de Lagrange. Cette
approche, récemment publiée, n’a pas été explorée dans cette thése et est pour l'instant ap-

Conclusion

Au cours du résumé succinct effectué au paragraphe précédent des différentes approches pos-
sibles pour exprimer un point situé a l'intérieur d’un polyédre en fonction des sommets de
celui-ci, nous n’avons pas trouvé de méthode qui réponde a tous les critéres que nous nous
sommes fixés. Les différentes formulations présentées s’efforcent de donner une combinaison

linéaire des différentes positions des sommets. Afin de pouvoir répondre & notre probléme,

nous ne vérifierons pas cette condition dans notre formulation.

Le prochain paragraphe décrit la nouvelle formulation que nous proposons dans cette thése
pour calculer la position de I'attracteur de chaque particule d'un objet modélisé.

3.3.1.5 Meéthode de modélisation de I’élasticité

Soit P la position d’une particule donnée. Soit N, i € [1---n] les positions des n voisins de

voisins.

cette particule. Nous proposons une formulation de la fonction de forme qui permet d’exprimer
la position P* de 'attracteur de la particule de position P en fonction de la position des n
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Nous nous intéressons a tous les triplets pris parmi les n voisins de la particule considérée.
Chaque triplet (N;,N;,Ny) avec ¢ # j # k et 4,75,k € [1---n] forme un triangle A dont la
normale est notée na.

Nous pouvons définir P relativement au triplet (N;, N;, N). Nous notons cette position
P A et nous avons I'expression suivante :
na

Par=Qa+6a TN

(3.10)

ou Qa est la projection de P sur (N;, N;,Nj) selon la normale na, avec fa représentant
la distance entre Qa et P (illustration sur la figure 3.8). La figure 3.7 illustre les différents
triplets et la projection d'une particule P sur chacun d’entre eux pour un voisinage composé

de 4 particules.

FiG. 3.7: Pour une particule P possédant j particules voisines, il existe 4 dif-
férents triplets possibles. Q1203, Q124,Q134 et Qo34 Teprésentent les pro-

jections de P sur chacun des triangles.

QA peut étre définie en utilisant la formulation suivante :
QA:aiA-Ni—l—osz~Nj—|—ag-Nk (3.11)

avec aiA + ajA + OZIZ = 1. Qa est calculée méme si elle est située sur une aréte du triangle
ou bien a l'extérieur. A chaque itération, PA peut étre considérée comme une mesure de la
« déformation discréte » du triangle A.

Ainsi, nous pouvons définir 'attracteur P* comme l'isobarycentre de toutes les positions

P A résultant des m triplets valides formés par I’ensemble des voisins de la particule considérée :
m

- % 3 (QA + ﬁtIIA) (3.12)

2 [nal
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Fic. 3.8: P peut étre défini relativement au triplet (N;,N;,Ny) par sa projec-

tion Qa selon la normale np.

ou A est I'index d’un triplet valide (N;, N, N). P* est appelée « coordonnée des déformations
discrétisées » car elle donne la position de I'attracteur de la particule en prenant en compte
les déformations de son environnement (i.e. les particules voisines).

Nous pouvons préciser que si C3 triplets (avec C le coefficient binomial) sont potentiel-
lement valides, le nombre total m de triplets considérés est inférieur (m < CE;), les triplets
formés par trois particules alignées étant rejetés.

A chaque itération, la normale de chaque triplet ayant Sn # 0 est recalculée. Nous

pouvons ainsi obtenir la nouvelle position de 'attracteur.

3.3.1.6 Choix des triplets

Dans la méthode proposée ci-dessus, il est choisi de prendre toutes les combinaisons de
trois particules possibles parmi les n particules voisines a la particule considérée. Il existe
néanmoins d’autres possibilités pour choisir les triplets a utiliser pour le calcul de I'attracteur.
Nous les exposons ci-dessous.

Les différents choix que nous avons testés pour ’ensemble des triplets & choisir sont :

e ensemble des combinaisons de 3 particules prises parmi les n particules voisines.

e ensemble des triplets décrivant ’enveloppe convexe triangulée du polyédre des voisins.

Si des particules ne rentrent pas en compte dans cette enveloppe convexe (le polyédre
formé par tous les voisins n’est pas convexe), celle-ci est modifiée et la particule est
rajoutée a I’enveloppe au niveau de la facette triangulaire la plus proche (par projection
orthogonale) : nous obtenons alors 3 triplets au lieu d'un.

e ensemble des triplets de 'enveloppe convexe ainsi que les triplets formés en découpant le

volume des voisins (dont la surface est triangulée) en tétrahedres composés d'une facette

de I'enveloppe et comme quatriéme point le barycentre des voisins.
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e triplets les plus proches des directions principales d’un nuage de particules (trois triplets
si on prend uniquement les directions principales xx, yy et zz; six triplets si on choisit
de rajouter les directions « croisées » 1wy, xz et yz; etc...). Le but étant d’obtenir
I’approximation la plus fine possible de la déformation locale (que I’on peut voir comme
une approximation du tenseur des déformations) tout en gardant un temps de calcul
raisonnable. Nous pouvons également envisager une déformation multi-directionnelle et
de ne considérer qu'un des termes & un instant donné, fonction de lintensité de la
déformation de l'objet par exemple.

Ces différentes solutions n’ont pas été utilisées dans la suite de ce manuscrit car les tests

préliminaires en terme de précision notamment n’étaient pas concluants.

3.3.1.7 Redistribution de la force & mémoire de forme

La redistribution de la force & mémoire de forme F* g’effectue sur chacune des particules
voisines participant au calcul de la position de l'attracteur. Une redistribution de force idéale
sur une particule voisine N; devrait prendre en compte tous les termes de I'expression de
I’attracteur P* contenant la position de la particule N;. L’idéal serait de redistribuer selon
gLN: mais ce calcul présente le désavantage d’étre complexe a réaliser a chaque itération avec
I’expression de la force & mémoire de forme que nous avons obtenue. Dans le cadre de cette
these, nous avons donc choisi de n’utiliser que la partie linéaire de la fonction a mémoire
de forme pour calculer le poids de la force a redistribuer sur les particules voisines. Ainsi, la
particule voisine N; recevra la proportion ﬁ de la force & mémoire de forme. La direction
de la force appliquée sur cette particule se;z; opposée a celle de la mémoire de forme. Avec
ce choix de redistribution, nous perdons I'information contenue dans la deuxiéme partie de

I’expression de l'attracteur. Nous rediscuterons de ce choix dans le chapitre 7.

3.3.1.8 Conclusion

Dans cette partie, nous avons présenté la modélisation de 1’élasticité dans notre méthode.
La formulation proposée s’appuie sur un principe de mémoire de forme et utilise les positions
des particules voisines pour définir la position de 'attracteur d’une particule donnée. Nous
verrons dans les prochains chapitres que les coordonnées des déformations discrétisées donnent
globalement une bonne évaluation de la déformation locale discrétisée autour d’une particule,

uniquement en utilisant les positions des voisins de cette particule.

3.3.2 Région musculaire

Les régions musculaires représentent un cas particulier des régions élastiques. Ces régions
sont nécessaires afin de modéliser le comportement de plusieurs objets reliés entre eux notam-
ment par des tissus de types musculaires. Elles ont la capacité de se contracter sous 'action
d’une force et de revenir a leur configuration initiale lorsque cette force est annulée. L’origine

de la formulation du comportement des régions musculaires est détaillée dans la thése de E.
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Promayon [Pro97|. Nous rappelons ci-aprés uniquement les principes de fonctionnement de

ces régions.

Les caractéristiques d’un muscle sont ces attachements anatomiques, les fibres qui le consti-
tuent, ses propriétés mécaniques et électriques. Un muscle a pour caractéristique fondamentale
que lors de la contraction, la longueur de ses fibres diminue. Un attracteur est créé dans le sens
des fibres du muscle modélisé pour induire ce comportement contractile dans un tissu élastique.
Le principe de force engendrée par un attracteur est donc également utilisé ici. Dans notre
modeéle, les directions de contractions sont définies localement pour chaque particule afin de
simplifier la formulation. Chaque particule voisine se trouvant dans la direction dans laquelle
la contraction doit avoir lieu est définie comme un attracteur. Cette méthode permet ainsi de
déterminer correctement les directions des forces mises en jeu par rapport aux directions de
contraction a tout moment de la contraction. La pondération de la force musculaire permet de
modéliser les différentes phases du mouvement d’un muscle (phase d’activation, de contrac-
tion et de décontraction). Elle varie au cours du temps et est propre a chaque particule. Si la
pondération est négative, nous modélisons une contraction active. Si la pondération est nulle,
le retour a la configuration d’origine est garanti par la propriété d’élasticité de la région (car la

région musculaire posséde les propriétés d'une région élastique et notamment son élasticité).

Nous pouvons ici noter deux propriétés interessantes des forces musculaires. La premiére
est que la force musculaire vérifie directement le principe d’action-réaction, au contraire de la
force d’élasticité par exemple. Chaque force musculaire générée par une particule sur un de
ses voisins attracteurs est ainsi automatiquement répercutée sur ce dernier (en inversant le
signe du vecteur force). Le deuxiéme point & souligner est qu'un muscle se déforme & volume

constant et que la propriété d’incompressibilité doit donc étre modélisée.

3.3.3 Reégion solide

Une région solide est définie comme une région dans laquelle les distances entre les par-
ticules la composant ne varient pas au cours de la simulation. Les algorithmes classiques de
simulation d’objets solides sont utilisés dans [Bar97|. A l'instant initial, nous définissons a
partir des particules composant la région : une orientation, une position de I’'objet par rapport
au repeére global, la matrice d’inertie des particules ainsi que leurs coordonnées dans le repére
propre & la région. Le barycentre de la région représente le centre du repére tandis que les di-
rections principales d’inertie représentent les axes. Lors de la simulation, I’ensemble des forces
appliquées sur les particules est pris en compte et la nouvelle orientation et la nouvelle posi-
tion du solide sont calculées. La position des particules connues par rapport au barycentre du
solide est alors déduite. Dans la suite de ce paragraphe, les étapes de calcul sont détaillées. Les
principes expliqués dans cette partie seront utilisés dans la modélisation des aiguilles rigides

présentée dans le chapitre suivant.
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3.3.3.1 Positions des particules dans une région solide

Notations

Une région solide & n particules posséde une forme qu’elle va garder durant toute la simulation
car elle n’est sujette qu’a des rotations et des translations. Pour repérer une particule apparte-
nant & une région solide, nous utilisons : un vecteur X(¢) décrivant la translation de la région
dans l'espace a chaque instant, une matrice 3 x 3 de rotation R(t) décrivant la rotation de la
région. Un repére local R¥ est attaché a la région solide, centré sur son centre des masses.
Une particule i de position P dans le repére lié & la région solide aura pour position P;(t)
dans le repére global RY (d’origine (0,0,0)) :

P;(t) = R(t)PY + X(t) (3.13)

Cette configuration est illustrée sur la figure 3.9.

F1G. 3.9: Systémes de coordonnées : le repére global (0,x,y, 2) et le repére attaché
au solide dont la position du centre est X et les azes sont nommés ', v/
et 2'. La position d’une particule P;(t) dans le repére global, sachant
que sa position dans le repére local est P? est : Pi(t) = R(t)P? +
X(t) avec R(t) la matrice de passage du repére local au repére global @
Uinstant t (ou matrice de rotation de la région) et X(t) la position du

centre du repére local dans le repere global.

La région solide posséde également une vitesse linéaire X(¢) ainsi qu’une vitesse angulaire

W (t) permettant de transcrire les rotations de la région.
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La position du centre de masse de la région solide est définie comme :

. miPi (t)

Xg = (3.14)

ou M est la somme des masses m; des particules de la région.

Notations sur les forces et les moments
Toutes les définitions données dans ce paragraphe sont exprimées dans le repére global, sauf
précision du cas contraire.

En notant F;(¢) le total des forces externes s’appliquant sur la particule i de la région
solide et 7;(t) le moment correspondant, nous pouvons définir la force totale F(t) appliquée a

la région solide :
F(t) =) Fy(t) (3.15)
i=1

ainsi que le moment total défini par :

n n

()= Ti(t)=> (Pi(t) — X(t)) x Fi(t) (3.16)

i=1 i=1
A partir de ces deux définitions, nous pouvons introduire les moments linéaire et angulaire de

la région solide.

Le moment linéaire L(¢) :

L(t) = MX(t) (3.17)

L(t) = F(t) (3.18)

~—

Cette derniére relation nous permettant d’obtenir une version pour l'accélération de la région :

. F(t)
X(t) = —=+ 1
(=" (319)
Concernant le moment angulaire A(t), nous avons ’expression suivante :
A(t) =I(t)W(t) (3.20)
A(t) = 7(t) (3.21)

ou I(t) est la matrice inertie du solide. Son expression contient la masse et la position de

chaque particule i de la région. En notant P}(t) = P;(t) — X(¢), la matrice d’inertie est définie

mi(PE(t) + PE(t)  —mPy (P] (1)  —miP] ()P (t)
)= | —mP, (P, () mi(P2(O)+P2() —mP] ()P (1) (3.22)
‘ —mi Pl ()P (1) —miPy (P (1) mi(PE(t) + PE (1))

Avec une telle définition, la matrice d’inertie de la région doit étre recalculée a chaque itération

lorsque la matrice R(t) est modifiée. Pour éviter ces calculs, la matrice d’inertie est exprimée
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dans le repére local R* a linitialisation puis calculée a chaque itération par l’expression

suivante :

I = I(t) = ROIRR@t) ! (3.23)

Le calcul de la matrice IR” s'effectue a l'initialisation en effectuant une décomposition par
valeurs propres de la matrice de passage entre le repére global et local.

Enfin, nous pouvons noter que la matrice R(t) étant une matrice de rotation, nous avons :

R(t)~' = R(#)T.

3.3.3.2 Reésolution du mouvement d’une région solide

La méthode pour calculer la nouvelle position de chaque particule de la région solide a

chaque itération est la suivante :

1. Calculer la position Xg du centre des masses de la région a ’aide des forces appliquées

sur celle-ci.

2. Déduire les positions de chaque particule par rapport a la position du centre des masses,
la position de chaque particule dans le repére local & la région étant inchangée au cours

du temps (la région est indéformable).

Calcul de la nouvelle position du centre des masses
Nous avons défini au paragraphe précedent les deux éléments du torseur dynamique : L(t) et
A(t) que nous pouvons calculer & chaque instant de la simulation. L(¢) va nous permettre de

calculer I'accélération linéaire de la région solide. Quant & A(t), nous avons :

) = Ay = & (til‘zv(t) _ dzg)vv(w L IOW () (3.24)
T(t) = —I(H)W(t) x W(t) + I(t)W(¢) (3.25)

Nous pouvons déduire de cette derniére relation 'accélération angulaire de la région solide :
W(t) = I(t)"(r(t) + ()W (t) x W(t)) (3.26)

Nous utiliserons pour calculer la matrice d’inertie les relations exposées au paragraphe pré-
cédent. Les quaternions sont également utilisés au lieu de la matrice de rotation pour les
calculs.

Au final, nous avons donc 'accélération linéaire et angulaire de la région solide. A I'aide
d’un schéma d’intégration, nous pouvons en déduire la position et les vitesses linéaire et

angulaire exprimées au centre des masses du solide.

Calcul des positions des particules de la région
Les positions et les vitesses dans le repére global des différentes particules de la région se

trouvent par les relations suivantes :

P(t) =  Xg-+ROP)

, (3.27)
Xe + W(t) x (R(t)PI(1))

)
.
—~
~
~—

I
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A chaque instant, les positions de toutes les particules de la région solide peuvent étre
calculées, de méme que les vitesses. L’ensemble des calculs de ce paragraphe 3.3.3 est détaillé

dans 'annexe D.

3.3.4 Conclusion

Dans cette partie, nous avons décrit les différents types de régions possibles dans notre
méthode de modélisation ainsi que leurs propriétés spécifiques. Nous avons notamment pré-
senté une nouvelle formulation de la propriété d’élasticité d’'un objet, basée sur le principe
de la mémoire de forme. Dans la prochaine partie, nous détaillons comment sont résolues les

contraintes dans notre méthode.

3.4 Contraintes

Dans cette partie, nous présentons les différentes contraintes incorporées dans notre mé-
thode de modélisation afin de simuler des comportements supplémentaires & ceux provenant de
la formulation des forces. Dans un premier paragraphe (paragraphe 3.4.1), nous présentons la
méthode de résolution des contraintes. Nous détaillons ensuite deux contraintes particuliéres :
les contraintes permettant de modéliser les raccordements entre les différents types de régions
(paragraphe 3.4.2) et les contraintes permettant de modéliser la préservation du volume d’une

ou plusieurs régions données (paragraphe 3.4.3).

3.4.1 Reésolution des contraintes
3.4.1.1 Formulation dynamique de la résolution de contrainte

Nous résumons dans ce paragraphe le principe général de la formulation dynamique de la

résolution de contrainte. Les détails pourront étre retrouvés dans [Pro97, Wit97|.

Détermination de la contrainte
Soit un objet de masse m et de position X soumis & un ensemble de forces F. La loi d’évolution
de I'objet est discrétisée afin d’obtenir ses positions successives & chaque itération. Soit C' une
contrainte sur ’objet considéré, qui doit étre vérifiée & chaque instant de la simulation. Nous
pouvons exprimer implicitement cette contrainte sous la forme mathématique C(X) = 0. Dans
la relation fondamentale de la dynamique, nous pouvons séparer les forces dues aux contraintes
F. des autres forces Fgq :

mX = Fq + Fe (3.28)

I’objectif est maintenant de formuler la force F. due aux contraintes & chaque instant de la

simulation. La vérification de la contrainte entraine :

C(Xt) = 0

X (3.29)

Vt,C(XY) =0« {

- 147 -



Chapitre 3. Principes généraux du modele

La force due a la contrainte n’ajoute ni n’enléve d’énergie au systéme. L’énergie cinétique de

celui-ci est : .
E,.= §mX2 (3.30)

La dérivée de I’énergie cinétique par rapport au temps est :

E.=mX -X=mFq-X+mF. X (3.31)

Cette derniére équation correspond au travail des forces Fgq et F.. Comme la contrainte ne

modifie pas 'énergie du systéme, le dernier terme de cette équation doit donc étre nul :
mFe-X =0 (3.32)

et nous avons également la contrainte qui doit toujours étre vérifiée :

il oCc OX

t,C(X%) = = = = 3.33
vt, C(XY) O:>6t 0:>8X o (3.33)
Finalement, nous obtenons la condition suivante :
. oC 00X
Cette condition signifie que F. et g—)cc ont la méme direction :
oC
F.=\—— 3.35
e =A3x (3.35)

ou A est un scalaire. Les forces dues & la contrainte sont donc colinéaires au gradient de
Iexpression C' de la contrainte. A chaque itération, afin de résoudre cette derniére équation, une
nouvelle valeur devra étre trouvée pour . Il est & noter que cette démonstration peut également

étre effectuée sur le méme principe dans le cas o plusieurs contraintes sont appliquées [Wit97].

Reésolution
Dans notre méthode, le choix est fait de ne pas calculer les forces dues aux contraintes mais
de calculer directement les déplacements résultants pour chaque particule (contrainte ciné-
matique). Avec la formulation de la dynamique que nous utilisons, le déplacement déduit des
forces sera dans la méme direction que celles-ci, soit d’aprés le paragraphe précédent, colinéaire
a la direction du gradient de la contrainte C'

Si nous reprenons I'objet dont les positions sont stockées dans le vecteur X' a I'instant
t (de dimension 3n si 'objet contient n particules) et les positions intermédiaires dans le
vecteur X4 3 V'instant ¢ + dt lorsque le déplacement du aux contraintes n’a pas encore été
appliqué (la position des particules de I'objet est celle calculée a partir des forces qui leur sont

appliquées), alors le probléme de calcul des contraintes devient :

{ Xttt Xthdt

Caxy . (3.36)

ol d. est un vecteur correspondant au déplacement dii aux contraintes de la particule.
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En posant 6. = AVC/(X**), nous avons alors la formulation suivante :

X t+dt _ Xt+dt AVC Xt+dt
{ +AVOXTD) (3.37)

C(Xtert) —_ 0

avec VC'(X) le gradient de la fonction de contrainte en X et A le coefficient multiplicateur.
Le systéme obtenu est un systéme de 3n + 1 équations a 3n + 1 inconnues : X!+ et \. Pour
résoudre un tel systéme, deux approches sont possibles : des méthodes classiques de résolution
ou bien la recherche en premier lieu de la valeur de A en trouvant la solution du polyndme
suivant :

C(XMdt L ave (X)) =0 (3.38)

Cette deuxiéme approche est avantageuse car elle permet de calculer A de maniére directe
et donc d’obtenir le déplacement di aux contraintes en une seule passe. Elle est notamment
facile & mettre en oeuvre quand le degré de l'expression de la contrainte est peu élevé. La
position X'+ correspond en fait a I'intersection entre la droite de direction VC’(XHdt) et le

sous-espace défini par la contrainte C'(X) = 0.

3.4.1.2 Algorithme de résolution

Nous décrivons ci-dessous 'algorithme de résolution du mouvement des différentes parti-
cules d’un objet soumis a des contraintes. La différence avec la résolution sans contraintes est
essentiellement due au fait que les positions des différentes particules de 1’objet doivent étre
modifiées aprés le calcul de leur déplacement di uniquement aux forces appliquées & 1'objet.

L’état cinétique va donc également devoir étre modifié.

Algorithme 2 : Algorithme général de résolution des contraintes

/*A chaque instant de la simulation™/

pour chaque particule faire
| calculForces();

fin

pour chaque particule faire
calculPositionIntermédiaire();

/*Cette position peut violer les contraintes™/

fin

pour chaque particule faire
calculDeplacementDuAuxContraintes();

calculNouvellePosition();
calculVitesseReelle();

/*L’état cinétique a été modifié : calcul de la vitesse réelle a partir de la nouvelle

position*/
fin
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Dans les paragraphes 3.4.2 et 3.4.3, nous détaillons deux applications de la résolution des

contraintes dans notre méthode de modélisation.

3.4.2 Raccordement des régions

Apreés avoir étudié les différentes régions du modéle ainsi que leurs propriétés, nous décri-
vons ici comment raccorder des régions de natures différentes. Cette propriété est primordiale
dans l'optique de modéliser des environnements anatomiques avec plusieurs organes. Trois
types de raccordements sont possibles : le raccordement entre deux régions élastiques (para-
graphe 3.4.2.1), celui entre deux régions solides (paragraphe 3.4.2.2) et celui entre une région

élastique et une région solide (paragraphe 3.4.2.3).

3.4.2.1 Raccordement entre deux régions élastiques

Nous détaillons ici le raccordement entre deux régions élastiques de notre modéle. 11 est
a noter que ce raccordement concerne également les régions musculaires qui sont aussi des
régions élastiques. Ce type de raccordement peut étre utile notamment lorsque deux organes
mous sont en contact.

Le raccordement entre deux régions élastiques s’effectue en faisant coincider les particules
communes aux deux objets. Ces particules communes appartiennent a une des deux régions
que nous appelerons R{. Elles ont donc les coefficients d’¢lasticité d’'une des deux régions mais
un coefficient « intermédiaire » peut étre utilisé. Dans 'autre région RS, ces mémes particules
sont considérées comme des voisines des particules appartenant a cette deuxiéme région. De
méme, dans la région R, les particules en commun avec ’autre région ont, entre autres, pour
voisines des particules de la région R$. La figure 3.10 illustre le raccordement entre deux régions
¢élastiques. La relation de voisinage entre deux régions élastiques va permettre de calculer et

transférer I’élasticité entre les particules des deux régions.

3.4.2.2 Raccordement entre deux régions solides

Le raccordement entre deux régions solides correspond a trouver une maniére d’articuler
deux solides 'un par rapport & l'autre. Dans le cadre d’une utilisation de notre méthode
pour la modélisation anatomique du corps humain, les régions solides représentent les os
principalement. La liaison entre différents os du squelette s’effectue par du cartilage, que nous
pouvons considérer comme un objet déformable.

Le choix du raccordement entre deux régions solides s’est donc porté sur l'existence d’un
lien déformable. Nous n’avons pas par exemple choisi de modéliser le lien par une contrainte

de liaison entre les deux objets pour le cas des organes !.

Inous verrons un peu plus loin dans ce manuscrit que la modélisation est différente pour les aiguilles.
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F1G. 3.10: Raccordement entre deuz régions élastiques RY et RS. La particule P;

appartient a la région R mais a des voisins dans la région RS.

Deux possibilités sont envisageables pour modéliser le lien déformable entre deux régions
solides :

e soit le lien est représenté par une région élastique (contact entre les deux régions impor-
tants),

e soit le lien est représenté par un simple ressort entre deux particules appartenant chacune

a une région solide & raccorder.
La figure 3.11 montre les deux possibilités pour le raccordement entre deux régions solides.
Le choix d’une méthode plutét qu'une autre est effectué en fonction de la configuration géo-

métrique de la modélisation, la deuxiéme possibilité représentant plus une solution « ponc-
tuelle » pour raccorder deux régions.

3.4.2.3 Raccordement entre une région élastique et une région solide

Dans un contexte médical, un exemple classique de raccordement entre une région élastique
et une région solide est une liaison entre un os et un ligament par exemple. Lors du raccor-
dement entre ces deux types de régions, les particules communes aux deux régions doivent
étre contraintes a avoir la méme position pendant toute la simulation. Une contrainte doit
étre appliquée sur le mouvement des particules & la frontiére. La contrainte étant difficilement
appliquable aux particules appartenant & la région solide, c’est le mouvement des particules
élastiques qui est contraint.

La méthode que nous avons choisie et qui était déja utilisée dans la version surfacique
[Pro97] consiste & maintenir liée une région élastique R® et une région solide R®. Les particules
a la frontiére entre les deux régions sont doublées (chaque région garde toutes ses particules).

Considérons deux particules contraintes a étre a la méme position : la i“"*® particule P}

- 151 -



Chapitre 3. Principes généraux du modele

F1G. 3.11: Raccordement entre deux régions solides R} et R3, soit avec une
région €lastique (gauche) ou bien des ressorts entre deux particules
(droite).

appartenant a la région solide R® et la j*™¢ particule PJ?' appartenant a la région élastique
R?. A chaque itération, P§ recoit les forces exercées sur P“;. La région R® prend en compte
les forces exercées sur P pour calculer sa nouvelle orientation et sa nouvelle position. Pf est
contrainte a chaque itération a rester a la méme position que P§ (la position de celle-ci étant
calculé & partir du barycentre du solide).

L’algorithme de cette méthode de raccordement est détaillé ci-dessous et la méthode est

illustrée sur la figure 3.12.

Algorithme 3 : Algorithme de résolution

pour chaque Region faire
| calculForces();

fin
calculMouvementRegionSolide();
calculMouvementRegionElastique();

pour chaque particule élastique a la frontiére faire
/*Contraindre sa position a étre identique o la position de la particule solide

correspondante®/
fin
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(d) (e) ®

F1G. 3.12: Raccordement entre une région élastique R® et une région solide
R?. (a) géométrie initiale, (b) discrétisation des deuz régions, (c)
contrainte de raccordement des deux régions : les particules de la ré-
gion élastique sont contraintes a étre a la méme position que celles de
la région solide qui leur correspondent, (d) calcul séparé des forces,
(e) calcul des déplacements dus auz forces pour les deuz régions, (f)

application de la contrainte sur les particules de la région élastique.
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3.4.3 Contréle du volume
3.4.3.1 Etat de 'art

Comme nous I'avons vu dans ’état de 'art des méthodes existantes pour modéliser les
tissus mous, un certain nombre de modeéles discrets ont été proposés, notamment des réseaux
masses-ressorts. Un des inconvénients d’utiliser des modéles discrets pour modéliser les tissus
vivants concerne la difficulté a préserver le volume des objets modélisés (notamment afin de
traduire I'incompressibilité des tissus). Dans quelques modéles, des méthodes ont été proposées
pour résoudre ce probléme. Ainsi Nedel et al.[NT98c| ont proposé des ressorts additionnels pour
garder la forme des muscles dans leur modélisation mais leur calcul de volume est approximatif
seulement. Bourguignon et al. [BC00a| rajoutent également des ressorts mais cette fois-ci au
barycentre des éléments tétrahédriques de leur modéle. Leur méthode ne garantit néanmoins
pas le volume constant durant la simulation et ’ajout de ressorts peut causer des instabilités
numériques. Zordan et al. [ZCCD04| simulent le mouvement respiratoire et calculent le volume
de leur objet en additionnant des éléments pyramidaux (les pyramides étant composées d'un
triangle décrivant la surface de I'objet et du centre de masse). [THMGO04| proposent égale-
ment une formulation pour la contrainte sur le volume de leur modéle, cette contrainte étant
appliquée sur des tétraheédres. Ces méthodes au niveau des éléments permettent de maintenir
le volume global de I'objet modélisé en appliquant les contraintes directement sur chaque élé-
ment. Elles sont néanmoins coiiteuses en temps de calcul et peuvent causer des singularités
sur certains noeuds du modeéle onl plusieurs contraintes avec des directions différentes sont
appliquées en méme temps. Jung et al. [JHCO5] proposent, similairement a la méthode em-
ployée dans notre modéle, une méthode globale basée sur le théoréme de la divergence. Leur
méthode est formulée sous la forme d'une contrainte appliquée a 1’objet et celle-ci est résolue
a l'aide d’'une méthode implicite [HCJ*05]. Ils appliquent leur méthode pour des simulations

de pressions sur un estomac.

Concernant plus généralement le calcul de la contrainte de volume sans application a la
modélisation des tissus mous, quelques articles proposent des solutions. [PB88| utilisent un
multiplicateur de Lagrange, tout comme [RSB96|. [PB88| formulent notamment leur contrainte
comme une fonction de la différence entre le volume de référence et le volume courant. [AB97|
proposent une méthode itérative de projection sur un modeéle FFD. Enfin, [vG95] présentent

une expression du volume d’un polyédre que nous utilisons dans nos calculs.

3.4.3.2 Meéthode de préservation du volume

Dans ce paragraphe, nous détaillons la méthode de préservation de volume utilisée. Cette
méthode peut s’appliquer sur chaque région d’un modéle, séparément, ou bien sur plusieurs
régions voisines comme la résolution d’une contrainte. Seules les particules appartenant a la

surface de la région considérée sont concernées pour le calcul du volume.
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Notations

Soit €2 la surface d’'un objet en 3D, représentée comme un polyédre comportant N sommets
dont les positions sont Pq,---, Py et m faces appelées F1,--- , Fy,. Chaque face F; est com-
posée de n; sommets notés p;1,- - s P -

Soit X! le vecteur de taille 3N composé des positions de tous les sommets du polyédre a
Uinstant ¢t : X! = (P},--- ,P%,). X" est le vecteur d’état du polyedre . Nous introduisons
Vit = V(X! le volume du polyédre a I'instant ¢, V(X) définissant le volume du polyédre défini
par le vecteur X. L’objet considéré est déformé au cours du temps, entrainant une nouvelle

valeur pour le vecteur d’état de  : X avec t < t/ < t + dt.

Principe de la méthode

La méthode de préservation de volume utilisée dans notre modéle permet de trouver rapide-
ment le polyedre de vecteur d’état X+ | « similaire » au polyedre déformé QP (de vecteur
d’état Xt+dt) mais avec le méme volume que 2f. Pour cela, nous calculons une transformation
sur tous les sommets de la surface de l'objet modélisé. Nous cherchons les déplacements a

appliquer sur chaque sommet en résolvant le systéme suivant :

Xttdt  —  Xttdt | Ay (Xt
{ FAVV(XTD) (3.39)

V(xt+dt) =
ou VV(X) est le gradient du volume défini par le vecteur d’état X et A est un scalaire.

En revenant & une écriture avec les déplacements des sommets directement, I’équation 3.39

donne pour un sommet P; :
pirdt — pitdt L \v, (3.40)

ou V; est la part de VV(X*%) qui concerne P; :

ovV (P
v, = VVIETT)

; 5}3‘1‘:“” (3.41)
Le systeme 3.39 est donc équivalent au systéme suivant :
pitdt — PpiHdt LAY, Vie[l---N
i o FAVLViE] ] (3.42)
V(xt—l—dt) — Vt

Calcul du volume du polyédre

[vG95] suggere une formulation du volume d’un polyédre en utilisant un seul des neeuds par
face ainsi que le vecteur d’aire de surface, et fait remarquer que le calcul peut étre effectué en
prenant n’importe quel nceud de la face. Au lieu d’utiliser les sommets pour calculer le volume
du polyédre, nous avons choisi lisobarycentre de chacune des m faces. Le volume est alors
exprimé comme une somme sur toutes les faces du produit scalaire du barycentre G; par le

vecteur d’aire A; pour chaque facette F :

V(X) = éZGj A, (3.43)
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Le vecteur d’aire de chaque face A; est défini dans [vG95| par 'expression suivante :

.
1 J
173 > Pjk X Pjrat (3.44)
k=1

A

ol @ représente le signe modulo (modulo n; dans cette expression).
Si on considére 'ensemble S; contenant toutes les faces du polyeédre auxquelles appartient le

sommet P;, nous pouvons alors exprimer le volume avec I’expression suivante :

N
1 1
V(X) = 3 P () —Aj) (3.45)
i=1 FieS; Y
Ainsi, nous pouvons définir un algorithme rapide pour résoudre le systéme 3.39. Par
exemple, pour un polyédre o toutes les faces ont le méme nombre de sommets n, on peut
écrire V(X) comme suit :

N

1

V(X) = ET™ > Pi-A (3.46)
i=1

avec A; = ZFjesi A ;. Nous pouvons alors définir pour chaque sommet P; sa part V; dans le

volume total V(X)) :
1

V, =
3n

P, A, (3.47)

Le systeme 3.39 devient alors :

pirdt = Pitdt LAV, Vie [l N]
5 it oyt (3.48)
i Vi =
Dans ce systéme, le gradient du volume peut alors s’écrire comme suit :
1
V.= —A,; (3.49)
3n

Une remarque importante pour la résolution du systéme concerne A,;. Ce vecteur est en effet
colinéaire a la normale de chaque face F; (il peut étre vu comme une approximation de la nor-
male a la surface sur le sommet). Par suite, le gradient du volume V; est également colinéaire
a la normale de chaque sommet. La résolution du systéme de départ 3.39 va correspondre
a trouver les déplacements de chaque sommet selon sa normale. Une analogie peut ici étre

effectuée avec une force de pression.

Résolution du systéme

Résoudre le systéme 3.48 est équivalent a résoudre une équation d’inconnue \ et ensuite utiliser
la valeur de A trouvée pour appliquer le déplacement aux particules du polyédre considéré,
comme expliqué dans le premier paragraphe de cette partie sur la résolution générale des
contraintes dans notre méthode de modélisation.

L’équation obtenue est une équation du troisiéme degré d’inconnue A :
N N N N
NS Tai + XD i+ AY i+ di—V0=0 (3.50)
i=1 i=1 i=1 i=1
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En posant :

n;
u; = Z ZVM X Va1 (3.51)

FjESi k=1
n;
Vi= > Y (Pik X Vike1 — Pjrer X Vik) (3.52)
FjESi k=1

nous avons comme expression pour les coefficients de I’équation :

a; = Zi]\il Vi u

b = S (Piowi+ Vi

c = zizl(Pi‘VZ‘-}-anvi)
N

di = 2= Pi- Vi

L’algorithme pour résoudre cette équation du troisieme degré est en O(N). La méthode
utilisée est également valable lorsque des particules de la région considérée sont fixées. Nous
posons alors V; = 0 et une compensation est automatiquement reportée sur les particules qui

sont libres.

Conclusion
La méthode présentée ci-dessus permet de résoudre le probléme de la préservation de volume
d’un polyédre, quelque soit la fagon dont sa surface est maillée. Dans le cas d’une représentation
non-polyhédrique, la méthode peut également étre utilisée si le calcul du volume et de son
gradient est possible. La méthode consiste alors & résoudre un systéme de 3N +1 équations avec
comme inconnues : X!+ et \. L'inconvénient de cette méthode est qu’elle ne peut pas étre
appliquée lorsque la représentation surfacique de 'objet considéré ne permet pas de calculer
une expression du volume et de son gradient analytiquement.

Pour finir, cette méthode peut également controler le volume (et non uniquement le pré-
server), propriété trés intéressante dans le contexte de la modélisation des tissus mous. Le

systeme 3.39 peut étre modifié pour devenir le systéme suivant :

(3.54)

Xttdt  — Xt+dt+)\VV(Xt+dt)
V(xtert) _ kvt

ou k est un scalaire permettant de contréler la compressibilité du volume considéré.

Enfin, une amélioration du calcul est en cours d’implémentation afin d’appliquer la contrainte
de volume sur chaque particule en fonction de la déformation de cette particule & chaque ins-
tant. La contrainte de controle de volume est en effet pour l'instant appliquer uniformément
sur les différentes particules de la surface de I'objet considéré. Une amélioration consisterait
donc & faire dépendre A de la déformation de chaque particule afin de respecter la forme de

I’objet lorsqu’il est déformé.
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3.5 Simulation

Dans ce paragraphe, nous détaillons dans un premier temps les propriétés dynamiques du
systéme (paragraphe 3.5.1) avant de nous concentrer sur les détails d’implémentation de notre

moteur de simulation et la description des modeéles (paragraphe 3.5.2).

3.5.1 Dynamique du systéme

Dans ce paragraphe, nous complétons le paragraphe 3.2.3 sur la dynamique de notre
méthode de modélisation. Nous avons notamment décrit différents types de forces et de
contraintes applicables sur les objets modélisés. Parmi les forces décrites, les forces internes
permettent de modéliser certaines des propriétés physiques des objets comme ’élasticité ou
les fonctions musculaires par exemple. L’ensemble de ces forces internes sont formulées afin de
respecter le principe d’action-réaction. Nous détaillons ce principe dans le paragraphe 3.5.1.1.
Afin de calculer les nouvelles positions des particules des modeéles réalisés, nous utilisons un
schéma d’intégration pour une résolution dynamique du systéme a partir des différentes forces

appliquées sur les particules. Nous détaillons ce schéma dans le paragraphe 3.5.1.2.

3.5.1.1 Principe action-réaction

Le principe d’action-réaction énonce que la somme des forces internes d’'un systéme donné
est toujours nulle. Lorsque deux éléments sont en interaction, la force d’interaction agissant
sur l'un est inverse de celle agissant sur l'autre. Ainsi, les forces internes d’un systéme ne
peuvent pas déplacer son centre de gravité.

A chaque fois qu'une force interne est générée dans notre méthode de modélisation, une
force de réaction lui correspondant est calculée. Lors du cas d’une force élastique engendrée
par un attracteur prenant en compte plusieurs éléments par exemple, la répartition de 'opposé
de la force élastique doit étre effectuée entre les différents éléments participants.

[’ensemble des forces internes générées pour modéliser les propriétés physiques des diffé-

rents objets de nos modéles vérifient bien le principe d’action-réaction.

3.5.1.2 Meéthode d’intégration

Une fois que les différentes forces et contraintes appliquées & chaque particule du systéme
modélisé sont connues, nous pouvons résoudre dynamiquement le systéme d’équations a 'aide
du principe fondamental de la dynamique. Les nouvelles positions de chaque particule sont
connues a I’aide d’un schéma d’intégration. Le schéma d’intégration utilisé pour notre méthode

de modélisation est le suivant :

(3.55)

vitd = Vi F(VEXE t)dt
Xt+dt —_ Xt+Vt+dtdt

avec VT4 et V7 |a vitesse des particules respectivement aux instants t et t + dt, Xt+d et X?

les positions et dt le pas de temps de la simulation.
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Un bref descriptif des différentes schémas d’intégration possibles pour résoudre un systéme
est proposé en annexe B de ce manuscrit. De meilleurs schémas d’intégration sont envisa-
geables, notamment pour améliorer les performances temporelles de nos simulations. Une des

perspectives du travail présenté dans ce manuscrit serait de tester ces différents schémas.

3.5.2 Implémentation

Dans ce paragraphe, nous détaillons I'implémentation de notre méthode de modélisation

(paragraphe 3.5.2.1) avant de revenir sur la description des données (paragraphe 3.5.2.2).

3.5.2.1 Détails d’implémentation

Notre méthode de modélisation a été développée entiérement en C' + +. L’interface gra-
phique, développée également en C'+ +, utilise les librairies VI'K pour la visualisation et QT
pour l'interface homme-machine. L’implémentation de notre méthode utilise une bibliothéque
d’algébre linéaire en C 4 + développée au laboratoire et nommée « Alp ». L’architecture du
moteur de simulation suit ’approche générale présentée au début de ce chapitre. Elle est
détaillée sur la figure 3.13 sous forme d'un diagramme de classe UML.

Un objet contient I'ensemble des régions. Les régions peuvent étre de différents types
selon les propriétés physiques des objets, les particules (ou éléments) composent les régions
et forment 'objet global. Les régions élastiques et solides héritent directement des propriétés
globales a toutes les régions alors que les régions musculaires et aiguille héritent respectivement

des régions élastiques et solides.

3.5.2.2 Description des modéles a ’aide du langage PML

La description volumique des différents objets modélisés avec notre méthode s’effectue a
'aide du langage PML (Physical Model Markup Language) [CP04]|. Chaque modéle présenté
dans cette thése est ainsi décrit dans ce langage. Concrétement, le format utilisé pour décrire
les objets est un document XML. Une librairie a été développée autour du langage en utilisant
des techniques orientées objet. Nous avons rajouté des méthodes & notre moteur de simulation
afin d’effectuer les échanges entre les modeéles décrits en PML et le moteur de simulation. Dans
les deux prochains paragraphes, nous détaillons la description géométrique et la description

des chargements sur les modéles.

Description géométrique des objets

La géométrie de nos modeles est décrite en PML & 1'aide de deux types de structures : des
atomes et des cellules. Les atomes permettent de lister les différentes particules d’'un modéle
donné, ainsi que leur position et des propriétés propres a chaque particule (masse, paramétre
d’élasticité par exemple). Les cellules permettent quant a elles de décrire les différentes régions

d’un modéle donné, avec leurs propriétés et ’ensemble des particules qui leur appartiennent.
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Particule

0.1

Particule élastique

Particule solide

Particule musculaire

Particule aiguille

Modéle

0.1

Région

Région élastique

Région solide

Région musculaire

Région aiguille

Fi1Gc. 3.13: Diagramme de classe UML du moteur de simulation.
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Les différentes structures dans un fichier PML sont ensuite regroupées dans des compo-
santes. Ainsi une composante structurelle (« structural component » ) comprend un ensemble
de structures (cellules ou atomes). Une composante multi-niveau (« multi-level component » )
comprend quant & elle plusieurs composantes. Un fichier PML décrivant un modéle physique
pour notre moteur de simulation se présente donc sous la forme :
e d’une liste d’atomes comportant I’ensemble des informations sur les particules du modéle
(avec nécessairement l'index et la position de chaque particule). Cette liste d’atomes est
englobée dans une composante structurelle.
e d’'une composante multi-niveau appelée « exclusive component » composée de plu-
sieurs composantes structurelles nécessaires au moteur de simulation. Deux composantes
doivent obligatoirement étre décrites :
une composante « Regions » contenant la description des différentes régions (sous
forme de cellules),

— une composante « Neighborhoods » contenant la description du voisinage de chaque
particule du modéle.

e d’une composante multi-niveau appelée « informative component » décrivant les infor-
mations complémentaires et non essentielles au moteur de simulation. Elle peut égale-
ment se décomposer en différentes composantes ou structures.

Par ailleurs, chacune des composantes du fichier PML peut également posséder des proprié-
tés, celles-ci permettant par exemple de définir des propriétés communes a plusieurs régions
(masse identique pour chaque particule, méme coefficient d’élasticité). Dans ces propriétés
sont également décrites les informations pour la représentation graphique de chaque partie du
modéle (couleur, forme de 'objet par exemple).

Enfin, notons que nous avons développé de nombreuses passerelles pour traduire un docu-
ment PML utilisable dans notre moteur de simulation vers d’autres logiciels, notamment le
logiciel éléments finis Ansys (ANSYS 8.0 software, Ansys Inc., Cannonsburg, PA) et SOFA
(Simulation Open Framework Architecture) 2. L'utilisation de PML a facilité les comparaisons
entre différentes méthodes de modélisation, comparaisons que nous présentons dans le chapitre
5.

Description des chargements
Afin de définir les contraintes et les chargements a appliquer sur le modeéle décrit en PML, un
autre langage XML est défini en plus de PML : LML (physical model Loads Markup Language)
[CP04]. Chaque chargement est défini dans un fichier XML par :

e une cible comportant 'index de la structure ou de la composante concernée,

e un type permettant de définir le type de chargement : force, pression, translation, rota-

tion,

http ://sofa-framework.org/

- 161 -



Chapitre 3. Principes généraux du modele

e une direction de chargement décrite sous la forme d’un vecteur 3D (cette direction peut
étre contrainte, complétemment fixée, interdisant & l'objet un déplacement dans cette
direction, ou bien libre, et ceci selon les trois directions de I’espace indépendamment les
unes des autres),

e une ou plusieurs valeurs temporelles permettant de définir I'intervalle temporel pendant
lequel le chargement va s’appliquer et avec quelle intensité (possibilité de chargement
progressif par exemple)

e une unité donnée pour le chargement choisi.

