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Introduction générale

Depuis de nombreuses années, la contention des membres inférieurs est un traite-
ment efficace des insuffisances veino-lymphatiques chroniques ou dans la prévention de
thrombose veineuse profonde (ou phlébite) post-opératoire.

Un nouveau mode de contention a fait son apparition a la fin des années 90. Ce
nouveau principe de contention est la contention progressive. Il agit principalement
sur les muscles du mollet puisque pour ce type de contention la pression maximale est
appliquée a la hauteur ot1 la circonférence du mollet est maximale. Au lieu d’agir princi-
palement sur les veines présentes a la hauteur de la cheville comme le fait la contention
classique, la contention progressive agit sur les muscles et les veines musculaires afin
de réduire le volume veineux contenu dans le mollet lui-méme [CP02]. De ce mode de
contention émerge un questionnement sur la prescription de ces nouveaux tricots ainsi
que sur leur action mécanique encore méconnue.

Si l'action mécanique de la contention classique (dégressive) est aisément détermi-
née en cheville malgré le manque d’étude a ce sujet dans le domaine de la mécanique
du solide, la contention progressive nécessite la prise en compte des tissus sous-jacents
(muscle et graisse principalement) pour la définition de I’action mécanique. ~ La pres-
cription de ces tricots est réalisée grace au contentiometre [CP00] qui permet de détermi-
ner la pression optimale a appliquer pour améliorer le retour veineux dans les membres
inférieurs. Cependant, il subsiste des incertitudes quant a la pression réelle appliquée
par les tricots prescrits. La question qui se pose alors est : La pression prescrite est-elle
bien celle qui est appliquée par le tricot?

Sans les propriétés mécaniques des tissus mous de la jambe, nous ne sommes pas en
mesure de prévoir les pressions qui seront alors transmises aux différents tissus de la
jambe. La relation entre la pression appliquée par le port d"un tricot de contention et la
pression hydrostatique a I'intérieur du mollet n’est probablement pas proportionnelle. Il
est donc nécessaire d’identifier au préalable les propriétés mécaniques des tissus mous
constituant le mollet.

Dans ce contexte nous proposons dans ce travail de these d’élaborer un modele
numérique apte a reproduire fidélement l’action des tricots et ainsi de déterminer la
répartition des pressions a l'intérieur du mollet. La mise en ceuvre du modeéle numé-
rique s’articule autour de deux axes principaux. D'une part, le chargement mécanique
doit modéliser I’action du tricot de contention sur la jambe et d’autre part, les lois de
comportement des tissus mous n’étant pas connues, il est nécessaire alors d’identifier
celles-ci pour 1’élaboration d"un modeéle biofidele.

1



Introduction générale

Dans la premiére partie de ce manuscrit sera présentée la contention ainsi que la
mécanique du mollet. Dans le premier chapitre, nous présenterons I’anatomie du mollet
ainsi que le principe de la contention pour nous focaliser finalement sur la contention
progressive (principe de contention breveté par la société BVSport® [CPI8]).

Dans le deuxieéme chapitre de cette partie, nous présenterons une revue des lois de
comportement des tissus mous identifiées dans la littérature, apres avoir fait quelques
rappels sur les essais mécaniques sur les tissus biologiques et sur 1'histologie des diffé-
rents tissus. Le dernier chapitre de cette partie a pour but de présenter la problématique
ainsi que les différents objectifs fixés.

La deuxieme partie est consacrée a la mise en ceuvre du modeéle numérique de la
jambe. Dans le premier chapitre de cette partie, nous présenterons la caractérisation des
tricots BVSport®. Cette caractérisation consiste a déterminer la tension dans les tricots
en fonction de leurs élongations. On modélisera la pression appliquée par un tricot par
la tension déterminée et en utilisant la loi de Laplace. ~ Le deuxieme chapitre de cette
partie présente le travail réalisé dans le domaine de I'imagerie et plus particuliérement
I'imagerie médicale. Ce chapitre aura aussi pour but de présenter une technique per-
mettant de déterminer les déplacements entre deux images successives : la Corrélation
d'Images Numériques (CIN).

Le dernier chapitre de cette partie propose différents modéles numériques envisagés
avant d’aboutir au modele qui sera utilisé dans le cadre de I'identification des propriétés
mécaniques des tissus biologiques mous de la jambe. Il sera alors nécessaire d’utiliser la
caractérisation des tricots et la loi de Laplace afin de tenir compte du rayon de courbure
de la jambe dans l’application d"une pression modélisant 1’action de la contention.

Dans la troisieme et derniére partie de ce manuscrit sera présentée 1'identification
des propriétés mécaniques des tissus mous grace au recalage d’images déformables.
Le premier chapitre de cette partie est consacré a la présentation de la transformation
d’image ainsi qu’au recalage d’images. Dans ce chapitre sera présentée la fonction cotit
qui sera utilisée dans le processus d’identification.

Le deuxieme chapitre présentera la méthode d’identification ainsi que sa validation
sur un cas-test. Plusieurs algorithmes seront évalués afin de déterminer celui qui sera le
plus approprié au recalage du modele numérique du mollet.

Le dernier chapitre de ce manuscrit est consacré a I'identification de propriétés mé-
caniques des tissus du mollet et a "utilisation du modele numérique recalé pour le calcul
des pressions internes sous les différentes contentions proposées.
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Contention et mécanique du mollet






CHAPITRE 1

La contention du mollet
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Il Contention et mécanique du mollet

Préambule

En anatomie, les plans d’observation font référence au corps étudié [Figure [L.1]. Le
plan sagittal (ou plan médian) sépare la moitié droite de la moitié gauche du corps.
Le plan frontal sépare 1'avant du corps de l'arriére. Le dernier plan de référence est le
plan transverse qui est un plan perpendiculaire aux deux autres et qui sépare le haut du
corps de la partie inférieure.

Coupe sagittals

Coupe
frantale

Coupe
| 'Aransverse

Figure 1.1 — Plans de référence en anatomie humaine (d’apres )

1.1 Introduction

Le traitement compressif des membres [PRS00] est évoqué depuis l'antiquité. Ce
n’est que depuis le début du XX° siecle que I'on observe une véritable prise en compte
des maladies veineuses. En 1996, en France, on comptait 18 millions de patients se plai-
gnant de problémes de circulation veineuse (source INSEE). L'insuffisance veineuse re-
présentant 2,6% des dépenses de santé en 1996, il est donc a prévoir que la sédentari-
sation des populations n’entrainera pas une baisse de ces dépenses. La phlébologie est
devenu un domaine de vif intérét, actuellement en plein développement. Cependant,
la plupart des affections bénignes du systeme veineux et lymphatique peut étre prise
en charge en évitant I'aggravation des pathologies par le recours aux Bas Médicaux de
Compression (BMC).

La contention est un traitement mécanique des maladies veineuses tres répandu. Ce-
pendant, il s’avere qu’il existe peu d’études traitant de la mécanique de la contention,
mises a part les études considérant la contention du point de vue de la mécanique des
fluides [MTO™06], [GFFQ7], car si la contention fait I’objet d’études, elles sont scindées



[ La contention du mollet

entre le domaine médical et le domaine textile, alors qu'un travail liant ces deux do-
maines permettrait une meilleure compréhension des phénomeénes mis en action dans
l'application d'une contention. Avant de poursuivre, il parait nécessaire de rappeler brie-
vement ce qu’est le mollet et présenter la contention dans son role pour I'amélioration
du retour veineux. Apres avoir présenté succintement I’anatomie et les fonctions princi-
pales du mollet, ainsi que les différentes pathologies associées de par son traitement a la
contention, nous détaillerons 1'utilité de la contention dans les problemes d’insuffisance
veineuse. Enfin, nous présenterons deux principes de contention antagoniques.

1.2 Anatomie du mollet

Le mollet est défini comme étant la partie charnue a la face postérieure de la jambe
entre le jarret et la cheville. Par abus de langage, nous appelerons mollet, 'ensemble
des constituants de la jambe a la hauteur de cette partie charnue et ce, dans I'ensemble
du manuscrit. L'ensemble du travail présenté portera sur I'endroit o la circonférence
du mollet est maximale.

1.2.1 La structure osseuse

Le mollet se situe entre les deux articulations principales de la jambe qui sont l'arti-
culation tibio-tarsienne ou articulation de la cheville pour l'articulation distaleEl, et l'arti-
culation du genou pour l'articulation proximale. Les os présents dans la coupe trans-
verse [Figure sont le tibia et la fibula (anc. péroné). Le tibia se trouve sur un plan
frontal antérieur a celui de la fibula, elle-méme sur la face externe du mollet [Figure
(a)]. Compte tenu de sa localisation, 'épaisseur entre la peau et le tibia peut étre tres
mince (graisse sous-cutanée) [TCET05]. Comme nous le verrons un peu plus loin, les
articulations étant assez éloignées de la coupe considérée, les os n‘ont que peu d’effet
sur le fonctionnement du mollet.

1.2.2 Le réseau vasculaire

La distinction est faite entre le Systéme Veineux Profond (SVP) et le Systéme Veineux
Superficiel (SVS). Ce dernier est composé de la veine appelée grande saphene et de la
veine appelée petite sapheéne [Figure [[.3]. La grande saphéne (ou saphéne interne) est
issue des veines dorsales du pied, elle remonte a l’arriere du tibia a la partie interne de
la jambe. La petite sapheéne (ou saphéne externe) remonte le lond de 'axe médian et
postérieur du mollet en partant de la région du tendon d’Achille. A chacune des trois
arteres du mollet sont associées deux veines correspondantes. Les deux veines tibiales
antérieures, les deux veines tibiales postérieures et les deux veines fibulaires constituent
en partie le SVP [Figure [[3]. Le SVS et le SVP sont réliés par un réseau de veines
perforantes. Celles-ci acheminent le sang des veines saphénes vers les veines profondes.

1. articulation la plus éloignée du tronc
2. articulation la plus proche du tronc
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<

(a) (b)

Figure 1.2 — Coupe transverse d’un mollet droit : (a) Coupe IRM, (b) Situation anato-

mique de la coupe tranverse dans le plan frontal

petite veine saphéne . .
veine tibiale antérieure

— veine tibiale postérieure

veine fibulaire
grande veine saphene

veine perforante latérale

veines perforantes internes

Figure 1.3 — Réseau veineux du mollet
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1.2.3 Les tissus mous du mollet
Les muscles

A Tendroit considéré du mollet pour notre étude [Figure L2{(a)]], les muscles se
répartissent en trois loges musculaires (ou loges aponévrotiques). Chacune de ces loges
renferme un faisceau musculaire enveloppé d’'une membrane appelée aponévrose. La
loge ventrale [Figure est consituée du muscle tibial antérieur (1) et des muscles
longs extenseurs des orteils (2) et (3). Le muscle long péronier (4) et le muscle court
péronier (5) constituent la loge latérale [Figure [LA{({D]], ils sont responsables du valgus
du pied ainsi que de I'horizontalité transversale de la plante du pied. La loge dorsale
[Figure[L4H(c)]| se compose du muscle tibial postérieur (7), des muscles longs fléchisseurs
des orteils (6) et (8), du muscle soléaire (9) et des muscles gastrocnémiens (10) et (11) ou
muscles jumeaux qui donnent sa forme au mollet. Les muscles longs de la loge dorsale
sont les muscles de la flexion plantaire du pied et des orteils, et du varus du pied.

(a) Loge ventrale (b) Loge latérale (c) Loge dorsale

Figure 1.4 — Présentation des loges musculaires (d’apres [OB07])

Les aponévroses

Les aponévroses sont les membranes qui permettent de délimiter les loges muscu-
laires. Elles sont constituées de tissu conjonctif, soit un ensemble de fibres de collagéne
et d’élastine arrangées en un réseau tres dense, conférant a ces membranes une raideur
importante et une tres faible capacité d’élongation. Un des roles des aponévroses est de
limiter 'augmentation du volume des muscles.

La peau et le tissu adipeux

L’ensemble des tissus présentés précédemment sont eux-mémes enveloppés dans
une couche de graisse sous-cutanée (tissu adipeux), puis par la peau. La peau est 1'or-
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gane le plus important du corps humain tant en terme de poids que de surface. Pour un
sujet de 70 kg, on évalue la masse de la peau a 2,1 kg en moyenne et sa surface a 1,8 m?
. La peau est composée de trois couches principales [Figure [L.5] superposées :

el’épiderme, la couche superficielle de la peau,

*le derme, la couche intermédiaire composée principalement de fibres de collagene et
d’élastine baignant dans une substance fondamentale,

*I’hypoderme, la couche en contact avec les tissus sous-jacents qui a un role mécanique
d’absorbeur de choc.

Epiderme

Derme

Hypoderme

Figure 1.5 — Structure de la peau : trois couches principales [Ser08]

Comme nous le justifierons ultérieurement, la différence entre la peau et la graisse im-
porte peu dans la suite de notre étude qui vise a identifier les propriétés des principaux
tissus vus a I’échelle mésoscopique. Cependant, la morphologie du mollet va grande-
ment dépendre de l'épaisseur de 'hypoderme. En effet, celui-ci présente une grande
variabilité d’épaisseur selon les sujets. Dans la littérature, le tissu graisseux sous-cutané
est souvent assimilé a ’hypoderme qui selon les études fait partie intégrante de la peau
ou pas [DBV 98], [HBO™06], [Del07], [TCET05]. L'hypoderme est constitué majoritaire-
ment d’adipocytes qui sont des cellules spécialisées dans 1’accumulation et le stockage
des graisses. Les adipocytes constituant ’hypoderme sont des cellules regroupées en
lobules séparés par du tissu conjonctif [Del07]. L'hypoderme, trés déformable, assure le
mouvement relatif de la peau par rapport a celui des tissus sous-jacents.
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1.3 La contention

1.3.1 Le retour veineux

Une fonction du sang consiste a transporter 1’'oxygene du cceur vers les organes. Le
retour veineux est le retour du sang des extrémités distales vers le cceur apres avoir
été appauvri en oxygene, en parcourant le SVS puis le SVP. Sous 1'effet du champ de
pesanteur, le sang circule naturellement de haut en bas et de la pression la plus élevée
vers la pression la plus faible (loi de Poiseuille) [PRS00]. Le retour veineux des membres
inférieurs est évidemment plus précaire que le retour veineux des membres supérieurs.
Dans la suite de ce manuscrit, le retour veineux fera référence uniquement au retour
veineux des membres inférieurs.

Sous l'effet de la pesanteur le sang se dirige naturellement vers les pieds mais 1’élas-
ticité des veines associée a la contraction des muscles du mollet chassent le sang veineux
vers le coeur et grace aux clapets dont sont munies les veines, le sang ne peut refluer vers
les extrémités distales. Lors de la contraction, les muscles augmentent en volume, dimi-
nuant la lumiére des veines et créant ainsi une surpression dans celles-ci [Figure [L.6H(@)].
On dit que les muscles jouent un role de pompe.

échappement du sang
vers un autre compartiment veineux

clapet ouvert clapet fermé

sang tentant de refluer
muscle contracté

muscle relaché

clapet fermé

aspiration du sang veineux

(a) Contraction du muscle (b) Relachement du muscle

Figure 1.6 — Représentation schématique du rdle du mollet dans le retour veineux

[Ser08]

Sous l'effet de la pression les clapets s’ouvrent, puis ils se referment sous l'effet de la
dépression créée par le relachement des muscles [Figure [L8{D)]. Durant une phase de
marche les muscles sollicités different. La diminution de la lumiére veineuse est donc
locale [Figure [L.7].

Cette méme dépression entraine 1’aspiration du sang des veines superficielles vers
les veines profondes. Une insuffisance prolongée de la pompe valvulomusculaire, i.e.
une incontinence des valvules, entraine un défaut de vidange des lacs veineux et par

voie de conséquence une augmentation de la pression veineuse dans les veinules (veines
de petit diametre), et dans les veines superlikielles ,IMLO5].
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(a) (b) (c)

Figure 1.7 — Diminution locale de la lumiere veineuse durant les différentes phases de

marche [Ser08]

1.3.2 Un traitement efficace de I'insuffisance veineuse : la contention

La contention peut étre définie comme l'application d’une pression sur un membre
par un tissu élastique. La contention agit comme une deuxiéme aponévrose et oppose
une résistance passive tres importante a I’laugmentation du volume du mollet. La conten-
tion appliquée sur une jambe au repos n’induit donc que peu de pression sur la peau
et les tissus sous-jacents. Par contre, lorsque les muscles du mollet se contractent, ils
augmentent en volume et la contention exerce une forte pression sur la jambe permet-
tant d’accroitre la puissance de la pompe musculaire du mollet et ainsi chasser le sang
veineux vers le coeur [MLO5].

La pathologie principale associée aux problémes d’Insuffisance Veineuse Chronique
(IVQC) est la Thrombose Veineuse Profonde (TVP). Dans le cas d'une TVP, un caillot (ou
thrombus) de sang s’est formé dans une veine profonde. En effet, dans le cas de faible
vitesse de circulation ou de stase veineuse, les plaquettes se fixent a 'endothélium (pa-
roi interne des vaisseaux sanguins) et forment des aggrégats qui ont tendance a grossir.
La thrombogénese est un phénomeéne dont les causes sont multiples. Dans [Fun93al,
l'auteur détaille la formation et la dissolution du thrombus ainsi que les échanges chi-
miques qui y sont liés. La stase seule ne provoque pas la formation du thrombus mais
modifie 1’équilibre chimique entre le sang et ’endothélium, responsable en partie de la
thrombogénése.

La présence d'un caillot peut ne pas étre létale, cependant une évolution de cette
pathologie est 'embolie pulmonaire. Le décrochement du caillot de la paroi peut ame-
ner celui-ci, par voie veineuse, a boucher une artére pulmonaire et entrainer I'embolie.
Lors du traitement d’'une TVP, la contention élastique est associée a la prise d’anti-
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coagulants pour dissoudre le caillot. Ce traitement médicamenteux est discuté lors de
thrombose veineuse du mollet [Lév05] alors que l'utilité de la contention parait indé-
niable [KTKH9§||. Bien avant 1’évolution d’une simple Insuffisance Veineuse Chronique
(IVC) en Thrombose Veineuse Profonde, I'IVC peut étre prise en charge dés les premiers
symptomes par la contention. En effet, les sensations de jambes lourdes sont révélatrices
d’une IVC, mais ne nécessitent pas systématiquement un traitement médical mécanique.
Cependant, I’application d'une contention, adaptée au degré d’insuffisance, permet une
augmentation de la vitesse du sang grace a la diminution de la lumiére des veines due
a la contraction du muscle. Par exemple, des veines dilatées laissent refluer du sang
par l'inefficacité des valvules alors distantes et donc n’assurant pas la fonction de cla-
pet (incontinence des valvules). La contention élastique associée a la contraction des
muscles du mollet permettent le rapprochement des parois valvulaires et par voie de
conséquence le recouvrement de leur efficacité dans le retour veineux.

1.3.3 Les contentions dégressive et progressive
La contention dégressive

La contention élastique utilisée classiquement lors de traitement des thromboses est
connue sous le terme de contention dégressive. Le principe étant d’appliquer une forte
pression a la cheville qui diminue en remontant sur le mollet. La répartition de ces pres-
sions sur le mollet est définie par une pré-norme européenne [cTCOI]. Ces chaussettes
de contention sont communément appelées bas a varices [Figure [L8{(a)]. La contention
dégressive est prescrite dans la plupart des IVC et a été pendant longtemps la seule
contention existante.

La pression étant élevée au niveau de la cheville, les veines antérieures tibiales et la
grande saphene sont facilement comprimées, par contre les veines tibiales postérieures
et péronieres sont protégées par un triangle formé par les structures osseuses et le ten-
don d’Achille [Figure [L3]. Ce type de contention agit principalement sur le SVS et le
réseau sous-cutané, car les veines profondes (tibiales et péroniéres) sont inaccessibles a
la hauteur de la cheville.

La contention progressive

Historiquement, la contention progressive BVSport® a été principalement
une contention prescrite pour les sportifs, ceux-ci étant sujets a des lourdeurs des jambes,
crampes et dysesthésies lors d’efforts prolongés. Lors d’exercices physiques d’intensités
importantes, le débit sanguin musculaire peut augmenter de plus de 20 fois par rapport
a sa valeur au repos [BGL95|. Presque 60 % du volume veineux total (soit environ 2
L) est contenu dans les veines musculaires et perforantes [CP02]]. Le mollet agit comme
régulateur de la circulation sanguine par son action de pompe. Sa capacité d’absorption
sanguine est importante et sa dilatation provoque I’accumulation d’une grande quantité
de sang qui va stagner. Une contention importante au niveau du mollet va renforcer le
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Contention TRADITIONNELLE Contention PROGRESSIVE
DEGRESSIVE arovet Lrvesgprers
(Bas a varices)

Pressions Pressions
FAIBLES NAXNALES
au MOLLET et Adaptees
" PD : <= 2 MOLLET
PESSHONS ressions
INTERMEDIALRES 2= TERMEDIATES
TESSIONS el =] Pressions
MAXIMALES = . aes

d la CHEVILLE

Ll

Pressions MINIMALES
au niveay du PIED

Pressions INTERMEDIAIRES
au niveau du PIED

(a) (b)

Figure 1.8 — Les contentions : (a) dégressive et (b) progressive [BVS08

role des aponévroses et limiter la dilatation du systeme veineux.

A la différence de la contention dégressive, la contention progressive applique une
pression qui est maximale a la hauteur du mollet et qui décroit lorsqu’on descend vers
la cheville [Figure [L8{D)]. Les patients présentant une IVC peuvent étre traités de la
méme maniere avec une contention progressive. L'étude clinique Booster a d’ailleurs
permis de comparer les deux types de contention dans le cas d’insuffisance modérée
[Duc04], [CAPT05]. Les résultats de cette étude ont montré une efficacité comparable
avec une meilleure tolérance pour les chaussettes BVSport®. La comparaison des deux
types de contention dans le cas d’insuffisances modérées a séveres font I’objet de 1’étude
clinique CE-PROG, financée par les Laboratoires Pierre Fabre, dont 1’analyse est prévue
pour le dernier trimestre de 2008.

Une déficience de la pompe du mollet étant la principale cause d’IVC, le traitement
peut consister a remplacer ou renforcer son action. Une contention adaptée au niveau
du mollet permet une accélération du flux sanguin, empéchant la stase veineuse. Cette
observation est réalisée grace a un brassard a tension muni d’une fenétre acoustique
couplée a un echo-doppler. Ce dispositif fait I'objet d"un brevet international et
est appelé le contentiometre. Cette technique permet notamment de constater le rap-
prochement des parois valvulaires ainsi que ’absence de reflux sanguin [CPE*02].

1.4 Conclusion

Dans ce chapitre, nous avons présenté le mollet, son action dans le retour veineux
et le traitement par contention d’une défaillance de la pompe valvulo-musculaire. La
prescription d’une contention dégressive se fait classiquement suivant le degré d’insuf-
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fisance en ne tenant compte que de la pression veineuse au niveau de la cheville, et en
n’agissant que sur les veines superficielles et la veine tibiale antérieure. En tentant d’agir
sur l’ensemble des veines profondes (surtout sur les veines musculaires), la contention
progressive présente de nombreux avantages dont celui d’agir sur 'ensemble du mollet.
Cependant, les différences morphologiques des patients rendent la prescription diffi-
cile. Le contentiometre est une solution a la personnalisation de ces prescriptions. Il
subsiste malgré tout des incertitudes concernant la pression appliquée par les tricots
de contention. Il est nécessaire de vérifier que celle-ci correspond a celle prescrite grace
au contentiometre. Contrairement a la contention dégressive, la contention progressive
doit tenir compte de 'ensemble des tissus sous-jacents d’ou1 la nécessité de developper
un modele numérique de la jambe entiere. Ce modele aura alors pour but d’une part le
calcul des pressions internes et d’autre part la vérification de la relation entre la pression
prescrite et celle appliquée par le tricot.
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2.1 Introduction

La connaissance des propriétés mécaniques des tissus mous de la jambe est au cceur
de ce travail de these. D’une maniere générale, I'identification des propriétés mécaniques
nécessite d'une part la mise en place d’essais mécaniques, et d’autre part le choix du mo-
dele de matériaux a utiliser afin de définir les parametres qui seront identifiés. Ce cha-
pitre vise a présenter ces deux étapes dans le cas particulier des tissus biologiques. Nous
verrons dans la premiere partie de ce chapitre les différentes expérimentations possibles
dans le cas des tissus mous biologiques. Ensuite nous exposerons l'histologie des tissus
dans le but de déterminer les lois qui sont susceptibles de décrire correctement leurs
comportements. Finalement nous présenterons une revue des lois de comportements
des tissus mous de la jambe issue de la littérature.

2.2 Les essais mécaniques sur des tissus biologiques

D’un point de vue biomécanique, le corps humain peut étre considéré comme un
ensemble de matériaux. La description et I'identification de ces matériaux sont motivées
par la médecine et ses applications. Cependant, pour identifier leurs propriétés méca-
niques, il est nécessaire de pratiquer des tests expérimentaux sur les tissus dont il est
question. Ces tests peuvent étre réalisés ex vivo, i.e. les échantillons a tester sont excisés
afin de pratiquer les essais en dehors du corps humain (ou animal). Malheureusement,
I'excision altere drastiquement les tissus. On peut citer comme facteurs modifiés lors
du prélévement, la température, I’hydratation, la rupture des protéines et la perte de
la perfusion sanguine. Pour réduire le nombre de ces facteurs, des expériences in situ
sont réalisables méme si les protocoles d’expérimentation sont contraignants. Ces ex-
périences sont effectuées sur des cadavres frais afin de réduire 'altération des tissus
post mortem, ou sur des animaux qui seront sacrifiés dans le cas d’expérimentations ani-
males. Les essais in situ sont souvent utilisés pour des organes internes comme le foie
ou l'estomac, l'identification des tissus dans ces conditions est utile dans le cas de si-
mulation de chirurgie [PTDRC03], [DRTP*04]. On observe cependant que les matériaux
identifiés avec des essais mécaniques in situ sont souvent plus rigides que lorsque des
essais in vivo sont utilisés. Les essais in vivo constituent des essais assez réalistes mais
restent difficiles a mettre en place. Lors d’expérimentations in vivo, il faut étre attentif
aux phénomenes parasites présents dus a l’activation des tissus. Par définition, les ma-
tériaux biologiques sont vivants, ce qui rend leur caractérisation d’autant plus délicate.
Par exemple, la contraction volontaire ou involontaire des muscles peut étre un phéno-
mene parasite. Les muscles lisses sont commandés par le systéme nerveux autonome et
fonctionnent donc de maniere réflexe. La circulation sanguine continue durant les essais
in vivo est aussi un exemple de phénomene parasite. Une modélisation de ces artéfacts
est possible mais augmente considérablement la complexité du probleme.

Souvent les essais in vivo imposent une échelle d’étude suffisamment grande pour

18



2l Les tissus biologiques mous

permettre ’observation depuis l'extérieur. Le terme in vivo ne signifie pas non-invasif
ou atraumatique, mais sur des tissus humains, on tend a rendre ces tests les moins trau-
matiques possibles. Des essais mécaniques in vivo a I'échelle de la cellule ne sont pas
aisés, mais sont plus adaptés a 1'échelle des organes. Il est tres difficile de réaliser des
essais in vivo sur un tissu sans tenir compte des tissus qui ’entourent.

Si la plupart des tissus mous biologiques sont caractérisés grace a des essais ex vivo,
il n’en n’est pas de méme pour la peau qui fait souvent 'objet d’essais in vivo [DJL¥05],
[TCET05], [HBOT 06, pour des raisons légales et d’éthique notamment. Il est a noter
que mis a part la peau, les essais in vivo sur des tissus biologiques sont rares.

La peau, méme si elle permet des essais in vivo n’en est pas moins délicate a caracté-
riser. En effet, la peau est un bon exemple des difficultés rencontrées lors des caractéri-
sations des tissus biologiques comme le choix de 1’échelle d’étude. Comme nous ’avons
vu précédemment [Section [[.2.3]|[Figure [L.5], la peau peut étre considérée comme une
superposition de trois couches (épiderme, derme, hypoderme), ces couches ayant cha-
cune des propriétés mécaniques différentes. La peau peut aussi étre assimilée a une
seule couche dont les propriétés mécaniques identifiées sont globales. A 1’échelle mi-
croscopique, la peau est considérée comme un matériau hétérogene alors qu’a 1'échelle
macroscopique elle est plutot considérée comme homogene.

La composition des tissus, i.e. 'histologie, est d"une importance considérable dans
I'exploration des propriétés mécaniques des tissus biologiques. La conception de mo-
deles pour les tissus biologiques découle de considérations histologiques. Nous verrons
dans la suite de ce chapitre que ce sont les cellules qui composent le matériau qui lui
conferent ses propriétés mécaniques. De maniere générale, les identifications réalisées
dans le domaine des tissus biologiques consistent a utiliser un modéle pré-existant dans
la littérature et a en identifier les parametres. Seront présentés a la fin de ce chapitre les
principaux modeles relevés dans cette littérature.

Apres avoir présenté quelques difficultés propres a la caractérisation des tissus bio-
logiques mous, nous allons présenter une autre particularité des tissus biologiques a la-
quelle il est difficile de remédier. Les tissus biologiques sont par définition des matériaux
vivants, ils peuvent donc connaitre une évolution au cours de la vie. Par exemple, les os
s’adaptent aux contraintes auxquelles ils sont soumis. On utilise alors le terme de remo-
delage osseux. Le phénomene de remodelage est aussi présent dans les vaisseaux afin
de s’adapter aux variations de la pression artérielle [Fun93b]. Mais le remodelage n’est
pas le seul phénomene entrainant une large variabilité des parametres. Pour certains
tissus, comme le tissu adipeux, on observe une variabilité due a des facteurs environne-
mentaux, comme l'alimentation ou l'activité physique. Actuellement, la biomécanique
n’est pas en mesure de prendre en compte ces nombreux facteurs modifiant les tissus
et l'assurance de la reproductibilité des expérimentations doit donc faire I'objet d’at-
tentions toutes particulieres en biomécanique. Lors d’essais mécaniques in vivo en vue
d’identification des parametres matériaux, les sujets sont peu nombreux, la variabilité
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des tissus n’est donc pas ou peu prise en compte, d’ot1 la nécessité de généraliser les es-
sais in vivo atraumatiques afin de multiplier les essais et traiter l'influence de différents
facteurs sur les propriétés mécaniques des tissus.

2.3 Histologie des tissus

Avant d’exposer les lois de comportement décrites dans la littérature, il semble im-
portant de faire quelques rappels sur la composition des tissus. Le collagéne réprésente
25 % de la masse protéinique du corps humain, ce qui en fait un composant essentiel
du corps humain. Le collagene est une protéine structurale i.e. il donne la structure prin-
cipale du matériau. Actuellement 28 types de collagene ont été identifiés. Nous nous
intéressons plus particulierement aux collagenes de type I et de type III. Le collagene de
type I constitue la trame de l'os, il est aussi présent dans la peau, les tendons ou dans
les organes internes. Le collagene de type III est le collagene présent dans les muscles
striés squelettiques et dans les vaisseaux sanguins.

