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Titre Modélisation électrique et mécanique des contractions utérines

Mots clés simulation de contraction utérine, modélisation d’utérus gravide, ACP,
analyse de sensibilité, éléments finis, génération de maillages

Résumé Les naissances prématurées sont un probleme majeur de santé au niveau
mondial. L’électromyographie utérine (EHG) est un outil étudié dans le cadre de la
surveillance des contractions utérines mais les taux de prédiction obtenus ne sont ac-
tuellement pas encore satisfaisants. Récemment, une nouvelle approche a été développée
au laboratoire BMBI afin de mieux comprendre la contraction utérine et ses liens avec
I'EHG. Elle consiste a modéliser numériquement les phénomenes physiologiques (multi-
échelles et multi-physiques) qui pilotent la contraction utérine. Le modeéle de contraction
de I'utérus a été, étape apres étape, amélioré pour se rapprocher de la réalité et prendre
en compte des phénomenes chimique, électrique et mécanique a différentes échelles.
Le travail présenté dans cette these, qui vise a poursuivre I'amélioration du modele, a
débuté apres I'étape d’inclusion d’'une géométrie réaliste et du phénomene de mécano-
transduction, réalisé jusque la grace a un modele mécanique simplifié.

A partir du modele existant, différentes pistes d’amélioration portant sur la modélisation
des phénomenes mécaniques et sur le maillage de l'utérus ont été explorées. Une
premiere approche vise a remplacer le modele mécanique existant par une analyse par
éléments finis, prenant en compte la paroi utérine et le fluide amniotique. Une analyse
statistique de forme de la géométrie utérine gravide a été réalisée dans le but d’extraire
la variabilité anatomique due a la grossesse (terme et position du foetus) a ’aide d’une
analyse en composantes principales (ACP). Une méthode de correspondance adaptée
a notre contexte d’étude, préalable a 'ACP, a donc été proposée. Elle consiste en la
création d’un maillage de référence spécifique a la base de données, qui est ensuite
déformé en utilisant le lancer de rayons. Les résultats de I'analyse de forme ont en-
suite été exploités dans le but de paramétriser la géométrie utérine gravide a partir de
grandeurs mesurées habituellement en clinique courante lors du suivi de la grossesse. Fi-
nalement, a I’aide de la méthode de Morris, nous avons testé I'influence des parametres
du modele (composantes électro-chimiques uniquement, parametres géométriques issus
de '’'ACP, parametres du volume conducteur, parametres de positionnement de la grille
d’électrodes), sur des descripteurs des signaux EHG.

L’analyse par éléments finis développée n’est qu'une premiere étape, qui devra étre
améliorée dans des travaux ultérieurs. Mais elle démontre la faisabilité de cette co-
simulation. En ce qui concerne la géométrie, la variabilité anatomique de 'utérus due a
la grossesse est paramétrée en utilisant seulement les quatre premiers modes de variation
issus de I’ACP qui couvrent 90% de la variabilité comprise dans notre base de données.
A Taide de fonctions multi-linéaires, les poids a affecter a ces quatre premiers modes
sont reliés aux parametres cliniques courants (terme de grossesse, périmetre céphalique,
longueur fémorale et position du foetus), estimés ici sur les maillages des feetus. Finale-
ment, bien que seule la partie électro-chimique du modele de contraction soit considérée,
I’analyse de sensibilité du modele semble indiquer un impact non négligeable des pa-
rametres de la géométrie sur les descripteurs calculés, ce qui justifie la définition d’un
maillage spécifique a chaque patiente pour I'utilisation ultérieure de ce modele.



Title Electrical and mechanical modeling of the uterine contractions

Keywords simulation of uterine contraction, gravid uterus modeling, PCA, sensiti-
vity analysis, finite element, mesh generation

Summary Preterm birth is a major worldwild heath issue. Uterine electromyography
(EHG) is a tool that has been frequently investigated for monitoring uterine contrac-
tions. But the prediction rates currently obtained for preterm birth detection are unsa-
tisfactory. A recent approach was proposed at the BMBI laboratory to gain insight into
the uterine contraction and its relation with EHG. The approach relies on the numerical
modeling of the muti-physic and multi-scale phenomena involved in uterine contraction.
The model was improved step by step to become more realistic. It presently involves
electrical, chemical and mechanical phenomena at different scales. The work realized
during this PhD aims at going on the model improvement and starts after the inclusion
of a realistic geometry and the mecanotransduction phenomenon presently done thanks
simplified mechanical model.

Starting from the existing model, different improvement strategies of the mechanical
phenomena and of the uterine geometry have been investigated. The first approach
aims at replacing the existing mechanical model by a finite elements analysis, taking
into account the uterus and the amniotic fluid. A statistical shape analysis (SSA) of the
gravid uterine geometry was carried out in order to estimate the anatomical variabi-
lity due to pregnancy (term and fetus position) by using principal component analysis
(PCA). Prior to PCA, a correspondence technique adapted to the context of the study
was proposed. It is based on the creation of a reference mesh specific to the database,
which is further deformed by using ray tracing. The SSA results have been used to
parameterize the geometry of gravid uteri in relation to parameters commonly used on
routine clinical practice during pregnancy. In the end, the influence of model parameters
(only electro-chemical components, geometrical parameters coming from PCA, volume
conductor parameters, and grid position parameters) on simulated EHG features has
been tested by means of a Morris sensitivity analysis.

The proposed finite element analysis is only a preliminary step which will have to be
improved in future work. But it permitted us to demonstrate the feasibility of such
a co-simulation approach. Regarding the geometry, the anatomical variability of the
uterus induced by pregnancy was parameterized by using only the first four modes of
variation of the PCA, which cover 90% of the variability contained inside our database.
The weights that have to be assigned to each of the four first modes were linked by
using multi-linear functions to some clinical parameters (pregnancy term, skull per-
imeter, femoral length and position of the fetus) estimated from the fetal meshes. In
the end, even though only the electro-chemical part of the model was considered, the
sensitivity analysis of the model indicates that the geometrical parameters have a non
negligible impact on the calculated features. This result supports the needs of patient
specific mesh for the further use of this model.
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Introduction

Les naissances prématurées, c’est-a-dire les naissances avant 37 semaines
d’aménorrhée, sont un probleme majeur de santé au niveau mondial. En effet,
35% des déces au cours des 4 premieres semaines de vie sont liés & la prématurité,
et les enfants nés prématurés encourent des séquelles telles que des difficultés de
développement, une déficience visuelle ou auditive, etc [1, 2]. Détecter la menace d’un
accouchement prématuré a un stade relativement précoce de la grossesse est donc
un objectif important. En effet, les traitements visant a prévenir les accouchements
prématurés sont d’autant plus efficaces que la menace est détectée plus précocement.
Or, les systemes utilisés actuellement en clinique courante ne sont pas assez fiables
3, 4].

L’électromyographie utérine (électrohystérogramme, EHG) est la mesure de I'activité
électrique de l'utérus a l'aide d’électrodes placées sur la peau de la mere. Cest un
outil qui a démontré son intérét pour la surveillance des contractions utérines et donc
aussi dans le cadre de la prédiction des accouchements prématurés [5]. Mais, malgré
les nombreuses études menées dans ce but, les taux de prédiction basés sur 'EHG ne
sont actuellement pas encore satisfaisants [5]. De plus, 'étiologie des accouchements
prématurés est complexe et multifactorielle. Les mécanismes du déclenchement de
I’accouchement, a terme ou prématuré, ne sont toujours pas totalement compris.

Récemment, une nouvelle approche a été développée dans notre laboratoire afin de
mieux comprendre la contraction utérine et ses liens avec 'EHG. Elle consiste a
modéliser numériquement les phénomeénes physiologiques (multi-échelles et multi-
physiques) qui pilotent la contraction utérine. Le modele initialement développé [6]
permettait de simuler l'excitation et la diffusion électrique de l'activité contractile.
Ensuite, les chercheurs du laboratoire ont amélioré progressivement ce modele initial,
qui comprenait la modélisation de 'activité électrique d’une cellule utérine ainsi que la
propagation de cette activité aux cellules environnantes sur une grille 2D. Ils ont ajouté
la modélisation du volume conducteur entre 'utérus et les électrodes sur le ventre de
la meére, ce qui a permis de simuler le signal EHG [7]. Le modele de contraction de
I'utérus a ensuite été complexifié pour se rapprocher de la réalité en prenant en compte
une géométrie réaliste de 1'utérus ainsi que le phénomene de mécano-transduction
[8, 9]. L’hypothése de mécano-transduction, proposée en 2016 par Young [10], explique
que les phénomenes mécaniques jouent un role tres important dans la contraction



10 CHAPITRE 0. INTRODUCTION

synchronisée de I'utérus, a longue distance (échelle de I'organe entier). C’est I'hypothese
la plus récente qui permet d’expliquer les phénomenes physiologiques qui permettent
la synchronisation rapide de toutes les cellules de I'utérus, nécessaire pour générer des
contractions d’accouchement.

Le travail présenté dans cette these a débuté apres cette étape d’inclusion d’une
géométrie réaliste et du phénomene de mécano-transduction, grace a un modele
mécanique simplifié. Nous nous sommes, dans un premier temps, attachés a améliorer
la partie mécanique du modele, afin de pouvoir simuler d’une maniere plus réaliste ce
phénomene de mécano-transduction en utilisant une approche par éléments finis (EF).
Nous nous sommes ensuite intéressés a la possibilité de personnaliser la géométrie
du modele, afin que le maillage suive les évolutions de la forme de I'utérus liées a la
grossesse. A partir du modele existant, différentes pistes d’amélioration portant sur la
modé¢lisation des phénomenes mécaniques et sur le maillage de I'utérus ont donc été
explorées. La variabilité anatomique de I'utérus due a la grossesse a aussi été analysée
afin d’étudier son impact sur les sorties du modele. Du fait de la pluridisciplinarité
du travail, les encadrants de cette these sont issus de deux laboratoires : BMBI
(BioMécanique et Biolngénierie) et ROBERVAL (unité de recherche en mécanique,
énergie et électricité). Ansys® | société spécialisée dans les logiciels d’EF, est partenaire
de la these.

Ce document est organisé comme suit :

Le premier chapitre présente le contexte clinique et médical lié aux accouchements
prématurés, ainsi que la physiologie de la contraction utérine et le modele existant. Il
permet de définir le contexte et les objectifs de ce travail.

Le second chapitre est consacré a une premiere approche qui vise a inclure une analyse
par éléments finis pour modéliser le comportement mécanique dans le modele existant,
en remplacement du modele mécanique simple développé jusqu’alors.

Les trois chapitres suivants concernent le travail réalisé dans cette theése sur le maillage
de I'utérus :

Le troisieme chapitre présente l'analyse statistique de forme de la géométrie utérine
gravide réalisée. Cette analyse propose une nouvelle approche de correspondance
adaptée a notre contexte d’étude, préalable a une ACP qui permet d’extraire les modes
principaux des variations de la géométrie utérine associées a la grossesse (terme et
position du foetus).

Le quatrieme chapitre exploite les résultats de 1’analyse de forme (modes principaux
extraits de I’ACP) pour aller vers la création d’'une géométrie patiente spécifique a
partir de grandeurs mesurées habituellement en clinique.

Le dernier chapitre évalue, a l'aide de la méthode de MORRIS, l'influence des
parametres du modele (composantes électro-chimique uniquement et parametres
géométriques issus de I'analyse de forme), sur des descripteurs des signaux EHG testés
dans le cadre des menaces d’accouchements prématurés.

Une discussion générale associée aux perspectives de ce travail cloture ce document.
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CHAPITRE 0.

INTRODUCTION




Contexte de |'étude

1.1 Accouchements prématurés

Une naissance prématurée est une naissance avant 37 semaines d’aménorrhée. Plu-
sieurs stades d’accouchements prématurés (AP) ont été définis [11] : un AP apres
34 semaines est considéré comme peu prématuré, un AP apres 32 semaines comme
modérément prématuré et un AP avant 32 semaines comme tres prématuré. AP est
I'un des problémes majeurs en obstétrique dans le monde.

En effet, actuellement, les naissances prématurées sont la cause de 35% des morts
dans les 4 premiéres semaines de vie des nouveau-nés [1] et 15 millions de naissances
prématurées ont lieu par an [12]. Méme si on peut noter, dans la derniére décennie,
une baisse du nombre des naissances prématurées (qui était de 1 sur 8 en 2005 [13]),
dans certains pays développés comme les USA, une naissance sur dix reste prématurée
[12]. De méme, on peut noter une baisse de 25.5% du taux de mort-nés entre 2000
et 2015, mais en 2015, il y avait encore 18.4 morts nés pour 1000 naissances [14].
Le taux de naissances mort-nés comme le taux de naissances prématurées ne suivent
pas une répartition géographique homogene. En 2005, pour 12.9 millions de naissances
prématurées dans le monde, 6.9 millions ont eu lieu en Asie, 4.0 millions en Afrique, 0.5
million en Europe, 0.5 million en Amérique du Nord et 0.9 million en Amérique Latine
et dans les Caraibes [15]. Le rapport de March of Dimes, présente une cartographie des
pourcentages d’accouchement prématurés dans le monde : les plus hautes incidences
se trouvent dans les pays africains et les pays d’Amérique du Nord (EU et Canada)
avec plus 10% d’accouchements prématurés. Concernant les bébés mort-nés, 98% de la
mortalité survient dans les pays a faibles et moyens revenus dont 77% en Asie du Sud et
en Afrique subsaharienne [14]. De nombreux progres doivent donc encore étre réalisés
dans le but de réduire la mortalité néonatale et le nombre d’enfant mort-nés.

Les problemes de mortalités et morbidités ne sont pas les seuls problemes qui découlent
des naissances prématurées. En effet, les enfants nés prématurés ont des risques de
séquelles plus importants que les enfants nés a terme. Les séquelles les plus courantes
sont des difficultés de développement, la paralysie cérébrale, la déficience auditive et la
déficience visuelle [2]. Le risque pour ces enfants d’avoir au moins une séquelle dans un
domaine est de 27.9% [2] . Une étude [16] menée sur des enfants nés entre 32 et 35 se-

13
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maines de gestation a Oxfordshire en 1990, a montré que 25% de ces enfants ont besoin
de l'aide d’un assistant non enseignant, 4% ont besoin d’aide éducative spécialisée et
3% sont dans une école spécialisée. De plus jusqu’a un tiers de ces enfants peuvent avoir
des problemes scolaires (en écriture, habilité motrice fine, lecture, éducation physique,
mathématiques, expression orale). Ces difficultés scolaires ont forcément un impact hu-
main et économique sur le systeme éducatif. Une autre étude [17] a été menée en 1995
sur des enfants nés avant 25 semaines en Irlande et aux Royaume-Uni. A I'dge de six
ans, ces enfants ont passé des tests standardisés qui ont permis de détecter un taux
sévere de handicap pour 22% des enfants, un taux modéré de handicap pour 24% des
enfants et un taux léger de handicap pour 34% des enfants. Parmi les enfants avec un
handicap sévere a I’age de 30 mois, 86% conservaient ce degré de handicap a I'dge de
6 ans. De méme que pour I’étude précédente, on peut supposer qu'un impact humain
et économique important découle de ces situations de handicap. Il existe assez peu de
données indiquant le cotit réel (hospitalisation au moment de la naissance et pendant
I'enfance, carriere des parents qui s’occupent d’un enfant handicapé, etc) associé aux
naissances prématurées [18]. De plus, les facteurs humains (peur, isolation sociale et
émotionnelle, etc) sont encore plus difficiles a évaluer que I'impact économique [18].
Certains facteurs de risques concernant les accouchements prématurés ont pu étre iden-
tifiés [19] mais il reste tres difficile de détecter a l'avance de maniere fiable un ac-
couchement prématuré. De plus, I'utilisation de médicaments pour lutter contre les
accouchements prématurés est limitée par leurs effets secondaires et leur efficacité
parfois médiocre [20]. En effet, certains traitements utilisés contre les accouchements
prématurés ne sont pas toujours efficaces et parfois méme dangereux. De plus, retarder
I'accouchement n’augmente pas toujours les chances de survie de I'enfant [1]. Il serait
aussi utile de pouvoir évaluer les effets a long terme de certains traitements mis en
place pour améliorer la santé de bébés nés prématurés, comme par exemple 'utilisa-
tion prénatale de sulfate de magnésium [21]. La plupart des articles soulignent le fait
qu’une meilleure compréhension des naissances prématurées est nécessaire pour essayer
de remédier a ce probleme sanitaire mondial. Plus précisément, une amélioration de la
compréhension de la physiologie de I'utérus pourrait permettre de proposer de nouvelles
approches de traitement [20].

1.2 Diagnostic et traitement

Les AP peuvent étre liés a différentes causes [19]. Dans 30% des cas, ils sont
déclenchés suite a une indication médicale (pour le foetus ou pour la mere), on parle
alors de prématurité induite. Dans 70% des cas, ils sont diis soit & un déclenchement
spontané avant terme (45%) soit a la rupture prématurée des membranes qui déclenche
une mise en travail spontanée, on parle alors de prématurité spontanée. Cette derniere
est la conséquences de diverses causes (inflammation, infection,etc).