Nous utilisons pour l'instant deux types de chargement dans notre moteur de simulation : des
translations (permettant également de fixer des particules ou des objets) et des forces.

Un exemple de description d’un modéle et des chargements associés est présenté en annexe

C.
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3.6 Conclusion

Dans ce chapitre, nous avons décrit les principes de notre méthode de modélisation. Dans
un premier temps, nous sommes revenus sur les caractéristiques générales de notre méthode.
Notre modélisation appartient & la catégorie des modéles discrets et peut étre considérée
comme une méthode « meshless » . La description des modeéles est réalisée avec un ensemble
de particules divisé en régions correspondant aux différents éléments de 'environnement ana-
tomique simulé. Différents types de régions sont possibles, correspondant aux différentes pro-
priétés physiques que nous pouvons rencontrer lors de la modélisation biomédicale : propriétés
d’un solide (os par exemple), propriétés élastiques (tissus mous) ou bien propriétés musculaires
(muscles ou ligaments). La dynamique du systéme modélisé est réalisée a I'aide de forces et
de contraintes appliquées sur chaque particule.

Dans un second temps, nous avons détaillé les propriétés propres a chaque type de régions.
Un des principaux objectifs de cette thése a été de trouver une formulation de 1’élasticité des
matériaux modélisés. Cet objectif est lié & de nombreux travaux actuels sur la formulation
d’une combinaison de positions d’un point dans I'espace en fonction d’un ensemble d’autres
points. Nous avons également décrit comment sont résolues les contraintes dans notre modéle
et nous avons détaillé deux contraintes particuliéres nécessaires afin de répondre aux objectifs
que nous nous sommes fixés : la préservation du volume et les interactions entre des régions
de différents types.

Enfin, nous avons fini ce chapitre par des informations concernant I'implémentation de
notre moteur de simulation ainsi que sur la description des objets a 1’aide d'un langage uti-
lisable pour différentes méthodes de modélisation. Un lien a notamment été effectué avec la
plate-forme de simulation Sofa dont le but est de pouvoir rassembler et comparer les différentes

méthodes existantes de modélisation d’objets déformables.

Notre méthode de modélisation a été formulée pour répondre aux objectifs que nous nous

sommes fixés & la fin du chapitre précédent :

e Modélisation des tissus mous : Notre méthode propose une formulation afin de
modéliser les tissus mous : les propriétés élastiques des matériaux ainsi que le controle
de leur volume sont en particulier modélisés. Nous comparerons dans le chapitre 5 les
performances de notre méthode en terme de précision notamment par rapport & d’autres
méthodes de modélisation des tissus mous.

e Modélisation des interactions : Notre méthode de modélisation propose une solu-
tion afin de modéliser les interactions entre différentes régions, qu’elles aient les mémes
propriétés physiques ou non. Le raccordement entre différentes régions est formulé sous
forme de contraintes et est facile a implémenter. La modélisation des interactions est
donc aisée a mettre en ceuvre et a combiner lorsque de nombreuses interactions rentrent
en jeu. La modélisation des interactions avec des objets extérieurs a I’ensemble de parti-
cules initiales peut se formuler ou bien sous forme de chargements ou bien sous la forme

d’interactions entre des régions, comme nous le verrons au chapitre suivant avec le cas
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particulier de la modélisation de 'insertion d’aiguilles dans des tissus élastiques.

e Modélisation de géométries complexes : La formulation géométrique de ’ensemble
des particules est un avantage afin de modéliser des environnements anatomiques ou
les objets ont des géométries complexes. Notre méthode permet notamment de modifier
le voisinage d’une particule donnée afin d’obtenir un comportement plus réaliste, en
particulier pour des particules élastiques. Cette propriété, facile & implémenter, nous
permet d’envisager la modélisation et la simulation de plusieurs organes et de leurs
interactions.

La formulation de notre méthode en fonction de ces différentes propriétés a été réalisée.

Il nous faut maintenant valider les performances des simulations afin notamment de vérifier
le critére de précision, critére essentiel & la modélisation de biopsie et de curiethérapie de
maniére réaliste, précise, robuste et dans des temps raisonnables. Auparavant, nous revenons
dans le chapitre suivant sur le cas particulier de la modélisation de I'insertion d’aiguilles dans

des tissus mous.
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Modélisation des aiguilles
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4.1 Introduction

L’insertion d’aiguilles dans des tissus mous est actuellement un des gestes médicaux les plus
fréquemment réalisés. Les aiguilles sont des instruments utilisés pour pratiquement toutes les
parties du corps humain et représentent aujourd’hui un des mécanismes les moins invasifs pour
les traitements ou les diagnostics médicaux (biopsies, ponctions, anesthésie, curiethérapie...).

Dans ce chapitre, nous nous intéressons a la modélisation du geste d’insertion de 1’aiguille
dans des tissus mous. Cette modélisation est motivée par le fait que pour les deux procédures
meédicales que nous étudions, la biopsie et la curiethérapie de la prostate, les aiguilles sont
les instruments clés de la réalisation du geste médical. La modélisation de la prostate et de
son environnement anatomique doit donc étre complétée par la modélisation des aiguilles,
modélisation particuliére de part la complexité des interactions qui rentrent en jeu.

Ce chapitre est composé de deux parties. La premiére partie propose un état de I'art sur
la modélisation de l'insertion d’aiguilles dans des tissus mous. La deuxiéme partie concerne

I'incorporation de la simulation d’insertion des aiguilles dans notre méthode de modélisation.
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4.2 Etat de l'art de la modélisation de l’'insertion d’aiguilles

dans des tissus mous

4.2.1 Introduction

Une source importante d’erreur des gestes médicaux nécessitant l'insertion d'une aiguille
(curiethérapie, biopsie, injection de médicaments) est liée a la déformation des tissus mous
engendrée par le passage de l'aiguille dans les tissus et & la déformation de I’aiguille elle-méme.
Ainsi, la précision apportée par un planning pré-opératoire de la localisation des aiguilles est
limitée par la déformation des tissus environnants de l'aiguille lors du geste lui-méme : il
existe une différence non négligeable entre la localisation de la cible de 'aiguille choisie lors du
planning pré-opératoire et la localisation per-opératoire de cette méme cible lorsque les tissus
autour de la cible sont déformés via les forces liées & 'insertion de 'aiguille.

Des mesures des erreurs de placement des aiguilles dues aux déformations des tissus ont
éte effectuées pour la biopsie du sein [DGKMO01| ou pour la curiethérapie de la prostate
(mesure des erreurs de placement des grains radioactifs)|RNMa97, NCY*00]. Il en ressort que
si la déformation causée par l'insertion de I’aiguille pouvait étre prédite avec précision et si le
placement de I'aiguille pouvait étre controlé également avec précision, alors les gestes médicaux
utilisant des aiguilles pourraient étre améliorés de maniére significative.

Partant de ce constat, de plus en plus nombreux sont les articles consacrés & 'étude
du comportement des aiguilles dans des tissus mous, et ceci pour différentes applications
meédicales. Dans cette partie, nous proposons un état de I'art des différentes études et méthodes
présentées dans ce contexte. Le premier paragraphe de cette partie (paragraphe 4.2.2) résume
les différentes applications médicales utilisant des aiguilles et répertorie les différents enjeux
de la modélisation des aiguilles en général et également les enjeux médicaux et scientifiques
propres a chaque application. Le deuxiéme paragraphe (paragraphe 4.2.3) identifie les différents
paramétres & incorporer afin de modéliser 'insertion d’une aiguille dans des tissus mous. Les
différentes études s’intéressant aux valeurs de ces parameétres ainsi qu’a leur modélisation
sont résumées. Le paragraphe suivant (paragraphe 4.2.4) permet de répertorier les différentes
méthodes existantes de modélisation des aiguilles. Enfin, le dernier paragraphe (paragraphe
4.2.5) présente les articles combinant modélisation des tissus mous et modélisation des aiguilles

afin de simuler I'insertion d’aiguilles dans des tissus mous.
4.2.2 Applications médicales et enjeux de la modélisation

4.2.2.1 Applications médicales utilisant des aiguilles

Dans cette thése, nous nous intéressons & des procédures médicales sur la prostate. D’autres
gestes médicaux utilisant des aiguilles ont néanmoins été étudiés. Nous donnons dans ce para-
graphe quelques exemples de procédures médicales ou les aiguilles sont des outils chirurgicaux

fréquemment utilisés.
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Pour ce qui concerne la biopsie et la curiethérapie de la prostate, 'insertion des aiguilles
dans des cibles précises et pré-définies est le principal objectif a réaliser, tout en prenant
en compte les mouvements et déformations de I'organe au cours de l'opération. Des erreurs
significatives de placements des grains radioactifs pour la curiethérapie par exemple peuvent
avoir lieu quand l'aiguille est tangente a la capsule prostatique lors de 'insertion [WBDO1].
La capacité a placer l'aiguille correctement en compensant les déformations des organes, voire
a courber I'aiguille afin d’atteindre la cible est donc particulérement importante.

D’autres organes sont également concernés par des problémes similaires de placements
des aiguilles. Par exemple, les tumeurs du foie inférieures a 5-6 ¢cm de diamétre sont souvent
traitées par ablation thermique administrée a 'extrémité d’une aiguille. L'aiguille est insérée
a travers la peau et sa trajectoire est suivie par échographie. Comme les tumeurs du foie
possédent souvent des propriétés mécaniques différentes des tissus environnants, elles peuvent
se comporter comme si elles étaient une nouvelle structure anatomique encapsulée dans le foie.
Derniérement, il a également été montré que la capsule du foie ne possédait pas les mémes
propriétés physiques que les tissus intérieurs [HNV*06]. Le placement correct des aiguilles dans
la tumeur améliore la précision du geste et ses conséquences médicales, tout comme ’était pour
la prostate la localisation correcte de la biopsie ou le placement précis des grains radioactifs
en curiethérapie.

Un autre organe ou les aiguilles sont fréquemment utilisées est le cerveau. Des aiguilles
flexibles peuvent ainsi étre utilisées afin de stopper I’afflux de sang provenant d’une hémorragie
intra-cranienne et enlever les caillots résultants par injections ciblées de médicaments. La
plupart du temps, de tels gestes sont réalisés en urgence et le trou créé pour insérer le dispositif
d’injection est rarement aligné avec la cible désirée. Pour compenser ce non-alignenement, le
trou posséde souvent un plus gros diamétre, ce qui peut entrainer des complications apres
I'opération. L’aide au placement correct des aiguilles flexibles pourrait par exemple compenser
I’erreur initiale d’alignement.

D’autres structures anatomiques sont concernées par 'utilisation d’aiguille (rein, sein,
vaisseaux sanguins par exemple). Les problématiques apportées par les différentes procédures
médicales varient selon les organes et les objectifs choisis, mais ont néanmoins comme point
commun un manque de précision et de sensibilité dans la réalisation des gestes. L’apport d’une
modélisation de I'aiguille permettrait dans les différents cas d’améliorer la réalisation de ces

gestes.

4.2.2.2 Les différents types d’aiguilles utilisés

Nous venons de voir dans le paragraphe précédent que des gestes médicaux trés variés
utilisent une aiguille. Pour chaque geste, l'aiguille utilisée posséde des caractéristiques géo-
métriques qui lui sont propres. Les différences entre les aiguilles se font généralement : sur
le diametre, sur la longueur et sur la forme de extrémité insérée dans le tissu. Cette forme
peut ainsi étre : symétrique (pointe en forme de prisme ou bien pointe droite) ou asymétrique

(pointe en biseau généralement). Nous verrons dans la suite de ce chapitre que ces caractéris-
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tiques géométriques influent sur le comportement des aiguilles lors de leur insertion dans des
tissus mous. Une autre caractéristique importante correspond également au mode d’insertion
et notamment a la vitesse : ainsi, l'insertion est lente lors d’une curiethérapie et rapide lors
d’une biopsie. L’ensemble de ces caractéristiques devront donc étre prises en compte lors de
I’étape de modélisation.

Dans ce paragraphe, nous montrons la forme géométrique des aiguilles pour les deux gestes
qui nous intéressent, a savoir la biopsie et la curiethérapie de la prostate. Les figures 4.1 et

4.2 présentent les aiguilles utilisées pour ces deux gestes.

FiG. 4.1: Aiguille de biopsie : la partie bleue sur la droite permet au médecin
de déclencher le prélevement d’un échantillon de tissu. L’extrémité de

Daigquille est alors modifiée afin d’effectuer le prélévement.

FiGc. 4.2: Aiguille de curiethérapie. Sur la figure de gauche, l'aiguille de curie-
thérapie est représentée dans sa totalité : elle comporte deux parties, la
partie striée encapsulant l'autre partie qui correspond a 'aiguille. Sur
la figure de droite, uniquement 'extrémité de l'aiguille qui est insérée
dans les tissus est représentée. Des grains radioactifs sont également

montrés sur cette derniére figure.

4.2.2.3 Enjeux médicaux et enjeux scientifiques de la modélisation des aiguilles

Aprés avoir présenté quelques exemples d’utilisation d’aiguilles pour des procédures mé-
dicales, nous présentons dans ce paragraphe les enjeux médicaux et scientifiques communs a

tous les gestes médicaux réalisés a ’aide d’une ou plusieurs aiguilles.
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Enjeux médicaux :
Les principaux enjeux médicaux de la modélisation de l'insertion d’aiguilles dans des tissus
mous sont les suivants :
e Mise en évidence et prise en compte des déplacements et déformations de 'organe lors
de l'insertion d’une aiguille.
e Amélioration de la localisation des aiguilles dans des tissus mous avec pour objectif
d’atteindre des cibles prédéfinies.
e Aide a la simulation pour 'apprentissage du geste et apport supplémentaire au planning

chirurgical et au geste per-opératoire.

Enjeux scientifiques :
Les principaux enjeux scientifiques de la modélisation de I'insertion d’aiguilles dans des tissus
mous sont quant a eux :
e Identification et modélisation des parameétres nécessaires a la simulation : type d’aiguilles
et leurs propriétés physiques, forces mises en jeu, propriétés physiques des tissus percés.
e Modélisation du comportement des aiguilles.
e Combinaison de la modélisation des aiguilles et de la modélisation des tissus mous pour
obtenir une simulation précise et réaliste.
Dans la suite de cette partie consacrée au recensement des différentes méthodes existantes
pour déterminer les parameétres entrant dans 'interaction « aiguilles-tissus mous » ainsi que
pour modéliser cette interaction, nous reviendrons sur ces différents enjeux et nous tenterons

d’expliciter dans quelle mesure les travaux existants y répondent.

4.2.3 Identification et modélisation des paramétres de I’interaction entre
aiguille et tissus mous

Dans ce paragraphe, nous présentons les différents parameétres participant a 'interaction
entre aiguilles et tissus mous. Dans un premier temps, nous identifierons ces différents pa-
ramétres. Puis, nous reviendrons sur les différentes études qui ont proposé de mesurer et de
quantifier ces paramétres. Enfin, nous résumerons les articles ayant proposé une modélisation

de ces paramétres et de leurs variations au cours de I'insertion de 'aiguille.

4.2.3.1 Identification des différentes forces et de leurs paramétres

Afin de réaliser une simulation réaliste de 'insertion d’aiguilles dans des tissus mous, nous
devons différencier les paramétres participant a 'interaction entre une aiguille et un tissu mou
donnés. Ces parameétres d’interaction peuvent étre caractérisés sous forme de forces agissant
sur laiguille et résultant des échanges entre 'aiguille et les tissus dans lesquels elle s’insére.

Différentes forces appliquées sur une aiguille lors de son insertion dans un tissu peuvent étre
distinguées. La différenciation proposée par [KWAMO1]| est celle la plus souvent reprise car la
plus exhaustive. Les auteurs se basent sur le principe que, d’une part, l’aiguille interagit avec

le tissu sur toute sa surface sous forme d’une « résistance », et d’autre part, que I'extrémité
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de T'aiguille coupe le tissu. En se basant sur ce principe, ils distinguent deux types de forces
agissant sur 'aiguille (ces forces sont répertoriées sur la figure 4.3) :
e forces agissant sur 'extrémité de l'aiguille,

e forces agissant sur toute la surface de aiguille.

Force de friction

Force de
{3 dam page

000

il

Force a 'extrémité
de l'aiguille

F1G. 4.3: Les différentes forces s’appliquant sur laiguille d’aprés [KWAMO1]. La

laiguille en contact avec le tissu et les forces appliquées uniquement

sur 'extrémité de 'aigquille.

Forces agissant sur ’extrémité de 1’aiguille :

Les forces agissant sur 'extremité de 1’aiguille ont une direction paralléle a I'axe de 'aiguille.
Deux types de forces peuvent étre distingués : la force de ponction et la force de découpe '. La
force de découpe est celle qui permet de découper le tissu lorsque 'aiguille est & I'intérieur de
celui-ci. La force de ponction est celle exercée pour pénétrer le tissu. Comme nous le verrons
par la suite, leur intensité est directement liée & la géométrie de I'extrémité de laiguille ainsi

qu’aux propriétés physiques du tissu transpercé.

Forces agissant sur toute la surface de Paiguille :
Deux types de forces agissant sur la surface entiére de ’aiguille peuvent également étre diffé-

renciées : la force de friction et la force de « clampage », représentées sur la figure 4.3.

Hes noms donnés aux forces sont traduits des noms en anglais : « puncture force » et « cutting force »
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La force de friction agit sur la surface de 'aiguille en contact avec le tissu et est paralléle
a I'axe de l'aiguille. Avec la force exercée sur I'extrémité de ’aiguille, elle forme la force axiale
totale appliquée sur l'aiguille. Comme nous le verrons dans le paragraphe suivant, c’est cette
force totale qui est le plus souvent mesurée. La force de friction comprend notamment la force
de friction de Coulomb définie comme le produit scalaire de la force normale agissant sur la
surface de I'aiguille par un coefficient de friction, ’adhésion des tissus et la friction visqueuse
définie comme le produit d’un coefficient d’amortissement par la vitesse relative entre les deux
matériaux considérés.

La force de « clampage » agit également sur la surface de 'aiguille en contact avec le tissu
et a une direction perpendiculaire a 1’axe de I'aiguille. Lorsque l'aiguille est & 'intérieur du
tissu, la force de « clampage » augmente avec aire de la surface de I'aiguille en contact avec
le tissu. Cette force correspond & la résistance du tissu compressé lors du passage de ’aiguille.
Dans le cas de ’aiguille, la force normale (utilisée pour calculer la force de friction de Coulomb)

est déterminée comme la somme totale des forces de « clampage ».

4.2.3.2 Etudes et mesures des différents paramétres

Dans ce paragraphe, nous présentons les différents articles s’intéressant a la mesure des
forces évoquées au paragraphe précédent. Avant de détailler les différentes études sur le sujet,

nous resituons le contexte scientifique dans lequel se placent les mesures.

Contexte des mesures effectuées

Les premiéres mesures des forces lices a l'aiguille et celles réalisées actuellement sont ma-
joritairement effectuées sur I'extrémité de ’aiguille uniquement. L’acquisition des données &
partir des tissus biologiques et le développement des modéles appropriés a ces données restent
en effet encore un probléme difficile, notamment a cause des déformations des tissus, a leur
inhomogénéité ainsi qu’a leur opacité a certains moyens d’imagerie mais également & cause des
multiples sources des forces qui s’appliquent sur 'objet étudié (forces de découpe, de friction
et de ponction par exemple).

Les données concernant des mesures de force dans la perforation d’un tissu par un objet,
notamment si celui-ci est de fin diamétre comme une aiguille & biopsie, sont donc encore peu
nombreuses.

Les mesures des forces lors de I'insertion d’une aiguille dans un tissu ont été réalisées sur
différents matériaux comme par exemple : de la gelatine [HSS98|, des porcs [MBB*04] et des
morceaux de beeufs [BHTC97, SO02]. Nous pouvons ainsi classer les différentes expériences en
2 catégories : les mesures sur fantomes comme [DS02c¢| et celles sur animaux comme [SO02].
Dans la premiére catégorie, les auteurs sont le plus souvent intéressés par des mesures sur les
relations entre forces et déformations des tissus dans 'optique de construire un simulateur
d’insertion d’aiguilles, ce que nous détaillerons dans le paragraphe 4.2.5. Dans la deuxiéme
catégorie, les expériences effectuées ont une valeur clinique plus intéressante car elles per-

mettent d’étudier les propriétés de tissus réels. Ces expériences sont néanmoins généralement
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effectuées avec des tissus morts qui, méme s’ils sont bien conservés, ont leurs propriétés rhéo-
logiques quelque peu altérées, d’autant plus qu’il s’agit d’organes trés vascularisés (foie, rein,
prostate). Trés peu d’expériences sont effectuées sur des tissus in vivo [BUB*01, BRK*03].
Frick et al. [FMC*01] ont réalisé des mesures de forces sur des aiguilles & suture au cours
de sutures de tendons ou de peaux de moutons et ont présenté des courbes détaillées sur la
relation forces-déplacements. Brouwer et al.[BUB*01] ont réalisé plusieurs types de mesures,
dont certaines en utilisant des aiguilles, sur des parois abdominales et intestinales de porc
et prévoient de constituer une base de données détaillée dans I’avenir, incluant des mesures
in vivo et ex vivo. Enfin, Heverly et al. [HDTO5] se sont intéressés a U'influence de la vitesse
d’insertion sur les déformations des tissus et ont observé que les déformations étaient moins

importantes lors de 'augmentation de la vitesse de I'aiguille.

Les différentes études et mesures des paramétres d’interaction

La force axiale totale est souvent définie comme la somme des forces de découpe et de friction.
Certains articles rapportent des mesures de cette force axiale : [HSS98, WUSC94| ont détecté
la phase de ponction en isolant le pic qui a lieu dans la mesure de la force axiale lors de la
pénétration. Brett et al.[ BHTO00| ont mesuré et modélisé la force axiale totale afin d’identifier
les différents types de tissus traversés lors d'une anesthésie au niveau de la colonne vertébrale.
Bien que Brett parle dans son modéle d’une force de friction, trés peu de personnes dissocient

forces de friction et forces de découpe dans la force axiale.

Simone et al.[SO02] ont essayé d’isoler les forces de raideur (ou de résistance des tissus) des
forces de friction et des forces de découpe dans les forces motrices mesurées lors de I'insertion
des aiguilles dans des tissus ex vivo du foie d’'un boeuf. Leurs données sont collectées & ’aide
d’un robot a 1 degré de liberté équipé d’une cellule de mesure de forces attachée a 'aiguille.
La segmentation des aiguilles a été effectuée a partir d’'images scanner a différentes phases de
I'insertion de I'aiguille, mettant en évidence différentes relations entre vitesse de 'aiguille et
déformations des tissus. Les données recueillies ont été modélisées en trois parties : raideur
de la capsule (ou force de ponction), force de friction et force de découpe (constante pour un
tissu donné). Leurs résultats varient beaucoup d’une insertion a l’autre, notamment a cause
du caractére inhomogeéne des tissus du foie. Les différentes composantes des forces d’insertion
ne peuvent donc pas étre aisément isolées avec une seule insertion.

De méme, Kataoka et al. [KWAMO1, KWC*02| ont également essayé de quantifier indé-
pendamment les forces de découpe des forces de friction. Ils ont pour cela inséré des aiguilles
dans des prostates de cadavres de chien et ont ainsi pu distinguer le mécanisme de généra-
tion des forces de découpe et de friction & l'aide des données expérimentales obtenues. Ils
se sont notamment intéressés & la flexion de l'aiguille lors d’une insertion linéaire dans un
muscle ex vivo. A I’aide d’une cellule de mesures de force a 7 axes spécialement concue dans
ce but, ils ont pu mesurer séparément la force axiale exercée sur la pointe de aiguille et les
forces de frottement (paralléles et perpendiculaires) exercées le long de Daiguille (ces forces

correspondent & la soustraction entre la force axiale totale et la force de découpe mesurée a
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’aide du dispositif mis en place). Les résultats indiquent que la force axiale augmente de facon
non-linéaire jusqu’a la perforation de la prostate et reste relativement stable ensuite, tandis
que les forces de frottement augmentent linéairement & partir de la perforation. Les courbes

obtenues sont représentées sur la figure 4.4.

The forces vs. time on the penetration
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F1G. 4.4: Résultats obtenus par [KWC*02] pour les mesures de la force aziale
totale (forces de découpe et de friction). La ligne épaisse correspond a
la force axiale totale, la ligne en pointillé a la force sur I'extrémité de
Daigquille et la ligne avec une faible épaisseur a la force de friction. La
position de 'aiguille au cours du temps est représentée sur la figure du

bas. L’aiguille est tout d’abord insérée pendant 8 secondes puis ne bouge

différentes sont montrées sur la figure du haut.

Deux pics sont observés dans la mesure de la force axiale. Un premier pic correspond &
la perforation de la surface du tissu. A ce moment, les forces de friction sont faibles et la
force axiale est principalement composée de la force de ponction. L'aiguille est ensuite insérée
dans le tissu. La force axiale totale diminue un peu avant d’augmenter de nouveau de facon
exponentielle. La diminution de la force axiale totale correspond au fait que la force nécessaire
pour perforer le tissu est plus importante que celle pour découper le tissu lors de l'insertion.
Entre le premier et le deuxiéme pic, les forces de friction augmentent de facon importante,
traduisant la présence de l'aiguille a l'intérieur du tissu. Le deuxiéme pic correspond a l'arrét
de l'insertion de l'aiguille. Une phase de stabilisation oi 'aiguille ne bouge pas est alors
observée avant de retirer I'aiguille. Durant cette phase, la force de découpe est pratiquement

inexistante. Les forces mesurées sont principalement dues a la réaction des tissus compressés
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par la présence de l'aiguille. Lors du retrait de ’aiguille, ’ensemble des forces appliquées sur
I’aiguille diminue. Deux insertions dans la prostate de chien ont été présentées. Les forces lors
du retrait de l'aiguille ont également été mesurées. Par contre, aucun modéle n’a été créé a
partir des données obtenues.

Maurin et al.[MBB*04] ont proposé des mesures pour des gestes percutanés sur le foie ainsi
que sur le rein et le pancréas d’un cochon afin de développer un systéme robotisé d’insertion
d’aiguille avec un mécanisme de retour d’effort. Leurs expériences ont porté sur différentes
conditions d’insertion (insertions manuelle ou robotisée) ainsi que sur deux « catégories »
d’organes : insertion a travers la peau ou en acces direct a I'organe. L’évolution de la force
axiale lors de I'insertion d’une aiguille dans un foie avec accés direct est détaillée sur la figure
4.5 et est similaire a celle obtenue par [KWC*02]. Nous y notons un premier pic aprés une
augmentation exponentielle de la force lorsque la capsule est percée, puis une trés courte phase
d’insertion ou la force diminue juste avant d’atteindre son maximum. La deuxiéme partie de
la courbe représente la phase de relaxation alors que la derniére partie concerne la phase ou

I’aiguille est retirée du tissu.
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F1G. 4.5: Evolution de la force longitudinale lors de l'insertion d’une aiguille
dans un foie [MBB*04]. La force axiale est représentée en trait plein
alors que le déplacement est représenté en pointillé. L’expérience est
divisée en trois phases : une phase d’insertion de l’aiguille, une phase
de relaxation ou l'aiguille est dans le tissu mais ne bouge plus et une

phase de retrait.
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Pour finir, Hing et al.[HBDO05| ont récemment présenté un travail de mesures des forces
dans le cadre de la curiethérapie de la prostate. Aprés avoir introduit des grains « marqueurs »
dans les tissus mous de la prostate, ils ont mesuré les mouvements de ces grains lors du geste
de ponction a I'aide de deux C-Arm fluoroscopes. Ils ont ainsi pu estimer les différentes forces
mises en jeu sur I'aiguille et les tissus environnants. Ils ont notamment pu dissocier les forces
de découpe des forces de friction en soustrayant a leur mesure de la force totale la force
mesurée lors de la période de retrait de D'aiguille (o normalement les forces de découpe
sont absentes). Notamment grace a leurs 2 C-Arm, ils ont pu obtenir une estimation de la
trajectoire de l'aiguille en 3D ainsi que des mouvements des grains et des tissus, notamment
lors de la période de retrait de laiguille. Ils ont ainsi pu extraire les parameétres nécessaires
a la construction d’un modéle 3D éléments finis de l'insertion de l'aiguille. Les mouvements
internes des grains ont pu étre utilisés pour vérifier les prédictions du modéle éléments finis.
Ils ont également montré qu’en utilisant leurs données sur les forces et les déplacements mis
en jeu, il était possible de quantifier localement la résistance du tissu a une ponction grace au
calcul d'un « module de Young » local.

Dans le paragraphe suivant, nous nous intéressons aux différentes expériences proposant

un modéle pour caractériser les variations des différentes forces s’appliquant sur l'aiguille.

4.2.3.3 Modélisation des différents parameétres

Okamura et al. [OSO04| résument les travaux présentés dans [SO02| et proposent des
équations qui sont fonctions de la profondeur d’insertion dans le tissu pour trois forces diffé-
rentes : force de ponction (appelée « stiffness force » dans l'article), force de friction et force
de découpe.

e La force de ponction est modélisée par I'expression suivante :

0, Ztip < 21
fponction = a1z + (1222, 21 < zpip < 29 (4.1)
O, Ztip > 23

avec 2, la coordonnée de I'extrémité de l'aiguille et de la surface du tissu selon I'axe
d’insertion de 'extrémité de l'aiguille relativement a un repére fixe. 21 est la position de
la surface du tissu non déformé, z9 est la position ou la surface du tissu est déformée au
maximum avant l'entrée de 'aiguille dans le tissu et z3 est la position de la surface du
tissu apres la ponction (phénomeéne de relaxation du tissu). Ces positions ainsi que les
constantes aq et as sont dépendantes du tissu étudié.

e Les forces de friction sont modélisées par un modele de Karnopp modifié qui prend en
compte les frictions statique et dynamique et permet d’avoir des valeurs asymétriques
ainsi que des vitesses positives ou négatives et un paramétre de viscosité. Les parameétres
du modéle ont été déterminés en distinguant les différents mouvements de 'aiguille et
notamment en prenant en compte les vitesses relatives de 'aiguille. Lorsque 1'aiguille
a une vitesse inférieure & un certain seuil, la force de friction correspond au terme de

friction statique, sinon, un coefficient de friction dynamique est utilisée.
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e La force de découpe a pour expression :

0, Ztip <z t< tp
fae = - 4.2
e as ztp > 23 1>t (42)

oll Zyp, 22 et z3 ont la méme signification que pour la force de ponction, ¢ est le temps
et ¢, 'instant ou I'aiguille est entrée dans le tissu. a3 est une constante dépendante du
tissu.

Pour modéliser I'aiguille lors de son insertion dans un tissu mou, Maurin et al.[MBB*04]
ont utilise deux modeles [0OSO04, SO02|. Ils ont isolé les forces de friction et de ponction
uniquement (pas de forces de découpe). La force de ponction s’applique lors de la phase
d’insertion avant que la capsule ne soit percée. Un polynéme du second ordre qui exprime
la force en fonction de la profondeur est utilisé pour modéliser cette force. Dans [OSO04],
un comportement similaire est trouvé avec une force de friction modélisée par un modéle de
Karnopp.

Enfin, nous pouvons également noter les travaux de Maurel [Mau99|, précurseurs a ceux
de [KWAMO1]. Ils se basent sur les travaux de Fung [Fun93| pour déterminer un modéle
d’aiguille. L’insertion est découpée en 2 phases : avant que la capsule soit percée et apres
perforation. Dans chaque phase, la force est modélisée par une fonction exponentielle (fonction
de la profondeur). Les coefficients dynamiques de friction sont considérés comme nuls (force

proportionnelle a la distance).

4.2.3.4 Conclusion sur l’identification, la quantification et la modélisation des

différents parameétres

Dans ce paragraphe, nous avons identifié les différentes forces participant & interaction
entre les aiguilles et les tissus mous : les forces de découpe, de ponction et de friction. Nous
avons présenté les différentes études de la littérature mesurant et quantifiant ces forces. La
difficulté a différencier les forces représente le probléme majeur des expériences. Les approches
de mesures sont diverses et donnent des résultats qui sont dépendants des propriétés physiques
des tissus traversés et de 'inhomogénéité de ceux-ci mais également du type d’aiguilles uti-
lisé ainsi que de la vitesse et ’orientation d’insertion dans les tissus. Nous avons résumé les
quelques modéles qui essaient d’exprimer les variations de ces forces comme des fonctions de
ces dépendances. Dans le prochain chapitre, nous présentons les dépendances liées au type
d’aiguille utilisé et les modeéles proposés pour simuler le comportement des aiguilles en com-

plément des modéles présentés dans ce paragraphe pour les forces agissant sur les aiguilles.

4.2.4 Modélisation des aiguilles

Dans ce paragraphe, nous présentons les différents modéles proposés pour simuler le com-
portement d'une aiguille lors de son insertion dans des tissus mous. A I'image des mesures
de forces résumées dans le paragraphe précédent, nous répertorions les différentes mesures

effectuées sur les aiguilles afin de quantifier le role de la géométrie de 'aiguille, celle-ci étant
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principalement fonction de l'application médicale. A partir de la présentation de ces expé-
riences, nous distinguons les modéles simulant une aiguille rigide des modéles simulant une

aiguille flexible.

4.2.4.1 Roble de la géométrie de I’aiguille

Trés peu de groupes de recherche ont modélisé et mesuré les forces lors de l'insertion
d’une aiguille dans un tissu mou et encore moins de personnes se sont intéressées a la géo-
métrie de 'aiguille (notamment sa courbure) lors de l'insertion dans des tissus homogénes
[KWC*02, OSW*03]. La courbure de ’aiguille est pourtant observée dans de nombreux gestes
chirurgicaux. Ainsi, Cormack et al.[CTDO00] ont montré que pendant une curiethérapie de la
prostate une aiguille pouvait se fléchir avec un décalage par rapport a la trajectoire rectiligne
de plus de 10mm.

Les travaux réalisés par [SO02] et présentés précédemment s’intéressent également aux
effets dus au diameétre de 'aiguille ainsi qu’au type de I'extrémité de 'aiguille (biseauté ou
symétrique par exemple). Ainsi, une aiguille biseautée a tendance a plus se courber et est plus
sensible aux variations de densité des tissus, en comparaison a une aiguille a bout triangulaire
ou en forme de diamant (extrémité de l'aiguille symétrique). Les forces de friction et de découpe
sont plus importantes pour des aiguilles a large diamétre.

O’Leary et al.][OSW*03] ont également présenté des expériences visant a déterminer les
effets de la friction et de la géométrie de 'aiguille pendant I’insertion robotisée d’une aiguille
dans des tissus mous. Leur premiére expérience vise a caractériser les forces de friction le
long de Paiguille lors de son insertion dans un foie de beeuf sous imagerie fluoroscopique.
Comme la vitesse relative de l'aiguille par rapport aux tissus affecte la friction de Coulomb
et la viscosité, la procédure d’insertion de I'aiguille a été segmentée en plusieurs phases selon
I’état du mouvement relatif : pas de mouvement, mouvement partiel et mouvement total. Il
a ainsi été montré que lors de la phase de mouvement total, c’est la friction de Coulomb
qui représente la grande majorité des forces de friction appliquées & 'aiguille. Leur deuxiéme
expérience concerne la mesure des forces paralléles et perpendiculaires a l'aiguille lors de
I'insertion de celle-ci dans un fantome en silicone (avec une consistence similaire a celle du foie
de boeuf). Les effets du diamétre ainsi que de la forme de la pointe de l'aiguille (biseautée,
triangulaire ou conique) ont été observés : ils ont ainsi montré qu'une aiguille possédant une
extrémité biseautée se courbe plus et est plus affectée par les variations de densité des tissus.

Enfin, Okamura et al. [OSO04] ont également étudié les effets de la géomeétrie de I'aiguille.
Ils ont ainsi observé 'influence du diamétre de ’aiguille : plus celui est important, plus grandes
sont les forces de friction. Concernant la forme de Pextrémité de 'aiguille, les auteurs ont
observé que les aiguilles symétriques et triangulaires conduisent aux plus faibles forces de
découpe. Les extrémités biseautées ont des forces intermédiaires tandis que les extrémités
coniques produisent les plus grandes forces. Ils ont également décrit la flexion de aiguille : un
diamétre d’aiguille plus important entraine une flexion de 'aiguille plus faible. Des extrémités

biseautées entrainent une flexion plus importante que des extrémités symétriques (comme
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les extrémités coniques ou en forme de pyramide triangulaire). Concernant cette derniére
observation, il est & noter que ce sont néanmoins les aiguilles biseautées qui sont le plus
couramment utilisées en médecine car le médecin peut plus facilement tourner l'aiguille et
percoit moins de résistance lors de l'insertion de I’aiguille dans un tissu.

En conclusion de ce résumé des études existantes sur le role de la géométrie des aiguilles,
nous pouvons tout d’abord noter l'influence de la géométrie sur les valeurs des forces mises
en jeu lors de l'interaction entre aiguilles et tissus mous. Les principaux paramétres & rete-
nir sont : la géométrie de 'extrémité de l'aiguille et le diameétre de celle-ci. Dans les deux
prochains paragraphes, nous allons présenter les différents modéles proposés a la suite de ces
observations. Nous pouvons déja remarquer que la modélisation compléte de I'ensemble des
parameétres présentés jusqu’ici dans ce chapitre n’a pas encore été réalisée et que les modé-
lisations proposées actuellement sont trés simplifiées mais obtiennent pourtant des résultats

intéressants.

4.2.4.2 Modélisation du comportement d’aiguilles rigides

De part leurs propriétés physiques, les aiguilles rigides et épaisses arrivent plus facilement a
la cible souhaitée mais leur manipulation entraine des pressions significatives sur les tissus, ce
qui n’est pas recommandé pour la plupart des gestes médicaux utilisant des aiguilles. De plus,
les aiguilles rigides ne peuvent pas étre utilisées pour effectuer des chemins non rectilignes ou
par exemple pour éviter des obstacles. L utilisation d’aiguilles souples et fines est donc le plus
souvent mieux appropriée pour les gestes médicaux, d’autant plus que les aiguilles plus fines
sont généralement moins invasives pour le patient.

Des modeéles d’aiguilles rigides ont néanmois été proposés comme une premiére version
d’une modélisation plus complexe. Nous pouvons notamment citer les modéles que nous pré-
senterons dans le paragraphe suivant et qui ont tout d’abord été proposés dans une version
rigide : [APT*03, DS02a]. De tels modeéles sont notamment valables pour les procédures mé-
dicales ou le trajet de 'aiguille dans les tissus est court ou bien la vitesse d’insertion dans les

tissus est rapide.

4.2.4.3 Modélisation du comportement d’aiguilles flexibles

Les médecins utilisant des aiguilles flexibles avec des extrémités biseautées savent que les
aiguilles peuvent se déformer notamment & cause de l'asymétrie de 'extrémité. L’angle du
biseau génére des forces a l'interface du tissu et de 'aiguille qui poussent I'aiguille a dévier
de sa trajectoire initiale lorsqu’elle est insérée dans le tissu. Les déformations connues des
aiguilles sont compensées en pratique en utilisant des aiguilles possédant une raideur impor-
tante. Néanmoins, le biseau de 'aiguille (parmi d’autres facteurs) entraine encore des erreurs
significatives de placement, notamment lorsque les trajets des aiguilles dans les tissus sont
longs. Certains médecins ont incorporé dans leurs gestes ces erreurs induites par le biseau de
I’aiguille en combinant a la translation de ’aiguille une rotation autour de son axe pendant

I'insertion. Une telle technique requiert néanmoins des capacités de raisonnement 3D, une

- 178 -



4.2. Etat de l'art

expérience importante ainsi qu’'une réactivité en temps réel par rapport aux images afin de
limiter les déformations des aiguilles. L’ajout de modéles d’aiguilles flexibles a 1’aide au plan-
ning des gestes utilisant des aiguilles représente donc un objectif intéressant dans 1'optique
d’aider le chirurgien a apprendre & compenser les déformations de I'aiguille elle-méme.

La simulation d’aiguilles non-rigides a été réalisée en premier par DiMaio et al. [DS02a,
DS02c| afin d’obtenir un simulateur de l'insertion d’aiguilles. Pour résoudre la cinématique
inverse de leur aiguille, ils utilisent une méthode itérative de calcul du jacobien de l'aiguille
flexible. Les calculs impliquent notamment la résolution d’'un modéle éléments finis 2D pour
les tissus ainsi que la flexion non-linéaire d’une poutre pour simuler I'aiguille. La complexité

de leurs calculs ne leur permettent pas d’envisager une simulation temps réel.

Fi

My,

Fe

Air

F1G. 4.6: Modéle a ressorts virtuels [GS04] : la réaction des tissus est modélisée
par la distribution de ressorts virtuels sur ['aiguille. Chaque ressort
posséde une raideur k; et une force F; correspondante est appliquée au

niveau de la jonction entre chaque ressort et ['aiguille.

Glozman et al.[GS04] ont présenté un modéle simple d’aiguille permettant le planning et
la localisation en temps réel des procédures d’insertion d’aiguilles. Leur modéle s’appuie sur
la notion de « ressorts virtuels » (Virtual Springs Model). L’aiguille est modélisée comme une
poutre linéaire attachée a des ressorts virtuels représentant les forces exercées sur elle. Elle est
insérée dans des tissus viscoélastiques modélisés & travers les ressorts dont les coefficients sont
modifiés en fonction du module de Young & un endroit donné du tissu. L’élasticité des tissus
modélisés est considérée comme linéaire, en s’appuyant sur les mesures effectuées par Simone
et al.[SO02]. La figure 4.6 détaille le concept de « ressorts virtuels ».

Lorsque laiguille change de forme, la position et l'orientation des ressorts virtuels sont
modifiées. La longueur des ressorts n’a pas d’importance, c’est uniquement la constante de
raideur qui traduit la force du tissu sur I’aiguille exprimée comme une fonction du déplacement
localisé du ressort. Les constantes de raideur sont déterminées expérimentalement ou bien en
utilisant des images pré-opératoires (avec 'hypothése que des propriétés de certains tissus sont

connues).
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L’avantage d’un tel modéle est la possibilité de résoudre le systéme d’équations obtenues
en une itération. La figure 4.7 montre le résultat d’un planning de mouvement d’'une aiguille
flexible (flexions relativement petites) qui est capable d’éviter les obstacles et d’atteindre une
cible.

Targel Obstacle

F1G. 4.7: Modéle a ressorts virtuels [GS04] : insertion robotisée d’une aiguille a

différentes itérations de la simulation.

Webster et al. [TKC*06| ont présenté derniérement un nouveau modeéle d’aiguilles trés
flexibles avec une extrémité biseautée. Ils ont utilisé un robot afin de contréler les degrés de
liberté de 'aiguille. Pour effectuer ce controle, ils ont proposé que le modeéle d’aiguille soit
considéré comme un systéme non-holonomique avec des contraintes de flexion. L’aiguille ne
peut effectivement pas se déplacer dans toutes les directions lorsqu’elle est enfoncée dans le
tissu. Ils mettent en paralléle cette contrainte sur l’aiguille avec les roues d’un vélo. Pour
aller dans une direction donnée, un vélo doit parfois combiner différents mouvements. Cette
combinaison est analogue pour une aiguille que I’on doit retirer d’une certaine distance avant
de ré-orienter son extremité et l'insérer dans la nouvelle direction désirée. Webster et al.
s’appuient sur les résutats sur les systémes non-holonomiques de [MLS94|. De tels systémes
ont été largement étudiés dans le planning de mouvement et en robotique. Le paralléle effectué
par les auteurs leur permet de conduire avec leur robot 'aiguille le long de trajets complexes

afin d’atteindre des cibles potentiellement inaccessibles avec des trajectoires rectilignes.
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F1G. 4.8: Simulation d’aiguilles flexibles réalisées par [IKC*06]. L’image du haut
représente la simulation réalisée a l’aide d’un modéle non-holonomique

d’un vélo. Limage en bas représente 'aiguille guidée par un robot.

Park et al.[PKZ*05| ont récemment présenté comment construire le planning du mouve-
ment d’'une aiguille flexible basé sur la diffusion. Le probléme d’insertion d’une aiguille fine
et flexible dans un tissu est considéré comme un probléme cinématique non-holonomique. Le
tissu est supposé isotrope et aucun obstacle n’est représenté. Le bout biseauté de l'aiguille est
considéré comme une contrainte non-holonomique. Un modéle déterministe de aiguille est
utilisé comme point de départ. Des méthodes cinématiques inverses basées sur la probabilité
de densité d’information sont ensuite appliquées pour trouver le chemin de laiguille.