La protéine dont va dépendre le caractere élastique du matériau est 1’élastine. En
effet, 1’élastine est le matériau biologique dont le comportement est le plus proche de
Iélasticité linéaire [Figure 2ZIH(a)]. L'élastine a un module d’élasticité de 0,6 MPa, as-
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Figure 2.1 — Courbe de traction uniaxiale : (a) de l’élastine, (b) d'un ligament croisé
antérieur chargé jusqu’a environ 30 % de la charge de rupture puis déchargé

(d’apres [Fun93b])

sez faible devant celui du collagene (type I) qui est de 1 GPa [Fun93b]. L’élastine a un
comportement qui rappelle celui de caoutchouc i.e. elle supporte de grandes déforma-
tions mais reste élastique. L'élastine a pour but d’assurer le retour élastique des tissus,
alors que le collagene tres peu extensible, 10 & 15 % d’apres [Fun93b]l, empéche le dé-
chirement des tissus et résiste a la compression par sa grande rigidité. Les réseaux, i.e.
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I'arrangement des fibres de collagene et d’élastine, donnent aux matériaux leurs pro-
priétés mécaniques.

Dans le cas d’essais ex vivo, comme les expériences qui ont permis l'obtention des
courbes [Figure 2.T]], certaines manipulations sont inévitables. Par exemple, afin de s’as-
surer que le peu de collagéne présent dans les tendons n’influe pas sur la réponse, le
collagene est dénaturé par une exposition d’une heure a une température de 100° C,
laissant ainsi les fibres d’élastine comme étant les seules fibres actives [Figure R.TH(@)].
Le comportement sur un cycle des fibres de collagene montre une hytérésis importante
[Figure ZIH@J]. La viscosité d’un matériau est assurée par la présence de collagene. Le
collagene et 1’élastine sont présents dans tous les tissus mais avec des proportions dif-
férentes [MSJ73]. Compte tenu des propriétés de 1'une et 'autre de ces protéines, les
matériaux biologiques sont globalement visco-hyperélastiques et anisotropes.

Nous allons a présent terminer ce chapitre par la présentation de modeles existants
dans la littérature et décrivant le comportement des tissus biologiques mous de la jambe.

24 Revue des lois de comportement pour les principaux tissus
mous de la jambe

Apres de brefs rappels sur I'hypélasticité des matériaux, une revue succincte des
principales lois identifiées dans le cas des tissus biologiques mous est réalisée.

2.4.1 Rappels sur I'hyperélasticité des matériaux

Les courbes de traction présentées précédemment [Figure 2.I]] illustrent des com-
portements élastiques. Les tissus biologiques mous sont souvent considérés hyperélas-
tiques. Mais avant de présenter les différentes lois de comportement identifiées dans la
littérature, nous allons rappeler ce qu’est '’hyperélasticité. L'hyperélasticité est un cas
particulier de I'élasticité. Or un matériau est dit élastique sil’état de contrainte actuel est
entierement déterminé par le gradient de la transformation a l'instant actuel et non par
son histoire passée [FACT07]. L'élasticité est donc un processus totalement réversible.
La réversibilité induit ’absence de dissipation [Bru02]. La particularité d’un matériau
hyperélastique par rapport a un matériau simplement élastique est que la loi hyper-
élastique doit dériver d’un potentiel. Dans le cas d"une évolution isotherme, le potentiel
élastique dont dérive la loi hyperélastique est 1'énergie libre qui joue aussi le role d’énergie
de déformation dans ce cas précis [Coi0I]]. D'une maniére générale, une loi hyperlastique

s’écrit [FACT07],

I(E,

S(E,T) = PO%T 1)

s(E,T) = —LE)I;’T) (2.2)
E
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avec S le tenseur des contraintes de Piola-Kirchhoff 2, s I'entropie massique, pg la masse
volumique de référence, ¢ I'énergie libre massique et E le tenseur des déformations de
Green-Lagrange. Dans le cas d"un processus isotherme, la loi hyperélastique se réduit a
I'[Equation 22)]. Elle peut étre écrite de maniére équivalente sous sa forme eulérienne,

_ T
o= pFﬁF (2.3)
avec o le tenseur des contraintes de Cauchy, p la masse volumique actuelle et F le ten-
seur du gradient de la transformation. Une autre particularité de I'hyperélasticité, qui
sera importante dans la suite de notre étude, est que le travail élastique fourni avec 1"uti-
lisation d’une loi hyperélastique ne dépend pas du trajet de déformation [FAC™07].
Les lois hyperélastiques sont donc entierement définies par leur potentiel élastique.
Ceux-ci doivent étre écrits en fonction des déformations. Il existe de nombreuses ma-
nieres d’écrire un potentiel hyperélastique, les plus courantes sont les expressions en
fonction des invariants du tenseur de Cauchy-Green droit, noté C, définis comme suit,

L = trC (2.4)
L = %(trZC—tr C?) (2.5)
I = detC=]? (2.6)

avec | le jacobien de la transformation. Cependant les matériaux hyperélastiques sont
majoritairement incompressibles (/] = 1) ou quasi-incompressibles, on pourra donc uti-
liser les invariants réduits,

L = 'L (2.7)
L = L*°L (2.8)
J = L2 (2.9)

Ces invariants réduits sont issus de la décomposition de F en une partie déviatorique et
une partie volumique.

F =Fyo-Faeo (2.10)

avec
F,,; = J'°I (2.11)
Fup = ] V/3F (2.12)

et I le tenseur identité. Les potentiels hyperélastiques peuvent aussi étre écrits en fonc-
tion des élongations principales Aj, A> et A3. Un exemple de ce type de potentiel sera
présenté dans la suite de ce chapitre.
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Figure 2.2 — Structure hiérarchique du muscle strié squelettique [GLC03]|

2.4.2 Les muscles striés squelettiques

Les muscles sont répartis en trois catégories qui sont les muscles lisses, dont ’action
est commandée par le systéme nerveux autonome, le muscle cardiaque (ou myocarde) et
les muscles striés squelettiques (MSS), responsables de la posture et commandés par le
systeme nerveux central. Un MSS est un ensemble de faisceaux musculaires, eux-mémes
regroupant des fibres musculaires. La fibre musculaire est une cellule polynucléée et est
constituée d'un grand nombre de myofibrilles. Chacune de celles-ci est un ensemble de
sarcomeres mis bout-a-bout. Cet alignement de sarcomeres sur la totalité de la myofi-
brille va donner l'aspect strié a celle-ci [Figure 2.2]]. A l'intérieur de la myofibrille, les
myofilaments, i.e. I'actine et la myosine, glissent les uns sur les autres permettant ainsi le
raccourcissement des myofibrilles et donc du muscle, produisant un phénomene appelé
la contraction. La force développée par le muscle est directement lié au raccourcissement
des sarcomeres [Figure 2.3]].

La particularité du tissu musculaire est sa contractilité. Le muscle est défini dans un
état passif (ou repos) ou dans un état actif (ou contraction). La tension du muscle est
définie comme la somme de la tension active et de la tension passive [Figure 2.4)]. La
modélisation du MSS la plus courante est due a Hill qui propose en 1951 [Hil51]] un
modele a trois composantes [Figure 2.5]. Le modele est composé de deux branches en
parallele. L'une est composée d'un élément élastique représentant 1’élasticité du muscle
au repos, et l'autre est composée de deux éléments en série qui sont un élément contrac-
tile s’étirant librement au repos mais pouvant se contracter lors d"une activation, et un
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Figure 2.3 — Relation force-longueur d’un sarcomere de MSS de grenouille (d’apres
LEHWO04])
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Figure 2.4 — Courbe théorique force-allongement d'un MSS. Fy est la force isométrique
(développée a longueur constante) maximale générée par le muscle et L sa
longueur au repos [vLLS04
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élément contractile
élément élastique

élément élastique

Figure 2.5 — Modeéle a 3 composantes du muscle proposé par Hill

élément élastique tenant compte de 1’élasticité du muscle dans des conditions isomé-
triques [VLLS04].

Dans ce travail, nous allons nous intéresser a la premiere de ces branches, ie. a
I'élément responsable de I'élasticité au repos. La composition du muscle en un ensemble
de fibres lui confére un comportement isotrope transverse, i.e. le matériau est orthotrope
et il existe un plan d’isotropie perpendiculaire a la direction des fibres. Cette derniére
propriété doit étre prise en compte pour une modélisation en 3D du muscle. Cependant
la plupart des études menées sur la modélisation de I'isotropie transverse des matériaux
biologiques concernent en premier lieu les tendons et les ligaments [Wei%4], [Pio97],
[LMO04]. Idéalement, une loi de comportement de MSS doit étre visco-hyperélastique
isotrope transverse, ce qui pose autant de problemes pour la formulation que pour
I'identification des nombreux parametres matériaux que cela implique.

Les potentiels hyperélastiques détaillés dans la littérature sont variés compte tenu
de la prise en compte de certaines propriétés et des différentes hypotheses formulées,
nous allons présenter les types les plus représentatifs de grandes familles.

Le muscle est composé d'un ensemble de fibres musculaires englobées dans une matrice
extra-cellulaire. Cette décomposition fait 1'objet de plusieurs études. Dans [YKHGO02],
l'auteur présente le muscle comme deux sous-domaines qui sont le domaine intra-
cellulaire et la matrice extra-cellulaire. Cette derniére est définie a 1'aide d’une somme
de deux potentiels, I'un représente l’anisotropie et la non-linéarité du matériau et ’autre
assure la conservation du volume du muscle. Pour le premier de ces potentiels 11, une
formulation de type exponentielle est utilisée .

=191+ (2.13)
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Y1 = k(e — a;Ey) (2.14)

Les parametres a identifier sont k et les a;; pour i,j = 1,2,3 et E;; sont les composantes
du tenseur des déformations de Green-Lagrange. Le second potentiel de ce modéle est
un potentiel utilisant des coefficients de pénalité pour gérer la matrice extra-cellulaire
comme un fluide ou comme un solide.

P2 = As(l—1)2 + Ap (I3 — 1) (2.15)

ou As (pour le volume solide), Ag; (pour le volume fluide) sont des parametres de péna-
lité. Nous ne détaillerons pas ici la définition de la contrainte active étant donné le peu
d’intérét que cela présente pour notre étude. L'intérét de 1'étude présentée
est principalement la modélisation de l'interaction des deux sous-domaines qui ont été
définis. Les valeurs des coefficients présentés dans les expressions [Equation ZI4)],
[Equation (Z.I5)] sont indiqués dans le tableau récapitulatif [Tableau 2.TJ.

De la méme maniere que [YKHGO2], présente un potentiel hyperélastique
régissant le comportement du muscle squelettique comme une somme de potentiels

Y=Y+ (2.16)

ol §; représente le comportement de la matrice isotrope englobant les fibres musculaires
et a pour expression :

iy = c(elth=3)] _ 1), (2.17)

5 représente le comportement de chaque faisceau musculaire et A r—1=] —1/3) £ avec
Ay étant I'élongation principale dans le sens de la fibre :

pr = AV 1) (2.18)

et ¢; est un potentiel associé au changement de volume

¥y = %(1 —1)% (2.19)

Dans ce travail, les parametres qui sont proposés (b, c, A, D) n’ont pas été identifiés
car cette étude présente une nouvelle modélisation du muscle et utilise les parametres
proposés afin d’établir une simulation EF sur un modéle géométrique d’avant-bras hu-
main. On retiendra de cette étude le partionnement en trois du potentiel hyperélastique.
Les valeurs sont néanmoins présentées dans le tableau récapitulatif [Tableau R2.T].

La détermination d’un potentiel hyperélastique dans l'identification des propriétés
mécaniques des muscles n’est pas la seule alternative. En effet, dans [LLS06]], 'auteur
présente un modele de comportement des muscles de porcs en compression par une
expérimentation ex vivo. Les tests de compression sont effectués dans trois directions :
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Auteur Type d’essais Coefficients Domaine de validité
déterminés
[LLS06] tissu porcin c1 = 0,948 kPa déformation de 20 % dans le
ex vivo [Eq. 2.20)] ¢, = 11,36 kPa sens des fibres et transverse
¢z = 0,88 kPa aux fibres
¢y = —0,07 kPa non-valide pour une sollici-
cs = 2,873 kPa tation a 45° par rapport aux
fibres
tissu porcin ki1 =2,825 moins de 30 % de déforma-
ex vivo [Eq. @210, ko, = —20,150 tion dans les 3 directions de
[Eq. 2.22)], ks = —1,29 sollicitation
[Eq. @23)] ks = 6,107
ks = 15,79
ke = 182,2
VT = 0,5
vrT = 0, 64
vrp = 0, 36
[BHO™01] | muscle tibial anté- | u = 15,6 kPa modele 2D en contraintes
rieur de rat in situ a=21,4 planes, compressible
[Eq. C29)]
MWS'98] | muscle tibial anté- | ¢ =1s~!: valide jusqu’a 40 % de défor-
rieur de lapin in vivo | E = 1,75 MPa mation
¢=10s""1:
E = 2,45 MPa
¢ =255"1:
E =2,79 MPa
[YKHGO2] | muscle gastrocné- | k = 0,05 modele 3D valable jusqu’a
mien de rat in situ | a1 = 8 100 % de déformation
[Eq. @14)] ax =6
a1p = 6
As =10
As =80
t1 = 0,522
t, = 0,019
ts = —0,002
muscle squelettique | ¢ = 0,821 kPa modele quasi a totalement
[Eq. @ID)], b=1,79 incompressible
[Eq. €19)], jusqu’a 40 % de déformation
[Eq. @19)] en compression

Tableau 2.1 — Tableau récapitulatif des principales identifications réalisées sur des MSS
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le long des fibres, normale aux fibres et a 45° par rapport aux fibres. Le potentiel alors
utilisé est celui d’"Humphrey afin de vérifier s’il est applicable a un muscle squelettique
en compression, ce potentiel a la forme,

(L, Ap) =c1(As— 1) + ca(Af—1)3 +c3(I; — 3)
+ c(h =3)(Af —1) +c5(I; — 3)? (2.20)

avec Ay I'élongation principale le long de la fibre. Les valeurs des parametres identifiés
sont présentées dans le [Tableau [2.T]]. Puis, l'identification d’un potentiel hyperélastique
est abandonnée au profit d"une identification d’un comportement hypoélastique repré-
senté par un module d’élasticité longitudinal et un module d’élasticité tranverse tous
deux pris sous la forme de polyndmes du second degré en fonction de la déformation.
L’élasticité non-linéaire isotrope transverse est considérée, malgré de faibles déforma-
tions (< 30 %). La compression transversalement aux fibres permet la détermination du
module d’élasticité transverse Et et du coefficient de Poisson dans les deux directions
transverses aux fibres vrr. La compression dans la direction des fibres permet I'identifi-
cation du module d’élasticité longitudinal E; et du coefficient de Poisson vy, alors que
la compression a 45 ° de la direction des fibres permet la détermination du module de
cisaillement Gyt par la relation,

S - (2.21)

Les formes polynomiales choisies pour 'expression des modules d’élasticité sont
y

Ei(er) = ki + kaer, + kae? (2.22)
Er(er) = ka + kser + kee? (2.23)

ou €1 et er sont les déformations de Green-Lagrange linéarisées dans le sens de la
fibre et dans le plan transverse de la fibre. Les valeurs déterminées, présentées dans le
tableau récapitulatif [Tableau [2.T]], présentent I’avantage par rapport & un potentiel hy-
perélastique simple de décrire aussi le comportement du muscle lors d"une compression
orientée a 30 ° et 60 ° de la direction des fibres.

Certaines études proposent des modéles simplifiés d’hyperélasticité mais dotent leur
modéle d’une composante visqueuse. Par exemple, présente l'identification
qui a été réalisée par une compression transverse du muscle tibial antérieur de rat. Les
conditions d’expérimentation indiquent plutdt des essais in situ que in vivo. Pour cette
identification, la loi de comportement choisie est une loi hyperélastique définie par un

potentiel d’Ogden a un seul mode [Ogd82],

%(A‘i‘ FAS 4 A% = 3) (2.24)

(A1, A2, A3) =
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« et u étant les parametres a identifier. Dans cette étude, la viscoélasticité est implémen-
tée via un développement en série de Prony [PRO0]

) t 9
S=(1- 5)% +/0 5%(“*5)“{15 (2.25)

ol ¢ et T sont les parametres viscoélastiques a identifier. Cette étude présente 'identifi-
cation d'une loi visco-hyperélastique correspondant au comportement tranverse passif
du muscle considéré isotrope.

Sans détailler le comportement visco-hyperélastique du muscle, présente
les différents modules d’élasticité dans la direction des fibres qui ont été identifiés selon
la vitesse de déformation par des essais de traction uniaxiale. Les résultats indiquent
un comportement visco-hyperélastique car il est précisé que le module d’élasticité varie
en fonction de la vitesse de déformation dans le cas d'un muscle passif mais lorsque
celui-ci est stimulé, la dépendance du module d’élasticité a la vitesse de déformation est
tres faible. Dans le tableau récapitulatif, nous n’avons indiqué que les valeurs identifiées
dans le cas d’un muscle passif [Tableau 2.

D’une maniere générale, les lois de comportement présentées dans le cas de MSS
peuvent se classer en deux catégories : les lois de comportement globales [LLS06],
[BHO™01], [MWS™98] ott I'on considére le muscle comme un seul et méme matériau
et les lois de comportement scindées [YKHGO2], ot l'on tient compte de
I'histologie du matériau i.e. on sépare le potentiel dt aux fibres musculaires du reste
du muscle. Nous avons vu que le MSS est un matériau particulierement actif et dont
la perfusion sanguine est importante, ce qui explique que pour la plupart des études
présentées, les essais sont réalisés in vivo ou in situ. Seule 1’étude proposée par [LLS06
présente des essais ex vivo, ce qui permet d’aillleurs l'identification de nombreux para-
metres, auxquels il serait difficile d’accéder par des essais in vivo.

La variabilité des lois de comportement utilisées pour la modélisation du MSS ne
nous permet pas, a ce jour, de comparer les résultats obtenus dans les études présentées.
Nous pouvons cependant, grace a ces différents travaux, prévoir I'ordre de grandeur des
coefficients que nous aurons a identifier dans ce travail.

2.4.3 Le tissu adipeux et la peau

La peau est probablement le tissu biologique mou qui est le plus étudié en bio-
mécanique, notamment grace a l'existence de protocoles d’essais mécaniques in vivo.
Comme présenté précédemment, la peau est constituée de trois couches superposées
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et le tissu cutané peut étre caractérisé de différentes manieres selon les couches consi-
dérées, les protocoles expérimentaux ou les sites anatomiques utilisés pour les essais
[EIs02]. Une premiere hypotheése consiste a considérer la peau comme un matériau ho-
mogene, comme dans [GMM™05], ot 'auteur identifie les parameétres matériaux de la
peau recouvrant le crane i.e. le scalp. L'expérimentation est réalisée in vivo sur des pa-
tients humains anesthésiés. L'hypothese est faite de l'isotropie du matériau. Le potentiel
utilisé est un modeéle phénoménologique présenté par Tong et Fung

W(E) = g1(71, 11, [1(E), (E)) + c exp[g2 (72, p2, 1 (E), I (E))] (2.26)

ou [1(E) et I(E) sont les invariants du tenseur des déformations de Green-Lagrange,
définis comme suit,

I, = trE (2.27)
1
L = E(trzla—tr E?) (2.28)

il est donc possible d’écrire les g; sous la forme

gi('}’i/ Wi, L (E), Iz(E)) = %(t?’E)z + }ll’tT’Ez (229)

ol 71, Y2, M1, M2 et c sont les parametres a identifier. Les potentiels hyperélastiques expri-
més sous une forme exponentielle sont particulierement adaptés aux tissus biologiques
mous. Ils permettent de modéliser la rigidification rapide des tissus lorsque la défor-
mation "limite" est approchée. Dans cette étude, aucune distinction n’est faite sur les
différentes couches de la peau. En effet, au sommet du crane 1'épaisseur de la peau est
tres fine (< 1 mm), on peut dong, a I’échelle du crane, considérer qu’il s’agit d"une mo-
nocouche. L'originalité de ce travail réside dans la technique des essais mécaniques qui
sont pratiqués in vivo et qui tiennent compte seulement du comportement de la peau.
Il n"y pas d’autres tissus mous autour du scalp ce qui réduit les phénomenes parasites.
Les parametres identifiés lors de cette étude sont présentés dans le tableau recapitulatif
[Tableau 22]. On remarquera que le potentiel [Equation @.26)] a été réduit au terme
exponentiel.

Dans [DJLF05], 'auteur fait également ’hypothése que la peau est homogene et
que de plus, son comportement est élastique linéaire. La loi de comportement utilisée
est donc la loi de Hooke. L'étude in vivo qui est réalisée est non-invasive, grace a des
essais d’indentation sur l’avant-bras. Le module d’élasticité déterminé est de 5,67 kPa.

De méme, propose une étude in vivo qui identifie le module d"Young du
derme grace a des essais de torsion et tient compte de la variabilité en fonction du sexe
et de 1’age des patients. Le protocole d’expérimentation permet aussi d’identifier les pa-
rametres viscoélastiques de la peau. Ces résultats sont exploitables dans la mesure ot
I'on admet que le comportement de la peau est di au comportement du derme. Cela
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Auteur Type  d’échan- | Coefficients Domaine de validité
tillons déterminés et type d’essais
[GMM™05] | scalp humain in | 72 = 1,068 limite des petites déforma-
vivo [Eq. 26)] Hy = 0,344 tions
peau = 1 couche ¢ =1,13 kPa.cm essai de traction uniaxiale
avant-bras moins de 30 ans : petites déformations

humain in vivo
peau = 1 couche

E=420 kPa

plus de 30 ans :

essai de torsion

E= 850 kPa
[DJLT05] avant-bras E=5,67 kPa; grandes déformations
humain in vivo v =048 essai d’indentation

peau = 1 couche

[HBO™06] | in vivo épiderme et derme | petites déformations
humain papillaire : essai de succion
[Eq M] c10=20,11 kPa
peau = 2 couches
derme  réticulaire
C10 = O, 16 MPa
TCETO05; avant-bras épiderme : grandes déformations
humain in vivo c10 = 1,5 MPa essai d’indentation
[Eq. @3D)] épiderme et derme incom-
peau = 3 couches pressibles
derme :
C10 = 0,31 MPa
hypoderme :
C10 = 8,2 kPa
K =72 kPa
[SP04] sein c10 = 0,31 kPa petites déformations
ex vivo [Eq. @32)] | co1 = 0,3 kPa essai d’indentation
graisse c11 = 2,25 kPa
Coo = 3, 8 kPa

Cop = 4, 72 kPa

Tableau 2.2 — Tableau récapitulatif des principales identifications réalisées sur la peau

et la graisse.
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peut étre justifié par I'épaisseur du derme prépondérante devant celle de 1'épiderme.
En identifiant les modules d"Young et les parametres viscoélastiques sur différentes
tranches d’ages (3-89 ans), cette étude permet de conclure que 1’élasticité et 1'étirabi-
lité diminue apres 30 ans alors que la viscoélasticité de la peau augmente. Le module
d"Young obtenu en moyenne pour des sujets agés est de 0,85 MPa alors qu’il n’est que
de 0,42 MPa pour des sujets jeunes (<30ans), soit 100 fois plus élevé que celui déterminé
par pour 'ensemble des couches de la peau et sur le méme site anatomique.

présente une modélisation bi-couche de la peau. L'épiderme et le derme
sont considérés isotropes, élastiques linéaires et incompressibles (incompressibilité jus-
tifiée par la grande quantité d’eau contenue dans la peau). Un modéle néo-hookéen est
utilisé pour chacune des couches

¥ =cio(h —3) (2.30)

La premieére couche est constituée de I'épiderme et du derme papillaire. Le parametre ¢y
identifié est de 0,16 MPa, soit un module d’élasticité équivalent a 0,96 MPa, dans I'hypo-
theése des petites perturbations et de la quasi-incompressibilité. La seconde couche est le
derme réticulaire, identifié par un c1o de 0,11 kPa soit un module d’élasticité de 0,66 kPa.
Le complexe formé de 'épiderme et du derme papillaire est donc bien moins élastique
que le derme réticulaire. Les modules d’élasticité identifiés par et [AMLRS0
sont compris entre les parameétres identifiés pour chacune des couches par [HBOT06].

Le modele le plus complexe pour la peau est celui qui prend en compte les proprié-
tés mécaniques des 3 couches de la peau, comme c’est le cas dans [TCET05]. Dans cette
étude, 'auteur utilise également un modele néo-hookéen pour les trois couches de la
peau qui sont identifiées. L'hypoderme est considéré comme partie intégrante de la
peau et est identifié de la méme maniere que I'épiderme et le derme. Les essais méca-
niques consistent a indenter un avant-bras in vivo. Le potentiel hyperélastique utilisé est
néo-hookéen,

p=cuo(h—3) + 5~ 17 31

olt K est un module de compressibilité. Le parametre cjy identifié pour I'hypoderme
est 8,2 kPa alors que pour l'épiderme (resp. le derme) le parametre cqg identifié est
1,5 MPa (resp. 0,31 MPa). L’hypoderme a donc un comportement bien différent des
autres couches de la peau. Il semblerait alors préférable de différencier la peau de I'hy-
poderme, celui-ci peut alors étre traité comme une couche de graisse sous-cutanée. Le
comportement mécanique de la graisse dans la littérature fait souvent 'objet de consi-
dération histologiques [MGEB7T], [DJL"05]], [DBV 798]. En effet, la réponse de la graisse
a une sollicitation mécanique est due a la densité de fibres de collagéne présentes dans
I’échantillon testé. Cette densité varie selon les sujets, leur morphologie et les sites de
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prélevements considérés.

Une autre étude traite de la caractérisation de la graisse , dans laquelle l'auteur
identifie la loi de comportement d’un échantillon de graisse issu d'un sein en utilisant
un potentiel de type Rivlin a 5 parameétres,

¥ =cio(l1 —=3) +cor(l —3) +c11(lh —3) (I — 3) + co0(l — 3)* +con(l — 3)*  (2.32)

Les parametres matériaux identifiés sont du méme ordre de grandeur que celui identi-
fié dans le cas de I'hypoderme [TCETO05]. On peut donc assimiler I’hypoderme a de la
graisse sous-cutanée comme proposé. Mais, les études traitant du comportement méca-
nique de la graisse ou de ’hypoderme sont malheureusement tres rares.

Malgré les nombreuses études dont la peau a fait I'objet, il est néanmoins diffi-
cile de les comparer compte tenu de la variabilité des résultats en fonction du site de
prélevement ou des essais, de I'age, et du sexe des patients. Cependant, dans les études
présentées, celles dont les essais sont réalisés in vivo sont des études ayant le méme site
anatomique : I'avant-bras humain.

Les hypotheéses formulées sur la composition de la peau accroissent la complexité de
comparaison de résultats. On peut néanmoins noter que les modules d’élasticité identi-
fiés dans les études présentées sont compris entre 3,6 kPa a 850 kPa [AMLRA&Q].
Ce fut un choix de notre part de ne présenter que des essais in vivo car ce sont les plus
réalistes et ils sont nombreux concernant la peau humaine. Dans la suite de ce travail,
nous considererons un complexe peau-graisse lors de sa caractérisation. Compte tenu de
I'épaisseur de la graisse par rapport a celles des autres couches de la peau, il semble que
nous nous rapprocherons plus des résultats obtenus pour I'hypoderme dans [TCETO05].

244 Le systeme vasculaire

Dans ce paragraphe, le systeme vasculaire est réduit aux veines et aux arteres. Les
parois des veines comme celles des arteres sont composées de 3 couches successives
[Figure 2.6] :

el'intima, la couche interne des vaisseaux composée majoritairement de cellules endo-
théliales (endothélium)

e]la média, la couche intermédiaire composée de cellules musculaires lisses, de colla-
gene et d’élastine

*]’adventice, la couche externe des vaisseaux contenant les fibroblastes, du collagéne et
de 1’élastine

La différence de comportement observée entre les veines et les arteres est due a la varia-
tion d’épaisseur de la média et donc de la quantité de fibres musculaires. Considérant
une artere et ses veines correspondantes, les diameétres sont comparables (4-5mm de dia-
metre) mais ce sont les épaisseurs des parois qui varient [Fun93b]. Le comportement des
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endothélium ———
intima
média

adventice

Figure 2.6 — Composition des veines [LDC96

veines est principalement induit par 1’élastine et le collagéne contenus dans ’adventice
et la média. Cette derniere remarque doit étre prise en compte pour les lois de compor-
tement des veines, car la plupart des études recensées dans la littérature font référence
aux arteres, ayant un enjeu plus important dans les pathologies cardio-vasculaires. Les
études présentent souvent des modélisations de la média, responsable en grande partie
du comportement mécanique des arteres.

Il est indéniable que I'histologie est a la base des modélisations des tissus mais cela
est encore plus flagrant pour le systeme vasculaire ot les proportions de fibres de col-
lagene et des fibres d’élastine modifient notablement les propriétés mécaniques. Par
exemple, [HWO98|] découple, dans le cas d’arteres élastiques et musculaires, la contri-
bution des fibres d’élastine (comportement isotrope) et la contribution des fibres de
collagene (comportement anisotrope). Le potentiel hyperélastique s’écrit,

Y = Piso + Yaniso (2.33)

Pour la partie isotrope, un potentiel néo-hookéen est utilisé [Equation @30)]. La partie

anisotrope est modélisée par un type de potentiel exponentiel proposé par Fung dans
Fun93b|,

Yaniso = €2 <eQ - 1) (234)
avec Q = alE% + azE% +2a3E1E; et E; = Ej;, pour i = 1,2,3. Dans I'expression de Q, les

termes croisés (E;; pour i # j) n’apparaissent pas, car la paroi du vaisseau est considérée
comme une membrane.
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présente une étude qui identifie les parametres d'un potentiel hyperélas-
tique déja connu [Equation (2.34)]. Mais au lieu d’exprimer le tenseur des déformations
de Green-Lagrange en coordonnées cartésiennes, il est exprimé en coordonnées cylin-
driques.

Q= CGBEg + co-EoE; + szEyzg (2.35)

On remarquera que les essais mécaniques sont réalisés in vivo et de maniére trés invasive
(introduction d’un cathéter). L’artére pouvant étre considérée axisymétrique, les coor-
données cylindriques sont particulierement adaptées a 1’'étude des vaisseaux et semblent
étre plus représentatives.

utilise aussi les coordonnées cylindriques et un potentiel complet.

c
p=2-Q-1)+1 (2.36)
2 2
avec
Q = a1E3y + a2E2, + 2a4EggE,, + a3 (E3, + E2,) (2.37)
et
q = b1E3y + baE2, + 2b4EggE., + b3 (E3, + E2,) (2.38)

Dans [ZFHS04], I'auteur a une approche assez comparable a , mais il enrichit
son modele de considérations sur la densité de fibres de collagene et d’élastine.

l/) = feluscelas<11 - 3)3/2 + fcoll( cholI(\/z - 1) + l/)coll(\/7 1)) (239)

avec f,145, 1a fraction de surface de chargement supportée par 1'élastine, f.,;, la fraction
de surface de chargement supportée par le collagene, ¢, le potentiel hyperélastique
relatif au collagene et Iy, Iy, les invariants relatifs a la direction d’orientation des fibres
de collagene. f,,s et fooi sont mesurés expérimentalement. Les valeurs mesurées sont
fetas = 0,306 et f.on = 0,203. Les valeurs identifiées sont présentées dans le tableau
récapitulatif [Tableau [2.3].

L'auteur de [LHT'06], quant & lui, utilise un simple modeéle d’Ogden a deux modes
pour modéliser le comportement d'une carotide humaine de maniere in vivo et non-
invasive, grace a l'utilisation de I'IRM.