Comme expliqué par Lamont [3], la gestion des AP spontanés peut étre décomposée
en plusieurs probléemes : l'identification des causes, la prédiction, la prévention, le
diagnostic, le traitement et le choix du type d’accouchement. Plusieurs articles de revue
résument les connaissances actuelles sur ces différentes problématiques [3, 4, 22, 23].
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Plusieurs facteurs ont été associés a un risque accru d’AP comme par exemple la
grossesse gémellaire, le tabagisme, des AP antérieurs, le stress, des prédispositions
génétiques, etc. On peut les classer sous 4 catégories : les facteurs démographiques
(classe sociale,...), les facteurs comportementaux (tabagisme,...), les facteurs liés aux
antécédents obstétriques (malformation de ['utérus,...) et les facteurs liés a la grossesse
actuelle (saignements,...). L’identification de possibles risques peut permettre de
prévenir un AP. Des femmes asymptomatiques mais ayant certains facteurs de risques
peuvent par exemple adapter leur mode de vie ou bénéficier d’un traitement préventif
(par exemple une supplémentation de progestérone). Lorsque la prévention n’est pas
suffisante pour éviter ’AP, il faut essayer de le traiter.

Pour inhiber les contractions utérines, différents traitements sont étudiés et utilisés,
comme par exemple des béta-mimétiques ou des inhibiteurs des récepteurs a 1’ocyto-
cine. Mais avant de prescrire un traitement il faut pouvoir diagnostiquer I’AP.

Les méthodes actuelles de prédiction reposent sur des biomarqueurs (caractéristiques
biologiques mesurables) ou sur 1’échographie trans-vaginale. L’efficacité d'un test
diagnostique se mesure a l’aide de sa sensibilité (proportion chez les personnes malades
de personnes correctement identifiées comme malades), et sa spécificité (proportion
chez les personnes saines de personnes correctement identifiées comme saines) ainsi que
par la valeur prédictive positive (probabilité que la personne soit réellement malade si
le test est positif) et négative (probabilité que la personne soit réellement saine si le
test est négatif).

De nombreux biomarqueurs, souvent prélevés dans différents fluides biologiques
(liquide amniotique, sécrétions vaginales ou cervicales, sécrétions salivaires, sang...),
sont présentés dans les différentes revues [3, 4, 22, 23]. Une inflammation, possiblement
responsable d’'un AP, peut par exemple étre détectée par la présence de certains
marqueurs. Actuellement, le marqueur le plus utilisé et reconnu en clinique est la
fibronectine foetale (FNf). Il se mesure dans les sécrétions vaginales. Sa présence est
normale jusqu’a 22 SA. Au dela et jusqu’a 35 SA, sa présence indique une fragilisation
de l'interface materno-feetale. Souvent la valeur de sensibilité du test FNf est plus
faible que sa spécificité. Par exemple, dans ’étude de Leitich et al [24], sur un groupe
de femmes symptomatiques et pour un accouchement sous 14 jours, les valeurs de
spécificité et de sensibilité pour un test FNf étaient respectivement de 86% et de 78%.
La valeur négative prédictive de ce test est haute mais sa valeur prédictive positive est
assez faible [25] bien qu’elle puisse étre un peu améliorée en quantifiant la FNf comme
montré par Abbot et al [26]. Ce test ne peut donc pas étre utilisé comme seul outil de
détection.

Une autre pratique courante pour la détection de ’accouchement prématuré est la
mesure de la longueur du col de I'utérus par échographie transvaginale. Cet examen a
lui aussi une sensibilité plus basse que sa spécificité [27]. Il ne peut pas étre utilisé seul
de fagon fiable pour diagnostiquer un AP [28].

On peut donc conclure que les méthodes de détection actuelles ne sont pas encore
satisfaisantes. Comme suggéré par Lamont [3, 4], il est probable qu'un test seul ne soit
pas suffisant pour détecter les accouchements prématurés mais qu’il faille combiner
différents tests pour pouvoir attester d'un futur AP a cause des multiples facteurs qui
engendrent des AP.
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L’étiologie des AP semble donc hétérogene et multi-factorielle mais les mécanismes
(activation du myometre, effacement cervical,... ) conduisant aux contractions de
travail seraient communs a tous les accouchements. L’électrohystérogramme (EHG),
enregistrement de l'activité électrique du muscle utérin, permet de suivre 'activité
contractile de 1'utérus sur 'abdomen de la meére. En effet , la contraction utérine est
la conséquence directe de l'activité électrique du myometre (muscle utérin). Cette
technique a 'avantage d’étre non invasive : I'enregistrement de l'activité se fait sur
le ventre de la mere a l'aide d’électrodes de surface. De nombreux travaux ont été
réalisés sur l'utilisation de EHG pour la détection des menaces d’AP [5, 29, 30].
Les signaux recueillis sont étudiés aussi bien dans le domaine temporel que dans le
domaine fréquentiel pour essayer de différencier les spécificités de contractions de
grossesse et de contractions d’accouchement. Plus récemment, la corrélation (linéaire
ou non-linéaire) entre les signaux issus de deux électrodes différentes a permi, entre
autres, de caractériser la synchronisation de l'activité contractile du muscle utérin.
Muszynski [5] a testé le pouvoir discriminant des corrélations entre électrodes sur la
prédiction d'un AP et sur la prédiction d’'un accouchement sous 15 jours. Pour 84
patientes incluses dans 1’étude, hospitalisées pour menace d’accouchement prématuré,
le coefficient de corrélation non linéaire est apparu comme ayant un pouvoir dis-
criminant sur la prédiction d’accouchement prématuré. Il semble alors envisageable
d’utiliser 'EHG en pratique clinique dans le cadre de la détection de la menace d’AP,
peut-étre en l'associant a d’autres techniques de détection actuellement utilisées. Un
avantage de 'EHG est qu’il est envisageable de 1'utiliser aussi pour la surveillance des
grossesses a domicile et pas seulement dans un contexte clinique. En effet, Muszynski
[5] a participé a un projet testant la faisabilité d’une télésurveillance des grossesses a
I’aide de capteurs intégrés dans une ceinture abdominale.

Dans le cadre des menaces d’accouchement prématurés, il semble donc pertinent
de continuer a explorer les possibilités d’utiliser 'EHG dans le but de mieux com-
prendre et pouvoir identifier les menaces d’AP. Comme L’EHG permet une mesure de
I'activité contractile de 1'utérus, la physiologie des contractions utérines est un aspect
important a étudier pour comprendre l'origine et les caractéristiques de ces signaux.
Dans la prochaine section, les principaux phénomenes physiologiques connus liés a la
contraction utérine sont exposés.

1.3 Anatomie et structure

1.3.1 L’utérus

L'utérus [31, 32] est un organe creux (cavité utérine) avec une paroi épaisse. Il est
relié d’un coté, au vagin par le col de l'utérus et, de 'autre, aux trompes de Fallope
qui permettent aux ovules d’entrer dans la cavité utérine. La position de I'utérus dans
le corps d’une femme non enceinte peut varier en fonction de la disposition des autres
organes. En effet, 'utérus peut se mouvoir en avant ou en arriere lorsqu’il est soumis a
la pression d’une vessie pleine ou d’un rectum plein, par exemple. Les figures 1.1 et 1.2
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fond utérin
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col de l'utérus

FIGURE 1.1 — Schéma de 'utérus

colonne vertébrale

col de I'utérus

FIGURE 1.2 — Disposition de I'utérus par rapport aux autres organes

représentent schématiquement 'utérus et sa position par rapport a d’autres organes. Il
est maintenu en place par huit ligaments. Les dimensions de I'utérus d’une femme qui
n’est pas enceinte (utérus non gravide) est de 'ordre de 7.5 cm en longueur, 5 cm en
largeur et 2.5-4 cm en épaisseur et I'utérus a une forme de poire. Durant la grossesse,
I'utérus passe d’une longueur proche de 8 cm a une longueur d’environ 35 cm.

L’utérus est composé de trois couches : 'endometre, le myometre et la couche séreuse.
Le myometre, qui est la couche la plus importante, est un muscle lisse qui permet les
contractions utérines. L'unité fonctionnelle du myometre est la cellule utérine appelée
myocyte. Le myometre peut lui-méme se décomposer en trois couches : le myometre su-
bendométrial (strata subavasculare), la couche moyenne (strata vasculare) et la couche
externe (strata supravasculare). L’organisation de ces différentes couches est tres com-
plexe et change au cours de la grossesse. Plusieurs études ont été réalisées pour essayer de
déterminer l'architecture des différentes couches utérines en utilisant différentes tech-
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nologies telles que la microscopie [33], I'imagerie du tenseur de diffusion (ITD) [34]
ou encore I'imagerie par résonance magnétique (IRM) [35]. Il est difficile d’identifier
une organisation des myocytes du myometre qui soit universellement admise. Parfois,
deux spirales de fibres tournant en sens inverse ont été rapportées, d’autres fois les
fibres sont décrites comme ayant une orientation circulaire [36]. La structure utérine se
compose donc de fibres majoritairement désordonnées, d’ou I’anisotropie du myometre.
Certaines structures ont cependant pu étre identifiées. Young et al [33] ont identifié 5
structures présentes dans des utérus de femmes enceintes : les fasciculus, les faisceaux
cylindriques (cylindric bundles), les faisceaux < nappes, feuilles > (sheet-like bundles),
des paquets de fibres, et des ponts communicants (communicating bridges). Les fais-
ceaux cylindriques et nappes sont des petits amas de cellules orientées de la méme
facon et entourées de tissu conjonctif. Les faisceaux cylindriques ont un diameétre de
300+100pm et, tout comme les faisceaux nappes, sont denses en myocytes comparés
aux paquets de fibres. Les paquets de fibres contiennent des myocytes peu compacts.
Les fasciculus contiennent chacun plusieurs douzaines de faisceaux et leur taille est
de l'ordre de 1-2mm. Ils sont séparés entre eux par du tissu conjonctif et reliés entre
eux par les ponts communicants (larges faisceaux cylindriques). Un fasciculus est donc
composé de plusieurs faisceaux cylindriques et plusieurs faisceaux nappes, eux méme
composés d'une multitude de myocytes ; les différents fasciculus étant reliés entre eux a
'aide de ponts communicants. Dans cette étude [33], il a été observé que les fasciculus
sont généralement paralleles a la surface de 'utérus, mais qu’ils peuvent aussi s’orienter
de maniere transverse ou oblique dans certaines parties de I'utérus. Une autre étude
[35], sur des utérus non gravides, a montré des couches circulaires le long de la cavité
utérine sur des tranches orthogonales a 1’axe de 'organe. Aucune structure globale n’a
été identifiée a l'extérieur de ces couches circulaires, alors qu’a l'intérieur, des aligne-
ments locaux ont pu étre observés. Dans le col de I'utérus, des couches circulaires sur
la partie extérieure et un alignement longitudinal a I'intérieur ont pu étre observés.

1.3.2 Les ligaments de 'utérus

Plusieurs ligaments sont reliés a 1'utérus et contribuent de maniere plus ou moins
importante au maintien de l'organe. Les ligaments permettent de créer des liens entre
I'utérus et d’autres organes pelviens. La localisation exacte des différents ligaments est
difficile car les ligaments ne sont pas toujours clairement visibles sur les IRM et une
grande variabilité anatomique existe entre différentes femmes. En effet, Umek et al [37]
ont réalisé une analyse quantitative portant sur le positionnement des ligaments uéro-
sacrés (LUS). En utilisant des images IRM, des points d’origine et des points d’insertion
des LUS ont pu étre déterminés. Il a été montré que la localisation de ces points est tres
variable d'une femme a ’autre. Les points d’origine peuvent, par exemple, se situer sur
le col de I'utérus seulement ou sur le col et le vagin ou encore sur le vagin seulement.
On peut donc supposer qu’il existe une grande variabilité anatomique concernant la
localisation des ligaments utérins. La localisation des ligaments décrite ci-dessous est
donc une généralisation qui ne représente pas précisément la variabilité réelle. Les li-
gaments vésico-utérins s’étendent du fundus vésical jusqu’a la partie supra-vaginale du
col utérin [38]. Les ligaments ronds de l'utérus relient la partie antéro-latérale de la
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Colonne vertébrale

Vertebres

FIGURE 1.3 — Représentation des ligaments reliés a I'utérus en vert (& gauche : vue de
face, a droite : vue de profil). 1 : ligament vésico-utérin, 2 : ligament rond, 3 :
paracervix, 4 : parametre ou ligament de Mackenrodt, 5 : ligament recto-vaginal, 6 :
ligament utérosacré, 7 : ligament propre a l'ovaire ou utéro-ovarien)

corne utérine au mont du pubis et a la grande lévre homolatérale. Le paracervix fait
la jonction entre le fornix vaginal et la paroi postéro-latérale du pelvis. De la partie
supra-vaginale du col a la paroi post-latérale du pelvis on peut observer le parametre
aussi appelé ligament de Mackenrodt. Le paracervix et le parametre appartiennent a un
ensemble nommé les ligaments larges. Les ligaments utéro-sacrés s’étendent de la face
postérieure de la partie supravaginale du col de 'utérus et du fornix vaginal au fascia
présacral en regard des vertebres sacrées (S2 et S4). Des parois vaginales latérales dans
leur tiers supérieur et moyen aux parois rectales latérales, on peut trouver les ligaments
recto-vaginaux. Finalement, les ligaments propres a l'ovaire, aussi appelés ligaments
utéro-ovariens, font le lien entre la corne utérine, en arriere et au-dessus de la trompe
de Fallope, et le pole utérin de 'ovaire. Tous les ligaments décrits sont présents de fagon
symétrique des deux cotés de 1'utérus, comme on peut le voir figure 1.3.

1.4 Physiologie des contractions utérines

L’activité électrique de l'utérus est l'activité électrique que 1'on cherche a mesurer
sur le ventre de la mere. L’activité électrique est en effet le déclencheur de 'activité
mécanique et donc de la contraction de 'utérus. C’est au niveau cellulaire que cette
activité est initiée suite a la dépolarisation de la membrane d’une cellule qui provoque,
a partir du potentiel de repos, un (ou plusieurs) potentiel d’action (PA) : le potentiel
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électrique de la cellule augmente (dépolarisation) puis chute rapidement (repolarisation)
a chaque PA. L’activité électrique varie au cours de la grossesse. Elle peut prendre la
forme d’un simple pic, d'un plateau, de bouffées irrégulieres de potentiel d’action jusqu’a
finalement, en fin de grossesse, de bouffées régulieres de potentiels d’action qui évoluent
jusqu’aux bouffées tres régulieres rencontrées lors de ’accouchement . Ces changements
électriques a l'intérieur d’une cellule sont possibles grace aux échanges d’ions entre le
milieu extracellulaire et le milieu intracellulaire.

1.4.1 Activité électrique d’un myocyte utérin

Les ions sodium, calcium, potassium et chlorure interviennent dans l'activité
électrique d’une cellule [39, 40]. Aux différents ions sont associés des canaux ioniques
qui s’ouvrent et se ferment et permettent donc la circulation des ions. L’ouverture et la
fermeture des canaux est fonction de plusieurs criteres comme par exemple le potentiel
de la cellule ou la concentration d'un type d’ions. Les principaux canaux des myo-
cytes utérins sont : les canaux sodiques voltage-dépendants [41], les canaux calciques
(deux types de canaux voltage-dépendants) [42, 43|, les canaux potassiques (voltage-
dépendants et calcium-dépendants) [44] et les canaux chlorure [45].

Sodium Il est supposé que les canaux sodiques contribuent a la propagation de I'ac-
tivité électrique de 'utérus a la fin de la grossesse [46]. Ces canaux sont globalement
inactivés au potentiel de repos.

Calcium Il existe deux types de canaux calcium : les canaux de type L et les canaux
de type T. Ils participent a la dépolarisation de la membrane. Les canaux de type
L contribuent a l'entrée d’ions Ca2+ sur une longue durée, ce qui va permettre la
contraction du myometre. Ils sont activés par un haut seuil de dépolarisation. Les
canaux de type T s’ouvrent pour une faible dépolarisation proche du potentiel de repos.
Ce type de canaux a une conductance moins élevée que les canaux de type T et leur role
dans la génération du potentiel d’action est moins établi. Ils pourraient étre actifs lors du
potentiel de repos. Les courants calciques jouent un role essentiel pour la génération des
PA car les ions Ca2+ sont les principaux transporteurs de charges de la cellule utérine.
C’est en effet la concentration de calcium intracellulaire qui va activer les protéines
contractiles et donc générer I'activité mécanique de la cellule.

Potassium Les canaux potassiques sont actifs pendant la repolarisation d’une cel-
lule suite a un potentiel d’action. Leur période d’activation est plutét longue (quelques
centaines de ms). Il existe deux types de canaux : "voltages dépendants” et ”calcium-
dépendants” [47, 48, 49]. Ces derniers s’activent lorsque la concentration de calcium aug-
mente dans la cellule. Il en existe trois catégories, mais les canaux calcium-dépendants
avec une large conductance prédominent.