Enfin, trés récemment, Dehghan et al. [DGS06| ont publié une étude sur différents modéles
d’aiguilles flexibles avec notamment une comparaison entre des modeéles d’aiguilles basés sur
des éléments finis (modeéle linéaire et hyperélastique) et des modeles discrets composés de
masses-ressorts. Il en ressort sur les expériences effectuées que le modéle discret simule mieux

le comportement des aiguilles qu'un modéle éléments finis.

4.2.4.4 Conclusion sur la modélisation du comportement d’une aiguille

Dans ce paragraphe, nous avons présenté les différentes méthodes proposées pour simuler le
comportement d’une aiguille en fonction de sa géométrie et de ses propriétés matérielles. Nous
avons ainsi distingué les aiguilles rigides des aiguilles flexibles. Ces derniéres ont notamment
été modélisées afin de construire des planifications du mouvement des aiguilles face & des
obstacles ou bien des inhomogénéités des propriétés physiques des matériaux traversés.

Les deux derniers paragraphes nous ont permis de répertorier les différentes données a

prendre en considération pour la modélisation de l'insertion d’aiguilles dans des tissus mous.
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Nous avons dans un premier temps présenté les paramétres propres aux tissus mous et a leur
interaction avec une aiguille avant de nous intéresser dans un second temps aux paramétres
propres aux aiguilles elless-mémes. Dans les deux cas, nous avons également résumé les dif-
férents modéles proposés. Dans le paragraphe qui suit, nous allons présenter les méthodes
de modélisation proposant de combiner a la fois les propriétés des tissus mous et celles des
aiguilles afin de simuler de maniére précise et réaliste l'insertion d’une aiguille dans des tissus

mous.

4.2.5 Simulations des interactions entre aiguilles et tissus mous

Les travaux concernant la modélisation et la simulation du mécanisme physique de 1l'in-
sertion d'une aiguille sont encore peu nombreux. Les premiers articles sur le sujet concernent
surtout des gestes autour de la colonne vertébrale car les tissus n’y sont pas trop mous et le
mouvement se réalise suivant un seul axe, ce qui simplifie la modélisation. Nous pouvons citer
comme exemples les simulations d’insertion d’aiguilles dans les ligaments de la colonne pour
une ponction épidurale dorsale [HSS98, BHT00] ou bien une biopsie de la colonne [MAA*(4],
une simulation d’insertion de catheter [GTZZ00], un systéme télé-commandé pour I’assistance
a l'insertion dans des tissus mous [YHD96|.

La plupart des travaux s’appuient sur des modéles heuristiques. Xuan et al. [XWS*9§],
Gorman et al. [GKW*00| ou bien Zeng et al. |ZKB*98| ont ainsi présenté des simulateurs
comportant I'insertion d’aiguilles sans avoir effectué des mesures expérimentales des défor-
mations des tissus dues a Uinsertion de l'aiguille. Certains travaux utilisent des tables pour
déterminer les forces de réaction sur ’aiguille en fonction de la profondeur de celle-ci, le tout
pour des interactions a 1 degré de liberté uniquement. D’autres utilisent des modéles élas-
tiques, visqueux ou visco-élastiques pour approximer la résistance exercée sur ’aiguille dans
la direction axiale lors de son insertion. Les interactions avec les tissus mous, leur déformations
et la flexibilité de l'aiguille n’ont pas été considérées dans ces modeles. Pourtant, la simulation
de l'insertion d’aiguilles dans des tissus mous nécessite comme paramétres d’entrée a la fois
les propriétés de laiguille et les propriétés des tissus dans lesquels elle est insérée. Comme
nous l'avons vu dans les paragraphes précédents, la principale difficulté réside en fait dans
la réalisation des expériences permettant de mesurer les réponses des tissus (vivants ou non)
qui rentrent en interaction avec une aiguille. Les causes de cette difficulté de mesures expé-
rimentales sont notamment la limitation de la vitesse d’acquisition des modalités d'imagerie
3D existantes ainsi que la difficulté d’extraire avec précision les déplacements des points dans
les images des tissus mous. Quelques articles ont néanmoins récemment été publiés sur ce
probléme. Nous effectuons leur description dans la suite de ce paragraphe.

DiMaio et Salcudean [DS02a, DS02c, DS02b| ont présenté un travail pionnier sur la si-
mulation en 2D de l'insertion d'une aiguille dans un tissu mou. Ils ont congu un montage
expérimental leur permettant de mesurer les déformations et les forces exercées pendant I'in-
sertion d’une aiguille & biopsie dans un fantéme en silicone. Ils ont utilisé un robot muni d’un

capteur de force pour insérer une aiguille dans le fantome. Les déformations du fantéme ont
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été filmées par une caméra puis traitées. Les résultats de ces mesures ont été utilisés pour
ajuster les parameétres d’un modéle éléments finis quasi-statique & deux dimensions utilisant
une loi mécanique élastique linéaire. Les déformations et les forces ont pu étre reproduites
avec une bonne précision (erreur de 1,4 mm pour un neeud pour une profondeur d’insertion
de 70 mm) et un taux de calcul de 500 Hz (mise a jour pour le rendu haptique) a été atteint.

Le modele présenté dans [DS03b, DS03a| concerne uniquement les aiguilles rigides.

Alterovitz et al. [APT*03] se sont intéressés & un probléme similaire dans le cadre d’'une
simulation de curiethérapie de la prostate. Les auteurs ont développé un modéle éléments finis
linéaire élastique en 2D permettant de simuler I'insertion de 1’aiguille et les déformations des
tissus. Ils utilisent un schéma d’intégration explicite pour résoudre leurs équations dynamique-
ment. Ils se sont notamment intéressés aux erreurs de positionnement des grains relativement
a la profondeur d’enfoncement de 'aiguille, a sa vitesse, a la rigidité du tissu par exemple. Les
parametres du modeéle sont ceux utilisés par Simone et al. [SO02]. Une comparaison qualita-
tive entre la simulation et une opération réelle observée par ultrasons a donné des résultats

concluants. La flexion de l'aiguille n’a pas été envisagée dans cet article.

Généraliser les approches de DiMaio et Alterovitz a des modeéles 3D augmente de fagon
conséquente la taille du probléme & résoudre et des maillages uniformes ne sont généralement
plus utilisables. Dans des discrétisations 3D des modeéles, les forces comme la friction sont en
effet appliquées sur des surfaces. L’aiguille doit en particulier étre représentée dans le maillage
comme une surface 3D. Pour construire cette surface correctement, le maillage doit inclure
des éléments ayant une taille comparable a celle du diameétre de ’aiguille. Nienhuys |Nie03|
montre que pour un maillage 10 cm x 10 cm X 10 cm avec des éléments ayant une taille de
Imm, une matrice de raideur (utilisable avec la méthode de condensation) aura 3.10% degrés
de liberté. De plus, la méthode de condensation des noeuds internes au maillage requiert de
stocker I'inverse de la matrice de raideur, ce qui occupe 67 teraoctets en mémoire. Avec ce
constat, Nienhuys a donc proposé une méthode de simulation de I'insertion des aiguilles basée
sur des algorithmes itératifs, ce qui ne nécessite pas des structures pré-calculées et permet
donc des changements de topologie en temps réel. Sa méthode représente donc une extension
des modéles présentés ci-dessus a des modeéles néo-hookéens 3D, réalisables grace a l'utilisation
d’algorithmes itératifs. Par ailleurs, il utilise une approche de subdivision des éléments basée
sur la bissectrice des cotés traversés afin d’améliorer 'augmentation de la complexité des
algorithmes jusqu’alors employés par DiMaio ou Alterovitz. Le maillage est redéfini de fagon
adaptative le long du trajet de l'aiguille. La « frontiére » formée par la surface de l'aiguille
n’est pas représentée explicitement dans le maillage, ce qui permet de maintenir la qualité
du maillage de départ. La géométrie de I’aiguille est néanmoins bien prise en compte dans le
calcul des forces de friction. Les aiguilles dans le modeéle de Nienhuys sont par contre rigides

et homogeénes.

Crouch et al.[CSWOO05] ont présenté un modeéle de la réponse des tissus mous a l'insertion
de D’aiguille de maniére dynamique. Un dispositif expérimental est utilisé afin de mesurer les

déformations qui ont lieu lors de 'insertion d’aiguilles dans un fantome a base de tissus mous (la
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composition de leur fantome est basée sur celle du Truth Cube [KCO*03]). A partir de 'analyse
des données recueillies, ils démontrent la dépendance des déformations des tissus par rapport
au temps et par rapport a la vitesse d’insertion de l'aiguille. Le modéle utilisé est un modéle
éléments finis élastique linéaire : les forces associées a l'aiguille sont modélisées de maniére
dynamique avec une dépendance par rapport a la vitesse. La précision du modéle mis en oeuvre
est limitée & la période de mouvement de l'aiguille, montrant qu'un modéle viscoélastique
des tissus serait plus approprié afin de décrire correctement la relaxation des tissus lorsque
I"aiguille ne bouge plus. Leurs mesures des déplacements sur le fantéme présentent 1’avantage
d’étre effectuée de maniére volumique et non a la surface comme par exemple celles effectuées
par DiMaio et al. [DS02b].

Goksel et al. [GSD*05] ont étendu récemment les travaux de DiMaio [DS03a] & une version
3D. Leur modéle est appliqué a la simulation de I'insertion d'une aiguille dans la prostate. Leur
objectif est de réaliser un simulateur de curiethérapie. Les changements effectués par rapport
au modéle 2D correspondent aux calculs de remaillage du tissu lors de I'insertion d’aiguilles
ainsi qu’a l'utilisation d’un modéle d’aiguille un peu plus évolué. Une simulation & I’aide de

leur modéle est représentée sur la figure 4.9. Nous reviendrons sur ce modeéle dans le chapitre

6.

F1G. 4.9: Simulation 3D de linsertion d’une aiguille [GSD*05].

Il a été montré expérimentalement que les aiguilles flexibles et biseautées insérées dans
des tissus mous suivent un chemin avec une courbure unique fixée par l'orientation du bi-
seau de l'aiguille. En contrélant les deux degrés de liberté que posséde la base de l'aiguille
(orientation du biseau et profondeur d’insertion), on peut diriger une aiguille parmi des obs-
tacles pour atteindre des cibles inatteignables avec des aiguilles rigides [AGO05, IKC*06]. Le
planning du mouvement de telles aiguilles est difficile, notamment a cause des contraintes
non-holonomiques et en particulier de l'incertitude autour du mouvement due a la grande
variabilité biologique entre les humains (différences de propriétés des tissus mous traversés),
la mécanique de l'aiguille qui n’est pas totalement connue, de méme que les forces d’inter-
action. Alterovitz et al. [AGCOO05] ont présenté récemment un algorithme de planning de
mouvement d'une aiguille biseautée basé sur de la programmation dynamique ot le chemin
est non-déterministe. L’algorithme calcule une séquence discréte de contrdle des insertions
et des changements de direction de l'aiguille pour qu’elle atteigne une cible dans le plan de
Pimage fixé. Un calcul de cotit minimal est effectué sur la distance d’insertion, les changements

de directions et les collisions avec les obstacles. Le planning de mouvement est formulé comme
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un processus de décision markovien et utilise la programmation dynamique pour calculer la

séquence de controle optimale.

4.2.5.1 Conclusion sur les simulations de I’insertion d’une aiguille dans des tissus

mous

Dans ce paragraphe, nous avons résumé les méthodes de modélisation proposées afin de
simuler Uinsertion d’une aiguille dans des tissus mous. Ces méthodes possédent a la fois une
modélisation de 'aiguille et une modélisation des tissus mous. Les travaux présentés montrent
une maniére de combiner les deux modélisations afin d’obtenir une simulation réaliste et
précise. Certains simulateurs ( [DS03a] par exemple) obtiennent des performances temporelles
permettant d’ajouter un retour haptique. D’autres se concentrent sur la précision et le planning
de mouvement ( [AGCOO05] par exemple).

Dans la partie suivante de ce manuscrit, nous présentons notre méthode de modélisation
de l'insertion d’une aiguille dans des tissus mous. L’objectif est d’utiliser les caractéristiques
de notre méthode de modélisation afin d’obtenir une simulation similaire a celles présentées
dans ce paragraphe, avec les propriétés de précision et de performances temporelles suffisantes

pour les deux gestes médico-chirurgicaux étudiés.

4.3 Modélisation de I’insertion d’aiguilles dans des tissus mous

a I'aide d’un modéle A mémoire de forme

4.3.1 Introduction

Dans cette partie du chapitre, nous présentons notre méthode de modélisation de I'inser-
tion d’aiguilles dans des tissus mous. Notre modélisation reprend les principes généraux du
modele présenté au chapitre 3. Un chapitre est consacré a la modélisation des aiguilles car les
hypothéses de modélisation sont nombreuses et indépendantes de celles présentées au chapitre
3. Dans un premier temps, nous reviendrons au paragraphe 4.3.2 sur les choix que nous avons
effectués pour la modélisation des différents paramétres nécessaires a notre méthode. Dans
le paragraphe 4.3.3, nous détaillerons la modélisation des aiguilles. Enfin, dans le paragraphe
4.3.4, nous reviendrons sur la simulation de 'interaction entre aiguilles et tissus mous, combi-
naison de la modélisation des aiguilles présentée dans le paragraphe 4.3.3 et de celle des tissus

mous présentée au chapitre précédent.

4.3.2 Modélisation des paramétres de l’'interaction entre tissus mous et
aiguilles

4.3.2.1 Les différentes forces modélisées
Selon la méthode de modélisation des tissus mous adoptée dans un simulateur, les forces

rentrant en jeu lors des interactions entre les aiguilles et les tissus sont formulées différemment.
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Un point commun a toutes les méthodes de modélisation est la distinction qui est effectuée
entre différents types de forces appliquées a 'aiguille. La majorité des modéles existants (par
exemple [DS03a] ou bien [AGO05]) distinguent ainsi :
e la force de ponction qui s’applique sur U'extrémité de ’aiguille et qui n’existe que lorsque
le tissu n’a pas encore été percé par l'aiguille,
e les forces de friction qui s’appliquent sur la surface de I’aiguille en contact avec les tissus,
e la force de découpe qui s’applique uniquement sur l'extrémité de I’aiguille s’enfongant
dans le tissu.
Nous avons incorporé ces trois différentes forces dans notre modéle d’interactions entre tissus
mous et aiguilles. La suite de ce paragraphe est consacrée a la définition de la modélisation

de ces forces dans notre méthode.

4.3.2.2 Incorporation des paramétres

Parameétres rattachés aux particules du tissu :

Afin de calculer les trois différentes forces dans notre modélisation, il est nécessaire de connaitre
les paramétres d’interaction entre le tissu traversé et ’aiguille choisie. Ces parameétres de fric-
tion, de découpe et de ponction possedent des valeurs différentes selon les propriétés physiques
du tissu traversé et le type d’aiguille choisie. La vitesse de I'aiguille rentre également en compte
dans les valeurs de ces paramétres.

Ces trois parametres sont des propriétés rattachées a « 'objet » aiguille. Comme nous
I’avons vu dans la partie précédente concernant les mesures effectuées sur les forces appliquées
a l'aiguille (paragraphe 4.2.3), des courbes sont obtenues pour caractériser ces forces; courbes
dont l'allure dépend du type d’aiguille, de la vitesse de l'aiguille, de l'orientation et de la
pronfondeur de Iaiguille ainsi que des tissus traversés. Rattacher une telle courbe a l'aiguille
sous-entend de la changer dés que Iorientation ou la profondeur d’insertion sont modifiées ou
bien que les propriétés physiques du tissu traversé different (notamment dans le cas d'un tissu
inhomogene).

Au lieu de relier les paramétres a l'aiguille, nous avons donc choisi de rattacher ces pa-
rametres aux particules représentant le tissu. Cette solution laisse plus de liberté quant a
Iorientation et la profondeur de 'aiguille choisie par 1'utilisateur dans le cadre de simulations
en série. De nouveaux parameétres ne sont effectivement pas nécessaires car ils sont définis
directement lorsque le tissu est traversé. De méme lorsque le tissu est inhomogeéne (traver-
sée d’'une tumeur par exemple), les paramétres permettant de calculer les différentes forces
s’appliquant sur l'aiguille sont directement disponibles puisqu’ils sont liés aux particules du
tissu situées autour de l'aiguille. Seuls le type d’aiguille et sa vitesse sont associés directement
au modele de laiguille. Pour une procédure médicale donnée (biopsie ou curiethérapie dans
notre cas), le type d’aiguille est défini et ne change pas. Pour simuler une nouvelle application
meédicale, les paramétres rattachés a chaque particule des tissus mous modélisés doivent étre

modifiés.
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Techniquement, deux parameétres sont rattachés a chaque particule du tissu : un parameétre
de friction et un parameétre de découpe. Le paramétre de ponction n’est pas défini directement :
il est en fait compris dans le parameétre de découpe des particules situées a la surface du tissu.
Les particules & la surface du tissu auront ainsi un paramétre de découpe supérieur a celui
des particules situées a lintérieur du tissu (pour un tissu homogene). Le fait de choisir de
rattacher les paramétres d’interactions directement au tissu permet donc :

e de ne pas modifier les paramétres pour chaque simulation pour une méme procédure

médicale,

e de laisser l'utilisateur libre de 'orientation et de la profondeur d’insertion d’une aiguille,

e de modéliser plus facilement des inhomogénéités a 'intérieur du tissu pour la découpe

ou bien pour la friction,

e de modéliser explicitement la capsule d'un organe et ses inhomogonéités.

Détermination des valeurs des paramétres :

La détermination des valeurs des parameétres de friction et de découpe & rattacher aux tissus
modélisés est longue et dépendante & la fois de la procédure médicale et du type de tissus
traversés. Pour un geste donné, les paramétres sont a la fois dépendants du patient mais
également du clinicien réalisant le geste. Aucune des modélisations publiées et présentées dans
la partie précédente ne prend en compte des données provenant de patients, de part la difficulté
de leur détermination non-invasive.

Le modéle de DiMaio et al. [DS03a] est I'un des seuls a utiliser des valeurs expérimentales
pour les paramétres de friction, de découpe et de ponction. Ces valeurs expérimentales pro-
viennent de I’expérience réalisée sur un fantome avec une aiguille de curiethérapie. Les autres
modéles présentés précedemment dans ce chapitre se contentent d’approcher le comportement
de leurs modéles de comportement réel, comme par exemple [APT*03| qui utilisent des images
échographiques comme référence pour trouver les parameétres de son modéle.

Concernant notre modeéle, nous avons repris les données expérimentales de DiMaio et al.
[DS02b] afin de déterminer les parameétres de notre modele. L’expérience a été réalisée a
I'université de Colombie Britannique a Vancouver dans le laboratoire du Professeur Salcu-
dean. Les valeurs obtenues sont valables uniquement pour le fantome en silicone utilisé dans
Iexpérience. Pour des simulations d’organes, des expériences restent donc a effectuer afin de
récupérer les valeurs correspondantes aux différents tissus traversés (prostate, rectum, vessie,
graisse, muscles par exemple). Idéalement, pour obtenir des parameétres corrects, les expé-
riences devront de plus étre réalisées in vivo. La piste de I'élastographie pour réaliser de telles

mesures sera abordée au chapitre 6.
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4.3.3 Modélisation des aiguilles

Dans ce paragraphe, nous présentons notre méthode de modélisation des aiguilles. Nous
détaillons dans un premier temps la modélisation des aiguilles. Puis, nous nous intéressons
a la modélisation de plusieurs aiguilles en simultané, modélisation nécessaire dans le cas de
la simulation de curiethérapie selon le protocole francais, comme nous ’avons décrit dans le

chapitre 1.

4.3.3.1 Modélisation des aiguilles rigides et flexibles

Dans ce manuscrit, nous présentons principalement la modélisation de I'insertion d’aiguilles
dans des tissus mous avec I’hypothése d’aiguilles rigides. Les aiguilles sont modélisées comme
une région solide dans notre méthode de modélisation. Nous avons créé une classe spécialement
pour les aiguilles, classe qui hérite de la classe des régions solides présentée dans le chapitre
3 et qui posséde donc les mémes algorithmes pour les calculs de mouvement. Les aiguilles
possédent néanmoins des propriétés supplémentaires par rapport aux régions solides. Dans
un premier temps, nous avons ainsi ajouté la vitesse de 'aiguille (fixe pour une application
meédicale donnée), la taille de laiguille et son diamétre, et 'index de la particule représentant
I'extrémité de 'aiguille insérée dans le tissu.

Dans le paragraphe 4.3.4, nous présenterons les différentes méthodes de la classe aiguille
permettant l'interaction avec les tissus mous. Une aiguille telle qu’elle est représentée dans

notre méthode est visualisée sur la figure 4.10.

Particule de l'aiguille

¢ ¢ ¢ ¢ 6

Particule représentant I'extrémité de l'aiguille

Fi1G. 4.10: Représentation d’une aiguille dans notre méthode de modélisation :
une aiguille est composée d’un ensemble de particules. Chaque parti-
cule a deux particules voisines, sauf pour les deux extrémités. L’extré-
mité de l'aiguille qui sera insérée en premier dans le tissu est déter-
minée lors de la simulation selon le point d’insertion fixé : la particule

la plus proche de ce point est choisie.
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La modélisation des aiguilles flexibles n’a pas été testée et validée lors de la rédaction
de ce manuscrit. L’apport d’une telle modélisation est surtout valorisé pour la simulation de
curiethérapie. Méme si l'aiguille est guidée dans une grille sur une longueur d’environ 2 cm
et est donc contrainte, elle peut se courber si elle rencontre des obstacles (symphyse pubienne
notamment) ou bien des zones ou le tissu change de propriétés physiques, notamment du point
de vue de l'élasticité. La modélisation d’aiguilles flexibles est donc motivée afin de rendre la
simulation de l'insertion plus réaliste et précise dans le cadre des deux procédures médicales

étudiées dans cette theése.

4.3.3.2 Modélisation de plusieurs aiguilles

A notre connaissance, la simulation de l'insertion de plusieurs aiguilles dans des tissus
mous n’a pas été réalisée pour l'instant. Les deux principales raisons sont :

e scientifique : les principaux modéles réalisés jusqu’ici sont des modéles basés sur la mé-
thode aux éléments finis. La simulation de l'insertion d’une aiguille alors que plusieurs
autres aiguilles sont déja insérées nécessite de nouvelles manipulations sur les inversions
de matrice, augmentant les temps de calcul. De plus, les modéles proposés pour le plan-
ning de mouvement doivent également incorporer dans leurs paramétres les différentes
aiguilles déja présentes dans le tissu, ce qui les complexifient (notamment pour les mo-
deéles utilisant des gradients et des notions d’attracteurs pour modéliser les obstacles).

e médicale : lors d’une biopsie, une seule aiguille est insérée a la fois dans la prostate. Le
dispositif (ou le trocart portant I'aiguille est monté sur la sonde échographique) ne per-
met pas l'insertion de plusieurs aiguilles en méme temps. Concernant la curiethérapie,
les modeéles proposés proviennent d’équipes la plupart du temps américaines ou cana-
diennes : le protocole de curiethérapie réalisé y est différent de celui effectué en France.
En France, toutes les aiguilles sont placées puis les grains radioactifs sont insérés. Aux
Etats-Unis ou au Canada, les aiguilles sont placées une par une et les grains sont insérés
directement a l'aide de I’aiguille insérée dans la prostate. Une autre aiguille est insérée
lorsque celle qui vient de servir est enlevée.

Dans notre méthode, nous avons incorporé la possibilité d’insérer plusieurs aiguilles dans
un méme organe. Dans un premier temps, nous ne nous sommes pas préoccupés de la gestion
des collisions, partant du principe que la grille de répérage utilisée en curiethérapie contraint
les aiguilles & ne pas rentrer en contact, hypothése vérifiée la plupart du temps. En omettant
la gestion des collisions, nous gagnons ainsi en performance de temps de calcul. L’unique
désavantage est que pour la modélisation des aiguilles flexibles, le cas de collisions peut s’avérer

plus fréquent.

4.3.4 Simulation de l’interaction entre aiguilles et tissus mous

Dans ce paragraphe, nous présentons la simulation de 'interaction entre aiguilles et tissus
mous. Avant de proposer 'algorithme de simulation (paragraphe 4.3.4.4), nous allons montrer

comment sont calculées les différentes forces modélisant « les échanges » entre des tissus mous
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et une aiguille au cours de son insertion. Pour cela, nous expliquerons dans un premier temps
comment les caractéristiques de notre méthode sont utilisées pour modéliser les forces mises

en jeu (paragraphes 4.3.4.1 et 4.3.4.3) ainsi que le calcul des forces (paragraphe 4.3.4.2).

4.3.4.1 Maillage et zones d’influence

Existence de zones d’influence :

Lorsqu’une aiguille se trouve dans un tissu mou, l'objectif est, dans un premier temps, de
trouver la zone de tissu concernée par la présence de l'aiguille. La question est alors de savoir
quelles sont les particules du tissu qui participent au calcul des forces appliquées sur 1’ai-
guille. Les différentes méthodes de modélisation existantes prennent majoritairement comme
« zone d’influence » les particules du tissu dont la position coincide avec celle de aiguille.
Les modéles éléments finis ont en effet pour contraintes de faire coincider les nceuds du tissu
avec les nceuds de 'aiguille afin de pouvoir réaliser I’échange forces/déplacements entre les
deux objets par la suite aprés le calcul des forces effectué. Des techniques de remaillage ou
bien de déplacements des noeuds du tissu sont le plus souvent utilisées afin de respecter cette
contrainte. L’avantage des modeéles discrets est que les particules constituant le tissu mou ne
doivent pas nécessairement coincider avec 1’aiguille mais peuvent se trouver & une distance non
nulle de "aiguille tout en ayant une influence dans le calcul des forces. Comme notre méthode
ne comporte pas de maillage, nous ne sommes pas contraints par la définition d’éléments par
exemple entre les différentes particules du tissu modélisé.

L’idée développée dans notre méthode est donc de créer des zones d’influence autour de
I’aiguille pour définir les particules du tissu concernées par le calcul des forces mises en jeu. Ces
zones d’influence sont des régions de I'espace 3D soumises aux forces provenant de I'interaction
entre tissus mous et aiguille. Chaque particule de 'aiguille posséde une zone d’influence dont
nous définirons la géométrie dans le prochaine paragraphe. Chaque zone d’influence inclut un
certain nombre de particules du tissu et permet ainsi de définir un voisinage qui est modifié en
fonction de la position de I'aiguille dans le tissu. L’argument en faveur de l'existence de telles
zones d’influence est la définition d’une « quantité » de tissu rentrant en jeu lors des interactions
avec une aiguille (& mettre en paralléle de I'existence d’éléments dans la méthode des éléments
finis). Cette « quantité » de tissu n’a pas encore été déterminée expérimentalement & I’heure
actuelle. La possibilité d’avoir des zones plus ou moins importantes autour de 1’aiguille est
fortement liée aux propriétés de l'aiguille. Une remarque importante dans ce paragraphe est
que nous différencions néanmoins bien le calcul de I’élasticité du tissu du calcul des paramétres
de friction et de découpe associés aux particules du tissu et provenant de I'interaction entre

aiguilles et tissus mous.

Calcul des parameétres réels sur Paiguille :

Deux forces différentes sont concernées par les zones d’influence : les forces de découpe et les
forces de friction. Nous détaillons dans ce paragraphe la géométrie des zones d’influence pour
ces deux forces. Le calcul de ces zones d’influence va ainsi permettre de définir le parameétre

réel de friction et de découpe s’appliquant sur chaque particule de 1’aiguille.
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Paramétre de découpe :

Les forces de découpe s’appliquent uniquement sur la particule représentant I'extrémité de
I’aiguille qui est insérée dans le tissu. Les zones d’'influence de la force de découpe ne sont
plus calculées lorsque l'aiguille est retirée du tissu : le « chemin » dans le tissu est déja
créé, nous supposons alors que les forces de découpes n’entrent plus en jeu.

Les particules du tissu concernées par le calcul du paramétre de découpe seront celles
situées dans la demi-sphére délimitée par le plan orthogonal a 1’aiguille et passant par la
particule définissant 'extrémité de l'aiguille. La figure 4.11 illustre la géométrie de cette
zone. Les particules réprésentées en rouge sont celles du tissu. Les particules représentées
en blanc sont celles de l'aiguille. Les particules concernées par le calcul du paramétre de
découpe a chaque itération sont celles situées dans la zone d’influence.

La valeur par défaut du rayon de la zone d’influence est la taille du maillage de I'aiguille.
Le choix d’'une demi-sphére comme forme de la zone d’influence est a relier & ’hypothése
d’une aiguille dont 'extrémité est symétrique. Pour les procédures médicales étudiées, les
aiguilles ont la plupart du temps une extrémité asymétrique : l'orientation 3D de la zone
d’influence peut étre modifiée dans notre méthode afin de modéliser la pente de I'extrémité

de P’aiguille modélisée.

Paramétre de friction :

Les forces de friction s’appliquent sur toutes les particules de I’aiguille situées dans le tissu.
Une zone d’influence pour une particule de I'aiguille a la forme d’un cylindre centré autour
de la particule et dont l'orientation est paralléle & Daiguille. La longueur par défaut du
cylindre est celle du maillage. La valeur du rayon est pré-définie comme une propriété du
modéle qui dépend de l'aiguille et du tissu choisis. La figure 4.12 illustre la géométrie de
la zone d’'influence pour le calcul du paramétre de friction pour une particule de l'aiguille.
Concernant l'extrémité de ’aiguille, seul un demi-cylindre est défini, 'autre demi-cylindre
étant remplacé par la zone d’influence du parameétre de découpe. Quant & la derniére
particule de I'aiguille qui est entrée dans le tissu, sa zone d’influence s’arréte a la limite de

I'objet dans lequel elle vient d’entrer.
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Zone de
découpe

Fi1G. 4.11: Zone d’influence pour le calcul du parameétre de découpe. Les parti-
cules de l'aiguille correspondent auz petites particules blanches. Les
particules rouges et de plus grand diameétre représentent celles du
tissu. Les particules bleues délimitent le tissu. La zome d’influence
pour le calcul de la force de découpe correspond a la demi-sphére re-
présentée sur la figure et qui a pour centre la particule située a ['ex-

trémité de ’aiguille.
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Zone de friction

T Zone de friction
compléte

Zone de friction
de l'extrémité
de laiguille

Fi1G. 4.12: Zones d’influence pour le calcul des paramétres de friction des parti-
cules de laiguille (représentés en blanc avec un petit diamétre sur la
figure). La zone de friction de lextrémité de l’aiguille correspond a
un demi-cylindre. Une zone de friction compléte est définie pour une
particule de aiguille qui n’est pas a extrémité et qui modélise une
partie de l'aiguille complétement dans le tissu. Enfin, pour la derniére
particule de l'aiguille entrée dans le tissu, la zone de friction s’arréte

avec les frontiéres du tissu.
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Calcul des valeurs des paramétres :

Les paramétres de friction et de découpe ont des valeurs qui dépendent des propriétés
physiques des tissus ainsi que des caractéristiques des aiguilles. DiMaio et al. [DS03a]
ont déterminé expérimentalement ces paramétres pour une expérience d’insertion dans un
fantéme en plastique dont les propriétés étaient connues. Les valeurs expérimentales nous
ont été fournies par I'équipe de DiMaio lors d’un séjour & Vancouver. Nous avons donc
également pu calculer les valeurs des paramétres a introduire dans notre méthode afin
d’obtenir des simulations proches des expériences effectuées sur fantéme.

Le principal probléme d’une détermination des paramétres avec une telle expérience est
que les valeurs obtenues ne sont valables que pour l'aiguille et le tissu utilisés lors de
I’expérience. Ces parameétres devront étre déterminés de nouveau lors de l'insertion dans
un autre matériau (des tissus prostatiques par exemple) avec un autre type d’aiguille

(aiguille de biopsie par exemple).

Calcul des zones d’influence
Le calcul des particules du tissu entrant dans les zones d’influence de chaque particule de
Iaiguille a été optimisé afin de ne pas avoir & rechercher les particules concernées dans toutes

les particules du tissu a chaque itération.
Instant initial :

La position initiale du point d’insertion est connue lors de la premiére itération : elle fait
partie des paramétres a donner pour la simulation. Il est & noter que la position du point
d’insertion est mise & jour & chaque itération en fonction des déformations affectant le
tissu.

La recherche des particules du tissu concernées par le calcul du parametre de découpe
s’effectue en parcourant toutes les particules de « I’'objet » mou concerné. Cette étape est
effectuée avant le début de la simulation car la position du point d’insertion est connue.
Le temps de parcours de toutes les particules du modéle a cette étape n’a donc pas d’im-
portance pour les temps de calcul de la simulation. Aucune zone d’influence pour les
paramétres n’est calculée a l'instant initial car ’aiguille n’est pas dans le tissu. Ce calcul
effectué avant le début de la simulation est particuliérement intéressant dans le cadre de
I'utilisation de plusieurs aiguilles : le calcul de la zone d’influence de découpe est effectué

pour toutes les aiguilles avant la premiére itération.

A chaque itération :

La mise a jour des zones d’influence de friction et de découpe de chaque particule de 1'ai-
guille s’effectue & chaque itération en utilisant le voisinage explicite des particules du tissu
des zones d’influence actuelles pour trouver les nouvelles particules du tissu appartenant
aux nouvelles zones d’influence. Les particules de 'aiguille situées en aval de l'insertion
utilisent les zones d’influence des particules qui les précédent pour calculer les particules

rentrant dans leur propre zone d’influence.
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Conclusion sur les zones d’influence

Dans ce paragraphe 4.3.4.1, nous avons présenté comment nous calculons les paramétres de
friction et de découpe propres a chaque particule de l'aiguille lorsqu’elle est insérée dans un
tissu mou donné. Comme notre méthode n’utilise que la notion de voisinage direct, nous
pouvons nous affranchir des problémes de maillage souvent longuement discutés dans les mé-
thodes de modélisation que nous avons résumées dans la premiére partie de ce chapitre. Afin
de trouver les parameétres « réels » de friction et de découpe que nous allons utiliser pour
le calcul de la force de friction pour une particule donnée de l'aiguille, nous définissons une
zone d’influence autour de chaque particule localisée a l'intérieur du tissu afin de prendre
en compte les parameétres de friction et de découpe d'un certain nombre de particules pour
calculer nos parameétres « réels ». Dans le paragraphe suivant, nous décrivons comment nous
calculons ces paramétres a 'aide des valeurs rattachées aux particules du tissu situées dans
les zones d’influence. Nous pouvons alors en déduire l'intensité des forces de découpe et de

friction s’exercant sur l'aiguille.

4.3.4.2 Calculs des forces s’exercant sur les aiguilles

A chaque itération, une fois que les nouvelles zones d’influence de chaque particule de 1'ai-
guille sont déterminées, les valeurs des forces s’exercant sur les particules de 1'aiguille peuvent
également étre calculées. Dans la suite de ce paragraphe, nous détaillons le calcul de chaque

force (friction, découpe et ponction) sur chaque particule de I'aiguille.

Calcul de la force de friction

Soit une particule ¢ de l'aiguille et I’ensemble S, des particules p; du tissu incluses dans la
zone de friction de ¢. Nous utilisons les paramétres de friction sz de chaque particule p; afin de
calculer la force de friction sur la particule ¢ de 'aiguille. La figure 4.13 illustre les notations
introduites.

La direction de la force de friction s’appliquant sur chacune des particules de I'aiguille est
paralléle a I'aiguille dans le sens opposé au mouvement, comme dans les autres méthodes de
modélisation présentées dans la premiére partie de ce chapitre.

En notant d; la distance entre la particule de l'aiguille ¢ étudiée et la particule p; du
tissu appartenant a la zone d’influence et k:lf le parameétre de friction associé a cette particule,
Iintensité F' de la force de friction s’appliquant sur la particule de ’aiguille a une expression

qui est fonction des n particules de la zone d’influence :

2 lic1 k;zfdi_l
Z?:l djil

Nous notons ici que l'interpolation utilisée pour calculer la force de friction sur la particule

F = (4.3)

de I'aiguille est linéaire : le « poids » du paramétre de friction de chaque particule du tissu
est inversement proportionnel a la distance. Si la particule de D’aiguille est confondue avec
une particule du tissu, nous prenons uniquement le paramétre de friction de cette particule

(I'interpolation n’est plus nécessaire).
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Zone d'influence

- _Cplﬁ(‘l)_ o _;/ de la particule g
¢ Ip. k)

I
|
|
— ¢
|
|

Particule q de l'aiguille

Fi1G. 4.13: Notations pour le calcul de la force de friction : la particule ¢ a une
zone dinfluence pour la friction qui englobe quatre particules du tissu

P1, P2, P3 et pa, chacune possédant un coefficient de friction.

L’interpolation utilisée est simple et uniquement reliée a la distance. L’interpolation utilisée
dans les autres modeles (|[GSD*05| par exemple) pour calculer I'intensité de la force de friction
est également linéaire méme si pour les modéles utilisant des éléments finis, seules les particules
du tissu situées sur le parcours de l'aiguille sont utilisées. Une interpolation plus complexe
pourrait étre utilisée : nous en discuterons dans le chapitre 7.

Afin de vérifier la seconde loi de Newton, la force de friction appliquée sur la particule de
I"aiguille est redistribuée sur les particules du tissu. La force de friction F{edisml’“ti‘m appliquée
sur chaque particule 7 du tissu concernée ayant un coefficient de friction k:Zf a pour intensité :

Firedistribution _ M (4 . 4)

n —1
>j=14;

Un des avantages de l'utilisation de zones d’influence est que ’'on peut incorporer dans la
modélisation des différences de friction a l'intérieur d’'un méme objet ou organe dans le cadre
de la simulation médicale. La figure 4.14 montre la différence de valeurs de la force de friction
sur une particule de ’aiguille dans une région homogeéne et une région inhomogene (au sens

ou les paramétre de friction ne sont pas les mémes sur toutes les particules du tissu).
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Force de friction

résultante rr — — — — — — — =
| “— |
| &-0—»
| |

- < : .
| y | —_—
I ‘,—? Sens de linsertion
| & |
| - — — = —
Particule q de l'aiguille
Force de friction

résultante - — — — — — — — -
| “— |
| &-0—»
| |

£ - & | s
h - - -

| y | —_—
I ‘,—? Sens de linsertion
| &— |
L _ 5X_ ]

Noeud avec une friction plus importante

Fi1G. 4.14: Différences dans le calcul de la force de friction lorsque tous les para-
meétres de friction sur les particules du tissu sont identiques ou non.
Sur limage du dessous, 'une des particules du tissu située dans la
zone d’influence de la particule de l’aiguille a un paramétre de friction
plus important. La force de friction résultante est alors plus élevée que
dans le cas ot les paramétres de friction sont homogénes (figure du

dessus).
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Calcul de la force de découpe

La force de découpe est calculée uniquement pour la particule située a 'extrémité de l'aiguille
découpant le tissu. Elle est calculée uniquement si I'aiguille est dans le tissu et si elle n’est
pas en train d’étre retirée. L’expression de l'intensité de la force de découpe sur la particule
située a I'extrémité de l'aiguille a la méme forme que celle pour la force de friction. Les mémes
remarques peuvent étre faites concernant le type d’interpolation utilisée et I'inhomogénéité
des paramétres de découpe des particules.

La direction de la force est paralléle & 1’aiguille. Nous utilisons la particule représentant
Iextrémité de l'aiguille ainsi que la particule voisine afin de définir cette direction. Pour le
choix de cette direction, nous nous sommes reportés aux travaux de mesures que nous avons
présentés dans la premiére partie de ce chapitre.

En notant d; la distance entre la particule de 'aiguille étudiée et la particule ¢ du tissu
appartenant & la zone d’influence, et kf le parameétre de découpe associé a cette particule,
I'intensité C de la force de découpe s’appliquant sur la particule de I'aiguille a une expression

qui est fonction des n particules de la zones d’influence :

noked; !
C = Zlil 7 =
Zj:l d;

De méme que pour la force de friction, la force de découpe est redistribuée sur les particules

(4.5)

du tissu. La force de découpe C} edistribution anpliquée sur chaque particule i du tissu concernée
ayant un coefficient de découpe k{ a pour intensité :

-1
ksd;

i A— 4.6
Z?:l djil ( )

Credistribution
i

Calcul de la force de ponction La force de ponction n’est pas calculée directement mais
par I'intermédiaire de la force de découpe. Cependant, comme nous I’avons vu dans la premiére
partie de ce chapitre, l'intensité de la force de ponction est plus importante que celle de
découpe, bien que calculée identiquement. Pour modéliser cette différence d’intensité, nous
avons choisi d’attribuer aux particules situées a la surface de I'objet modélisé des parameétres
de découpe du tissu plus importants que pour les particules situées a I'intérieur de 'objet. Ce
choix est principalement algorithmique afin de n’avoir que deux variables (friction et découpe)
sur chaque particule du tissu. L’intensité de la force de découpe sera ainsi plus importante
lorsque 1'aiguille n’est pas encore entrée dans le tissu, traduisant ainsi la force de ponction

nécessaire pour découper le tissu.

4.3.4.3 Modélisation de la friction : concept « d’attracteur virtuel »

Principes de la modélisation de la friction
Nous avons décrit au paragraphe précédent la force de friction comme étant une force paralléle
al’aiguille et dont I'intensité dépend du tissu environnant. La friction est habituellement définie

comme une force opposée au mouvement relatif de deux surfaces qui sont en contact. Lorsque
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les deux surfaces en contact sont en mouvement relatif 'une par rapport a 'autre, la friction
entre les deux objets considérés se traduit par une conversion de I’energie cinétique en chaleur.
L’approximation classique de la force de friction est connue sous le nom de friction de Coulomb
et son intensité a pour expression Fy = uN ot p est le coefficient de friction et N I'intensité
de la force normale a la surface de contact. La force de friction F; est exercée dans la direction
opposée au mouvement de 'objet. C’est pour cela que dans notre modélisation, I'orientation

de la force de friction est paralléle & ’aiguille et de sens contraire au mouvement.

Dans la modélisation physique d’objets, plusieurs types de friction sont différenciés. Baraff
et al. [Bar97| ont effectué un travail pionnier dans la modélisation de ces différents types
de friction entre deux objets. On distingue généralement la friction statique et la friction

dynamique :

e La friction statique correspond a I’état ou deux objets ne bougent pas I'un par rapport
a ’autre. La force nécessaire pour faire bouger un objet est souvent dénommeée force de
friction statique.

e La friction dynamique correspond a I’état ot les deux objets considérés bougent 1'un par
rapport & Pautre. Un exemple de friction dynamique qui nous intéresse dans le cadre

des aiguilles est la friction de glissement entre les deux objets.

La friction entre 'aiguille et le tissu peut se résumer & deux états : friction statique ou
friction dynamique. Lorsque la friction est statique, le tissu est « collé » & ’aiguille alors que
lorsque la friction est dynamique, l'aiguille « glisse » par rapport au tissu. Dans les modéles
d’interactions entre aiguilles et tissus mous existants ([GSD*05, AGOO05| par exemple qui
sont tous les deux des modéles MEF), la friction est modélisée par un automate. La force de
friction est calculée par interpolation comme dans notre modeéle a partir des nceuds du tissu
positionnés sur 'aiguille. Lorsque la force élastique calculée sur chaque noeud de l'aiguille a
partir des neeuds du tissu est inférieure & une valeur donnée, la force de friction étant interpolée
comme dans notre modeéle, les nceuds du tissu situés sur le chemin de 'aiguille sont « collés »
a l'aiguille : un déplacement est imposé sur ces noeuds. Lorsque la force élastique calculée est
supérieure au seuil fixé, les nceuds situés sur le chemin de I'aiguille peuvent glisser : on leur

impose alors une force égale a la force de friction.

Les méthodes proposant une telle modélisation de la friction sont toutes basées sur la
méthode des éléments finis. Les auteurs effectuent des opérations de remaillage ou bien de
changement de position des nceuds du tissu afin que l'aiguille passe toujours par des noeuds
du tissu. Dans notre modéle discret ne contenant pas de maillage, nous ne contraignons par
I’aiguille a passer par des particules du tissu. Il ne nous est donc pas possible d’appliquer
le méme genre d’automate car nous ne pouvons pas imposer un déplacement donné « par
interpolation » sur les particules du tissu appartenant & la zone d’influence dans le cas de la
friction statique. L’idée est alors d’utiliser a nouveau le principe d’attracteur défini dans le
chapitre 3 afin de faire en sorte qu’il y ait des particules « virtuelles « du tissu sur le chemin

de T'aiguille.
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Principe de I’attracteur virtuel

Nous utilisons le principe d’attracteur développé au chapitre précédent afin de pallier ’absence
d’une particule du tissu située sur le chemin de l'aiguille. Nous attachons & chaque particule de
Iaiguille un attracteur virtuel. Cette particule élastique virtuelle va nous permettre de calculer
la valeur de la force élastique dont nous avons besoin pour déterminer si ’aiguille est dans un
état de friction statique ou dynamique.