=y

=1

=

l] 3 (A + A5 4+ Ay —3) +4,5(K /3 —1)? (2.40)
2 3

i

&
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Auteur Type  d’échan- | Coefficients Domaine de validité
tillons déterminés et type d’essais
[HWOS] artére caudale c1 =4,79 kPa modele incompressible
de rat ex vivo ¢ = 0,0283Pa grandes déformations (50 %)
[Ij:‘} @301, a1 = 34,531 gonflement
[Eq. @39)] a2 = 60,259
ay = —18,267
c; = 15,098Pa
a; = 15,520
a, = 27,164
ay = —6,5758
artére abdominale | ¢ =
de rats ex vivo 3,0523.10%Pa
[Eq. @30)], ¢ = 4,31.102 Pa
[Eq. @33] a1 = 5,36603
a, = 3,55858
as = —0,3172
c, = 3,05.10*Pa
a; = 0,68237
a; = 0,605576
ays = 0,61163
[LHTT06] artere carotidienne | p; = 0,0008 modele quasi-incompressible
humaine in vivo 12 = —0,0008 petites déformations
[Eq. €40)] ay = 30
Ny = —-30
K = 1600M Pa
artere carotidienne | Cp,s = 48,42 kPa | 100 % de déformation
humaine ex vivo K =22,54 inflation
[Eq. @39 B =0,6588
« = 35,08°
Hol06 aorte humaine intima : modeéle incompressible
ex vivo u = 39,8kPa grandes déformations (50 %)
traction uniaxiale | ¢, = 1,42kPa inflation
[Eq. @39)], a1 = 999
[Eq. @4D)] ay = 127
ay = 510

Tableau 2.3 — Tableau récapitulatif des identifications réalisées sur les arteres

36




2l Les tissus biologiques mous

Auteur Type d’échan- | Coefficients Domaine de validité
tillons déterminés et type d’essais
[Hol06] media :
(suite) y = 31,4kPa
¢ = 0,140kPa
a; = 32,8
a, = 23,5
ag = 14, 7
adventice :
u = 17,3kPa
¢ = 0,140kPa
1 = 471.107°
ay = 63, 8
ay, = 57,1
[SBHO3] artere thoracique | ¢ = 15,4 kPa modele incompressible
humaine in vivo | cpg = 2,13 déformation jusqu’a 10 % in-
[Eq. @39)] co: = 1,5 flation
c,=1,1
[ZE97] artere thoracique | ¢ = 17,26kPa modele incompressible
canine ex vivo a1 =0,772 jusqu’a 80 % de déformation
[Eq. 2.36)] a, =1,79 radiale et 60 % en longitudi-
by = 37,22kPa nal
b, = 38,38kPa
by = 10,53kPa
Hol00 artere thoracique | média modele incompressible

de lapin ex vivo

[Eq. @22)]

grandes déformations (50 %)
inflation

¢ = 3kPa

ki1 = 2,3632kPa
ko = 0,8393
B=29°
adventice

¢ = 0,3kPa

k1 = 0,562kPa
ko =0,7112
p=62°

Tableau 2.3 — Suite du tableau précédent
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[Hol06] présente une étude calquée sur [HWOI8] mais il s’agit d’arteres humaines
pour les tests expérimentaux réalisés ex vivo. Le potentiel est scindé en un potentiel
anisotrope identique a ¢, dans [Equation @34)] et un potentiel isotrope

ll)iso :

Piso = [2(Ey + E2) + [(2E; + 1)(2E; +1)] 1 — 1] (2.41)

N[=

L'originalité de cette étude réside dans le fait d’identifier chacune des couches suc-
cessives de 'artere de maniere indépendante.

[Hol00] identifie les deux couches principales des arteres, du point de vue du com-
portement mécanique, par une expérimentation ex vivo sur des arteres thoraciques de
lapin. On reconnait dans le potentiel utilisé, une partie isotrope et une partie anisotrope.

_ S5 ke 712
P = 2(11 3) + % Z.:4’6[exp(k2(11 1)7)] (2.42)

Les invariants Iy et I sont relatifs a 1'orientation des fibres de collagene (@’ et a' sont les
directions privilégiées du collagene)

(@]

=

a 0 (2.43)
1_6 = al

ca
-al (2.44)

(@]

Le tenseur C est issu de la décomposition de F en une partie déviatorique et une partie
sphérique [Equation @.I0)], on a alors C = J~2/3 C.

Dans 'ensemble des études vues sur le comportement des arteres, les auteurs ad-
mettent I'incompressibilité stricte des matériaux, sans néanmoins la vérifier. Au terme
de cette revue de la littérature des identifications principales des propriétés mécaniques
des arteres et des veines, certaines restrictions s’imposent a nous, concernant le mo-
dele a venir. La plupart des essais mécaniques sont réalisés ex vivo et ceux réalisés in
vivo sont hautement invasifs. Cette derniere remarque nous améne a penser que 1'iden-
tification des propriétés des veines et des arteres par notre méthode in vivo totalement
non-invasive poserait probablement de nombreuses difficultés mais serait d"une grande
utilité.
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2.5 Conclusion

L’histologie des tissus est nécessaire dans un processus d’identification des proprié-
tés mécaniques des tissus biologiques. L'étude de la composition et de la structure du
matériau permet de prévoir le type de loi de comportement qui pourrait étre utilisé et
peut aider a appréhender les différents phénomenes mis en jeu lors des essais méca-
niques. La mise en place de ces essais prend une part importante dans la réussite d"une
identification. Le choix est vaste, les expérimentations sont variées car elles peuvent étre
réalisées ex vivo, dont ’avantage principal est de pouvoir tester les échantillons avec des
essais mécaniques classiques et ainsi identifier de nombreux paramétres matériaux. L'in-
convénient majeur réside dans le prélevement de 1’échantillon qui modifie les propriétés
du matériau.

Au contraire, dans I'expérimentation in vivo l'intégrité du matériau est respectée mais
la difficulté réside dans la mise en place d’essais mécaniques adaptés aux propriétés mé-
caniques que 1'on souhaite observer. Pour identifier rigoureusement les propriétés d'un
seul matériau in vivo, il faudrait l'isoler des autres matériaux environnants. Cet isole-
ment encouragera certainement des essais traumatiques et invasifs. De plus, on observe
que les expérimentations in vivo ne permettent pas l'identification d’autant de para-
metres que par les essais ex vivo.

Comme suggéré au début de ce chapitre, la reproductibilité est une notion a utiliser
avec précaution. Cependant, 'utilisation d’essais atraumatiques induit la non-altération
des tissus, condition sine qua non a I’assurance de la reproductibilité, mais ne constituant
a priori pas une condition suffisante. Quelques soient les matériaux biologiques a carac-
tériser, les essais in vivo sont a priviliégier. Or la littérature actuelle suggere un grand
manque de données sur les tissus humains in vivo, il est donc nécessaire de développer,
a long terme, des méthodologies d’identification dont les essais mécaniques sont non-
invasifs et atraumatiques. Si la peau et les muscles ont fait ’objet de caractérisations par
des essais in vivo, elles ne concernent que I'avant-bras humain dans le cas de la peau et
ne concernent que des muscles animaux dans le cas de MSS. L'expérimentation animale
peut permettre la mise au point des essais, d’évaluer le type de comportement du tissu,
mais en aucun cas ne permet d’identifier rigoureusement les propriétés mécaniques des
tissus humains.

En conclusion, la littérature qui a été présentée dans ce chapitre montre a quel point
il est nécessaire de développer une méthodologie pour la caractérisation in vivo des
tissus biologiques humains de maniere atraumatique et non-invasive.
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CHAPITRE 3

Position de I’étude

3.1 Les motivations cliniques et mécaniques

L’étude présentée dans ce manuscrit propose de répondre a la fois aux besoins de cli-
niciens en matiere de contention et aux besoins de biomécaniciens dans la mise en place
d’essais de caractérisation mécanique in vivo de maniére non-invasive et atraumatique.
La contention est largement utilisée dans le traitement mécanique des insuffisances vei-
neuses chroniques, mais son action sur I’'ensemble des tissus reste méconnue. Les cli-
niciens souhaiteraient optimiser les prescriptions de contentions i.e. adapter celles-ci en
fonction du degré d’insuffisance et en fonction de la morphologie des patients. Si dans
le cas de la contention dégressive 'action de la contention est assez bien décrite au ni-
veau de la cheville, il n’en est pas de méme pour la contention progressive. Pour ce
nouveau type de contention, les prescriptions se font d’un point de vue morphologique
en fonction de la circonférence maximale du mollet et de sa hauteur. Cela peut paraitre
insuffisant si 1’on considére que la pression transmise aux veines profondes varie selon
I'épaisseur de I'hypoderme (ou tissu adipeux) et du volume musculaire. La contention
progressive a pour objectif de vidanger la réserve sanguine constituée par le mollet et ses
nombreuses veines, son action principale doit donc se situer sur le mollet.

Afin d’explorer dans le détail I'action d"une contention progressive et d’en évaluer
ses éventuels bienfaits sur le retour veineux, il est indispensable de déterminer la ré-
ponse des muscles et du tissu adipeux a une pression de contention. La simulation de
cette réponse, et plus généralement la modélisation de la jambe, nécessite une identifi-
cation des propriétés mécaniques des tissus biologiques de la jambe.

3.2 Les objectifs

3.2.1 L’objectif scientifique

L’objectif scientifique de cette étude consiste a développer une méthode de caracté-
risation mécanique des tissus in vivo de maniére non-invasive et atraumatique en uti-
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lisant 'Imagerie par Résonance Magnétique (IRM) comme mode de mesure. Compte
tenu des différentes études qui ont été présentées dans le chapitre précédent, les ca-
ractérisations in vivo des tissus biologiques de maniére atraumatique sont rares, d’ott
la nécessité de mettre en ceuvre une méthodologie en vue de pallier ce manque. Dans
les études exposées précédemment, on observe une grande dispersion dans les types
d’essais mécaniques, les sites de prélevement (dans le cas d’essais ex vivo), les modé-
lisations et par voie de conséquences, les résultats. Nous proposons le développement
dune méthodologie qui permette de caractériser simultanément les propriétés méca-
niques des différents tissus constitutifs de la jambe grace a des essais atraumatiques et
non-invasifs.

Un modele numérique fiable doit étre mis en ceuvre pour la résolution de cet objectif
mais il y a dans cet objectif défini une simplification qui a d’ores et déja été apportée
au modele. Compte tenu de la rigidité des os par rapport aux pressions habituelles de
contention, nous considererons que 1'os est un solide indéformable. L'identification se
réduit donc aux tissus mous.

La résolution d'un probleme d’identification nécessite d’une part un modéle nu-
mérique plus ou moins complexe et d’autre part des données expérimentales i.e. des
grandeurs physiques caractérisant la réponse des matériaux a une sollicitation connue.
Afin de s’approcher le plus fidelement des comportements des tissus étudiés, on préfe-
rera utiliser des essais in vivo malgré le peu de parametres que ceux-ci nous permettent
d’identifier. Cependant ils permettent de conserver la structure initiale du tissu sans
l'altérer. Mis a part les études portant sur la caractérisation de la peau, les essais méca-
niques in vivo sont aujourd’hui fortement invasifs.

Afin de solliciter I'ensemble des tissus de la jambe de maniere atraumatique, nous
avons choisi le port de bas de contention. Les mesures de 1'état de déformation sous
la sollicitation mécanique se fait via 'imagerie médicale. La technique d’imagerie utili-
sée est I'IRM, car celle-ci est atraumatique et non-irradiante. De plus, le port de bas de
contention n’altére pas le signal issu de I'imagerie.

3.2.2 L’objectif clinico-industriel

L’objectif clinico-industriel consiste a déterminer, pour une contention donnée, pour
un patient donné, la distribution des pressions internes au mollet. La résolution de
cet objectif passe par la mise en ceuvre d’'un modele numérique dont les propriétés
mécaniques auront été identifiées par la méthodologie développée pour la résolution
de 'objectif scientifique. L'utilisation d’un modéle numérique fiable i.e. biofidele dans le
domaine de la contention permettrait une personnalisation des prescriptions en plus des
parametres déja utilisés comme la circonférence et la hauteur du mollet dans le cas de
la contention progressive.
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4.1 Introduction

La notion principale dont il sera question dans ce chapitre est la loi de Laplace
[PRSO0]. La loi de Laplace est une relation qui permet de relier la tension de surface a la
différence de pression (entre les domaines séparés par la surface considérée) et au rayon
de courbure. Dans le cadre de la contention, seule la courbure relative a la circonférence
de la jambe est considérée, la courbure le long de la jambe étant quasiment nulle.

La loi de Laplace s’écrit dans notre cas,

P = R (4.1)
avec P la pression appliquée par la contention, T la tension dans le sens trame (sens de
la circonférence) de l'article de contention et R le rayon de courbure. Cela signifie que
pour déterminer la pression exercée localement par la contention, il est nécessaire de
connaitre la tension dans le tricot ainsi que le rayon de courbure local.

Ce chapitre vise a présenter les essais de traction qui vont nous permettre de déter-
miner la tension dans les tricots en fonction de leurs élongations. Ceux-ci sont utilisés
pour modéliser la pression exercée par les tricots en fonction des différences d’élonga-
tions constatées sur les images IRM [Equation (@T))].

Dans ce chapitre nous présentons les essais réalisés sur trois différents tricots
BVSport® :

ela chaussette A, recouvre la jambe de la cheville jusqu’au dessous du genou. Son port
est préconisé lors de l'effort de longue durée. Elle aurait un effet bénéfique sur
I"évacuation des toxines responsables de la fatigue musculaire en plus de son effet
sur le retour veineux [Figure ETH(@]].

e°la chaussette B, est une chaussette adaptée au port d’une contention au quotidien,
permettant I’amélioration du retour veineux [Figure EIHB)].

*la chaussette C, est une chaussette dont le port est conseillé apres I'effort pendant une
durée de 1 a 3 heures [Figure LTH(c)]]. Cette chaussette présente une particularité de
tissage. En effet, les mailles sont différentes lorsqu’elles sont situées sur le mollet
ou sur le tibia [Figure &.2].

4.2 Dispositif et conditions expérimentales

Les essais mécaniques présentés ont pour but de solliciter les tricots dans le sens
trame (sens de la circonférence de la jambe), comme c’est le cas lors du port du tri-
cot. On souhaite réaliser des essais n’altérant pas les tricots et représentant de maniere
réaliste les conditions de port. La machine de traction utilisée (Adamel Lhomargy) est
composée de deux mors de 40 mm de large. Le mors inférieur est fixé au bati et le mors
supérieur se deplace verticalement, entrainé par une vis a bille. La machine de traction
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sens chaine

sens trame

(a) Chaussette A (b) Chaussette B (¢) Chaussette C

Figure 4.1 — Articles de contention étudiés

sens chaine

sens trame

Figure 4.2 — Différence de structuration du tricot entre la partie située sur le mollet et
celle sur le tibia pour la chaussette C
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est munie d"une cellule de force de 1 kN de capacité. Les acquisitions et le pilotage de
la machine sont réalisés via un programme développé sous LabView®©. Les tricots sont
sollicités a une vitesse de 200 mm.min~!. Cette vitesse est préconisée par la pré-norme
européenne relative a la contention [cTCO1]. Cette pré-norme impose également 5 cycles
de chargement jusqu’a la déformation imposée lors des essais afin de stabiliser la struc-
ture interne du tricot. Les valeurs accessibles dans ce type d’essais sont la longueur
initiale de I'échantillon (Lo) et la longueur actuelle (L) imposée. Pour des raisons de
simplicité et d’interprétation, nous choisissons d’utiliser comme mesure cinématique,
la déformation nominale i.e. une déformation linéaire par rapport au déplacement ou

déformation ingénieur [Hje04] définie par,

e = =A-1

4.2
> 42)
A étant 1’élongation dans la direction de sollicitation. Les déformations imposées lors
des essais sont de 1’ordre de 60 %, soit une élongation de 1,6. Porté, la circonférence du
tricot est égale a celle du mollet, ce qui permet de déterminer la déformation du tricot
en condition de port [Tableau [E.T]|. La déformation maximale est de 39,3 %.

Diametre Circonférence Déformation
initial (mm) | du mollet (mm) | sens trame (%)
Chaussette A 280 390 39,3
Chaussette B 290 390 34,5
Chaussette C 292 390 33,6

Tableau 4.1 — Valeurs des déformations subies par les différents tricots lors de 'enfilage

Porté, le tricot présente des déformations quasi-nulles dans le sens chaine pour les
tricots A et B et une déformation moyenne de 50 % pour le tricot C. Ces observations
ont été réalisées a partir de chaussettes quadrillées [Figure [£3]] et portées. Les mesures
des déformations du quadrillage sont prises a une hauteur de mollet correspondant a
I’endroit ot1 les mors seront positionnés. On mesure plus particulierement les déforma-
tions des carrés numérotés 14 et 16 sur la [Figure [£.3]], les résultats sont présentés dans
le [Tableau [.2]. Dans des essais préliminaires nous avons montré l'importance de la
prise en compte des déformations dans le sens chaine pour pallier les effets de bords
dus au liage des fibres textiles [SP74]. Il est donc nécessaire d’utiliser un montage n’al-
térant pas les tissus et tenant compte des déformations dans le sens chaine. De plus, on
souhaite solliciter les tricots sur une faible largeur étant donnée la variation de pression
supposée selon la hauteur du mollet. La condition de non-altération des tissus impose
la conception d’un montage ot la découpe des tricots est évitée, prévenant ainsi aussi
des phénomenes d’effilochement.

Afin de respecter 1'absence de déformation dans le sens chaine des tricots A et B,
les tricots sont cousus de maniere lache autour de tiges d’acier positionnées de part et
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i1,21314.5 .6,

F <—— 13141516 17 18!

119!20,21,22!23 124!

—F

sens chaine

sens trame

Figure 4.3 — Exemple de quadrillage des chaussettes et positionnement des mors sur la
chaussette A

Carré | Déformation Déformation
sens trame (%) | sens chaine (%)
Chaussette A 14 48,3 6,3
16 46 79
Chaussette B 14 42,5 2,5
16 37,5 2,5
Chaussette C 14 52,5 45
16 37,5 55

Tableau 4.2 — Déformation du quadrillage de référence pour les 3 articles lors du port
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d’autre des mors [Figure B.4]]. Les déplacements dans le sens chaine sont ainsi bloqués
et les déplacements dans le sens trame sont permis.
Grace a ce montage, on peut de la méme maniére imposer une déformation de

(a) Schéma de la machine de traction (b) Mise en place du tricot

Figure 4.4 — Montage expérimental utilisé pour la caratérisation des tricots BVSport®

50 % dans le sens chaine pour le tricot C en écartant les tiges d’acier et ainsi pré-tendre
le tricot pour se rapprocher des conditions du port de cet article. Afin de comparer les
essais a nombre de mailles sollicitées constant, les mors utilisés pour la caractérisation
du tricot C sont d'une largeur de 60 mm contre 40 mm pour les chaussettes A et B.
La découpe des tricots n’étant pas souhaitée, les tricots sont sollicités sur toute la cir-
conférence. Cela signifie que deux épaisseurs de tricot sont prises entre les mors. Nous
avons montré au préalable que la rigidité des tricots est bien doublée dans ce cas en
comparaison a la prise d"une seule épaisseur dans les mors.

4.3 Résultats

4.3.1 Essais sur les chaussettes A

Les essais qui sont réalisés sont composés de deux séries de mesures et chacune
de ces séries comporte trois essais successifs [Figure [L5]]. Les deux séries sont espa-
cées dans le temps de 3h, chacune d’elle est donc précédée d'un cyclage préconisé par
la pré-norme européenne [cTCOI]. Les courbes présentées sont la courbe moyenne de
I'ensemble des essais encadrée par les courbes des valeurs maximales et minimales.
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Figure 4.5 — Courbes de traction pour la chaussette A

4.3.2 Essais sur les chaussettes B

Le dispositif expérimental est identique a celui utilisé pour les chaussettes A. Ici
encore, nous proposons deux séries de trois essais, chacune espacées dans le temps (6h).
Les résultats présentés sont aussi la courbe moyenne de 1’ensemble des essais encadrée
par les courbes des valeurs maximales et minimales [Figure [4.6]].
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Figure 4.6 — Courbes de traction pour la chaussette B
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4.3.3 Essais sur les chaussettes C

Comme nous l’avons présenté précédemment, les chaussettes C ont fait 1’objet d’at-
tentions particuliéres concernant les essais de traction. L'observation d'une déformation
transverse non-négligeable a incité la pré-déformation appliquée au tricot avant de dé-
buter les essais. Ayant constaté une déformation transverse moyenne de 50 %, on impose
celle-ci avant de débuter 'essai. La distance entre les tiges d’acier est augmentée afin de
pré-déformer le tricot de 50%. Afin de raisonner a nombre de mailles constant, on utilise
des mors de 60 mm au lieu de 40 mm comme précédemment. Nous présentons la courbe
de traction moyenne obtenue sur 2 séries composées chacune de 4 essais encadrée par
les courbes de valeurs maximales et minimales.

Pour résumer 'ensemble des résultats, les essais sur les chaussettes BVSport®

maximum

o7 minimum
moyenne

Tension (N/mm)

)
Déformation (%)

Figure 4.7 — Courbes de traction pour la chaussette C

montrent que les chaussettes présentent des comportements assez proches [Figure [.8].

4.4 Discussion

La caractérisation des tricots présentée a été précédée d’études préliminaires qui ont
permis d’aboutir a ces résultats. La taille des mors utilisés a d’abord été étudiée. En effet,
nous avons montré qu’a longueur d’échantillon (dimension dans le sens trame) égale,
la taille du mors a un effet considérable [Figure .9]. Plus la largeur du mors est grande
devant la longueur de I"échantillon, plus la tension dans le tricot est faible a déformation
donnée. Pour ces essais d’étude de l'influence de la largeur des mors, les tiges d’acier
n’avaient pas été introduites. On peut donc en conclure que les effets de bord dus au
liage des fibres [SP74] sont prépondérants sur la sollicitation dans le sens trame lorsque
la largeur du mors est faible. Pour compléter ces remarques sur la taille des mors, nous
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—chaussette B
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Figure 4.8 — Courbes moyennes de tension/déformation des trois types de chaussettes
testées

50 70 80 %0 100
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Figure 4.9 — Courbe de traction expérimentale (tension / allongement) pour 4 largeurs
de mors différentes
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avons réalisé des essais comparant non plus les tailles de mors mais le rapport de la
longueur de I'échantillon sur la largeur du mors [Figure EI0]. A rapport constant, les

—mors 30 mm; longueur de I’échantillon 30 mm
—mors 60 mm; longueur de I’échantillon 60 mm
o7p—mors 30 mm; longueur de '’échantillon 60 mm B
—mors 60 mm; longueur de '"échantillon 120 mm

06— : —

50

Déform;tion(%)

Figure 4.10 — Courbes de traction expérimentales (effort / déformation) pour des rap-
ports (longeur de I'échantillon/ largeur du mors) de 1 et 2

courbes suivent les mémes tendances. Ces résultats sont appuyés par des simulations
EF qui nous permettent de conclure que le rapport de la longueur de 1’échantillon sur la
taille du mors importe plus que la taille du mors elle-méme. Cependant dans 1’étude des
tricots BVSport®, nous avons utilisé des mors de faible largeur (40 mm), dans le but de
caractériser les tricots de maniere locale, et la longueur des échantillons est définie par
le diamiétre initial des tricots, soit 90 mm. On réalise donc des essais avec un rapport
de 2,25. La tension dans le tricot obtenue est donc plus élevée que celle que I'on aurait
obtenue avec des échantillons d’une longueur de 40 mm. La encore l'introduction des
tiges d’acier peut permettre d’atténuer les différences entre les différents rapports.

Concernant la chaussette C, nous avons remarqué une différence de tissage sur le
pourtour du tricot [Figure A.2]. En effectuant les essais sur deux configurations diffé-
rentes (on tourne le tricot de 90° autour de 1’axe du sens chaine afin de modifier I’endroit
de prise du tricot [Figure 1T]]), nous avons observé 1’absence d’influence de 'endroit
de saisie du tricot.

Une des principales sources d’incertitude propre a notre montage est la mise en
place de tiges d’acier. En effet si celles-ci permettent de tenir compte des déformations
dans le sens chaine, leur introduction est génératrice de frottements.

Les coutures des tricots nécessaires pour les fixer autour des tiges d’acier sont réali-
sées de maniere suffisamment lache pour ne pas entraver les déformations dans le sens
de la sollicitation mais sont cependant susceptibles d’entrainer des frottements supplé-
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sens trame

sens chaine

Figure 4.11 - Les configurations de tricots testées

mentaires.

En tenant compte des déformations dans le sens chaine du tricot, il semble que le
montage de traction mis au point est plus proche du port du tricot qu'un essai de trac-
tion sur des tricots découpés. Cependant l'introduction de tiges d’acier entraine des
frottements non-négligeables. Nous proposons alors 1'encadrement de la courbe de la
chaussette C. L'influence des écarts de tension sur l'identification des parametres maté-
riaux sera évaluée dans la suite de cette étude. Nous avons montré que les frottements
du tricot sur les tiges sont de 'ordre de 10 % de la tension totale pour 30 a 40 % de
déformation [Figure £12]. La proportion de frottement par rapport a la tension totale
varie selon la déformation. Portés, les tricots se déforment de 33,6 a 44,4 % [Tableau
M.1]], nous choisissons donc de considérer une marge d’erreur dans le calcul de la ten-
sion de 10 %. Dans les simulations EF, nous n’utiliserons que la courbe concernant la
chaussette C, nous encadrons donc la courbe de la chaussette C par des courbes a & 10
% [Figure B.13]. Le choix de la chaussette utilisée est arbitraire, nous aurions pu de la
méme maniere utiliser la chaussette B. L'utilisation de la chaussette A est écartée car les
images IRM sous la contention de cette chaussette seule n’ont pas été réalisées.
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——frottement
0‘ —interpolation
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Figure 4.12 — Courbe caractérisant le frottement dti aux tiges introduites et interpolation
de celle-ci par un polyndme de degré 4

—chaussette C
—chaussette C + 10 %
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Figure 4.13 — Courbe de traction de la chaussette C encadrée a £ 10 %
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4.5 Conclusion

Ce chapitre avait pour but de déterminer la tension dans le tricot en fonction de
I"élongation afin pouvoir calculer la pression appliquée par celui-ci avec la loi de Laplace
et lors du port d’une contention. Nous avons présenté un montage original pour tenir
compte des déformations dans le sens chaine du tricot. En effet, les tricots ont un com-
portement orthotrope avec couplage d’ot1 la nécessité de prendre en compte ces
déformations. Pour la conception d’un modele numérique 2D, il semble que des essais
de traction uniaxiaux constituent une premiére approche satisfaisante du comportement
des tricots de contention méme si une caractétisation 2D pourrait la compléter comme
réalisé dans [Gai04]. D’apres les courbes de traction obtenues, il est a présent possible
de déterminer la tension dans le tricot quelque soit le niveau de déformation. Il reste a
déterminer les rayons de courbure locaux pour déterminer la pression appliquée. Nous
avons fait I'hypothese que la tension dans le tricot est uniforme a une déformation don-
née i.e. le tricot se déforme de la méme maniére sur tout son pourtour. A priori rien ne
justifie une déformation hétérogene du tricot, comme l'indiquent les résultats de [DG07]

et [Gai04].
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5.1 Introduction

L'imagerie médicale englobe différentes technologies telles que ’échographie, la ra-
diographie, la tomodensitométrie, 'IRM (Imagerie par Résonance Magnétique), etc ... Un
intérét particulier est porté aux techniques de tomographie dont les plus fréquentes en
imagerie médicale sont : la tomodensitométrie, I'IRM, la TEP (Tomographie a Emission
de Positons) ou encore la TEMP (Tomographie d’Emission MonoPhotonique). Ces deux
dernieres nécessitent l'injection d’un produit radioactif et sont donc a écarter compte
tenu du caractére non-invasif et atraumatique souhaité pour cette étude.

L'IRM, technique non-irradiante, est préférée au scanner pour des raisons d’expo-
sitions répétées. De plus, le port du bas de contention ne perturbe pas I'exposition et
'acquisition de l'image. D’une maniére générale, I'IRM est prescrite pour I'observation
des tissus mous alors que la tomodensitométrie (sans injection de produit de contraste)
est prévue plutot pour l'observation du squelette.

Dans notre étude 1'imagerie est utilisée pour observer et quantifier de maniere pré-
cise la réponse des tissus biologiques mous de la jambe a la sollicitation particuliére
qu’est la contention. Cependant pour extraire des données cinématiques exploitables
dans le cadre d'une étude mécanique, il est nécessaire de traiter ces images. Pour ex-
traire des déplacements d’une comparaison de deux images, la technique la plus cou-
ramment utilisée est la Corrélation d'Images Numériques (CIN).

Dans ce chapitre, nous présentons les différents traitements d’images qui sont né-
cessaires a la génération d’un maillage EF calqué sur la géométrie de la jambe ainsi
que le traitement des images IRM par CIN afin d’en extraire des déplacements néces-
saires dans le processus d’identification des propriétés mécaniques des tissus mous de
la jambe.

5.2 Imagerie par Résonance Magnétique

Comme présenté précédemment, les images utilisées pour ce travail sont obtenues
par résonance magnétique. Afin de permettre une bonne compréhension des images
que nous allons traiter par la suite, la présentation du principe de I'IRM est nécessaire.

5.2.1 Principes physiques

La partie de ce chapitre consacrée aux principes physiques de 'IRM est, pour des
raisons de lisibilité, trés simplifiée. Nous encourageons donc le lecteur a se référer pour
de plus amples détails aux livres suivants [HMG™07] et [Aiv96].

La résonance magnétique clinique s’appuie les propriétés magnétiques des noyaux
atomiques, monoprotoniques, des atomes d’hydrogéne présents dans le corps humain.
En placant les protons dans un champ magnétique, ils sont animés d’un mouvement de
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précession autour de I'axe du champ a une fréquence de 63,855 MHz pour un champ
de 1,5 T. L'aimantation tissulaire résultante est donc dirigée dans 'axe du champ ma-
gnétique avec une composante longitudinale maximale et une composante transversale
i.e. perpendiculaire a I'axe du champ, minimale. Les protons sont ensuite excités par
une onde radiofréquence (RF) de courte durée a la fin de laquelle les protons restituent
I'énergie accumulée lors de leur résonance. La restitution de cette énergie est appelée
relaxation et c’est durant ce retour a I'état polarisé qu'un signal FID (Free Induction De-
cay) est enregistré. L'ensemble des signaux issus de la relaxation des protons constitue
le signal RMN (Résonance Magnétique Nucléaire), nécessaire a la formation de I'image.

Avant de présenter les différents types d'images et les séquences fréquemment utili-
sées, les temps caractéristiques sont définis. Les parametres primordiaux en IRM sont le
Temps de Répétition (TR) et le Temps d’Echo (TE). Le TR est le temps qui sépare deux
excitations par une onde RF et le TE est le temps auquel le signal est enregistré.

Un paramétrage ad hoc du TE et du TR permet une bonne différenciation des tis-
sus. En effet, 1'utilisation d’'un TR court ( < 500 ms) fournit des images dites pondérées
en T1 car les différences de signal enregistrées sont dues principalement a la différence
d’aimantation longitudinale (T1). Le parametre T1 est un temps caractéristique de la
relaxation longitudinale. Il est défini comme le temps nécessaire pour que I'aimantation
longitudinale retourne a 63 % de sa valeur initiale.