Chlorure Le courant lié aux ions chlorures survient pendant la repolarisation et
contribue peut-étre aussi a I'ouverture des canaux calciums voltage-dépendants [50].
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Autres mécanismes D’autres mécanismes que les canaux ioniques existent qui
permettent l'entrée et la sortie des ions dans une cellule. Ces mécanismes sont par
exemple les pompes de calcium ou les échangeurs Na2+/Ca2+. Les compartiments
intracellulaires, dont le réticulum sarcoplasmique, sont aussi importants dans 'activité
électrique de 1'utérus. Ils sont capables de capter des ions dans le milieu intracellulaire
pour diminuer la concentration intracellulaire de calcium. Un autre type de canaux
dont la particularité est d’étre sensibles a 1’étirement existe aussi. Ils s’ouvrent lorsque
la cellule est étirée, ils vont étre décrits plus en détails dans la partie 1.4.3.

Dans le cadre des contractions utérines, les ions calcium sont particulierement
importants car ce sont eux qui activent les processus biochimiques menant a la

contraction de la cellule. Le prochain paragraphe décrit comment I’augmentation de la
concentration de calcium intracellulaire meéne a la contraction de la cellule.

1.4.2 La contraction d’une cellule

cellule relachée
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FIGURE 1.4 — Schémas de la contraction cellulaire
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Aguilar et al [51] ont fait une synthese des mécanismes moléculaires connus qui
régulent les contractions utérines. La contraction du tissu provient de la contraction des
myocytes. Ces cellules sont capables de contraction grace aux myofilaments (protéines
contractiles) qu’elles contiennent : les filaments épais, constitués principalement de myo-
sine, et les filaments minces, constitués principalement d’actine. La contraction d’une
cellule provient de l'interaction entre les filaments d’actine et de myosine et peut étre
décrite par plusieurs étapes [51, 52]. Tout d’abord, la concentration de calcium intra-
cellulaire augmente, suite, par exemple, a un changement de l'activité électrique et
donc a l'ouverture de canaux laissant entrer des ions calcium. L’augmentation de la
concentration de Ca®" permet a la protéine calmoduline (CaM) de s’activer, le com-
plexe protéique 4Ca?t-CaM est alors créé. Ce complexe permet 'activation de kinase
MLCK agissant sur les chaines légeres de la myosine. La kinase est une enzyme qui
va catalyser la phosphorylation des chaines légeres de la myosine. La phosphorylation
de la téte de la myosine permet aux filaments de myosine de se fixer sur les filaments
d’actine. En parallele, la phosphorylation provoque I’hydrolyse de I’ATP (adénosine
triphosphate) qui produit I’énergie permettant de faire glisser les filaments d’actine par
une rotation de la téte de la myosine. Les filaments d’actine se rapprochent alors les uns
des autres. Les filaments d’actine étant attachés au cytosquelette de la cellule, lui méme
fixé sur la membrane de la cellule, leur rapprochement provoque la contraction de la
cellule. Le passage de I'état relaché a I’état contracté est schématisé figure 1.4. Ensuite,
la concentration intracellulaire en calcium diminue principalement par la capture des
ions calcium dans le réticulum sarcoplasmique (réservoir intracellulaire) mais poten-
tiellement aussi par le transfert d’ions vers le milieu extracellulaire. Cette diminution
a pour conséquence la déphosphorylation de la myosine par I'action de la phosphatase
des chaines légeres de la myosine, qui est suivie par le détachement de la myosine et de
I’actine. La cellule retrouve son état de relaxation.

1.4.3 Synchronisation de I'utérus

Comme on I’'a vu précédemment, chaque cellule peut générer une activité électrique
spontanée ou induite. Dans le cas du myometre, I'origine d’une stimulation électrique
qui va initier une contraction est méconnue. De nombreuses études n’ont pas réussi a
mettre en évidence 'existence d'un groupe de cellules pacemaker comme dans le coeur
et d’autres mécanismes sont envisagés [9] pour expliquer la stimulation initiale. Une
cellule stimulée électriquement va se dépolariser et des ions calcium vont alors pénétrer
dans le milieu cellulaire, ce qui va avoir pour conséquence de provoquer la contraction de
cette cellule. Pendant la grossesse, I’activité reste locale ou propagée a une faible partie
de I'utérus. Lors de I'accouchement, I'activité de 1'utérus devient réguliere, intense, et
synchrone sur tout l'organe. En 20 s la synchronisation de tout l'utérus est possible.
On peut donc supposer que 'activité électrique des cellules est alors synchronisée au
niveau de tout l'utérus.

Deux mécanismes expliquant la synchronisation de l'utérus ont pu étre identifiés.
Ils permettent respectivement la synchronisation sur une courte distance et la syn-
chronisation sur une longue distance. Une des méthodes pertinentes pour évaluer la
synchronisation de l'activité électrique observée a 'approche de 1’accouchement est
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d’étudier la corrélation ou la connectivité entre plusieurs signaux EHG recueillis sous
plusieurs électrodes, ce qui pourrait alors permettre de quantifier la synchronisation
entre différentes zones utérines.

Propagation de proche en proche : les jonctions communicantes

jonction
lacunaire

connexine

FIGURE 1.5 — Schéma d’une jonction communicante (ou lacunaire) entre 2 cellules

La propagation de 'activité électrique sur une courte distance est la conséquence du
couplage électrique entre cellules voisines. Ce sont les jonctions communicantes (JC)
qui régulent ce phénomene. Les JC [53, 54, 55] sont présentes dans différents types
de cellules et permettent de connecter le cytoplasme de cellules adjacentes par la liai-
son de deux hémi-canaux appelés connexons. Un connexon est un regroupement de
six protéines transmembranaires appelées connexines (connexine 43 pour des cellules
utérines) qui forment un pore dans la membrane d’une cellule, comme illustré figure 1.5.
Les connexines sont composées chacune de 4 a-hélices [56]. Lorsque deux connexons de
deux cellules différentes se lient entre eux, ils créent un canal entre deux cellules qui
permet, par exemple, ’échange de petites molécules ou d’ions. Ainsi, la diffusion rapide
de l'activité électrique d’une cellule a ses voisines devient possible par le passage d’ions
au travers de ces pores. A la fin de la grossesse, ce couplage électrique devient plus
important, autrement dit la résistance électrique entre deux cellules voisines diminue.
Cette diminution est due a I’augmentation de la taille et du nombre des jonctions com-
municantes fonctionnelles au début de la parturition [57, 58]. Plus le nombre de JC est
élevée, plus la conductance entre deux cellules est grande et va donc, au moins locale-
ment, synchroniser l'activité électrique du myometre. L’apparition de ces JC peut étre
vue comme un changement physiologique indiquant la fin de la grossesse et le début
du travail. L’influence de plusieurs hormones (cestrogene, progestérone) sur ’apparition
des JC a d’abord été testée sur du tissu utérin chez la rate [59]. Hertelendy et Zakar [60]
ont effecctué une revue du roéle régulateur dans le myometre des principales hormones.
L’ouverture et la fermeture des JC, autrement dit leur perméabilité, est régulée par
différents mécanismes chimiques (concentration d’ion calcium, pH,...) ou/et électriques
(différence de potentiel entre cellules par exemple) [61]. On suppose que la propagation
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de T'activité électrique au niveau du tissu est d’environ 6 a 10 cm en 2 a 3s [10], soit
entre 2 et 5 cm/s.

Propagation longue distance : la mécano-transduction

Des expérimentations ont été réalisées sur des bandes de myometre de rat reliées
mécaniquement en série, et isolées électriquement, dans le but de mesurer les forces
et Pactivité électrique générées [62]. Il a été observé que des tissus électriquement
indépendants sont capables de synchroniser leurs contractions. Une explication possible
de la contraction simultanée des deux tissus est que lorsque 1'un des tissus se contracte,
un changement de tension a lieu dans l'autre tissu ce qui initie la contraction dans ce
deuxieme tissu. Ces observations amenent a penser que l'activité électrique du myometre
ne suffit pas a elle seule a expliquer la synchronisation des contractions du myometre.
Young et al [10, 63, 64] ont remis au gott du jour la théorie de la mécano-transduction,
qui avait été développée par Takeda en 1965 mais mise de c6té car la théorie des poten-
tiels d’action avec une propagation exclusivement électrique avait pris le dessus. Young
[10] propose un modele dual prenant en compte les potentiels d’action et la mécano-
transduction et donc la pression intra-utérine. Ce modele repose sur I’hypothese que
les potentiels d’action ne se propagent que sur une distance donnée (environ 10cm) et
ne peuvent donc pas synchroniser les contractions de la totalité de 'utérus. C’est sur
le recrutement sur de plus grandes distances qu’intervient la mécano-transduction. Le
principe est le suivant : une contraction a lieu dans une région localisée de 1'utérus, ac-
tivée grace a la diffusion électrique (JC). Cette contraction locale augmente la pression
intra-utérine qui elle-méme augmente la tension de la paroi de I'utérus. Cet étirement
va, par le biais des canaux sensibles a 1’étirement, amener une autre zone de 1'utérus a
se contracter, ce qui va augmenter la pression intra-utérine. Le mécanisme se reproduit
jusqu’a ce que la totalité de 'utérus se contracte. Young et al [63] ont développé un
modele numérique qui repose sur cette théorie et ont pu tester 'influence de trois pa-
rametres (la durée des bouffées de pics de potentiels d’action, la durée réfractaire et le
seuil de mécano-transduction - seuil de pression pour lequel les régions se contractent-)
sur la réponse contractile globale de I'utérus. Le systeme au coeur de la génération d’une
stimulation électrique suite a une augmentation de la tension, et donc a un étirement du
tissu, est la présence dans la membrane des myocites, de canaux sensibles a I'étirement.

Canaux sensibles a I’étirement

Il existe différents types de canaux dans la membrane d’une cellule utérine, comme
vu dans la section 1.4.1 : des canaux sensibles au potentiel de la cellule mais aussi des
canaux sensibles a I'étirement (CSE) de la cellule. L’étirement de la cellule induit une
augmentation de la tension de la membrane cellulaire, ce qui affecte les CSE .

On peut identifier deux types de canaux sensibles a la variation de tension de la
membrane : ceux dont 'ouverture est favorisée et ceux dont 'ouverture est inhibée par
I'étirement [65]. Des tests pour mettre en évidence les canaux sensibles a 1'étirement
et leurs propriétés dans différentes cellules ont été effectués [66, 67, 68, 69, 70]. Les
cellules qui possedent des canaux sensibles a 1’étirement sont présentes dans un grand
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nombre de tissus (cceur, rein, os, neurone, tumeur, etc) mais leur role n’est pas encore
expliqué partout. La majorité de ces canaux sélectionnent des cations et leurs effets
sont réversibles, cela signifie que la cellule qui a été perturbée par I’étirement revient a
son état de départ une fois que I'étirement cesse.

La présence des CSE a donc un effet direct sur le potentiel et les courants ioniques
de la cellule : I’étirement entraine, par exemple, un afflux d’ions Ca2+ ou de K+.
Cette entrée d’ions peut provoquer une dépolarisation de la cellule. L’étirement d’une
cellule influe donc sur la génération de PA et sur leur fréquence [70]. Mais I’étirement
de la cellule et l'activation des CSE peut aussi avoir des effets indirects. Un effet
d’amplification de 'augmentation de concentration en calcium a l'intérieur de la cellule
apres ouverture des CSE permettant le passage de Ca2+ a par exemple été observé par
Gilbert et al [69] lors de tests sur des cellules de muscles lisses d’artéres pulmonaires
du rat. Des phénomenes indirects liés aux CSE peuvent donc se produire et certains
peuvent expliquer 'amplification de l'augmentation de la concentration de calcium.
L’entrée d’ions par les CSE pourrait activer & leur tour d’autres canaux (par exemple
les canaux potassiques activés par le calcium, mais aussi des canaux sensibles au
voltage du fait du changement de potentiel de la membrane suite & I'entrée d’ions)
ou permettre le relargage d’ions venant des zones de stockage interne (échangeur
Na+-Ca2+, réticulum sarcoplasmique).

Wellner et al [70] ont estimé a 1100 le nombre de CSE par myocytes de la vessie pour
une surface de la membrane de 2200 pm2 avec un courant pour un unique canal a
—1,7pA pour un potentiel de membrane a —50mV. Zou et al ont estimé le courant
pour un CSE unitaire de 2pA (soit un courant unitaire pour le C'a®™ d’au moins 0,35
pA) pour un potentiel de la membrane de —56mV.

Pour certaines cellules, des bloqueurs ont été identifiés pour les CSE. Gd3+ semble
par exemple étre un bloqueur de I'action mécano-transductrice des myocytes du coeur
chez le lapin [67].

Wellner et al ont aussi observé que pour des myocytes (cellules contractiles) de la
vessie, la conductance de la membrane augmente lorsque 1'étirement augmente.

Dans le cas des cellules de la vessie, Wellner et al ont émis I’hypothese que les CSE
pourraient étre activés par un stimulus physiologique (remplissage de la vessie) et
pourraient jouer un réle fonctionnel dans I’activation des cellules d’un muscle lisse. On
pourrait imaginer que le mouvement ou la position du feetus a l'intérieur de 1'utérus
pourrait étirer certaines parties du myometre et activer des CSE qui déclencheraient
une contraction.

Pour certaines maladies, on a suspecté que des canaux sensibles a I'étirement puissent
jouer un role. Il semble en effet exister une relation forte entre une mort soudaine et
un cceur dilaté [71]. Gilbert et al ont aussi observé que la sensibilité a I’étirement des
canaux des cellules présentes dans les arteres pulmonaires de rats atteints d’hyperten-
sion est plus élevée que la sensibilité a 1’étirement des canaux des cellules présentes
dans les arteres pulmonaires de rats sains. On peut donc émettre I’hypothése qu'une
sensibilité accrue de ces canaux pourrait augmenter la probabilité de contraction des
cellules contractiles de I'utérus et pourrait ainsi favoriser la contraction synchronisée
de tout 'utérus avant le terme.

Ces CSE expliquent donc comment une augmentation de la tension d’'une partie de la
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paroi utérine, provoquée par une contraction d’'une autre partie, peut générer un PA
et donc une activité électrique dans la partie étirée, méme si celle-ci est éloignée de
la zone contractile. Ce phénomene pourrait provoquer une synchronisation a longue
distance de 1'utérus, plus rapide qu’avec la seule propagation électrique.

On voit donc que des phénomenes multi-échelles (cellule, tissu) et multi-physiques
(électrique, chimique, mécanique) interviennent au niveau de I'utérus et expliquent son
activité électrique et sa contraction.

1.5 Modélisation et méthodologie

On a pu voir que la mesure du signal EHG sur le ventre de la mere provient de
phénomenes divers au niveau de 'utérus. Plus on comprendra les liens et causalités entre
les différents phénomenes physiologiques et 'EHG ainsi que I'importance de chacun
d’entre eux, mieux on comprendra les contractions utérines et la possibilité de la suivre
grace a 'EHG. Explorer les différents phénomeénes physiologiques (multi-échelles, multi-
physiques) semble donc étre utile pour essayer, au moins en partie, de comprendre
I'origine des EHG. Une possibilité pour étudier ces phénomenes est de les modéliser. En
effet, un modeéle permet de simuler diverses configurations de parametres physiologiques,
ce qui est impossible a réaliser sur une femme enceinte ou sur un animal. On peut
aussi envisager que la modélisation couplée a la mesure de 'EHG permette, dans le
futur, d’aider au diagnostic des menaces d’AP. Cette approche rentre dans le cadre
de la physiologie intégrative, discipline récente qui a émergé grace a des projets de
modélisation et de simulation en recherche biomédicale, d’envergure internationale (the
IUPS Physiome) ou européenne (The Virtual Physiological Human- VPH-).

La modélisation de I'utérus est tres complexe car plusieurs phénomeénes physiologiques
interviennent & différentes échelles. De nombreuses étapes sont donc nécessaires pour
modéliser différents phénomenes tels que les interactions myosine-actine ou les échanges
de différents ions dans une cellule et réussir a créer un modele qui représente 1'utérus
aussi bien au niveau cellulaire, qu’au niveau tissulaire, ou a celui de 'organe. De plus
on pourrait penser que la modélisation de 'utérus est similaire a la modélisation du
coeur car 'un comme l'autre sont des organes creux avec comportement complexe.
Mais en réalité leurs comportements sont assez différents. En effet, la contraction du
coeur est organisée comme dans un orchestre (d’aprés Smith et al[72]), car de méme
que les différents musiciens d’'un orchestre sont controlés par un chef d’orchestre, les
contractions du cceur sont régulées par des stimulateurs cardiaques identifiés (cellules
pacemaker, chemins de condution). La contraction de I'utérus est plus représentée par
le comportement d’une foule lors d’un match de football par exemple : de méme qu’une
chanson (ou une ola) lors d’un match est initiée par un petit groupe de personnes et que
sa propagation dépend de la connectivité entre ces personnes, une contraction utérine
est initiée a partir d'une cellule (ou de quelques cellules) quelconque et sa propagation
dépend de la connectivité entre les cellules, sans chemin ni organisation prédéterminés

[72].
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1.5.1 Modele de la contraction utérine

Des approches pour tenter de modéliser les différentes interactions physiques qui
ont lieu a différentes échelles ont déja été proposées pour l'utérus et d’autres organes.
Hunter et al [73] examinent des méthodes de modélisation de la physiologie humaine
a l'aide par exemple des "markup languages”. Les différents niveaux (cellule, tissu,
organe) de modélisation du coeur sont présentés. Hernandez et al ont développé
depuis plusieurs années un environnement de modélisation et de simulation qui
permet de coupler plusieurs sous-modeles hétérogenes [74]. L’environnement développé,
appelé “Multi- formalism Modeling and Simulation Library (M2SL)” leur permet de
développer une modélisation multiéchelle et multiphysique du systeme cardiovasculaire
[75] et plus récemment, de son interaction avec le systéme respiratoire [76].