A chaque itération, 'attracteur virtuel de chaque particule de 'aiguille située dans le tissu
est calculé a 'aide des particules du tissu appartenant a la zone d’influence de friction. A
I'itération suivante, les particules du tissu et de l'aiguille ont bougé et la zone d’influence a été
modifiée. Nous recalculons alors la position de 'attracteur a 'aide des particules de la zone
d’influence de litération précédente. Le vecteur entre la position actuelle de la particule de
Iaiguille et son attracteur sert a définir Porientation d’'une force dont l'intensité est calculée
en interpolant les paramétres d’élasticité de chacune des particules du tissu appartenant & la
zone d’influence de l'itération précédente. Les calculs de 'attracteur et de la force élastique
virtuels sont illustrés sur la figure 4.15. Si cette force élastique « virtuelle » est inférieure a
la force de friction calculée selon le schéma décrit au paragraphe précédent, alors l'aiguille
est dans un état de friction statique : nous appliquons a la particule de I'aiguille cette force
élastique et nous répartissons son opposée sur les particules du tissu de la zone d’influence de
Iitération précédente avec comme coefficient les « poids » ayant servi a calculer I'attracteur.
Nous utilisons de ce fait le méme schéma de redistribution des forces que dans le calcul de la
force élastique. Lorsque la force élastique calculée est supérieure a la force de friction, nous
n’appliquons aucune force supplémentaire & la force de friction sur le modéle.

Enfin, nous modélisons également le cas o la différence des vitesses de deux objets en
contact est importante (I’aiguille est dans un état de friction dynamique). Dans ce cas, une
force dissipative est ajoutée a la force de friction. Cette force est orthogonale & 1’aiguille et
son intensité est constante puisque nous supposons que l'aiguille est homogéne. Nous fixons
un seuil de vitesse relative de I’aiguille par rapport au tissu : quand ce seuil est atteint, une
force dissipative est ajoutée a la force de friction. L’état de friction dynamique est ainsi cor-

rectement modélisé.
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Nouvelle zone d'influence Force élastique virtuelle

FiG. 4.15: Calcul de Uattracteur et de la force élastique wvirtuels. L’itmage du
haut représente une itération et l'image du bas la suivante. Dans la
premiére itération, la particule de aiguille considérée (en blanc et
de petit diametre) a une zone d’influence pour la friction, cette zone
comportant 4 particules du tissu (représentées en rouge pour les dis-
tinguer de celles n’appartenant pas a la zone d’influence considéré).
A Uitération suivante, les particules de 'aiguille et du tissu ont bougé.
La particule de I’aiguille a une nouvelle aire d’influence comportant 4
particules du tissu (deuzx particules appartenaient déja a la zone d’in-
fluence précédente). L attracteur virtuel (en bleu foncé) est calculée a
partir de la position des particules de la zone dinfluence précédente,
avec les coefficients calculés lors de l'itération précédente. Une force
élastique virtuelle est calculée entre cet attracteur wvirtuel et la posi-
tion actuelle de la particule de l'aiguille. L’intensité de cette force est
testée par rapport a celle de la force de friction afin de déterminer si

on applique une friction statique ou bien dynamique.
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Algorithme 4 : Calcul de la friction pour une particule de I"aiguille

// Liste des particules du tissu appartenant & la zone d’influence de
friction // de la particule étudiée
Données : ListeParticulesTissu
// Liste des particules du tissu appartenant & la zone d’influence de
friction // de la particule étudiée pour 1’itération précédente
Données : ListeParticulesTissuPrec
// Calcul de 1’attracteur virtuel de la particule de 1’aiguille & 1l’aide
de // ListeParticulesTissuPrec
calculAttracteurVirtuel() ;
// Calcul de la force élastique virtuelle
/! FvirtuelleElas = €lastipterpole X XX+
calculForceElastiqueVirtuelle() ;
// Calcul de la force de friction & 1’aide de ListeParticulesTissu :
Frriction
calculForceFriction();
ajoutForceFriction();
si |[FVirtuettieElas|| < || FFriction|| alors
// Friction statique : nous ajoutons la force élastique virtuelle & la
// particule de 1l’aiguille et nous répartissons son opposé sur les
// particules du tissu
ajoutForceElastique();
redistributionForceElastiqueSurTissu();
sinon
si l'aiguille n’a pas changé de mouvement alors
// Friction dynamique
si La wvitesse relative de l’aiguille par rapport au tissu dépasse un certain seuil
alors
// Nous ajoutons une force dissipative

ajoutForceDissipative();

fin

fin
fin

4.3.4.4 Algorithme de simulation

Nous avons décrit la maniére utilisée pour incorporer les différents paramétres propres a
I'interaction entre aiguilles et tissus ainsi que la géométrie de 'aiguille a ’aide de zones d’in-
fluence dans notre modéle. Nous avons également détaillé le calcul de 'intensité et la direction

des différentes forces s’appliquant sur les aiguilles et les tissus mous. L’algorithme ci-aprés
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donne le schéma d’évolution général du mouvement d’une aiguille lors de son insertion dans

des tissus mous.

Algorithme 5 : Algorithme d’une itération pour I'insertion d’une aiguille dans des tissus

mous

pour chaque particule de ’aiguille faire
calculForcesTissu();

// Forces de ponction, de découpe et de friction
calculForceElastiqueVirtuelle();

si (|| virtuelleElastiqueForce || < || frictionForce || ) alors
// Friction Statique

redistributionForcesTissu();
redistributionForceElastiqueVirtuelle();

sinon

// Friction Dynamique

redistributionForcesTissu();
fin

applicationForcesTissuSurAiguille() ;

fin
sommeForces();
calculMouvementAiguille();

ajustement VitesseAiguille();

Aprés le calcul du mouvement de 'aiguille, sa vitesse est ajustée si nécessaire afin qu’elle
ait toujours la méme intensité pendant toute la simulation. Un exemple de simulation est
représenté sur la figure 4.16. La validation de notre méthode de modélisation sera étudiée au

chapitre 6.

4.3.5 Conclusion

Dans la deuxiéme partie de ce chapitre portant sur la modélisation de I'insertion d’aiguilles
dans des tissus mous, nous avons décrit notre méthode de modélisation et de simulation.
Dans le paragraphe 4.3.2, nous avons présenté les choix que nous avons effectués concernant
la modélisation des paramétres nécessaires & la simulation de l'interaction entre aiguilles et
tissus mous. Nous avons notamment choisi de rattacher les parameétres aux particules du
tissu et non a I'aiguille elleeméme, engendrant ainsi une plus grande facilité pour modifier des
simulations effectuées de maniére répétitive pour une application médicale donnée. Ce choix
permet également de modéliser des inhomogénéités des tissus que ce soit pour le parameétre
de découpe ou celui de friction.

Dans le paragraphe 4.3.3, nous avons proposé la modélisation des aiguilles pour notre

méthode. Les simulations présentées dans ce manuscrit sont pour I’essentiel réalisées avec des
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(c) (d)

FiGc. 4.16: Simulation de linsertion d’une aiguille dans un objet élastique :
(a) vue globale par transparence, (b) déplacements dans le tissu (les
déplacements les plus importants sont représentés en clair), (c) forces
appliquées sur les particules du tissu, (d) détails de la somme des
forces appliquées sur les particules du tissu pour une tranche du cube

située au milieu de celui-ci.

- 204 -



4.3. Modélisation de l'insertion d’aiguilles

aiguilles rigides. Une méthode de modélisation d’aiguilles flexibles apporterait un meilleur
réalisme dans le cadre de la curiethérapie ou la biopsie de la prostate. Nous avons également
noté dans ce paragraphe la possibilité d’insérer plusieurs aiguilles dans un méme objet, ce qui
n’a pas été montré avec les autres méthodes existantes de modélisation des aiguilles.

Enfin, dans le paragraphe 4.3.4, nous avons décrit la simulation proprement dite de l'inter-
action entre aiguilles et tissus mous. C’est essentiellement dans cette partie que les propriétés
spécifiques a notre méthode de modélisation ont été utilisées. Ainsi, afin de modéliser la géo-
métrie de Daiguille et son incidence sur les tissus, nous avons tout d’abord défini des zones
d’influence pour chaque particule composant 'aiguille afin de calculer les paramétres de fric-
tion et de découpe nécessaires aux calculs des forces du méme nom. Ces zones d’influence
peuvent étre modifiées en fonction de la géométrie de l'aiguille (son diameétre par exemple ou
bien la géométrie de son extrémité). Notre méthode de modélisation permet de se passer du
maillage et de définir des « zones d’influence dynamiques » permettant de calculer les forces
appliquées sur I'aiguille. Dans un deuxiéme temps, nous avons abordé le calcul des forces de
friction, de découpe et de ponction, et notamment la maniére dont nous avons utilisé les pa-
rameétres liés aux particules du tissu situées dans les zones d’influence pour calculer I'intensité
des forces. Enfin, dans un troisiéme temps, nous avons introduit 1'utilisation de la notion d’at-
tracteur définie au chapitre précédent afin de résoudre le comportement du tissu mou traversé
par laiguille et de déterminer si les particules du tissu doivent suivre ’aiguille ou bien glisser
par rapport a elle. Nous avons ainsi défini le concept d'un attracteur wvirtuel pour pouvoir
calculer une force élastique exacte (mais virtuelle) sur chaque particule de I'aiguille et ainsi
pouvoir déterminer I’état de celle-ci concernant la friction.

Dans notre modélisation, des améliorations peuvent étre envisagées a plusieurs points de
vue :

e d'un point de vue expérimental : les paramétres de friction, de découpe et de ponction
n’ont pour l'instant aucune valeur physique justifiée par rapport aux véritables propriétés
des tissus traversés. Des expériences pourraient donc étre envisagées afin de déterminer
ces valeurs en fonction du type d’aiguille utilisé, de la géométrie de I'aiguille, de sa vitesse
par exemple.

e d’'un point de vue modélisation : la simulation d’aiguilles flexibles permettrait de modé-
liser un comportement encore plus réaliste, afin de quantifier la courbure des aiguilles
pour les deux gestes médicaux étudiés.

e d’un point de vue simulation : la gestion des collisions permettrait d’ajouter un retour
haptique intéressant & notre moteur de simulation dans "optique d’aider les médecins &
appréhender les déformations et déplacements des structures anatomiques lors de 'in-
sertion d’une aiguille, et notamment la rencontre d’'une aiguille avec des os comme la

symphyse pubienne par exemple.
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4.4 Conclusion

Dans ce chapitre, nous nous sommes intéressés & la modélisation et a la simulation de
I'insertion d’aiguilles dans des tissus mous. Des travaux concernant ce sujet sont apparus
depuis une dizaine d’années avec pour objectif de modéliser les interactions entre I’aiguille et
les tissus mous traversés afin d’améliorer des procédures médicales, notamment du point de
vue de la précision.

La modélisation des aiguilles et de leur insertion dans des tissus mous passe en premier
lieu par la détermination et la quantification des paramétres entrant en jeu dans l'interaction.
L’identification des différents parameétres est la premiére étape. Quelques paramétres ont été
proposés dans la littérature, notamment en fonction du moment de l'insertion. Le travail de
mesures expérimentales est une étape obligatoire avant de passer & celle de la modélisation
proprement dite. Ce travail résumé dans de plus en plus d’articles est aussi un facteur limitant
de la modélisation car les paramétres sont trés dépendants de 'application médicale choisie
pour effectuer les simulations. En particulier, le manque de données dans certains cas, notam-
ment des données in vivo, n’a pas encore été résolu. Dans le travail réalisé au cours de cette
thése, nous ne nous sommes pas intéressés directement & cette partie de mesures expérimen-
tales. Le séjour effectué & Vancouver au Canada dans I’équipe du Professeur Salcudean nous a
permis d’utiliser des données existantes et de fabriquer de nouvelles données. Nous exposerons
ces expériences dans le chapitre 6.

Concernant la partie modélisation proprement dite, quelques travaux ont été présentés,
pour la plupart basés sur la méthode des éléments finis. Nous avons proposé dans ce chapitre
une méthode de modélisation discréte avec l'utilisation d’un principe a mémoire de forme pour
traduire ’élasticité des objets modélisés. Cette méthode permet de modéliser 'insertion d’une
aiguille rigide dans un objet élastique et notamment les différentes interactions entre ’aiguille
et les tissus élastiques environnants. Dans cette méthode, l'aiguille peut étre insérée avec
une orientation quelconque dans un tissu mou et les propriétés de notre méthode permettent
notamment de ne pas avoir des problémes de maillage, comme ceux existants dans d’autres
méthodes de modélisation. Enfin, nous pouvons modéliser l'insertion de plusieurs aiguilles
dans un méme objet, ce qui va nous permettre de modéliser la curiethérapie telle qu’elle est
réalisée dans le protocole du CHU de Grenoble. L’insertion d’aiguilles flexibles est en cours

d’implémentation et nous permettra de compléter la méthode de modélisation existante.
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Validation du modéle
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5.1 Introduction

Dans ce chapitre, nous présentons différentes expériences de validation de notre méthode
de modélisation afin d’en vérifier ses performances, en particulier du point de vue des critéres
définis a la fin du chapitre 2.

Les motivations de ce chapitre concernent principalement les performances intrinséques
de notre méthode de modélisation avec les propriétés qui la caractérisent. L’objectif a long
terme est de pouvoir obtenir des simulations de structures anatomiques spécifiques & chaque
patient et ainsi prédire les déformations qui auront lieu lors de la réalisation du geste médico-
chirurgical par le clinicien. Pour arriver & ce résultat, les paramétres rhéologiques propres

au patient doivent étre utilisés. Utiliser de telles valeurs requiert des méthodes de mesures
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rhéologiques qui sont aujourd’hui encore & un stade expérimental d’une part car ’accés mi-
nimalement invasif aux tissus in vivo représente une barriére technologique non résolue (cas
de dispositifs mesurant la relation entre force imposée et déplacement obtenu comme le TeM-
PeST [OKHDO4]| ou bien les mesures par aspiration [KVD*02, NMK*03]), et d’autre part car
les moyens d’imagerie sont encore en pleine évolution et les résultats encore peu nombreux
(cas des méthodes d’élastographie permettant d’obtenir des déplacements a I'intérieur d’un
tissu a l'aide d’images échographiques [OAG*02]).

Dans les deux types de dispositifs permettant de récupérer des propriétés rhéologiques des
tissus propres a chaque patient, une méthode inverse est de toutes les facons nécessaire afin
de retrouver les valeurs des parameétres a incorporer dans les modéles, indépendamment de
la méthode de modélisation utilisée. L’objectif de ce chapitre n’est pas de réaliser de telles
manipulations, qui sont aujourd’hui un probléme commun & tous les modéles proposés pour
simuler des gestes médicaux.

Dans ce chapitre, notre démarche est de valider le comportement de notre méthode vis-a-
vis d'une part de données de référence et d’autre part d’autres méthodes de modélisation de
tissus mous fréquemment utilisées. La validation effectuée cherchera surtout a montrer si le
comportement de notre méthode de modélisation est similaire & celui observé pour des données
réelles ou simulées a l'aide d’autres méthodes. Deux types de références seront distinguées :
des solutions analytiques dans un premier temps et des données réelles dans un second temps.
Nous comparerons principalement notre méthode avec la méthode des éléments finis, trés
fréquemment utilisée pour modéliser les tissus mous et dont les fondements théoriques sont

bien cernés.

Les premiéres expériences de ce chapitre concernent des validations de problémes compor-
tant des solutions analytiques, notamment afin de trouver des équivalences entre les différents
parameétres des méthodes de modélisation comparées. Différents problémes ont été abordés.
Nous décrirons dans un premier temps une comparaison entre notre méthode et un systéme
masses-ressorts sur un exemple simple afin d’étudier la stabilité de notre méthode notamment.
Nous parlerons ensuite de I'expérience d’une poutre encastrée soumise a la gravité (partie
5.4), ce qui nous permettra notamment d’étudier le comportement du paramétre d’élasticité
de notre méthode. Puis nous exposerons dans la partie 5.5 I'expérience d’un cylindre étiré ou
compressé dans le sens de sa hauteur. Cette expérience fournit des comparaisons sur les formes
obtenues des objets aprés déformations. Enfin, nous présenterons quelques expériences sur un
cube (partie 5.6) afin d’étudier 'influence des parameétres de notre méthode de modélisation
non testée dans les expériences précédentes.

Les expériences suivantes correspondent plus a une phase de validation proprement dite
sous la forme de comparaisons avec des données réelles provenant de fantomes ou bien d’images
meédicales. Nous présenterons tout d’abord les comparaisons que nous avons effectuées entre
différentes méthodes de modélisation a partir des données provenant de I'expérience du Truth
Cube [KCO*03| (partie 5.7). Dans un second temps, nous nous intéresserons a des compara-

raisons avec des données médicales en relation avec la chirurgie maxillo-faciale (partie 5.8).
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Avant de présenter les différentes expériences réalisées, un état de I'art sur les différents

expériences déja proposées dans la littérature est présenté dans le paragraphe 5.2.

5.2 Comparaisons de méthodes de modélisation de tissus mous

Dans cette partie, nous décrivons briévement les différentes méthodes de comparaisons
existantes pour analyser les performances d’'une méthode de modélisation donnée. Dans le pa-
ragraphe 5.2.1, nous reviendrons sur les différents articles proposant une comparaison. Puis,
nous présenterons les mesures existantes pour effectuer la comparaison des méthodes de mo-

délisation dans le paragraphe 5.2.2.

5.2.1 Les différentes comparaisons proposées

Les comparaisons entre les différentes méthodes de modélisation des tissus mous existantes
sont peu nombreuses. Alterovitz et al. [AG02] proposent de comparer différentes approches
mais uniquement dans le cadre de la méthode des éléments finis. Dans la littérature des
éléments finis, un certain nombre d’articles mesure V'erreur a-posteriori [ZT00, ATO97], c’est
a dire l'erreur produite par une analyse par éléments finis particuliére. Les articles utilisent
comme métrique l'erreur relative sur la norme de I’énergie des modéles étudiés. Les mesures
effectuées visent principalement a analyser 'impact du maillage ou bien des fonctions de forme
sur les simulations et non la précision visuelle ou géométrique des déformations réalisées.
Alterovitz et al. proposent d’autres métriques pour comparer les modeles et se focalisent plus
particulierement sur les résultats des simulations en terme de précision.

Parmi les tests proposés, nous pouvons citer I'exemple de la poutre encastrée utilisé par
[AG02, PDAO03] que nous reprendrons dans la partie 5.4. Les comparaisons avec des données
réelles restent également trés rares. Dans cette catégorie de comparaisons, des fantémes ou
bien des données médicales peuvent étre utilisés comme référence des déformations des tissus
mous. Dans le premier cas, les déformations appliquées sur le fantéme sont suivies & 'aide
d’un moyen d’imagerie et fournissent la référence pour les comparaisons entre les différentes
méthodes. Nous pouvons tout particuliérement citer I’'exemple du « Truth Cube » développé
par Kerdok et al. [KCO*03], expérience dont nous utiliserons les données dans la partie 5.7
de ce chapitre.

Dans le cas des comparaisons avec des données médicales, le protocole pour valider les si-
mulations réalisées est d’utiliser les données pré-opératoires et post-opératoires et ainsi d’avoir
les déformations réelles. La comparaison des données post-opératoires réelles avec celles simu-
lées a partir des données pré-opératoires est alors possible. Quelques exemples de validation
des méthodes de modélisation avec des données médicales ont été proposées. Nous pouvons
citer par exemple [CLP03] dans le cadre de la chirurgie maxillo-faciale.

Enfin, nous pouvons noter que la rareté des exemples de comparaisons entre des données
simulées et des données réelles est a relier avec le peu d’expériences effectuées pour déterminer

les propriétés physiques des tissus simulés. En effet, afin d’avoir des simulations réalistes des
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objets physiques modélisés, les paramétres incorporés aux méthodes de modélisation doivent
avoir un sens physique. Or les mesures des propriétés des tissus sont encore peu nombreuses
dans la littérature, ce qui fait que peu de comparaisons ont été effectuées et celles qui existent

concernent la plupart du temps différentes méthodes mais non des données réelles.

5.2.2 Mesures d’erreur

Afin de comparer les performances de différentes méthodes de modélisation entre elles ou
bien avec des données réelles, des métriques d’erreur doivent étre définies. Dans ce paragraphe,
nous allons dans un premier temps répertorier les mesures existantes avant de présenter les
mesures utilisées dans la suite de ce chapitre pour nos différentes expériences de validation.

L’ensemble de ces mesures est effectué a la fin des simulations.

5.2.2.1 Les mesures d’erreur existantes

Dans son algorithme de recuit-simulé, [DKT95] utilise comme critére de qualité la déviation
standard notée G entre les déplacements des n nceuds de référence u; et les déplacements

résultats de la simulation ;.

G est utilisée pour chaque carré (en 2D) du maillage masse-ressort dont il veut trouver les
valeurs des paramétres.

[AG02| introduit trois différentes mesures d’erreur : erreurs sur ’énergie, la surface et
I'intérieur de I'objet modélisé. La norme de I'énergie relative est classiquement utilisée dans la
littérature portant sur la méthode des éléments finis, notamment dans le cadre d’étude sur la
précision du maillage [ZT00]. En notant u le vecteur déplacement de chaque nceud de référence
a l'instant ¢ et 1 le vecteur déplacement de chaque noeud dont la position est simulée, la norme

de I’énergie e peut s’écrire :

lell = /(& — w)T(a — u) (5.2)

La norme de I’énergie du déplacement d’un nceud est donnée par :
[u| = VuTu (5.3)
L’erreur relative sur la norme de ’énergie, notée 7 est ainsi définie par :

el -

Cette erreur est assez simple a calculer mais n’est pas facile a visualiser d'un point de vue
géométrique.

[AG02] introduit deux autres mesures d’erreur liées entre elles : Perreur sur la surface et
Ierreur intérieure. L’erreur sur la surface calcule I'erreur effectuée lors de la simulation en

comparant la surface de 1'objet référence et celle de I'objet simulation. Graphiquement, si on
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. PP . ! . 2 s e
a un objet M de référence et un objet M simulé, alors 'erreur sur la surface est la différence

d’aires entre les deux objets en 2D (la différence de volumes en 3D) (illustration sur la figure
M' MeM'

5.1).
M

Fi1G. 5.1: L’erreur sur la surface correspond a la différence d’aires entre les deus

objets (opérateur logique utilisé pour calculer cette différence est l’opé-

rateur xor).

La mesure d’erreur intérieure permet de calculer 'erreur sur les déplacements de chaque
point(nceud) qui compose ’objet considéré. Au contraire de 'erreur relative de la norme de
I’énergie qui somme une erreur sur chaque degré de liberté indépendamment, ’erreur interne

)

somme ’erreur sur le déplacement de chaque point globalement.

5.2.2.2 Mesures d’erreur choisies dans la suite de ce chapitre

Soient pg la position initiale d’une particule (nceud) de I'objet considéré, p la position de
ce méme point apres déformation dans I'objet de référence et p la position dans I'objet simulé.
Les positions sont illustrées sur la figure 5.2.

Dans la suite de chapitre, nous utiliserons les mesures suivantes, selon les comparaisons &
effectuer :

e le déplacement des positions simulées : ||p — pol|-

e la distance entre la position simulée p et la position réelle p : ||p — p||.

e le pourcentage du déplacement simulé par rapport au déplacement réel, ce qui correspond

a: 100 x [|p — pol|/|[P — Poll-

Nous avons ensuite choisi d’utiliser ’erreur relative sur la norme d’énergie comme critéere
d’erreur pour nos différentes comparaisons, notamment pour les comparaisons avec des données
réelles et plusieurs méthodes de modélisation. Nous la noterons par la suite 7 et elle sera définie

comme : A
_ llp—pl

~ |Ip — pol (5:5)
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Position initiale p_

@
/ e
N "
S~ Position apres @ <— o
simulation Position de référence
~ apres déformation
p p

Fi1Gc. 5.2: Mesure de distances.

5.3 Comparaison entre un systéme masses-ressorts et un sys-

téme avec mémoire de forme

Dans le chapitre 3, nous avons présenté les propriétés élastiques de notre méthode, pro-
priétés basées sur un principe & mémoire de forme. Dans cette thése, la preuve théorique de
Iexistence d’une solution convergente d’un tel systéme lorsqu’il est déformé puis relaxé n’a
pas été étudiée. Afin d’étudier la convergence, nous avons donc choisi de comparer le com-
portement du systéme avec un autre systéme discret : un systéme masses-ressorts. Chaque
relation de voisinage du systéme a mémoire de forme est remplacée par un ressort dans le

systéme masses-ressorts.

5.3.1 Comparaison formelle

Dans ce paragraphe est décrit la méthode que nous allons employer pour étudier la conver-

gence des deux systémes qui ne different que par leur formulation de ’élasticité.

5.3.1.1 Critére de stabilité

Soit un systéme discret représenté par un vecteur d’état X! A linstant t. La fonction

d’évolution globale du systéme est posée comme étant :

YT = f(Y?) avec Y! = ( ).(t ) (5.6)
Xt
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La stabilité d’'un tel systéme peut étre étudiée au voisinage de Y! par sa matrice jacobienne

définie par :
) _ OR(YY
Jld) — 2t 5.7
i (5.7)
L'élément (i,5) de la matrice jacobienne est la dérivée partielle de la i™¢ composante de

la fonction d’évolution f par rapport a la j°™¢ composante du vecteur d’état. L’étude de la
matrice jacobienne nous renseigne sur la variation de la fonction d’évolulion en fonction de

I’état du systéme. Dans le cas d'un systéme discret, le systéme est stable lorsque :

Vi, si \; est réelle alors || < 1,

0.8
si A; est complexe alors |\;| < 1 et Re(\;) # 0 (58)

ot \; est la i€ valeur propre de la matrice jacobienne et Re();) sa partie réelle.

5.3.1.2 Fonction d’évolution

Nous étudions deux systémes discrets (dans 'espace et dans le temps) & n particules. Soit
X le vecteur de taille 3n contenant les positions des n particules, chacune possédant une masse
m.
Deux forces sont modélisées dans notre étude :
e la force d’élasticité F€ dont la formulation est différente dans les deux systémes étudiés.
e la force de viscosité du milieu FV qui est identique pour les deux modéles :
FV = —k,X".

La loi fondamentale de la dynamique s’ecrit pour les deux systémes :
mX =F¢ +FY (5.9)

En utilisant le schéma d’Euler explicite pour exprimer le nouvel état du systéme, nous avons :

Xittdt  — Xt 4 dXt
(5.10)

Xttdt Xt+dt(F5(Xt)+F“(Xt))

Dans le paragraphe suivant, nous allons expliciter la force d’élasticité pour les deux systémes

dans un cas particulier.

5.3.2 Exemple applicatif

L’exemple choisi est celui d'un tétrahédre régulier ABC'D dont les cotés ont pour longueur
ly et dont la base BC'D est située dans le plan z = 0. Les particules B, C' et D sont fixées
et nous étudions la stabilité de la particule A autour de son point d’équilibre. La figure 5.3
illustre la configuration spatiale de notre exemple. Le repére est centré sur le centre de gravité

de la base BC'D du tétrahédre et a son axe x le long de la hauteur du tétrahédre passant par

A.
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C

Fi1G. 5.3: Exemple pour la comparaison entre notre méthode de modélisation et
un systéme masses-ressorts. La base du tétrahédre BCD est fixée et la
particule A est déplacée a linstant t. Nous recherchons expression de
la force d’élasticité F,. a l'instant t 4+ dt permettant a la particule A de

revenir a sa position de repos.

5.3.2.1 Forces élastiques

La force élastique F€ posséde une formulation différente dans les deux méthodes de mo-
délisation étudiées. Les particules B, C' et D étant fixées, nous nous intéressons a l’'expression
de la force sur la particule A.

e Systéme masses-ressorts : Trois ressorts rentrent en compte dans l’expression de la
force élastique : celui entre A et B, celui entre A et C' et celui entre A et D. Les ressorts
entre B et C, C et D, et D et B ne sont pas modélisés (les particules sont fixes et les
ressorts ne générent donc aucune force élastique). Les ressorts choisis sont des ressorts

simples, linéaires, sans amortisseur. La force élastique en A a pour expression :
l l l
F® = ky(1— ———)AB" % 1 k(1 0 ___)ACHH 4 k(1 0 __)AD!H

1— - v -9
HABt-i—dtH ”Act—i-dtH HADt—i—dtH
(5.11)

dt -3 . . .
avec AB'4t Je vecteur AB a l'instant t + dt. ky est le coefficient de la force élastique

pour le systéme masses-ressorts et [y la longueur de repos des ressorts.
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e Systéme 4 mémoire de forme : Un unique ressort est présent entre la particule A et
son attracteur A*. Comme les voisins B, C' et D de la particule sont fixes, la position
de l'attracteur est celle de la particule A au repos. L’expression de la force élastique est

donc :

F© = ko(A* — AlFdh) (5.12)

avec ko le coefficient de la force élastique dans le cadre du systéme a mémoire de forme.

5.3.2.2 Equivalence entre les coefficients d’élasticité

Afin de comparer les deux systémes, nous avons besoin de trouver une relation entre les
coefficients d’élasticité présents dans les équations de la force d’élasticité des deux types de
modélisation. Nous nous placons dans le cas ot la particule A est déplacée selon ’axe x, comme
illustré sur la figure 5.3. Les forces d’élasticité des deux systémes ont la méme direction, comme

représenté sur la figure 5.4, paralléles a 'axe x. Soit d le déplacement de la particule A entre

t+dt

C

F1G. 5.4: Comparaison entre le systéme masses-ressorts (a gauche) et le systéme
a mémoire de forme (a droite). Dans le systéme masses-ressorts, il y
a 3 ressorts selon les 3 arétes du tétrahédre dont 'une des extrémités
est la particule A. Dans le systéme a mémoire de forme, la position de

Uattracteur A* ainsi que le ressort entre A et A* doivent étre calculés.

I'instant ¢ et ¢ + dt. En nous plagant dans le cadre des petites déformations (d petit), nous
recherchons une relation de proportionalité entre les coefficients ko et ky : ko = a(d)k;. Pour

trouver « en fonction de d, comparons les modules des deux forces d’élasticité :

a(d)kid = 3k; g _z 0) (d + \/gzo) (5.13)
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avec | = \/lg +d? + 2\/gl0d la longueur des ressorts a l'instant ¢ 4 dt. Nous obtenons comme
équation pour d :

1—-10
a(d) = ( o )(3d+ V6lg) (5.14)
Nous pouvons alors étudier la limite «(d) lorsque d — 0 (petits déplacements) :
li d) =2 5.15
tim a(d) (5.15)

5.3.2.3 Matrice jacobienne

Nous pouvons maintenant expliciter la matrice jacobienne du systéme décrit précédem-
ment. La matrice jacobienne J n’est ici explicitée que pour les lignes et les colonnes concernant
la particule A.

1 0 0 dt 0 0
0 1 0 0 dt 0
0 0 1 0 0 dt
J=1 aore gors arore 1 _ dtk 0 0 (5.16)
m O0x m (13‘/ m 0z m
de by by a0Fy g dk
m Oz m Oy m 0z m
dt OF; 4t OF7  dt OFf 0 1— dtk
L m Ox m Oy m 0z m
Nous obtenons alors pour le systéme masses-ressorts la matrice suivante :
[ 0 0 dt 0 0
0 1 0 0 dt 0
0 0 1 0 0 dt
JMR = _ 2kdt  /Bkdt  2v/2kdt _ dtk (5.17)
m 3m 3m 1 m 0 0
o V6kdt kdt o V/3kdt 0 1— dtk 0
3m 2m 6m m
_ 2V2kdt  /3kdt _ kdt 0 0 1 _ dtk
L 3m 6m 2m m
et pour le systéme a mémoire de forme :
! 0 0 dt 0 0
0 1 0 0 dt 0
0 0 1 0 0 dt
Jvpr = 5.18
MEZ kdtym 0 0 1-dk g 0 (518)
0 —kdt/m 0 0o 1-4 9
dtk
i 0 0 —kdt/m 0 0 11—

Les valeurs propres des matrices jacobiennes sont alors :

e pour le systéme masses-ressorts : {1,1 — L;rflt, 1—

e pour le systéme & mémoire de forme : {1,1 —

key £/ 9k2 —2Tmk+3v/59mk dt}

2m
kot/kZ—4mk d
2m t}

Nous pouvons alors rechercher les valeurs limites du pas de temps dt et de k telles que les

valeurs propres respectent la convergence. Les valeurs trouvées sont résumeées dans le tableau

0.1
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Systéme masses-ressorts | Systéme & mémoire de forme

Valeurs limites QITT 2]%1
du pas de temps

. 3]@12} ﬁ

Valeurs limites O1755) e
de la constante k

TAB. 5.1: Tableau regroupant les valeurs limites des pas de temps et des coeffi-

cients de raideur des deux systéemes étudiés.

Le systéme a mémoire de forme supporte des pas de temps deux fois supérieurs a ceux
du systéme masses-ressorts (le méme rapport existe pour un systéme en 2D). D’autre part,
la constante de raideur a un seuil plus petit pour les systémes masses-ressorts que pour les
systémes & mémoire de forme. Nous pouvons ainsi utiliser des valeurs d’élasticité plus élevées
avec un systéme a mémoire de forme sans que celui-ci ne diverge.

Nous pouvons également ici faire une remarque sur 'exemple choisi. Le fait de fixer les
particules facilite beaucoup les calculs car nous n’avons pas a calculer la matrice jacobienne
en entier. Il serait néanmoins intéressant d’étudier la stabilité du systéme & mémoire de forme
sur un exemple ot les particules sont complétement libres, notamment afin d’étudier plus en

détail 1a formulation de la mémoire de forme.

5.3.3 Comparaison avec simulation

La comparaison formelle effectuée dans le paragraphe précédent reprend un exemple 3D
simple ot certaines particules sont fixées. Dans ce paragraphe, nous proposons d’effectuer les
comparaisons directement sur des simulations sur un objet 3D a la géométrie un peu plus
complexe quun tétrahédre : un icosaédre (12 particules). L’objet est déformé par rapport a
sa position de repos et nous nous intéressons au retour a la forme de repos, en particulier
au temps nécessaire pour que l’icosaédre soit stable. Nous étudions les valeurs limites de pas
de temps au-dela desquelles I'icosaédre n’arrive pas a revenir & son état d’équilibre pour les
deux méthodes. Pour les simulations, nous fixons un seuil temporel maximum au-dela duquel
nous considérons que le systéme ne revient pas a son état d’équilibre. Nous prenons comme
valeur pour les constantes de raideur du systéme masses-ressorts la moitié de celle de notre
paramétre d’élasticité, en accord avec la relation trouvée précedemment.

Nous considérons deux types de perturbations sur le systéme : des petites perturbations
correspondant & un déplacement de 5% de la longueur initiale d'une aréte de I'icosaédre pour
chaque particule et des grandes perturbations correspondant a des déplacements 30 % de la

longueur intiale d’une aréte. Les directions des déplacements sont aléatoires selon les trois axes.
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Les courbes représentant le temps avant stabilisation en fonction du pas de temps pour les
deux types de perturbations sont données sur la figure 5.5. Nous considérons les deux systémes
a I'équilibre lorsque la vitesse de chaque particules est inférieure & 107%m. L’ensemble des
simulations présentées dans cette thése est compilé avec gee(GCC) 4.1.1-0O2, un processeur
Intel(R) Pentium(R) M & 2.26GHz, avec Linux 2.6.17.

T T T T T T T T
0.00 0.01 0.02 0.03 0.04 0.05 0.06 0.00 0.01 0.02 0.03 0.04 0.05 0.06

(a) (b)

FiGc. 5.5: Simulation d’un icosaédre déformé de sa configuration d’équilibre dans
le cas (a) de faibles perturbations et dans le cas de (b) fortes pertur-
bations. Les simulations réalisées a l'aide de notre méthode de modé-
lisation sont représentées en rouge (trait pointillé) et celles a ['aide
d’un systéme masses-ressorts en bleu (trait plein) : elles donnent pour
chaque valeur de pas de temps, le temps nécessaire (en secondes) pour

que licosaédre revienne a sa forme au repos.

Les courbes ont sensiblement la méme allure pour les deux types de perturbations, le
systéme masses-ressorts possédant des valeurs limites du pas de temps plus importantes.
Pour les deux perturbations, notre méthode de modélisation a néanmoins besoin de moins
de temps pour arriver a ’équilibre par rapport au systéme masses-ressorts. Les simulations
sur un icosaedre nous indiquent que le systéme masses-ressorts a des valeurs limites du pas de

temps supérieures a celles de notre méthode. Cette différence peut en partie s’expliquer par le
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choix des valeurs des constantes de raideur. Nous avons en effet choisi un rapport 2 entre les
constantes des deux systémes, en accord avec la valeur trouvée sur l'exemple du tétrahedre.
Comme nous l'avons déja fait remarquer, cet exemple est trés simple et il faudrait reproduire
le méme principe sur une géomeétrie plus complexe (comme un icosaédre) pour confirmer cette

relation.

5.3.4 Conclusion

Dans cette partie, nous avons étudié sur un exemple applicatif la stabilité de notre méthode
en la comparant avec celle des masses-ressorts. Nous avons tout d’abord utilisé un exemple
analytique pour trouver des valeurs limites pour le pas de temps avant d’effectuer des simula-
tions avec un autre exemple. Les simulations nous indiquent que notre méthode converge plus
vite vers sa position d’équilibre mais a des valeurs limites de pas de temps plus petites que
celles des masses-ressorts. Ce premier exemple permet principalement d’étudier la stabilité
de notre méthode par rapport & un autre modéle discret trés utilisé et ainsi de vérifier les

performances en terme de convergence de notre méthode.

5.4 Probléme de la poutre encastrée

L’expérience présentée dans cette partie est celle d’une poutre fixée a I'une de ses extrémités
et soumise a la gravité. La poutre est considérée comme un objet élastique uniforme. La figure

5.6 illustre la configuration du probléme. Cette expérience a été précedemment réalisée par

i :

Fi1G. 5.6: Probléeme de la poutre encastrée soumise a la gravité.

[AG02, PDAO03| pour des méthodes de modélisation basées sur la méthode des éléments finis.
Le paragraphe 5.4.1 expose la solution analytique de 'expérience de la poutre encastrée. Puis,
nous présenterons les simulations réalisées a l'aide de notre méthode de modélisation. Cette
expérience a pour principal objectif d’observer le comportement du parameétre d’élasticité qui
entre dans la formule de la force & mémoire de forme. Comme nous connaissons la position de
la poutre apres déformation, nous pouvons ajuster notre paramétre d’élasticité afin d’obtenir

la méme position. Nous exposons dans le paragraphe 5.4.2 les simulations effectuées.
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5.4.1 Solution analytique du probléme de la poutre encastrée

Dans ce paragraphe, la solution analytique de la mécanique des milieux continus du pro-
bleme de la poutre encastrée est détaillée. La poutre étudiée ainsi que les notations employées
sont représentées sur la figure 5.7. On note L sa longueur, h sa hauteur et [ son épaisseur. Sa

masse volumique est p et la gravité est notée g.

F1G. 5.7: Paramétres de la poutre encastrée soumise a la gravité.

Nous nous intéressons dans un premier temps a la résolution 1D du probléme. Les positions
des points dont nous trouverons la solution analytique seront donc au milieu de la poutre.
Nous cherchons a déterminer la déformation verticale d’'une poutre horizontale de section et
de densité uniformes. En 1D, nous recherchons la trajectoire du point P(x,y) dans le repére

(xOy) tel qu'il est indiqué sur la figure 5.8.

y

p(L=x)

Fi1G. 5.8: Probleme de la poutre encastrée soumise a la gravité en 1D.

Le fait que la poutre soit encastrée se traduit dans I'analyse de la situation par la disparition
de la réaction du point d’appui et seule la force de densité de charge p apparait. La répartion

linéique de la charge (correspondant & la gravité dans notre probléme) est égale a :

Poids

= """ — pglh 5.19
b Longueur P9 ( )

La force & considérer au point P est la masse de la partie de poutre restant jusqu’a I'extrémité
libre T" de la poutre. Nous considérons qu’elle s’applique au centre de gravité du segment
[PT] de coordonnée @ et elle vaut p(L — z) (elle est opposée a la direction de I'axe (Oy)).
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L’ensemble des forces agissant sur le segment [PT] équivaut a un couple de "fléchissement"

dont le moment M, perpendiculaire au plan de coupe de la figure 5.8 est :
M= —%(L—x) « (p(L — z)) = —%p(LQ 9l +4?) (5.20)
D’apres le principe fondamental de la dynamique, on a 1’équation suivante :
M = EIj (5.21)
Lh3

ﬁ.
i représente la dérivée seconde (ou accélération) de la position de P selon I'axe (Oy).

ou E est le module d’élasticité de la poutre et I son moment d’inertie, [ =

L’équation a résoudre est donc :

__pglh

Yol (L* — 2zL + 2?) (5.22)

En intégrant une premiére fois (selon x), on obtient :

__pylh

1
Yoll (L*x — 2°L + g:,;3) + K (5.23)

avec K constante, puis en intégrant une seconde fois :

lh 1 1 1
= ——25’5[ (§L2x2 — §Lx3 + E:LA) + K1z + Ko (5.24)

ol Ky est une deuxiéme constante.

Pour déterminer les deux constantes K et Ko, nous utilisons tout d’abord le fait qu’a I'origine
O, la tangente a la courbe est horinzontale donc ¢(0) = 0, ce qui donne K; = 0. Dans un
second temps, nous utilisons le fait qu’a lorigine, on a également y(0) = 0, ce qui donne

K5 = 0. Nous obtenons donc finalement 1’équation suivante :

lh
y = ;fEI (4L2® — 6L%2% — 2%) (5.25)
La fléche maximum est en x = L et vaut ¥ee = _p%lg? = —3’2%;;“;.

5.4.2 Expériences davec notre méthode de modélisation

Dans ce paragraphe, nous présentons les simulations de ’expérience de la poutre réalisées
avec notre méthode de modélisation (figure 5.11). L'objectif est d’étudier le comportement du
paramétre d’élasticité de notre méthode, qui conditionne l'intensité de la force & mémoire de
forme. Pour cela, nous utilisons la solution théorique de la poutre : pour plusieurs expériences
avec un module d’Young différent, nous enregistrons les positions a différents endroits de la
poutre. La courbe donnant le déplacement de la fléche de la poutre selon 1’axe y en fonction
du module d’Young est donnée sur la figure 5.10 pour les valeurs du module d’Young et
des paramétres de la poutre indiquées dans le tableau 5.2. Nous avons également effectué
les simulations avec notre méthode de modélisation pour différents parameétres d’élasticité et

nous avons sauvegardé a chaque fois les déplacements de plusieurs particules. Nous avons
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Fi1G. 5.9: Simulations de la poutre encastrée a l'aide de notre méthode de modé-

lisation.

Longueur L 10cm
Largeur [ dem
Hauteur h 2em

Masse volumique p 1000kg/m3
Module d"Young E | 50000 — 200000Pa

TAB. 5.2: Valeurs des paramétres utilisés pour l’expérience de la poutre encas-

trée.
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déterminé la valeur optimale du paramétre d’élasticité de notre méthode afin d’obtenir le
méme déplacement que la solution analytique pour la fleche de la poutre (ligne centrale de
la poutre) pour un module d’Young donné. Pour cette mesure, nous ne nous sommes pas
préoccupés des autres particules constituant la poutre. La figure 5.10 donne le déplacement
de la particule située a ’extrémité de la poutre en fonction du parameétre d’élasticité de notre
méthode. Nous observons que les deux courbes obtenues ont une allure similaire, montrant que
notre parametre d’élasticité est lié a la mesure d’élasticité contenue dans le module d”Young.

Le nombre d’itérations par seconde est de 2210 pour un pas de temps de 0,01.

0.100 0.100
0.090 0.090
0.080 0.080

[t

0.070 0.070
0.060 \ 0.060

0.050 \\ 0.050 \
0.040 \ 0.040

o020 \\\\\ o \\‘\‘N\

0.020 " 0.020 —
0.010 T T 1 0010 T T T
50000 100000 150000 200000 1930.0 4430.0 6930.0 9430.0

Fi1G. 5.10: Déplacement de la fleche de la poutre en fonction du paramétre d’élas-
ticité : sur la figure de gauche : solution analytique, le module d’Young
varie entre 50 kPa et 200 kPa ; sur la figure de droite : valeurs avec
notre méthode de modélisation, le paramétre d’élasticité variant entre
1930 et 9340.