L’aimantation transversale n’a qu’une faible dépendance pour ce type d'image, alors
qu’en utilisant un TR long (pas de pondération en T1) et un TE long ( > 90 ms), les
différences de signal observées sont dues a la relaxation transversale T2, les images sont
pondérées en T2. Le parametre T2 est un temps caractéristique de la relaxation trans-
versale. Il est défini comme le temps nécessaire pour que l'aimantation transversale
retourne a 37 % de sa valeur initiale.

Sur les images pondérées en T1 apparaissent en blanc les tissus a T1 court, comme
la graisse, alors que sur les images pondérées en T2 ce sont principalement les liquides
qui apparaissent en blanc car ils sont caractérisés par un T2 long.

Les parametres T1 et T2 ainsi que p, la densité protonique permettent de caractériser
les tissus. L'acquisition du signal permettant la formation de I'image se fait suivant plu-
sieurs grandes familles de séquences. La plus répandue est la séquence echo de spin qui
consiste a émettre une impulsion de 90° puis une seconde de 180° au temps TE/2 afin
de compenser le déphasage des spins di aux inhomogénéités de champ. L'impulsion
de 90° excite les protons par une onde de radiofréquence permettant de faire basculer
I'aimantation tissulaire a 90 ° i.e. au lieu d’avoir une composante majoritairement longi-
tudinale, I'aimantation n’est plus que transversale. Lors de la relaxation, les spins vont
se déphaser, certains iront plus vite que d’autres a se relaxer, c’est pourquoi on émet
une impulsion a 180 ° inversant la composante tranversale de I'aimantation. Les spins
conservant les vitesses a 1'origine du déphasage, ils vont se rephaser.

Chacune de ces séquences, d'une durée de TR, permet de remplir une ligne de 1'es-

1. Mouvement de rotation autour d’un axe fixe, décrivant un cone autour de cet axe.
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Figure 5.1 — L'imageur IRM Magnetom Avanto utilisé pour les prises de vues

pace de Fourier. Pour plus de détails sur la construction de I'image nous invitons le lec-
teur a consulter [Doy04]. De nombreuses répétitions sont donc nécéssaires pour obtenir
plusieurs coupes, d’ot1 la nécessité d’utiliser des séquences plus rapides afin de dimi-
nuer la durée d’acquisition. Par exemple pour une séquence spin-echo rapide, le principe
est d’émettre plusieurs impulsions de 180° pendant la durée du TR, ce qui permet de
recueillir un train d’échos et ainsi de remplir plusieurs lignes de l'espace de Fourier
pour une seule impulsion de 90° [MMGPO02], [Kas03]]. La séquence spin-echo rapide est
aussi appelée Turbo Spin Echo ou TSE.

5.2.2 La prise de vues

L'acquisition des images IRM utilisées dans le cadre de ce travail est réalisée avec
lI'imageur Magnetom Avanto 76-18 de Siemens®, dans un champ magnétique de 1,5T
[Figure BJ]]. L'antenne utilisée pour la récupération du signal est une antenne Body-
Matrix composée de 12 éléments sur un maximum de 18 possibles sur cette machine.
Plus le nombre d’éléments est important, plus le rapport signal/bruit est amélioré. La
séquence utilisée est une séquence Turbo Spin Echo 5, soit une séquence avec 5 impul-
sions a 180°. Grace a ce type de séquence, le temps d’acquisition est de 6 min 39 s pour
une acquisition de 8 coupes de 512 x 512 pixels. Le nombre de coupes est choisi de facon
a pouvoir faire correspondre au moins une coupe dans chacune des différentes séries.
En effet, nous avons réalisé 4 séries correspondant chacune a une contention BVSport®.
Avant de procéder a 1’acquisition, des dispositions ont été prises afin que le mollet ne
soit en contact avec aucun élément extérieur. Le genou est sur-élevé et la cheville repose
sur un cale-pied. La série que 1’'on consideérera par la suite comme initiale est une série
sans contention [Figure 5.2{(@]], ce sera la série de référence. La deuxiéme série concerne
la contention par la chaussette B [Figure B.2{(B)], 1a troisieme série, la contention par la
chaussette C [Figure B.2H(c)]. La derniére série est un test dans les conditions extrémes
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de la contention avec des chaussettes superposées. A la chaussette C est ajoutée une
chaussette A. Cette derniere série ne sera pas présentée dans I'étude compte tenu de
I'écrasement total des veines jumelles que cette contention entraine [Figure 5.2l{(d)].

5.3 Le traitement d’images

5.3.1 Les images utilisées et leurs recalages

Chacune des séries d'IRM est composée de 8 coupes de 512 x 512 pixels et distantes
de 3 mm. La résolution spatiale de I'image dans le plan de coupe est de 3,2 pixels/mm.
Pour pouvoir comparer les images, les coupes doivent étre prises a la méme hauteur
du mollet. L'enfilage de chacune des chaussettes nécessitant le retrait de la jambe de
l'appareil, de faibles différences de placement de la jambe peuvent persister malgré les
précautions prises. Une marque est faite sur le bord du banc afin de placer la jambe
toujours a la méme hauteur, cependant des variations de quelques millimetres existent.
Pour prendre en compte ces variations, on compare les contours des os, admis comme
rigides, afin de choisir les images correspondantes a une hauteur donnée. Les coupes
choisies dans les séries sont présentées sur la[Figure 5.2]]. Nous rappelons que les images
sont pondérées en T1, ce qui signifie que la partie apparaissant en blanc sur les images
est la graisse (ou '’hypoderme). Apres avoir choisi des images a la méme hauteur du
mollet, il est a présent nécessaire de faire correspondre les images dans le plan trans-
verse. En effet, pour réaliser des mesures, il est indispensable que les images soient
prises dans le méme répere. Des opérations de translation et rotation sont réalisées sur
les images afin que les contours des os se superposent, les os étant les seules parties
supposées quasi-rigides de I'image. Les opérations de traitement d’images sont réali-
sées avec le logiciel Amira®.

5.3.2 La segmentation des images

La segmentation d’image est une opération de traitement d’images qui a pour but
de rassembler des pixels entre eux suivant des criteres prédéfinis. Ceci correspond phy-
siquement a isoler des régions ou les tissus biologiques sont identiques. Dans le cas
présent, I'intérét qui est porté a la segmentation est relatif a la différenciation des tissus
et a la génération de maillage qui y fera suite. Le but est de rassembler les pixels selon
leur appartenance a un des matériaux prédéfinis. Une premiére observation des images
permet d’ores et déja de différencier certains muscles en recoupant avec I’anatomie. Si
la différence de niveaux de gris entre la graisse et les muscles est flagrante et peut donc
étre traitée par un seuillage, il n’en est pas de méme pour différencier les muscles entre
eux. L'anatomie et la détection de contour nous permettraient de différencier les princi-
paux muscles. Une fois les pixels attribués aux muscles, a la graisse et aux os, il subsiste
un domaine ou réside le systéme vasculaire. Ce domaine englobe un paquet nerveux,
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(c) Avec la chaussette C (d) Avec les chaussettes A et C super-
posées

Figure 5.2 — Images IRM de référence pour les différentes contentions appliquées
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le systéme vasculaire et du tissu conjonctif. Compte tenu de l'imprécision de la seg-
mentation du systeme vasculaire, il n’est pas raisonnable de prendre en compte celui-ci
dans le processus d’identification. En premiere approximation, nous tenterons d’iden-
tifier seulement deux types de tissus, la graisse et les muscles. Notons cependant que
le tissu appelé muscle regroupe 'ensemble des tissus a 1’exception de la graisse et des
o0s. Le systéme vasculaire et le tissu conjonctif seront assimilés au muscle pour l'iden-
tification. Les causes des imprécisions de segmentation du systeme vasculaire peuvent
étre la résolution de I'image insuffisante [Figure 5.3] et le type de pondération utilisée.
En effet, les images pondérées en T2 sont plus adaptées a 1’étude du systéme vasculaire
mais au détriment des autres tissus. Sur des images pondérées en T2, la différenciation
de la graisse et du muscle aurait été plus difficile et la segmentation n’aurait pas pu étre
réalisée par seuillage. Le choix de la pondération en T1 est fait car on souhaite, en pre-
miere approche, déterminer les propriétés mécaniques de la graisse et du muscle, d’ott
la nécessité d'une segmentation précise de ces domaines. La pondération en T1 permet
d’avoir beaucoup de contraste entre la graisse et le muscle.

Figure 5.3 — Image IRM et zoom (x 3,6) sur le systéme vasculaire sous contention par la
chaussette C

Afin d’illustrer la segmentation, nous présentons la segmentation réalisée sur la
coupe IRM de la série C et le résultat de cette segmentation [Figure B.4{D)]. En fai-
sant de méme pour l'ensemble des séries on obtient des segmentations comparables
avec toutefois un nombre de pixels par domaine variable. Cette variation est due en
partie a la compressibilité des tissus mais aussi a des approximations de segmentation.
La segmentation réalisée permet de connaitre le nombre de pixels appartenant a chacun
des domaines étudiés. Dans notre cas, les domaines coincident volontairement avec les
différents tissus. La comparaison du nombre de ces pixels entre les différentes séries
nous permet d’ores et déja d’appréhender les variations de surfaces entre les domaines
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(a) Segmentation superposée a I'image (b) Segmentation seule sur la série C
de la série C

(c) Segmentation de la (d) Segmentation de la (e) Segmentation de la
coupe sans contention coupe avec la contention coupe avec la contention
B AetC

Figure 5.4 — Segmentation des images issues des différentes séries
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[Tableau [B.]). Les variations d’aires entre les images issues des séries B et C sont assez

Aire totale en pixels du mollet Variation de volume (%)
Sans contention 138091
Avec la chaussette B 131272 -4.94
Avec la chaussette C 131863 -4.51
Avec les chaussettes A et C 126230 -8,6

Tableau 5.1 — Variation de l'aire du mollet en fonction des différentes contentions ap-
pliquées.

proches. La variation d’aire pour la série concernant les deux chaussettes superposées
est pres de deux fois supérieures a celle de la série C.

5.3.3 Génération du maillage

L'utilisation par la suite d"une simulation par EF nécessite la génération d"un maillage.
Afin de faire correspondre le maillage et la géométrie du mollet, le maillage est généré
a partir de la segmentation réalisée précédemment [Figure 5.4{(c]]. La procédure de gé-
nération de maillage est automatisée sous le logiciel de traitement d’images Amira%).
La qualité des triangles est vérifiée par des critéres de régularité. Ceux utilisés sont le
rapport (R1) entre le cercle circonscrit et le cercle inscrit du triangle, le rapport (R;) entre
la distance maximale et la distance minimale entre deux sommets et I'angle () minimal
des sommets. Pour R; la valeur optimale est 1/3 soit un triangle équilatéral. La valeur
optimale pour R; est 1. On cherche toujours a s’approcher de triangles équilatéraux en
matiére de régularité. Ici, on impose les conditions R; > 0,2, Ry < 5eta > 10°.

Compe tenu de la complexité des contours des domaines, le maillage est constitué
de 3915 éléments [Figure 5.5]. Ce maillage sera utilisé lors des simulations.

5.4 La corrélation d'images numériques

Les images IRM acquises sous différents niveaux de contention ont pour objet de dif-
férencier deux états de chargement du mollet. Une possibilité d’accéder aux grandeurs
physiques caractérisant ces deux états consiste a déterminer par la Corrélation d'Images
Numériques (CIN) les déplacements qui permettent de passer d'une image a 1’autre.

5.4.1 Le principe

Le principe de la CIN est basé sur la comparaison d’images numériques corres-
pondant a des états différents d’un milieu observé. Classiquement, en mécanique des
solides [CCHMOT],[DBCY8]|, on considére deux images correspondant a deux états de
déformation d’un méme objet. On sélectionne dans la premiére image, dite aussi image
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Figure 5.5 — Maillage utilisé lors des simulations composé de 3915 éléments triangles
linéaires et origine de I'abscisse curviligne.

de référence, un petit domaine de pixels qu’on appellera aussi fenétre de corrélation. Ce
domaine sera identifié par les valeurs de niveaux de gris des pixels qui le constituent.
Le travail consiste ensuite a repérer, sur la deuxiéme image, la fenétre qui "ressemble”
le plus a la fenétre sélectionnée, au sens des niveaux de gris. Le critere de ressemblance
utilisé est appelé coefficient de corrélation. Le but de la CIN est de maximiser ce co-
efficient de corrélation car celui-ci est défini de telle sorte qu’il atteigne son maximum

lorsque la fenétre trouvée est la plus semblable a la fenétre de référence, ce qui revient
a chercher le maximum de "ressemblance".

La CIN repose sur six définitions,
- le coefficient de corrélation, qui est le critére de ressemblance.

- la taille et 1a forme des fenétres, qui définit la résolution spatiale de la mé-
thode.
- la position des centres des fenétres.

- le rapport de corrélation, qui influence l'unicité de la solution en bornant le

domaine de recherche et qui est défini comme le rapport de la taille des fenétres
de corrélation sur la taille des zones de recherche.

- les fonctions d’interpolation dans les fenétres, qui permettent de définir quel
type de déformation sera recherché.

- la résolution, qui est le plus petit déplacement détectable : ici 0,02 pixels.

Nous allons a présent nous intéresser au logiciel WIMA® [DDM*94] développé par le
Laboratoire Hubert Curien de 1'Université Jean Monnet a Saint-Etienne et utilisé pour
ce travail. Le coefficient de corrélation utilisé dans WIMA est un critére de similarité au
sens des moindres carrés. Pour un vecteur de déplacement i, et X étant le vecteur des

68



B Acquisition et traitement d’images médicales

coordonnées cartésiennes d'un point de la fenétre f, le coefficient de corrélation calculé
s’écrit,

c(a) = /f (I(%) — I4(% — @))? dx (5.1)

avec [; une fonction d’intensité de la fenétre initiale (de référence ) et I; une fonction
d’intensité de la fenétre dans 1'état déformé. Le module de Vélocimétrie par Image de
Particules (VIP) est plus particuliérement utilisé dans ce logiciel. La VIP est une tech-
nique plus fréquemment utilisée en mécanique des fluides car elle permet le suivi d"une
particule lors de son déplacement dans un fluide [WG91]. Dans le cas de VIP en mé-
canique du solide, les fenétres de corrélation constituent les particules a suivre dans
leurs déplacements. Afin d’obtenir une carte des déplacements de I'image, I'image de
référence est partitionnée en un nombre choisi de fenétres de corrélation réparties selon
les besoins de I'étude. A chacune de ces fenétres est associée une zone de recherche au-
tour de la fenétre de référence. Les fonctions d’interpolation utilisées par WIMA® sont
d’ordre 0 [Figure[5.6] [SS00]. La correspondance entre les deux domaines est déterminée
sous la forme de translations avec une précision de 0,02 pixels.

Figure 5.6 — Zone de recherche (en vert) et fenétre de corrélation (en rouge), recherche
du maximum de ressemblance (en pointillés).

L’agrandissement de la zone de recherche permet 'extension de la méthode a la
recherche de grands déplacements mais entrainant trés probablement une perte d’in-
formation d’ot1 une perte de précision [SSO2]|. En effet si la zone de recherche est tres
grande par rapport a la fenétre de corrélation, un minimum peut étre détecté alors qu’il
ne s’agit plus de la méme zone d’image. Pour cette méme raison, on veille a ce qu'au
moins 1/3 des pixels présents dans une fenétre de I'image de référence soient présents
dans la zone de recherche de la seconde image.
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5.4.2 La CIN appliquée aux IRM

La CIN nécessite, pour la comparaison de deux images, deux jeux de fenétres iden-
tiques, réparties sur chacune des images. Chacune des fenétres de corrélation est a com-
parer une a une avec celles dans l'autre image. La maniére la plus commune de répartir
ces fenétres est de quadriller de fagon réguliere I'image. Ce quadrillage est généré par la
définition d’une taille de fenétre et d"une période. Une période ad hoc permet le chevau-
chement des fenétres et ainsi la prise en compte de tous les pixels de 'image [Figure[5.7].
Les fenétres ainsi définies ne sont pas des fenétres de corrélation mais les zones de re-

Premiére partition

\ Deuxiéme partition :chevauchement 50%
Figure 5.7 — Chevauchement de 50% suivant chaque axe des fenétres de calcul.

cherche correspondantes. La taille des fenétres de corrélation est définie par le Rapport
de Corrélation (RC) qui correspond a la taille de la zone de recherche sur la taille de
la fenétre de corrélation. La répartition homogene des fenétres n’est pas adaptée au
probléme que l'on souhaite traiter car les déformations ont lieu principalement sur le
contour de la jambe et a proximité des aponévroses. Il n’est donc pas nécessaire de tenir
compte de la zone a I'extérieur de la jambe.

Ici on présente pour exemple le résultat d'une corrélation réalisée avec des fenétres
de corrélation de 12 x 12 pixels réparties réguliérement sur toute I'image avec une zone
de recherche de 48 x 48 pixels et une période de 12 pixels [Figure 5.8]. On tient donc
compte de I'ensemble des pixels. Le résultat présente des déplacements a 1'extérieur du
domaine de la jambe considérée, soulignant une difficulté de calcul du pic de corrélation
pour des fenétres ayant peu ou pas de motif. Ce probleme est aussi présent a l'intérieur
de la jambe ot les contrastes entre les muscles sont peu marqués. On peut supprimer
les vecteurs déplacement aberrants mais cela reste délicat.

Les vecteurs a l'extérieur de la jambe [Figure n‘ont aucun sens physique. Le
mauvais contraste de certaines fenétres entraine la détection de déplacements a priori
inexistants.
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Figure 5.8 — Vecteurs issus de la corrélation pour des fenétres de corrélation de 12 x 12
pixels et des zones de recherche de 48 x 48 pixels

5.4.3 Tentative d’adaptation de la CIN par le positionnement des centres des
fenétres sur des zones fortement contrastées

Utilisation de la CIN pour déterminer les déplacements a l'intérieur du mollet

Nous avons vu précédemment qu'une distribution homogene des fenétres est in-
adaptée a notre probleme. Nous souhaitons avoir des informations sur les déplacements
ayant lieu a l'intérieur de la géométrie du mollet. En considérant que les principaux dé-
placements ont lieu prés des aponévroses, on choisit de définir manuellement les zones
de recherches dont le centre coincide avec un noeud du maillage [Figure 5.5]], plus par-
ticulierement sur les contours des différents domaines définis par une segmentation
détaillée des différents muscles.

Dans la procédure d’identification, on compare les grandeurs mesurées et simulées,
et notamment les déplacements. Un choix consiste & comparer directement les déplace-
ments issus de la CIN et les déplacements (nodaux) obtenus par un calcul EE. Pour ce
faire, on choisit d’utiliser les nceuds du maillage [Figure comme centres des fenétres
de corrélation. Ainsi, les différents déplacements sont exprimés aux mémes points géo-
métriques.

Afin d’utiliser les coordonnées des nceuds du maillage et les contours des matériaux
définis dans ZéBuLoN® (code EF utilisé), la génération de jeu de fenétres est implé-
mentée dans le code EF. Les zones de recherche doivent étre suffisamment étendues
pour détecter un grand déplacement de la fenétre de corrélation. Nous avons choisi une
zone de recherche minimale de 24 x 24 pixels. Les zones de recherches proposées sont
testées avec des rapports de corrélation de 0,5 et 0,25. Nous présentons ici le résultat de
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la corrélation obtenu pour des zones de recherche de 48 x 48 pixels et des fenétres de
corrélation de 12 x 12 pixels [Figure 5.9}{(a)].

(a) Fenétre de corrélation 12x12 pixels et (b) Fenétre de corrélation 15x15 pixels et
zone de recherche 48x48 pixels zone de recherche 60x60 pixels

Figure 5.9 — Vecteurs résultant de la corrélation sur les contours des domaines pré-
définis

I est possible de comparer avec le résultat de la corrélation obtenu pour des zones
de recherche de 60 x 60 pixels et des fenétres de corrélation de 15 x 15 pixels [Figure 5.9}
(@)l

On présente les déplacements horizontaux et verticaux obtenus par la CIN sur le
contour de la jambe [Figure B.10]]. La [Figure B.I1] présente 1'écart obtenu entre les
déplacements déterminés pour des rapports de corrélation de 0,25 avec des fenétres de
corrélation de 12x12 pixels et de 15x15 pixels. L'écart n’a pu étre calculé qu'aux points ou
les vecteurs existent pour les deux types de fenétres de corrélation, ce qui réduit consi-
dérablement le nombre de données. Par exemple, pour I'écart proposé [Figure B.11]], 68
vecteurs communs ont pu étre utilisés alors que les images initiales comportaient res-
pectivement 78 et 83 vecteurs appartenant au contour [Figure 5.9l [Figure BIHD]].
Les déplacements obtenus par ces corrélations sont variables. En effet, en comparant les
déplacements obtenus aux mémes points géométriques mais avec des tailles de fenétres
différentes, il est possible d’observer localement une variation de plus de 2000 % [Fi-
gure B.11]]. Mis a part de grandes différences observées entre les valeurs obtenues pour
les deux types de fenétre, on remarque 1’absence de déplacement détecté sur certaines
portions du contour [Figure[5.9]. De plus on observe une grande irrégularité dans les ré-
sultats. Deux points consécutifs peuvent avoir des déplacements dont le sens est inversé.
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(b) Déplacements verticaux

Figure 5.10 — Déplacements obtenus par CIN sur le contour de la jambe pour les cas
présentés [Figure
(FC (en pixel) : taille des Fenétres de Corrélation; ZR (en pixel) : taille des
Zones de Recherche)
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Figure 5.11 — Ecart entre 2 jeux de fenétres pour un rapport de corrélation de 0,25

Le choix de la taille des zones de recherche ainsi que celle des fenétres de corréla-
tion est arbitraire. La taille de la fenétre de corrélation est un compromis entre la prise
en compte d'un motif suffisamment grand pour étre reconnu et pas trop étendu pour
s’affranchir des phénomenes possibles de rotation ou de déformations géométriques
non-linéaires (les translations ne suffisent pas a définir la déformation). Il est pourtant
nécessaire pour le processus d’identification des propriétés mécaniques des tissus biolo-
giques mous de la jambe de déterminer de maniére précise et robuste les déplacements
ayant lieu dans la jambe.

Déplacements mesurés sur le contour de la jambe

La CIN est utilisée ici pour extraire les déplacements sur le contour de la jambe dus
a l'application de la contention. Il a été présenté précédemment que la génération des
jeux de fenétres peut étre réalisée de facon automatisée et grace a cette fonctionnalité,
il est possible de générer de maniere automatique des fenétres dont le centre est un
neeud du maillage, plus particulierement un noeud sur le contour du maillage. L'intérét
de la corrélation sur des fenétres positionnées sur le contour du maillage est de pouvoir
réaliser en premiéere approximation, une simulation en imposant les déplacements sur
le contour.

On présente a titre d’exemple, le positionnement des fenétres sur le contour [Fi-
gure 5.12]. Nous proposons de présenter quelques uns des résultats obtenus avec des
zones de recherches dont les tailles ont été définies précédemment et des rapports de
corrélation de 0,5 et 0,25. Le premiere remarque concerne le nombre de vecteur-résultat,
qui selon le type de fenétre utilisé, varie. On peut aussi remarquer que des vecteurs
voisins sont orientés dans des sens opposés, leur interprétation est donc délicate.

74



B Acquisition et traitement d’images médicales

Figure 5.12 — Répartition de zones de recherche de 36 x 36 pixels sur le contour du
mollet

La difficulté principale rencontrée dans le cadre de 1’adaption des fenétres a la géo-
métrie de la jambe est la gestion des pixels extérieurs. En faisant correspondre le centre
des fenétres avec les noeuds du contour, une partie des pixels de la fenétre de corrélation
appartient au domaine extérieur a la jambe. Dans 'image déformée, cette proportion de
pixels extérieurs augmente puisqu’il s’agit d"une compression de la jambe. La correspon-
dance entre les deux images ne peut étre exacte. Pour ce type de probléme, la solution
serait d’avoir des fenétres de corrélation dont la forme s’adapterait au contour de la
géométrie.

Nous avions remarqué sur la [Figure B.11]] un écart maximal de plus 2000 % entre
les déplacements obtenus des fenétres de corrélation de 12x12 pixels et de 15x15 pixels
pour un rapport de corrélation de 0,25. Une des principales difficultés est le choix de
la taille des fenétres de corrélation et des zones de recherche. En effet, pour les diffé-
rentes tailles envisagées pour un rapport de corrélation de 0,25, I'écart moyen obtenu
pour le déplacement horizontal [Figure 5.1T]| est 99,75 % et il est de 42,34 % pour le
déplacement vertical [Figure 5.17]]. Dans le cas d’un rapport de corrélation de 0,5, 1’écart
maximal obtenu entre des fenétres de 30x30 pixels et 24x24 pixels est supérieur a 800 %
[Figure 5.13]]. Cependant, rien ne justifie 1'utilisation de 1'un ou l'autre jeu de fenétres.

Nous présentons ici ces grandeurs pour un rapport de corrélation de 0,25 i.e. la fe-
nétre de corrélation est 4 fois plus petite que la zone de recherche. Les déplacements
horizontaux [Figure et verticaux [Figure suivent la méme tendance le
long du contour quelles que soient les fenétres utilisées. On observe localement une
grande variabilité des déplacements, confirmée par I'étude de la norme du déplacement
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Figure 5.13 — Ecart entre 2 jeux de fenétres pour un rapport de corrélation de 0,5

[Figure 5.I4H(c)]. Le principal inconvénient de 1'utilisation de la CIN est I'obtention tres
locale des déplacements.

Les mémes comparaisons sont réalisées pour un rapport de corrélation de 0,5 [Fi-
gure 5.15]]. Si ce n’est 'absence d'une grande partie des vecteurs, les conclusions réali-
sées pour la [Figure 5.14] peuvent s’appliquer a la [Figure 5.15].

Pour conclure I'étude de la CIN, nous avons pris pour exemple les courbes des dé-
placements obtenues dans le cas de zones de recherche de 48 x 48 avec des fenétres de
corrélation de 12 x 12, soit un rapport de corrélation de 0,25. Ces courbes sont inter-
polées par un polynéme de degré 9. Le principal résultat contenu dans ces courbes est
I'écart pouvant atteindre plus de 1300 % entre les courbes d’interpolation et les courbes
expérimentales [Figure [Figure issues de la CIN. Il semble donc inap-
proprié d’utiliser les courbes interpolées comme chargement mécanique sachant 1’écart
entre celle-ci et la courbe expérimentale.

D’une maniere générale, les résultats de CIN montrent une grande dépendance aux
tailles des fenétres malgré une tendance semblable entre les courbes. Sans justification
pour l'utilisation d"un jeu de fenétres ou dun autre, il parait délicat de baser 1’acquisi-
tion de données expérimentales en vue d'une identification des parametres matériaux
sur une méthode dont les résultats sont aussi variables.
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Figure 5.14 — Déplacements et normes issus de la corrélation pour des rapports de cor-
rélation de 0,25
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Figure 5.15 — Déplacements et normes issus de la corrélation pour des rapports de cor-
rélation de 0,5
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Figure 5.16 — Déplacements horizontaux et erreur calculée avec la courbe d’interpola-
tion.
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Figure 5.17 — Déplacements verticaux et erreur calculée avec la courbe d’interpolation.
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5.5 Conclusion

Malgré les efforts développés pour acquérir et traiter ces images de maniére rigou-
reuse, il subsiste quelques sources d’imprécisions, notamment dans le procédé de re-
calage rigide des images, réalisé de maniére manuelle. En ce qui concerne la segmen-
tation des images et la génération du maillage, certaines simplifications ont di étre
réalisées. Malgré notre application a respecter la segmentation pour générer le maillage,
certains contours ont été lissés afin d’obtenir un maillage suffisamment régulier. Nous
verrons dans la suite de ce travail qu'un maillage simplifié pourra étre utilisé au profit
d’une identification plus simple. Le plus important probleme soulevé dans ce chapitre
concerne la CIN. Dans le cas que nous avons présenté ici la CIN n’est pas approprié.
La CIN montre une grande dépendance a la taille des fenétres injustifiée. Rien ne nous
permet de justifier la taille de fenétres a utiliser. De plus, les déplacements obtenus par
la CIN montrent une tres grande irrégularité. Les déplacements de deux points consé-
cutifs sur le contour ont parfois des sens opposés. L'utilisation de la CIN génere donc
une trés grande incertitude sur les résultats obtenus.

Afin de pallier le manque de contraste a l'origine de certains vecteurs aberrants,
l'utilisation de fenétres de taille et de forme adaptées aux contrastes locaux est une
voie d’amélioration possible. La régularisation des déplacements peut aussi étre envi-
sagée par 'imposition de conditions globales sur le champ de déplacement comme la
méthode de Recalage d’Images Numériques (RIN).
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CHAPITRE 6

Mise en ceuvre d’un modele EF

Sommaire
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6.1 Introduction

Les objectifs de 1’étude sont le développement d'une méthodologie d’identification
des tissus mous de maniere non-invasive et atraumatique et la prévision des pressions
hydrostatiques a I'intérieur d’un mollet sous contention. La mise en ceuvre du modéle
numérique est 'une des étapes principales pour la réalisation de ces objectifs.

D’une part, le modele numérique que l'on présentera dans ce chapitre sera utilisé
pour générer des données simulées a comparer avec des données expérimentales lors
du processus d’identification. D’autre part, lorsque le modéle sera recalé (i.e. les para-
metres matériaux seront identifiés), le modele présenté sera utilisé pour la prévision de
la répartition des pressions hydrostatiques a l'intérieur du mollet.

Nous proposons dans ce chapitre, une présentation du modele et des différentes
phases de sa mise en ceuvre. Dans une premiére partie, le modele général est présenté
ainsi que les hypotheses simplificatrices formulées dans le cas général. Nous justifierons
alors de l'utilisation d’'un modele compressible. Puis dans une deuxiéme partie, on pré-
sentera un modele numérique dont le chargement mécanique est simplifié. La troisieme
partie de ce chapitre est consacrée a la modélisation du tricot et de la jambe simultané-
ment et au traitement numérique du contact impliqué. Finalement, la derniere partie de
ce chapitre est dédiée a la modélisation de 'effet de la contention par I'implémentation
d"une condition aux limites en efforts issue de la caractérisation des tricots présentée
précédemment [Chapitre [E].

6.2 Quelques rappels sur I'incompressibilité et la compressibi-
lité

Avant de présenter les modeéles dont il est question, il parait nécessaire d’effectuer
quelques rappels et précisions sur I'incompressibilité. En effet, les matériaux biologiques
sont quasi-systématiquement considérés comme incompressibles [Chapitre 2]. L'incom-
pressibilité est I'inaptitude d’'un matériau a changer de volume, cette condition se traduit

par,
detF=]=1 (6.1)

Que le potentiel hyperélastique s’écrive en fonction des élongations principales ou en
fonction des invariants des tenseurs de déformations de Green-Lagrange et Cauchy-
Green droit, le nombre de ces invariants est réduit a deux dans le cas de I'incompressi-
bilité stricte. Si I'incompressibilité permet de simplifier analytiquement les potentiels, il
n’en est pas de méme pour la résolution numérique par la Méthode aux Eléments Finis
(MEE).
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Dans le cas d’une évolution isotherme et dans le cas particulier de I'hyperélasticité,
l'inégalité de Clausius-Duhem peut s’écrire sous la forme de l'égalité suivante [BW97],

oY .

S —2p0z5) : C=0 6.2

(S —20055) (6.2)
Or, la condition d’incompressibilité n’est pas contenue dans le premier terme de cette
expression. Néanmoins, I'incompressibilité impose | = 1, on a donc J=0,or
j=3JCt: Cdoy,

1. .1 .