En ce qui concerne I'utérus, Taggart et al [77] soulignent I'importance du développement
d’un modele physiologique virtuel de I'utérus pour essayer d’améliorer les problemes
sanitaires et sociaux liés aux accouchements prématurés. La complexité de la mise en
place d’'un tel modele est démontrée. Les auteurs proposent la création d'une base de
données ouverte, concernant toutes les données et informations relatives a l'utérus,
pour faciliter le développement de modeéles numériques de 1'utérus. Sharp et al [78]
ont publié une revue sur les différents modeles numériques (a différentes échelles ou et
pour différents phénomeénes physiques) qui étudient la contraction utérine.

Plusieurs chercheurs ont travaillé sur la modélisation des phénomenes qui génerent la
contraction utérine. Burszyn et al [79] ont modélisé les phénomenes d’excitation et de
contraction d’une cellule utérine en définissant des taux de passage entre les différents
états d’interaction entre l'actine et la myosine a 'aide d’équations différentielles, en
s’inspirant du modele d’Hai et Murphy [80]. Certains phénomeénes électriques sont aussi
modélisés, car ils prennent en compte la concentration en calcium pour calculer certains
taux de passage. Les courants de calcium sont donc eux aussi modélisés et reliés au
potentiel de la membrane. Maggio et al [52] ont aussi travaillé & modifier le modele
proposé par Hai et Murphy pour I'adapter au muscle utérin. Cochran et Gao [81] ont
développé un modele électro-mécanique des contractions utérines. Les phénomenes
électriques sont décrits par un modele de FitzHugh-Nagumo, et un tenseur de diffusion
assure la propagation des potentiels d’action. Le muscle est modélisé comme un
matériel hyperélastique dont la contrainte active dépend de l'excitation électrique.
Aslanidi et al [82] ont développé un modele prenant en compte la géométrie réelle d'un
utérus (a partir d’images IRM) et ont modélisé la propagation de l'activité électrique
sur cette géométrie. Sharifimadj et al [83] ont développé un modele de contraction
utérine prenant en compte des phénomenes électriques, mécaniques et chimiques. Les
phénomenes électriques sont modélisés a ’aide d’'un modele d’excitabilité cellulaire de
type FitzHugh-Nagumo qui génere des potentiels d’action. La concentration de calcium
est calculée a partir des potentiels d’action a ’aide du modele développé par Bursztyn
[79]. La concentration en calcium permet de calculer 'état de contraction de la cellule,
soit la proportion de myosine et d’actine liées. LLe comportement mécanique est alors
déterminé & partir d’'un modele proposé par Sharifimadj et al [84], qui vient déformer
des fibres (composées d’éléments contractiles) longitudinales et circonférentielles en
fonction de la proportion d’actine et myosine liées dans chaque élément contractile.
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Sharifimadj et al [85] ont aussi identifié les parametres mécaniques a partir de mesures
de courbe de pression utérine. En se basant entre autres sur le modele de Sharifimadj,
Vila Pouca et al [86] ont simulé 'expulsion du feetus suite aux contractions utérines.
Young [63], qui a proposé 'hypothése de la coordination de la contraction de 1'utérus
a l'aide de la mécano-transduction, a développé un modele numérique correspondant.
Il a modélisé 'utérus comme une sphere puis ’a divisé en zones isolées électriquement,
pour représenter le fait qu'un potentiel d’action ne peut se propager que sur une
distance donnée. Il évalue la pression a l’aide de la loi de Laplace. Une impulsion va
faire se contracter une zone, ce qui va venir étirer d’autres régions. Lorsque ces zones
atteignent un certain seuil d’étirement elles vont a leur tour subir une impulsion qui
va les faire se contracter. Lorsqu’une zone vient de se contracter pendant un temps
donné, elle entre dans une période réfractaire. Ces modeles se basent souvent, pour la
partie électrique, sur le modele de FitzHugh-Nagumo, modele d’oscillateur qui génere
un PA représentatif d’un tissu excitable (neurone, cellule cardiaque...) mais sans lien
avec les spécificités du myocite étudié.

Dans de nombreuses simulations de la contraction de 1'utérus, un modele simple ne
prenant en compte que la concentration de calcium intracellulaire a été considéré
[52, 79, 83], afin de rendre les simulations moins cofiteuses en temps.

A Topposé, Rihana et al [87] et Laforét et al [7] ont développé, avec une approche
de type Hodgkin-Huxley, un mode¢le de génération et de propagation de l'activité
électrique utérine en prenant en compte les flux d’ions spécifiques aux myocites utérins.
Yochum et al [8, 9] a continué a améliorer ce modele en ajoutant les phénomenes
chimiques et mécaniques pour modéliser, grace a un modele mécanique simple, la
contraction du tissu. Ils ont divisé le maillage réaliste d’un utérus (issu d’images
IRM) en zones isolées électriquement. En estimant I’étirement du tissu et en prenant
en compte les canaux sensibles a I'étirement, ils ont modélisé les phénomenes de
mécano-transduction qui permettent la coordination de la contraction de 1'utérus. Ce
modele prend donc en compte des phénomenes électriques, chimiques et mécaniques
qui permettent la contraction synchronisée de la globalité de 'utérus en tenant compte
de la distance limite de la propagation de l'activité électrique. En couplant ce modele
a celui d'un volume conducteur, adapté du modele de Rabotti et al [88], ce modeéle
permet de simuler le signal EHG mesuré sur ’'abdomen de la mere.

Une autre approche intéressante, développée dans certaines études, modélise le champ
magnétique de 'utérus [89, 90]. La Rosa et al [90] ont créé un modele multi-échelles
électromagnétique des contractions utérines a l'aide des équations de Maxwell et
d’'un modele de volume conducteur. Zhang et al [89] ont modélisé le myogramme
magnétique des contractions utérines pendant la grossesse en utilisant les équations de
FitzHugh-Nagumo, une orientation aléatoire des fibres, une forme utérine arbitraire et
un volume conducteur a 4 couches. Ces travaux ont montré que le champ magnétique
est tres dépendant de 'orientation des fibres et de la localisation du pacemaker mais
moins dépendant de la géométrie de 1'utérus et de celle de 'abdomen utilisées.

La partie suivante, décrit plus en détails les modeles développés au sein du BMBI par
Rihana [87], Laforét [7] et Yochum [8, 9] modele qui a servi de base a la suite de cette
these.
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1.5.2 Modele développé au BMBI
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FIGURE 1.6 — Schéma bloc du modeéle initial.

L’organisation du modele initial sur lequel nous avons travaillé pendant cette these
est présentée figure 1.6. Ce modele comprend plusieurs sous-modeles qui sont détaillés
dans la suite.

Géométrie

Dans de nombreuses études, la modélisation de la géométrie de I'utérus est simplifiée
et est par exemple assimilée a une sphere. Mais dans certains cas, I'utérus est représenté
de maniére réaliste, comme c’est le cas dans I’étude de Aslanidi et al [82] qui ont re-
construit un utérus gravide en segmentant des images IRM in vivo et des images de
tenseur de diffusion a résonance magnétique ex vivo. Un autre choix fait par Yochum et
al [9] et Zhang et al [89] pour prendre en compte une géométrie réaliste de 'utérus a été
d’utiliser les maillages utérins issus d’images IRM réalisés dans le cadre du projet FE-
MONUM [91, 92, 93]. Sur le maillage d’utérus représentant la géométrie, pour Yochum
et al, chaque point correspond a un fasciculus (groupement de cellules). Ils considérent
en effet que le comportement d’un fasciculus est homogene au comportement d’une
cellule.

Activité électrique d’un myocyte utérin

Rihana et al [94] ont mis en place un modele électrique d’une cellule utérine tres com-
plexe, basée sur le modele d’Hodgkin et Huxley, en modélisant les courants électriques
dus aux ions présents dans une cellule utérine comme expliqué section 1.4.1.

Le modele mis en place par Rihana et al est un modele tres détaillé de l'interac-
tion des différents ions et canaux a l'intérieur d'un myocyte. Rihana [6] précise que
cette modélisation représente plutot le comportement d’un ensemble de cellules et que
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modéliser un ensemble de cellule permet de rapprocher du comportement stochastique
des canaux de leur comportement moyens.

Rihana et al [87] et ensuite Laforét et al [7] ont réduit le modele initial de Rihana pour
le rendre plus simple et moins cotiteux en temps de calcul. Les éléments pris en compte
maintenant sont seulement : les courants calciques voltages dépendant, les courants
potassiques calcium dépendants (avec une expression simplifiée par rapport au modele
initial), les canaux potassiques voltage-dépendants ayant la plus forte conductance,
les canaux de fuite (L pour "Leackage”, prenant en compte tous les autres courants)
et les compartiments intracellulaires. La figure 1.7 présente un schéma de la cellule
avec les ions et canaux principaux pris en compte et le schéma électrique équivalent.
Les équations principales du modele appelé 'Red3’ par Laforét et al [7] sont données
ci-dessous.

Potentiel de la membrane

AV, 1

T C,i(]stim_ICa_IK_IKCa_IL) (1.1)

Canaux potassiques voltage-dépendant

[K = GKnK(Vm — EK) (12)
dnK _ hKoo — Nk (1 3)
dt Tnx '
1
hicoo = 12—V, (1.4)
1+ exp(=557™)
V.,
Ty = 23.75exp(==——) (1.5)

72.15
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Canaux calciques voltage-dépendant

1

Icw = Jvack + Geoa Vin — Eca 1.6
C back T Cl—l—expVC}%_Vm< C) ( )
Ca
RT . [Ca*"].
Eoco=—In(——— 1.
Ca 2F TL( [Ca“]i) ( 7)
Canaux potassique calcium-dépendant
[Ca®];
Ixco = Grocoa—i————V,, — FE 1.8
KC KC [Ca?, + KQ( K) (1.8)
Canaux de fuite
I, =G(V,,— Ep) (1.9)
Réservoir de calcium intracellulaire
dlC 2+ i
[L;Lt] = fc(—OéICa — Kca[Ca“]i) (110)

V.. désigne le potentiel de la membrane, Iy, désigne le courant de stimulation, I,,
désigne le courant a travers la membrane, C,, désigne la capacité de la membrane, et
Ikca, lea, Ik, 11, désignent les différents courants ioniques, G, désigne la conductance des
canaux potassiques voltage-dépendants, ny désigne la variable d’activation potassique,
Ex désigne les potentiel de Nerst des ions potassium, Gic, désigne la conductance des
canaux potassiques calcium dépendants, K désigne la demi-concentration d’activation
d’ions calcium, G¢, désigne la conductance des canaux calciques calcium dépendants,
Re, et Vi, désignent les parametres de la sigmoide d’activation des courants calciques,
[Ca*T); et [Ca?*], désignent les concentrations d’ions calcium intracellulaire et extracel-
lulaire, G, est la conductance des canaux de fuite, Ej désigne le potentiel de Nerst de
fuite, f. désigne la probabilité d’influx de calcium, o désigne le coefficient de conserva-
tion de courant et Ko, désigne le coefficient d’extraction de calcium.

Activité mécanique d’un myocyte utérin

Le comportement des protéines contractiles a été modélisé par 4 états : myosine et ac-
tine attachées et phosphorylation de la myosine (noté AMp), myosine et actine attachées
et déphosphorylation de la myosine (noté AM), myosine et actine détachées et phos-
phorylation de la myosine (noté Mp), myosine et actine détachées et déphosphorylation
de la myosine (noté M). Le modele de Hai-Murphy [80] repose sur ces quatre états et
introduit des taux de passage entre chaque état. Plusieurs études se sont basées sur
ce modele pour simuler la contraction d’une cellule utérine [8, 36, 52, 79, 83]. Maggio
et al [52] ont introduit un modele simplifié du modele d’'Hai-Murphy qui sera repris
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FIGURE 1.8 — Schéma du passage entre les différents états de I'actine et de la myosine

par Yochum et al [8]. La figure 1.8 schématise ce modele. Les équations associées a ce
modele sont les suivantes [8] :

i —k ko 0 kr M
dMp kv —ko—k k 0 M
P . 1 2 3 4 p
adly | = | ks —ki—ks ke | |AMp (1.11)
d%TM 0 0 ks —ke — k7] | AM
M+ Mp+ AM + AMp =1 (1.12)

Des simplifications peuvent étre faites en considérant que certains coefficients sont égaux
(par exemple k1 =k6). Le lien avec l'activité électrique se fait a I’aide de la concentration
en calcium intracellulaire qui intervient dans I’expression du taux de passage k1 comme
défini par Burzstyn et al [79] :

Ca?

[Ca?t ] + [OG?EMLCK]nM

ky = (1.13)

nyy est le coefficient de Hill et [C’a%?“z vrck) est la concentration de calcium intracellulaire
qui correspond a la demi-activation de la kinase agissant sur les chaines légeres de la
myosine. Les autres taux de passage sont des constantes. La force alors produite par la
cellule peut étre calculée a 'aide de I’équation :

F(t) = K(AMp(t) + AM(¢)) (1.14)

K est un coefficient de proportionnalité.

Cette force sera introduite dans le modele mécanique pour y étre utilisée afin de cal-
culer la déformation du tissu utérin due a la contraction des cellules actives. On peut
donc conclure qu'une variation de 'activité électrique d’une cellule peut entrainer une
contraction mécanique de cette cellule. En effet, 'augmentation de la concentration de
calcium intracellulaire va permettre a l'actine et a la myosine de se lier et de générer
une force qui va entrainer la contraction. Le modele de Hai-Murphy est le plus répandu
pour modéliser la génération de force d’une cellule de 1'utérus.
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Propagation de proche en proche

Pour modéliser la diffusion électrique au niveau du tissu utérin, qui permet la syn-
chronisation a courte distance, il faut reproduire la propagation électrique entre cellules
adjacentes. Pour ce faire, Yochum et al [8] se sont inspirés du processus de diffusion de
Koenigsberger et al [95]. Une fois les variations du potentiel de la membrane dus au
courant électrique et au courant de stimulation calculé, un terme de couplage est ajouté
pour chaque cellule i.

av, Y1
W = Cf - ‘/couplage (115)
chouplage,i = Z Dk<vm,z - Vm,j) (116)
J

ou V,, désigne le potentiel de la membrane, j désigne les voisins de la cellule i. Dy =
ressiCnd, Avec resist la résistivité de la membrane, k un couple de cellules voisines, dj,
la distance entre les cellules voisines. En prenant en compte ce terme, le potentiel d’'une
cellule dépend du potentiel de ses voisines, et toute variation va se propager de proche
en proche au cours du temps. Les termes qui influent sur la propagation sont donc la
résistivité et la capacité de la membrane, termes qui refletent donc I'état des JC.

Canaux sensibles a ’étirement et mécanotransduction

Yochum et al [8, 9] ont modifié le modeéle proposé par Rihana et al [94] comprenant
la seule diffusion électrique, en y ajoutant les CSE afin de prendre en compte la mécano-
transduction (synchronisation a longue distance). Pour chaque noeud du maillage uti-
lisé, le déplacement des nceuds est calculé en se basant sur un modeéle mécanique simple,
un modele masse ressort, avec une constante de rigidité notée E, en appliquant les forces
générées par le modele de contraction exprimées dans I’équation 1.17. L’amortissement
des déplacements résultants est ensuite généré par plusieurs itérations a l'aide d’une
constante de viscosité v.

N’uoisins

Fext: Z (Ci_co)(Fo+Fi_Fmean) (1'17)
i=1

F,.: est la force appliquée a la cellule 0, N,isins €st le nombre de voisins de la cellule
o, C' sont les coordonnées des points, F sont les valeurs de la force générée par cellule
dans le modele de contraction et .., est la moyenne de ces forces.
Une fois les déplacements calculés, ’étirement pour chaque cellule est estimé a partir
des longueurs d’arétes reliées au point d.;, et des longueurs initiales d’arétes reliées au
point d,; (voir figure 1.9) a l'aide de I’équation 1.18.

Nvoisins
Zz‘:l (dcz - doi)
Zi\il doi
Une fois l'étirement estimé, on calcule P, la probabilité d’ouverture des canaux,

modélisée comme une sigmoide avec deux parametres A et o (voir équation 1.19) qui
permettent de régler la pente de la sigmoide et son décalage.

1
1+ exp(=AS +0))

S = (1.18)

(1.19)

o
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FIGURE 1.9 — Schéma d’illustration des longueurs d’arrétes.