La figure 5.11 donne les positions des particules constituant la ligne centrale de la poutre
aprés déformations pour la solution analytique et notre méthode de modélisation. Nous ne
donnons la courbe que pour un module d"Young égal & 50 kPa, les courbes pour les autres
valeurs du module d’Young étant similaires. Nous précisons également 'erreur induite par
notre méthode par rapport a une solution analytique, sachant que nous avons « recalé » le
parameétre d’élasticité de notre méthode sur la solution de la fléche de la poutre. Nous observons
principalement que la courbure de la poutre obtenue avec notre méthode est relativement
proche de celle de la solution analytique. Une procédure plus approfondie comme celle proposée
par [BSSHO04| permettant de recaler notre paramétre d’élasticité sur d’autres particules de la
poutre que celle de I'extrémité est envisageable afin d’obtenir de meilleurs résultats. Une autre
voie qu'il serait intéressant d’explorer est celle proposée par Baudet dans [Bau06] ou il propose
une approche analytique permettant de trouver une équivalence entre les valeurs de constantes
de raideur pour un systéme masses-ressorts et le module d’Young et le coefficient de Poisson,
dans le cadre de petites déformations. En nous placant sous cette hypothése, nous pourrions

envisager d’utiliser le méme type d’approche.
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Fi1G. 5.11: Position de la poutre aprés déformation pour un module d’Young égal
a 50k Pa. Le paramétre d’élasticité utilisé dans notre méthode est celui
qui permet d’obtenir la méme fleche que la solution théorique. Sur
la figure de gauche sont représentées les positions des particules du
milieu de la poutre aprés déformation (en bleu avec des points carrés
notre méthode de modélisation, en rouge la solution analytique), alors
que la figure de droite indique ’erreur relative sur la norme d’energie

de notre méthode par rapport a la solution analytique.

5.4.3 Conclusion sur I’expérience de la poutre

L’expérience de la poutre encastrée posséde une solution analytique que nous avons ex-
ploitée dans cette partie afin d’étudier le comportement du paramétre d’élasticité de notre
méthode de modélisation. Avec un tel type d’expérience, nous pouvons utiliser le résultat
connu pour étudier I’évolution du paramétre d’élasticité. Les résultats présentés montrent que
notre paramétre d’élasticité est lié & la notion d’élasticité du module d’Young. De plus amples
expériences sont néanmoins nécessaires afin d’obtenir une relation entre le module d’Young
et notre parameétre d’élasticité, notamment en utilisant d’autres formes d’objet et d’autres

conditions d’expériences.

5.5 Expérience avec un cylindre

Dans ce paragraphe, nous présentons des comparaisons entre une solution analytique et
les simulations provenant de notre méthode de modélisation ainsi que de la méthode des
éléments finis pour un cylindre. Nous reprenons le principe d’expérience proposé par Miller
[Mil01, Mil05] pour tester le comportement de tissus mous sur un cylindre en compression
et en extension. Dans le paragraphe 5.5.1, nous présentons les différentes caractéristiques
des expériences avant de comparer les différentes méthodes de modélisation avec la solution

analytique proposée par Miller tout d’abord pour I'extension d’un cylindre (paragraphe 5.5.2)
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puis pour la compression (paragraphe 5.5.3). L’objectif des expériences présentées dans ce
paragraphe est de comparer les formes des objets simulés en plus de la position moyenne des

différentes particules par rapport & une solution analytique.

5.5.1 Description de I’expérience
5.5.1.1 Description des expériences de Miller

Contexte des expériences

L’intérét pour la biomécanique des tissus mous s’est développé en méme temps que celui pour
les gestes médico-chirurgicaux assistés par ordinateur. La connaissance du comportement phy-
sique de tissus mous passe entre autres par des tests concernant les propriétés physiques des
tissus constituant le corps humain. Les tissus mous sont habituellement testés & 1'aide d’une
méthode d’indentation en les compressant dans des conditions expérimentales trés précises,
souvent difficiles a réaliser. Dans ce contexte, Miller propose une alternative a ces tests d’inden-
tation en choisissant d’effectuer les expériences sur des piéces de tissus cylindriques. Dans ses
articles [Mil01, Mil05], il propose une relation permettant d’obtenir la déformation du cylindre
en fonction de sa hauteur lorsque celui-ci est étiré ou compressé dans le sens de sa hauteur.
Pour des déformations n’excédant pas 30%, il montre que la forme du cylindre déformé est
indépendante de la loi de comportement du matériau choisi et propose une formulation de la

courbure du cylindre en fonction de la hauteur de celui-ci aprés étirement ou compression.

Présentation des expériences

Un échantillon de tissus mous de forme cylindrique est utilisé pour les expériences. L’échan-
tillon est placé entre deux plaques et est étiré ou bien compressé dans le sens de la longueur,
comme représenté sur la figure 5.12. [’échantillon est collé a ses deux extrémités afin d’empé-

cher toute friction.

Miller propose une analyse théorique de cette situation. Pour cela, il considére un cylindre
de rayon R et de hauteur 2H lorsqu’il est dans son état non déformé et de hauteur 2h lorsqu’il
est déformé. Le rayon reste identique aux deux extrémités collées du cylindre et est modi-
fié ailleurs. Le matériau utilisé est supposé incompressible, isotrope et soumis a des petites
déformations (inférieures a 30%). Le cylindre est étiré dans la direction perpendiculaire aux

plaques.

Miller propose tout d’abord une relation entre le changement de hauteur h/H en fonction
de T'étirement \,. Il montre par la suite que cette relation est indépendante de I’énergie de
déformation utilisée. Il choisit deux lois de comportement : un matériau néo-hookéen et un
matériau hyperélastique avec une loi de Mooney. Nous détaillons les relations trouvées pour
I’extension et pour la compression du cylindre respectivement dans les paragraphes 5.5.2 et
5.5.3.
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laques .
Plaq la— tissu

(@ (b) (0

F1G. 5.12: Ezpériences de Miller [Mil01, Mil05] : (a) un échantillon de tissus
mous de forme cylindrique est placé entre deux plaques et est étiré
(b) ou bien compressé (c). La courbure du cylindre déformé est re-

cherchée.

5.5.1.2 Principe et description de nos expériences

Nous avons choisi cette expérience sur un cylindre car elle nous permet d’'une part de
comparer les performances de notre méthode de modélisation sur un objet aux formes non
cubiques et d’autre part de comparer les formes et contours des objets simulés avec une solution

analytique.

Nous comparons la solution analytique de la courbure du cylindre donnée par Miller
[Mil01, Mil05] avec les simulations effectuées a 1'aide de notre méthode de modélisation et
celle effectuée a 'aide de la méthode des éléments finis avec le logiciel Ansys (ANSYS 8.0

software, Ansys Inc., Cannonsburg, PA).

Un cylindre de hauteur H = 0,28 m et de rayon R = 0,05m est maillé réguliérement a
I’aide d’hexaédres pour sa partie extérieure et de prismes a base triangulaire pour sa partie
intérieure, comme détaillé sur la figure 5.13. Le voisinage de notre méthode de modélisation est
celui défini par les élements, ceci afin de comparer les performances avec le méme maillage que
la méthode des éléments finis. Un module d’Young de 15k Pa est choisi ainsi qu’'un coefficient
de Poisson de 0.4999 afin d’avoir un matériau incompressible, comme supposé dans la solution
analytique proposée par Miller. Un maillage tétraédrique régulier ne peut pas étre utilisé avec
le logiciel Ansys dans le cas de 1'utilisation de lois de comportement hyperélastiques et de
matériaux incompressibles car il ne permet pas & l'algorithme de résolution de converger. Le
cylindre comporte en tout 275 particules/nceuds et 240 éléments. Pour les simulations réalisées
a 'aide de notre méthode de modélisation, le nombre d’itérations par seconde pour un pas de
temps de 0.01 est 1230.
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FiG. 5.13: Maillage du cylindre utilisé pour les simulations a l'aide de la méthode

des éléments finis et de notre méthode.

5.5.2 Expérience en extension
5.5.2.1 Solution Analytique

Miller propose des relations entre la hauteur du cylindre et sa courbure pour deux types
de matériaux. Il donne tout d’abord une relation entre le changement de hauteur h/H et
Iétirement \,. La valeur de A\, peut étre déduite de cette équation pour une hauteur finale
donnée. Une formulation de la fonction f donnant la courbure du cylindre (ou la valeur du
rayon du cylindre) pour une hauteur Z donnée est également proposée et la valeur de . y est

introduite pour obtenir la formulation de f pour une hauteur finale donnée.

Matériau néo-hookéen :

Pour un matériau néo-hookéen, la relation entre la modification de hauteur h/H et I’étirement

h V1=t

o (5.26)
H )\t asech()\z_l/Q)

Les différentes hauteurs finales 2h des expériences sont connues : nous trouvons & chaque fois

A, est la suivante :

une valeur pour A\, pour un ratio h/H donné. Nous pouvons utiliser cette valeur afin de trouver

la fonction f en fonction de la hauteur Z :

-1/2
f(Z) = A7 cosh (%Z) (5.27)

Matériau hyperélastique : loi de comportement de Mooney :

De méme pour un matériau hyperélastique, nous avons la relation suivante entre h/H et A, :

~1/2
_ acos(A; ') (5.28)

h
H o\ /10
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et pour la fonction f(Z) :

97 1/2

1-X17z
F(2) =212 |1+ <A1/2> (5.29)
H);

5.5.2.2 Comparaisons des différentes méthodes de modélisation

Nous avons choisi de comparer la solution analytique avec notre méthode de modélisation
et la méthode des éléments finis pour trois ratios d’extension h/H : 1,1 , 1,2 et 1,3. La
figure 5.14 représente les courbes du changement de largeur du cylindre en fonction de la
hauteur normalisée aprés déformation pour les trois solutions a comparer. Les courbes sont
trés similaires et I'erreur réalisée par la méthode des éléments finis ou bien notre méthode de
modélisation est petite. Nous représentons sur la figure 5.15 'erreur en valeur absolue de Ansys
et de notre méthode par rapport a la solution analytique. Les erreurs évoluent similairement

pour les trois ratios de hauteur ainsi que pour les deux méthodes comparées.

5.5.3 Expérience en compression

Nous effectuons le méme type d’expériences pour le cylindre en compression. La solution
analytique est donnée dans le prochain paragraphe, sur le méme principe que pour le cylindre
en extension.

5.5.3.1 Solution Analytique

Les solutions analytiques proposées par Miller [Mil05] sont données ci-dessous.

Matériau néo-hookéen :

VLA (5.30)

h
H — Xasec(),)

(5.31)

F(Z) = A cos (ase;mz>

Matériau hyperélastique : loi de comportement de Mooney :

acosh(A,)

h
H o \\/—1+ A2

f(Z) = z\/l—(_ll;f\?z{2 (5.33)

(5.32)
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Fi1G. 5.14: Résultats des simulations du cylindre : les courbes donnent le chan-
gement de largeur du cylindre en fonction de la hauteur normalisée
aprés déformation. La solution théorique (loi néo-hookéenne) est re-
présentée en noire, Ansys en bleu et notre méthode en rouge pour
trois ratios d’extension différents : (a) 1,1; (b) 1,2; (c) 1,3.
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Fi1G. 5.15: Erreur en valeur absolue sur la largeur du cylindre par rapport a la
fonction théorique en fonction de la hauteur normalisée du cylindre
pour l’extension avec un ratio égal a 1,3. Notre méthode de modéli-

sation est représentée en pointillé en rouge, Ansys en bleu.

5.5.3.2 Comparaison des différentes méthodes de modélisation

Concernant U'expérience du cylindre en compression, nous avons choisi trois ratios h/H
également : 0,9 , 0,8 et 0,7. La figure 5.16 représente les courbes du changement de largeur
du cylindre en fonction de la hauteur normalisée aprés compression du cylindre pour les
trois solutions a comparer. Les courbes sont également trés similaires et 'erreur réalisée par
la méthode des éléments finis ou bien notre méthode de modélisation est trés petite. Nous
représentons sur la figure 5.17 lerreur en valeur absolue de Ansys et de notre méthode par
rapport a la solution analytique. Les erreurs ont une courbe similaire pour les trois ratios
de hauteur. Nous observons que l’erreur du point de vue de la forme du cylindre est plus
importante pour Ansys vers les extrémités du cylindre alors que notre méthode a une erreur

presque constante quelle que soit la hauteur.
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Fi1G. 5.16: Résultats des simulations du cylindre en compression : les courbes
donnent le changement de largeur du cylindre en fonction de la hau-
teur normalisée aprés déformation. La solution théorique est repré-
sentée en noire, Ansys en bleu et notre méthode en rouge pour trois
ratios de compression différents : (a) 0,9; (b) 0,8; (c) 0,7.
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Fi1G. 5.17: Erreur en valeur absolue sur la largeur du cylindre par rapport a la
fonction théorique en fonction de la hauteur normalisée du cylindre
pour la compression avec un ratio égal a 0,7. Notre méthode de mo-

délisation est représentée en pointillé en rouge, Ansys en bleu.

5.5.4 Conclusion sur I’expérience avec le cylindre

Dans cette partie, nous avons comparé notre méthode de modélisation avec la solution
analytique proposée par [Mil01] sur une expérience d'un cylindre en compression ou en ex-
tension dans le sens de la hauteur. Pour différents taux de compression et d’extension, nous
avons observé que notre méthode de modélisation, de méme que la méthode des éléments finis
ont des résultats assez proches de la courbe théorique concernant la forme du cylindre apres
déformation. Cette expérience du cylindre nous a surtout permis de vérifier que nous obte-
nons des objets déformés aux formes et contours similaires a ceux d’une part de la solution

analytique et d’autre part de la méthode des éléments finis.
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5.6 Expérience avec un cube

Dans cette partie, nous décrivons des simulations réalisées sur un cube maillé réguliérement
avec des hexahédres et soumis & un déplacement imposé sur sa face supérieure tandis que sa
face inférieure est fixée. Les simulations présentées dans cette partie complétent les précédentes
simulations afin d’étudier les derniers parameétres de notre méthode de modélisation. Nous
étudierons ainsi l'influence de la définition du voisinage de chaque particule sur les résultats
d’une simulation, I'influence du nombre de particules (paragraphe 5.6.2) ainsi que l'influence

de la valeur du pas de temps (paragraphe 5.6.3).

5.6.1 Description des simulations

Les simulations sont réalisées sur un cube divisé en 64 hexahédres réguliers. Le voisinage
de chaque particule est défini & ’aide de ces hexahédres, toutes les arétes des hexahédres
correspondant & une relation de voisinage. Le cube est déformé en appliquant une compression
de 10% sur les particules situées sur la face supérieure tandis que les particules situées sur la
face inférieure sont fixées au cours de la simulation, comme illustré sur la figure 5.18. Les arétes
du cube mesurent 0,1 m. Pour ’ensemble des simulations sur le cube, le nombre d’itérations

par seconde pour un pas de temps de 0,01 est 2844.

T

TRER T

|

FiGc. 5.18: Simulations sur un cube soumis a une compression sur sa partie Su-

périeure tandis que sa partie inférieure est fixée.

5.6.2 Influence du nombre et du voisinage de chaque particule

Dans ce paragraphe, nous nous intéressons a l'influence du maillage ainsi qu’a celle de la
définition du voisinage de chaque particule sur le résultat des simulations. Pour cela, nous
allons dans un premier temps observer les conséquences de ’ajout de particules au cube. Dans
un second temps, nous nous intéresserons, pour un nombre de particules donné, & la définition

du voisinage entre les particules en comparant les résultats pour différentes relations.
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5.6.2.1 Influence de nombre de particules

Nous avons étudié 'influence du nombre de particules en ajoutant des particules supplé-
mentaires sur chaque aréte du cube. Nous obtenons 729 particules au lieu de 125. Nous avons
effectué des simulations en utilisant le méme pas de temps et les mémes parameétres pour les
deux cubes, notamment le méme paramétre d’élasticité. Nous avons mesuré l'erreur relative
sur la norme d’énergie pour les deux cubes, en prenant comme référence le cube avec 125
particules. Nous obtenons une erreur moyenne de 2,18.1072 avec un maximum a 9,92.1072.
La méme erreur est obtenue en doublant le pas de temps. Nous pouvons en conclure que, sur
cet exemple, 'ajout de particules n’influe pas sur le résultat. Cet exemple a néanmoins une
géométrie trés simple et notammment un maillage régulier, facilitant le calcul de 'attracteur

(qui est au barycentre des particules voisines).

5.6.2.2 Influence de la définition du voisinage des particules

Afin de définir la propriété d’élasticité d'un objet donné, chaque particule appartenant a
cet objet posséde un attracteur dont la définition est définie a I'aide des particules voisines.
Le nombre de particules voisines n’est pas fixe mais un nombre minimal de particules voisines
de 3 est requis pour le calcul de la position de Iattracteur (au moins un triplet de voisins est
nécessaire). Nous testons ici de quelle maniére la définition du voisinage influe sur le résultat
des simulations pour un objet donné.

Nous définissons deux types de voisinage :

e le voisinage de von Neumann : les particules voisines sont choisies si elles sont situées

a une distance euclidienne inférieure & une valeur donnée. Ce sont les particules situées
dans une sphére centrée sur la particule considérée et de rayon donné. Ce voisinage
correspond a celui défini par des hexahédres dans un cube régulier.

e le voisinage de Moore : les particules voisines sont celles dont la différence entre les

coordonnées selon un des trois axes et celle de la particule considérée est inférieure
a une certaine valeur. Nous avons choisi d’ajouter aux particules du voisinage de von
Neumann les particules situées sur les diagonales des hexaédres.

De méme que pour I'étude de I'influence du nombre de particules, nous observons aucune
différence significative entre ces deux définitions de voisinage. (L’erreur relative sur la norme
d’énergie est inférieure a 1073. La définition du voisinage n’a donc pas d’influence, du moins
sur cet exemple du cube. Nous avons également appliqué un déplacement imposé asymétrique
sur le cube (déplacement d’un des sommets) et nous observons une erreur du méme ordre que

pour la compression de 10%.

5.6.3 Influence du pas de temps

Dans cette partie consacrée a des expériences sur un cube régulier, nous avons également
voulu vérifier 'influence du pas de temps sur les résultats des simulations. Nous avons pris

comme référence un pas de temps égal a 0,01 que nous avons ensuite fait varier. Pour un
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pas de temps égal a 0,02, nous observons une erreur relative sur la norme d’énergie égale a
1,23.10~%. Pour un pas de temps égal 4 0,001 (10 fois plus faible), nous obtenons une erreur de
6,31.10~* et pour un pas de temps de 0,0001 (100 fois plus faible), nous obtenons une erreur
de 6,66.1073. Nous observons donc sur cet exemple que le pas de temps a peu d’influence sur

les résultats des simulations.

5.6.4 Conclusion

Dans cette partie, nous avons présenté une expérience sur un cube régulier avec d’étudier
sur un exemple l'influence du nombre de particules, de la définition du voisinage et de la
valeur du pas de temps sur les résultats des simulations. Sur cet exemple a la géométrie relati-
vement simple, nous n’observons pas de différence significative en faisant varier ces différents
parameétres.

Les expériences présentées dans la suite de ce chapitre sont des expériences ou les références
sont des données réelles. Nous étudierons également les influences des paramétres présentées
dans cette partie sur les résultats des simulations. Dans un premier temps, nous présentons

une expérience avec un fantome puis, une expérience avec des données médicales.

5.7 Expérience avec les données du Truth Cube

5.7.1 Expérience "Truth Cube"

L’expérience du "Truth Cube" a été proposée en 2003 par Kerdok et al. [KCO*03|. Elle
vise a donner des moyens de validation des modeéles de tissus mous en comparant les résultats
d’expériences menées sur un cube avec des simulations réalisées avec différentes méthodes de

modélisation.

5.7.1.1 Description du Truth Cube

Les expériences menées par Kerdok et al. ont été réalisées sur un cube en silicone dont
les propriétés rhéologiques sont proches de celles des tissus mous [Ott01]. Le matériau utilisé
pour construire le cube a un comportement linéaire jusqu’a 30% de déformations en théorie.
Pour permettre le suivi des déformations appliquées sur le cube, Kerdok et al. ont inséré a
intervalles réguliers des petites billes en Teflon.

Les cotés du cube construit font 10 cm et les billes ont été placées a I'intérieur du cube
avec lcm d’écart entre chaque bille, comme décrit sur la figure 5.19. Le nombre total de billes
est donc de 343 et le diamétre de chacune est de 1,58 mm. Le cube a été réalisé par ajout
de couches successives de 1 cm pour permettre l'insertion des billes. Nous verrons dans la
discussion de ce paragraphe que cette construction est une source d’erreur pour les différentes

mesures effectuées sur le cube.
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Différents tests ont été réalisés aprés la construction du cube afin de déterminer les pro-
priétés rhéologiques réelles du cube. Les résultats indiquent un module d’Young de 15 kPa et

un coefficient de Poisson proche de 0,5.

FiG. 5.19: Ezpérience du Truth Cube : des billets en Téflon ont été insérées
dans le cube afin de mesurer les déformations du cube [KCO*03]. Les

cotés du cube mesurent 8 cm et les billes sont positionnées tous les

centimetres.

Kerdok et al. ont réalisé des images scanner des différentes expériences sur le cube afin de
suivre les déformations subies par le cube. Les coupes ont une épaisseur de 1,25 mm. Deux
types d’expériences ont été menés : le premier type d’expériences consiste en une compression
du cube du haut vers le bas (la figure 5.20.a représente une image scanner de I’expérience), le
deuxiéme type d’expériences a une indentation & ’aide d’une spheére sur la partie supérieure
du cube (le principe est représenté sur la figure 5.20.b). Nous nous intéressons principalement
au premier type d’expérience. Le cube est disposé entre deux plaques : le cube est fixé sur sa
partie inférieure et une plaque appuie sur sa face supérieure pour le compresser.

Pour chaque type d’expérience, différents déplacements ont été testés. A chaque fois, des
images scanner des résultats ont été prises afin de connaitre la position finale des billes. Ainsi,
pour la compression du cube, trois déplacements correspondant a 5%, 12.5% et 18.25% de la
taille du cube ont été réalisés. Une segmentation des billes sur les images scanner avant et
aprés compression a été effectuée. Les données issues de cette segmentation sont disponibles
sur Internet ! et permettent ainsi d’avoir les déplacements réels des billes pour les différentes

expériences.

"http ://www.truthcube.org
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Image scanner de 'expérience Principe de 'expérience d’indentation

de compression du cube sur le cube & I'aide d’une sphére

F1G. 5.20: Ezpériences réalisées sur le Truth Cube [KCO*03].

5.7.1.2 Principe de validation a I’aide des expériences autour du Truth Cube

Le principe de validation des méthodes de modélisation a I'aide de ’expérience du Truth

Cube est le suivant :

1. Mesures des déplacements des billes sur le Truth Cube.

2. Simulations avec les différentes méthodes de modélisation du cube avec les mémes char-
gements avec comme données de départ les données réelles avant déformation (les billes

ne sont pas exactement disposées réguliérement).

3. Comparaisons des données réelles aprés déformations et des données simulées.

Dans la suite de cette partie, nous présentons les simulations que nous avons réalisées,
d’une part avec la méthode des éléments finis (paragraphe 5.7.2) et d’autre part avec notre
méthode de modélisation (paragraphe 5.7.3). Nous effectuons ensuite une comparaison des

résultats obtenus (paragraphe 5.7.5).

5.7.2 Simulations a ’aide de la méthode des éléments finis

Dans ce paragraphe, nous décrivons les simulations réalisées & 1’aide des données du Truth
Cube avec la méthode des éléments finis. Dans un premier temps, nous revenons sur les choix
d’implémentation avant d’effectuer des comparaisons des résultats obtenus avec différentes

hypotheéses de modélisation.
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5.7.2.1 Paramétres et choix d’implémentation

Les simulations des données Truth Cube avec la méthode des éléments finis ont été réalisées
avec le logiciel Ansys (ANSYS 8.0 software, Ansys Inc., Cannonsburg, PA). Les éléments sont
des hexahedres (élement SOLID45). Les billes représentent les nceuds intérieurs du cube. Les
neeuds a la surface du cube correspondent & un maillage régulier pour obtenir un cube a 10
cm de coté avec des noeuds tous les centimétres. Le nombre total de noeuds est de 729 et il y
a 512 éléments.

Les comparaisons seront effectuées entre les données simulées et les données réelles apreés

déformations du Truth Cube pour trois compressions différentes : 5%, 12,5% et 18,25%.

5.7.2.2 Simulations linéaire et non-linéaire

Différentes hypothéses de modélisation peuvent étre effectuées concernant le choix des lois
et des simplicifications effectuées dans les équations provenant de la mécanique des milieux
continus. Nous distinguerons I'hypothése de non-linéarité géométrique (correspondant a une
simplication du tenseur des déformations) et I’hypothése de non-linéarité physique (corres-

pondant au choix de la loi de comportement utilisée).

Linéarité et non-linéarité géométrique

Le tableau 5.3 présente les résultats des comparaisons entre les simulations effectuées avec
I’hypothése de linéarité géométrique ou non. Le tableau 5.4 donne quant a lui I'erreur relative
sur la norme d’énergie pour les deux types de simulations. Nous pouvons noter que les résul-
tats des simulations effectuées avec I’hypothése de non-linéarité géométrique sont meilleurs
que celles effectuées avec I'hypothése de linéarité géométrique. Les différences observées sont
significatives pour la compression la plus importante. Ainsi, 'erreur relative sur la norme
d’energie (en pourcentage) pour cette compression est de 18,95 % avec I'hypothése de non-
linéarité géométrique et 16,75 % avec I'hypotheése de linéarité géométrique. Cette observation
confirme que plus les déformations sont importantes, moins la simplification du tenseur des
déformations est possible pour obtenir des résultats qui se rapprochent des données réelles.
Nous pouvons également noter que pour toutes les simulations effectuées, les déplacements

obtenus sont plus faibles que ceux obtenus dans la réalité.

Linéarité et non-linéarité matérielle

Nous avons également étudié 'influence de 'utilisation d’une loi de comportement linéaire
ou non-linéaire dans les simulations. Avec un maillage imposé et un matériau incompressible,
I"algorithme de résolution utilisé dans le logiciel Ansys ne peut pas converger pour des dé-
placements imposés élevés. Nous pouvons remarquer qu'un maillage symétrique sans imposer
la position les neeuds aurait pu résoudre le probléme de compression. Nous aurions alors pu
retrouver les positions des billes par interpolation. Néanmoins, dans le contexte des GMCAO,
les nceuds provenant d’images médicales la plupart du temps, tout comme tout autre type

de données réelles, ont des positions quelconques. Nous respectons donc dans cette partie et
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plus généralement dans les différentes expériences de comparaisons avec des données réelles la

répartition du maillage initial et nous comparons les différentes méthodes & partir de celui-ci.

Linéaire Non-linéaire
Compression | Moyenne | 85,97% (SD=15,02) | 87,36% (SD=15,46)
5% Min-Max | [42,42;188,46] 45,15 :194,73]
Compression | Moyenne | 90,22% (SD—7,9) 93,32% (SD—7,8)
125% | Min-Max 62,5 :126,36] (68,58 :138,79)]
Compression | Moyenne | 87.57% (SD—6,8) 91,14% (SD—4,9)
18,25% | Min-Max [64,7:97,6] [73,18:107,31]

TAB. 5.3: Influence de I’hypothése de non-linéarité géométrique : Pourcentage
de déplacement par rapport auxr domnées réelles pour les trois com-

Pressions.

5.7.2.3 Simulations avec ou sans friction

Outre les hypothéses de modélisation des matériaux, des hypothéses sur les conditions
aux limites peuvent également étre effectuées. Nous avons en particulier étudié 'hypothése de
friction sur le haut du cube lorsqu’il est compressé. L’hypothése de ne pas avoir de friction
entre la plaque qui compresse le cube et le cube lui-méme se traduit sur les degrés de liberté
des nceuds situés sur la face supérieure du cube en contact avec la plaque. Sans friction, les
déplacements des nceuds dans le plan de la face sont laissés libres et un déplacement est imposé
uniquement selon la verticale du cube. Avec friction, les déplacements des nceuds dans le plan
de la face sont imposés comme nuls.

Nous avons étudié 'influence de I’hypotheése de friction lors des simulations, en combinaison
avec (ou sans) ’hypothése de non-linéarité géométrique. Les résultats obtenus montrent que la
friction influe sur les résultats et les améliore de facon significative. Dans le tableau 5.5, nous
voyons notamment que 'hypothése de non-linarité géométrique combinée a celle de la friction
sur les nceuds de la face supérieure du cube donne les positions des billes les plus proches de

celles des billes réelles aprés compression et, ceci, quel que soit le niveau de compression.

5.7.2.4 Influence du maillage

Dans les simulations présentées dans ce paragraphe, nous effectuons I'hypothése de non-
linéarité géométrique et de la friction sur les noeuds de la face supérieure du cube. Nous
reprenons le maillage étudié jusqu’ici et défini & I'aide des positions des billes & I'intérieur du
cube. Nous raffinons ce maillage en divisant chaque élément en 8 hexahédres. Nous gardons

les neeuds initiaux afin de pouvoir récupérer les positions des billes aprés déformations.
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Linéaire | Non-linéaire
Moyenne | 33,93 33,79
Compression Min 4,62 4,86
5% Max 192,93 192,93
SD 16,80 17,08
Moyenne | 20,67 20,17
Compression Min 3,51 2,57
12,5% Max 82,93 89,53
SD 8,41 8,36
Moyenne | 18,95 16,75
Compression Min 6,28 5,02
18,25% Max 48,72 45,52
SD 6,98 5,75

TAB. 5.4: Influence de I’hypothése de non-linéarité géométrique : erreur relative

(en pourcentage) sur la norme de l'énergie pour les trois taur de com-

Pression.
Linéaire Non-linéaire Linéaire Non-linéaire
sans friction | sans friction | avec friction | avec friction
Moyenne 38,48 38,04 33,93 33,79
Compression | Min 10,1 10,1 4,62 4,86
5% Max 162,66 168,33 192,93 192,93
SD 13.8 14,14 16,80 17,08
Moyenne 27,65 25.9 20,67 20,17
Compression Min 12,54 11,03 3,51 2,57
12,5% Max 76,71 78,84 82,93 89,53
SD 7,07 7,43 8,41 8,36
Moyenne 27,97 247 18,95 16,75
Compression Min 14,98 13,96 6,28 5,02
18,25% Max 56,08 53,4 48,72 45,52
SD 7,16 6,06 6,98 5,75

TAB. 5.5: Etude de linfluence de la friction :
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Dans le tableau 5.6, nous avons reporté 'erreur relative de la norme d’énergie pour les trois
compressions, pour un maillage simple et un maillage ot les arétes de chaque élément ont été
décomposées en deux. Comme nous pouvions le prévoir, nous obtenons de meilleurs résultats

avec un maillage plus fin, méme si les noeuds ne sont pas disposés uniformément dans le cube.

Maillage simple | Maillage double
Moyenne 33,79 33,59
Compression Min 4,86 5,84
5% Max 192,93 186,53
SD 17,08 17,25
Moyenne 20,17 19,67
Compression Min 2,57 1,35
12,5% Max 89,53 91,63
SD 8,36 8,55
Moyenne 16,75 16,31
Compression Min 5,02 3,67
18,25% Max 45,52 46,05
SD 5,75 5,54

TAB. 5.6: Ftude de l'influence du maillage : erreur relative (en pourcentage) sur

la norme de lénergie pour trois compressions différentes du Truth

Cube (5%, 12,5% et 18,25%).

5.7.2.5 Conclusion sur les simulations Truthcube avec la méthode des éléments

finis

Dans ce paragraphe 5.7.2, nous avons présenté les simulations réalisées a 1’aide de la mé-
thode des éléments finis & partir des données du Truth Cube. Nous avons notamment étudié
différentes hypothéses de modélisation. Ainsi, il semble que I’hypothése de la non-linéarité géo-
métrique est indispensable pour le taux de compression a 18,25% et qu’elle peut étre gardée
pour les deux autres taux de compression, les résultats étant similaires a ceux obtenus avec la
linéarité géométrique. L’hypothése de friction sur les noeuds de la face inférieure et supérieure
est elle aussi nécessaire : ’hypothése de non friction peut rarement étre effectuée avec des
données réelles. L’étude portant sur l'influence du maillage montre que plus le maillage est
précis, meilleurs sont les résultats avec la méthode des éléments finis. Une remarque impor-
tante doit néanmoins étre effectuée a propos de ce maillage. Pour exploiter au maximum les
possibilités de la méthode des éléments finis, un meilleur maillage aurait pu étre choisi : en pre-
nant un maillage régulier et en interpolant les positions des billes & l'intérieur de ce maillage

au lieu de les utiliser comme des nceuds du maillage, nous aurions pu obtenir de meilleurs
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résultats, comme pour toute méthode utilisant un maillage. Le choix d’un maillage régulier
nous aurait ainsi permis d’effectuer des simulations correctes avec une loi de comportement
non-linéaire. Nous nous plagons néanmoins ici dans le cadre de modélisation et de simulation a
partir de données réelles médicales. Le choix d’'un maillage spécifique au patient ne correspond
pas au maillage idéal pour que la méthode des éléments finis donne les meilleurs résultats.
Dans les comparaisons que nous effectuons dans ce chapitre, nous comparons uniquement les

performances des méthodes de modélisation pour un maillage donné.

5.7.3 Simulations a ’aide de notre méthode de modélisation

Dans ce paragraphe 5.7.3, nous présentons les résultats des simulations réalisées avec notre
méthode de modélisation & 'aide des données du Truth Cube. Dans un premier temps, nous
donnons les résultats pour les trois compressions étudiées puis nous décrivons les simulations

effectuées en faisant varier différents paramétres de la modélisation.

5.7.3.1 Simulation avec les données du Truth Cube

Dans le tableau 5.7, nous donnons les résultats obtenus pour les simulations réalisées avec
notre méthode de modélisation. Le tableau 5.8 donne quant & lui 'erreur relative sur la norme

d’énergie. Pour un pas de temps de 0,01, le nombre d’itérations par seconde de nos simulations

est de 360.

Compression | Compression | Compression
5% 12,5% 18,25%
Moyenne 2,3 5,82 8,62
Déplacement Min 0,32 0,82 1,24
(mm) Max 3,81 9,48 13,80
SD 1,09 2,67 3,84
Moyenne 0,86 1,25 1,54
Distances aux données Min 0,04 0,08 0,06
réelles (mm) Max 2,38 3,56 4,21
SD 0,5 0,71 0,87
Moyenne 91,82 98,02 95,81
% déplacement Min 61,82 73,06 75,95
données réelles Max 268 164 132,47
SD 20,27 11,16 7,74

TAB. 5.7: Résultats des simulations avec notre méthode de modélisation pour les
trois niveaux de compression (5%, 12,5% et 18,25%).
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Compression 5% | Compression 12,5% | Compression 18,25%
Moyenne 35,24 21,28 16,66
Min 4,51 4,57 2,79
Max 262,73 83,61 4131
SD 20,17 9,21 5,76

TAB. 5.8: Simulations réalisées avec notre méthode de modélisation : erreur re-
lative (en pourcentage) sur la norme de l'énergie pour les trois com-

Pressions.

5.7.3.2 Etude de différents paramétres

Tout comme pour l'expérience sur le cube, nous avons étudié I'influence du nombre de
particules, en lien avec I'étude effectuée au paragraphe précédent sur I'influence du maillage
sur les résultats de la méthode des éléments finis. Nous avons rajouté une particule entre
chaque couple de particules du cube utilisé jusqu’ici et nous avons défini comme maillage
le méme que pour la méthode des éléments finis (maillage hexahédrique). Nous observons
néanmoins des résultats moins bons que ceux obtenus avec 729 particules (erreur relative sur
la norme d’energie de 1'ordre de 1071).

De méme, nous avons étudié I'influence de la définition du voisinage de chaque particule sur
les résultats des simulations du Truth Cube. Pour cela, nous avons comparé deux définitions
du voisinage de chaque particule : le voisinage de von Neumann et le voisinage de Moore. Les
résultats sont répertoriés dans le tableau 5.9. Nous observons que le voisinage de von Neumann
donne de meilleurs résultats. Le découpage du voisinage qui « suit » celui des hexahédres, utilisé
dans la méthode des éléments finis par exemple, semble plus performant. L’augmentation du
nombre de particules appartenant au voisinage d’'une particule donnée n’entraine donc pas
nécessairement une amélioration des performances de notre méthode de modélisation sur cet

exemple.

5.7.4 Simulations avec les systémes masses-ressorts

Dans cette partie consacrée aux simulations & l'aide des données du Truth Cube, nous avons
essayé de comparer les résultats obtenus avec la méthode des éléments finis, notre méthode de
modélisation et une méthode masses-ressorts. Pour un maillage identique a celui utilisé dans
les simulations éléments finis, les simulations masses-ressorts ne permettent pas de trouver
un résultat (pas de convergence). Afin d’obtenir un résultat, des ressorts doivent étre ajoutés
au maillage initial. Nous avons donc ajoutés des ressorts sur toutes les diagonales de chaque
hexahedre, ce qui fait 4 ressorts supplémentaires pour chaque hexahédre du cube. Les résultats
obtenus pour la méthode des masses-ressorts sont donnés pour erreur relative sur la norme

de I’énergie dans le paragraphe 5.7.5.
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Voisinage de | Voisinage de
von Neumann Moore
Moyenne 35,24 36,15
Compression Min 451 7,23
5% Max 262,73 204,47
SD 20,17 16,78
Moyenne 21,28 22,61
Compression Min 4,57 4,01
12,5% Max 83,61 83,61
SD 9,21 8,76
Moyenne 16,66 19,3
Compression Min 2,79 3,99
18,25% Max 41,31 49,07
SD 0,76 6,81

TAB. 5.9: Erreur relative (en pourcentage) sur la norme de l’énergie pour deuz

voisinages différents.

5.7.5 Comparaison des méthodes

Dans ce paragraphe, nous comparons trois différentes méthodes de modélisation : notre
méthode basée sur le principe de mémoire de forme, la méthode des éléments finis et un
systéme masses-ressorts. Les résultats sont comparés dans le tableau 5.10. Nous observons
que les meilleurs résultats sont obtenus avec la méthode des éléments finis mais que notre
méthode donne des résultats similaires, notamment lorsque le taux de compression augmente.
Les résultats obtenus avec la méthode des masses-ressorts sont moins bons mais ne sont pas
trop éloignés des deux autres méthodes, bien que le maillage ait été modifié afin que les

simulations puissent converger.

5.7.6 Conclusion sur les simulations du Truth Cube

Dans cette partie, nous avons présenté des comparaisons effectuées entre les simulations
obtenues avec différentes méthodes de modélisation et des données réelles obtenues a partir
d’expériences sur un fantome dont les propriétés se rapprochent de celles des tissus mous. Les
comparaisons réalisées dans cette partie permettent de vérifier directement les performances
des différentes méthodes pour modéliser le comportement des tissus mous.

Les résultats obtenus montrent que notre méthode de modélisation a un comportement
similaire a celui de la méthode des éléments finis pour les différentes simulations. En observant
de plus prés les différences obtenues entre les différentes simulations et les données réelles,

nous remarquons effectivement que les différentes méthodes de modélisation montrent les
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Notre méthode MEF (Ansys) Masses-Ressorts
Moyenne | 35,24 33,79 37,87
Compression Min 451 4,62 5,23
5% Max 262,73 192,93 286,38
SD 20,17 16,80 20,35
Moyenne | 21,28 20,17 24,74
Compression Min 457 2,57 3,23
12,5% Max 83,61 89,53 144,17
SD 9,21 8,36 12,66
Moyenne | 16,66 16,75 21,79
Compression Min 2,79 5,02 4,97
18,25% Max 41,31 45,52 92,23
SD 5,76 5,75 10,95

TAB. 5.10: Comparaison des différentes méthodes de modélisation : erreur rela-
tive (en pourcentage) sur la norme de l’énergie pour les trois com-

Pressions.

mémes erreurs au niveau des déplacements des billes : si nous considérons le déplacement
entre les données réelles avant déformation et les données simulées comme un vecteur 3D, nous

observons que pour les différentes méthodes, les vecteurs ont globalement la méme direction.

La différence entre les données réelles aprés déformations et les données simulées peut
s’expliquer en partie par la nature des données utilisées. En effet, si la démarche effectuée dans
cette partie pour comparer les simulations avec des données réelles aux propriétés proches des
tissus mous est intéressante, elle introduit néanmoins des imprécisions liées a la construction
des données. Ici par exemple, les billes dont nous suivons les déplacements ont été disposées
par couches successives lors de la fabrication, avec un intervalle de temps non négligeable
entre la réalisation de chaque couche. L’hypothése d’un matériau homogéne n’est donc pas
totalement vérifiée : la valeur de I’élasticité du tissu mesurée est une valeur moyenne mais elle
est différente entre les couches du cube. Une possibilité pour compenser cette construction
en couches aurait pu étre de modéliser différentes couches de matériau avec des élasticités
différentes dans chacune d’entre elles. Il est néanmoins difficile de mesurer la valeur exacte
de 1’élasticité de chaque couche dans le contexte du Truth Cube. Une autre source d’erreur
provient de la segmentation des positions des billes dans les images scanner. La procédure
introduit en effet une erreur supplémentaire sur les billes. Ce type d’erreurs est commun a
toutes les expériences effectuées a I'aide de marqueurs dont on veut suivre la position afin de

connaitre les déplacements des tissus dans lesquels ils sont insérés.

Dans la prochaine partie, nous présentons également une comparaison avec des données
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réelles mais avec une nature différente puisque nous utilisons des données médicales obtenues

aprés une opération chirurgicale pour effectuer les comparaisons avec nos données simulées.

5.8 Validation avec des données médicales : un exemple avec la

chirurgie maxillo-faciale

5.8.1 Contexte médical des simulations

Les résultats proposés dans cette partie s’appuient sur les travaux déja réalisés dans I'équipe
GMCAO dans le contexte de la chirurgie maxillo-faciale [Cha02, CPM*04|. Un projet de
chirurgie maxillo-faciale assistée par ordinateur est développé depuis plusieurs années entre
I’équipe GMCAQ et I’hopital Purpan de Toulouse. Au cours de ce projet, un modéle éléments
finis des tissus mous de la face a été réalisé afin de simuler les modifications morphologiques
des tissus de la face résultant de repositionnement des os pendant la chirurgie. Pour cela, un
maillage générique de la face a été construit et organisé en deux couches correspondant au
derme et & 'hypoderme des tissus constituant la peau de la face. Le principe développé dans
[CLPO03| est ensuite d’adapter ce maillage générique a la morphologie de chaque patient. La
méthode utilisée est une méthode de recalage élastique permettant de repositionner les noeuds
du maillage générique sur les surfaces de la peau et du squelette reconstruites a partir des
images scanner pré-opératoires.

Une fois le maillage spécifique au patient obtenu, un modeéle biomécanique doit étre choisi
pour reproduire au mieux les déformations des tissus mous de la face en fonction des dépla-
cements des os. L’objectif final est de pouvoir visualiser la morphologie de la face du patient
apres la chirurgie. Différents types de modeles biomécaniques basés uniquement sur la méthode
des éléments finis ont déja été proposés et comparés [CPM*04].

Dans le cadre de la chirurgie maxillo-faciale, les performances en terme de précision des
différents modeéles choisis peuvent étre comparées car nous avons a notre disposition les données
scanner pré-opératoires et post-opératoires des patients étudiés. Habituellement, une telle
comparaison ne peut s’effectuer car les données post-opératoires ne peuvent pas étre obtenues
facilement. Dans cette partie du chapitre, nous utilisons donc ces données médicales & notre
disposition afin de mesurer les performances de notre méthode de modélisation pour reproduire
les déformations des tissus mous de la face lors d’une correction de la position de la mandibule,

comme détaillée sur la figure 5.21.

5.8.2 Simulations réalisées et comparaisons
5.8.2.1 Déroulement des simulations

Les simulations sont réalisées a partir du maillage générique qui a été recalé sur les données
scanner pré-opératoires du patient, comme détaillées sur la figure 5.22.
Une fois le maillage spécifique au patient obtenu, il faut trouver les déplacements & ap-

pliquer au maillage avant de commencer les simulations. Dans le cas de la chirurgie étudiée
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FiGc. 5.21: Chirurgie mazillo-faciale : correction de la position de la mandibule

(trois parties osseuses différentes sont modifiées).

Fi1G. 5.22: Recalage élastique du maillage générique (en bleu) avec les surfaces

construites a partir des données scanner pré-opératoires du patient

(en jaune). (a) Recalage avec la surface de la peau. (b) Recalage avec
le squelette.
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F1G. 5.23: (a) Mesures des déplacements des os effectués par le chirurgien par
céphalométrie 3D [CMPBO02]. (b) Chargements appliqués au modéle
(des forces supplémentaires sont appliquées sur le cou afin de compen-
ser une inclinaison différente du cou lors de la réalisation des données

scanner pré-opératoires et post-opératoires).

ici, les valeurs a trouver correspondent aux repositionnements des os effectués par le chirur-
gien. Ces déplacements ont été mesurés précédemment lors d'un projet de céphalométrie 3D
[CMPBO02]. Les mesures sont illustrées sur la figure 5.23.a. Les valeurs trouvées peuvent ensuite

étre appliquées au maillage (figure 5.23.b).