5 JC' :C=0 (6.3)
En imposant la condition d’incompressibilité [Equation ©3)] a I'égalité [Equation (6.2)]
, il apparait que (S — ZpOS%) et % JC sont colinéaires i.e. il existe A tel que ,

(s~ 2098) = Aj " (64

On en déduit la loi de comportement d'un corps hyperélastique incompressible,

S=AC 142 pog—‘(l’; (6.5)
ou de fagon équivalente, en écrivant A = —p, et sous la forme eulérienne
c=—pl+ ZpF.g—Z.FT (6.6)

L'incompressibilité ajoute donc une réaction de pression a 1’état de contrainte. En consé-
quence la pression que subit le corps reste indéterminée par la loi de comportement. La
difficulté de I'incompressibilité réside dans le calcul de cette pression (pression hydrosta-
tique). De maniere analytique et simplifiée, résoudre le probleme mécanique considéré
revient a minimiser une énergie sous la contrainte d’incompressibilité, on peut donc
utiliser les différentes méthodes associées a la résolution de probléme de minimisation
sous contrainte dont les principales sont [Bie02], [Rao96],

— la méthode des multiplicateurs de Lagrange

- la méthode de pénalité

— la méthode du lagrangien augmenté
Une présentation succinte de ces méthodes est faite dans 1’| Annexe [A].

Bien que ces méthodes soient couramment appliquées dans la littérature pour les
calculs sur les tissus mous, nous allons voir que le comportement du mollet est différent.

6.2.1 Justification de 1'utilisation d’un modele compressible

La segmentation des images réalisée nous a permis d’observer une variation d’aire
de I'ordre de 5% pour le port d’une seule chaussette. En considérant une pression de
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contention 20mmHg, on en déduit que le module de compressibilité est de I'ordre 50
kPa.

Si la plupart des études exposées précédemment [Chapitre 2] présentent des ma-
tériaux quasi-incompressibles, il est alors important de proposer une explication a de
telles différences. Le module de compressibilité que nous évaluons est global car il s’ap-
puie sur la variation de volume de la jambe entiére. Il ne s’agit pas d’'un module de
compressibilité propre a un seul matériau.

L'implémentation et la résolution de ce probleme par la MEF est notre principal inté-
rét. Dans ZéBuLoN®), on ne choisit pas explicitement la méthode de résolution du pro-
bleme d’incompressibilité mais on peut néanmoins faire le paralléle entre les méthodes
présentées précédemment et I'implémentation de 1'incompressibilité sous Z6BuLoN®.
Dans la définition des lois de comportement, 1’écriture de lois hyperélastiques se fait
par l'écriture d’un potentiel ot la condition d’incompressibilité est incluse lorsqu’elle
existe. En effet, certaines lois introduisent le caractére compressible du matériau par
l"utilisation d’un module de compressibilité mis en facteur d"un terme lié a la dilatation
volumique tendant vers 0 en cas d’incompressibilité, ce qui revient a pénaliser le po-
tentiel. L'exemple est donné par le cas particulier d"une loi a potentiel néo-hookéen que
nous utiliserons par la suite,

p(h, D) =c(h=3)+ 5 (5(P=1)~1n]) 67)

ot I; est défini par I’ [Equation ZZ)]. Cette formulation permet de résoudre le pro-
bleme mécanique formulé en déplacements uniquement. Elle s’avere utile dans le cas de
matériaux compressibles a quasi-incompressibles (v < 0,49). Pour les matériaux quasi-
incompressibles a incompressibles (v > 0,49), une méthode s’apparentant a la méthode
des multiplicateurs de Lagrange est nécessaire. En effet, afin d’éviter les probleme de
bloquage des éléments et des phénomenes d’hourglass [Feu05|], on utilise une for-
mulation mixte déplacement/pression des éléments i.e. les éléments sont formulés en
déplacement et en pression, la pression devient une inconnue indépendante des dé-
placements. On résout simultanément 1’équation d’équilibre mécanique et la condition
d’incompressibilité.

Il est important de souligner que la formulation mixte des éléments est nécessaire
dans le cas de matériaux incompressibles ou trés faiblement compressibles [STI1].

En conclusion, la formulation mixte permet le calcul dans le cas incompressible
(K > 1.108 MPa) mais s’avere inutile si on relaxe la contrainte d’incompressibilité. I
est donc nécessaire de situer notre étude sur 'échelle de I'incompressibilité.

Compte tenu des résultats obtenus, il parait souhaitable d’utiliser des éléments for-
mulés uniquement en déplacement puisque nous sommes assez éloignés de la quasi-
incompressibilité.

86



[(l Mise en ceuvre d’un modele EF

6.3 Généralités sur le modeéle numérique

Développé conjointement par 'ONERA, Northwest Numerics (Seattle, USA), et le
Centre des Matériaux (ENSMP), 76BuLoN® est un code de calcul éléments finis adapté
aux problémes de mécanique non linéaire. Programmé en C++, ZéBuLoN présente une
structure modulaire orientée objet. Pour les simulations qui vont étre présentées dans la
suite de ce chapitre, le maillage utilisé est celui obtenu par Amira® [Figure 5.5] que 'on
a exporté en 2D dans Z6BuLoN®. Ce maillage est composé de 3915 éléments triangle
isoparamétriques a interpolation linéaire (fonctions de forme adaptées pour une loi de
comportement hyperélastique compressible [ZT00]). Compte tenu de la rigidité de 1'os
face a celle des tissus mous que 1’on tente d’identifier, ceux-ci sont supposés infiniment
rigides, nous permettant de bloquer les degrés de liberté (d.d.l) en déplacement sur le
contour de I'os, prévenant ainsi tout mouvement de corps rigide.

L’hypothese des déformations planes est préférée a celle des contraintes planes
compte tenu de la longueur du mollet dans la direction longitudinale par rapport a
ses dimensions dans le plan transverse.

Comme nous l'avons vu dans la premiere partie de ce manuscrit, les muscles sont
des matériaux dont le comportement est admis comme étant isotrope transverse. La
formulation d’un modele 2D établi dans le plan d’isotropie permet donc 1'utilisation
de modeles isotropes pour les muscles ainsi que pour la graisse. Dans la suite de ce
chapitre, les potentiels hyperélastiques utilisés sont néo-hookéens [Equation (6.7)]. Les
chargements mécaniques, propres a chacun des modeles, seront détaillés lors de leur
présentation.

6.4 Modélisation d’un mollet soumis a une pression uniforme

6.4.1 Présentation de la simulation

Le modele présenté ici est une application du modele général présenté plus haut,
soumis a une pression uniforme sur le contour de la jambe. La pression choisie est de 20
mmHg ( =~ 2,66 kPa) qui est une pression habituelle pour la contention. Une pression
de 20 mmHg en cheville correspond a la classe 2 des contentions dégressives [cTCO1].
La loi néo-hookéenne isotrope utilisée est implémentée sous Z6BuLoN® sous la forme
d’un potentiel hyperélastique [Equation (6.7)], ¢ et K étant les paramétres matériaux a
identifier par la suite. Pour ces simulations, on utilise deux lois de comportement diffé-
rentes, dans le but de différencier la graisse du reste du mollet. Soit Cq, le parameétre ¢
relatif a la graisse et ¢, le parametre c relatif aux muscles, on pose pour cette simulation
cg = 5 kPa et ¢;; = 10 kPa. De la méme fagon, on pose les modules de compressibilité K,
= 50 kPa et K;;; = 50 kPa. Une étude paramétrique a aussi été conduite.

On a étudié l'influence du module de compressibilité en posant alors K;,;, = 100 kPa.
Enfin, on poursuit par un dernier jeu de parametres, c; = 50 kPa, ¢, = 10 kPa et K, =
K, = 50 kPa [Tableau [6.I]]. Le choix de ces parametres est arbitraire, il n’a pour but
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cg (kPa) | ¢,y (kPa) | K (kPa) | K, (kPa)
jeul 5 10 50 50
jeu 2 5 10 50 100
jeu 3 20 10 50 50

Tableau 6.1 — Jeux de parametres utilisés

que de présenter la réponse de la jambe a une sollicitation uniforme. Ces simulations
permettent I'appréhender l'influence des différents parametres sur cette réponse, nous
pourrons nous en servir comme simulation de référence.

On utilise une formulation Lagrangienne Totale (LT). Le probleme est résolu par la
méthode de Newton-Raphson en quasi-statique en 10 incréments. La pression hydrosta-
tique est déterminée a partir de la solution en déplacement par,

1
p= ~3 tr( o) (6.8)

ol 0 est le tenseur eulérien des contraintes de Cauchy.

6.4.2 Répartition de la pression hydrostatique

Etant donné l'intérét que l'on porte dans I'ensemble de cette étude a la pression
hydrostatique et a sa répartition dans le mollet, nous présentons la carte de pressions
hydrostatiques pour une pression uniforme en chargement mécanique [Figure [6.T].

De la méme maniere, il est possible d’évaluer I'influence du module de compressibi-
lité dans la répartition des pressions. Sur la [Figure[6.]]], malgré un module de compres-
sibilité identique dans les muscles et la graisse, on observe la délimitation muscle-graisse
a proximité des os dans la répartition des pressions, alors qu’elle n’apparait pas dans la
partie charnue du mollet. La répartition des pressions a I'intérieur du mollet est grande-
ment régie par la géométrie du mollet. Par exemple la pression entre les deux os (zone
en nuances de vert) est faible (de 0,25 a 1,5 kPa). Dans la [Figure [6.2], la délimitation
est plus prononcée, indiquant 'influence du module de compressibilité, deux fois plus
élevé dans ce cas, sur le calcul de la pression. Un module de compressibilité élevé tend
a empécher la compression et donc les déplacements, générant alors une pression plus
élevée. D’ailleurs on observe sur la [Figure que la pression dans la zone entre les
deux os varie de 0,5 kPa a 1,8 kPa. Ces valeurs sont supérieures a celles observées dans
la [Figure [6.T]]. Cela amene une premiére remarque sur 'application de la contention.
En effet, la pression effective sur le mollet dépendra largement de la géométrie et de
la composition du muscle. Si les muscles et la graisse ont bien des modules de com-
pressibilité différents, leurs proportions dans le mollet ont un impact important sur la
pression hydrostatique interne.
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0.00025 0.0005 0.00075 0.001 0.00125 0.0015 0.00175 0.002 0.00225 0.0025 0.00275 0.003

aa_press map:1.000000 time:1 min:0.000465 max:0.002916

Figure 6.1 — Répartition de la pression hydrostatique sous une pression uniforme

0.0008 0.001 0.0012 0.0014 0.0016 0.0018 0.002 0.0022 0.0024 0.0026 0.0028 0.003

aa_press map:1.000000 time:1 min:0.000956 max:0.002958

Figure 6.2 — Répartition de la pression hydrostatique sous une pression uniforme
(cg =5 kPa, ¢;; = 10 kPa, K¢ = 50 kPa, K, = 100 kPa)
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6.4.3 Profil des déplacements sur le contour de la jambe

Ce modele simplifié composé seulement de deux matériaux permet d’appréhender
I'influence des parametres matériaux sur la réponse de la jambe a une pression uni-
forme. Nous venons d’observer la répartition de la pression hydrostatique, nous allons a
présent nous intéresser aux déplacements du contour de la jambe engendrés par 'appli-
cation de la pression uniforme. Sous ce type de chargement, les profils des déplacements

T T T
¢y =5 kPa, ¢,, = 10 kPa, K, = K,,, = 50 kPa
¢y =5 kPa, ¢, = 10 kPa, K, = 50 kPa et K,, = 100 kPa
¢y = 20 kPa, ¢,, = 10 kPa, K,=K,, = 50 kPa

05

Déplacement horizontal (mm)

1 1 1 1 1 1 1 1
-15
0 50 100 150 200 250 300 350 400 450

Abscisse curviligne (mm)

T T T
¢y =5 kPa, ¢,;, = 10 kPa, K, = 50 kPa et K,, = 100 kPa
¢g = 5 kPa, ¢, = 10 kPa, K, = K,,, = 50 kPa
¢y = 20 kPa, ¢, = 10 kPa, K,=K,, = 50 kPa

o - n

Déplacement vertical (mm)

=05

1 1 1 1 1 1 1
0 50 100 150 200 250 300 350 400 450

Abscisse curviligne (mm)

Figure 6.3 — Déplacements horizontaux et verticaux sur le contour de la jambe pour
différents parametres de comportement des tissus mous

selon l'abscisse curviligne [Figure B.5] des différentes simulations réalisées présentent
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les mémes tendances [Figure [6.3]]. On peut tout de méme remarquer que lorsqu’on fait
varier le module de compressibilité (tracés rouge et vert), les courbes sont similaires a
un scalaire multiplicatif pres. Seules les amplitudes varient et non pas la répartition.
La comparaison est plus délicate lorsqu’on fait varier c;. Dans le cas de déplacements
verticaux [Figure[6.3]], les déplacements nuls ne se trouvent pas au méme endroit sur le
contour. Finalement, on peut conclure que plus les parametres c et K sont grands, plus
les déplacements sont de faible amplitude (a cause de la rigidification).

La conclusion a retenir dans ces premieres simulations est I'atténuation des pressions
dans la zone située entre les deux os. Cette diminution des pressions hydrostatiques
semble justement étre causée par la présence des os et non pas par le comportement des
tissus mous.

6.5 Modeéle de jambe et du tricot de contention

Une possibilité, pour simuler I'action du tricot de contention consiste a modéliser
celui-ci avec la jambe comme dans [Gai04]. La simulation est décomposée en plusieurs
étapes [Figure [6.4]]. La premiere étape du calcul est la mise en tension du tricot [Fi-
gure BAD]]. A 1’état initial, le tricot non-déformé a une circonférence plus petite que
celle de la jambe [Figure [6.4(a)]. 11 suffit d’étirer le tricot pour le mettre en tension.
Cette mise en tension peut étre comparée a un gonflement car le rayon d’une géométrie
circulaire est augmenté. Pour ce faire, une pression est appliquée a l'intérieur du tricot.
Ensuite on relache celle-ci. Le tricot, en tentant de revenir a son état initial, vient au
contact de la jambe [Figure appliquant ainsi une pression de contact.

zone de contact

(a) état initial (b) le tricot est mis en ten- (¢) le tricot vient au contact de
sion la peau apres dégonflement

Figure 6.4 — Schémas des principales étapes du calcul EF
Cependant la modélisation des tricots nécessite 1'identification de lois régissant leurs

comportements. Les essais uniaxiaux présentés précédemment [Chapitre E] vont étre
utilisés pour la modélisation du tricot par une loi de comportement d’ores et déja im-
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t

A t” Glissement
________ | —HEn
[
[
Adhérence p
Contact - .
Glissement
pty,  mm = ===
Non contact dy
»
(a) Loi de contact unilatéral  (b) Loi de frottement de cou-
lomb

Figure 6.5 — Loi de contact unilatéral et loi de frottement de Coulomb (d’apres [Cha05])

plémentée sous 76BuLoN®. 11 est aussi nécessaire de modéliser le contact entre le tricot
et la jambe.

6.5.1 Quelques brefs rappels sur la mécanique du contact

Avant de présenter la simulation, effectuons quelques rappels sur la mécanique du
contact [Cha05]. La modélisation du contact doit traduire deux phénomenes : la non-
interpénétration entre les deux corps et la loi de frottement [Cha02]]. Soient deux corps
élastiques susceptibles d’étre en contact, une surface maitre et une surface esclave sont
définies comme étant les surfaces ou1 le contact peut se produire. Ces surfaces sont défi-
nies de telle sorte que leurs normales soient orientées vers 'extérieur du domaine solide.
En effet, la définition des normales aux surfaces est importante puisqu’elle permet le cal-
cul de la distance normale du contact d,, i.e. la distance entre deux points appartenant
chacun a une surface de contact des solides [Ala97]. Le scalaire d, traduit le statut géo-
métrique d"un point de contact. Trois situations sont possibles,

*pas de contact d, > 0
e contact parfait d, = 0
einterpénétration d, <0

La force de contact agissant sur la surface du corps esclave n’est pas forcément normale
a la surface de contact, d’ot1 la possibilité d’avoir des forces tangentielles qui peuvent
faire glisser un solide sur 'autre. Pour un contact unilatéral [Cha05], la composante nor-
male de la force de contact ¢, est positive, traduisant un état de compression en contact.
Finalement la loi de contact unilatéral [Figure [65F se résume en trois conditions,
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dn 2 O
tp, < 0 (6.9)
tpdy = 0

La loi de frottement permet I’évaluation de la force tangentielle ¢, en fonction de la force
normale t,. Dans la suite de ce paragraphe sera utilisée uniquement la loi de frottement
de Coulomb [Figure[6.5H(b)]] définie sur la surface de contact,

- od
Ifell <utn = a—tt =0 définition de I’adhérence
(6.10)
il =puty, = 3A>0: %f = —Af relation de glissement

Comme pour le probleme d’incompressibilité, le traitement numérique du contact
revient a un probléme de minimisation sous contrainte. L'inconnue dans un probleme de
contact est t,,, nécessaire pour la suite de la résolution du probléme mécanique dans son
ensemble. La résolution du probleme de contact peut se faire par les mémes méthodes
que celles présentées précédemment [Section [6.2]. La méthode de pénalité estime la
composante normale de la force de contact par,

_ 0 si d, > 0
= {—endn si d, < 0 (6.11)

Le principal inconvénient de cette méthode reste le choix du paramétre de pénalité.
Si celui-ci est trop faible, l'interpénétration des solides est autorisée et conduit a des
solutions dont la précision est affectée. Inversement, si celui-ci est trop élévé, les condi-
tions de contact sont vérifiées de maniere satisfaisante mais la matrice de rigidité du
systéme risque d’étre trés mal conditionnée [Ala97]. Mais comme cette méthode est pro-
bablement la plus simple a mettre en ceuvre, c’est par elle que nous résoudrons notre
probleme de contact sous Z6BuLoN® .

Le contact introduit un systéme supplémentaire de contraintes sur le champ de
déplacement. Celles-ci sont définies implicitement dans les termes de contraintes de
contact. Sous ZéBuLoN®), 1a stratégie pour résoudre un probleme de contact consiste
a résoudre un sous-probléeme pour déterminer les contraintes de contact et les déplace-
ments relatifs entre les surfaces. La résolution du sous-probléeme permet de calculer les
contraintes globales supplémentaires a ajouter au probleme principal.

6.5.2 Résolution du probléme de contact sous Zé6BuLoN®

D’une maniere générale, la résolution du probléeme de contact sous Z6BuLoN® se
fait selon les étapes suivantes, pour chacun des incréments de charge :

1. Estimation du champ global sans imposition du contact en appliquant une mé-
thode classique de Newton et en utilisant le dernier résidu ayant convergé. Ce
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résidu est constitué des réactions internes et des réactions de contact ajoutées a la
derniere itération.

2. Calcul de la matrice de flexibilité i.e. le comportement des nceuds du contact sous
un chargement unitaire

3. Résolution du sous-systeme i.e. détermination des réactions de contact
4. Ajout des réactions de contact au probléme principal

A chaque incrément de charge, on détecte sur le jeu de nceuds susceptibles d’étre en
contact ceux dont I'état de contact a changé.

6.5.3 Modélisation du complexe tricot-jambe
Géométrie et éléments finis

Pour ce nouveau modele nous utilisons le méme maillage que précédemment au-
quel on adjoint le maillage du tricot. Pour des raisons de simplicité, le tricot au repos
est considéré parfaitement circulaire. Le maillage ainsi formé est composé a présent de
2215 nceuds et de 4075 éléments. Les éléments choisis sont des éléments triangulaires,
isoparamétriques et a interpolation linéaire. Ces éléments ne sont formulés qu’en dépla-
cements en accord avec ce qui a été présenté précédemment quant a la compressibilité.

Loi de comportement

Compte tenu de la loi de comportement identifiée pour le tricot C, nous I'avons
assimilé a un matériau élastique non-linéaire dont le module d’élasticité est fixé a 0,4
MPa avec un coefficient de Poisson de 0,3. En effet, en superposant la courbe de traction
expérimentale [Figure 7] et la courbe de traction simulée obtenue par un modele EF,
on admet que les parametres choisis constituent une bonne approximation du compor-
tement du tricot [Figure [6.6].

Comme pour le modele précédent, la jambe est supposée étre constituée de seule-
ment deux matériaux de type néo-hookéen [Equation (@.7)] avec c; = 5 kPa, ¢, = 10 kPa,
K¢= Ky = 50 kPa.

Conditions aux limites

Les conditions aux limites imposées sont de deux types :
- de Dirichlet , les d.d.l sont bloqués sur le contour des os

- de Neumann , on impose une pression sur la face interne du tricot durant la
premiere étape du calcul. Cette condition est relachée par la suite afin d’entrainer
le "dégonflement" du tricot et sa mise en contact avec la jambe.
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Figure 6.6 — Courbe de traction expérimentale pour la chaussette C et courbe de traction
simulée pour E=0,4 MPaetv =0,3

Conditions de contact

Afin de permettre le calcul des réactions de contact, il est nécessaire de proposer
une méthode de résolution. Dans un souci de simplicité de mise en ceuvre, nous avons
choisi dutiliser une méthode de résolution par pénalité. Dans le but de se rapprocher
du contact parfait, on utilise un coefficient de pénalité de 1.10° afin d’éviter l'interpéné-
tration des nceuds. La surface esclave est définie comme étant la face externe du mollet
et la surface maitre est la face interne du tricot. La raison de ce choix est que le maillage
de la surface esclave doit étre plus fin que celui de la surface maitre.

Une fois le tricot mis en place sur la jambe, il est difficile de le faire glisser sur la
jambe. Par exemple, si le tricot est mal positionné i.e. sil est vrillé, mieux vaut enlever
la chaussette puis la remettre plutdt que de tenter de la faire tourner. Cette difficulté a
repositionner le tricot justifie en partie 1'utilisation d"un coefficient de frottement de 0,7,
c'est-a-dire élevé.

Etapes de calcul et résolution

Comme il a été évoqué auparavant [Figure [6.4], pour la simulation de l'action du
tricot sur la jambe, il est nécessaire de définir plusieurs étapes de calcul. A l'instant
initial, jambe et tricot sont au repos. La mise en tension du tricot constitue la premiere
étape du calcul, pour ce faire une pression de 32 kPa est imposée sur la face interne du
tricot. Cette pression permet au tricot d’étre juste a I'extérieur de la jambe [Figure [6.7].
La valeur de cette pression interne sera discutée ultérieurement. La [Figure [6.7] corres-
pond a l'étape b du calcul [Figure 64H(D)]. Les mouvements de solide rigide du tricot
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-

Figure 6.7 — Position du tricot a la fin de sa mise en tension

sont bloqués. Durant cette étape, on empéche la détection du contact. La seconde étape
consiste a relacher le tricot pour qu’il puisse venir en contact avec la jambe. Le relache-
ment du tricot passe par le relachement de la pression imposée dans la premiere étape.
A l'instant final, la plupart des nceuds appartenant a la surface de contact maitre est en
contact avec la surface esclave, cependant le maillage présentant quelques aspérités, le
contact entre les deux surfaces pré-définies n’est pas parfait. Concernant la résolution
générale du probléme, elle s’effectue en 114 s en temps CPU dont 4,7 s sont consacrées
a la résolution des équations de contact (processeur AMD Athlon 64 Dual Core cadencé
a 3GHz, 2Go de RAM).

6.5.4 Résultats
Répartition de la pression hydrostatique

Cette simulation a pour but de modéliser 1'action de la contention sur un mollet.
Comme pour les simulations précédentes, nous avons choisi d’observer la répartition
de pression hydrostatique sur la jambe. La pression hydrostatique maximale observée
avec ce modele est de 5 kPa. La zone ou cette pression est maximale correspond a la
zone graisse sous-cutanée comprise entre le tibia et la peau. D’'une maniere générale
plus on est proche des os, plus la pression est forte. En effet on observe des pressions
hydrostatiques de l'ordre de 1,5 kPa sur la partie inférieure du mollet.

Profil des déplacements sur le contour de la jambe

Comme pour le modéle précédent, nous présentons les déplacements horizontaux
et verticaux des nceuds du contour du mollet [Figure [6.9]. Malgré les irrégularités des
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Figure 6.8 — Pression calculée par le modéle de contact
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Figure 6.9 — Déplacements horizontaux et verticaux des nceuds du contour par une pres-
sion induite par le contact avec le tricot [Section
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courbes, il semble que les déplacements obtenus suivent les mémes tendances que les
courbes présentées précédemment [Figure[6.3]. Le déplacement horizontal maximal ob-
tenu est de 6,5 mm et est de 3 mm pour le déplacement vertical maximal.

6.5.5 Discussion

Avec cette simulation, nous souhaitions modéliser 1’action de la contention gréace a
la modélisation du tricot. Si en théorie un tel modele semble fidele a la réalité, sa mise
en ceuvre est quant a elle complexe et difficile a rendre réaliste.

Nous avons fait I'hypothése que le tricot est parfaitement circulaire et que lors de
sa mise en tension, il se déforme de maniere uniforme. Dans la réalité, le tricot n’est
pas circulaire au repos. De plus, sa mise en tension n’est pas uniforme puisque lors
de sa mise en place, il se déforme progressivement en remontant sur le mollet. Dans
notre simulation, cette hypothese sur les tricots engendre des erreurs lors de la mise en
contact des surfaces. En effet, dans la réalité I'’ensemble des surfaces du tricot et de la
jambe sont mis en contact simultanément. Lors de la simulation les noeuds se mettent
de maniere progressive en contact. L'ordre d’appariement des nceuds est fonction du
positionnement initial du tricot et de la géométrie du contour de la jambe.

Nous avons introduit, dans la définition du contact, un coefficient de frottement, issu
d’observations physiques. Sa valeur est arbitraire car celui-ci n’a pas pu étre identifié.

Quant a la pression de 32 kPa appliquée sur la face interne du tricot pour le mettre
en tension, sa valeur n’a aucune justification physique. Compte tenu de la loi de com-
portement définie pour le tricot, cette pression permet juste de déformer suffisamment
le tricot pour qu’il passe a I'extérieur de la jambe.

Les essais uniaxiaux réalisés [Chapitre H]] ne nous permettent pas d’établir une loi
de comportement régissant la réponse du tricot adaptée a la modélisation utilisée ici.
Que ce soit dans la simulation EF des essais de traction ou pour les essais de traction
eux-mémes, 1'épaisseur du tricot n’a pas été considérée, or dans ce modéle la déforma-
tion dans I'épaisseur du tricot intervient. Il n’est donc pas possible d’utiliser une loi de
comportement issue des simples essais de traction réalisés pour le tricot. Un modele
avec des éléments finis plus adaptés a la modélisation du tricot serait nécessaire. Mais
ces éléments n’ont pas été implémentés dans cette étude a cause des difficultés que cela
soulevait, notamment en termes de développement.

Avec la loi de comportement utilisée, la pression hydrostatique appliquée par le
tricot [Figure est 2 fois supérieure a celle observée sur la jambe sollicitée par une
pression uniforme de 20 mmHg [Figure[6.]]. En comparant les déplacements du contour
obtenus par les deux modeles présentés [Figure [6.10], on observe les mémes tendances
des courbes mais avec des amplitudes différentes. Le modéele de contact présente un
déplacement horizontal maximal de 6,5 mm alors qu’il n’est que de 1,8 mm dans le cas
du modeéle sous pression uniforme. Cela est cohérent avec les diffférences de pressions
hydrostatiques observées entre les deux modeles.

Compte tenu des remarques faites a propos de ce modele, a savoir les problemes
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Figure 6.10 — Déplacements horizontaux et verticaux des noeuds du contour :
comparaison entre une pression uniforme [Section et une pression
induite par le tricot [Section

de recalage du coefficient de frottement ainsi que la mise en tension du tricot, dont
dépendent fortement les résultats, nous avons choisi d’abandonner ce modele au profit
d’un modele soumis a une distribution de pression adaptée.

6.6 Modeéle de jambe sous une distribution de pression adaptée

6.6.1 Intéréts et objectifs

Comme cela a été présenté dans le paragraphe précédent, la prise en compte des
problemes de contact engendre des non-linéarités supplémentaires et des difficultés de
recalage. Sans la gestion du contact, le probléme contient déja des non-linéarités géo-
métriques et matérielles. De plus, les déplacements, tels qu’ils ont été présentés [Fi-
gure [6.10], montrent quelques oscillations non-négligeables. L'utilisation d’un code de
calculs tel que Zé6BuLoN® permet I'implémentation de nouvelles conditions aux limites
via la classe BC (Boundary Condition). En effet, celui-ci est programmé en C++, langage
orienté objet, permettant 'utilisation de classes déja existantes pour 'implémentation de
sous-classes. Nous présentons donc ici une alternative aux simulations présentées pré-
cédemment, qui consiste en I'implémentation d'une condition aux limites appliquant
une pression en fonction du rayon de courbure local de la jambe. Le but est ici d"utiliser
les courbes de traction obtenues via les essais de traction [Chapitre ], afin de fournir
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Figure 6.11 — Etapes du calcul local de la pression appliquée par la contention

au code une pression locale en fonction du rayon de courbure et de la déformation du
tricot. Il est souhaitable que cette nouvelle condition aux limites tienne compte de la
déformation a chaque pas de temps afin de réactualiser la pression en fonction de la dé-
formation. Les avantages de cette nouvelle alternative par rapport aux deux précédentes
sont que d’une part elle tient compte du rayon de courbure et que d’autre part la réponse
uniaxiale du tricot est suffisante pour la mise en place de ce modéle. La simulation EF se
doit d’étre robuste et simple dans le cadre d'une application médico-industrielle future.

6.6.2 Implémentation d’'une nouvelle condition aux limites

L'implémentation d"une nouvelle condition aux limites se fait par la création dune
classe-fille de la classe BC de Z6BuLoN®. La nouvelle sous-classe appelée contention
hérite alors des méthodes de BC. Il est nécessaire de définir des méthodes qui sont
propres au probléeme posé. Le schéma [Figure présente de facon simplifiée les
étapes du calcul de la pression locale. Nous allons expliciter les étapes de ce calcul,

- calcul du périmetre du maillage Nous avons choisi de calculer le périmetre du maillage
et de ne pas utiliser le périmetre de la jambe déja mesuré [Tableau A1, pour pou-
voir actualiser le périmetre a chaque incrément de charge. Le périmetre est calculé
en sommant les distances entre les nceuds du maillage appartenant au contour. On
rappelle que le maillage est issu de la segmentation des IRM [Figure 5.5].

- détermination de la déformation du tricot La déformation est calculée a partir de la
circonférence initiale du tricot et le périmetre calculé précédemment.
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- détermination de la tension du tricot Les courbes de traction obtenues expérimenta-
lement [Figure 8] sont approximées par des polyndmes d’ordre 3 en fonction de
la déformation. La déformation du tricot étant déterminée a 1'étape précédente, il
est aisé de déterminer la tension du tricot.

- calcul du rayon de courbure local Les coordonnées des noeuds sont accessibles dans
la classe MESH, c’est pourquoi il nous a semblé pertinent d’utiliser le maillage
pour le calcul du rayon de courbure. Pour ce faire, nous avons considéré trois
neceuds adjacents du contour du maillage, le rayon de courbure étant le rayon du
cercle passant par ces trois points géométriques. Il suffit donc de résoudre un sys-
teme de trois équations (les équations des cercles) a trois inconnues, dont le rayon
de courbure. Nous allons voir par la suite que pour un maillage suffisamment lisse,
l'utilisation de trois nceuds adjacents pour le calcul du rayon de courbure donne
des résultats cohérents, mais lorsque le maillage présente des aspérités, le rayon de
courbure s’en trouve affecté. Les aspérités du maillage sont dues a la segmentation
pixel par pixel des images. Il faudra donc envisager soit un lissage a 1’étape de la
segmentation, soit un lissage des rayons de courbures. Le lissage a l'étape de la
segmentation présente I'inconvénient de supprimer des pixels qui peuvent appar-
tenir a la jambe, d’ot une perte d’information de la jambe. Il est donc préférable
ici de lisser les rayons de courbure tout en conservant le maillage brut.