Comme expliqué section 1.4.3, la contraction d'une partie du myometre va étirer une
autre partie du tissu jusqu’alors inactif et ouvrir des canaux sensibles a I’étirement.
Cette ouverture des CSE va donc engendrer un flux entrant d’ions calcium ISECCa et
d’ions sodium ICESNa (qui sont considérés comme le courant de stimulation). Les cou-
rants ioniques doivent donc étre ajustés suite a I'ouverture de certains canaux ioniques.

I.tim = I ;tim + P, * nbCES « I[CESNa (1.20)
Ico = Icg + P, xnbCES x ICESCa (1.21)

nbCES est le nombre de canaux par cellule.

Volume conducteur

v z
électrode air k,
peau Ogx=04qy I €y
gras Ocx=0cy e.
muscle abdominal Opx# Opy ep
myometre Oax=0ay e,

o est la conductivité et e est I'épaisseur

FIGURE 1.10 — Schéma du modele du volume conducteur

Les signaux que 1’on souhaite mesurer par EHG sur le ventre de la mere sont le
résultat de l'activité électrique de I'utérus. Dans la pratique, ces signaux sont bruités
par activité électrique d’autres muscles ou organes. De plus, avant d’étre mesurés,
ces signaux doivent traverser plusieurs couches de tissus (abdomen, gras, peau) avant
d’atteindre les électrodes. Les propriétés et les épaisseurs des couches traversées par le
signal vont donc avoir un impact sur celui-ci.
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Dans le but de pouvoir comparer les résultats obtenus a 'aide de la simulation et les
signaux électrohystérographiques réels (EHG) obtenus par mesures expérimentales, il
faut donc inclure dans le modele les différentes couches qui existent entre 'utérus et
les électrodes qui mesurent les signaux. Pour répondre a cette problématique Rabotti
et al [88] ont développé un modele de volume conducteur qui est représenté figure 1.10.
Le volume conducteur entre le myometre et l'air a été mis en équation et simplifié.
Cing parametres ont été identifiés, par la méthode des moindres carrés, a l'aide de
résultats expérimentaux obtenus sur 5 patientes . Le gras, la peau, et le myometre
sont considérés comme isotropes (les conductivités suivant x, y sont égales) alors que
le muscle abdominal est considéré comme anisotrope (les conductivités suivant x et y
sont différentes). Tous les tissus sont considérés homogenes. L’équation de Poisson est
utilisée pour définir la fonction de transfert spatiale de ce volume conducteur.

1.6 Objet de ce travail de these

En associant les différents modeles développés dans des études précédentes de notre
équipe et d’autres, Yochum et al [8, 9] ont développé un premier modele multi-physiques
et multi-échelles, simplifié sur le plan mécanique. Plusieurs pistes sont envisageables
pour 'amélioration de ce modele. La premiere serait de développer un modele mécanique
plus réaliste en s’appuyant sur une modélisation par éléments finis (EF) prenant en
compte la géométrie 3D et en incluant des lois de comportements du tissu utérin, la
présence du fluide amniotique et celle du feetus. Le maillage de I'utérus n’a pas encore été
assez pris en considération. Il serait donc intéressant d’étudier, sur les sorties du modéle,
I'impact que pourrait avoir une prise en compte réaliste (maillage 3D) et personnalisée,
spécifique patiente, de la géométrie utérine. De plus, le modele contient de nombreux
parametres, il serait tres judicieux de pouvoir évaluer leur impact et d’identifier les
parametres les plus influents ou les plus sensibles. Ces travaux de these se sont donc
intéressés a plusieurs axes permettant 'amélioration de ce modele :

o le passage a la modélisation par éléments finis pour représenter le comportement
mécanique de 'utérus;

o l'inclusion du fluide amniotique et d'une géométrie réaliste de I'utérus : maillage
3D prenant en compte I’épaisseur du muscle utérin en utilisant des éléments
coques;

o I’étude de l'influence du terme de grossesse et de la position de 'utérus sur la
géométrie de I'utérus;

o la personnalisation du maillage a partir de données cliniques pour le rendre pa-
tiente spécifique ;

o I’étude de sensibilité du modele électrochimique en incluant les parametres
géométriques du maillage.
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Preuve de concept : inclusion des EF dans
le modele existant

2.1 Introduction

Le premier but de cette these a été d’améliorer le modele des contractions utérines
multi-échelle et multi-physique existant, préalablement développé dans 1'équipe [8, 9].
Le travail a consisté a améliorer la modélisation de I'activité mécanique de 1'utérus en
associant au modele biophysique existant une analyse par éléments finis (EF). Cette
amélioration des phénomeénes mécaniques du modele est devenue nécessaire suite a
I’hypothése suivante, proposée par Young [10] : le mécanisme qui permet la contraction
synchronisée de tout I'utérus ne repose pas seulement sur la diffusion électrique (syn-
chronisation locale, a courte distance) mais dépend aussi de la déformation mécanique
du tissu utérin et de I’étirement des cellules, qui permet 'ouverture de canaux ioniques
dans des parties de 1'utérus non contractées. Ce phénoméne de mécano-transduction
permet ainsi une synchronisation de l'activité contractile de I'utérus a plus longue dis-
tance que la simple diffusion électrique. Il a donc paru important de représenter le
comportement mécanique de I'utérus par un modele plus proche de la réalité que celui
précédemment utilisé, afin de calculer d’'une maniere plus réaliste I’étirement du tissu
utérin. Pour améliorer le modele existant, nous avons dans un premier temps défini
un maillage 3D réaliste de I'utérus (avec épaisseur). Nous avons ensuite créé un modele
éléments finis prenant en compte les propriétés mécaniques de 'utérus ainsi que le fluide
amniotique afin de pouvoir calculer la pression intra-utérine.

2.2 Propriétés mécaniques

La premiere partie de ce travail a nécessité de s’intéresser aux tests mécaniques
réalisés sur des tissus utérins, pour avoir une idée des propriétés mécaniques du tissu
utérin d’'une femme enceinte. Il est difficile de mesurer les propriétés mécaniques de
I'utérus gravide in vivo pour des raisons éthiques. Les données bibliographiques sont
donc rares. Pour essayer de remédier a cette complexité, certaines techniques ont été
mises en place comme par exemple des techniques d’aspiration sur le col de 'utérus
réalisable in vivo [96, 97]. Nous nous sommes donc intéressés plus largement aux tests
réalisés sur des tissus utérins gravides, non gravides ainsi que sur le col de 'utérus.

37
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Des tests pour tenter d’identifier les propriétés mécaniques des tissus utérins ont été
réalisés sur le col de I'utérus humain [97, 96, 98, 99, 100, 101, 102] et animal [103, 104],
ainsi que sur le corps de 'utérus humain [105, 106, 107, 108, 109, 110, 111, 112] et
provenant d’animaux [113, 114]. Les tableaux 2.1 et 2.2 résument respectivement, pour
le col et pour le corps de I'utérus, le type de test ainsi que les informations principales
sur le tissu et les résultats principaux pour chacune des études. On peut voir qu’il y a
assez peu d’études sur le tissu utérin humain gravide. Les tableaux 2.3 et 2.4 donnent
respectivement la taille des échantillons et I'ordre de grandeurs de la déformation et
des contraintes obtenues pour les trois études pour lesquelles ces informations sont
accessibles sur des tissus utérins gravides.

Il est aussi intéressant d’avoir une idée des propriétés mécaniques des tissus en contact
avec I'utérus. Dans les tableaux 2.5, 2.6 et 2.7 sont présentées les propriétés matérielles
du placenta humain, du foetus et des ligaments évaluées expérimentalement. Un état
de l'art des propriétés mécaniques des organes de reproduction féminins, mesurées sur
des humains et des animaux, a été présenté par Baah-Dwomoh et al [115]. House et al
[116] a utilisé I’échographie avec champ visuel élargi pour modéliser en EF 'appareil
reproducteur féminin afin d’estimer les propriétés mécaniques du col de 'utérus pour
de grandes déformations.

Une fois identifiées les propriétés mécaniques, pour pouvoir modéliser un matériau, il
faut établir sa loi de comportement. Freutel et al [117] ont exposé les différentes manieres
de modéliser un tissu mou par éléments finis (EF), en présentant différentes lois de
comportement (élastique, hyper-élastique, viscoélastique, etc) ainsi que leur validation.
Pearsall et al [112] ont évalué que le myometre passif suit, a la fois en tension et en
compression, la loi : € = Cln(o) + B pour o > lpsi et € = Bo pour |o| <= 1psi
. Le myometre est ainsi similaire a un ressort qui se durcit lorsqu’il est soumis a un
chargement. Kauer et al [105] utilisent une méthode EF inverse pour déterminer les
parametres d'un modele viscoélastique. Hu et al [118] ont mis en place un modele
hyperélastique d’Odgen du premier ordre pour le placenta (ulal = 23.97 £+ 5kPa et
al =3.66 +1.9).

En ce qui concerne le fluide amniotique, son volume passe de 20mL a 10 semaines a
770mL a 28 semaines et reste alors constant jusqu’a la fin du terme [119]. Lors de la
modélisation, ses propriétés sont souvent assimilées a celles de 1'eau.
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TABLEAU 2.3 Taille des échantillons des tests sur tissu utérin de femmes enceintes

Manoogian [108]

)=

-

43 mm

Nlustration issue de [108]

Conrad [111]

30mm*5mm*5mm

Pearsall et al [112]

Concave
largeur minimale : 12.7mm-6.35mm
longueur minimale : 25.4 minimum

TABLEAU 2.4 Contraintes et déformations des tests sur tissu utérin de femmes

enceintes
Cas Année Déformation Contrainte
Manoogian (traction) [108] | 2012 0.45 500-2000kPa
Conrad (traction) [111] 1966 | Elongation de 45mm 30 GM/mm?
Pearsall (traction) [112] 1978 0.7-0.8 150-200 psi = 1-1.4e6 Pa
Pearsall (compression) [112] | 1978 1 80 psi = 0.5e6 Pa

TABLEAU 2.5 Quelques propriétés mécaniques du squelette du feetus résumées par
Nowlan et al [119].

Semaines Grandeur mesurée Valeur Références

20 Raideur du "talus Anlagen” 59.9kPa Mahmoodian et al

36 Raideur du "talus Anlagen” 148kPa Mahmoodian et al

20 Perméabilité du "talus Anlagen” 2.64 % 107 AmIN—Ts7 T Mahmoodian et al

36 Perméabilité du "talus Anlagen” 2.06 % 10~ ¥mAN—Ts7T Mahmoodian et al

? Module a I’équilibre du fémur proximal 0.699MPa, Brown and Singerman

? Perméabilité du fémur proximal 0.251 % 10~ ¥mAIN—Ts7T Brown and Singerman
24-30 Module d’élasticité (test en flexion 3 points) 1.65 * 10°M Pa McPherson and Kriewall
36-40 Module d’élasticité (test en flexion 3 points) 3.96 x 10°M Pa McPherson and Kriewall

TABLEAU 2.6 Propriétés mécaniques du placenta obtenues par Hu et al [118].

Test Grandeur mesurée Valeurs
Uniaxial | Déformation moyenne de rupture | 0.472 4+ 0.097
Uniaxial | Contrainte moyenne de rupture | 34.8 + 12.6kPa
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2.3 Modélisation EF de 'utérus

La modélisation de I'utérus par EF présente différents intéréts. Dans le premier cas,
I'utérus peut étre 'organe principal d’intérét de la modélisation : la modélisation peut
porter par exemple sur les contractions utérines ou sur la répartition des contraintes sur
un utérus gravide lors d'un accident de voiture. Mais 'utérus peut aussi étre modélisé
comme un organe environnant ou inclus dans I'organe d’intérét de la modélisation.
Différents modeles ont été mis en place dans le but de modéliser les effets d'un accident
de voiture sur une femme enceinte, souvent dans le but d’améliorer les équipements
de protection présents dans une voiture. Auriault et al [122, 123] ont mis en place
un modele EF d’accident de la route d’une femme enceinte en utilisant le modele de
femme enceinte développé par Delotte et al [124]. Ce modele a été obtenu en modifiant
le modele HUMOS [125] et en y intégrant un modele d’utérus gravide. Le comporte-
ment de 'utérus suit une loi hyperélastique d’Ogden d’ordre 2 et est considéré comme
homogene isotrope. Le foetus est considéré comme rigide, le fluide amniotique suit une
formulation lagrangienne-eulérienne avec les propriétés de I'eau et les ligaments sont
considérés comme élastiques. Le maillage de I'utérus est un maillage tétraédrique. Le
but de I’étude est de déterminer trois criteres prédictifs indiquant des problemes graves
pour le foetus. Une démarche similaire a été entreprise par Moorcroft et al [126] qui
ont effectué la modélisation EF d’une femme enceinte pour pouvoir prédire le risque de
blessure lors d’un accident de voiture. De méme que pour I’étude précédente, le modele
d’un utérus (d’une femme enceinte de 7 mois) a été incorporé dans un modele de corps
de femme. Les comportements de 'utérus, le placenta et le fluide amniotique ont été
considérés comme linéaires élastiques isotropes, ce qui est une hypothese simplificatrice
conséquente, car I'utérus se comporte plus comme un matériel anisotrope viscoélastique.
Mais I’étude est limitée par le manque de données sur les propriétés mécaniques. Le pla-
centa a été placé au niveau du fond utérin avec une épaisseur de 2cm. Le déplacement
maximal obtenu a été corrélé a la mort du feetus.

Un autre enjeu de la modélisation mécanique de 1'utérus est 'amélioration de simula-
teurs d’accouchement. C’est dans ce cadre que Buttin et al [127] ont créé un modele
EF de la descente feetale. Le foetus, I'utérus et 'abdomen ont été modélisés a 'aide du
méme modele Néohookien (constante matérielle notée C10) mais avec des parametres de
matériau différents. Pour 'abdomen la masse volumique p est égale a 2500kg/m3 et la
valeur de C10 est 5kPa ; pour I'utérus la valeur de p est 950kg/m3 et la valeur de C10 est
30kPa ; pour le foetus des valeurs différentes sont prises pour le crane, le corps et le tissu
cutané (crane : p=950kg/m3 C10=75kPa, corps : p=950kg/m3, C10=70kPa et tissu cu-
tané : p=400kg/m3, C10=130kPa). Le bassin suit un modele de Hooke (p=1000kg/m3
v=0,3 E=23MPa). Le placenta est modélisé comme un épaississement de 'utérus. Le
corps et le crane du feetus sont attachés a la peau, ils ont donc le méme champ de
déplacement. Les contacts entre utérus et ’abdomen et entre 1'utérus et le foetus sont
sans frottement. Un champ de déplacement est imposé a 1'utérus dans la partie inférieure
reliée au bassin. Le maillage de I'utérus est composé d’éléments coques triangulaires et
provient de la segmentation d’image IRM. L’expulsion est modélisée a ’aide de contrac-
tions utérines et de la poussée des muscles abdominaux et du diaphragme.

Lorsque l'étude s’intéresse a la modélisation des contractions utérines, les modeles
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développés sont généralement multiphysiques et utilisent parfois les EF. Cochran et
al [81] ont développé un modele multi-physique prenant en compte la mécanique des
tissus, 'activité électrique et la pression intra-utérine. L’utérus est considéré somme un
matériau non linéaire, hyperélastique, anisotrope et presque incompressible. Le com-
portement viscoélastique n’est pas pris en compte. Le but de cette étude est d’évaluer
I'importance des différentes parametres électriques et mécaniques sur la pression maxi-
male et la pression intra-utérine.

Sharifimajd et al [83, 85, 84] ont aussi développé un modele multi-échelle et multi-
physique (chimique, électrique et mécanique) dans le but de simuler les contractions
utérines. L'utérus est considéré comme hyperélastique incompressible. Les conditions
limites appliquées sont : une pression uniforme sur la surface externe de 28mmHg et le
col de I'utérus est considéré comme fixé. L'utérus est représenté comme un ellipsoide
par un maillage avec des éléments tétraédriques linéaires. Les auteurs ont identifié les
parametres du modele mécanique en utilisant les courbes de pression intra-utérine. Leur
modele a été utilisé par Vila Pouca et al [86] pour simuler I'expulsion du feetus.

Dans certaines études la modélisation de 1'utérus n’est pas le seul but. Chen et al [128]
ont effectué une modélisation "patient-spécifique” de prolapsus pelviens. Ils ont modélisé
I'utérus, le vagin, la vessie et le rectum. La géométrie du modele est recréée a partir
d’image IRM et un maillage hexaédrique est utilisé. Une loi isotrope hyperélastique
d’Yeoh est utilisée pour tous les organes avec des parametres différents pour chaque
organe. De méme, une autre étude réalisée par House et al [116] s’est intéressée a 'es-
timation des propriétés mécaniques du col de 'utérus soumis a de grandes contraintes
pendant la grossesse. C’est une méthode patiente-specifique qui a été mise en place
pour permettre la reconstruction d’un modele en EF avec des éléments tétraédriques a
partir d’images d’échographie 2D. Dans cette étude 1'utérus, le col de 'utérus, le sac
amniotique, la membrane amniotique, les ligaments, la cavité abdominale, 'aponévrose
endopelvienne, le fascia abdominal, le plancher pelvien ont été modélisés a 'aide de
lois de comportement différentes. L’os du bassin et les os de la colonne vertébrale
ont été considérés comme rigides. Le sac amniotique est considéré comme une ca-
vité remplie d’un fluide qui a les propriétés mécaniques de ’eau (module de compres-
sion=2.2GPa, pression intra-utérine=1kPa). La membrane amniotique est considérée
comme hyperélastique incompressible. Westervelt et al [129] s’intéressent eux aussi aux
contraintes et déformations du col de 'utérus en créant un modele paramétrique a par-
tir d’'images issues d’échographie. L'utérus est modélisé comme un ellipsoide, la taille
est ajustée a I'aide de mesures faites par échographie sur une femmes a 25 semaines de
grossesse, avec des éléments tétraédriques non linéaires.