5.8.2.2 Comparaisons entre les données réelles et les données simulées

Pour la méthode des éléments finis, trois différentes hypothéses de modélisation ont été
faites [CPM*04] : modéle élastique linéaire avec petites déformations, modeéle élastique linéaire
avec grandes déformations (non-linéarité géométrique) et modeéle hyperélastique. Les simula-
tions ont été effectuées a I'aide du logiciel Ansys. Les résultats obtenus concluent que c’est le
modéle linéaire élastique avec 'hypothése des petites déformations qui permet d’obtenir les
résultats les plus proches des données post-opératoires (figure 5.24). Les comparaisons entre
les données simulées et les données réelles sont effectuées en calculant les distances entre les
deux surfaces a l'aide du logiciel MESH [ASCE02]|. Nous utilisons dans cette partie des me-
sures utilisées pour la chirurgie maxillo-faciale et non les mesures utilisées dans les parties
précédentes de ce chapitre.

Les résultats obtenus a ’aide de notre méthode de modélisation sont représentés sur la
figure 5.25. Nous observons notamment que la distance entre la surface construite & partir des
données post-opératoires et celle obtenue avec nos simulations est plus importante pour notre
méthode de modélisation (10 mm comme erreur maximale au niveau du cou) que pour les

modeéles basés sur la méthode des éléments finis.
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Fi1G. 5.24: Résultats des comparaisons entre le modéle élastique linéaire sous

I’hypothése des petites déformations et les données post-opératoires.

F1G. 5.25: Résultats des comparaisons entre notre méthode de modélisation et
les données post-opératoires. Nous attirons l’attention du lecteur sur
le fait que les échelles données par le logiciel qui mesure les distances
entre les surfaces des données réelles et simulées sont différentes et
que les couleurs ne sont donc pas significatives et ne peuvent pas étre
comparées directement entre les deux méthodes de modélisation. Les

échelles sont exprimées en mallimétres.
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Plusieurs remarques peuvent étre effectuées sur ces résultats :

e Concernant la mesure des distances entre les données simulées et les données réelles :
la mesure euclidienne 3D entre deux distances n’est pas complétemment adaptée pour
quantifier les erreurs effectuées par les simulations : en effet, la distance mesurée est la
distance la plus petite entre les deux courbes. La distance entre deux positions identiques
de la face (avant et aprés I'opération) pourrait mieux refléter les erreurs effectuées.

e Concernant le maillage utilisé : le maillage générique utilisé dans cette partie présente
a certains endroits des discontinuités entre les éléments. Ces discontinuités ont deux
principales conséquences. Pour les simulations & 'aide de la méthode des éléments finis,
ces discontinuités dans le maillage peuvent étre une des causes des performances moins
bonnes du modéle hyperélastique par rapport au modéle élastique linéaire, notamment
parce que le logiciel Ansys est sensible a ces discontinuités lorsque la loi de comportement
utilisée est hyperélastique. Pour les simulations & 'aide de notre méthode de modélisa-
tion, ces discontinuités empéchent le calcul du volume (et notamment sa conservation)
car un polyhédre ne peut étre défini. L’ensemble des simulations effectuées a l'aide de
notre méthode ne préserve donc pas le volume, ce qui est une des principales causes des
performances plus faibles de notre méthode. Une amélioration du maillage est prévue
et permettra de refaire les simulations et ainsi de comparer de nouveau les résultats

obtenus.

5.8.3 Conclusion

Dans cette partie, nous avons présenté une expérience de validation a 1'aide de données
réelles. Sur une procédure médicale précise de la chirurgie maxillo-faciale, nous avons pu avoir
a notre disposition les données réelles du patient avant et apres 'opération. De telles données
nous ont permis d’effectuer des simulations a partir des données réelles pré-opératoires et de
pouvoir les comparer avec les données post-opératoires réelles. Les résultats obtenus montrent
que les différentes méthodes de modélisation donnent des résultats intéressants pour les parties
du visage les plus significatives du point du vue du geste effectué (les distances maximales étant
principalement localisées sur le cou). Les remarques effectuées précédemment encouragent a

améliorer le maillage utilisé afin d’obtenir de meilleurs résultats.

- 252 -



5.9. Conclusion

5.9 Conclusion

Dans ce chapitre, nous avons présenté quelques unes des expériences réalisées au cours de
cette theése pour étudier le comportement de notre méthode de modélisation. Les comparaisons
avec des solutions analytiques nous ont permis d’observer I'influence du parameétre d’élasticité,
de la définition du voisinage ou bien des formes des objets obtenus. Les comparaisons avec des
données réelles nous ont quant a elles permis d’observer un comportement pour notre méthode
similaire a celui de la méthode des éléments finis.

Nous pouvons particuliérement noter a ce stade du manuscrit la démarche effectuée pour
valider une méthode de modélisation a I’aide de données médicales réelles. De telles démarches
sont encore peu nombreuses dans la littérature bien qu’elles représentent un pallier important
de la validation d’'un modéle qui a pour vocation d’étre appliqué & la simulation de gestes
médicaux. Les raisons sont entre autres les problémes liés au maillage de données réelles,
maillage qui conditionne les résultats des simulations, ou bien les erreurs introduites par les
procédures de mesures des données réelles.

Dans le cadre de modéles destinés a de la simulation pour I'aide au diagnostic ou au plan-
ning du clinicien, des validations avec des données médicales réelles représentent néanmoins

une étape incontournable avant de pouvoir utiliser ces modeéles en clinique.
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Applications médicales
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6.1 Introduction

Dans le précédent chapitre, nous avons présenté différentes expériences afin de valider
les performances de notre méthode de modélisation. Dans ce chapitre, nous décrivons les
simulations des applications médicales présentées au début de ce manuscrit.

La premiére partie de ce chapitre est consacrée a la modélisation et & la simulation de
I’environnement anatomique de la prostate, sans ajout d’instruments médicaux. Cette partie
concerne la mise en place des différents éléments permettant de réaliser les simulations d’ap-
plications médicales, et notamment la construction d'un modéle géométrique de I'anatomie de
I’environnement de la prostate. Dans cette partie, nous présenterons également l'expérience
que nous avons réalisée afin de mettre en évidence I'influence des organes que nous voulons
étudier.

La deuxiéme partie de ce chapitre concerne la modélisation et la simulation de I’environne-
ment de la prostate avec ’ajout d’instruments tels que la sonde échographique ou les aiguilles.
Nous présenterons dans un premier temps linfluence de chaque instrument sur les mouve-
ments et déformations de la prostate avant de terminer par une simulation des applications

médicales que sont la biopsie et la curiethérapie de la prostate.
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6.2 Modélisation et simulation de ’environnement anatomique

de la prostate

Cette partie est consacrée a la simulation de ’environnement anatomique de la prostate
avec notre méthode de modélisation. Les travaux existants pour modéliser la prostate et
déterminer ses propriétés physiques ont été présentés dans le chapitre 2. Le paragraphe 6.2.1
nous permet de décrire les expériences réalisées au cours de cette thése pour mettre en évidence
et mesurer les diverses sources de mouvements et de déformations de la prostate. Ces deux
premiers paragraphes montrent qu’une prise en compte de ’environnement anatomique de la
prostate est indispensable afin de simuler le comportement de celle-ci. Le paragraphe 6.2.2 est
consacré a une description de la réalisation d’'un modéle anatomique de l'environnement de
la prostate. Quelques exemples de simulations réalisées avec ce modéle et notre méthode de

modélisation sont présentés dans le paragraphe 6.2.3.

6.2.1 Expériences sur les mouvements et déformations de la prostate

Comme nous I’avons vu au chapitre 1, les études tentant de montrer I'influence des diffé-
rents organes appartenant & I’environnement de la prostate sont peu nombreuses, notamment
lorsqu’il s’agit de mesurer des influences couplées.

Au cours de cette thése, nous avons réalisé des expériences afin d’obtenir des mesures
sur les différentes sources d’influence que nous voulions étudier : le rectum, la vessie et la
respiration. Nous avons mis en place un protocole expérimental afin d’observer I'influence de
ces différents paramétres. Pour celd, nous avons utilisé 'IRM 1,5 Tesla du CHU de Grenoble,
localisée dans I'unité du Professeur Lebas. Dans ce paragraphe, nous détaillons tout d’abord

le protocole expérimental avant de nous intéresser aux résultats obtenus.

6.2.1.1 Protocole expérimental

Un sujet volontaire, dont nous avons recueilli le consentement éclairé, a participé & notre
expérience qui a principalement consisté a mettre en évidence les déformations et mouvements

de la prostate dus a la vessie et & la respiration.

Influence de la vessie (Acquisition multi-coupes)

Le sujet a commencé 1'expérience avec une vessie vide. Le protocole consiste & lui faire boire
un litre d’eau au début de ’expérience et de voir 1’évolution au cours du temps de la forme de
la prostate en fonction de celle de la vessie. Au bout d’une trentaine de minutes, la vessie est
pleine. A intervalle régulier, des images IRM sont prises selon deux plans de coupe (sagittale
et coronale) afin d’avoir la forme et la position des différents organes. Lorsque ces images
sont prises, le sujet est en apnée afin d’éviter tout artefact de bougé du a la respiration. Pour
acquérir un volume de 12 images par coupe pendant le temps limité par I’apnée de 30 secondes,
la taille maximale pour les images IRM est 512 x 512 pixels et une épaisseur de coupe de 6

mm. Une antenne Synergy Body a également été utilisée afin d’obtenir une meilleure résolution
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(antenne située au niveau du pelvis). Il fut d’abord testé des séquences T1 avant finalement
de choisir des séquences T2 qui donnent un meilleur contraste. Les coupes axiales n’ont pas
été effectuées afin de gagner du temps et de la précision pour I'acquisition des autres coupes,

I’apnée du volontaire durant moins de 30 secondes.

Influence de la respiration (Acquisition dynamique mono-coupes)
Afin de tester 'influence de la respiration sur les mouvements et déformations de la prostate,
des séquences dynamiques ont également été réalisées selon les coupes coronales et sagittales,
chacune pendant une période d’une minute : respiration normale pendant 30 secondes puis
respiration & capacité maximale pendant les derniéres 30 secondes. I’épaisseur des coupes
pour de telles séquences peut étre au mieux de 6 mm. La taille des images est 256 x 256.
Les séquences ont également été effectuées a ’aide de I'antenne Synergy Body. Elles ont
été réalisées a deux instants : au début de U'expérience lorsque la vessie du sujet était vide et
a la fin de 'expérience lorsque la vessie était pleine. Nous avons ainsi pu observer 'influence

combinée de la vessie et de la respiration sur les déformations de la prostate.

Chronologie du protocole
e t — 0 min : Préparation du volontaire avec vessie vide. Acquisition dynamique mono-
coupe : 2 fois une minute (respiration vessie vide)
e t — 5 min : Acquisition multi-coupes en apnée, puis ingestion par le sujet d’l litre
d’eau (86 cl mesurés lors I'expérience réalisée)

e t — 15 min : Acquisition multi-coupes en apnée

e t = 25 min : Acquisition multi-coupes en apnée
e t — 35 min : Acquisition multi-coupes en apnée
e t = 40 min : Acquisition monocoupe : 2 fois une minute (respiration vessie pleine)
e t — 45 min : Acquisition multi-coupes en apnée

6.2.1.2 Reésultats obtenus

Les images IRM obtenues nous ont fourni des indications sur les mouvements et défor-
mations de la prostate sous I'influence du volume de la vessie et de la respiration. Comme
I’expérience a été réalisée sur un seul volontaire, les mesures présentées dans la suite de ce
paragraphe ne fournissent des valeurs des mouvements et déformations qu’a titre indicatif.
Avant de détailler les résultats, la figure 6.1 montre la localisation des principaux organes qui

nous intéressent sur une coupe sagittale et une coupe coronale.

Influence de la vessie

Dans ce paragraphe, nous montrons 1’évolution de I’environnement anatomique de la prostate
avec une augmentation du volume de la vessie pour un intervalle temporel de 45 minutes.
Deux séries sont représentées sur les figures 6.2 et 6.3, montrant chacune I’évolution au cours

du temps, respectivement selon le plan sagittal et le plan coronal.
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rectum

. vessie — pas
arc pubien
prostate

Fi1G. 6.1: Localisation de la prostate ainsi que des principauz organes environ-

nants sur une coupe sagittale (a gauche) et coronale (a droite).

() (f)

F1G. 6.2: Etude de l'influence de la vessie sur 45 minutes : coupes sagittales. (a)
t—0 min, (b) t—5 min, (c) t—15 min, (d) t—25 min, (e) t—35 min, (f)
t 45 min.
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F1G. 6.3: Etude de linfluence de la vessie sur 45 minutes : coupes coronales. (a)
t=0 min, (b) t=5 min, (c) t=15 min, (d) t=25 min, (e) t=35 min, (f)

t=45 min.
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Nous avons effectué des mesures sur les déplacements et déformations de la prostate. Nous
avons tout d’abord mesuré les déplacements du barycentre de la prostate dans chacune des
deux coupes. La prostate a été segmentée manuellement sur les différentes images IRM a
I'aide du logiciel Analyze'. Les résultats sur le barycentre de la prostate nous informent sur
ses déplacements au cours des simulations. Concernant les déformations, nous avons choisi trois
points d’intérét situés a la surface de la prostate et dont nous avons mesuré les déplacements
au cours de la simulation :

e point A : jonction entre la prostate et la vessie au niveau de l'urétre (partie supérieure

de la prostate),

e point B : jonction entre la prostate et le sphincter strié au niveau de 'urétre (partie

inférieure de la prostate),
e point C : jonction entre la prostate et les vésicules séminales (partie postérieure de la
prostate).

Les positions de ces points sont illustrées sur la figure 6.4.

Point A

Point B Point C

F1G. 6.4: Position des différents points d’intérét dont les déplacements sont me-
surés, sur une coupe coronale (4 gauche) et sur une coupe sagittale
(a droite). Le point A est situé au niveau de l'urétre a l'intersection
entre le bas de la vessie et la prostate. Le point B est situé au niveau
de l'urétre mais sur la partie inférieure de la prostate. Ces deuzr points
sont repérables sur les deuzx coupes. Le point C est quant a lui visible
uniquement sur la coupe sagitale et est localisé au niveau des vésicules

séminales.

"http ://www.mayo.edu/bir/Software/ Analyze/ AnalyzeINEW html
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Les résultats des déplacements de la prostate pour ces différents points d’intérét entre les
instants t=0 et t=45 min sont donnés dans le tableau 6.2. Nous voyons que la prostate se
déplace principalement selon les axes supéro-inférieur et antéro-postérieur avec des déplace-
ments aux alentours de 3 mm. Les déformations sont les plus importantes au niveau de la

partie supérieure de la prostate, en contact direct avec la vessie.

Direction
antéro-postérieure | supéro-inférieure | latérale
Déplacement du barycentre (mm) 1 3.1 0
Déplacement du point A (mm) 3,5 2.7 1,4
Déplacement du point B (mm) -0,7 0 -1,5
Déplacement du point C (mm) -2 4.1 0

TAB. 6.1: Déplacements sous forme d’un vecteur des différents points d’intérét
pour observer l'influence de la vessie sur la prostate. Les déplacements
sont donnés les trois directions. Le point C n’a pas de valeur selon la
direction gauche-droite car il n’est pas wvisible sur la coupe coronale

choisie.

Influence de la respiration

Dans ce paragraphe, nous montrons l'influence de la respiration sur I’environnement anato-
mique de la prostate selon le volume de la vessie. Les quatre premiéres images de la figure
6.5 montrent ’environnement anatomique de la prostate pour une vessie vide alors que les
quatres suivantes montrent le méme environnement avec une vessie pleine. Les images 6.5.a,
6.5.c, 6.5.e et 6.5.g sont prises au moment de la phase d’expiration maximale, les quatres
autres images lors de l'instant d’inspiration maximale. Les images 6.5.a, 6.5.b, 6.5.e et 6.5.f
sont acquises lors d’une respiration normale, les quatres autres images étant acquises avec une
respiration a capacité maximale.

Les résultats des déplacements de la prostate pour ces différents points d’intérét entre les
instants t=0 (vessie vide) et t=45 min (vessie pleine) sont donnés dans le tableau 6.2. Nous
voyons que lors de la respiration a capacité maximale, les déformations et déplacements des
organes sont plus importants, notamment au niveau de la vessie. Lorsqu’elle est pleine, la
vessie joue en quelque sorte le role « d’amortisseur » sur les déplacements et déformations de

la prostate.
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Fi1G. 6.5: Etude de linfluence de la respiration sur la position et la forme de la
prostate. Les quatre premiéres images ((a) a (d)) sont prises a t—5
min avec une vessie vide, les 4 suivantes a t=40 min avec une vessie
pleine. (a), (b), (e) et (f) : respiration normale; (c), (d), (f) et (g) :
respiration forte. (a), (c), (e) et (g) : phase d’expiration et (b), (d),
(f) et (h) : phase d’inspiration.
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Respiration de repos Respiration a capacité maximale
Vessie vide | Vessie pleine | Vessie vide Vessie pleine
Déplacement AP 3 2,4 -1,2 -0,2
barycentre (mm) | SI -0,6 -0,8 -0,3 -0,2
Déplacement AP 0 1,2 0 2.3
point A (mm) SI 2.3 1,2 -3,5 2.3
Déplacement AP 1,1 0 3,5 1,1
point B (mm) SI -3.5 3.8 0 -2.3
Déplacement AP 9,4 4,8 -1.3 -3,5
point C (mm) ST 0 -3,5 0 -2,2

TAB. 6.2: Déplacements des différents points d’intérét pour observer l'influence
de la respiration sur la prostate avec une vessie pleine ou bien une
vessie vide (AP — direction antéro-postérieure, SI— direction supéro-

inférieure).

6.2.1.3 Conclusion

Dans ce paragraphe, nous avons présenté ’expérience réalisée au cours de cette thése afin
d’observer principalement 'influence de la vessie et de la respiration sur les déplacements et
les déformations de la prostate. Cette expérience compléte I’état de D'art existant et présenté
au chapitre 1 et confirme avec des valeurs similaires 'influence des organes environnants la
prostate. La combinaison d’influences d’origines différentes (rectum, vessie, respiration) est
le principal point & noter car méme si cette combinaison a été peu étudiée ([KBA*06] par
exemple), elle commence a étre prise en compte par les médecins et doit donc étre également

intégrée pour une modélisation réaliste de 'environnement anatomique de la prostate.

6.2.2 Modélisation d’un environnement anatomique de référence
6.2.2.1 Contexte scientifique

Apres la réalisation d’expériences mettant en évidence les mouvements et déformations
de la prostate, nous avions besoin pour notre modélisation d’'un modéle géométrique réaliste
de la prostate et de son environnement. Dans un premier temps, nous avons envisagé la
possibilité de segmenter les images IRM obtenues lors de ’expérience décrite au paragraphe
6.2.1. Ces segmentations se sont révélées particuliérement fastidieuses car réalisées la plupart
du temps manuellement. La méme opération a été effectuée avec les données du projet Visible

2

Human® mais le résultat a été également peu probant. Les formes des organes obtenues sont

apparues trop imprécises pour ensuite obtenir une modélisation 3D réaliste et utilisable pour

http ://www.nlm.nih.gov/research /visible/visible _human.html
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des simulations. Nous avons donc mis de coté cette premiére piste et cherché une solution
permettant d’obtenir des objets 3D de référence pour effectuer nos simulations.

Dans le cadre du projet MIDAS (Modéles Interactifs Déformables pour 1’Aide a la Surgé-
tique), I'Institut de la Communication Parlée et les équipes EVASION du laboratoire GRAVIR
et GMCAQO du laboratoire TIMC ont mis leurs ressources en commun afin de comparer les dif-
férentes méthodes de modélisation développées dans les deux équipes. Dans ce contexte, nous
avons travaillé avec le logiciel MAYA en collaboration avec Christine Depraz, I'infographiste

de I'équipe EVASION, afin de réaliser la géométrie de I'environnement de la prostate.

6.2.2.2 Reéalisation d’un modéle anatomique de I’environnement de la prostate

Reéalisation du modéle
L’objectif était de créer un modéle anatomique 3D réaliste de ’environnement anatomique de
la prostate & ’aide d’objets surfaciques. Ce modéle sera générique et nous l'utiliserons dans
I’ensemble de nos simulations. Nous 'avons réalisé en nous aidant tout particuliérement de
planches anatomiques et d’images médicales de la prostate et de ses organes environnants.
Le modele final réalisé est représenté sur la figure 6.6. Le modéle composé d’objets sur-
faciques a été maillé uniquement en triangles. Nous avons ensuite repris chacun des objets
a l'aide du mailleur « GHS3D » 3 afin d’obtenir un maillage tétrahédrique et ainsi avoir les
différentes particules composant le modéle. Les interstices entre les différents organes ont été
comblés au cas par cas a l'aide des méthodes de raccordement entre différentes régions (ici
représentant chacune une structure anatomique ou un tissu) décrites au chapitre 3. Dans le
suite de ce paragraphe, nous détaillons la réalisation de chaque organe de l’environnement
anatomique. Nous précisons notamment le nombre de particules utilisées pour la représenta-
tion surfacique (triangles) et la représentation volumique (tetrahédres) de chaque structure
anatomique modélisée par un objet déformable dans nos simulations. En ce qui nous concerne,
la majorité des structures anatomiques du modéle 3D sera utilisée afin de fixer les conditions

aux limites de nos simulations, notamment les déplacements nuls.

http ://www-c.inria.fr/gamma/ghs3d/ghs.html
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Fi1G. 6.6: Modéle géométrique de I’environnement anatomique de la prostate réa-

lisé au cours de cette thése. La figure de gauche illustre ['environnement
anatomique avec la représentation de tous les objets et celle de droite
représente le modéle sans les muscles abdominauz et pelviens (repré-

sentés en vert clair sur la figure de gauche).

Détails des différentes structures anatomiques composant le modéle

Modélisation de la prostate et de ses différentes zones

Nous avons commencé le modéle par la représentation de la prostate. Nous avons décom-
posé la prostate selon les différentes zones que nous avons décrites lors de la description
anatomique de la prostate dans le chapitre 1. La figure 6.7 montre les différentes zones
que nous avons incluses dans notre modéle : la zone de transition, la zone centrale et la
zone périphérique. Dans les simulations que nous présentons dans la suite de ce chapitre,
uniquement la zone périphérique a été utilisée car elle représente la forme extérieure de la
prostate. Nous incorporerons néanmoins les zones internes dans des simulations ultérieures,
notamment afin de modéliser les variations d’élasticité. La prostate comporte au total 425
particules avec une représentation volumique, 259 avec une représentation surfacique et

1681 tétrahedres aprés maillage.

Modélisation des structures anatomiques juxtaposées a la prostate

Les structures anatomiques les plus proches de la prostate sont le rectum, la vessie et les vé-
sicules séminales. Ce sont celles qui nous intéresserons le plus au cours de nos simulations.

La forme du rectum dépend de la position des os de la colonne vertébrale et des intestins,
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(a)

F1G. 6.7: (a) Modéle géométrique de la prostate et des différentes zones la com-
posant : (b) la zone centrale de la prostate et (¢) la zone de transition.

La zone périphérique correspond a la surface extérieure.

parties de I'environnement anatomique que nous avons également représentées dans notre
modeéle. La forme de la vessie correspond & une vessie & moitié remplie. LLe nombre de
particules de la vessie dans sa représentation volumique est de 845 et 462 particules dans
sa représentation surfacique, le nombre de tétrahédres étant de 3560. Le rectum comporte
quant a lui 825 particules dans sa représentation surfacique, sachant que nous ne l'utilise-
rons pas avec une représentation volumique. Les vésicules séminales comportent chacune
353 particules pour leur surface. Ces différentes structures anatomiques sont illustrées sur

la figure 6.8.

(a) (b) (c)

Fi1G. 6.8: Modélisation géométrique des structures anatomiques les plus proches
de la prostate : (a) le rectum (en bleu), (b) la vessie (en wvert) et (c)

les vésicules séminales (en jaune).
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Modélisation des intestins

\

Nous avons rajouté a notre modeéle géométrique de l'environnement anatomique de la
prostate les intestins comprenant U'intestin gréle et le gros intestin (ou cdlon). Ces organes
nous ont principalement été utiles dans nos simulations afin de fixer des conditions aux
limites sur la partie supérieure de notre modéle (partie supérieure de la vessie et du rectum
notamment). Les intestins sont représentés sur la figure 6.9 et se logent dans les os du
bassin que nous décrivons dans le prochain sous-paragraphe. La description géométrique

des intestins provient en partie d’un précédent travail réalisé sur la simulation des intestins
[FLA*05].

Fi1G. 6.9: Modéle géométrique de l’environnement anatomique de la prostate avec
Uajout des intestins : lintestin gréle (en wviolet) et le gros intestin (en

bleu).

Modélisation des os : bassin, colonne vertébrale et fémurs

Les os situés dans ’environnement proche de la prostate constituent des éléments im-
portants car ils permettent notamment de déterminer des conditions aux limites dans les
simulations. Dans notre modéle, nous avons représenté les os dont on connait 'influence
sur la position de la prostate (cf chapitre 1) : le bassin, la colonne vertébrale et les fée-
murs. Concernant le bassin, nous nous sommes appliqués a le positionner correctement
par rapport aux organes mous environnants : le rectum et les intestins notamment. Pour
les fémurs, nous n’avons représenté que leurs parties supérieures et les tétes de fémurs, qui
apparaissent en particulier dans les images IRM que nous avons montrées au début de ce
chapitre. La position et la forme de la colonne vertébrale conditionnent particuliérement
celle du rectum. La position de la colonne dépend également de celle du bassin. La figure

6.10 montre 'ajout des différentes parties osseuses.
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Fi1G. 6.10: Modélisation géométrique des parties osseuses appartenant a l’envi-
ronnement de la prostate (en orange) : (a) le bassin, (b) le bas de la

colonne vertébrale et (c) la partie supérieure des fémurs.

Modélisation des muscles abdominaux et pelviens

Nous avons complété notre modéle géométrique par l'ajout des principaux muscles ap-
partement a I’environnement anatomique de la prostate : les muscles abdominaeux et les
muscles pelviens. Nous avons représenté chacun de ces muscles par un seul objet. Cette
simplification nous est surtout utile pour nos simulations ot les muscles représentent des
conditions aux limites pour la prostate et la vessie dans la partie antérieure du modéle
avec les muscles abdominaux et pour la prostate et le rectum dans la partie inférieure du

modéle avec les muscles pelviens. La figure 6.11 illustre ces deux types de muscles.

6.2.2.3 Conclusion sur la modélisation de I’environnement anatomique de la pros-

tate

Dans ce paragraphe 6.2.2, nous avons présenté le modéle géométrique de I'environnement
anatomique de la prostate réalisé au cours de cette thése. Notre objectif de simulation des
mouvements et des déformations de la prostate lors de biopsies et de curiethérapies passe par
une modélisation réaliste de I'anatomie. Le modéle a été réalisé avec un maillage surfacique
assez précis pour que le modeéle soit réaliste tout en ne possédant pas un nombre de particules
trop important, ce qui pourrait étre un inconvénient pour les simulations. Certaines parties du
modeéle pourront étre simplifiées si leur réle est peu important dans la simulation et le nombre
de particules pourra donc étre diminué afin d’améliorer les performances en temps de calcul de
notre méthode. Le modeéle créé est un modéle générique que nous utiliserons dans toutes nos
simulations. Il n’est pas propre & un patient mais des méthodes de recalage a partir d’'images
meédicales pourront étre utilisées par la suite afin de le faire correspondre a ’anatomie d’un

patient donné.
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Fi1G. 6.11: Modélisation géométrique des parties musculaires appartenant a l’en-
vironnement de la prostate (en vert clair) : (a) les muscles abdomi-

nauz et (b) les muscles pelviens.

6.2.3 Simulations de ’environnement anatomique de la prostate

Dans ce paragraphe, nous présentons les différentes simulations réalisées & 1’aide du mo-
déle anatomique décrit dans le paragraphe précédent afin de montrer 'influence des organes
localisés dans I'environnement de la prostate sur les mouvements et les déformations de celle-
ci. Nous montrerons principalement U'influence de la vessie (paragraphe 6.2.3.1). Dans cette
partie, seule la prostate posséde une représentation volumique. Les autres organes ne sont
modélisés qu’avec des particules & leur surface. Un tel choix s’explique par plusieurs raisons :
(a) seules les déformations internes de la prostate nous intéressent, (b) pour la vessie, seul
le contréle du volume nous préoccupe, (c) notre modéle permet la combinaison de représen-
tations surfaciques et volumiques : les représentations surfaciques permettent d’accélérer les

temps de calcul.

6.2.3.1 Influence de la vessie

Dans ce paragraphe, nous présentons quelques exemples de simulations montrant 1'in-
fluence du volume de la vessie dans ’environnement anatomique de la prostate. Pour cela,
nous envisageons un patient en position allongée. Deux conditions aux limites fortes appa-
raissent si nous nous intéressons a I’ensemble « prostate-vessie » : la vessie est bloquée dans

sa partie antéro-inférieure par I’arc pubien, et la prostate est contrainte dans ses mouvements
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et déformations dans sa partie inférieure par le sphincter. Les deux principales conditions aux

limites que nous imposons a notre modéle sont illustrées sur la figure 6.12.

Vessie

Arc
pubien

Arc pubien Vessie

Sphincter

Prostate

Prostate Rectum

Fi1G. 6.12: Anatomie de 'environnement de la prostate lors de l'étude de l'in-
fluence du volume de la vessie : la prostate est stoppée dans sa partie
inférieure par le sphincter, la vessie dans sa partie antéro-inférieure
par l’arc pubien. La figure de gauche représente un schéma de l’ana-
tomie de l’environnement de la prostate alors que celle de droite re-

présente notre modéle avec la prostate, la vessie et le rectum.

Dans notre modéle, nous augmentons progressivement le volume de la vessie & 'aide de la
méthode de controle du volume que nous avons présentée précédemment (chapitre 3). Nous
observons la maniére dont la prostate bouge ou se déforme lorsque le volume de la vessie varie.
Nous appliquons les conditions aux limites sur la prostate et la vessie, comme représentées sur
la figure 6.13.a. De la graisse sépare les différentes structures anatomiques (régions élastiques),
modélisant le contact entre les deux organes. La région correspondant & la graisse n’a pas un
volume fixe et transmet les déformations de la vessie & la prostate. La figure 6.13.b montre
deux volumes différents de la vessie. Nous observons des déplacements des particules de la
partie supérieure de la prostate compris entre 1 et 3 mm dans la direction antéro-postérieure.
Ces particules sont localisées au niveau du point A défini dans le paragraphe 6.2.1.2 et les
valeurs observées lors des simulations sont du méme ordre de grandeur que celles mesurées.

Les déformations les plus grandes sont celles au niveau de 'urétre et donc ’endroit ot la vessie
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et la prostate sont les plus proches. Dans les autres parties de la prostate, les déplacements

sont inférieurs au millimétre.

Ll

(b)

Fi1G. 6.13: Modélisation d’une augmentation du volume de la vessie et de son
influence sur l'environnement de la prostate : (a) les sphéres repré-
sentent les particules fizées lors de la simulation, (b) et (c) deux

exemples de simulations de modification du volume de la vessie (en
vert).

6.2.3.2 Influence du rectum

Tout comme la vessie, nous avons également effectué des simulations de la prostate en fonc-
tion du volume et de la forme du rectum. Nous reviendrons sur ces simulations dans la partie
suivante, au paragraphe 6.3.1, lorsque nous étudierons 'influence de la sonde échographique

sur I’environnement anatomique de la prostate, cet instrument entrainant principalement des

- 271 -



Chapitre 6. Applications médicales

mouvements et des déformations du rectum.

6.2.4 Conclusion sur la modélisation et la simulation de la prostate et de

son environnement

Dans cette premiére partie, nous avons décrit les différents travaux réalisés au cours de
cette thése sur la modélisation et la simulation de I’environnement anatomique de la prostate.
Nous avons tout d’abord présenté 'expérience réalisée afin de mettre en évidence l'influence
combinée des différents organes voisins de la prostate sur les mouvements et déformations de
celle-ci. En se basant sur cette observation, la modélisation de la prostate doit donc prendre
en compte I'anatomie des organes environnants. La construction d'un modeéle anatomique de
référence a ensuite été décrite. C’est ce modeéle qui est utilisé dans les différentes simulations
présentées dans ce manuscrit. Enfin, nous avons présenté des simulations réalisées a 'aide du
modeéle afin d’illustrer I'influence du volume de la vessie sur la prostate. De méme que pour les
données réelles obtenues avec I'expérience IRM, nous observons également des déformations

de la prostate en fonction du volume de vessie.
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6.3 Modélisation et simulation de gestes médico-chirurgicaux

autour de la prostate

Dans cette partie, nous présentons la modélisation et la simulation de gestes médico-
chirurgicaux concernant la prostate. Dans un premier temps, nous décrirons les simulations
avec l'ajout d’instruments tels que la sonde échographique (paragraphe 6.3.1) ou les aiguilles
(paragraphe 6.3.2) & l’environnement anatomique présenté dans la partie précédente. Puis,
nous décrirons les gestes médico-chirurgicaux que nous avons présentés dans le chapitre 1

relatif au contexte médical de cette thése : la biopsie et la curiethérapie de la prostate.

6.3.1 Simulation de ’environnement de la prostate avec une sonde écho-
graphique

Dans ce paragraphe, nous présentons des simulations de l’environnement anatomique de
la prostate lorsqu’une sonde échographique est introduite dans le rectum. Nous distinguons
deux procédures médicales ou la position de la sonde est différente : le cas de la biopsie et le

cas de la curiethérapie.

6.3.1.1 Cas de la biopsie

Lors de la réalisation d’'une biopsie, le médecin oriente la sonde échographique de maniére a
pouvoir prélever des échantillons de tissu prostatique dans I’axe de la sonde (I’aiguille s’enfonce
dans la prostate dans la direction de la sonde car le pistolet permettant de déclencher le
prélévement est monté sur la sonde). Les mouvements effectués par le médecin sont donc trés
amples avec des orientations trés variées. Sur les figures 6.14.a et 6.14.b sont représentées deux
images échographiques au cours de la réalisation de deux biopsies de la prostate. La figure
6.14.c montre un recalage rigide entre les deux images : la sonde échographique a déformé la
prostate dans les deux cas, notamment pour la deuxiéme biopsie ol la sonde est orientée sur
un des deux lobes de la prostate.

Nous avons effectué plusieurs simulations avec différentes orientations de la sonde écho-
graphique. Trois exemples d’orientation sont illustrés sur la figure 6.15. Nous observons bien
une déformation de la prostate plus marquée (environ cing millimetres) lorsque la sonde est
positionnée de maniére & voir la partie inférieure de la prostate (troisiéme simulation sur la
figure 6.15).
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Premiére biopsie Deuxieme biopsie

()

Fi1G. 6.14: Influence de la sonde échographique lors de la réalisation d’une biop-
sie. (¢) Recalage rigide des deuz images : la premiére biopsie (aiguille
rouge) est représentée sur la partie gauche, la deuziéme biopsie (ai-
guille bleue) est représentée sur la partie droite : la sonde échogra-
phique dans la deuziéme biopsie a entrainé une déformation d’un des

deuz lobes de la prostate.

- 274 -



6.3. Modélisation et simulation de gestes médico-chirurgicaux

-

Fi1G. 6.15: Simulations de l’environnement anatomique de la prostate avec une

sonde échographique. Différentes orientations de la sonde sont simu-
lées selon les différents angles choisis par le médecin pour prélever des
échantillons de tissus dans toute la prostate. Les forces appliquées a la
prostate sont représentées en rouge. La vessie et le rectum sont éga-
lement représentées sur les trois figures. Les conditions aux limites
appliquées sont identiques a celles des paragraphes précédents, c’est a

dire sur l'arc pubien pour la vessie et le sphincter pour la prostate.

6.3.1.2 Cas de la curiethérapie

Lors de la curiethérapie, uniquement la sonde échographique est introduite dans le rec-
tum. Les aiguilles sont insérées dans la prostate par le périnée. La sonde sert juste de moyen
d’imagerie et ne déforme pas autant le rectum que lors d’une biopsie car elle est positionnée
parallelement aux paroies de celui-ci. Les forces appliquées sur la prostate via le rectum sont
donc perpendiculaires a la sonde, comme illustrées sur la figure 6.16. Les déformations obser-
vées au cours des simulations sont peu importantes (déplacements inférieurs au millimétre).
Nous montrerons dans le paragraphe 6.3.3 la combinaison de l'influence de la sonde échogra-
phique avec les autres sources de mouvements et de déformations de la prostate afin de simuler

une curiethérapie de la prostate.
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F1G. 6.16: Simulations de ’environnement anatomique de la prostate avec une
sonde échographique : orientation des forces exercées sur la prostate

lors de la réalisation d’une curiethérapie.

6.3.2 Validation des simulations avec des aiguilles

Dans ce paragraphe, nous décrivons 1'expérience réalisée au cours de cette thése afin de
valider notre méthode de modélisation. Cette expérience comprend notamment la construction
d’un fantéme et la comparaison des données réelles obtenues avec les simulations provenant

de différentes méthodes de modélisation.

6.3.2.1 Contexte de la validation

Afin de valider les performances de la simulation de l'insertion d’aiguilles dans des tissus
mous avec notre méthode de modélisation, une comparaison avec des données réelles représente
la meilleure référence. Obtenir des informations précises des déformations et mouvements de
la prostate au cours d’une biopsie ou d’une curiethérapie nécessite de mettre en place un
protocole complexe, notamment du point de vue des expérimentations réalisées en milieu
hospitalier. Dans un premier temps, la validation de notre modélisation des aiguilles a 1’aide
de données provenant d'un fantome a donc été envisagée. Au cours d’un séjour (avril-juin
2006) a I'université de Colombie Britannique (UBC) a Vancouver au Canada dans I’équipe du
Professeur Salcudean, un fantéme de la prostate et de son environnement a été congu afin de
valider la méthode de modélisation développée dans cette équipe [DS03a, GSD*05] ainsi que
notre propre méthode.

[’équipe du professeur Salcudean a effectué un travail pionnier dans la modélisation de I'in-
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sertion des aiguilles dans des tissus mous. Leur méthode fonctionne en 3D et le comportement
d’aiguilles flexibles a également été modélisé. Aucune simulation médicale n’a pour 'instant
été proposée mais leur principal objectif médical est la curiethérapie de la prostate. Dans ce
contexte, d’autres voies de recherche sont également empruntées par cette équipe pour l'aide a
la réalisation du geste de curiethérapie. En dehors de la modélisation et la simulation de tissus
mous, des travaux d’élastographie sont en cours de réalisation sur des images de la prostate
et sur l'insertion d’aiguilles dans des tissus mous. Le travail de réalisation d’un fantome de la
prostate et de I'insertion d’aiguilles a été réalisé en mettant en commun les différents travaux

en cours sur le sujet.

6.3.2.2 Protocole expérimental réalisé

Le principe de I’expérience mise en place est :
1. de réaliser un fantéme représentant la prostate et son environnement anatomique,

2. d’insérer des aiguilles de curiethérapie dans le fantéme avec des déplacements connus et
maitrisés,

3. de mesurer précisément les déplacements et déformations des tissus lors de I'insertion de
I’aiguille.

La description des différentes étapes de réalisation de cette expérience est détaillée dans les

paragraphes suivants.

1. Réalisation d’un fantéme de la prostate et de son environnement

Le fantome réalisé doit mimer les mouvements de la prostate lors de I'insertion d’aiguilles dans
des tissus mous. Dans les simulations réalisées au sein de ’équipe du Professeur Salcudean,
la prostate est attachée dans sa partie supérieure a I’arc pubien et effectue un mouvement de

rotation lors de 'insertion d’une aiguille, comme illustré sur la figure 6.17.

Fi1G. 6.17: Simulation de l'insertion d’aiguilles dans des tissus mous par Goksel

et al. [GSD*05]
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Nous avons décidé de créer un fantéme représentant une prostate attachée sur un de ses
cOtés a une structure plus dure représentant 1’arc pubien et plongée dans un matériau plus
mou représentant la graisse située autour de la prostate. Le schéma du fantome réalisé est re-

présenté sur la figure 6.18. L’ensemble des matériaux composant le fantéme a tout d’abord été

-«+—— Partie molle
représentant
la graisse

| Partie intermédiaire

représentant
la prostate
Partie dure
représentant
I'arc pubien

Partie basse —1»

du moule

(en plexiglas)

F1G. 6.18: Schéma du fantéme réalisé a Vancouver : la prostate avec une forme
d’ellipsoide est rattachée a une partie plus dure sur un de ses cotés et

est plongée dans un matériau plus élastique.

composé de gelatine a des concentrations différentes selon la rigidité voulue des objets modé-
lisés. La prostate a tout d’abord été réalisée dans un moule spécifique représentée sur la figure
6.19.a. Aprés démoulage, elle a été introduite dans un moule représentant ’environnement.
Une premiére couche avec une forte concentration en gelatine a été versée afin de modéliser
I’arc pubien (figure 6.19.b). Apres séchage de cette premiére couche, le reste du moule a été
rempli avec un mélange ou la gelatine était en plus faible concentration que la prostate et ’arc
pubien (figure 6.19.c).

Le fantome a base de gelatine s’est trés peu déformé lors des premiers tests d’insertion
d’aiguilles. Nous avons donc changé de matériau et choisi de réaliser un fantéme en plastique
a base de PVA (alcool polyvinylique), comme illustré sur la figure 6.19.d ou la partie dure du

fantome est en plastique.
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(c) (d)

F1G. 6.19: Réalisation du fantome de la prostate et de son environnement : (a)
réalisation de la prostate ici représentée dans son moule, (b) le fan-
tome de la prostate est inséré dans le moule représentant son environ-
nement, (c¢) la partie inférieure est remplie avec un matériau plus dur
permettant de représenter la relation entre la prostate et ’arc pubien,
(d) le reste du moule est rempli avec un matériau trés mou (plusieurs
composants ont été essayés : ici, de l'agar pour la partie supérieure

et du PVA pour la partie inférieure).
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2. Insertion précise d’aiguilles dans le fantéme
Apreés avoir créé ce fantome de la prostate, il nous a fallu mettre en place un protocole per-
mettant d’insérer des aiguilles dans le fantome en :

e mesurant le déplacement de 'aiguille a I'intérieur du fantéme,

e contrdlant 'orientation de I'aiguille,

e mesurant les forces exercées lors de 'insertion de aiguille.

Afin de controler les déplacements de 'aiguille dans ’espace, nous avons utilisé un Pantograph.
Le Pantograph est un dispositif permettant de manipuler un objet attaché & son extrémité
selon trois degrés de liberté (deux directions du plan dans lequel se déroulent les expériences
et la rotation selon l'axe perpendiculaire & ce plan). Un Pantograph auquel a été fixée une
aiguille de curiethérapie & 'aide d’un dispositif spécialement cong¢u pour notre expérience
est représenté sur la figure 6.20.a. Afin de mesurer les forces exercées sur l'aiguille lors de
son insertion dans le fantéme, un capteur de force a 6 degrés de libertés a été inséré entre le
Pantograph et I'aiguille. Les forces de 'aiguille sont donc mesurées a sa base. Nous expliquerons
dans le prochain paragraphe comment sont effectués les calculs.

Le Pantograph et le capteur de forces sont contrdlés via des adaptateurs avec le logiciel
Simulink. Les déplacements de D'aiguille par l'intermédiaire du Pantograph sont donc pro-
grammeés. La figure 6.20 illustre la mise en place de I'expérience avec le fantome et l'aiguille
contrélée par le Pantograph et dont les déplacements sont mesurés a l'aide d'un capteur de

forces.

3. Mesures des déplacements et déformations
Afin d’obtenir des données réelles permettant d’effectuer des comparaisons avec les simulations
provenant des différentes méthodes de modélisation, nous avons mis en place un protocole per-
mettant de mesurer de maniére précise les déformations du tissu & chaque instant de 'insertion
des aiguilles. Pour mesurer les déplacements du tissu dus a l'aiguille, nous avons utilisé la mé-
thode d’élastographie développé au sein de I’équipe du professeur Salcudean [SFB*06, ZAS06].
Nous avons placé une sonde échographique dans le plan d’insertion de ’aiguille dans le fan-
tome, comme illustré sur les figures 6.21.a et 6.21.b . Cette sonde recueille des données envoyées
a I’échographe (figure 6.21.c) et ensuite traitées afin d’obtenir des images d’élastographie.
Afin de mesurer correctement les déformations du fantéme, deux points particuliers doivent

étre vérifiés :
1. Talignement du plan échographique et du plan d’insertion de 'aiguille,

2. la synchronisation des déplacements de ’aiguille avec 'enregistrement des données écho-
graphiques afin de pouvoir reconstruire les déformations du fantéme en fonction de la

position de I'aiguille.