6.6.3 Validation sur un cas-test

Nous allons vérifier sur un cas-test simple si la condition aux limites que nous avons
implémentée est satisfaisante. On choisit un maillage dont les rayons de courbure sont
connus ou aisément identifiables. Un maillage de disque n’est pas suffisant car le rayon
de courbure ne varie pas le long du contour. Le choix se porte sur une géométrie de type
race track composée de deux demi-disques séparés par un carré [Figure et dont le
périmetre est proche de celui de la jambe dans le but de générer une pression équivalente
a celle que I'on générera par la suite. Nous bloquons en déplacement une partie de
I'interface entre les 2 matériaux afin de simuler la présence d’une partie rigide comme
un os. Cette zone est représentée en blanc sur la [Figure[6.12]]. Les éléments utilisés sont

A

Figure 6.12 — Maillage du race track utilisé pour le cas-test

des éléments triangulaires isoparamétriques a interpolation linéaire. On choisit de faire
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le test sur deux matériaux de type néo-hookéen différents. Pour le matériau en rouge sur
la [Figure[6.12]], on utilise ¢ = 20 kPa et K = 50 kPa et pour le matériau en bleu, on utilise
c = 10 kPa et K = 50 kPa. Une partie de l'interface entre les deux matériaux est bloquée
en déplacements. Le calcul est réalisé sur 5 incréments de temps.

Il a été vérifié que Z6BuLoN® prend bien en compte les non-linéarités géométriques
dans l'application de la pression locale.

La répartition est conforme aux résultats attendus [Figure[6.13]], on observe une pres-
sion uniforme pour des rayons de courbure identiques (bord des demi-disques) et une
pression tres faible sur les bords dont les rayons de courbure tendent vers l'infini. Les
discontinuités de pression observées au centre de la géométrie sont dues aux d.d.l blo-
qués. Le modele étant composé de deux matériaux, il est cohérent d’observer une pres-
sion différente sur chacun des matériaux. Le calcul de la pression présenté [Figure[6.13],
se fait sur les point de Gauss, il est donc normal que celle-ci ne soit pas identique a celle
imposée, qui est calculée sur des faces.
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aa_press map:1.000000 time:1 min:0.000808 max:0.004351

Figure 6.13 — Répartition des pressions hydrostatiques a la fin du calcul

La présentation de ce cas-test nous a permis de nous assurer de la validité de la
condition aux limites que nous avons implémentée. Nous pouvons donc poursuivre
cette étude en appliquant cette méme condition sur le modele de la jambe.

6.6.4 Résultats sur le modele de jambe

Afin de comparer les différentes simulations réalisées, nous allons nous servir d'un
modeéle déja utilisé [Section auquel on substitue la pression uniforme par la condi-
tion aux limites nouvellement implémentée et validée. Le choix des parametres maté-
riaux est arbitraire puisque l'identification constitue un des objectifs de ce manuscrit.
On choisit ¢ = 5 kPa, c¢;,= 10 kPa et Ky = Kj;; = 50 kPa. Comme nous l’avons évoqué
précédemment les aspérités du maillage peuvent entrainer des instabilités. Le maillage
devrait étre corrigé mais l'idée est ici de tester le maillage brut fourni par Amira®. Les
probléemes du maillage sont liés au bruit des images qui perturbe la segmentation. Pour
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y remédier, nous décidons d’utiliser trois points distants de 5 nceuds (au lieu de nceuds
directement adjacents), correspondant a un secteur angulaire d’environ 10 °, pour réali-
ser le calcul du rayon de courbure, permettant ainsi de ne pas tenir compte des aspérités
mais tout en considérant le rayon toujours de maniere locale. On effectue ainsi un lissage
des rayons de courbure.

Pression hydrostatique

La répartition des pressions obtenues [Figure [6.14] permet d’ores et déja d’observer
que la pression entre les deux os est tres faible comme déja observé sous une pression
uniforme [Figure [6.1]] et avec le modele de la jambe et du tricot [Figure [6.8].

% \

‘ 4

0.0006 0.001 0.0014 0.0018 0.0022 0.0026 0.003 0.0034 0.0038 0.0042 0.0046 0.005

aa_press map:5.000000 time:1 min:0.000624 max:0.004035

Figure 6.14 — Répartition des pressions a la fin du calcul sur un modele de jambe

La pression varie sur le contour de la jambe [Figure [6.14] grace a la prise en compte
du rayon de courbure local de la géométrie.

Déformation du contour

On remarque qu’a quelques variations pres, les déplacements obtenus avec la condi-
tion aux limites en efforts implémentée sont treés proches de ceux obtenus avec une
pression uniforme. Les principales différences entre les modeles sont observées dans la
répartition des pressions. A proximité du tibia, le rayon de courbure étant tres grand
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(surface quasi-plane), la pression appliquée est trés faible, d’ot les différences de pres-
sion observées sur le contour de la jambe. Cependant les variations de rayons de cour-
bure sont d’autant plus faibles que 1'on s’éloigne des o0s. Les variations de pression qui
en résultent ne sont pas suffisamment importantes pour observer une différence notable
avec le modele soumis a une pression uniforme [Figure [6.15].

25 T T
- - - U, pression uniforme
- - -U, pression uniforme

2+ P2 —— U, pression adaptée H
- \\ —— U, pression adaptée
’ \
1,5 N _
—~~ N \\
g 1 . \ _
N N
Nak N .
\ N
=] \ N
& 05 IR D -
: , \ N
N ,
% 7 N \\ _ g
= // \ N -
o 0 7 7
Y 7 N AN /
A 4 N \ /

I
| L
-,
T T
{
\
\
P
.
.
,
,
,
//
!
)
R
o
)
7\\
I
/
|
(GRS
o
<
/
i
\
N
N
-
|

50 100 150 200 250 300 350 400 450
Abscisse curviligne (mm)

Figure 6.15 — Déplacements horizontaux et verticaux des nceuds du contour

6.7 Conclusion

L'objectif de ce chapitre était de présenter la mise en ceuvre du modele numérique
de la jambe qui servira a la fois dans le processus d’identification et pour le calcul de la
répartition des pressions hydrostatiques a l'intérieur du mollet.

Les modeles présentés sont des modeles compressibles car nous avons observé grace
a la segmentation des images une variation d’aire de la jambe. Cependant cette hypo-
these de compressibilité sera a rediscuter si des modeles plus élaborés sont mis en ceuvre
au dela de ce travail : 3D, poroélasticité. Dans le cas 2D auquel se restreint 1’étude, la
compressibilité est justifiée par les observations expérimentales.

Le premier modele présenté est un modele robuste mais dans lequel la pression est
appliquée de maniéere uniforme sur le contour du mollet i.e. le chargement ne tient pas
compte du rayon de courbure local. Ce modele ne permet donc pas de modéliser 1'ac-
tion de la contention. Le deuxieme modéle présenté prend en compte le tricot d’afin
d’étre plus réaliste. Cependant ce modele est abandonné car il pose des problemes qu’il
ne nous a pas été possible de résoudre de maniére satisfaisante. En effet, le coefficient
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de frottement introduit dans la définition du contact reste indéterminé. De plus, la mé-
thode de mise en tension du tricot est une source d’instabilités. Nous nous sommes
donc orientés vers un modele pouvant tenir compte des rayons de courbures locaux
dans l'application du chargement et pour lequel la connaissance de la réponse uniaxiale
des tricots est satisfaisante. La comparaison des déplacements du contour entre le pre-
mier et le dernier modéle présentés montre de faibles variations, néanmoins le dernier
modele est plus réaliste car il tient compte du principe fondamental de la contention,
qui est l'expression de la pression en fonction du rayon de courbure : Cela rend les
pressions plus réalistes. Ce dernier modele sera utilisé pour la suite de ce travail.
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CHAPITRE 7

Transformations et recalages
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I Recalage du modeéle numérique

7.1 Introduction

La présentation de la méthode d’identification utilisée pour ce travail ne peut se faire
sans présenter au préalable la technique de Recalage d’Images Déformables (RID).
Celle-ci a de nombreuses applications dans le domaine biomédical [Sar00], car elle est
particulierement adaptée aux mesures in vivo des déformations. Ce chapitre vise a pré-
senter deux notions fondamentales nécessaire a cette technique : le Recalage d’Images
Numériques (RIN) et la Déformation d’Images Numériques (DIN). Le terme de re-
calage est un terme dont la signification varie selon les auteurs, il peut désigner la dé-
termination de transformations permettant la correspondance entre deux images mais
aussi I'application de ces transformations a une des images.

Le RIN est le procédé qui permet de déterminer les transformations existantes entre
deux images c’est-a-dire la détermination des fonctions de mise en correspondance entre
les deux images [Kyb01]J. Plusieurs applications du RIN sont possibles; les transforma-
tions déterminées peuvent étre appliquées directement a 1'image comme dans le cas
d’alignement d’images dans un repere comme réalisé dans le Chapitre [ pour le re-
calage des IRM mais il peut aussi étre utilisé dans le simple but de déterminer les
transformations et ainsi en extraire des données sur les déformations. C’est ce deuxieme
aspect qui nous intéresse dans la suite de ce chapitre.

Un des objectifs du travail présenté est de mettre au point un modeéle numérique
de jambe pouvant étre utilisé notamment pour la simulation de la contention. Cepen-
dant pour la construction de ce modele, les lois de comportement des tissus de la jambe
doivent étre identifiées. Pour cette identification nous avons choisi de comparer des
images IRM du mollet en coupe tranverse a I'état déformé (sous l'effet de la conten-
tion) et non-déformé. Une possibilité de comparaison a été évoquée dans un chapitre
précédent [Chapitre 5], en utilisant la Corrélation d'Images Numériques. Or apres plu-
sieurs essais, nous avons conclu que cette technique n’était pas adaptée au probleme
posé car d'une part elle dépend fortement du choix de la taille des fenétres et d’autre
part le contraste local des IRM n’est pas suffisant d’oti I'idée de faire en correspondance
globale avec la RID. Nous présenterons dans ce chapitre la méthode de RID en vue de
l'identification.

7.2 Transformations d’image

Le Recalage d'Images Numériques (RIN) permet de mettre en correspondance deux
images i.e. déterminer les fonctions de correspondance ou transformations liant les
images. Dans ce chapitre nous restreignons la présentation aux transformations géo-
métriques.

Les transformations géométriques sont réparties en deux classes : les représentations
globales et les représentations locales. Si ce sont les transformations locales qui vont
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nous étre utiles, on peut néanmoins citer quelques unes des tranformations globales
comme les similitudes, les transformations affines, les transformations polynomiales,
etc ...[Sar00]. Au vu des images qui sont a traiter dans notre cas (IRM du mollet a dif-
férents états de déformation), les transformations globales ne sont pas adaptées, car les
images déformées ne le sont pas de maniere homogene, ce qui justifie alors 1'utilisation
de transformées locales.

La transformation locale la plus simple est la transformation linéaire par morceaux.
Les tranformations locales se basent sur une triangulation du domaine d’étude [ZF03].
Une transformation linéaire par morceaux indique qu'il existe pour chaque triangle dé-
fini du domaine une transformation linéaire (ou affine) le reliant au méme triangle dans
la seconde image. Le principe des transformations est local mais soulignons que sa mise
en ceuvre nécessite la continuité de la transformation, ce qui lui confére une définition
globale.

L’application de ces transformations a une image est appelée la déformation d’images
numériques, assimilée au procédé inverse du recalage. Le recalage utilise deux images
pour fournir une transformation alors que la déformation d’images utilise une image et
une transformation pour fournir une image déformée. Autrement dit, si on applique la
transformation déterminée par le recalage a I'image initiale, elle doit étre identique a la
seconde image qui a été nécessaire pour le recalage. Cette derniere remarque, malgré
son évidence, est a la base de la méthode implémentée par nos soins sous Matlab®,
que nous exposerons un peu plus tard. A titre d’exemple, une application de cette mé-
thode pour un probleme mécanique et plus précisément biomécanique est présenté dans

[VPW05].

7.3 Interpolation

Pour chaque méthode de recalage, il est nécessaire d’en définir la méthode d’inter-
polation car l'une des principales difficultés rencontrées lors des transformations est la
ré-assignation des niveaux de gris [BenOl]]. En effet, la position d'un pixel transformé
n’est pas entiere. Il faut donc trouver une méthode permettant d’assigner un niveau de
gris & un pixel se retrouvant a une position non-entiere [Figure [Z1]]. Ces méthodes sont
appelées les méthodes d’interpolation dont les plus fréquemment utilisés sont la mé-
thode des plus proches voisins et les interpolations polyndmiales. On trouve aussi des
méthodes de splines [Dod97]. Nous nous intéressons ici a l'interpolation par les plus
proches voisins et a I'interpolation bilinéaire.

7.3.1 Interpolation par les plus proches voisins

Pour recaler une image, on reconstruit une image pixel apreés pixel a partir de 'image
a recaler. Pour reconstruire l'intensité en un pixel donné de la nouvelle image, de po-
sition géométrique M, on considere le point matériel My du solide qui est imagé en
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Transformation directe
par F (X)

(x,y ° wy)

Image initiale Image déformée

Figure 7.1 — Illustration du positionnement d"un pixel déformé

ce pixel donné. On cherche la position géométrique du méme point matériel My dans
I'image a recaler (le point matériel n’a pas la méme position car le solide imagé s’est
déformé). Soit M’ cette nouvelle position géométrique. Le principe du recalage est d’as-
signer au pixel situé en M dans l'image recalée a reconstruire la valeur du pixel le plus
proche de la position géométrique M’ dans I'image a recaler. Ainsi, pour chaque posi-
tion M de I'image recalée a reconstruire, il faut connaitre M’ = f(M) dans 'image a
recaler, ou f est la transformation géométrique. Dans notre cas, la transformation géo-
métrique est connue ou calculée dans la lagrangienne, c’est-a-dire a 1’état initial. Cela
veut dire que la position géométrique M doit correspondre a la position initiale (avant
déformation) du point matériel My du solide imagé et la position géométrique M’ doit
correspondre a la position finale (apres déformation) du point matériel My du solide
imagé. Finalement, le principe du recalage consiste donc a appliquer une transforma-
tion géométrique pour ramener une image déformée dans son état non déformé. Il faut
ainsi retenir que le recalage se fait dans ce sens (état déformé vers état initial) et pas
dans le sens contraire [ZF03].

7.3.2 Interpolation bilinéaire

L'interpolation bilinéaire utilise la valeur des pixels autour du pixel déformé. Soit
(x,) les coordonnées du point a interpoler, on cherche a déterminer I(x,y) avec I(x,y) =
ax + by + cxy + d [Cas79]). En s’appuyant sur la [Figure[Z.2]], on peut exprimer I(x,y) en
fonction des autres données [Annexe [B].

Ce type d’interpolation permet le lissage des contours la ou l'interpolation par les
plus proches voisins aura tendance a accentuer le phénomene de pixellisation. Une com-
paraison imagée des différents types d’interpolation est faite dans [ZF03].
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Figure 7.2 — Réprésentation graphique de l'interpolation bilinéaire (d’apres [Ben01l])

7.4 Utilisation du recalage d’'images déformables dans un pro-
cessus d’identification

7.4.1 Principe de la méthode

Le principe de l'identification est de trouver le jeu de paramétres hyperélastiques
qui fera le mieux correspondre les données expérimentales aux données simulées. Il est
donc nécessaire de définir une fonction qui permet de déterminer la qualité des pa-
rametres testés. Cette fonction est appelée fonction cofit, qui exprime 1’écart entre les
deux jeux de données. Avant de présenter la fonction coiit, il faut présenter les données
qui sont & comparer de maniere plus précise.

Identifier les parametres des lois de comportement consiste a trouver le jeu de pa-
rametres qui permettra par le calcul EF de déterminer la déformation correspondant
au mieux a celle existante entre les deux images du mollet respectivement comprimé
et au repos. Pour comparer les déformations subies par la jambe, plusieurs possibilités
s’offrent a nous.

Nous avons vu précédemment [Chapitre ] qu’il est possible de comparer des dé-
placements nodaux avec des déplacements obtenus par CIN. Or, la conclusion était que
I'approche trop locale de la CIN combinée au manque de contraste, pouvait engendrer
des instabilités responsables du manque de robustesse de la méthode. Le probleme de
la CIN est que les données expérimentales font déja 1'objet d’approximations voir d’er-
reurs qu’on ne peut pour l'instant pas quantifier (variations de résultats en fonctions
des différentes tailles de fenétres et de zones de recherche). C’est pourquoi nous nous
sommes orientés vers la méthode de Recalage d'Images Déformables, qui allie le reca-
lage d’images numériques et la déformation d’images.
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7.4.2 La Déformation d'Images Numériques

Il a été évoqué la possibilité, connaissant des transformations locales, de les appli-
quer a une image afin de la déformer numériquement. Le principe que l'on souhaite
utiliser dans le cadre de l'identification, est de déterminer les tranformations numé-
riques liées a la simulation EF et d’appliquer 'inverse de ces transformations a 1'image
IRM sous la contention correspondant a la simulation. Ainsi, on compare deux images
a I'état non-déformé. L'une est issue de l'acquisition IRM directement et la seconde est
une image IRM ayant subit une transformation inverse. Pour plus de clarté, on pré-
sente schématiquement les deux étapes précédant 1'identification a proprement dite. La
premiere étape consiste a déterminer I'ensemble des transformations F(X) pour le jeu
de parametres testé [Figure [Z.3]. La seconde consiste a appliquer la transformation in-

Etat non—chargé

Calcul EF

Etat déformé

RIN

F(X)

Figure 7.3 — Détermination des transformations F(X)

verse F~1(X) a I'image IRM de l'état déformé [Figure [Z4]]. La comparaison se fera donc
entre I'état non-déformé expérimental (ou initial) et I’état non-déformé numérique (ou
estimé).

Dans la pratique, le recalage (détermination des transformations) se fait non pas
sur I'image directement mais sur des points géomériques. L'avantage de 'utilisation de
simulations EF est la présence des noeuds du maillage. Nous avons vu précédemment
que 'utilisation de fonctions définies par morceaux était indispensable et pour cela la
triangulation du domaine est nécessaire. La définition des nceuds comme points géomé-
triques de référence assure une triangulation cohérente avec le calcul. Pour déterminer
les transformations, les coordonnées des noeuds du maillage initial sont comparées aux
neeuds du maillage déformé par la fonction cp2tform de Matlab®. Ensuite intervient
la déformation d’images numériques. Une fois les transformations déterminées, leurs
inverses sont appliquées a I'image IRM déformée expérimentale via la fonction imtrans-
form de Matlab™> pour laquelle I'interpolation bilinéaire est choisie. L'image résultante
est une image non-déformée estimée (ou calculée), elle est a comparer a 'image IRM sans
contention.
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Image IRM Image IRM
sans contention avec contention C
[Figure 5.2H@)] [Figure 5.2H{(d)]

1

1

1

I F1(X)
1

1

1

1

! \

1 COMPARAISON
e » | Image non-déformée

Figure 7.4 — Application de la transformation inverse F~1(X) et comparaison des images

Ce sont les parametres matériaux qui déterminent les transformations. En effet, si
ceux testés montrent un écart minimal entre 'image expérimentale initiale et 'image
non-déformée calculée alors les parametres testés sont les parametres hyperélastiques
réels car les transformations concordent. L’écart entre ces deux images est défini par une
fonction cotit, permettant d’évaluer la qualité des parameétres identifiés.

7.4.3 Présentation de la fonction cotit utilisée

A présent que les entités & comparer ont été définies, il reste a présenter en quoi
consiste cette comparaison. Deux possibilités ont été explorées lors d’essais prélimi-
naires. Il s’agit ici de définir une Fonction Cofit dont 1'utilité sera présentée plus en
détails par la suite. Cette fonction doit représenter 1'écart entre les deux images. La mi-
nimisation de cette fonction permettra alors de déterminer les parametres mécaniques
des tissus a identifier.

La maniere la plus simple de définir la fonction cofit f. est d’exprimer une différence
au sens des moindres carrés. Soit la fonction cofit ainsi définie,

1 = exp sim 2
i=1

avec NP le nombre de pixels et I; le niveau de gris du pixel i pour chacune des images.
On présente un exemple d’image de I'écart quadratique entre les images IRM expéri-
mentales a différents états de déformation [Figure [Z5]]. Sur cette figure, 1’échelle des
couleurs réprésente 'écart quadratique entre les deux images, au sens des niveaux de
gris et en chaque pixel de I'image. Ce type d’'image permet de se rendre compte de la
localisation géométrique des zones d’écart important. Cependant, nous avons vu dans
le Chapitre O] que le modele de simulation utilisé ne comportait pour le moment que
deux matériaux distincts correspondant a la graisse et aux muscles. Il est donc probable
qu'une fonction cofit se basant uniquement sur leurs contours soit suffisante. De plus
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Figure 7.5 - Ecart quadratique entre deux images

I'intensité entre les deux images a comparer varie. La fonction cotit portant sur l'en-
semble des images est donc mise en défaut. Or les contours sont stables vis-a-vis de cet
artéfact.

Nous proposons donc une fonction cofit qui représente la distance moyenne entre
les contours considérés. Plus précisément, pour chaque pixel appartenant au contour,
défini par la segmentation, non-déformé expérimental, on recherche le pixel du contour
non-déformé simulé le plus proche. L'écart ainsi défini I’est au sens d’une distance phy-
sique. On réalise ensuite la moyenne sur I'ensemble des distances minimales de chacun
des pixels du contour initial.

7.5 Conclusion

Dans ce chapitre nous avons abordé les notions et méthodes relatives au recalage
d’images déformables ou recalage élastique d’images, qui est la méthode envisagée
dans le processus d’identification des parametres matériaux de la jambe. En effet le
recalage d’images déformables conjugue le recalage d’images numériques i.e. la déter-
mination des transformations (géométriques dans notre cas) entre deux images et la
déformation élastique d’images. L'identification se doit de comparer des données de
type expérimentales et des données issues de simulations EF. Dans le cas présent les
données expérimentales sont représentées sous la forme d’image IRM sans contention
i.e. a I'état non-déformé et les données simulées sont introduites par le recalage d’images
effectué entre les noeuds du maillage EF initial et ceux du maillage déformé (par la si-
mulation). Les transformations ainsi déterminées sont donc fonction des parametres du
comportement et leurs inverses sont appliquées a une image déformée expérimentale
(sous une contention). Ce procédé revient a comparer des transformations, il est donc

116



Transformations et recalages

possible par une optimisation appropriée de déterminer les transformations simulées
les plus proches de celles ayant lieu entre les deux images expérimentales. La fonction
cofit définie compare les images expérimentales et simulées dans leur état non-déformé.
Il est possible de comparer des images dans 1’état déformé mais il est toujours préfé-
rable d’utiliser les transformées inverses pour déformer une image comme précisé dans
[ZFO3]. Plusieurs fonctions coiit ont été envisagées mais au vu du peu d’informations
contenues dans les images, plus précisément a l'intérieur du muscle, et du nombre de
matériaux contenus dans le modele EF, nous avons choisi d’utiliser une fonction coft
permettant de ne représenter que 1’écart entre les contours des deux matériaux présents
dans le modele EF.

L’identification des parametres matériaux est une optimisation de la fonction cofit i.e.
la recherche d’un minimum pour cette fonction. Il reste donc a implémenter ou sim-
plement utiliser des algorithmes d’optimisation afin de minimiser celle-ci de maniere
efficace (rapide, précise et robuste). On vérifiera par la suite la validité de la méthode
proposée ainsi que 1'efficacité de 'optimisation sur un cas-test pour finalement 1’appli-
quer au modele biofidele.
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8.1 Introduction

Grace au recalage d’'images déformables, nous sommes a présent en mesure de dé-
former une image numériquement et de la comparer a une image de type "expérimen-
tale". Cette comparaison est faite par la définition d"une fonction coilt qui est une fonction
décrivant I’écart entre les 2 images. L'identification étant la détermination du jeu de pa-
rametres des lois de comportement permettant de faire correspondre ces deux images,
elle est le résultat d'une minimisation de la fonction cofit.

Dans ce chapitre, nous nous intéressons a deux algorithmes d’optimisation qui sont
I'algorithme de Newton-Raphson et I'algorithme de Nelder-Mead. Aprés avoir décrit le
principe de ces algorithmes, nous allons les appliquer a un cas-test afin d’évaluer les dif-
ficultés qui pourront étre rencontrées lors de 'identification des propriétés mécaniques
des tissus biologiques mous.

8.2 Algorithmes d’optimisation envisagés

Le but de l'identification étant de trouver un jeu de parametres minimisant la fonc-
tion cott définie précédemment, 1'utilisation d’algorithmes d’optimisation est néces-
saire. Nous avons choisi de ne présenter que deux algorithmes de différents types.
Une méthode d’ordre 1, soit 1’algorithme de Newton-Raphson et une méthode
d’ordre 0, soit 'algorithme du Simplexe ou algorithme de Nelder-Mead [NM65],[Vay04].

8.2.1 Algorithme de Newton-Raphson

L'algorithme de Newton-Raphson est un algorithme de Newton multidimensionnel
[JoI99]. C’est une méthode d’ordre 1 i.e. utilisant les gradients de la fonction cott. Cette
méthode est choisie pour sa simplicité d’implémentation dans Matlab® et sa robus-
tesse. Soit f.(X) la fonction cotit & minimiser et X le vecteur constitué des parametres a
identifier, on cherche a résoudre,

dfe(X) _
=0 (8.1)

Par un développement de Taylor au premier ordre au voisinage de X" on a,

dfe(X) dfe(X) & fo(X)

n+l _ yn

Xn

On peut déterminer X"+ tel que I'Equation (82) soit nulle,

X’rl+1 — X" _ H*l dfC(X)

X (8.3)

Xn
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. d*fo(X; .
ou H est la matrice hessienne. On rappelle que Hj; = <df;<7(n);) . Les gradients de la
i’ xn
fonction cofit sont obtenus par différences finies centrée a 'ordre 1.
A chaque itération, on determine le nouveau jeu de parametres grace a celui de l'itéra-
tion précédente. Dans certains cas, il peut étre utile d'introduire un coefficient d’amor-

tissement d tel que,

X"l = x" _dxH1 df;liggx) avec d<1 (8.4)
Xn

Le coefficient d’amortissement permet la diminution de la distance entre deux jeux de
parametres successifs. On s’approchera de maniére moins rapide de la solution mais
cela permet d’éviter 1'éloignement de la solution. On peut représenter graphiquement
l'algorithme de Newton-Raphson a une seule dimension [Figure [8.]]. Comme il s’agit

dfe(X)

Figure 8.1 — Représention graphique de l'algorithme de Newton-Raphson

d’une procédure itérative, il est nécessaire de définir un ou plusieurs criteres d’arrét.
Nous nous munissons de quatre criteres.

ecritére 1: valeur de la fonction cofit en deca de laquelle elle est considérée satisfai-
sante

ecritere 2: nombre d’itérations du calcul d’optimisation
ecritere 3 : différence normalisée entre 2 valeurs de la fonction cofit successives
ecritére 4 : distance normalisée entre 2 jeux de parametres testés successifs.

Dans le cas d’identification de nombreux parameétres, l'algorithme de Newton-Raphson
est relativement rapide.
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8.2.2 Algorithme de Nelder-Mead

La méthode de Nelder-Mead [NM65] permet une optimisation en s’affranchissant
du calcul des gradients. Cette méthode est articulée autour de trois étapes qui sont la
réflexion, la contraction et ’expansion. En dimension 7, un simplexe est un polygone a
n + 1 sommets. Le principe est de déplacer le simplexe dans le domaine en remplacant
itérativement le plus mauvais point par un point meilleur.

On définit un simplexe a trois sommets (un triangle), on appelle x; le sommet pour
lequel la fonction colt est maximale f:(x;) = f;, xs le sommet ot la fonction cotit
prend la deuxiéme plus grande valeur f.(xs) = f;, x; le sommet ou la fonction cott
est minimale f.(x;) = f;. Le barycentre entre les points xs et x; est défini par x,,. La
premiere étape de l'algorithme est la réflexion, on cherche a s’éloigner de x; en créant
X, un nouveau sommet tel que x, = X, + a(x,, — x;) [Figure B2H@)]l. Soit f, = fc(x,), si

X
Xy, Xn
X Xs
X] Xs X Xs
L Xr
Xy ®x, Xy
(a) Réflexion (b) Expansion (c) Contraction

Figure 8.2 — Les différents étapes de 1’algorithme de Nelder-Mead en 2D

fi < fr < fs, on remplace x; par x,. Si f, est meilleur que le miminum actuel i.e. f, < fj,
on essaye d’aller plus loin en créant x, par l'expansion tel que x, = x,; + b(xr — x,)
[Figure B2H®D)]l. Mais si x, n’est pas meilleur que x;, on cherche a se rapprocher de x; en
effectuant une contraction i.e. en créant x. tel que x; = x,,, + ¢(x; — x,,) [Figure B2{(C]].
Pour plus de détails concernant cet algorithme, nous invitons le lecteur a se référer a la
[Figure [83]. D’une manieére générale, les parametres a, b et c sont 1, 2, 0,5 respective-
ment.

L’algorithme de Nelder-Mead est une méthode efficace et robuste mais elle est a
proscrire dans le cas ott de nombreux parametres sont a déterminer (>10), on observe-
rait alors une explosion du temps de convergence [Vay04]. On retrouve cet algorithme
implémenté dans la fonction fminsearch de Matlab'™ .
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Initialisation du simplexe

Détermination de x;, x; et x;,

—
puis fi, fs et fi
[Réﬂexion $ Xy = X+ a(X, — xy) ]
NON NON OUuI
fy < fl @ @ e
lOUI <
NON
[Expansion T Xe = X+ b(x, — Xpy) ] /
‘ oul [Contraction tXe = Xy 4 c(xp — X) ]
NON l
———
- @
Oul
v — Changer tous les sommets dul [
X = x, X = h r simplexe Xn = Xe
< Y y 4
NON (0)8) §
Convergence > STOP

Figure 8.3 — Représention graphique de I’algorithme de Nelder-Mead
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8.3 Application de la méthode d’identification a un cas-test

La méthode d’identification doit étre testée avant d’étre appliquée sur le cas réel.
Nous choisissons pour ce faire une méthode de blind test qui nous permettra de
valider la méthode et de réaliser des observations utiles pour la suite du travail.

8.3.1 La méthode de blind test

On rappelle que l'identification proposée consiste & comparer une image non-déformée
expérimentale (image cible) et une image non-déformée simulée. Afin de vérifier la va-
lidité de notre méthode d’identification, on utilise une méthode de blind test. Grace a
un calcul EF avec des parametres de comportement fixés, on génere 'image déformée
correspondante (utilisée alors comme image déformée expérimentale). Lors du proces-
sus d’identification, on applique a cette image les transformations inverses issues des
différents calculs EF afin que la géométrie retrouve sa configuration non-déformée. On
compare alors cette derniere avec I'image de la géométrie initiale (image non-déformée
initiale ou image cible).