On peut observer que, dans la plupart des études décrites, le col de I'utérus est considéré
comme fixé. De plus, dans certaines études, les ligaments utérins sont pris en compte
et modélisés comme élastiques [116, 123]. Il est donc pertinent de se demander quels
ligaments utérins sont importants a prendre en compte lors de la modélisation en EF
de I'utérus, afin d’appliquer des conditions limites réalistes. En effet, ces multiples liga-
ments n’ont pas tous un role égal vis-a-vis du comportement mécanique de 1'utérus [32].
Les ligaments en lien avec les trompes de Fallope par exemple ne semblent pas avoir
une grande importance sur le comportement mécanique du fait de la mobilité de cette
structure. Il ne semble pas y avoir de consensus quant a 'importance des différents
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ligaments lors de la modélisation en EF des organes pelviens. House et al [116] en
ont pris certains en compte en les modélisant comme élastiques isotropes transverses
(El=100kPa, Et=10kPa, Gl=5kPa, K=10kPa). Cosson et al [130] ont créé un modele
EF du systeme pelvien féminin en validant leurs résultats a ’aide d’'images IRM dyna-
miques. Dans le cadre de cette étude, plusieurs étapes de modélisation ont permis de
déterminer, entre autres, les ligaments utérins nécessaires pour reproduire fidélement la
dynamique du systéme pelvien. Les ligaments ont été modélisés comme des ressorts non
linéaires avec un comportement linéaire en tension et sans raideur en compression. Les
résultats ont permis de montrer qu’il est essentiel de prendre en compte les ligaments
ronds, utérosacrés et larges lors de la modélisation du systeme pelvien. Lepage et al
[131] ont modélisé les ligaments ronds, utérosacrés et larges dans le cadre de la création
d’un modele du systéme pelvien lors d'un accouchement. Les ligaments, tout comme
I'utérus, étaient considérés comme isotropes linéaires élastiques et quasi-incompressible
(coefficient de Poisson=0,45). Différents modules d’Young ont été pris en compte en
fonction des différents tissus : pour les ligaments utérosacrés E = 0.13MPa, pour les
ligaments ronds et larges E= 0.22 MPa, pour l'utérus E = 0.25 MPa. Ces propriétés
mécaniques ont été réajustées par rapport a des propriétés mesurées par la méme équipe,
sur des tissus de femmes non enceintes.

2.4 Propriétés au cours de la contraction : utilisa-
tion de I’élastographie

Les connaissances présentées dans cette partie proviennent des références [132, 133,
134, 135].
Les propriétés des matériaux évoquées aux paragraphes précédents sont des pro-
priétés qui restent en général constantes lors de la modélisation. Dans le cadre de
la modélisation de l'utérus, il serait intéressant de savoir comment évoluent les pro-
priétés mécaniques du muscle utérin au cours de la contraction, afin de les faire varier
en fonction de la contractilité lors des simulations. En effet, on peut s’attendre a ce
qu’un muscle contracté soit plus rigide qu'un muscle au repos.
L’élastographie est une technique non invasive qui permet d’évaluer les propriétés
mécaniques des tissus mous in vivo. Comme 1’élasticité des tissus mous peut subir des
modifications du fait de certaines pathologies, la possibilité d’évaluer 1’élasticité d'un
tissu permettrait de détecter plus facilement ces pathologies. De plus, son caractere
in vivo et non invasif rend cette pratique treés attrayante dans un contexte médical.
En effet, I’élastographie rend possible la quantification de I’évolution de la maladie au
cours du traitement, afin d’en estimer 'efficacité. Certaines méthodes d’élastographie
permettent de créer un élastogramme, qui est une carte couleur représentant les pro-
priétés mécaniques ou les déplacements mesurés. En général, sur les élastogrammes,
le bleu représente un tissu rigide et le rouge un tissu mou. Les premieres utilisations
de 'élastographie ont été faites dans un contexte clinique au cours des années 1970.
Cette technique a été employée dans des cas de fibrose hépatique ou pour détecter des
tissus cancéreux (cancer du sein, etc.). Plus récemment, cette technique a aussi permis
d’évaluer les propriétés mécaniques de muscles au repos et en contraction. Par exemple,
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certaines études ont été réalisées sur les muscles de la cuisse dans le but d’évaluer
les changements de leurs propriétés mécaniques au cours de la contraction. On peut
supposer que les muscles ont un comportement similaire. Quantifier ces changements
de propriétés mécaniques lors d'une contraction permettrait de les intégrer lors de la
modélisation des contractions de 1'utérus.

Principe de I’élastographie

Tout comme avec les tests mécaniques sur des matériaux tels que le fer,

I’élastographie consiste en la mesure d'une déformation du tissu en réponse a l'ap-
plication d’une contrainte. On peut alors quantifier le comportement du tissu en calcu-
lant les propriétés matérielles du tissu. L’application des contraintes et la mesure des
déformations peuvent étre réalisées de différentes manieres qui different des applica-
tions de chargement pour des tests mécaniques plus classiques. En effet, la difficulté
réside dans le fait qu’il faut appliquer des forces et mesurer des déformations sur des
tissus qui ne sont pas directement accessibles sans les endommager. Certaines méthodes
d’application sont statiques et d’autres dynamiques. Il a plusieurs facons de mesurer le
déplacement du tissu correspondant a différentes méthodes d’imagerie du corps.
Pour caractériser le comportement d’un matériau, I'approche la plus simple est de
considérer qu’il a un comportement élastique. Il se déforme instantanément lorsqu’il
est soumis a un chargement. De méme, lorsque le chargement est retiré, il retrouve sa
forme originelle instantanément. Ce comportement est illustré par la loi de Hooke :

o= FEe (2.1)

o est la contrainte, € la déformation et E le module d’élasticité. Le module d’élasticité
peut prendre différentes expressions en fonction des tests réalisés pour le déterminer.
Dans le cas des méthodes statiques on applique une contrainte normale et on mesure
la déformation normale. On peut alors en déduire le module d’Young :

g=" (2.2)
67’1

D’autres méthodes n’appliquent pas de compression interne ou externe pour induire un
déplacement mais utilisent des vibrateurs ou des forces de radiation ultrasonore. Ce sont
des méthodes dynamiques. Le vibrateur oscille contre la surface externe de la peau a une
fréquence donnée. Des ondes de compression sont alors appliquées a la surface du corps
et certaines sont converties en ondes de cisaillement. La quantification des propriétés
matérielles repose sur le fait que les ondes de cisaillement se propagent plus rapide-
ment dans un tissu rigide que dans un tissu mou. Le systeme vibrant produit donc des
ondes de compression (le tissu se déplace parallelement & la direction de propagation de
I'onde) et des ondes de cisaillement (le tissu se déplace perpendiculairement par rapport
a la direction de propagation de I'onde). Les ondes de compression illustrent le compor-
tement modélisé par le module de compression et les ondes de cisaillement illustrent le
comportement modélisé par le module de cisaillement. Les techniques d’élastographie
reposent sur les ondes de cisaillement car les ondes de compression se propagent tres
vite, leur vitesse est de I'ordre de 1500 m/s, comparées aux ondes de cisaillement dont
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la vitesse est de 'ordre de 1-10m/s. Il est donc plus facile de suivre la propagation des
ondes de cisaillement.

Ces techniques reposent sur plusieurs étapes. Tout d’abord une image de référence est
créée, ensuite les ondes de cisaillement sont générées, puis la propagation des ondes
est suivie et enregistrée. Finalement la vitesse de propagation des ondes est calculée.
En connaissant la vitesse de propagation c, il est possible de calculer le module de
cisaillement G, a l'aide de la formule :

G = pcsz (23)

p est la densité, elle est souvent prise égale & 1000kg/m? pour les tissus mous. Il existe
une relation entre le module de cisaillement et le module d’Young.

E=2(v+1)G (2.4)

v est le coefficient de poisson et E le module d’Young. Les coefficients de poisson des
tissus biologiques sont proches de 0.5 car ces tissus sont quasi-incompressibles. Si on
prend la valeur de v égale a 0.5 (incompressibilité), on obtient la relation :

E=3G (2.5)

On peut finalement en déduire la relation entre le module d’Young et la vitesse des
ondes de cisaillement en combinant les équations (2.3) et (2.5) :

E = 3pcg? (2.6)

Plusieurs techniques d’élastographie existent : [’élastographie par contrainte,
I’élastographie par force de rayonnement acoustique, la vibroacoustographie,
I’élastographie transitoire 1D, 1’élastographie par ondes de cisaillement ponctuelles, et
I’élastographie par ondes de cisaillement 2D. Il existe plusieurs méthodes pour déduire
les déplacements. L’imagerie par résonance magnétique (IRM) permet de déduire les
déplacements des méthodes qui utilisent des vibrations mécaniques. L’imagerie par ul-
trason (échographie) permet de déterminer les déplacements des méthodes qui utilisent
des vibrations mécaniques mais aussi celles qui utilisent des techniques acoustiques.
Pour utiliser 'TRM afin de mesurer la vitesse des ondes de cisaillement, il faut que leur
propagation soit continue alors que dans le cas d’'une mesure par ultrason, la propaga-
tion est transitoire.

Le probleme majeur avec les méthodes statiques est que la contrainte n’est pas
réellement connue. Les résultats indiquent donc les endroits plus ou moins rigides
du tissu mais pas les valeurs précises des propriétés matérielles du tissu. Pour les
méthodes dynamiques, I'estimation des propriétés matérielles est tres dépendante des
fréquences de vibration utilisées car les tissus biologiques ont en réalité un compor-
tement viscoélastique. Il est donc difficile de comparer différentes études sur le méme
organe ou muscle car en fonction de la fréquence d’excitation utilisée le résultat va-
rie. De plus le calcul des propriétés matérielles repose sur de nombreuses hypotheses
concernant les tissus (élasticité linéaire, incompressibilité,etc).
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2.4.1 Elastographie des muscles

Dans la suite du paragraphe, les abréviations suivantes désignent les différents
muscles étudiés :

RF : rectus femoris
VM : vastus medialis
VI : vastus intermedius
VL : vastus lateralis
Sr : sartorius

Gr : gracilis

SM : semimembianosus
ST : semitendinosus
BC : biceps

Les références suivantes utilisent 1’élastographie pour évaluer les propriétés matérielles
des muscles de la cuisse dans différents cas [136, 137, 138, 139, 140, 141, 142]. Les
propriétés calculées sont soit le module de cisaillement, soit le module de cisaillement
complexe (module de stockage et module de perte). Ces données permettent parfois,
de faire coincider les courbes expérimentales avec les courbes de modele rhéologiques
(par exemple le modele de Voigt) en ajustant les parametres des modeles. 11 est donc
possible d’obtenir dans la littérature le module de cisaillement des muscles de la cuisse.

Muscles au repos

Toutes les études n’utilisent pas les mémes fréquences de stimulation, et les résultats
varient en fonction des fréquences utilisées. Bensamoun et al [136] ont effectué une étude
sur 14 volontaires, la fréquence a été prise égale a 120Hz. Le module de cisaillement a été
mesuré pour 3 muscles (VL, VM et Sr) et varie entre 3.78 +0.85kPa et 7.53 £ 1.66k Pa
pour les muscles au repos. Chakouch et al [138] ont effectué une étude multifréquence
pour 4 muscles (ST, SM, BC et Gr). Le module complexe a été mesuré, et des varia-
tions sont observées lors de changement de fréquence. Le module de stockage passe en
moyenne de 1.358 4+ 0.013kPa a 1.579 + 0.004kPa lorsque la fréquence passe de 60Hz
a 80Hz. Chakouch et al [137] ont évalué le module de cisaillement de 5 muscles sur
29 volontaires a une fréquence de 90Hz. On obtient des modules de cisaillement de
6,15 + 0,45k Pa pour Gr, de 5.15 £+ 0.19kPa pour Sr, de 5.32 &+ 0.10kPa pour ST, de
3.91 + 0.16kPa pour RF, de 4.23 + 0.25kPa pour VI dans des positions allongées ou
couchées. Debernard et al [142] ont évalué le module de cisaillement de VM pour trois
fréquences 7T0Hz, 90Hz, 110Hz. Pour le muscle au repos, le module varie alors entre
3.28 £ 0.18kPa et 4.34 £ 1.2k Pa. Debernard et al [140, 141] ont utilisé 1’élastographie
pour évaluer la différence entre les enfants (5 volontaires) et les adultes (7 volontaires).
La structure des muscles (orientation des fibres, etc) n’est pas la méme chez les enfants
et chez les adultes, ce qui a une influence sur les propriétés mécaniques des muscles.
On peut donc s’apercevoir que le module de cisaillement des muscles de la cuisse varie
de quelques kPa a une dizaine de kPa.
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Module de cisaillement (en kPa) VL VM
Repos 3.78£0.85 | 3.91 £ 1.15
Contraction 10% 6.11£1.15 | 4.83 £ 1.68
Contraction 20% 849+4.02 | 6.4+1.79

TABLEAU 2.8 Moyenne muscles relachés et contractés [136]

VM Moyenne du module de cisaillement (en kPa)
Repos 3.83
Contraction 10% 7.3
Contraction 20% 13.5

TABLEAU 2.9 Muscles relachés et contractés jeunes adultes [138]

Muscles contractés

Comme les méthodes élastographiques sont réalisables in vivo et ne sont pas in-
vasives, il est possible de mesurer les propriétés des muscles au repos et ensuite les
propriétés des mémes muscles contractés [136, 139, 142, 140]. Bensamoun et al [136]
ont évalué le module de cisaillement des muscles VM et VL au repos et pour 10% et
20% de la contraction maximale volontaire. Le sujet est en position couchée et des
capteurs positionnés sur le repose-pied permettent d’enregistrer la force générée. Il est
alors possible de connaitre la force générée lors de la contraction maximale volontaire
(Maxumum Voluntary Contraction, MVC) des muscles de la cuisse et d’en déduire les
forces correspondant a 10% et 20% de cette contraction. Il est alors demandé au sujet
de maintenir la contraction & un niveau de force donné, en % de MVC, durant le test
d’élastographie. Le tableau 2.8 présente les résultats. On peut voir que le module de
cisaillement augmente avec la contraction. Debernard et al [139] ont aussi évalué les
modules de cisaillement pour le muscle VM au repos et contracté (10% et 20%) pour
des sujets de divers ages. Dans le tableau 2.9, on peut voir le résultat obtenus pour des
jeunes adultes. On observe que le module de cisaillement est quasiment doublé lorsque
la contraction augmente de 10%. Debernard et al [142] ont aussi évalué les propriétés
mécaniques du muscle VM contracté et relaché pour différentes fréquences de stimu-
lations. Les résultats sont exposés tableau 2.10. On peut observer que quelle que soit
la fréquence de stimulation, le module de cisaillement augmente avec la contraction du
muscle. Debernard et al [140] ont évalué les propriétés mécaniques des muscles relachés
et contractés pour des adultes et pour des enfants. Ils ont observé que la contraction
du muscle produit des changements plus importants chez I’enfant que chez I'adulte, ce
qui peut étre du au fait que la structure du muscle n’est pas la méme chez 'adulte que
chez ’enfant : les fascicules n’ont pas la méme orientation.