Pour résoudre le premier point, nous avons effectué un calibrage afin de faire coincider les
plans échographiques et plans d’insertion de 1’aiguille. Pour résoudre le deuxiéme point, nous
avons dans un premier temps synchronisé ’enregistrement des commandes envoyées vers le

Pantograph avec les mesures effectuées par le capteur de forces. Ces mesures sont synchronisées
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F1G. 6.20: Insertion des aiguilles de curiethérapie dans le fantome : (a) le Pan-
tograph piloté avec le logiciel Simulink contréle 'insertion d’aiguille
et le capteur de forces monté a Uextrémité de ['aiguille mesure les
forces résultantes lors de linsertion, (b) l'aiguille est insérée dans le

fantome, (c) celui-ci pouvant étre positionné de plusieurs maniéres.
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—~ . . .
o

Fi1G. 6.21: Mesures des déplacements et déformations des tissus lors de l'inser-
tion de aiguille : une sonde échographique est placée a 'opposé de
Uaiguille par rapport au fantéme afin de mesurer les déformations des
tissus (a) vue du dessus, (b) vue de coté, (c) la sonde échographique
reliée a l’échographe permet d’obtenir des images échographiques qui
peuvent ensuite étre transformées par élastographie afin de mesurer

les déplacements relatifs des matériauz du fantéme.
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sur le méme ordinateur. Nous avons ensuite synchronisé ces données avec ’enregistrement des

données sur I’échographe avec un protocole UDP.

6.3.2.3 Reésultats obtenus

Dans un premier temps, nous avons programmé le Pantograph afin qu’il guide 1’aiguille
dans une trajectoire rectiligne lors de son insertion dans le fantome. La mesure des forces a
I’aide du capteur nous permet de récupérer leurs intensités, valeurs que nous allons ensuite
incorporer dans notre méthode de modélisation. L’enregistrement de ces forces est synchro-
nisé avec celui des données provenant de la sonde échographique. La figure 6.22.a montre un
exemple d’'image échographique obtenue lors de I'insertion d’une aiguille dans le fantéme. A
I’aide de la méthode de vibro-élastographie, nous avons recupéré les déplacements et déforma-
tions relatifs des « tissus » du fantéome. De la cellulose a été ajoutée a la gelatine afin d’obtenir
de meilleures images échographiques pour le traitement par élastographie. Un exemple de ré-
sultat obtenu est présenté sur la figure 6.22.b. Nous voyons que c’est principalement I’extrémité
de I’aiguille qui est visible. Les résultats présentés ont été réalisés avec un fantome en gelatine.
Les déformations mesurées sont trés petites et c’est pourquoi nous avons décidé de choisir de

réaliser un fantome en PVA afin d’obtenir une échelle des déformations plus grande.

Axial Displacement Map Axial Strain Map Axial Conelation Map

Traces de o
précédentes o
insertions o

Extrémité
de l'aiguille

™
20 40 60 80

(a) (b)

F1G. 6.22: Images obtenues lors de l’insertion d’une aiguille dans le fantéme :
(a) image échographique, mode B, (b) aprés traitements a l'aide d’une
méthode d’élastographie, image des déplacements et des déformations

relatifs des matériauz du fantéme.

Les premiers résultats avec le nouveau fantéme sont présentés sur la figure 6.23 et montrent
la somme cumulée des déplacements & l'intérieur du fantéme lorsque 1’aiguille est insérée puis
retirée. D’autres résultats sont en cours de traitement et devraient & court terme permettre
d’obtenir les données réelles de référence permettant la comparaison avec les données simulées.
En paralléle du traitement des données, nous avons réalisé le maillage du fantéme afin de

réaliser nos simulations lorsque les valeurs des forces exercées sur 1’aiguille seront disponibles.
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Nous avons incorporé dans le modéle les coefficients de friction, de découpe et de ponction
réels et correspondants aux matériaux du fantome apreés les avoir mesurés & I'aide du capteur
de forces. Les premiers résultats de comparaisons des simulations avec les données réelles

devraient étre disponibles prochainement.

6.3.3 Simulations de biopsie et de curiethérapie de la prostate

Dans ce paragraphe, nous présentons les simulations de la biopsie et de la curiethérapie de

la prostate avec notre méthode de modélisation.

6.3.3.1 Simulation de biopsies de la prostate

Une simulation se décompose en deux parties :

e Une premiére partie de positionnement de la sonde échographique : le médecin dispose

la sonde de maniére a voir la zone qu’il désire biopsier.

e Une deuxiéme partie qui correspond & linsertion de l'aiguille proprement dite. Cette

insertion est réalisée parallélement & la direction dans laquelle la sonde est orientée.
Lors de la réalisation d’une biopsie, des conditions aux limites doivent également étre imposées.
Elles correspondent notamment & l'arc pubien qui bloque la vessie principalement et aux
muscles du sphincter qui retiennent la prostate dans sa partie inférieure. Ces conditions aux
limites ainsi que les chargements appliqués durant la simulation sont résumés sur la figure
6.24. Les différentes structures anatomiques appartenant & ’environnement de la prostate
sont quant a elles représentées sur la figure 6.25.

Dans la premiére partie de la simulation correspondant au positionnement de la sonde
échographique, laiguille suit les mouvements de la sonde. Puis, dans la seconde partie, elle
est insérée & la position initialement planifiée. Il faut cependant noter que l'introduction de la
sonde ayant déplacé et déformé la prostate, la position atteinte ne sera pas nécessairement la
position planifiée. Les différentes positions de l'aiguille sont représentées sur la figure 6.26.

Les déformations de la prostate lors d’'une biopsie ont deux origines : la premiére correspond
a l'influence de la position de la sonde échographie dans le rectum, la seconde correspond
a l'insertion de l'aiguille pour réaliser le prélévement de tissus prostatiques. Ces différentes
déformations sont représentées sur la figure 6.27. Les déformations de la prostate dépassent
5 millimétres avec certaines orientations de la sonde. Le déplacement de la prostate di a
la combinaison des forces liées a la sonde et & 'aiguille est de 'ordre du millimétre sur nos

simulations, ce qui correspond a ’ordre de grandeur des déplacements mesurés lors de biopsies.
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Fi1G. 6.23: Images obtenues lors de l’insertion d’une aiguille dans le fantéme :
somme cumulée des déplacements a l’intérieur du fantéme. La couleur
bleue foncée correspond a un déplacement nul alors que le rouge cor-
respond auz plus forts déplacements (légérement inférieurs a 4 mm,).
Les images (a) a (g) représentent linsertion tandis que les images

(h) a (1) représentent les déplacements lorsque l'aiguille est retirée.
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Particules fixées avec ——  m
I'arc pubien

. I . L]
Particules fixées avecle ——————————» 499

muscle du sphincter

Forces exercées par la
sonde échographique

Insertion de l'aiguille /

Fi1G. 6.24: Détails des conditions aux limites et chargements appliqués sur la
prostate et les organes voisins. Certaines particules de la prostate et
de la vessie sont fixées, di a la présence de l'arc pubien pour la ves-
sie et des muscles du sphincter pour la prostate. Entre chaque organe
(notamment la prostate et la vessie), une région représentant de la
graisse est définie. Au cours de la simulation, des forces sont tout
d’abord exercées sur la partie postérieure de la prostate, représentant
le positionnement de la sonde échographique. Puis, l'aiguille est insé-
rée dans la prostate avec une direction dans le prolongement de celle

de la sonde échographique.
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(a) (b)

F1G. 6.25: Représentation des différentes structures anatomiques entourant la
prostate (en rouge) lors de la simulation d’une biopsie : (a) les os du
bassin sont représentés, (b) les os ont été enlevés et les organes envi-
ronnants sont la vessie (en vert), les vésicules séminales (en jaune)

et le rectum (en bleu,).

(a) (b) (c)

F1G. 6.26: Représentation des différentes positions de ’aiguille lors de la simu-
lation de la biopsie. L’extrémité de l’aigquille est localisée avec une
sphére rouge. (a) initialisation de la simulation. (b) aprés le position-
nement de la sonde échographique (la prostate est déja déformée). (c)

aprés l'insertion de l'aiguille dans la prostate.
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(a) (b)
() (d)

F1G. 6.27: Evolution de la forme de la prostate au cours de la simulation de
la biospie. Les images (a) et (b) représentent la prostate apres le
positionnement de la sonde échographique tandis que les images (c)

et (d) représentent la prostate aprés linsertion de aiguille.
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6.3.3.2 Simulation de curiethérapies de la prostate

Dans ce paragraphe, nous présentons un exemple de simulation de curiethérapie réalisée
avec notre méthode de modélisation avec 5 aiguilles. Nous utilisons des conditions aux limites
similaires & celles utilisées pour les simulations de biopsie. Nous les résumons sur la figure 6.28
et montrons 'environnement anatomique de la prostate lors d’une simulation sur la figure

6.29.

Particules fixées avec —— 4
I'arc pubien

Particules fixées avecle —————————»
muscle du sphincter

Insertions des
aiguilles

Forces exercées par la
sonde échographique

F1G. 6.28: Conditions aux limites et chargements sur la prostate (représentée en
rouge) au cours de la simulation d’une curiethérapie de la prostate.
La vessie est représentée en vert et le rectum en bleu. La sonde écho-
graphique est dans un premier temps insérée dans le rectum et exerce
une force perpendiculaire a la paroi de celui-ci. Dans un second temps,
les aiguilles sont insérées une a une. Les particules fizées sont celles

qui sont liées au sphincter et a l’arc pubien.

La sonde est dans un premier temps insérée dans le rectum et exerce une force perpendicu-
laire a sa paroi. Puis, les aiguilles sont insérées les unes aprés les autres. La vitesse initiale de
I’aiguille est plus faible que celle des aiguilles pour les simulations de biopsie. Nous observons
principalement que la prostate se déforme lors de I'insertion des aiguilles (notamment lorsque
laiguille n’est pas encore a Uintérieur du tissu). Un déplacement de la prostate vers la vessie
est également observé : ce déplacement est dépendant du volume de la vessie. Nous pouvons
noter que l'ordre dans lequel les aiguilles sont insérées joue un role sur la position finale de
la prostate. Un exemple de simulation est représenté sur la figure 6.30. Pour les simulations
concernant la biopsie et le curiethérapie, le nombre d’itérations par seconde est compris entre

5 et 10 pour un pas de temps de 0,01.

- 289 -



Chapitre 6. Applications médicales

—— SR,
RN
L Y
S N
b
N
’ ~ \

Fi1G. 6.29: Environnement anatomique de la prostate lors d’une simulation de
curiethérapie. Les os sont représentés en orange, la vessie en vert,
le rectum en bleu et les vésicules séminales en jaune. La prostate est

quant a elle représentée en rouge.
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(a) (b)

FiG. 6.30: Ezemples de simulations de curiethérapie de la prostate. Uniquement
la prostate et la vessie sont représentées sur les figures. (a) La prostate
est déformée apres le positionnement de la sonde échographique et le
début de Uinsertion des aiguilles. (b) La déformation obtenue aprés

linsertion des différentes aiguilles peut étre importante.
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6.3.3.3 Conclusion sur les simulations de biopsie et curiethérapie de la prostate

Dans ce paragraphe 6.3.3, nous avons présenté quelques exemples de simulations de cu-
riethérapie et de biopsie de la prostate. Les simulations obtenues donnent des résultats préli-
minaires sur les déformations et les déplacements de la prostate, les valeurs étant similaires a
celles mesurées dans la littérature. La prochaine étape consistera a valider médicalement ces
simulations a 'aide de comparaisons avec des données réelles. Les résultats obtenus avec les

simulations pourront alors étre significatifs et utilisables par un médecin.
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6.4 Conclusion

Dans ce chapitre, nous avons présenté les résultats obtenus concernant ’application médi-
cale choisie pour notre méthode de modélisation. Aprés avoir brievement rappelé les travaux
existants sur la modélisation et la simulation de la prostate, nous avons présenté les simulations
que nous avons réalisées.

Dans un premier temps, nous avons détaillé 'expérience IRM réalisée afin de mettre en
évidence les déplacements et déformations de la prostate dus aux organes environnants. Cette
expérience qui montre I'influence combinée des organes les plus proches de la prostate nous a
permis d’obtenir des premiéres valeurs des déformations et des déplacements et ainsi d’avoir
une premiére référence pour effectuer des comparaisons avec les données simulées. Dans une
prochaine étape, il serait intéressant de pouvoir réaliser ces expériences sur un plus grand
nombre de personnes afin d’obtenir d’autres valeurs de l'influence des différentes parties ana-
tomiques de I’environnement de la prostate.

Dans un second temps, nous avons présenté le modéle anatomique que nous avons réalisé.
Ce modeéle est générique et se veut le plus réaliste possible quant aux positions et aux formes
des organes représentés. C’est & partir de ce modéle que nous avons réalisé 'ensemble des
simulations. Nous envisageons par la suite d’effectuer des modeéles spécifiques au patient a
partir des données médicales que nous pourrons traiter.

Enfin, dans un troisiéme temps, nous avons présenté des exemples de simulations réalisables
avec notre méthode de modélisation. Nous avons d’abord détaillé les simulations réalisées
uniquement avec les organes autour de la prostate, puis nous avons ajouté des instruments
chirurgicaux. Les résultats obtenus montrent la faisabilité de simulations concernant la biopsie
et la curiethérapie de la prostate. La validation des données simulées avec des données réelles,
amorcée par exemple pour la modélisation des aiguilles, est la prochaine étape de notre travail
appliqué a la modélisation de procédures médicales sur la prostate. A plus long terme, les
simulations obtenues pourront constituer pour le médecin un outil d’aide & la réalisation de
gestes chirurgicaux sur la prostate.

En conclusion, nous avons réalisé un modeéle générique de ’environnement de la prostate
permettant d’effectuer de nombreuses simulations en faisant varier les différents paramétres
jouant un roéle direct ou indirect sur la position et les formes de la prostate. L’ajout d’in-
fluences extérieures telles quune sonde échographique ou des aiguilles permet également de
simuler des gestes médico-chirurgicaux tels que ceux auxquels nous nous sommes intéressés
dans notre manuscrit. Le modéle anatomique pourra & l’avenir étre utilisé pour d’autres si-
mulations d’applications médicales, portant par exemple sur d’autres organes appartenant a

I’environnement de la prostate.
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7.1 Discussion

Avant de conclure, nous revenons dans cette premiére partie sur les différents théemes abor-
dés dans ce manuscrit afin d’en résumer les principales idées. Nous discutons notamment des
différentes voies non approfondies au cours de cette thése et nous proposons des perspectives
envisageables a plus ou moins long terme pour explorer d’autres pistes a partir du travail
réalisé au cours de cette thése. Dans une premiére partie, nous reviendrons sur le travail
de modélisation réalisé (paragraphe 7.1.1), puis nous discuterons de la partie concernant les

applications médicales (paragraphe 7.1.2).

7.1.1 Partie modélisation
7.1.1.1 Modélisation des tissus mous a ’aide d’un modéle discret

Dans le chapitre 3, nous avons décrit la méthode de modélisation que nous avons développée
au cours de cette thése afin de simuler le comportement de tissus mous. Le modéle présenté est
un modele discret composé de particules reliées entre elles par des lois physiques permettant
de simuler le comportement de régions solides, élastiques ou bien musculaires. Les interactions

entre différents objets sont implémentées sous une forme facile & mettre en ceuvre et les
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propriétés qui caractérisent les modeéles discrets sont applicables au modéle présenté et le
rendent aisément manipulable.

La méthode de modélisation posséde par ailleurs une formulation originale de I’élasticité
utilisant un principe de mémoire de forme. Sa principale caractéristique se situe au niveau
du calcul de la nouvelle position de chaque particule du modeéle pour chaque itération des
simulations, celui-ci s’effectuant uniquement a partir de la position des voisins de la particule
considérée.

Dans la suite de ce paragraphe, nous exposons plusieurs remarques et perspectives concer-

nant la partie modélisation de cette thése.

Formulation de 1’attracteur de chaque particule

Dans ce manuscrit, nous avons proposé une méthode de calcul des nouvelles positions de
chaque particule a I'aide de la notion d’attracteur. Le calcul de la position d'un attracteur
d’une particule, & un instant donné d’une simulation, s’effectue a 'aide de la position des
particules voisines. Notre méthode utilise I'ensemble des triplets parmi tous les voisins d’une
particule pour calculer la position d’'un attracteur mais nous pourrions envisager une autre
formulation, & condition d’obtenir les mémes performances que celles obtenues lors du chapitre
consacrée & la validation. Les différentes formulations que nous avons essayées et présentées
dans le chapitre 3 donnent pour I'instant des résultats moins bons que la formulation choisie.
Une autre possibilité concernant la formulation de la force & mémoire de forme serait d’utiliser
une relation non-linéaire entre la position de la particule et son attrateur, par exemple en
formulant une force de la forme d’un ressort amorti.

Dans le chapitre 3, nous avons également présenté d’autres possibilités afin d’exprimer la
position d’un point en 3D en fonction des coordonnées de ses voisins. Le concept des « voisins
naturels » [Sib80| est notamment trés intéressant et semble pouvoir s’appliquer au calcul
de lattracteur. Par ailleurs dans notre méthode, une approximation est effectuée lors de la
redistribution de la force & mémoire de forme : nous ne prenons pas en compte la deuxiéme
partie de I’expression de 'attracteur pour la redistribution de la force sur les voisins (la par-
tie correspondant & la distance entre la particule et sa projection sur le triangle n’entre pas
dans le calcul des forces de redistribution). La solution des voisins naturels semble également
intéressante de ce point de vue car son expression permet de redistribuer directement la force

a mémoire de forme sur les particules voisines.

Dynamique du modéle

La dynamique de notre modéle est relativement simple, ce qui nous permet notamment d’ef-
fectuer une équivalence entre les parameétres de notre méthode et les paramétres physiques des
objets modélisés (cf chapitre 5). Nous pourrions envisager d’utiliser un schéma d’intégration
implicite mais I'expression de la force d’élasticité dans sa version actuelle comporte des termes

qui rendent ’extrapolation de la force a l'instant suivant complexe.
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Une des perspectives du travail relaté dans ce manuscrit serait de prouver sous une forme
analytique la stabilité de la méthode développée. Appartenant & la catégorie des modeéles
discrets, notre méthode posséde en effet également certains des défauts attribués aux systémes
de particules. Les simulations que nous avons présentées, notamment dans le chapitre sur
la validation, montrent néanmoins que notre méthode obtient de meilleures performances,
notamment du point de vue de la stabilité, par rapport a d’autres modéles discrets, et en
particulier les systémes masses-ressorts, modéle discret le plus répandu.

Une derniére perspective concernant la dynamique de notre méthode de modélisation
concerne ses performances temporelles. Notre méthode posséde I'avantage, comme d’autres
modeéles discrets, d’effectuer des simulations proches du temps réel. Une amélioration de ces
performances pourrait étre envisagée en migrant certains des calculs effectués par le CPU sur
la carte graphique. De nombreux calculs effectués par notre méthode (calcul des triangles par

exemple) pourraient en effet étre transposés et effectués par le GPU.

Intégration d’autres propriétés physiques
Dans notre méthode, nous avons incorporé différentes propriétés pour les objets modélisés :
élastique, solide, musculaire. Nous avons également défini les interactions entre ces différentes
régions. Nous pourrions envisager par la suite d’ajouter des propriétés différentes, comme par
exemple la plasticité, ou bien des propriétés intermédiaires combinant différents comporte-
ments comme la viscoélasticité par exemple.

Enfin, incorporation de propriétés physiques réelles correspondant aux structures ana-
tomiques modélisées et spécifiques de chaque patient est un objectif idéal. Ce probléme est
commun 3 toutes les méthodes de modélisation actuelles qui proposent de simuler le compor-

tement de tissus mous.

7.1.1.2 Modélisation des aiguilles

Dans ce manuscrit, nous avons consacré le chapitre 4 & la modélisation de l'insertion d’ai-
guilles dans des tissus mous. La simulation de biopsies et de curiethérapies de la prostate
nécessite en effet d’inclure une modélisation des aiguilles. Nous avons présenté une modéli-
sation basée sur les principes généraux de notre méthode de modélisation avec notamment
I'introduction de la notion d’attracteur virtuel, permettant de modéliser les interactions entre
des tissus et une aiguille avec un systéme de particules. Nous présentons dans la fin de ce
paragraphe les améliorations envisagées ainsi que les perspectives vis-a-vis de la méthode

proposée.

Modélisation des aiguilles et de leurs propriétés

La modélisation des aiguilles que nous avons présentée concerne uniquement les aiguilles ri-
gides. Dans les deux gestes médicaux étudiés, 'aiguille possede en théorie une trajectoire
rectiligne. En pratique, l'aiguille a un diamétre assez petit et est donc flexible. Les forces

appliquées & sa base par le clinicien, notamment lors d’une curiethérapie afin d’éviter des
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structures anatomiques telle que la symphyse pubienne, entrainent généralement une cour-
bure de l'aiguille. L’ajout de la modélisation d’aiguilles flexibles a notre méthode est une
prochaine étape indispensable afin de rendre les simulations existantes encore plus réalistes.
Par ailleurs, nous avons vu dans le chapitre 4 que notre méthode permet d’introduire des pro-
priétés spécifiques de ’aiguille telles que son diamétre ou bien la géométrie de son extrémité.
Une autre perspective des simulations concernant la modélisation des aiguilles serait donc de
combiner toutes ces propriétés et d’effectuer une comparaison approfondie des comportements

par exemple par rapport a des aiguilles réelles.

Interaction entre aiguilles et tissus mous

Dans le chapitre 4, nous avons introduit des algorithmes permettant de modéliser I'interaction
entre les tissus mous et les aiguilles. Nous avons tout d’abord proposé de modéliser les para-
metres de U'interaction (parametres de friction, découpe et ponction) par des zones appelées
zones d’influence. Afin de déterminer ’état de friction dans lequel se trouve I'aiguille par rap-
port aux tissus environnants, nous avons également introduit le concept d’attracteur virtuel,
qui se base sur les propriétés spécifiques de I'élasticité de notre méthode de modélisation et
notamment le principe de mémoire de forme. Quelques simulations ont été présentées afin de
montrer le comportement modélisé. D’autres concepts pourraient néanmoins étre introduits
pour modéliser avec plus de précision les différents parameétres caractérisant 'interaction entre
tissus mous et aiguilles. En particulier, d’autres géométries pourraient étre envisagées pour
les zones d’influence. De méme que nous avons présenté au début de cette discussion d’autres
possibilités pour calculer la position d’un attracteur, nous pourrions imaginer de délimiter les
zones ol sont définies la friction par exemple avec des géométries plus évoluées ou bien ou la

friction n’est pas définie de maniére uniforme.

Incorporation de données réelles

Dans le chapitre 4, nous avons utilisé une méthode permettant d’incorporer les données réelles
en se basant sur les travaux de S. DiMaio [DS03al. Les expériences menées par DiMaio sur
un fantéme lui ont permis de récupérer les parameétres de friction, de découpe et de ponction
de l'interaction entre 'aiguille utilisée et le fantéme. Les données fournies par I’équipe du Pr.
Salcudean nous ont permis d’incorporer dans notre propre modéle des valeurs provenant de
mesures sur des données réelles.

Il serait maintenant intéressant de pouvoir récupérer des mesures sur l'interaction entre
les aiguilles utilisées en curiethérapie ou en biopsie et les tissus concernés. Dans le résumé des
différentes mesures effectuées sur des tissus biologiques en début du chapitre 4, nous avons
noté que ces mesures étaient néanmoins trés difficiles & mettre en ceuvre et donc difficiles a
obtenir & ’heure actuelle. L’expérience de validation du comportement des aiguilles présentée
au chapitre 6 est un premier pas vers des mesures plus proches des applications médicales
simulées. Une telle approche, encore pionniére actuellement, sera développée a la suite de

cette theése afin d'une part de valider les différentes méthodes existantes pour la modélisation
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de I'insertion d’aiguilles dans des tissus mous et d’autre part de comparer ces mémes méthodes

entre elles, voire de les combiner.

7.1.1.3 Validation de la méthode de modélisation

Dans le chapitre 5, nous avons présenté quelques unes des simulations effectuées au cours
de cette thése pour mesurer les performances de notre méthode de modélisation pour si-
muler le comportement de tissus mous biologiques et les comparer avec d’autres méthodes.
L’objectif a long terme est de pouvoir obtenir des simulations de structures anatomiques
spécifiques & chaque patient et de pouvoir prédire les déformations causées par des gestes
meédico-chirurgicaux. Les mesures des performances de méthodes de modélisation sont peu
nombreuses, d'une part par le manque de données de référence et d’autre part par la difficulté
a comparer des méthodes aux fonctionnements trés différents. Les exemples présentés dans
le chapitre 5 prennent deux types de références : des solutions analytiques & des problémes
bien spécifiés et des données réelles. Dans les deux cas, les simulations présentées montrent
globalement que le comportement de notre méthode est similaire a celui d’autres méthodes
pour simuler les tissus mous. Nous présentons dans la fin de ce paragraphe les remarques et

perspectives concernant cette démarche de validation de notre méthode de modélisation.

Comparaison entre solutions analytiques et différentes méthodes de modélisa-
tion
Nous avons présenté plusieurs problémes : le tétrahedre étiré, la poutre encastrée, le cylindre
étiré ou compressé et le cube compressé ou étiré de maniére asymétrique. Pour chaque cas, nous
avons effectué des comparaisons entre la solution analytique considérée comme « référence » et
différentes méthodes de modélisation. Chaque probléme présenté nous a permis de tester des
aspects différents de la modélisation. Ainsi, I’expérience sur le tétrahédre nous a permis d’étu-
dier la stabilité de notre méthode et de la comparer a celle d'un systéme masses-ressorts.
L’expérience de la poutre nous a permis d’étudier le comportement du parameétre d’élasticité
utilisé dans notre méthode et d’observer une évolution similaire au module d’Young. Une mé-
thode plus générale permettant de régler le paramétre d’élasticité pour chaque particule de
I’'objet considéré est une des prochaines pistes & explorer afin d’étudier plus en profondeur la
modélisation de I’élasticité avec notre méthode. Les expériences avec le cylindre et le cube sont
des expériences ou les déplacements sont imposés. L’expérience sur le cylindre nous a permis
d’observer que la forme obtenue avec notre méthode aprés simulations des objets modélisés
est similaire d’une part a une solution analytique et d’autre part & une simulation réalisée
avec la méthode des éléments finis. Enfin, I’expérience sur le cube nous a permis de mesurer
I'influence du nombre de particules ou bien de la définition du voisinage.

Des expériences complémentaires avec des objets et des conditions expérimentales diffé-
rentes sont des perspectives qui permettraient de compléter ces premiéres expériences. Il serait
notamment intéressant de pouvoir comparer les comportements des différentes méthodes de

modélisation proposées ces derniéres années. Un ensemble de « problémes-types » avec une

- 299 -



Chapitre 7. Conclusion

référence accessible permettrait notamment de distinguer le comportement de méthodes et
de choisir celle qui semblerait la plus adéquate pour une situation donnée. Le projet SOFA

(Simulation Open Framework Architecture) ! a été en partie motivé par cet objectif.

Validation avec des données réelles

Dans la seconde partie du chapitre 5, nous avons présenté des comparaisons entre des données
réelles et des simulations de notre méthode de modélisation. Deux types de données ont été
utilisés : des données issues d’expériences sur des fantomes et des données médicales. Pour les
comparaisons avec un fantome, nous avons utilisé les données du Truth Cube. L’accés libre
et gratuit de telles données est trés intéressant car il permet de comparer des simulations
avec des données possédant des propriétés physiques trés proches de celles des tissus mous.
La comparaison avec ces données nous a permis d’observer le comportement similaire de
notre méthode avec les autres méthodes existantes pour modéliser les déformations des tissus.
L’expérience avec des fantdémes, plus facile & mettre en ceuvre que des expériences sur des
tissus biologiques, représente une étape importante pour valider les résultats de simulations,
notamment dans le contexte des GMCAQO dans lequel nous nous insérons.

Dans ce cadre, la validation de notre méthode avec des données médicales est indispen-
sable. Dans l'optique -a long terme- d’aider au planning chirurgical ou bien d’introduire des
simulations dans le bloc opératoire, une méthode de modélisation doit nécessairement étre
validée avec des données réelles d’origine médicale. Les résultats de nos comparaisons com-
portement des fluctuations induites par les erreurs sur les données réelles introduites lors de
I’expérimentation, au contraire des données provenant de solutions analytiques. La construc-
tion d’un maillage correct a ainsi été notre principal probléme et explique quelques unes des
erreurs rencontrées dans les simulations.

Au dela des problémes techniques liés & la nature des données manipulées, c¢’est surtout
la démarche de validation que nous avons voulu présenter dans cette thése. Dans le contexte
des GMCAOQ et avec 'objectif a long terme d’utiliser les modeéles & un stade clinique, la
manipulation de données expérimentales permet d’éprouver le comportement d’une méthode
de modélisation. Concernant notre méthode de modélisation et I'application médicale choisie,
une démarche de validation similaire a celle présentée avec la chirurgie maxillo-faciale est
difficilement envisageable car les déformations ont lieu essentiellement pendant la réalisation

du geste et de maniére dynamique, rendant la sauvegarde de données peu réalisables.

7.1.1.4 Conclusion sur la modélisation réalisée

Dans ce manuscrit, nous avons présenté une méthode de modélisation d’environnements
anatomiques comportant des structures avec des propriétés différentes et notamment des tis-
sus mous. Nous nous sommes attachés d'une part a rendre les interactions entre structures
anatomiques possibles et d’autre part & modéliser le comportement de tissus mous. Le premier

objectif se traduit par le choix que nous avons effectué de développer un modeéle discret avec

"http ://sofa-framework.org/
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une définition permettant la modélisation d’interactions entre différents objets. Pour réaliser
le deuxiéme objectif, nous avons proposé une formulation de I’élasticité basée sur un prin-
cipe de mémoire de forme. Pour vérifier le comportement des objets obtenus par simulations,
nous avons proposé différentes expériences qui nous ont permis de valider un comportement

similaire a d’autres méthodes de modélisation et se rapprochant de données de référence.

7.1.2 Partie applications médicales

L’application médicale choisie pour cette thése concerne la modélisation et la simulation de
I’environnement anatomique de la prostate dans le cadre de deux gestes médico-chirurgicaux
particuliers : la biopsie et la curiethérapie de la prostate. Dans ce paragraphe 7.1.2, nous
discutons des choix de modélisation effectués au cours de cette thése concernant les applications

médicales choisies, et nous proposons des perspectives aux travaux présentés dans ce manuscrit.

7.1.2.1 Simulations d’applications médicales

Dans le chapitre 6, nous avons présenté des simulations des deux gestes médico-chirurgicaux

auxquels nous nous intéressons. Plusieurs étapes ont été réalisées pour obtenir ces simulations.

Mesures des déformations

Nous avons décrit une expérience réalisée & partir d’'images IRM afin de quantifier les déforma-
tions et déplacements de la prostate liés & son environnement anatomique. Cette expérience
nous a permis de mettre en évidence les influences des principales structures anatomiques
autour de la prostate, influences que nous avions par ailleurs résumées dans le chapitre 1. Les
déformations et déplacements de la prostate liés aux instruments chirurgicaux n’ont pas donné
lieu a une étude dans cette thése mais ont été observés sur les images échographiques et TRM.
Il serait intéressant de pouvoir renouveler l'expérience IRM présentée. L’extension de cette
expérience pour montrer I'influence des instruments chirurgicaux semble néanmoins peu envi-

sageable puisqu’elle impose d’effectuer des mesures sur des patients en cours de traitements.

Modéle de la prostate dans son environnement

Dans le chapitre 6, nous avons décrit le modéle géométrique réalisé au cours de cette thése pour
effectuer les simulations. Ce modele a été réalisé afin d’avoir a notre disposition une géométrie
précise et réaliste des structures anatomiques du pelvis masculin, les segmentations réalisées
a partir d’'images médicales ne donnant pas un modéle géométrique précis et représentatif de
I’environnement de la prostate. Les simulations proposées ne prennent pas en compte tous
les organes représentés dans le modéle mais une perpective de ce travail serait d’incorporer
ces structures anatomiques, plus éloignées de la prostate, dans nos simulations et d’évaluer la

pertinence de cette prise en compte.
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Validation des simulations

Les simulations présentées dans ce manuscrit illustrent quelques configurations médicales qu’il
est possible de réaliser avec notre méthode de modélisation. La validation des capacités de ces
simulations & reproduire les déplacements et déformations réels lors d'une biopsie ou d’une
curiethérapie représente la prochaine étape de notre travail et correspond & une perspective a

court terme de cette thése.

Modélisation spécifique a un patient

La validation des simulations évoquée précedemment comporte une étape indispensable afin
de comparer les simulations avec des données réelles : 'utilisation d’un modéle spécifique aux
données du patient. Une perspective & ce travail correspond donc a l'adaptation du modéle

générique réalisé a chaque patient dont on désire simuler I’anatomie pelvienne.

7.1.2.2 Spécificités des simulations présentées et perspectives

Dans ce dernier paragraphe de la discussion, nous proposons les propriétés spécifiques de
la méthode de modélisation présentée et de son application médicale, puis nous envisagerons

les applications médicales auxquelles le travail présenté peut étre appliqué.

Caractéristiques des simulations présentées

Le travail réalisé dans cette thése propose de simuler deux procédures médicales représen-
tant d’une part la partie diagnostique et d’autre part la partie thérapeutique du cancer de
la prostate. L’utilisation d’'un modéle spécifique au patient pour la simulation de 'un des
deux gestes peut donc étre transposée a la simulation de l'autre geste. Par ailleurs, les gestes
meédico-chirurgicaux choisis ont en commun d’utiliser un environnement médical trés proche,
notamment la sonde échographique et les aiguilles qui représentent les instruments indispen-
sables a la réalisation des gestes. Au cours de cette thése, nous nous sommes concentrés sur
la modélisation de ces interactions précisément et nous avons été particuliérement attentifs
a la prise en compte des structures anatomiques les plus proches et a leur contribution dans
I’évolution de la forme et de la position de la prostate au cours des simulations. A partir
des interactions modélisées, la simulation d’autres procédures médicales peut également étre

envisagée.

Elargissement a d’autres applications
L’élargissement de la modélisation présentée dans ce manuscrit a d’autres applications médi-
cales peut tout d’abord s’effectuer sur d’autres procédures médicales touchant a la prostate.
Une application proche est celle de la cryochirurgie ol les instruments utilisés se rapprochent
de ceux de la curiethérapie d’un point de vue géométrique. Des gestes sur les organes proches
comme la vessie sont également envisageables.

La simulation de la respiration, dont I'influence a été étudiée dans I'expérience IRM, pour-

rait également étre couplée a nos simulations.
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Nous avons également présenté une application de notre méthode a la chirurgie maxillo-
faciale, montrant la possibilité d’utiliser le modéle développé pour des applications médicales
trés variées.

Enfin, dans le contexte des GMCAQ, nous pourrions envisager d’utiliser notre modélisation
comme un outil pour le traitement d’images par exemple, notamment pour aider le clinicien
a visualiser les structures anatomiques de la prostate sur des images échographiques, images
principalement utilisées pour la biopsie et la curiethérapie. Notre méthode pourrait également
étre intégrée dans une procédure de recalage d’images afin de sélectionner des transformations

physiquement plausibles.

7.2 Conclusion et perspectives

Dans cette thése, nous avons proposé une nouvelle méthode de modélisation permettant de
simuler différentes structures anatomiques composées notamment de tissus mous. Le modéle
présenté est un modeéle discret possédant notamment une formulation originale de ’élasticité
basée sur un principe de mémoire de forme. La modélisation proposée inclut les interac-
tions, d’une part entre différentes structures anatomiques, et d’autre part entre des structures
anatomiques et des instruments chirurgicaux. L’application médicale choisie concerne deux
procédures médicales sur la prostate : la biopsie et la curiethérapie. Des validations du modéle
ainsi que des simulations des applications médicales considérées ont été présentées.

Différentes perspectives a ce travail de thése ont été évoquées. Nous résumons dans ce para-

graphe les perspectives qui peuvent étre envisagées a plus ou moins long terme. A court terme,
les perspectives du travail présenté dans ce manuscrit sont :
e Amélioration du calcul de I’élasticité en utilisant une formulation permettant notamment
la redistribution précise sur les voisins.
e Validation des performances de la méthode de modélisation sur d’autres données réelles,
a partir d’expériences sur des fantémes puis sur des expériences médicales.
e Validation de la modélisation des aiguilles et élargissement des simulations & des aiguilles
flexibles et spécifiques a la procédure médicale modélisée.
e Utilisation de modéles spécifiques au patient, permettant notamment d’envisager une

validation des applications médicales simulées.

A long terme, les objectifs qui s’appliquent plus généralement aux thémes abordés au cours
de cette these peuvent étre les suivants :

e Mesures et utilisation des propriétés physiques des tissus biologiques : quelle
que soit la méthode de modélisation utilisée, la simulation de gestes médico-chirurgicaux
se heurte aujourd’hui a 'obstacle des mesures des propriétés physiques des tissus mo-
délisés. Quelques méthodes ont été développées récemment pour répondre & ce besoin
et leur utilisation dans les années & venir va se poser comme une étape indispensable a

une modélisation précise et réaliste des tissus biologiques.
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e Vers un modéle interactif per-opératoire : un travail de modélisation destiné & des
simulations d’applications médicales a deux principales vocations :
— Simulation pour I'aide & I'apprentissage.

Aide au diagnostic et au planning.

Pour chacun de ces objectifs, les simulations obtenues doivent répondre & certains cri-
téres que nous avons identifiés dans ce manuscrit. Un troisiéme objectif qui n’a pas
encore été réalisé par les méthodes de modélisation existantes et qui réunirait tous ces
critéres serait de développer un modéle et les simulations associées pour une utilisation
en per-opératoire en interaction directe avec le chirurgien. Un tel modéle devra ainsi
associer des performances en précision, robustesse, réalisme et temps de calcul afin d’ob-
tenir une modélisation précise et réaliste des déformations de structures anatomiques en

interaction, créant ainsi un deuxiéme patient, virtuel, dans le bloc opératoire.
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Ces travaux de thése ont donné lieu aux publications suivantes :

e Simulating Complex Organ Interactions : Evaluation of a Soft Tissue Discrete Model.
Maud Marchal, Emmanuel Promayon and Jocelyne Troccaz. Proceedings of Internatio-
nal Symposium on Visual Computing. Lecture Notes in Computer Science (3804). Ed.
George Bebis et al. pp.175-182. Springer-Verlag Berlin Heidelberg 2005. 5-7 Décembre
2005.

e A Discrete Soft Tissue Model for Complex Anatomical Environment Simulations. Maud
Marchal, Emmanuel Promayon and Jocelyne Troccaz. Proceedings of Medicine Meets
Virtual Reality 14. Ed. J. Westwood. 10S Press. Studies in Health Technology and
Informatics series. 24-27 Janvier 2006.

e Comparison of Different Soft Tissue Modelling Methods With Post-Operative CT Scan
In Maxillofacial Surgery. M. Marchal. M. Chabanas. Y. Payan. C. Marécaux. P. Swider.
F. Boutault. E. Promayon. J. Troccaz . Proceedings of 7% International Symposium on
Computer Methods in Biomechanics and Biomedical Engineering. 22-25 Mars 2006.

e Simulation Prostate Surgical Procedures with a Discrete Soft Tissue Model. Maud Mar-
chal, Emmanuel Promayon, Jocelyne Troccaz. Proceedings of Third Workshop in Virtual
Reality, Interactions and Physical Simulation. 6-7 Novembre 2006.

e Physically Realistic Interactive Simulation for Biological Soft Tissues. Matthieu Nesme,
Maud Marchal, Emmanuel Promayon, Matthieu Chabanas, Yohan Payan, Frangois Faure.
Recent Research Developments in Biomechanics, Transworld Research Network, Vol.2.
ISBN 81-7895-177-0. 2005.
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Annexe A

Mécanique des milieux continus

La modélisation des tissus mous a I'aide de méthodes continues efficaces suppose d’effectuer
des hypothéses sur la nature physique des tissus modélisés. Les modéles les plus utilisés pour
calculer la déformation d’un tissu mou a I’aide de modéles continus sont les modéles élastiques.
C’est pourquoi nous rappelons ici les bases de la mécanique des milieux continus pour les
matériaux élastiques.

La principale caractéristique des modéles élastiques est une relation déterministe entre
contraintes et déformations. Plusieurs classes de matériaux peuvent étre différenciées parmi
les matériaux élastiques : matériaux élastiques linéaires, matériaux hyperélastiques, matériaux
viscoélastiques. Ce sont les relations entre contraintes et déformations, forces et déplacements
qui vont différencier les lois de comportement de ces matériaux. L’hypotheése la plus classique
et la plus utilisée est de considérer le matériau modélisé comme élastique linéaire. La relation
linéaire entre les déplacements des noeuds du modéle et les forces appliquées conduit en effet
a des algorithmes trés efficaces. De plus, I’hypothése de ’élasticité linéaire reste assez réaliste
dans de nombreux cas. Ainsi, tous les matériaux hyperélastiques peuvent étre approximés
par des matériaux élastiques linéaires quand ils subissent seulement des petites déformations
[Fun93, Mau98|. Dans le paragraphe qui suit, nous décrirons la théorie de ’élasticité linéaire
en trois dimensions. Puis, nous élargirons notre description de I’élasticité a un cadre plus
général, lorsque les hypothéses effectuées pour considérer 1’élasticité comme linéaire ne sont

plus valables.

A.1 Notations

Pour les définitions qui vont suivre, nous considérons un objet en trois dimensions défini
dans l'espace tridimensionnel euclidien R3. L’objet au repos est noté M;epos et sa géométrie

est décrite en utilisant les coordonnées cartésiennes définies sur un domaine de 1’espace appelé



Annexe A. Mécanique des milieux continus

Q). Chaque point a pour coordonnées (x,y, z) que nous rassemblons dans un vecteur noté X =
(z,y,2)T. L'objet est déformé sous certaines conditions et est noté Mges. On note ®(z,y, z)
la fonction de déformation associée & chaque point matériel X de 'objet dans sa forme au

repos. La nouvelle position ®(X, ¢) de chaque point matériel de 'objet aprés déformation sera

alors :
®:(QCR) xRt — &R (A.1)
¢(x7y7 Z’ t)
(X,t) — ®(X,t)=X+UX,t) =1 x(z,y,21) (A.2)
V(z,y, 2,1)

Le vecteur déplacement U(X,t) représente la variation de position de chaque point matériel

entre la position de repos et la position déformée.

A.2 Définition du tenseur des déformations

Les déformations auxquelles 'objet a été soumis peuvent étre caractérisées et quantifiées
en analysant les dérivées spatiales de la fonction de déformation ®(X,t). Le gradient des

déformations V@ est défini par rapport au gradient des déplacements VU :
V& =13+ VU (A.3)

avec I3 la matrice identité 3 x 3. Le tenseur des déformations de Cauchy-Green permet de
caractériser les déformations : il est calculé a partir du gradient des déformations . Ce tenseur

noté C est une matrice symétrique définie positive 3 x 3 et est défini par :
C=vaelve (A.4)

Le tenseur des déformations est supposé mesurer uniquement les déformations de I'objet, indé-
pendamment des transformations rigides. Dans le cas de transformations uniquement rigides
de I'objet, on a :

C=1I (A.5)

Le tenseur des déformations de Green-Lagrange noté F(X) permet d’analyser les déformations

de l'objet en retirant du tenseur de Cauchy-Green le mouvement rigide :
1 1 T T
EX) = 5(0 —1I3) = §(V<I> +Ve®' + Ve V) (A.6)

Dans le cadre de I'élasticité linéaire, les déformations sont considérées comme trés petites et
le tenseur de Green-Lagrange peut étre linéarisé. L’hypothése des petites déformations sup-
pose que toutes les dérivées partielles du vecteur déplacement, c’est & dire les composantes
du gradient des déformations V@ sont petites. On peut alors négliger le terme non-linéaire
V&'V ® dans la définition du tenseur des déformations de Green-Lagrange. On note ce nou-

veau tenseur linéaire des petites déformations £(X) et il est défini sous forme d’une matrice

- 308 -



A.3. Remarque sur les notations lagrangiennes et eulériennes

symétrique 3 X 3

€xx Exy Eaxz

“(X) = o] = 5 (VR + VB! = | &, (A7)

y Eyy CEyz

€xz Eyz Ezz

Les éléments diagonaux de la matrice ainsi décrite représentent 1’élongation relative de I’objet
dans les trois directions. Les éléments non-diagonaux correspondent quant a eux au cisaille-
ment.

Dans les paragraphes suivants, nous introduirons les tenseurs des déformations et des

contraintes dans un cadre plus général de la théorie de I'élasticité.