8.3.2 Le modele numérique

Le modele EF utilisé est celui présenté pour la validation de la condition aux limites
implémentée [Section [6.6]. Une géomeétrie identique au race track est utilisé a un rapport
d’homothétie pres. En effet, la géométrie initiale, qui sera utilisée ici a été réalisée avec
des demi-disques de rayon de 200 mm. Pour réaliser les calculs EF avec le méme ordre
de grandeur pour les pressions appliquées, nous faisons correspondre les périmetres
de la géométrie du race track et celle de la jambe par 'application d’'une homothétie de
rapport 0,195 sur la géométrie du race track. La géométrie du race track est choisie car le
contour est défini par deux droites et deux demi-cercles ce qui simplifie grandement la
génération des contours et celle de I'image.

Pour ces tests, I'interface entre les deux matériaux est bloquée en déplacement. On rap-
pelle que les deux matériaux utilisés pour la simulation EF sont de type néo-hookéen
[Equation (6.7)] donc les parametres matériaux de ’ensemble du modeéle sont au nombre
de 4. IIs sont présentés dans le [Tableau [8.I]]. Nous allons a présent observer la variation

Matériau 1 Matériau 2
c1 (kPa) | K; (kPa) | ¢ (kPa) | Ky (kPa)
9 43 13 44

Tableau 8.1 — Parametres utilisés pour la génération du cas-test

de la fonction cofit en fonction de la variation de ces parametres i.e. nous allons réaliser
une étude de sensibilité aux parametres.
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8.3.3 La sensibilité aux parametres

Afin de réaliser cette étude, nous allons faire varier un a un les quatre parametres a
identifier en fixant les trois autres a leurs valeurs initiales. Cette sensibilité dépend du
point choisi. Il est donc attendu d’observer un minimum de la fonction cott a la valeur
initiale du parametre variant, utilisée pour générer I'image cible numérique.

Variations de ¢; et ¢

Pour faire I'étude des sensibilités des parametres c; et cp, on fait varier ces para-
metres dans l'intervalle de 4= 50 % autour de leur valeur initiale [Tableau [B.J]]. Pour
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Figure 8.4 — Variation de la fonction cofit en fonction du parametre c;

la sensibilité au parametre c; [Figure B4]], la valeur initiale n’est pas la seule valeur
minimisant la fonction cott. En effet, la fonction cofit est minimisée pour des valeurs
comprises dans l'intervalle [9 kPa; 10,8 kPa] soit de 0 a 20 % de la valeur attendue. La
valeur maximale atteinte dans l'intervalle des valeurs testées est de 0,012.

En ce qui concerne la sensibilité au parametre ¢, [Figure B3], celle-ci est beaucoup
plus faible. La valeur maximale atteinte dans I'intervalle des valeurs testées est de 0,0055.
Quelle que soit la valeur de c; supérieure a 8,5 kPa, elle minimise la fonction cotit. Pour
définir la solution, nous n’utilisons plus la notion d’intervalle mais le terme de borne
inférieure.

Une possible explication a l'existence d’une borne inférieure et non plus d’inter-
valle est I'ordre de grandeur des déplacements. Les déformations sont si faibles qu’elles
peuvent ne pas étre détectées avec une précision au pixel pres.

On fait varier simultanément les parametres c; et c; dans ces mémes intervalles. On
représente les valeurs des fonctions cofit sous la forme d’une surface [Figure [8.6]. On
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Figure 8.6 — Variation de la fonction cofit en fonction des parametres c; et c; simultané-
ment
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observe alors toute une zone ot la fonction cofit est minimale. La solution déterminée
n’est donc pas unique, il existe plusieurs couples minimisant la fonction cotit. Quel que
soit ¢q situé dans l'intervalle [9; 10,8](kPa) et ¢, situé dans l'intervalle [8,5; 19,5](kPa),
les couples formés dans ces intervalles minimisent la fonction cofit.

Variations de K; et K,

De la méme maniére que pour les parametres précédents, on fait varier les para-
metres K; et K> dans l'intervalle de + 50 % autour de leur valeur initiale. Un intervalle
de valeurs de K; comprises entre 38,7 kPa et 53,8 kPa soit une zone de 10 % en-dessus
de la valeur initiale et de 25 % au-dessus de cette méme valeur [Figure [8.7], minimise la
fonction cotit. Comme pour le parametre c, le parametre K; a une valeur minimale pour
laquelle la fonction cotit est minimisée. Cette valeur est de 39,6 kPa soit 10 % en-dessous
de la valeur attendue.
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Figure 8.7 — Variation de la fonction cofit en fonction du parametre K;

On réalise comme précédemment une surface des valeurs de la fonction cotit pour
différentes valeurs de Kj et K, [Figure B.9]. Comme pour la surface précédente [Fi-
gure[8.6]], on observe une zone o la fonction cotit est minimisée. Si K; est compris dans
I'intervalle [38,7; 53,8] (kPa) et K, est compris dans l'intervalle [39,6 ; 66] (kPa) alors les
couples [Kj, Ko] minimisent la fonction cotit. La valeur de 66 kPa est la borne supé-
rieure des valeurs testées, il est donc possible que des valeurs supérieures a 66 kPa pour
le parameétre K, minimisent aussi la fonction coit compte tenu de I'allure de la courbe
[Figure 8.8].

En conclusion, le parametre le moins sensible est le parametre K, car une variation
de 50 % en-dessous de sa valeur de test n’entraine qu'une variation de 0,0015 de la
fonction cotit. En comparaison, une variation de 50 % en dessous de la valeur de test
de K; entraine une variation de 0,0055 de la fonction cofit. Le parametre le plus sensible
est le parametre ¢;. Une variation de 50 % en-dessous de sa valeur de test provoque
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une variation de 0,012 de la fonction cotit. Comparativement le parametre c, lorsqu’il
descend a 50 % de sa valeur de test, entraine une variation de 0,006 de la fonction coft.

8.4 Identification des parameétres matériaux du cas-test

Nous avons présenté dans la premiere partie de ce chapitre deux algorithmes d’op-
timisation fréquemment utilisés pour la résolution de problemes inverses : Newton-
Raphson et Nelder-Mead. Pour ces deux algorithmes, nous avons testé plusieurs valeurs
initiales. On s’attend a voir une nette différence dans les temps de calcul car l’algorithme
de Newton-Raphson nécessite 9 calculs EF (calcul des gradients par différences finies
centrées en dimension 4) pour chaque itération et pour l'identification de 4 parametres
alors que Nelder-Mead n’utilise qu'un seul calcul a chaque itération apres I'étape d’ini-
tialisation du simplexe.

8.4.1 Identification par 1’algorithme de Newton-Raphson

La méthode de Newton-Raphson est réputée pour converger de maniére précise
vers la solution a condition que les valeurs initiales soient suffisamment proches de la
solution. Pour ces optimisations, un coefficient d’amortissement d de 0,1 est introduit.
Nous avons souhaité étudier 1'influence des valeurs initiales. On rappelle que les valeurs
a identifier sont présentées dans le [Tableau B.I]]. Nous avons envisagé 6 jeux de valeurs
initiales. On utilise les trois premiers criteres d’arrét présentés précédemment. Si un
seul de ces criteres est atteint, cela suffit a arréter I’optimisation. Nous fixons le nombre
maximal d’itérations (critére 1) a 200 et la fonction cotit minimale (critere 2) 0,001. L'arrét
des optimisations réalisées est provoqué par la vérification du critere 3. Ce critere (Cy3)
est défini par,

i /4

fe

La condition d’arrét est C;3<0,001. L'ensemble des résultats obtenus pour les différentes
valeurs initiales sont récapitulés dans le [Tableau [B.2]]. Quelles que soient les valeurs
initiales utilisées, la fonction cofit atteinte est inférieure a 0,019. La fonction cotit mini-
male est obtenue pour les valeurs initiales de [5; 10; 40 ; 40]. Les valeurs alors identifiées
sont [5; 10; 41,4; 40,3]. Seule la valeur initiale de c; n’est pas comprise dans l'intervalle
minimisant la fonction cott [Figure[8.4]]. Malgré des valeurs initiales proches des valeurs
cibles [9; 13 ; 43 ; 44], I’algorithme de Newton-Raphson ne permet pas une minimisation
satisfaisante.

Coz = (8.5)

8.4.2 Identification par 1’algorithme de Nelder-Mead

Afin de comparer l'algorithme de Newton-Raphson et ’algorithme de Nelder-Mead,
nous effectuons les optimisations avec les mémes jeux de parametres initiaux que pré-
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cédemment. Les résultats sont présentés dans le [Tableau [B2]. Le critere d’arrét de
l'algorithme de Nelder-Mead est un critere géométrique basé sur la distance entre les
sommets du simplexe. Plus les sommets sont proches, plus on est pres de la solution.
La condition d’arrét est que la distance entre les sommets est inférieure a 10~*.

La fonction cofit minimale obtenue avec l’algorithme de Nelder-Mead est 0, les pa-
rametres alors identifiés sont [9,6; 10,1; 43,2; 69,3]. Ces valeurs sont comprises dans
des intervalles définis dans les études de sensibilité comme étant des intervalles ot la
fonction cotit est minimale.

0,05

Fonction cott

0,01

. . . . . . . .
60 80 100 120 140 160 180 200
Itération

Figure 8.10 — Optimisation de la fonction cott par 1'algorithme de Nelder-Mead
c¢1=5kPa ; c,=5kPa ; K;=25kPa; K,=30kPa

Pour le méme jeu de valeurs initiales, on compare la conververgence de la fonction
cotit en fonction du nombre d’itérations [Figure [8.11]].

8.4.3 Discussion

L’étude des optimisations par les deux algorithmes présentés pour des valeurs ini-
tiales différentes, nous permet de pouvoir faire quelques remarques. On rappelle que
la fonction coflit représente la distance (en pixel) minimale moyenne entre chacun des
pixels du contour cible et du contour numériquement obtenu. L'étude des sensibilités
nous a permis de nous assurer que la fonction cofit était minimisée avec les valeurs de
test des parametres.

Malgré la variabilité des jeux de parameétres, 1’algorithme de Newton-Raphson per-
met d’obtenir une fonction cotit dont la valeur est inférieure a 0,019. Cependant avec
les valeurs initiales testées, il ne permet pas d’atteindre une valeur de fonction cott
inférieure a 0,0065. Le temps moyen de calcul pour l'optimisation par 'algorithme de
Newton-Raphson est de 7 minutes et 40 secondes.

L’'algorithme de Nelder-Mead permet d’atteindre des parametres annulant la fonc-
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Figure 8.11 — Optimisation de la fonction cotit par 1'algorithme de Nelder-Mead
c¢1=5kPa; c,=5kPa ; Ky=25kPa; K,=30kPa

tion cotit, malgré des valeurs initiales assez éloignées. Pour des valeurs initiales de [5;
5, 25; 30] la fonction cofit est annulée alors que pour le jeu [7; 7; 35; 35] qui sont des
valeurs moins éloignées des valeurs de test, on obtient une valeur de la fonction cofit
de 0,0085. Cette valeur est la plus grande obtenue avec 'algorithme de Nelder-Mead. Le
temps moyen d’une optimisation par 1'algorithme de Nelder-Mead est de 9 minutes et
43 secondes.

Les différences attendues sur le temps de calcul ne sont pas trés marquées. L'algo-
rithme de Newton-Raphson nécessite 9 calculs EF par itération mais le nombre d’itéra-
tion est inférieur a 51 alors que pour l'algorithme de Nelder-Mead, un seul calcul EF
est nécessaire par itération mais le nombre d’itération est supérieur a 154. Cependant,
'algorithme de Nelder-Mead est plus robuste, on s’assure donc de s’approcher de la so-
lution malgré un nombre important (>154) d’itérations. L'utilisation de 1’algorithme de
Newton-Raphson peut étre plus rapide dans certains cas mais peut aussi s’éloigner de la
solution. Sur le cas-test le temps de calcul moyen pour l'algorithme de Newton-Raphson
est de 7 minutes et 40 secondes et il est de 9 minutes et 44 secondes pour l'algorithme
de Nelder-Mead. Compte tenu de la faible différence entre les temps de calculs moyens
et la robustesse des algorithmes, on préférera utiliser 1’algorithme de Nelder-Mead.

Comme nous l'avions observé dans 1’'étude des sensibilités, les résultats sont plus
sensibles aux parametres ¢ qu'aux parametres K. Pour le premier jeu utilisé [9; 13; 20;
20], les valeurs initiales de c¢ sont les valeurs de test. Les deux algorithmes présentent
alors des difficultés a identifier les parametres K. Cependant, lorsqu’on utilise comme
valeurs initiales pour K, leurs valeurs de test, les valeurs identifiées pour ces mémes
parametres s’éloignent de la solution.
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8.5 Conclusion

Nous avons présenté dans ce chapitre deux algorithmes permettant de minimiser la
fonction cotit. Nous avons choisi de présenter une méthode d’ordre 0, soit 1’algorithme
de Nelder-Mead et une méthode d’ordre 1, soit 1'algorithme de Newton-Raphson. Pour
observer l'une et l'autre de ces méthodes, nous les avons appliquées a un cas-test par
le principe du blind test. Les différents algorithmes ont été testés pour différents jeux de
valeurs initiales. La premiere remarque faite est que les résultats sont dépendants des
valeurs initiales prises pour les deux algorithmes testés. Quel que soit I'algorithme uti-
lisé pour l'identification des parametres matériaux des tissus mous de la jambe, il sera
préférable d’utiliser des valeurs initiales les plus proches possibles des valeurs minimi-
sant la fonction cofit, nous serons donc amenés a déterminer I'ordre de grandeur des
parametres a identifier.

L’étude de la sensibilité aux parametres permet de constater que le parametre c; est
le parametre le plus sensible. Les parametres ¢ pouvant étre assimilés a des modules
d’élasticité, la relation cq < ¢ indique que les déformations dans le matériau 1 sont plus
importantes que dans le matériau 2. La différence d’amplitude des déformations permet
en partie d’expliquer les sensibilités différentes aux parametres c; et cp. Plus les défor-
mations sont faibles, plus la fonction cofit sera minimisée par plusieurs valeurs. Ceci
est une conséquence d’une fonction cotit définie au pixel pres. Néanmoins, celle-ci nous
permet de définir des intervalles (pour le matériau 1) et des bornes inférieures (pour
le matériau 2), dans lesquels se situent les valeurs cibles. La méthode d’identification
utilisée permet alors de borner les valeurs minimisant la fonction cofit.
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9.1 Introduction

Dans les chapitres précédents, nous avons présenté le modele numérique de la jambe
mis en ceuvre ainsi que le recalage d’images déformables. Munis d"une fonction cofit dé-
crivant 'écart entre deux contours et d’algorithmes d’optimisation, nous allons dans ce
chapitre présenter 'identification des parametres mécaniques hyperélastiques du mo-
déle numérique de la jambe. Nous proposons en premiere approche une comparaison
des deux algorithmes présentés précédemment pour différents jeux de parametres ini-
tiaux. Ensuite, nous tenterons d’améliorer l'identification réalisée par 1'un ou l’autre des
algorithmes. La solution sera cherchée sous forme d’intervalles. Finalement on s’intéres-
sera a la distribution des pressions internes du mollet avec un jeu de parametres issu des
intervalles définis, en tenant compte de l'incertitude due a la caractérisation des tricots.

9.2 Optimisation préalable par les deux algorithmes

Les algorithmes présentés au chapitre précédent vont étre a présent utilisés pour
recaler le modele numérique de la jambe [Chapitre [6]. Comme nous 1’avons annoncé,
un des objectifs de cette étude est de déterminer les propriétés mécaniques des tissus
biologiques mous de la jambe afin de fournir un modéle numérique biofidele du mollet
pour I'évaluation des pressions internes dues a la contention. La fonction cott qui a été
présentée [Chapitre[§] s’appuie sur des contours d’images. Les contours ont été obtenus
par segmentation [Par97|] Pour utiliser cette fonction cofit, on extrait des images IRM les
contours de la graisse et du muscle. On rappelle que les images utilisées sont I'image
sans contention et 'image de la jambe sous contention avec le port de la chaussette C.

(a) Contours définis pour I'image sans (b) Contours définis pour I'image avec
contention la contention C

Figure 9.1 — Contours définis des matériaux pour l'identification
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Nous réalisons pour 6 jeux de parametres initiaux différents, les minimisations de la
fonction cofit par les algorithmes de Newton-Raphson et de Nelder-Mead. Le [Tableau
présente les résultats obtenus.

Valeurs initiales (kPa) ) .. | Valeurs identifiées (kPa)
Fonction cofit

co | om | Kg K., Cq Cim Kq K.
§|10]10|50 50 12,6 144 | 53 1 300
(5; 7 |10 | 35 40 4,63 5 1103 | 40 | 109,8
& [10 20| 30 80 4,89 12,1 1 19,2 | 11,6 | 110,1
g 9 |13 ] 70 80 84,26 44 1102 | 21,1 1
|70 |10 | 85 70 4,6 208 1178 | 1 |1149
Zz | 7[10][8] 70 9,71 18857 | 1 [1199
— | 10| 10 | 50 50 3,63 48 | 108 | 485 | 81,8
S|7 (11035 40 3,75 34 | 97 | 494 | 74,6
% 10 | 20 | 30 80 3,71 13,8 | 14,7 | 479 | 79,7
=19 1]113|70 80 3,62 87 | 13,1 | 741 | 78,6
270108 | 70 3,36 18 | 17 [849 | 77,6

7 |10 | 8 70 3,33 72 101 | 8 | 69,5

Tableau 9.1 — Récapitulatif des minimisations réalisées sur le modele de jambe

Pour 'ensemble des valeurs initiales testées, I’algorithme de Nelder-Mead présente
de meilleurs résultats que 'algorithme de Newton-Raphson. La valeur maximale obte-
nue pour la fonction cotit par 'algorithme de Nelder-Mead est de 3,75 alors que 4,6 est
la valeur minimale déterminée par l'algorithme de Newton-Raphson pour la fonction
cott.

L’algorithme de Nelder-Mead est robuste car quelles que soient les valeurs initiales
testées, il converge vers une solution. L'algorithme de Newton-Raphson peut diverger
lorsque que les valeurs initiales sont trop éloignées d’un minimum ou lorsque la fonc-
tion cofit est trop irréguliére.

Compte tenu des valeurs obtenues pour la fonction cofit et de sa robustesse, nous
utiliserons 1’algorithme de Nelder-Mead pour la poursuite de cette identification.

9.3 Identification des propriétés mécaniques des tissus de la
jambe

La valeur minimale de la fonction cotit obtenue pour 1’ensemble des optimisations
réalisées est de 3,33. On cherche alors la solution autour des parametres identifiés par
ce calcul particulier. Nous allons, par I'algorithme de Nelder-Mead uniquement, tenter
de nous rapprocher de la solution en générant de nouveaux jeux de valeurs initiales.
Lorsque la valeur de la fonction cofit est de 3,33, les parametres alors identifiés sont [7,2
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Valeurs initiales (kPa) . ... | Valeurs identifiées (kPa)
Fonction cofit
Cq Cim Kq K., Cq Cim Kq K.,
792 110,1| 8 | 69,5 3,36 72199 |85 | 741
= | 648101 | 86 | 695 3,3 65103 | 865 | 695
S 72191 | 8 | 695 3,22 331151896 | 719
% 72 | 10,1 | 94,6 | 69,5 3,35 71199 195| 70,1
S| 72 (101|774 | 69,5 3,32 73 110,1 | 80 69,6
[ 72 101 86 | 7645 3,34 71| 10 [ 869 | 754
72 | 10,1 | 86 | 62,55 3,31 6,2 | 104 | 91,3 69

Tableau 9.2 — Récapitulatif des optimisations réalisées sur le modele de jambe

10,1 86 69,5]. Ces parametres sont, un a un, pris a + 10 % et -10 % de leur valeur identifiée
pour générer un nouveau jeu de parametres initiaux. Les résultats des minimisations
sont présentés dans le [Tableau 0.2]. La valeur de la fonction cotit minimale obtenue est
de 3,22. Les parametres alors identifiés sont [3,3 11,5 89,6 71,9] ce qui, par rapport au
premier calcul correspond a des écarts de [-54%, +14%, +4%, +3%].

9.4 Sensibilité de la fonction cofit aux parametres

Afin d’évaluer la sensibilité de la fonction cofit aux parametres, on utilise les para-
metres précédemment identifiés [Tableau [0.2]]. La fonction cott minimale est obtenue
avec les parametres [3,3 11,5 89,6 71,9]. Cependant les résultats présentés [Tableau 0.2]
montrent que pour les valeurs initiales testées, la fonction cotit minimisée reste infé-
rieure a 3,4 soit environ 5 % de plus que la fonction cotit minimale obtenue. Compte
tenu de la variabilité des résultats obtenus pour la fonction cofit, nous ne sommes pas
en mesure de nous assurer que la fonction cotit puisse avoir des variations significatives
en dessous de la valeur de 3,4. Pour des valeurs initiales assez proches, I'ensemble des
optimisations conduit a des fonctions cotit inférieures a 3,4. On considére alors que la
précision est satisfaisante pour des fonctions cofit en deca de cette valeur seuil.

Pour faire I'étude de la sensibilité aux parametres, on fait varier un a un les para-
metres afin d’observer l'influence sur la fonction cofit.

L'étude des sensibilités permet alors de définir des intervalles de solution pour cha-
cun des parametres [Tableau [0.3], soient des intervalles pour lesquels la valeur de la
fonction cofit est inférieure a 3,4. Ces intervalles sont aussi présentés sur les graphiques
représentant I’évolution de la fonction cofit en fonction des variations des différents pa-
rametres [Figure Figure Figure Figure @.5]. Dans le cas du parametre c,
[Figure @.2], l'intervalle défini [Tableau indique qu'une variation de 40 % en-deca
de la valeur identifiée et de 50 % au-dela n’entraine qu’une variation maximale de 5 %
de la fonction cofit. L'identification est donc assez peu sensible au parametre cg. Quant
au parametre ¢, [Figure 03], I'intervalle est réduit a 18 % et 12 % autour de la valeur
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Figure 9.2 — Evolution de la fonction cotit en fonction du parametre Cq-
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Figure 9.3 — Evolution de la fonction cotit en fonction du parametre cy,.

¢y (en kPa) | ¢,y (en kPa) | K, (en kPa) | K;; (en kPa)
Borne inférieure 2 94 71,3 61
Borne supérieure 5 12,9 140 78

Tableau 9.3 — Intervalles des parametres pour lesquels la fonction cofit est inférieure a
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Figure 9.6 — Ecart quadratique entre les contours pour les parametres [3,3 11,5 89,6 71,9]

optimale identifiée. La sensibilité est donc plus importante pour ce parametre que pour
le précédent.

Pour les parametres c, et c;;, on observe la présence de deux minima locaux. Lors
de 'utilisation de valeurs initiales inappropriées, la présence d'un autre minimum local
peut perturber I'optimisation.

On présente les écarts pixel a pixel entre les contours pour les deux minima locaux
[Figure[.6]], [Figure[©.7]. On montre par ces figures que suivant le minimum local consi-
déré, I’écart maximal entre les contours n’est pas localisé au méme endroit des contours.
Les mémes observations ont été faites en considérant les minima obtenus par la varia-
tion du parametre c,,. L'amélioration du recalage d'une partie du contour entraine la
détérioration du recalage a un autre endroit. Le parametre pour lequel l'identification

Ecart par rapport a la valeur optimale (%)
Cq Cim K, K.,
Borne inférieure | 39 18 20 15
Borne supérieure | 52 12 56 8

Tableau 9.4 — Ecart entre les bornes des intervalles obtenus pour f. < 3,4 et les valeurs
optimales

est la plus sensible est le parametre K. En effet, dans l'intervalle qui a été défini [Ta-

bleau 0.3]], 1a borne inférieure se situe a 15 % de la valeur optimale identifiée et la borne
supérieure se situe a 8 % [Tableau [0.4].
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Figure 9.7 - Ecart quadratique entre les contours pour les parametres [12 11,5 89,6 71,9]

Etant donné la difficulté rencontrée & minimiser la fonction cofit, il semble opportun
d’utiliser des intervalles plutot que des valeurs uniques. En effet, la pixelisation peut étre
invoquée comme raison a cette difficile minimisation, mais plus globalement un certain
nombre d’erreurs s’accumulent tout au long du traitement numérique et un intervalle
parait plus représentatif dans ce contexte.

9.5 Discussion

9.5.1 Ordre de grandeur du module de compressibilité

Par les optimisations réalisées, nous avons pu déterminer des intervalles de valeurs
pour les parametres des lois de comportement [Tableau [0.3]. Les valeurs obtenues pour
les modules de compressibilités semblent cohérentes avec I'ordre de grandeur attendu.
En effet, il est possible, de maniere globale, de relier le module de compressibilité a la
variation de volume (AV) et a la variation de pression (AP) par la relation,

AP

K="V AV (9.1)
Cette relation est valable dans le cas d’une pression uniforme et d’une évolution iso-
therme. Dans notre cas, on utilise la pression moyenne appliquée par la contention de
4,24 kPa (d’apres le calcul EF). Nous avons vu précédemment [Tableau [B.1]] que la varia-
tion d’aire pour le port de la chaussette C était de 4,51 %. On estime alors le module de
compressibilité équivalent par I'[Equation @.I)] a la valeur de 94 kPa. L'ordre de gran-
deur des modules de compressibilités contenus dans les intervalles identifiés est donc
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cohérent avec celui estimé, malgré le caractere global de I'[Equation (@.1)].

Les valeurs obtenues pour les modules de compressibilités sont aussi du méme ordre
de grandeur que celui observé dans la littérature. Dans [TCET05], I'auteur identifie le
module de compressibilité de I'hypoderme a 72 kPa. On rappelle que la borne inférieure
de l'intervalle que nous avons défini pour la compressibilité de la graisse est située a
71,3 kPa [Tableau [0.3].

L’ordre de grandeur des modules de compressibilités identifiés est satisfaisant. Il est
vérifié d’une part par la littérature et d’autre part par I'estimation globale par I'[Eq. @I)]
et le calcul des aires issues de la segmentation des images.

9.5.2 Analogie avec le coefficient de Poisson

Sous 'Hypothese des Petites Perturbations (HPP), le coefficient de Poisson est relié
aux parametres du potentiel néo-hookéen par [FTOI],

3K —4c

_K—4& 2
V= 8K + 4c 9:-2)

En HPP, les coefficients de Poisson équivalents aux tissus identifiés seraient de 0,46 pour
la graisse et 0,36 pour le muscle. Ces coefficients de Poisson sont obtenus pour les pa-
rametres optimaux [3,3 11,5 89,6 71,9]. Compte tenu de cette approximation, valable en
HPP, la graisse est un tissu assez peu compressible, alors que le muscle est assez com-
pressible. Le caractéere compressible du muscle est en partie da a la présence de veines
a l'intérieur du domaine. Sous l'effet de la contention, celles-ci se compriment afin de
faire refluer le sang vers le cceur. L'observation d'une telle compressibilité du muscle est
donc en accord avec l'effet qui est attendu de la contention.

9.5.3 Recalage des contours

Il est difficile d’évaluer la qualité de l'identification seulement par la valeur numé-
rique de la fonction cofit. On représente alors graphiquement 1’écart entre les contours.
L'échelle de couleurs correspond a la distance minimale au carré en pixels entre les
deux contours (non-déformé initial [Figure et le contour non-déformé issu de la
simulation EF). Le contour en couleur correspond au contour non-déformé expérimen-
tal (cible) et en noir le contour non-déformé calculé. Ces représentations permettent de
préciser la localisation des zones ot les contours ne sont pas recalés (superposés). Par
exemple sur la [Figure 0.8] obtenue avec les parametres optimaux [3,3 11,5 89,6 71,9],
I’écart maximal entre les contours est de 4,47 pixels, soit un écart quadratique maximal
de 20 pixels. Cet écart est obtenu sur le contour coincidant avec le muscle tibial antérieur
[Figure L4(a)]. Les contours coincidant avec les muscles gastrocnémiens [Figure [L4H(c]]
sont assez bien recalés avec des écarts inférieurs a 2 pixels. Les contours a proximité des
"pointes” du muscle soléaire [Figure [ 4H()] présentent des difficultés a étre recalés avec
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Figure 9.8 — Ecart quadratique entre les contours pour la tension initiale

des écarts supérieurs a 3 pixels.

Les origines de ces difficultés de recalage des contours sont probablement les sim-
plifications apportées au modele numérique. Nous avons d’une part restreint le nombre
de parametres en n’utilisant que des matériaux de type néo-hookéen et d’autre part nous
n’avons considéré que deux matériaux distincts.

Malgré la simplicité de notre modéle, nous avons pu déterminer des intervalles de
valeurs pour les parametres hyperélastiques des matériaux dont les valeurs semblent
cohérentes a la fois avec la littérature et avec 1'estimation faite par le calcul des aires.

9.5.4 Influence des intervalles sur le calcul des pressions

Dans l'identification que nous avons réalisée, nous avons défini des intervalles pour
les valeurs des parameétres des lois de comportement des matériaux. Nous allons a pré-
sent évaluer l'influence de ces intervalles sur la détermination des pressions hydrosta-
tiques dans le mollet.

On génere 30 jeux de parameétres de maniére aléatoire compris dans les intervalles
précédemment définis [Tableau @.3]]. Pour chacun de ces jeux, on effectue le calcul EF
correspondant. Ces calculs nous permettent de déterminer les pressions hydrostatiques.
On s’intéresse plus particulierement aux pressions calculées dans 5 éléments distincts
[Figure :
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Moyenne de la série (p) | Ecart type (0)
Elément 1 3,42 0,16
Elément 2 2,74 0,1
Elément 3 4,42 0,16
Elément 4 4,15 0,08
Elément 5 4,32

@ Recalage du modéle numérique de la jambe

Coeff. de variation (C, en %)
4,7
3,6

3,6
1,9
0,13

3
Tableau 9.5 — Moyennes, écarts types et coefficients de variation des pressions pour les
5 éléments

eélément 1, il est choisi pour sa situation dans '’hypoderme a 1’endroit ou1 la graisse
sous-cutanée est directement en contact avec le tibia.

*élément 2, il est choisi pour sa situation entre le systéme veineux profond et les veines
jumelles, a ’endroit ou de faibles pressions ont été observées précédemment [Cha-
pitre[6].

pitre[6]].

eélément 3, il est situé a I'endroit ou les pressions maximales ont été observées [Cha-

*élément 4, il est situé a proximité de la veine grande saphéne.

élément 1

*élément 5, il est situé a proximité de la veine petite saphéne.
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Figure 9.9 — Eléments choisis pour le calcul de la pression hydrostatique.

Les distributions des pressions sont présentées dans I'[Annexe [C]]. On présente dans le
[Tableau [0.5] les moyennes et écarts types pour les 5 séries de valeurs de pressions en
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chacun des éléments. Par exemple, pour 1'élément 1, la moyenne des pressions (p) pour
les 30 calculs réalisés est de 3,42 kPa et avec un écart type de 0,16 [Tableau 0.5]. On a
donc un coefficient de variation (rapport entre 1’écart-type et la moyenne) de 4,7%. Le
coefficient de variation est inférieur pour les autres points d’observation [Tableau [.5].
Ainsi, pour des intervalles d’incertitude relativement larges sur les parametres du mo-
dele mécanique (les C10 et les K sont définis dans des intervalles avec des variations de
plus de 20 % par rapport a la valeur centrale), on calcule des pressions avec des coeffi-
cients de variation beaucoup plus faibles. L'évaluation des pressions a un effet stabilisa-
teur sur les incertitudes. En observant les distributions présentées dans I'[ Annexe[C], on
peut conclure que les pressions en chacun des points d’observation sont évaluées avec
une incertitude située entre 5 et 10%.