50 CHAPITRE 2. PREUVE DE CONCEPT : INCLUSION DES EF DANS LE MODELE EXISTANT

Etat Relaché | Contraction 20%
70Hz | 3.23 £0.18 9.57 £+ 0.96
90Hz | 3.90 &+ 0.26 11.03 £1.21
110Hz | 4.34 £1.20 12.92 +1.65

TABLEAU 2.10 Module de cisaillement (en kPa) du muscle VM [142]

2.4.2 Elastographie du placenta

Plusieurs articles ont été publiés dans lesquels les techniques d’élastographie ont été
utilisées pour évaluer les propriétés mécaniques du placenta [143, 144, 145, 146]. Abey-
sekera et al [143] ont réalisé une étude d’élastographie par ultrason sur des placentas
normaux post-accouchement (ex-vivo) a différentes fréquences. Les fréquences testées
sont [60Hz, 80Hz, 90Hz, 100Hz, 120Hz]; les modules d’Young calculés (en kPa) sont
respectivement [5.11+£3.5; 10.124+11.56; 10.60 £ 8.48; 11.76 £9.94; 17.08 +12.01]. La
composante visqueuse semble donc importante et les parametres du modele de Voigt
ont été ajustés aux résultats expérimentaux (u =~ 0.5 et n ~ 15 Pas). Dans cet article,
il est aussi précisé que ’épaisseur du placenta varie entre 1.5 et 2.5 cm d’apres Kap-
kan 2008. Simon et al [144] ont réalisé I’élastographie transitoire de différentes parties
(centrale et périphérie) de 10 placentas normaux ex-vivo pour une fréquence de 50Hz.
Les modules d’Young calculés a cette fréquence sont de 11.34 £ 4.49 kPa pour la région
centrale et de 9.78 +2.7kPa pour la région périphérique. Kilig et al [145] ont réalisé une
étude élastographique in vivo pour comparer les propriétés matérielles du placenta dans
les cas de prééclampsie et les cas sains (groupe de controle). Pour le groupe de controle,
les modules d"Young varient entre 4kPa et 5.8kPa alors que dans le cas de prééclampsie
'intervalle de variation du module d’Young est [14-25kPa]. De plus le module est plutdt
homogene sur la totalité du placenta dans les cas sains alors qu’il varie en fonction de
la région du placenta dans les cas de prééclampsie. De méme Arioz Habibi et al [146]
ont effectué des tests d’élastographie in vivo sur des placentas. Mais cette fois I'objectif
était de déterminer les différences entre les propriétés matérielles du placenta dans les
cas de grossesses saines et dans les cas avec une restriction de croissance intra-utérine.
Il a été observé que quelle que soit la région du placenta testée, le module d’Young dans
le cas d’une restriction intra-utérine (entre 21.5kPa et 28kPa) était plus élevé que dans
le cas sain (entre bkPa et 6kPa).

2.4.3 Elastographie du col de I'utérus

Muller et al [147] ont effectué une étude élastographique du col de 1'utérus de 191
femmes enceintes (grossesse mono-feetale) tout au long de la grossesse. Les moyennes des
vitesses des ondes de cisaillement sont égales a 1.64+0.2m /s au premier trimestre, a 1.6+
0.1m/s au second trimestre, & 1.54+0.2m/s au troisiéme trimestre (pour les grossesses qui
vont jusqu’au terme). Lorsque 'accouchement est prématuré, la moyenne des vitesses
des ondes de cisaillement est de 1.3 + 0.1m/s. Une vitesse d’onde de cisaillement de
1,5m/s correspondrait & un module d’Young de 6.75kPa d’apres I’équation 2.6, ce qui
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permet de donner un ordre de grandeur du module d’Young du col de I'utérus en fin
de grossesse.

2.5 Contexte : modele existant

Hai et Murphy, 1988
Bursztyn et al, 2007
Rihana et al, 2009 ® & Maggio et al, 2012
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FIGURE 2.1 — Schéma bloc du modele de Yochum [9].

La figure 2.1 présente un schéma du modele existant quand cette these a débuté.
Ce modele (décrit en détail au chapitre précédent) peut étre divisé en plusieurs sous
modeles qui permettent de simuler le phénomene de mécanotransduction présenté par
Young comme I’hypothese expliquant la synchronisation de l'activité utérine lors de
I'accouchement [10]. Le premier sous-modele modélise 'activité électrique au niveau
cellulaire et permet, de plus, de calculer la concentration de calcium de chaque cellule.
Cette concentration sert de variable d’entrée au sous-modele suivant, le modele de
contraction mécanique, qui calcule la force générée par chaque cellule, en fonction de
son activité électrique. Le déplacement de chaque nceud est ensuite calculé a partir de
cette force, grace a un sous-modele masse-ressort avec amortissement. A partir de ces
déplacements, la géométrie du modele est mise a jour et I’étirement de chaque cellule est
calculé. Ces étirements, introduits ensuite en entrée du sous-modele électrique cellulaire,
impactent 'ouverture de canaux ioniques sensibles a I’étirement. L’activité électrique
change donc au niveau des cellules étirées, ce qui génere de nouvelles concentrations en
calcium des cellules, et donc de nouvelles forces et le processus de simulation liant les
différents sous-modeles se poursuit. Dans le cadre de cette theése, on souhaite inclure
dans le modele existant, dont tous les sous-modeles sont codés en python, une analyse
par EF réalisée grace au logiciel Ansys®. Ce modele EF viendra en remplacement
du modele mécanique masse-ressort, afin de pouvoir inclure le fluide amniotique et a
terme le feetus, et de calculer la pression intra-utérine. On espeére ainsi obtenir une
estimation plus réaliste des étirements du tissu, et donc une modélisation plus réaliste
du phénomeéne de mécanotransduction.
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2.6 Choix de modélisation

2.6.1 Pression intra-utérine

Pour valider les résultats d’'un modele numérique, il faut pouvoir le comparer a
I'expérience. Il faut donc pouvoir comparer une grandeur mesurable dans la réalité aux
résultats obtenus grace au modele numérique. Le modele électromécanique va prendre
en compte le fluide amniotique, considéré comme uniforme, et donc permettre le calcul
de 'augmentation de la pression du fluide au cours d’une contraction.

La pression intra-utérine (PIU) est une variable dont I’évolution est connue lors de
contractions utérines car elle a déja été mesurée a maintes reprises par des cliniciens
chez la femme enceinte et chez I’animal. Ainsi, on peut trouver des études dans lesquelles
la pression intra-utérine a été mesurée pour diverses raisons. La figure 2.2 présente des
exemples de courbes de PIU. Phaily et al [149] ont mesuré la pression intra-utérine in
vivo chez la rate tout au long d'un cycle d’cestrogene pendant plusieurs mois. Ils ont
aussi pu déterminer les variations de pression intra-utérine chez la rate au cours d’une
grossesse. Dittrich et al [150] ont déterminé un nouveau parametre permettant d’évaluer
I'influence de certains médicaments. Des utéri de truies ex vivo ont été utilisés pour
calculer le rapport entre la PIU et la pression intra-artérielle (PTA) aprés I'injection
d’une substance induisant des contractions (oxytocine). Pour faciliter ’entrainement
des médecins, Bastos et al [148] ont créé un générateur de PIU d’accouchement. Pour
ce faire, ils ont utilisé plus de 43 heures d’enregistrement de pression intra-utérine pour
identifier les parametres du modele a mettre en place. Ce modele a ensuite été validé
en concertation avec des cliniciens. Cette étude présente donc des enregistrements de
PIU au cours de contractions. A partir de ces données nous avons identifié un pic de
pression, de quelques dizaines de secondes de durée, associé a une contraction. L’allure
et I'ordre de grandeur de cette courbe de pression réelle ainsi obtenue nous fournissent
des données de référence que nous pourrons ensuite comparer avec les courbes de PIU
issues de nos simulations.

Pour permettre la comparaison, comme illustré figure 2.3, I'une des courbes de PIU [148]
a été numérisée et nous avons extrait les variations de pression lors d’une contraction.

2.6.2 Mise en place du modele électromécanique en utilisant
les éléments finis

Lien entre le code en Python et Ansys

La premiere difficulté a résoudre dans notre cas va étre de faire communiquer le
modele électrochimique (codé en python) avec le modele mécanique (codé sous Me-
chanical APDL). Les deux modeles ont en effet des formalismes, des langages et des
échelles de temps différents. Il faut donc définir clairement ce qui sera géré par chacun
des deux modeles, quels seront les parametres qui permettront la communication entre
eux, et comment et a quel pas de temps se fera cette communication.

Nous avons effectué pour ce travail les choix suivants :

- Le modele électrochimique (codé sous Python) reste identique a celui existant
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) Courbes enregistrées sur une femme
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F1GURE 2.2 — Courbes de pression intra-utérine issues de la littérature :
a)Enregistrement de la pression intra-utérine d’une femme enceinte d'une durée de 40
minutes issue de Bastos et al [148], b) Pression intra-utérine du rat au cours d’un
cycle d’cestrogene issue de Phaily et al [149], ¢)Pression intra-utérine et pression
intra-artérielle de la truie apres I'administration d’ocytocine issues de Dittrich et al
[150] .
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Courbes de PIU (Bastos et al [148])
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FIGURE 2.3 — Augmentation de la pression utérine au cours d’'une contraction [148] .

dans le modele précédent. A partir d’'un maillage 3D ot chaque noeud est associé
a un modele électrique et a un modele de force cellulaire, il génere l'activité
électrique et la force associée a chacune des cellules. Il recoit comme entrée du
modele mécanique la position initiale de chaque nceud et son déplacement a chaque
itération.

- Le modele mécanique, script Ansys Multiphysics® (Mechanical APDL) permet de
créer la géométrie, le maillage, les lois de comportement, les propriétés matérielles
et les conditions aux limites du modele de T'utérus. On connait ainsi les coor-
données et les voisins de chaque nceud, informations nécessaires qui seront trans-
mises au modele électrochimique afin de générer les forces a appliquer en chaque
neeud.

La communication entre les deux modeles va se faire au moyen de ’échange de 2
fichiers textes :

- le chargement, qui correspond a la force appliquée en chaque nceud, sera généré
par le modele électrochimique et transmis au modele mécanique,

- les déplacements des noeuds, résultats de la simulation mécanique avec le nouveau
chargement, qui seront transmis au modele électrochimique pour mettre a jour la
géométrie du modele et calculer les nouvelles forces générées.

On crée ainsi une boucle qui permet la modélisation des contractions de maniere
itérative. Le fonctionnement du modele, donné figure 2.4 représente une suite d’états
quasis-statiques. A chaque itération on calcule le changement de la pression intra-utérine
di aux forces appliquées. En additionnant ces changements, on obtient la courbe de
I'incrément de pression intra-utérine au cours de la contraction.

45
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Du fait des échelles de temps tres différentes existant dans la dynamique des phénomenes
électriques et mécaniques simulés par ces deux modeles, la communication entre les
modeles, et donc 1’échange des fichiers, se fera tous les 33ms (fréquence = 30Hz), alors
que le pas de temps du modele électrochimique est 0.5ms. Un script Ansys est alors
exécuté, a chaque itération, a partir du code python qui va lancer une ligne de com-
mande. Ce script permet d’appliquer a chaque nceud, les forces qu’il va lire dans le fichier
texte généré précédemment par le modele électrochimique. Ensuite, le code éléments
finis I’ANSYS Multiphysics® calcule les déplacements et I'incrément de pression intra-
utérine qui résultent du chargement et les enregistre dans le fichier texte qui va a son
tour étre envoyé au modele électrochimique. Ce script permet aussi la mise a jour de la
géométrie.

Modele électrochimique
en python

Chargement

Modele EF Ansys®

Déplacements

FIGURE 2.4 — Succession d’états quasi-statique

Temps de calcul

Cette nouvelle configuration augmente considérablement le temps de calcul du
modele global. En effet, il faut plusieurs heures pour simuler une contraction de quelques
dizaines de secondes, alors que moins d’une heure suffisait avec le modele précédent de
Yochum et al [9].

2.7 Modele EF

2.7.1 Géométrie

Pour les deux parties du modele (électrochimique et EF) il faut tout d’abord définir
une géométrie commune, adaptée aux deux environnements (Python et Ansys Multi-
physics®). Dans un premier temps, pour plus de simplicité dans la mise en place des
premieres étapes du modele, nous avons simplifié la géométrie et considéré 1'utérus
comme une spheére de volume proche du volume contenu dans 1'utérus (rayon de la
spheére = 0.11m). La sphere est maillée directement dans Ansys Multiphysics®.

Dans un deuxiéme temps, pour prendre en compte une géométrie réaliste, I'un des
maillages utérins accessibles grace au projet FEMONUM [91, 92, 93] a été pris en
compte et remaillé, a 'aide d’un outil de maillage développé par A. Rassineux. Nous
avons testé deux types d’éléments lors de ce remaillage : des éléments triangle (t3) et des
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Maillage t3 Maillage q4

FIGURE 2.5 — Maillages d'un utérus composés des mémes 25398 points mais avec des
éléments triangles (a gauche) et des éléments quadrangle (a droite).

éléments quadrangle (q4), comme présenté figure 2.5. Les points restent le mémes dans
les deux maillages (méme nombre, mémes coordonnées). Les quadrangles sont subdi-
visés en deux triangles pour passer du maillage q4 au maillage t3. Apreés quelques tests
préliminaires, nous avons décidé d’utiliser le maillage t3 dans le modele électrochimique
(code python) car la propagation électrique fonctionne mieux sur ce type de maillages.
Le maillage q4 est utilisé pour I'analyse EF, car pour le type d’élément choisi dans le
modele EF (Ansys Multiphysics®) pour représenter I'utérus, il est recommandé d’utili-
ser des quadrangles.

b)

FIGURE 2.6 — Maillage de la sphere utilisé pour intégrer le calcul par EF
d’Ansys® dans le code existant ( a)Les éléments de la paroi, b) les éléments du fluide.).
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T
ELEMENTS

FICURE 2.7 — Eléments du maillage dans Ansys® : a droite les éléments fluide et a
gauche les éléments de la paroi.

Pour I'utérus, I'épaisseur du muscle est petite comparée a la largeur et la longueur
de l'organe. Dans 'analyse par EF, des éléments coques sont adaptés a la modélisation
des structures fines. Nous allons donc choisir les éléments coques pour représenter en
3D le myometre (muscle utérin). Plusieurs éléments de coques sont disponibles sous
ANSYS Multiphysics :

- Shell181 : élément courbe, 4 neeuds (6 degrés de liberté/noeud)

- Shell281 : élément courbe, 8 nceuds (6ddl/n)

- Shell208 : axisymétrique, 2 noeuds (3ddl/n)

- Shell209 : axisymétrique, 3 noeuds (3ddl/n)

Shell61 : ne permet pas la déformation de cisaillement, 2 nocuds (4ddl/n)

Deux types d’élément semblent donc étre de bons candidats : Shell181 et Shell 281, tous
deux sont adaptés a des structures modérément épaisses. Ils sont utilisables pour des ap-
plications linéaires, en grande rotation et/ou en grandes déformations non linéaires. Ces
deux types d’élément sont généralement utilisés pour modéliser des matériaux compo-
sites. La figure 2.6 (& gauche) illustre la modélisation de la sphére a 'aide des éléments
coques Shell281, qui ont été finalement choisis pour modéliser I'utérus. Ces éléments sont
des quadrangles a 8 points (4 points qui définissent le quadrangle et 4 points moyens)
et chaque élément du maillage q4. On peut définir le nombre de points d’intégration
utilisés dans I’épaisseur (1, 3, 5, 7 ou 9). Nous avons tout d’abord utilisé le nombre de
points d’intégration défini par défaut qui est de 3. Dans un premier temps, I’épaisseur
des éléments a été prise constante pour tout I'utérus. Avec ces éléments, afin de se rap-
procher de la réalité (le muscle au fond de I'utérus est plus épais que celui proche du
col), il est ensuite possible de mettre en place un processus qui permet de faire varier
I’épaisseur des éléments, en suivant, par exemple, une fonction linéaire qui dépend des
coordonnées en 7.
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Grandeur Valeur

Densité 1000kg/m?
Coefficient d’expansion thermique 207e-6
Module de compression 2.2GPa

TABLEAU 2.11 Propriétés du fluide

Grandeur Valeur
Module d’Young 3MPa
Coefficient de Poisson | 0.45

TABLEAU 2.12 Propriétés de la paroi (myometre)

2.7.3 Eléments du fluide

Pour pouvoir modéliser correctement le comportement contractile de 'utérus pen-
dant la grossesse, il faut étre capable de modéliser le fluide amniotique contenu a
Iintérieur de l'utérus. Plusieurs éléments existent dans Ansys® qui permettent de
modéliser les fluides. L’élément 3D hydrostatic 242 permet de modéliser un fluide
contenu a l'intérieur d’un volume. Ce volume peut étre défini a I’aide d’éléments solides
ou coques, et le fluide ne doit pas avoir de surface libre. La modélisation de l'interac-
tion entre le fluide et la structure est effectuée a la frontiere partagée par le modele
mécanique et le modele fluide. La pression a l'intérieur du fluide est uniforme. Elle
correspond dans notre cas a la pression intra-utérine. Les éléments hydrostatic 242
consistent en des éléments de surface a 4 noeuds, qui recouvrent les éléments coques qui
modélisent la paroi utérine, les 4 noeuds sont reliés a un cinquieme noeud, commun a
tous les éléments, qui est le noeud de pression. Le noeud de pression est placé au centre
de gravité de la structure.

Les figures 2.6 et 2.7 présentent les maillages de la paroi (a gauche) et du fluide (&
droite) pour respectivement une sphere et le maillage réaliste d’utérus.

2.7.4 Lois de comportement
Fluide

Dans un premier temps, le but étant de réussir a faire interagir le modele mécanique
et le modele électrochimique, le fluide amniotique est modélisé comme un liquide new-
tonien linéaire isotrope élastique non visqueux. Les propriétés matérielles sont données
dans le tableau 2.11 et correspondent a celle de I'eau.

Myometre

Pour modéliser simplement un matériau, on utilise souvent des modeles élastiques,
linéaires isotropes. Dans la réalité, le comportement mécanique des matériaux est
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FIGURE 2.8 — Estimation grossiere du module d’Young

plus complexe et parfois une modélisation simple ne suffit pas pour les représenter
correctement. D’autres types de lois de comportement non linéaires existent comme
par exemple les lois hyperélastiques. Pour modéliser un comportement non élastique,
des lois plastiques sont utilisées.