A.3 Remarque sur les notations lagrangiennes et eulériennes

Dans le cadre général de I'élasticité, les objets étudiés peuvent subir des grandes déforma-
tions. Des formulations distinctes doivent alors étre considérées selon le systéme de coordonnées
auquel on se refére pour définir les tenseurs. Il existe deux systémes de coordonnées qui sont
liés & deux repéres différents : le repére global, fixe, dans lequel les positions des points sont
mesurées (notations lagrangiennes), et le repére local et lié au matériau, défini par la position
de repos de l'objet (notations eulériennes). La description d’Euler est surtout utilisée dans le
cadre de la mécanique des fluides ou I’expression des variables par rapport & la position de
repos de 'objet est plus lisible. En respectant les notations eulériennes, les variables sont ap-
pelées tenseur des déformations de Euler-Almansi et tenseur des contraintes de Cauchy. Avec
les notations lagrangiennes, nous utiliserons le tenseur des déformations de Green-Lagrange
et le second tenseur des contraintes de Piola-Kirchoff. Ces variables sont toutes des tenseurs
symétriques d’ordre deux et mesurent les mémes déformations et contraintes mais dans des
bases différentes. Dans le cadre de I'hypothése des petites déformations, les configurations eu-
lériennes et lagrangiennes sont trés proches et les tenseurs des déformations et des contraintes
ne peuvent généralement plus étre distingués.

Ainsi, si 'on prend comme notations pour le systéme de coordonnées eulérien des variables

avec un tilde”, un point X se déplacant de U peut alors s’exprimer comme :
X=X+U (A.8)

On a pour alternative d’écrire en notations eulériennes :

X =®X,t)=®(X,t)"' =X -U(X,1t) (A.9)

Dans ce cas, le déplacement est exprimé en fonction de la variable déformée X. Les déplace-

ments et les vitesses s’expriment néanmoins indépendamment du référentiel choisi :

U(X,t) = U(X,t) (A.10)
V(X,t) = V(X,t) (A.11)
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Dans le référentiel lagrangien, les vitesses sont calculées directement. En notant V la vitesse

en notations lagrangiennes, on a :

VX, 1) = aq’gf’” _ 3U(;f’t> (A.12)

mais par contre dans le référentiel eulérien, le systéme de coordonnées dépend du temps et

une dérivée totale doit étre effectuée :

V(X,t) = —U(X,t) (A.13)

A.4 Forces et définition du tenseur des contraintes

Les déformations d'un objet tridimensionnel sont le résultat de forces extérieures exercées
sur I'objet. Ces forces peuvent étre de plusieurs natures : soit ce sont des forces appliquées
sur tout Pobjet comme la gravité par exemple (forces extérieures a distance), soit ce sont des
forces extérieures de contact comme des forces surfaciques (une pression par exemple) ou bien
des forces localisées (celles exercées par un utilisateur par exemple). En réaction a ces forces
extérieures, des forces internes sont créées a l'intérieur de I'objet élastique.

Pour traduire les efforts intérieurs & 'objet, on définit la notion de contrainte. La contrainte
en un point M d'un milieu continu ne dépend que du point M et de la normale n(M) de la
frontiere du milieu. Autrement dit, si on considére un point M quelconque dans un milieu
continu et un élément d’aire dS autour de ce point orienté par la direction de normale unitaire
n(M) , la contrainte (forces de contact par unité de surface) exercée par 'extérieur sur 1’élé-
ment d’aire ne dépend que de la position X et de n. Il existe donc une application t définie
par :

t:(X,n) — C=t(X,n) (A.14)

On peut donc définir en tout point M de coordonnée X d’un milieu continu, un tenseur du
second ordre appelé tenseur des contraintes de Cauchy T tel que la contrainte ¢ exercée par

Iextérieur sur un élément d’aire dS de centre M et de normale n est donnée par :
t(X,n)=T(X).n (A.15)

T est un tenseur symétrique 3 x 3 défini en notations eulériennes et qui peut étre écrit sous

la forme suivante :

tox twy Ea:z

T(X) = [EZ]] = gﬂ:y t:yy fyz (A.16)

Exz tyz Ezz
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A.5 Equations générales du mouvement

La mécanique des milieux continus est fondée sur quatre principes fondamentaux :
e le principe de la conservation de la masse,
e le principe fondamental de la mécanique (ou conservation de la quantité de mouvement),
e le premier principe de la thermodynamique (ou conservation de I’énergie),
e Le second principe de la thermodynamique.
Dans le cadre de I’étude des modéles élastiques, nous allons formuler plus en détail les deux
premiers principes qui vont notamment nous permettre de définir les équations générales du
mouvement. Les équations de ce paragraphe sont écrites pour des champs décrits en notations

eulériennes. Nous verrons un peu plus loin 'expression en notations lagrangiennes.

A.5.1 Conservation de la masse

La conservation de la masse signifie que la masse totale de I'objet considéré est constante.

Cela implique pour un volume arbitraire Vol C My, £, on peut écrire :

d .
L AKX t)de =0 (A.17)
dt Jyvr

avec p la densité dans la configuration déformée (ou masse volumique en notation eulérienne).

Apres dérivation de I’équation et utilisation du théoréme de la divergence, on obtient :

0D -
/ (22 1 div(pV))do = 0 (A.18)
Vol ot
Cette égalité est vraie quelque soit Vol et on arrive & I’'expression locale de la conservation de
la masse : 95
5? +div(pV) = (A.19)

A.5.2 Principe fondamental de la mécanique

Au paragraphe précédent, nous avons défini deux sortes d’actions extérieures pouvant
s’appliquer sur un domaine matériel dans un milieu continu :

e les actions extérieures a distance s’exercant sur les particules M du domaine matériel
Vol étudié : nous les modélisons par un champ de forces massiques f(X,t).

e les actions extérieures de contact (contraintes) exercées sur la frontiére de Vol, modéli-
sées par un champ de forces surfaciques s(X',t) avec X' appartenant a oVol.
Avec T(X, t) le tenseur des contraintes de Cauchy, la condition aux limites sur la frontiére
Vol sécrit :

s(f(’,t) = T(X).ﬁ(f(,t) (A.20)

ou n(X,t) est la normale extérieure en X' a la frontiere (non fixe) AV ol.
Le principe fondamental de la mécanique s’énonce alors comme suit :

Dans un référentiel galiléen, pour tout domaine matériel Vol, le torseur dynamique est égal a
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la somme des torseurs des actions extérieures au systéme. Le principe fondamental de la mé-
canique est une égalité de torseurs (il s’exprime donc en fonction de deux égalités vectorielles :

légalité des résultantes et I’égalité des moments). L’égalité des résultantes peut s’écrire :

d . . .
D an = / 57X di + / i(X, 7)ds (A.21)
dt Jvo Vol avol

Comme pour la conservation de la masse, pour obtenir une équation locale, on utilise le

théoréme de la divergence de Gauss :

DV

p——db = / pfdo + / divT'do (A.22)
va Dt Vol ¢

Vol
ou D représente la dérivée particulaire.

Cette égalité étant vraie pour n’importe quel volume, on obtient 1’égalité vectorielle :

DV . .

Cette équation est appelée équation locale du mouvement.

A.6 Définition du tenseur des contraintes en notations lagran-

giennes

Il existe également une définition du tenseur des contraintes en notations lagrangiennes. La
derniére équation du paragraphe précédent peut s’écrire en associant au tenseur des contraintes

T le premier tenseur des contraintes de Piola-Kirchoff T :
T(X) = |V®(X)|T(X)(V®(X)) T = T(X)Cof g (X) (A.24)

ol Cofg(X) = |V®(X)|(V®(X))~7 est la matrice des cofacteurs de la matrice V®(X). Le
principal avantage de cette écriture est que 'on peut relier facilement les divergences des deux

tenseurs :

div(T (X)) = |V®(X)|div(T(X)) (A.25)
On peut ainsi réécrire ’équation du mouvement dans le référentiel lagrangien :

OV d?U

W‘I’(X)‘PE =P

= £(X) + div(T(X)) (A.26)

On peut également redéfinir le vecteur des contraintes de Cauchy de la méme maniére que

précedemment en notations eulériennes :
t(X,n)=T(X)n (A.27)

mais cette fois-ci, n est la normale dans le cas non-déformé.
Le premier tenseur des contraintes de Piola-Kirchoff est un tenseur non-symeétrique alors

que le tenseur de Cauchy I’était. Comme il est préférable de considérer un tenseur des contraintes
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qui soit symétrique, en particulier pour avoir des équations sous une forme plus simple, on

définit généralement le second tenseur des contraintes de Piola-Kirchoff 3 :
¥(X) = Ve (X) 'T7(X) (A.28)

Ce tenseur est utilisé dans la configuration de référence (notations lagrangiennes) et évite
I'utilisation du tenseur des contraintes de Cauchy pour les matériaux soumis & des grandes dé-
formations quand la configuration déformée est inconnue. Le second tenseur de Piola-Kirchoff
a trés peu de sens physique et est surtout utilisé pour calculer le tenseur des contraintes
de Cauchy. Par contre, si le tenseur des déformations de Cauchy est utilisé sans que 1'hypo-
these des petites déformations soit respectée, des résultats incorrects seront obtenus car ils ne

prendront pas en compte les effets de rotation du corps rigide.

A.7 Loide comportement pour les matériaux élastiques linéaires

isotropes

Un matériau élastique est caratérisé par une relation entre contraintes et déformations qui
est indépendante des événements passés. Pour un matériau élastique linéaire isotrope, on a la

relation linéaire suivante, connue sous le nom de loi de Hooke :
T = Xtr(e))I3 + 2ue (A.29)

ou I3 est la matrice identité.

La loi de Hooke est une loi linéaire provenant a l'origine d’un cas a une dimension avec des res-
sorts mais qui a été étendue a 3 dimensions et qui établit la proportionalité entre les contraintes
et les déformations. Les coefficients A et p sont les constantes élastiques de Lamé (homogénes
a des pressions) décrivant les propriétés physiques du matériau considéré. En pratique, deux
autres constantes déterminées par des mesures rhéologiques sont plus couramment utilisées :
le module d’Young qui donne une mesure de la rigidité du matériel et le coefficient de Poisson
qui donne une mesure de I'incompressibilité du matériau (les définitions de ces constantes sont
données en annexe).

Si E est le module d’Young (homogéne a une pression) et v le coefficient de Poisson (sans

dimension), la relation entre les 4 constantes élastiques est donnée par :

Ev B E
Arv(1-20) " 2040

(A.30)

v varie avec I'incompressibilité du matériau entre 0 et 0,5 (matériau incompressible) et E peut
étre infini si le matériau est complétemment incompressible.

La conservation du volume est réalisée en introduisant dans la loi de Hooke une variable
supplémentaire sous la forme d’un terme lagrangien. Lorsque les matériaux sont complétem-
ment incompressibles, on a en fait :

lim A=o00 et lim eg, =0 (A.31)

1
v—3 v—3
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La loi de Hooke devient alors :
Oij = P(Sij -+ 2,u5ij (A.32)

avec P = Aeyi U'expression du lagrangien. La plupart du temps, le matériau est supposé in-
compressible lorsque A > 100u et on n’introduit peu souvent le lagrangien. Il est toutefois a

noter que 'augmentation importante de A entraine des instabilités numériques.

L’anisotropie peut également étre introduite sous des formes différentes en fonction des
directions que l'on veut privilégier en rajoutant une variable ou en modifiant la loi de Hooke

initiale.

A.8 Equation du mouvement pour les matériaux élastiques li-

néaires : Equation de Navier

L’hypothése des petites déformations introduite précédemment nous a permis de linéariser
le tenseur des déformations de Green-Lagrange F. L’introduction d'une hypothése supplémen-
taire : 'hypothese des petits déplacements, permet d’effectuer des approximations. L’hypo-
these des petits déplacements permet de supposer que le déplacement effectué ne perturbe pas
trop les équations d’équilibre. En particulier, les conditions aux limites normalement écrites
sur la configuration déformée peuvent étre écrites sur la configuration initiale qui est connue.
On peut alors confondre les notations eulériennes et lagrangiennes et ’équation du mouvement
exprimée précedemment en notations eulériennes peut s’écrire identiquement en notations la-

grangiennes :

p% =pf +div(T) (A.33)

La loi de comportement utilisée est la loi de Hooke.
Pour une déformation élastique statique, I’équation de mouvement devient I’équation d’équi-
libre dans l'état d’équilibre final :

0= f, +div(T) (A.34)

ou f, = pf est le champ des forces volumiques extérieures s’exercant sur 1’état final et T le
tenseur des contraintes a I'état final.
En utilisant la loi de comportement puis la définition du tenseur des déformations linéarisé,

I’équation d’équilibre devient 1’équation de Navier :

0= p div(VU) + (p + A\)V(divU) + f, (A.35)

A.9 Définition de I’énergie de déformation ou énergie poten-

tielle élastique

Nous nous placons toujours dans le cadre des petites déformations et des petits déplace-

ments.
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Le théoréme de la puissance cinétique s’énonce comme suit : la dérivée par rapport au temps
de l’énergie cinétique est égale a la somme de la puissance mécanique des efforts intérieurs et
de la puissance mécanique des efforts extérieurs.
DE,
Dt

Comme dans le cadre de la statique, on ne s’intéresse qu’a ’état final tg et a I’état final ¢, le

= Pmecext + Pmecint (A36)

théoréme devient celui de I’énergie cinétique :
Ec - Ec() - [Wextﬁo + [Wmecint]io (A37)

ou E. et E.o sont les énergies cinétiques finale et iniale, [Wext]io le travail des efforts extérieurs
entre t et to et [Winecint]lo le travail des efforts intérieurs.
Les états initial et final étant des états d’équilibre, leurs énergies cinétiques sont nulles et on
obtient finalement :

0= [Wext]io + [Wmecint]io (A-?’S)

Cela traduit le fait que la somme du travail des forces intérieures et du travail des forces
extérieures est nulle (dans le cadre de la statique).
Le travail des efforts intérieurs a pour expression sous I’hypotheése des petites déformations et

petits déplacements :
1
[Wmecint]io :/ —*tI‘(ET)d'U (A39)
Vol

Le premier principe de la thermodynamique postule la conservation de I’énergie. Pour une
transformation infinitésimale d’un domaine élastique fini, elle s’écrit :

dE dE. n dU

dt  dt  dt

Pour une transformation finie entre deux états d’équilibre, les énergies cinétiques sont nulles

= Pmecemt + Pcalext (A40)

et il ne reste que les énergies internes :
Ut - UtO = [Wezt]io + [Qemt]io (A41)

ot [Qext]ly est la chaleur reque de l'extérieur pendant la transformation.
En utilisant le théoréme de 1'énergie cinétique explicité dans ce paragraphe et dans le cas d'un

évolution isotherme Qegrers = 0, 0N a :

Ut - Ut() - _[Wmecint]io + [Qext]io (A42)

Dans ce cas, I’énergie interne U change de nom : on l'appelle énergie potentielle élastique ou
énergie de déformation. Souvent, I’énergie interne a l’état initial est définie comme nulle et on

a

1
U = Wiy = — [Woneeimello = / L r(eT)dv (A.43)
Vol 2
et on définit ’énergie de déformation par unité de volume :
1
w = S tr(eT) (A.44)
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Par ailleurs, on peut également noter que le tenseur des contraintes de Cauchy T et le

tenseur des déformations € sont des variables conjuguées et on a les relations suivantes :

ow
L A4
0—1] 85ij ( 5)
ow
£ij = 5or (A.46)

ol w représente l'énergie de déformation par unité de volume. w est en fait une fonction
quadratique des deux premiers invariants du tenseur des déformations linéarisé ¢ :

w(X) = %(tr(s))2 + ptr(e?) (A.47)

A.10 Expression plus générale de ’élasticité : cas des matériaux

hyperélastiques

Le comportement physique des tissus mous peut étre considéré comme linéaire uniquement
dans le cas de petits déplacements et de petites déformations. Physiquement, 'hypothése des
petits déplacements impose que les déplacements soient de moins de 10% de la taille du
maillage. Dans le contexte de la simulation chirurgicale, cette hypothése n’est souvent pas
valable. Il convient donc de ne plus prendre une expression linéaire de 1’élasticité pour décrire
le comportement des matériaux simulés.

Ainsi, par exemple, le tenseur des déformations ne peut plus étre linéarisé lorsque 'objet
subit de grandes rotations sous l'effet de la gravité ou bien de l'interaction avec un instrument
chirurgical par exemple. L’énergie élastique augmente en effet lors de cette transformation,
menant & une variation non négligeable du volume.

[’expression du tenseur des contraintes linéarisé :
1
e(X) = 5(VU + vuTl) (A.48)

n’est plus valable car le tenseur n’est pas invariant. Une rotation R de 1’objet modélisé entraine
VU = R—1I3 et (X) = 2 (R+RT)—1I3 # [0]. Les deux invariants (tr())? et (tre)? de Uénergie
élastique augmentent sous 'effet de la rotation et font également augmenter 1’énergie élastique.

Dans le cas ot 'hypothése des petites déformations n’est pas vérifiée, on utilise les notations
lagrangiennes pour définir les lois de comportement qui gouvernent les matériaux modélisés.
Les matériaux hyperélastiques peuvent étre défini par rapport a leur énergie de déformation

par unité de volume. Ils vérifient les égalités suivantes :

S(X, ®) = V&(X)1T(X) = g;(x, ) (A.49)
ou E est le tenseur des déformations de Green-Lagrange.
Les matériaux hyperélastiques ne sont pas la seule classe de matériaux élastiques mais ils

sont utilisés pratiquement dans tous les modéles actuels pour modéliser les tissus mous. Pour
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les matériaux isotropes et homogeénes, I’énergie élastique est caractérisée entiérement par les
invariants principaux du tenseur des déformations de Cauchy C. Ces invariants apparaissent
en fait comme les coefficients du polynéme caractéristique |C' — AI|. Ils s’expriment donc en
fonction de C':

ap = trC=3+2tr E (A.50)
_ Lt C)p? 2 2

ay = 5( T2 34 4tr E+2((tr 2)° —tr £7) (A.51)

a3 = |C|=[2E+ 1] (A.52)

En utilisant ces invariants, on peut exprimer I’énergie élastique :

[e.e]
w= Y Crylar —3)"(az — 3)*(az — 1)", Cooo = 0 (A.53)
r,s,t=0
On peut ici noter que le troisiéme invariant mesure en fait le changement de volume de I’élément
considéré. Pour les matériaux incompressibles, cet invariant est donc égal & 1. Souvent, on
introduit donc un lagrangien P dans ’équation qui joue le réle d’une pression interne pour

garder le volume constant.

oo
w= Y Cps(ar —3)"(az — 3)° + Plag — 1), Clyy = 0 (A.54)
r,s=0
Dans la fin de ce paragraphe, nous introduisons deux modéles qui sont parmi les plus utilisés

pour caractériser les matériaux hyperélastiques.

A.10.1 Modéle de Mooney-Rivlin

Le modéle de Mooney-Rivlin est un modéle complétemment non-linéaire, que ce soit pour
la relation entre contraintes et déformations ou bien la relation entre déplacements et défor-

mations.

Le modéle de Mooney-Rivlin pour les matériaux compressibles est décrit par ’expression

de I’énergie potentielle élastique approximée suivante :

w o o= Cloo(al — 3) + 0010(612 — 3) + F(\/ﬂa;},])) (A.55)
['(0) = c6*—dlogé,c,d>0 (A.56)

La fonction I' assure que les modifications de volume importantes sont acccompagnées de
contraintes infinies.
La version incompressible du modéle de Mooney-Rivlin ignore le troisiéme élément de
I’équation :
w = cip0(a1 — 3) + Coro(az — 3), |az| =1 (A.5T)

Le modele de Mooyney-Rivlin a par exemple été utilisé pour la modélisation proposée par
[SBMH94, SBH*00].
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A.10.2 Modéle de St Venant Kirchoff

Le modele de St Venant Kirchoff est linéaire pour la relation entre contraintes et défor-
mations mais par contre non-linéaire pour la relation entre déplacements et déformations.
Comme c’est le modeéle hyperélastique le plus simple, c’est aussi le plus utilisé pour modéliser
les tissus mous. La loi de Hooke que 'on utilise lorsqu’on se place dans le cas de petits dé-

placements (élasticité linéaire) est en fait la version linéarisée du modeéle de St Venant Kirchoff.

Le modeéle de St Venant Kirchoff correspond au cas ot Cjs = 0 sauf :

Cioo = p Cago = 22 Coyo = —g

(A.58)

avec A et p les coefficients de Lamé.
L’énergie élastique s’exprime comme précédemment citée pour le développement de la loi de
Hooke :
A 2 2
w = §(tr E)* + ptr E (A.59)

On retrouve bien la relation linéaire entre contraintes et déformations :

ow

E:@:

Atr E)I 4+ 2pFE (A.60)

et la mesure des modifications de volume effectuée par az ne joue plus aucune roéle ici.
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Annexe B

Méthodes d’intégration

B.1 Simulations dynamiques

Les lois de la dynamique sont classiquement utilisées dans les simulations biomédicales
afin de calculer les nouvelles positions des objets modélisés. Des facteurs comme l'inertie ou
la viscoélasticité ne peuvent pas étre négligés la plupart du temps pour modéliser des tissus
physiques. Cela implique la résolution d’équations différentielles. Pour calculer la position ou
la vitesse des objets modélisés, on utilise différentes techniques d’intégration afin de trouver
une solution numérique aux équations.

Toutes les méthodes d’intégration demandent d’adapter le pas de temps d’intégration a
la valeur des accélérations. Si le pas de temps choisi est trop petit, les temps de calcul pour
la simulation seront trop grands; si le pas de temps choisi est trop important, le systeme di-
vergera. La difficulté de trouver la bonne méthode d’intégration dépend tout particuliérement
de I'amplitude et de la direction de l'accélération. Pour trouver la nouvelle position X d’une

particule d'un objet aprés un pas de temps dt, on peut utiliser un développement de Taylor :
Xt — Xt 4 Xdt + Xdt? + O(dt?) (B.1)

La valeur des dérivées successives de X est liée & I'expression des équations a résoudre. Les
différents schémas d’intégration utilisent généralement une partie de ce développement pour

trouver les nouvelles positions des particules.

B.2 Meéthodes d’intégration

Les systémes d’équations & résoudre pour simuler le comportement de tissus mous se

présentent généralement sous la forme d’une équation différentielle ordinaire :

X = F(X) (B.2)
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ou F est une fonction connue, X est 'état du systéme (fonction du temps t) et X est sa dérivee
par rapport au temps. Parfois, une solution analytique peut étre trouvée a ce type d’équation.
Par exemple, Uéquation différentielle : X = —kX a comme solution X = e~*. Mais la plupart
du temps, trouver une solution analytique est difficile.

Nous nous intéressons ici aux solutions numériques des équations différentielles. A partir
de la valeur initiale de X, notée X on cherche un pas de temps discret pour obtenir une
variation de X sur un intervalle de temps dt. On pourra ensuite incrémenter cette variation
AX & la valeur précédente de X pour obtenir une nouvelle valeur de ’état du systéme.

Pour simuler le comportement d’un systéme, nous avons donc besoin de I’ensemble discret des
valeurs de X pour les différents pas de temps : X?, Xt+dt
Pour obtenir ces valeurs, nous nous intéressons a la résolution (intégration) numeérique des
équations. Deux schémas d’intégration sont alors possibles :

e Schéma d’intégration explicite :

Avec un schéma explicite, la future valeur de la variable d’état du systéme X! T4 est

obtenue en appliquant la fonction F estimée a U'instant ¢. La dérivée par rapport au temps

est remplacée par une différence finie : X = %. En substituant cette expression
dans l'expression générale, on otient alors :
Xt — Xt 4 tF (XY (B.3)

e Schéma d’intégration implicite :
Avec un schéma implicite ou parfois semi-implicite, la future valeur de la variable d’état
du systéme X't est obtenue en appliquant la fonction F estimée a l'instant ¢ + dt.
Dans l'expression générale, on substitue cette fois-ci les quantités estimées a l'instant

t + dt des deux cotés de I'équation :
X = X 4 dtF(XTY) (B.4)

Nous allons décrire ces deux types de méthodes dans la suite de ce paragraphe.
Auparavant, il faut noter que I'on utilise dans les problémes dynamiques la plupart du temps

des équations différentielles ordinaires du second ordre (loi de Newton) de la forme :
X = F(X,X) (B.5)

Ce systeme peut se réécrire sous la forme d’'un systéme d’équations différentielles du pre-

mier ordre en introduisant V = X :

Les schémas d’intégration deviennent alors :

e Pour le schéma explicite :
X?H-dt — Xt 4 dtvt
vitdt — vt gtF(VH XY
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e Pour le schéma implicite :

Xt+dt — Xt —|—dtVt+dt
Vt+dt _ Vt + th(Vt+dt, Xt+dt)

Nous pouvons également noter qu’il existe des schémas semi-implicites dont 'expression est

la suivante :
Xt+dt —_ Xt —i—dtVt
Vt+dt _ Vt + th(Vt+dt’ Xt+dt)

B.2.1 Meéthodes d’intégration explicites

Les méthodes explicites sont celles les plus rencontrées dans la modélisation des tissus
mous, que ce soit pour des modéles masses-ressorts [KCMO00|, des modéles masses-tenseurs
[CDAOO] ou bien I’algorithme Chain-Mail [GSM*97|. Les méthodes explicites sont particulié-
rement bien adaptées pour simuler les changements de topologie. Par contre, elles possédent
un temps de relaxation élevé qui entraine parfois des comportements dynamiques peu réalistes.
Ce temps de relaxation élevé est & relier avec un manque de synchronisation entre le pas de
temps utilisé dans la discrétisation du schéma d’intégration explicite et le temps de calcul.

Nous présentons ci-dessous quelques méthodes utilisées pour la modélisation des tissus mous.

Meéthode d’Euler :

La méthode d’intégration explicite la plus simple & mettre en oeuvre et donc souvent
utilisée est la méthode d’Euler. Elle n’utilise que des développements limités d’ordre 1. Le
schéma d’intégration s’écrit :

Xt = Xt atv?
vitdt — v gtF(VE XY

Comme toutes les méthodes d’intégration explicites, la méthode d’Euler n’est pas incon-
ditionnellement stable. Le pas d’intégration ne peut pas dépasser un certain seuil. Ainsi, si
le pas de temps est trop grand, la position d’équilibre peut étre « dépassée » a un instant
donné, entrainant 'instabilité du systéme. Le seuil du pas de temps peut parfois étre déter-
miné [MHTGO05]. Une simple amélioration a la stabilité du schéma d’Euler est d’utiliser un

schéma d’Euler modifié :

X?H-dt — Xt + dtvt+dt
vitdt — vt gtF(VH XY
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On peut noter que cette méthode est toujours explicite car V est toujours évaluée a l'instant
t. Stern et al. [SD06| ont récemment décrit ce schéma comme étant un schéma symplectique.

Quand il n’existe pas de forces dissipatives dans le modeéle physique (c’est a dire des forces
indépendantes de la vitesse), ce schéma se réduit a une schéma du second-ordre de Stoermer-
Verlet, précis méme pour des fortes raideurs. On peut écrire alors le schéma d’intégration sous

la forme :

Xt+dt — Xt + Bt
B — Bt 4 at’F(X)

ol B est un vecteur servant d’accumulateur initialisé & 0 au départ.

Newton-Cotes

Parfois, la méthode de Newton-Cotes est préférée a celle d’Euler modifié, notamment car
elle présente 'avantage d’intégrer correctement les accélérations constantes (la gravité par
exemple) :

dt

Xt+dt _ Xt + (Vt + Vt+dt)§

Vitdt — v gtF (V! X"

ce qui donne pour X :

X =X+ dtV' +d 5

Une autre méthode parfois utilisée est celle du point milieu.

Méthodes de Runge-Kutta

Il existe des méthodes d’ordre plus élevé qui sont plus précises mais nécessitent en contre-
partie le calcul de la force pour des positions intermédiaires entre ¢ et ¢ + dt. L’ordre de ces
méthodes dépend du nombre de calculs de forces supplémentaires a effectuer. Les plus utilisées
sont les méthodes de Runge-Kutta d’ordre 2 et 4. Elles sont parfois mal appropriées pour les
simulations dynamiques faisant apparaitre des collisions et ayant des discontinuités dans le
mouvement.

La formulation la plus classique des méthodes de Runge-Kutta est celle d’ordre 4. La
formule d’ordre 2 est plus simple et présente ’avantage de ne pas étre trop couteuse en calculs

tout en étant plus précise que la méthode d’Euler.
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B.2.2 Meéthodes d’intégration implicites

Avec un schéma implicite ou parfois semi-implicite, la position future du modele X, g
est obtenue en appliquant les forces internes estimées a l'instant t + dt. Pour réaliser cette
méthode, un systéme d’équations doit étre résolu entiérement ou bien partiellement [BW9S].

Pour rappel, le schéma implicite est de la forme :
Xt+dt — Xt + th(Xt+dt) (B?)

En général, on ne peut pas trouver directement la valeur de X*+% & moins que f soit une
fonction linéaire. Pour résoudre I’équation, on utilise donc un développement limité a I'ordre
1 de F(X!*4) (développement de Taylor).

En notant AX = X!t — Xt on peut réécrire ’'équation du schéma implicite :
X'+ AX = X' + dtF (X! + AX) (B.8)
ce qui donne :
AX = dtF (X' + AX) (B.9)

En écrivant le développement limité de F(X! + AX) :
F(X") + F'(XH)AX (B.10)
on peut obtenir une approximation de AX :

AX = (%1 — F/(XH)F(XY (B.11)

ot I est la matrice identité. Nous pouvons ainsi trouver la valeur de X*+dt.
Une méthode d’intégration implicite demande ainsi plus de travail qu'une méthode explicite.
Si la matrice F/ est creuse, le systéme peut étre résolu plus rapidement. I’équation permettant
de trouver X9 peut ainsi étre résolue en temps linéaire (dimension du vecteur X).

Si l'on revient maintenant & 1’équation du second ordre dont la transformation en un

systeme du premier ordre a été donnée en début du paragraphe :
X =V
V = FX,V)
on peut également donner une expression de la solution de ce systéme. En notant AX =
Xitdt _ Xt ot AV = VIt _Vt on peut écrire :
AX = dt(Vi+AV)
AV = d(F(X'+ AX,V'+ AV))

Si on développe F par une série de Taylor (deux dimensions) :

F F
F(X'+ AX, VI + AV) =F' + SXAX—i— SVAV (B.12)
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on obtient alors :

AX = di(V'+AV)
OF OF
_ t
AV = di(F' + = AX + 25 AV))

On peut ainsi obtenir une solution pour AV et obtenir AX = dt(V! + AV).
Si F dépend en plus du temps (par exemple des forces externes dépendantes du temps), il

faut alors rajouter un terme additionnel & I’équation ci-dessus :

F F
8—Vt+ a—) (B.13)

OF  ,OF
A ox ax ' o

(I-dts -

_ t
v ox)AV = di(F' +dt

Quelques schémas implicites ont été proposés ces derniéres années, notamment en propo-
sant différentes solutions pour approximer F & l'instant suivant ou bien plus récemment le
schéma d’intégration de Newmark. Les méthodes itératives implicites présentent 'avantage de
pouvoir accroitre le pas de temps du schéma d’intégration de maniére beaucoup plus impor-
tante que pour les méthodes explicites. Cela permet notamment d’obtenir un comportement
dynamique beaucoup plus satisfaisant. Par contre, le temps de calcul est plus élevé que pour
les méthodes explicites, notamment & cause de la résolution du systéme linéaire d’équations

qui doit étre effectué a chaque itération.
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Fugdinn Example of a PML file that represents a phymulob -->

<physicalModel name="total cube" ...>
<!-- list of atoms-->
<atoms>
<structuralComponent name="element list”>
<atom>
<!-- index of the element 0 and its properties -->
<atomproperties index="0" x="1" y="1" z="0= externW="8.0" .../>
</atom>
<atom>

<!-- index of the element 1 and its properties -->
<atomproperties index="1" x="0" y="1" z="0= viscosityW="8.0" .../>
</atom>

</structuralComponent>
</atoms>
<I--1ist of exclusive components-->
<exclusiveComponents>
<multiComponent name="Exclusive Components”>
<!-- Définition des propriétés globales -->
<structuralComponent name="Regions” externW="9.81" viscosity="1.">
<l-~ Définition de chaque région-->
<cell>
<cellproperties name=" cube 1"
type="POLY_VERTEX” materialType="solid" mass="10.0"/>
<color r="0.8" g="0.8" b="0.2" a="1" >
<atomRef index="0" />
<atomRef index="1" />
<atomRef index="2" />
<atomRef index="3" />
</cell>
<cell>
<cellproperties name="cube 2"
materialType="elastic” shapeW="11.0"
incompressibility="true”
<color r="0.8" g="0.8" b="0.2" a="1"/>

</cell>
</structuralComponent>

<structuralComponent name="Neighborhoods">
<color r="0.8" g="0.8" b="0.2" a="1" >
<!-- Définition du voisinage de chaque particule-->
<cell>
<cellproperties name="Atom#l />
<atomRef index="2" />
<atomRef index="3" />
<atomRef index="4" />
</cell>
</structuralComponent>
</multiComponent>
</exclusiveComponents>

Fi1G. C.1: Ezemple de description d’un objet a l’aide du langage PML [CP0J}]. Le
modele est composé de particules définies sous forme d’atomes et pos-
sédant un indice ainsi que des coordonnées. Le modéle est décomposé
en différentes régions décrites dans une <« Structural Component »

La description du voisinage est effectuée pour chaque particule.
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Implémentation de la dynamique

d’une région solide

Cette annexe reprend les détails d’implémentation de la dynamique d’une région solide

dans notre méthode de modélisation.

D.1 Calculs avant la simulation

Certaines valeurs peuvent étre calculées avant la simulation et ne seront pas modifiées
pendant la simulation. Il s’agit :
e du centre des masses

e de la matrice d’inertie dans le repére lié & la région solide et de son inverse

D.1.1 Calcul du centre des masses

Le calcul de la position G du centre des masses utilise les masses m; et les positions P;
des n particules composant la région.
G - iz MiPi

D.1
Z?:l m; (B-1)

D.1.2 Calcul de la matrice d’inertie

La matrice d’inertie I s’exprime dans le repére global a I’aide des masses m; des n particules
ainsi que leur position dans le repére global P; = (x;,¥i, z;). On a I'expression suivante (qui

provient de la discrétisation de la formule continue) :
Yalamai(yi +27) = Xihymimyi = iy iz
1= —Yimamary iy ma(ad +27) = 30 mayiz (D.2)
— D1 Uiz —Siamayizi i ma(@ +y7)
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Cette matrice doit ensuite prendre en compte la translation au centre des masses G =
(G, Gy, G>) de la région :

2?21 mj(ng/ + GE) - E?:l m;GyGy - 2?21 miG.G,
g
I =T+ =" miG.Gy, S mi(G2+GY =3 miG,G, (D.3)
=2 miGLG. =Yy miGyG. Y mi(GE + GZ)

Cette matrice d’inertie est différente dés que 'objet effectue un déplacement. Plutot que
de calculer la nouvelle valeur a chaque itération, on utilise I’expression de la matrice dans
le repére local ou elle est diagonale. La matrice d’inertie exprimée dans le repére local [ RE
est constante durant toute la simulation. Nous pouvons calculer le passage d’une matrice a
une autre a l'aide de la matrice de rotation R qui fait passer du repére local au repére global
et que nous calculons en utilisant une décomposition en valeurs propres. L’expression nous

permettant de trouver la matrice d’inertie dans les repéres gloable et local est la suivante :
?¥ = RIR“R1 (D.4)

A Taide de la matrice de rotation R précédemment calculée, nous pouvons calculer les
positions des différentes particules de la région dans le repére local. Comme R est une matrice
de rotation, on a RT = R~!. La position P; de chaque particule dans le repére local se calcule

avec l’expression suivante :

PR = RT(PF - @) (D.5)

D.2 Calculs pendant la simulation

A chaque itération, nous devons calculer les nouvelles positions et vitesses des différentes
particules composant la région solide. Pour cela, on calcule tout d’abord la nouvelle position

du centre des masses puis les positions des différentes particules de la région.

D.2.1 Calcul du centre des masses

Nous utilisons les nouvelles valeurs des deux éléments du torseur dynamique pour calculer
la position du centre des masses, comme nous ’avons détaillé dans le chapitre ??. Le cal-
cul de la matrice d’inertie dans le repére global étant assez lourd, nous utilisons la matrice
d’inertie exprimée dans le repére local pour obtenir la matrice d’inertie dans le repére global.

L’algorithme est le suivant :
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Algorithme 6 : Calcul des valeurs du centre des masses a I'itération suivante

// Calcul de 1l’accélération linéaire AccL

pour ¢ de 1 a n faire
AccL+ =F; ;
M+ =m; ;

fin

AccL/ =M ;

// Calcul de la matrice d’inertie dans le repére global IR = RIR“R-! ;
I verse = Bl uerse B
// Calcul de 1l’accélération angulaire AccW a 1l’aide de la // précédente
vitesse angulaire Wy
pour i de 1 a n faire

// Calcul du moment au centre d’inertie Mo+ = (P; — G) x F; ;
fin

AccW = IRY (Mo + (IR Wg) x Wg))

muverse

A partir de ces deux accélérations, on peut calculer la nouvelle position, la nouvelle vitesse
et la nouvelle vitesse angulaire du centre des masses avec un schéma d’intégration. Ainsi, avec

le schéma d’intégration d’Euler, nous avons :

Ve!td = Vgl + AccLdt
Gt-‘rdt — Gt + VGH—dtdt
Wgltd = Wg! + AccWadt

La nouvelle orientation du solide peut se calculer a I'aide des quaternions. On a ainsi la

relation :

d=5(0.Wg)=q (0.6)

ou g est le quaternion représentant l'orientation de I'objet, (0, Wg) le quaternion obtenu en
plongeant Wg dans l'espace des quaternions (partie réelle nulle) et x 'opérateur de multiplica-
tion des quaternions (détaillé au paragraphe D.3). Apres le calcul de 'accélération angulaire,
nous rajoutons donc le calcul de ¢ qui va nous permettre de trouver le nouveau quaternion q

(utilisé dans le paragraphe suivant).

D.2.2 Calcul des positions des particules

A partir de la nouvelle position du centre des masses et de la nouvelle orientation, on
peut calculer la position de 'ensemble des particules. On utilise la matrice de rotation, plus

économique dans la multiplication de vecteurs, pour passer du repére local au repére global.
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Algorithme 7 : Calcul des nouvelles positions et vitesses des particules

// Calcul de nouvelle matrice de rotation & partir du quaternion
QuaternionVersMatriceRotation(R,q) ;
// Calcul des nouvelles positions et vitesses
pour i de 1 a n faire
PR’ = R(PR“ +G) ;
VR = Wg x R(PR® +Vg) ;
fin

D.3 Utilisation des quaternions

Nous présentons dans ce paragraphe les algorithmes courants de manipulation des qua-
ternions. Ces algorithmes sont basés sur ceux détaillés dans [Pro97]. Le quaternion a été
introduit afin de répondre au probléme du passage d’une base a une autre en 3D, passage qui
peut se faire avec deux rotations différentes d’un point de vue géométrique. Le quaternion va

représenter cette transformation géométrique et est défini avec la notation suivante :

q = (cos Q,vsin 5) = (cos i,asin i,bsin i,csin 5) (D.7)

ou v = (a,b,c) est 'axe unitaire de la rotation d’angle 6.

D.3.1 Passage de la matrice de rotation au quaternion

L’algebre des quaternions est le sous-espace vectoriel de I’ensemble des matrices carrées
d’ordre 4 engendré par la base (e, 1i,j, k).

On peut noter ces quatre éléments particuliers : e = (1,0,0,0),i= (0,1,0,0), j = (0,0, 1,0)
et k = (0,0,0,1). Un quaternion est donc noté sous forme complexe dans la base cano-

nique (e,i,j,k) sous la forme d'un vecteur de dimension 4. On peut noter le quaternion

a=(90,91,92,93) Ona @G +@ +g3+q¢=1etona:

q = qoe + q1i + q2j + gk (D.8)

Nous détaillons dans 'algorithme 8 le calcul des 4 composantes d’un quaternion, étant donné

une matrice de rotation R et un quaternion q.
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Algorithme 8 : MatriceRotationVersQuaternion

double wu[4];
double max, val;
int imax, i; u[0] = 1+ R[0,0] + R[1,1] + R[2,2][;
u[l] =1+ R[0,0] — R[1,1] — R[2,2];
u[2] = 1— R[0,0] + R[1,1] — R[2,2];
u[3] = 1 — R[0,0] — R[1,1] + R[2,2];
// Calcul de la plus grande composante de q max — |u[0] [;
imax = 0;
pour ¢ de 1 a & faire
si [ u[i] /| > maz alors
max = | ufi] |;
imax = i;
fin

fin
qlimazx] = sqrt (u[imazx] x0,25) ;
val = 4 X glimazx];
suivant imaz faire
cas ou imazr =0
qt] = (R[2,1] = R[1,2])/val;
q[2] = (R[0,2] - R[2,0])/val;
q(3] = (R[1,0] = R[0, 1]) /val;
fin
cas ou imaz — 1
q[0] = (R[2,1] = R[1,2])/val;
q12] = (R[1,0] + R0, 1]) /val;
q[3] = (R[0,2] + R[2,0])/val;

fin
cas ou imar = 2
q[0] = (R[0,2] — R[2,0]) /val;
q[1] = (R[1,0] + R[0,1])/val,
q[3] = (R[2,1] + R[1,2])/val;
fin
cas ou imar = 3
q0] = (R[1,0] — R[0,1}) /val;
q[1] = (R|0,2] + R[2,0])/val;
q[2] = (R[2,1] + R[1,2])/val,
fin

fin

Normaliser(q);
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D.3.2 Passage du quaternion a la matrice de rotation

La matrice de rotation peut s’exprimer en fonction des composantes du quaternion :

1-2¢3 —2¢3 2q1g2 + 29093 2q193 — 29042
R=| 2q1q2 —2q0q3 1 —2¢3 — 243 2q2q3 + 29001 (D.9)
2q193 + 2q0q2 29293 — 2q0q1 1 — 2¢7 — 2¢3

D.3.3 Multiplication de quaternions
A partir des propriétés des quaternions, on peut effectuer leur multiplication. Si on a deux

quaternions q= (QO’(]LQ%%) et pP= (p07p1)p27p3)7 alors :

qg*p = (pogo — P1q1 — P2q2 — P3q3)e (D.10)
+(Poq1 + P1go + P2g3 — p3q2)i
+(Pog2 + p2go — P193 — P3q1)j
+(Pogs + p3qo + p1g2 — p2q1)k
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Résumé :

Dans le cadre de procédures médicales ou chirurgicales minimalement invasives, 1’assis-
tance aux cliniciens pour la planification et la réalisation de leurs gestes joue un réle important
dans la réussite des interventions. Cette thése s’inscrit dans ce contexte des gestes médico-
chirurgicaux assistés par ordinateur et s’intéresse plus particuliérement a la modélisation et
a la simulation de structures anatomiques de maniére précise et réaliste. Une méthode de
modélisation est proposée afin d’obtenir des simulations qui prennent en compte a la fois I’en-
vironnement naturel d’un organe donné et 'influence des instruments chirugicaux. Le travail
de modélisation est appliqué & la simulation de procédures médicales pour le diagnostic et le
traitement du cancer de la prostate (biopsies et curiethérapies).

Le mode¢le développé est un modéle physique discret qui permet notamment de simuler le
comportement de tissus mous en interaction avec d’autres structures anatomiques. Une formu-
lation basée sur un principe de mémoire de forme locale est proposée et permet de modéliser
I’élasticité d’un matériau grace a une mesure géométrique de la déformation locale. Une modé-
lisation de l'insertion d’aiguilles dans des tissus mous compléte le modéle de 'environnement
anatomique.

Afin de valider le comportement de la méthode de modélisation développée, une démarche
expérimentale est proposée pour comparer les simulations obtenues avec d’une part différentes
méthodes de modélisation des tissus mous telles que la méthode des éléments finis ou la
méthode des masses-ressorts et d’autre part des données réelles provenant de fantdomes et
d’'images médicales. La méthode a ensuite été appliquée a la simulation des deux procédures
meédicales étudiées afin de modéliser dynamiquement le comportement de la prostate dans son

environnement anatomique et médical.

Abstract :

This thesis concerns soft tissue modeling for computer-assisted medical interventions. The
main objective is to take into account complex anatomical configurations combined with the
influence of surgical instruments for a given medical intervention. Two particular medical
procedures are studied : biopsy for prostate cancer diagnosis and brachytherapy for treatment.
The aim is to give displacement and deformation information to the physician.

In this thesis, a fully-discrete model is presented to simulate both anatomical and medical
environnements. The elasticity function is based on a shape memory principle, allowing to
simulate both rigid and elastic transformations. Needle insertion modeling is also included in
the model. Experiments are proposed to assess the behaviour and accuracy of the modeling
method. Comparisons of the modeling method with other soft tissue modeling methods such
as the Finite Element Method and with real data are developed in order to validate the

simulations. Simulations of the two targeted surgical gestures are finally detailled.