9.6 Détermination des pressions internes de la jambe par le mo-
dele numérique

Les intervalles pour les valeurs des parametres des lois de comportement ayant été
définis, il est alors possible de déterminer la répartition spatiale des pressions hydrosta-
tiques a l'intérieur du mollet. On choisit d’utiliser les parametres optimaux qui ont été
déterminés par la minimisation de la fonction cotit, soient [3,3 11,5 89,6 71,9].

9.6.1 Transmission des incertitudes

Comme nous 'avons introduit dans le [Chapitre ], la tension déterminée dans le
tricot est soumise a une incertitude de 10 %.

Dans le cas de la tension moyenne, la pression hydrostatique maximale (5 kPa) est
obtenue au sommet de la jambe, a I'interface entre la graisse et le muscle [Figure 0.10].
La pression minimale (1,11 kPa) est obtenue sur le contour du tibia. On remarque la
démarcation des deux matériaux due probablement a la faible valeur de ¢, par rapport
a cy.

Pour facilitr I'interprétation, nous avons utilisé les mémes échelles de couleurs pour
la présentation de la répartition des pressions hydrostatiques. Lorsqu’on effectue le cal-
cul EF avec une tension supérieure de 10 % a la tension moyenne, la pression maximale
obtenue est de 5,36 kPa [Figure [0.17]], soit inférieure a la pression maximale obtenue
dans le cas précédent majorée de 10 % (5,5 kPa). La relation entre la pression appliquée
et la pression hydrostatique maximale n’est donc pas linéaire. La relation est dépen-
dante des parametres des lois de comportement. Cette remarque appuie la nécessité
de déterminer les lois de comportement des tissus pour la prescription de contentions.
Lors du calcul des pressions hydrostatiques avec la tension moyenne minorée de 10 %
[Figure 0.12]], on observe une pression maximale de 4,9 kPa, soit de 2 % inférieure a la
pression maximale obtenue par 'application de la tension moyenne [Figure 0.10].

L'incertitude de 10 % sur la détermination de la tension dans le tricot entraine des
variations dans le calcul des pressions hydrostatiques. Pour évaluer l'incertitude sur le
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0.0009 00013 00017 00021 00025 00029 00033 00037 00041 0.0045 0.0049 0.0053

aa_press map:1.000000 time:1 min:0.001110 max:0.004990

Figure 9.10 — Pression hydrostatique obtenue sous la tension moyenne

0.0009 00013 00017 00021 00025 0.0029 00033 00037 00041 0.0045 0.0049 0.0053

aa_press map:1.000000 time:1 min:0.001184 max:0.005361

Figure 9.11 — Pression hydrostatique obtenue sous la tension moyenne majorée de 10 %
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aa_press map:1.000000 time:1 min:0.001097 max:0.004922

Figure 9.12 — Pression hydrostatique obtenue sous la tension moyenne minorée de 10 %

Tension moyenne | Tension majorée de 10 % | Tension minorée de 10 %
Pression (kPa) Pression (kPa) | Ecart (%) | Pression (kPa) | Ecart (%)
Elément 1 34 3,77 11 2,94 14
Elément 2 2,72 2,95 8,4 2,46 9,5
Elément 3 4,38 4,66 6,4 4,13 5,7
Elément 4 4,15 4,48 8 3,74 10
Elément 5 4,28 4,71 10 3,83 10,5

Tableau 9.6 — Pressions hydrostatiques calculées pour les éléments définis soumis a une
incertitude de 10 %

calcul des pression, on s’intéresse aux variations de pression engendrées par 1'applica-
tion d"une tension majorée ou minorée de 10 %. On calcule alors les pressions dans les
éléments utilisés précédemment [Figure en tenant compte de l'incertitude liée a la
caractérisation des tricots. L’application d"une tension supérieure de 10 % a la tension
moyenne n'implique pas systématiquement une majoration de 10 % de la pression hy-
drostatique. D’ailleurs pour la pression la plus élevée (élément 3), I'écart n’est que de
6,4 % et 5,7 %. Pour la pression la plus faible (élément 2) 1'écart est alors de 8,4 % et
9,5 %. La relation entre la tension appliquée et la pression hydrostatique n’est donc pas
proportionnelle. Pour I'élément 1, on observe méme des écarts supérieurs a 10 %, pro-
bablement dus a 1’absence de muscle entre la graisse sous-cutanée et le tibia.

Pour les trois cas de tension présentés, la répartition spatiale est identique a I'ampli-
tude pres. Les pressions minimales sont obtenues dans la zone inter-osseuse. On observe
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une zone de fortes pressions sur la partie basse de la fibula. Compte tenu des différences
de pressions observées entre la graisse et le muscle, il semble que la graisse "absorbe"
une partie des pressions. Il sera donc nécessaire de préciser l'influence de la graisse sur
la transmission des pressions dans une étude a venir.

Compte tenu des écarts obtenus dans le calcul des pressions hydrostatiques [Tableau
0.6], on peut admettre qu’il est possible de déterminer les pressions dans le mollet & 10
% pres.

9.6.2 Répartition des pressions pour les différentes chaussettes

A présent, nous avons un modéle numérique permettant d’évaluer les pressions in-
ternes au mollet. Nous allons donc utiliser ce modéle avec les parametres optimaux [3,3
11,5 89,6 71,9] pour déterminer les pressions internes sous les contentions des chaus-
settes A et B [Figure[0.14]]. La répartition des pressions hydrostatiques présentée précé-
demment correspondait a la contention de la chaussette C [Figure [0.13].

0.0009 00013 00017 0.0021 0.0025 0.0029 00033 00037 00041 0.0045 0.0049 0.0053

aa_press map:1.000000 time:1 min:0.001110 max:0.004990

Figure 9.13 — Pression hydrostatique sous la contention de la chaussette C

La chaussette délivrant la pression la plus faible est la chaussette B, qui génere une
pression maximale dans le mollet de 4,7 kPa. La chaussette A délivre quant a elle une
pression maximale de 5,7 kPa. Comme nous l’avons présenté précédemment, la chaus-
sette C génere une pression maximale de 5 kPa dans le mollet. Les répartitions spatiales
des pressions hydrostatiques sont identiques au rapport entre les pressions pres.

On s’intéresse alors aux pressions hydrostatiques calculées dans les 5 éléments défi-
nis [Figure[0.9]. On observe que la pression maximale est délivrée par la chaussette A et
que la pression minimale est délivrée par la chaussette B.
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(a) Chaussette A (b) Chaussette B

Figure 9.14 — Pression hydrostatique sous les contentions des chaussettes A et B

Pressions
Chaussette C Chaussette A Chaussette B
en kPa | en mmHg | en kPa | en mmHg | en kPa | en mmHg
Elément 1 34 25,5 3,65 23,4 2,41 10,1
Elément 2 2,72 20,4 2,88 21,6 2,24 16,8
Elément 3 4,38 32,9 4,59 34,4 4,07 30,5
Elément 4 4,15 31,1 4,39 32,9 3,21 241
Elément 5 4,28 32,1 4,57 34,3 3,4 25,5
Pression prescrite 3,33 25 2,4 18 2,67 20

Tableau 9.7 — Pressions hydrostatiques calculées pour les éléments définis sous les dif-
térentes contentions considérées
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Dans le calcul des pressions, deux sources d’incertitudes sont présentes. D’une part,
la caractérisation des tricots engendre une incertitude de 'ordre de 10 % sur la tension a
appliquer et donc sur les pressions calculées. D’autre part, l'identification des propriétés
mécaniques, par la définition d’intervalles pour les parametres, nous permet de calculer
la pression a 10 % prés. En considérant ces deux types d’incertitude, il est possible de
calculer les pressions internes au mollet avec une incertitude de 1’ordre de 20 %.
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9.7 Conclusion

Dans ce chapitre finalisant I’étude menée, nous avons présenté 1'identification des
parametres des lois de comportement qui a abouti a la définition d’intervalles de va-
leurs pour ces parametres. Ces intervalles ont été justifié par les calculs de pressions
hydrostatiques en certains éléments du domaine pour des jeux de parameétres définis
aléatoirement. Le domaine d’incertitude lié a 1'utilisation d’intervalles est de 1’ordre de
10 %.

La détermination des parametres des lois de comportement avait pour but d’étre en
mesure, par un modele numérique, de calculer I'ensemble des pressions hydrostatiques
a l'intérieur du mollet. Ces calculs nous ont permis de voir que le domaine d’incertitude
de 10 % autour de la valeur de la tension moyenne [Figure £.I3] conduit a une incerti-
tude variable selon les points géométriques considérés mais que nous avons néanmoins
admis comme étant de 'ordre de 10 %.

Le modele numérique alors proposé est utilisé pour I'évaluation des pressions sous
différentes contentions. En considérant l'incertitude de 20 % (somme des deux sources
d’incertitude), on peut alors donner des intervalles de pressions moyennes comparées
a celles annoncées par BVSport® [Tableau [O.8]. Les relations entre les pressions ap-

Pression moyenne Pression annoncée

en kPa en mmHg | en kPa | en mmHg
Chaussette A 4 - 4,67 30-35 2,4 18
Chaussette B | 3,07 -3,87 | 23-29 2,67 20
Chaussette C 3,33 -4 25 -30 3,33 25

Tableau 9.8 — Pressions moyennes et pressions annoncées par BVSport®

pliquées par les différentes chaussettes et pour ce patient unique ne suivent pas celles
annoncées par BVSport® [CPFT02]. La chaussette A génére dans notre cas une pression
moyenne supérieure a celle des chaussettes B et C.

Comme nous l'avons évoqué précédemment, il sera nécessaire d’établir une relation
entre la proportion des tissus dans le mollet et la pression transmise a ces mémes tis-
sus. L'élaboration de la méthode d’identification de maniere totalement atraumatique
et non-invasive permettra a ’avenir de conduire une étude clinique sur de nombreux
patients ayant des morphotypes différents et ainsi caractériser de maniere plus appro-
fondie I'influence de la proportion des tissus sur leurs réponses a une sollicitation telle
que la contention.

Un point n’a pas été abordé dans ce chapitre : I'influence sur l'identification des
parametres hyperélastiques de l'incertitude sur la tension du tricot. Ce point constitue
une question ouverte a laquelle il serait intéressant de répondre a I’avenir. Il est raison-
nable de penser que l'incertitude sur la tension du tricot va influencer 'identification des
parametres hyperélastiques de maniere proportionnelle. En effet, la cinématique d'une
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déformation mécanique élastique est uniquement pilotée par les rapports entre rigidités
(dans le cas linéaire ou quasi-linéaire, comme ici). Dans le cas de cette étude, la cinéma-
tique de la déformation de la jambe est bien recalée grace a 'appariement des contours
d’images et ne dépend donc pas de la valeur numérique de la tension considérée dans
la chaussette de contention. Ainsi, les rapports entre parametres hyperélastiques iden-
tifiés ne sont pas affectés en théorie par l'incertitude sur la tension de la chaussette.
Cela veut dire que si une erreur est introduite dans la valeur de tension du tricot, les
parametres hyperélastiques identifiés seront tous affectés par le méme coefficient mul-
tiplicatif. Ainsi, une sur-estimation ou une sous-estimation de 10 % de la tension dans
le tricot engendrera une sur-estimation ou une sous-estimation de 10% des quatre pa-
rametres élastiques identifiés. Etant donné que les parametres hyperélastiques ont été
identifiés dans des intervalles d'une largeur pouvant aller jusqu’a 50% de la valeur cen-
trale, on peut considérer que l'influence de I'incertitude concernant la tension du tricot
est du second ordre. Cela resterait toutefois a confirmer par de nouveaux calculs. Un
autre point essentiel concerne néanmoins la validité de la loi de Laplace, qui touche a
lI'incertitude de la distribution des pressions appliquées par la chaussette. Ce point d'in-
certitude comme les autres justifie bien la prévision par notre modele d’un encadrement
des pressions internes de la jambe plutét qu'une valeur unique.
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L’objectif de cette étude était de mettre en ceuvre un modele numérique du mollet
permettant 1’étude mécanique de la contention et ainsi constituer une aide a la pres-
cription personnalisée de la contention. Un objectif intermédiaire était de développer
une méthodologie d’identification atraumatique in vivo et non-invasive des tissus mous
de la jambe subissant la pression de la contention. Une fois les parametres des lois de
comportement identifiés, le modéle numérique permet une simulation "réaliste” de la
contention.

La premiere partie de ce manuscrit nous a tout d’abord permis de présenter la mé-
canique du mollet ainsi que la contention. Nous nous sommes plus particulierement
intéressés a la contention progressive BVSport® et a ses spécificités. De l'utilisation
d’une telle contention a émergé la nécessité de caractériser les tissus biologiques, ceux-
ci ayant un role prépondérant dans l'action de la contention. Cependant, la littérature
présentée alors a montré de grandes disparités des propriétés mécaniques identifiées
pour les tissus biologiques et peu d’études proposent des caractérisations in vivo des
tissus mous. Compte tenu de la variabilité des propriétés des tissus vivants et humains,
nous avons alors proposé de développer une méthode d’identification propre a 1'utili-
sation de la contention. L'identification des propriétés mécaniques des tissus du patient
permet alors de s’assurer d’un modele biofidele.

Dans la deuxiéme partie de cette étude, nous avons présenté la mise en ceuvre du
modele numérique qui est utilisé par la suite. Pour I'élaboration de ce modele une carac-
térisation des tricots BVSport® utilisés était nécesssaire. Nous avons réalisé des essais
de traction sur les tricots grace a un montage spécifique a notre étude. Nous avons mon-
tré qu’il est possible de déterminer la tension dans un tricot pour une déformation don-
née, a 10 % pres. Nous avons présenté dans la suite de cette partie, les travaux réalisés
dans le domaine de l'imagerie, les images IRM étant le moyen de mesure des défor-
mations de la jambe sous contention. Les déplacements entre deux images, sous deux
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niveaux de contention différents, peuvent étre obtenus par CIN. Cependant, compte
tenu de la dépendance des résultats a la taille des fenétres et a leur localisation spatiale,
et compte tenu de la grande irrégularité des déplacements constatée, la CIN classique
avec des imagettes rectangles n’est pas adaptée au cas traité ici. Nous avons alors en-
visagé une régularisation des déplacements par I'imposition de conditions globales sur
le champ de déplacement, en utilisant le recalage d’images numériques. La fin de cette
partie était consacrée a I'élaboration d’un modele EF en 2D composé de matériaux hy-
perélastiques néo-hookéens. Avant d’aboutir au modele biofidele qui est finalement utilisé,
nous avons envisagé un modele dont le chargement mécanique est imposé par la mise
en contact du tricot sur la jambe. Ce modele a été abandonné pour diverses raisons.
D’une part nous ne sommes pas en mesure de déterminer le coefficient de frottement
tricot/jambe et d’autre part les essais de traction uniaxiaux réalisés ne nous ont pas per-
mis de modéliser de maniere réaliste le comportement du tricot. Le modele finalement
utilisé est un modele soumis a une pression externe dépendante localement du rayon
de courbure et de la tension dans le tricot. Le modele EF mis en ceuvre est un modele
simplifié en ce qui concerne le nombre de matériaux et le type de matériau utilisé. Il est
cependant réaliste grace au chargement mécanique fidele a 1’action de la contention par
la prise en compte de la loi de Laplace.

Nous avons, dans la troisieme et derniére partie de ce manuscrit, présenté la méthode
d’identification ainsi que son application au modéle numérique défini précédemmment.
L’identification ainsi réalisée permet alors l'utilisation du modele recalé pour le calcul des
pressions hydrostatiques internes au mollet. Lors de l'identification, les données dites
"expérimentales” et les données dites "simulées" qui sont comparées sont des contours
de formes. Le contour "simulé" est obtenu par la déformation numérique d’images, per-
mettant I’application de transformations géométriques locales a une image. La fonction
cotit définie compare les contours en prenant en compte les distances, pixel a pixel, entre
les contours. Apres avoir été testée sur un cas-test, la méthode d’identification est appli-
quée au modele numérique de la jambe. Lors de l'identification, le modéle numérique
et la méthode d’optimisation ont montré leurs limites, entrainant une précision dans le
calcul des pressions hydrostatiques a 20 % prés. Nous avons pu identifier deux sources
d’incertitudes se traduisant par deux types d’intervalles. Un intervalle est utilisé pour
I’encadrement de la tension durant les essais de traction et un autre encadre chacun des
parametres des lois de comportement. Ces intervalles sont larges pour certains para-
metres mais ils sont fiables.

L’identification réalisée nous a permis de faire une remarque fondamentale sur la
compressibilité des différents tissus. La graisse, avec un coefficient de Poisson de 0,46,
tend vers un comportement quasi-incompressible. Le coefficient de Poisson du muscle
de 0,36 indique que la contention joue bien son role de réduction du volume de sang
veineux, contenu principalement dans les muscles du mollet [Chapitre [
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Les perpectives de ce travail sont diverses. On peut envisager d’une part 1'amé-
lioration du modéle existant en réduisant les intervalles d’incertitude et d’autre part en
utilisant le modele défini dans le cadre d’études cliniques et pour une application in-
dustrielle.

Le premier intervalle d’incertitude rencontré concerne la caractérisation des tricots
par des essais de traction uniaxiaux. L'amélioration du modele existant passera par la
réduction de l'incertitude liée a la détermination de la tension dans le tricot. Pour cela,
les frottements entre les tiges d’acier et le tricot doivent étre évités. La conception d'un
nouveau montage est alors a envisager. Le comportement orthotrope n’étant pas carac-
térisé, il est nécessaire, dans le but de réduire l'intervalle d’incertitude, de tenir compte
de cette orthotropie de maniere moins empirique que celle proposée. Cependant le mon-
tage existant peut d’ores et déja étre utilisé pour caractériser mécaniquement les tricots
de facon générale, par exemple leur vieillissement en fonction du nombre d’heures (suc-
cessives ou non) de port ou en fonction du nombre de lavages. Sur les tricots neufs, ce
montage pourra étre utilisé dans le cadre d'une vérification post-fabrication.

La seconde source d’incertitude concerne la détermination des parametres des lois
de comportement. Ceux-ci sont déterminés dans des intervalles larges qu’il sera im-
portant de réduire. Deux voies d’amélioration sont envisagées. D'une part le modele
EF peut étre enrichi et d’autre part une nouvelle définition de la fonction cotit peut
permettre une régularisation de celle-ci. Nous avons vu que les minima locaux de la
fonction cotit correspondaient a des écarts minimaux entre les contours a différents en-
droits. Cette remarque nous amene a envisager que le comportement du muscle n’est
pas uniforme. On pourra donc enrichir le modele de nouveaux matériaux. On attribuera
une nouvelle loi de comportement a chacun des muscles du mollet et on différenciera le
systeme vasculaire des muscles. Les lois de comportement utilisées ne comportant que
deux parametres, il est probable que des lois de comportement hyperélastiques compor-
tant plus de parametres (modele de Rivlin [SP04], modele de Fung [TE76], etc...) seraient
plus @ méme de décrire le comportement des tissus considérés.

Pour 'observation globale de 1’action de la contention sur le mollet, le modele EF 2D
ne semble pas suffisant. Il est donc prévu I'extension du modele existant & un modéle
3D. Celui-ci nécessitera la prise en compte du caractere poroélastique du muscle. Une
caractérisation du comportement orthotrope des tricots sera alors inévitable [Gai04].

En ce qui concerne la fonction cotit, nous avons choisi comme mesure de similarité,
un écart entre les motifs, mais il pourra étre envisagé de définir la fonction cotit comme
un coefficient de corrélation global sur les images. On considerera les images plutdt que
les contours seuls [TCETO05].

Ce premier travail sur la mécanique de la contention permet de mettre en lumiere
les différentes difficultés rencontrées et propose des nombreuses voies d’amélioration.
Néanmoins, il serait d’ores et déja possible de réaliser des études cliniques grace au
modéle proposé. L'importance de la proportion de la graisse par rapport au muscle sur
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la réponse du mollet a la contention a été évoquée sans pouvoir la quantifier. N'ayant
effectué les essais que sur un patient unique muni de ses chaussettes déja portées, une
suite a donner a ce travail serait 1'utilisation du modele pour différents morphotypes,
pour préciser l'influence de la proportion de graisse sur l'efficacité des tricots. La mise
en ceuvre d’une méthode totalement atraumatique et non-invasive permet son utilisa-
tion a grande échelle. I serait alors possible d’étudier l'influence de différents facteurs
(age, sexe, activité physique, efc...) sur le comportement des tissus mous. La simplicité
du modele permettra aux médecins d’obtenir une évaluation rapide de l'efficacité de la
contention prescrite.

En conclusion, ce travail de these constitue une des toutes premieres études avancées
de la biomécanique de la contention et propose des avancées significatives dans la com-
préhension de la transmission des efforts mécaniques aux tissus de la jambe. Il ouvre de
nombreuses perpectives tant dans le domaine mécanique que dans le domaine médical.
L'étude de la mécanique de la contention progressive tend a proposer un modele per-
mettant une prescription plus personnalisée de la contention, allant dans le sens d"une
meilleure prise en compte des spécificités des patients et de leurs pathologies.
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ANNEXE A

Méthodes de résolution d’un
probleme de minimisation sous
contraintes

On peut rappeler succintement le principe de ces méthodes dans le cas out I'on
cherche a résoudre f(x) = 0 sous la contrainte g(x) = 0.

Méthode des multiplicateurs de Lagrange

Le principe de cette méthode consiste a trouver le point-selle du lagrangien du sys-
teme a résoudre [AIIO5]. Le lagrangien s’écrit,

L(x;A) = f(x) +Ag(x) (A1)

avec A que l'on appellera par la suite, multiplicateur de Lagrange
Trouver le point-selle du lagrangien revient a trouver (x*, A*), tels que :

L(x*,A") = r){leaﬁ((mxin L(x,A)) (A.2)

Si (x*, A*) est un point-selle de L£(x; A), alors x* est un optimum global du probléme.
Dans la pratique, cette méthode revient a minimiser la fonction d’énergie £(x,A), au
lieu de minimiser uniquement la fonction d’énergie f(x). Nous remarquons que le prin-
cipal inconvénient de cette méthode est qu’elle introduit une nouvelle variable, ce qui
augmentera de facon considérable le temps de calcul pour un probléeme de grandes
dimensions et peut rendre le systéeme insoluble si le nombre de multiplicateurs de La-
grange est supérieur au nombre de degrés de liberté (d.d.l) du systeme.

Méthode de pénalité

Le principe est le méme que pour les multiplicateurs de Lagrange, cependant, au
lieu d’introduire une nouvelle variable, nous allons imposer la contrainte grace a un
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parametre € que 1'on appellera par la suite parametre de pénalité [Rao96]. Soit,
R(x;e) = f(x) +eg(x) (A3)
On cherche donc x* tel que,

R(x*;e) = minR(x;¢) (A4)
X
Le principal inconvénient de cette méthode est que le conditionnement de la matrice
du systeme dépend directement du parameétre de pénalité. Plus il est élevé, plus la
contrainte est assurée mais aussi, plus le conditionnement est mauvais. Le choix du
parametre de pénalité est donc difficile pour 'utilisateur.

Méthode du lagrangien augmenté

La méthode du lagrangien augmenté est une combinaison des deux méthodes pré-
sentées précedemment, qui revient a pénaliser le lagrangien , .

A(x, ) = f(x)+Ag(x) +eg(x)? (A.5)
= L(x,A)+eg(x)? (A.6)

L’avantage de cette méthode est que le multiplicateur de Lagrange est actualisé par le
parametre de pénalité, ce qui permettra une convergence plus rapide. Le lagrangien
augmenté est résolu de la méme facon que par la méthode des multiplicateurs de La-
grange.

2wn) = T+ +2e5(:)B ) = 0 (A7)
%(x,}\) = %(x) + /\*;l—i(x) =0 (A.8)

avec A* tel que (x*,A*) est un point-selle du lagrangien. En comparant les équations
[Equation (AZ)] et [Equation (A8)], nous obtenons 1’égalité suivante,

A" = A+ 2eg(x) (A9)

Cependant, on peut aussi dire qu’une fois la solution trouvée, par les multiplicateurs de
Lagrange, un terme traduisant la pénalité est ajouté. Le choix d’élever la contrainte au
carré peut s’expliquer par la décroissance deux fois plus rapide de la contrainte par rap-
port a I'augmentation de la pénalité, i.e. la contrainte tend deux fois plus vite vers zéro
que la pénalité augmente; ce qui permettra d’obtenir une contrainte satisfaisante pour
un parametre de pénalité moins grand qu’en simple pénalité, d’ot1 une convergence plus
rapide.
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ANNEXE B

Interpolation bilinéaire

Soit I(x,y) = ax + by + cxy + d [Cas79]. En s’appuyant sur la [Figure [Z2], on peut
exprimer I(x,y) en fonction des autres données. En effet, on a :

I(x,1) = 1(0,1) +x(I(1,1) — 1(0,1)) (B.1)
I(x,0) = 1(0,0) + x(I(1,0) — 1(0,0)) (B.2)

On peut de la méme facon écrire,
I(x,y) =1(x,0) +y(I(x,1) — I(x,0)) (B.3)

Cette équation [Equation (B3)] revient a écrire,

a = I(1,0) - 1(0,0) (B.4)
b = 1(0,1) - I(0,0) (B.5)
¢ = I(1,1)+1(0,0) — I(1,0) — I(0,1) (B.6)
d = 1(0,0) (B.7)
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ANNEXE C

Distribution des pressions

On peut représenter la distribution des pressions en chaque élément sous forme

d’histogramme ([Figure [C.1]], [Figure[C2], [Figure[C.3]], [Figure [CA4] et [Figure [C.3])

© N @ o
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Figure C.1 - Distribution des pressions pour 1'élément 1 pour 30 jeu de parametres
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Figure C.2 — Distribution des pressions pour 1'élément 2 pour 30 jeu de parametres
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Figure C.3 — Distribution des pressions pour 1'élément 3 pour 30 jeu de parametres
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Figure C.4 — Distribution des pressions pour 1'élément 4 pour 30 jeu de parametres

180



Annexes

Py
T

Nombre de v
T

) : 4 43 45 y 7 48

44
Pression (kPa)

Figure C.5 — Distribution des pressions pour 1'élément 5 pour 30 jeu de parametres
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Abstract:

Elastic compression is the process of applyingraatecompression forces onto the human
leg with stockings or socks, for enhancing the wsnibow. Sales of stockings have increased
drastically for the past decade. Particularly, caapion socks have been released by the
BVSport Company for improving muscular recoverifigiaefforts. These socks are based on
the principle of progressive compression, which msethat the largest pressures are applied
onto the calf muscle and not at the ankle. Theciefficy of this principle is about to be
validated also for treating venous pathologies, cWwhis very promising. The recent
developments tend towards patient specific meghezdcriptions: socks have to be adapted to
the various level of venous insufficiency and te gatient internal morphology.

However, no study has already been achieved farmating what the effective pressure
applied onto a given patient by socks is, neitlmethie muscular tissues, nor in the deep
venous system. The main contribution of this wads lin implementing a methodology
addressing this issue. For that, the patient spetiéchanical properties of the tissues in the
leg have to be identified, in an atraumatical aod-mvasive wayln vivo characterization of
soft biological tissues is scarce in the literatfecused mainly on skin) because no
atraumatic method has ever been validated for miagstire deformation of soft tissues. In
this work, progressive compression socks are ergplojor loading the tissues in
compression. MRI scans of the leg are acquired useleeral levels of compression. A FE
model of the leg under compression has been deselop2D, with the assumption of plane
strains. The boundary conditions are applied asraumiform pressure, depending on local
curvature radii according to the Laplace's law. Hpplied pressure also depends on the
tension of the socks, which is determined by spetehsile tests. The deformation of the leg
which is derived from the 2D FE model is used farping the images provided by the MRI
scanner. The mechanical properties of the tissteesdantified by optimizing the deviation
between the original image of the compressed legtlae warped image, which depends on
the mechanical properties input in the model.

Finally, when the mechanical properties of the dmadal tissues are identified, the 2D
numerical model is used for computing the presappdied by the socks inside the leg. This
computation can be considered as patient speciftause the model has been calibrated
against the images of the given patient. The pressueventually compared to the pressure
prescribed by physicians. It has been shown tleathion of socks strongly depends on the
leg morphology (muscle properties, thickness of atdoeeous fat). The methodology
developed in this study is now to be applied tagaiBcant number of patients, through a
clinical study, in order to analyze the effect lo¢ fpatient morphology onto the efficiency of
elastic compression.



Ecole Nationale Supérieure des Mines
de Saint-Etienne

N° d’ordre : 516 Ml
Laura BOUTEN

Identification des propriétés mécaniques des tissustitutifs du mollet pour
I’étude mécanique de la contention

Spécialité Mécanique et Ingénierie

Mots clefs itissus mous, compression élastique, modélisatigridentification mécanique,
recalage d'images

Résumé :

La contention, c'est-a-dire une action mécaniqueiqgee sur un membre humain dans le
but d'aider le sang a refluer vers le coeur, eglagen plus répandue et pénétre le marché du
grand public. Notamment, la contention progressélie que proposée par BVSport® pour
les membres inférieurs est actuellement utiliség dtefforts musculaires prolongés ou lors
de la récupération musculaire apres l'effort. Dssais cliniques ont aussi montré son
efficacité dans le cas d'insuffisances veineusgerés a modeérées. Les développements
récents vont maintenant vers une personnalisatida geescription et une adaptation de la
contention aux différents degrés d'insuffisanceneese. Cependant, actuellement, aucun
moyen de mesure ne permet de déterminer la pregsioast réellement appliquée sur un
patient donné par l'article de contention pres@ticore moins la pression transmise au
systeme vasculaire profond. L'apport majeur deaail réside dans la mise en oeuvre d'une
méthodologie qui permet de répondre a ces deuxématliques.

Pour cela, il est d'abord nécessaire d'identifeemthniére atraumatique et non-invasive les
propriétés mécanique vivo des tissus biologiques de la jambe. Les caraat@nssin vivo

des tissus mous biologiques sont rares dans daadlitire (elle concernent principalement la
peau), car aucune méthode de mesure atraumatiglaedééormation des tissus internes n'a
éte validée jusqu'a présent. Dans ce travail, l#etmion progressive est utilisée comme
chargement mécanique. Des images IRM de la jambepsises sous différents niveaux de
contention et un modele EF 2D du mollet sous cdimera été développé en déformations
planes. Le modele est soumis a une pression qui ¢@mpte du rayon de courbure de la
jambe (loi de Laplace) et cette pression est dédiet la réponse du tricot aux essais de
traction spécifiques mis en place.

L'identification des parametres mécaniques du neoel&ll réalisée en optimisant la mesure de
similarité entre les images de la jambe comprimiéesamages déformées par le modéle.
Finalement, une fois l'identification réaliséenedele numérique 2D permet alors un calcul
biofidele et personnaliséles pressions internes au mollet engendrées partlel'un tricot de
contention donné. Cela permet d'une part de déatermta répartition spatiale des pressions a
I'intérieur du mollet et d'autre part de compaesr pressions appliquées sur le mollet a celles
prescrites. On montre ainsi que l'effet de la aute progressive dépend de maniére non
négligeable de la morphologie des tissus sous{adenuscles et graisse sous-cutanée). La
meéthodologie développée dans ce travail doit maante étre appliquée sur un nombre de
patients significatif pour pouvoir dégager les piprales tendances de distributions des
pressions internes en fonction des différents madyples.
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