Un matériau hyperélastique réagit instantanément de fagon non linéaire a de grandes
déformations. Pour modéliser ce type de matériau, on utilise un potentiel d’énergie
de déformation, duquel peut étre déduite la relation contrainte-déformation. Il existe
autant de modeles hyperélastiques qu’il est possible de définir de potentiels d’énergie
de déformation. Les tissus biologiques sont souvent modélisés a l'aide de lois hy-
perélastiques. Parmi les plus connus et utilisés, de nombreux modeles sont disponibles
dans Ansys-Multiphysics®comme par exemple le modele d’Odgen ou le modele de
Mooney-Rivlin ou encore le modele d’Yeoh.

Au cours de ce travail de these, nous avons, dans un premier temps, utilisé une loi
élastique linéaire pour modéliser le myometre. Les propriétés matérielles sont données
dans les tableaux 2.12. Nous avons simplement estimé le module d’Young a partir
des courbes déformation/contrainte pour des utérus de femmes enceintes disponibles
dans la littérature [108, 111, 112], comme illustré figure 2.8. Nous avons, pour chaque
cas, numérisé une des courbes disponibles, puis sélectionné la partie linéaire pour

062 064 066 068 07 072 074 076
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b) Loi hyperélastique de Mooney avec 5 parametres

-@-Exp Data 1
-#- Mooney (5 parameters)

a) Données de tests uniaxial
de Manoogian et al, 2012

Characteristic Average
Human Uterus

True Stress (kPa)

c) Loi hyperélastique d'Ogden d'ordre 2

-@- Exp Data 1
-9- Ogden (Order 2)

1 1.5 2 g
Green Lagrangian Strain (m/m)

FI1GURE 2.9 — Exemple d’identification de deux lois hyperstatiques a ’aide de Ansys
Mechanical® : a) Données de la littérature issues de [108], b) Comparaison de la
courbe expérimentale et de la courbe obtenue a partir de ’estimation des coefficients
d’une loi de Mooney a 5 parametres, ¢) Comparaison de la courbe expérimentale et de
la courbe obtenue a partir de ’estimation des coefficients d’'une loi d’Ogden d’ordre 2.

les plus grandes déformations, afin d’estimer la pente pour ces valeurs. Nous avons
respectivement trouvé pour Manoogian et al [108], Conrad et al [111] et Pearsall et al
[112], un module de l'ordre de 4MPa, 38MPa et 3MPa. Nous avons choisi de considérer
un module d’Young de 3MPa, pour sélectionner une des deux valeurs qui présentaient
le méme ordre de grandeur. Le coefficient de Poisson est 0,45 pour considérer un
matériau proche de I'incompressibilité.

En ce qui concerne la modélisation d’un comportement hyperélastique éventuel du
muscle utérin, il est possible d’utiliser par exemple une loi de Yeoh avec les coefficients
issus des travaux de Chen et al [128]. Il est aussi possible d’identifier les coefficients
des lois hyperélastiques dans Ansys mechanical®, a partir des courbes expérimentales.
La figure 2.9 présente, a partir de la courbe moyenne de Manoogian et al [108], les
courbes expérimentales et les courbes obtenues a partir des lois estimées pour une loi
hyperélastique de Mooney et une loi hyperélastique d’Ogden.

De méme, comme illustré figure 2.10, on pourrait a partir des courbes issues des travaux
de Kiss et al [107], calculer les modules de perte et de conservation et estimer ensuite,
a l'aide d’Ansys mechanical ®, une loi viscoélastique (loi de comportement réversible
mais dépendante du temps), comme par exemple une série de Prony qui est souvent
utilisée pour modéliser les propriétés des tissus biologiques [102, 151, 152, 153, 154, 155].
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a) Tests de compression issus c) Tracé des données tests et données estimées pour série de Prony d'ordre 5
de Kiss et al, 2006 Gt s
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FIGURE 2.10 — Exemple d’identification d’une loi viscoélastique a ’aide de Ansys
Mechanical® : a) Données de la littérature issues de [107], b) Résultats du calcul des
grandeurs nécessaires pour 'estimation de la loi, ¢) Comparaison des courbes
expérimentales (module de conservation et module de perte) et des courbes obtenues &
partir de l'estimation des coefficients d’une série de Prony d’ordre 5, d) Parametres de
régression utilisés.

2.7.5 Définition du chargement et des conditions limites

Les conditions aux limites anatomiques sont difficiles a définir dans le cas de
I'utérus. En effet, 'organe n’est maintenu dans I’'abdomen de la femme qu’au moyen
des ligaments précédemment définis. Comme les ligaments se déforment sous 'effet
de différentes contraintes (mouvement de la femme, contraction utérine, gravité), on
ne peut donc pas les utiliser pour fixer des conditions aux limites. Nous avons donc
choisi, comme dans les études de Sharifimajd et al [83], de considérer le col de 1'utérus
comme fixé. Les points de I'utérus qui y sont rattachés sont donc considérés fixes, leur
déplacements dans les trois directions est nul. Dans le cas de la sphere, tous les points
pour lesquels la coordonnée dans la direction Y (axe longitudinal) est inférieure & -0.1 m
voient tous leurs degrés de liberté contraints. Dans le cas des maillage utérins réalistes
de la figure 2.7, une conditions sur l'axe des Y (axe longitudinal) et parfois sur 'axe
des 7 (axe antéro-postérieur), comme illustré sur la figure 2.11 permet d’identifier les
points pour lesquels les degrés de liberté sont fixés.
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F1GURE 2.11 — Conditions limites : les points en jaune sont les points fixés.

En ce qui concerne le chargement, les valeurs pour chaque noeud du maillage pro-
viennent du modele électrochimique. Lorsque la concentration de calcium intracellu-
laire augmente, suite a un changement de l'activité électrique et donc a l'ouverture
de canaux laissant entrer des ions calcium, I’état des filaments de myosine et d’actine
changent. Le modeéle qui mesure ce changement est le modele de Hai-Murphy modifié
[9, 52] dans lequel les taux de passage entre chaque état sont calculés en fonction de la
concentration en calcium de la cellule. Il fournit une valeur de force pour chacune des
cellules (chacun des nceuds). La force au point i, soit a la cellule i, est notée f;. On peut
donc ainsi associer une force scalaire fi a chaque nceud i du maillage. Pour appliquer un
chargement au modele EF, le vecteur F. associée & chaque nceud est estimée de fagon
similaire & Yochum et al [8], en fonction du f; du point et des points voisins. A chaque
itération, on prend en compte la différence Af; par rapport a l'itération précédente.

o VOisins jZ
j=1

k¢ est un coefficient de proportionnalité dont la valeur est ajustée pour obtenir des
déformations réalistes. Chaque vecteur F; est ensuite projeté pour étre tangent a la
paroi au point i. Le chargement est réalisé en appliquant les déplacements F, (a chaque
point pour lequel F’Z est différent de zéro). (Des tests ont été réalisés en appliquant
E soit comme un déplacement soit comme une force en ajustant k; pour obtenir des
résultats réalistes).

2.8 Résultats et discussion

Les résultats présentés ne traduisent qu’une partie du travail qu’il m’a été possible
de réaliser jusqu’en octobre 2019. A partir de cette période, des problemes d’installation
de la nouvelle licence Ansys®, suivis par les problemes de confinement m’ont empéchée
de poursuivre les travaux de modélisation par EF entamés au début de la these. Les
résultats présentés dans cette section qui concernent la modélisation mécanique sont
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donc tres partiels et pour la, plupart préliminaires. Je n’ai en effet pas pu exploiter par la
suite les pistes que j’avais initiées pour améliorer, par exemple les lois de comportement,
Iinclusion du feetus, etc...

Pression intra-utérine

Dans un premier temps, les courbes de pression obtenues pour un maillage réaliste
de l'utérus avaient l'allure présentée figure 2.12. Cette simulation a été obtenue en
considérant des régions électriquement isolées et en stimulant le centre de I'une des
régions pendant 5s pour une durée totale de simulation de 20s, avec une loi de com-
portement simple linéaire élastique. L’épaisseur du myometre est constante et égale a
lem. Le temps total de simulation, ainsi que celui de stimulation, est plus court que la
durée réelle d’une contraction pour limiter le temps de calcul. On peut voir que dans ce
cas, 'ordre de grandeur de I'incrément de pression semble réaliste ainsi que I’allure de
la courbe pendant la période d’augmentation. En revanche, la diminution semble étre
trop lente en comparaison avec les courbes expérimentales.

Pour tenter de remédier a ce probleme, nous avons tracé les courbes de forces f; pour
une cellule (figure 2.13.a). L’allure de la courbe de force semble elle aussi diminuer trop
lentement. Pour tenter d’accélérer la diminution, nous avons augmenté la valeur de k7,
qui, dans le modele de Hai-Murphy, contréle le relachement de I'attachement entre les
filaments d’actine et de myosine. Si 'on augmente la vitesse de relachement, les courbes
de force f; devraient diminuer plus rapidement. C’est le résultat que nous avons ob-
tenu (présenté figure 2.13.b). On peut voir le résultat du changement de la valeur de
k sur la pression figure 2.14 : a gauche courbe expérimentale, a droite courbe simulée.
Dans cette simulation, on a stimulé pendant 2s plusieurs régions utérines (sur la partie
supérieure de 'utérus) pour une durée totale de simulation de 10s. On peut voir que
I’allure et les ordres de grandeur de I'incrément de pression sont trés similaires a ceux
de la courbe expérimentale présentée figure 2.14 gauche. On peut aussi remarquer que,
comme seules certaines zones de I'utérus ont été stimulées dans cette simulation et pas
la globalité de I'utérus, le maximum atteint par la pression n’est pas équivalent a celui
de la courbe expérimentale enregistrée pendant le travail, période pendant laquelle tout
I'utérus est contracté.

Ces courbes de pression ont été obtenues dans la configuration donnée, décrite ci-
dessus. Il faudrait vérifier qu’on obtient des résultats similaires dans des configurations
différentes (par exemple en stimulant d’autres régions, etc). En effet, comme on peut le
voir figure 2.15 sur les étirements obtenus, ce sont principalement les bords des régions
stimulées qui se contractent. On peut donc s’attendre a ce que les résultats actuels ne
soient pas robustes. Il est possible que la formulation des forces a appliquer ne soit pas
adaptée au passage du chargement du modele électro-chimique au modele EF. Peut
étre faudrait-il revenir a une formulation plus proche de celle utilisée par Yochum et al
[8] (somme entre un point et son voisin plutdt que différence).
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Inclusion du foetus

L’étape suivante qui n’a pas pu étre menée a bien était d’ajouter le contact entre
le feetus et l'utérus. Les différentes étapes envisagée sont présentées figure 2.16. Le
contact aurait été modélisé, dans Ansys® par un contact 3D entre deux surfaces :
une surface cible, qui est la surface la plus rigide avec un maillage plus grossier, et
la surface contact, qui est la surface moins rigide avec un maillage plus fin. Le feetus
représente la surface cible et aurait été considéré comme indéformable avec un noeud
pilote qui représente les degrés de liberté de la surface. Les éléments TARGET 170
dans Ansys® ont été envisagés. Le géométrie du foetus provient du maillage du projet
FEMONUM [91, 92, 93]. Ce maillage a ensuite été simplifié pour le rendre plus lisse
et réduire ainsi la complexité des contacts a gérer (figure 2.17). La paroi utérine, qui
représente la surface contact, aurait été considérée déformable, les éléments CONTA174
(qui viennent se superposer aux éléments coques) ont été envisagés dans ce but. Pour
le fluide, les mémes éléments ont été envisagés mais en prenant en compte des éléments
fluides avec un volume positif (volume de la paroi utérine) et des éléments fluides
avec un volume négatif (volume du feetus). Une formulation lagrangienne actualisée
est envisagée pour modéliser ces phénomenes avec coefficient de frottement considéré
comme faible ou nul. Du fait du peu de temps dont j’ai pu disposer pour travailler sur
cette gestion des contacts, les résultats de cette approche ne convergent pas. Il faudrait
reprendre cette partie de I’étude pour la finaliser.

Limitations de I’étude

Il existe de nombreuses limitations a la démarche présentée, que je n’ai pas pu
faire aboutir du fait des difficultés extérieures rencontrées, expliquées au début de ce
paragraphe de résultats . Tout d’abord, les éléments coques utilisés ont un sens dans le
cas de la modélisation simplifiée avec une sphere, car on considere un petit nombre de
points et d’éléments et la dimension de I’épaisseur par rapport a 'aire de I’élément était
raisonnable. Une fois le maillage réaliste utilisé, cette proportion entre épaisseur et aire
de I’élément n’est plus raisonnable alors qu’on utilise encore des maillages avec des petits
nombres de points. Il faudrait envisager d’utiliser des éléments 3D tels que des tétraedres
ou des hexaedres pour pouvoir, entre autre, modéliser correctement 1’épaisseur de la
membrane. On pourrait envisager d’extruder les éléments quadrangle utilisés jusqu’a
présent.

De plus, il faudrait aussi envisager d’utiliser des lois de comportement plus complexes
pour se rapprocher du comportement réel du myometre. Les approches décrites ci-dessus
ont été proposées (hyperélastiques, viscoélastiques) mais n’ont pas pu étre testées.
Enfin, il faudrait probablement étudier la fagcon de modéliser le chargement afin de
fiabiliser les résultats. De méme, il faudrait étudier 'influence des conditions limites
ainsi qu’inclure une pression initiale du fluide pour modéliser son impact sur la paroi
utérine.
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Perspectives

En plus des perspectives a court terme présentées dans les résultats et les limitations
de I'étude, des perspectives a plus long termes pourraient étre envisagées.
Concernant les lois de comportement, il serait intéressant d’étudier des lois de com-
portement plus réalistes pour le muscle utérin avec une approche similaire a celle de
Sharifimajd (comportement actif et passif) [83]. Ces auteurs modélisent aussi deux fa-
milles de fasciculi dans le muscle (dans la direction longitudinale et dans la direction
circonférentielle).
Il serait aussi nécessaire d’introduire des lois de comportement différentes dans les por-
tions du muscle relachées et celles contractées. Ces valeurs pourraient étre obtenues par
élastographie in vivo, comme étudié précédemment sur d’autres muscles. On obtiendrait
ainsi des lois de comportement réalistes anatomiquement et fonctionnellement.
Un des problémes sur lequel il faudra se pencher prioritairement est aussi la réduction
du temps de calcul. Une approche a pas de temps adaptatif pourrait étre envisagée. Les
contractions utérines ont en effet une durée de ’ordre de la minute, entre le début de la
contraction et le retour a la valeur de PIU de repos, avec 30 secondes de contraction et
30 secondes de relachement. Il faut donc envisager des durées de simulation plus longues
afin de pouvoir simuler la contraction de 'utérus entier, et de tester le phénomeéne de
mécanotransduction. Des pistes envisageables sont d’utiliser un outil plus facilement
intégrable au code python existant ou d’envisager du calcul en parallele.
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FIGURE 2.12 — Exemple de pression simulé avec modification des parametres du
modele modifié d’Hai et Murphy.
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FIGURE 2.14 — Pression simulée (a droite) et mesurée (a gauche).
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FIGURE 2.15 — Propagation électrique sur l'utérus a gauche et étirement a droite :

au bout de 1s, b) au bout de 2s.
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FIGURE 2.16 — Etapes de construction des éléments fluide, de la membrane et du

contact entre la membrane et le foetus dans Ansys®.
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FIGURE 2.17 — Création d'un maillage simplifié du foetus a partir d’'un maillage
venant de la base de donnée FENOMUM ( a gauche : maillage initial du foetus, au
centre : maillage simplifié du foetus, a droite : foetus simplifié placé dans I'utérus.
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2.9 Conclusion

Dans ce chapitre, nous avons présenté une premiere démarche pour tenter d’intégrer
dans le modeéle existant une analyse par éléments finis, a I'aide d’Ansys®, afin de
modéliser le comportement mécanique de I'utérus. Un certains nombres de problemes
ont été résolus, et des approches proposées. Mais de nombreuses pistes restent ouvertes,
du fait des problemes extérieurs rencontrés dans la deuxieme moitié de la these. Les
résultats actuels ne sont donc que préliminaires. Il faudra y apporter diverses modifica-
tions ou repenser ’approche pour obtenir des résultats utilisables dans le but initiale-
ment défini, la modélisation réaliste du phénomene de mécanotransduction qui permet
la synchronisation a longue distance de 'utérus.
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Analyse statistique de forme d’utéri gravides

3.1 Introduction

Comme expliqué précédemment, dans l'actuel modele de contraction utérine, la
géométrie utérine est représentée par un unique maillage, qui ne peut donc représenter
de maniere réaliste ni son évolution au cours de la grossesse, ni la variabilité interin-
dividuelle. Les analyses statistiques de forme de l'utérus trouvées dans la littérature
[156, 157, 158] concernent des utéri de femmes non gravides et se font soit dans le cadre
d’hystérectomie (différence entre individu et déformation due a I’hydropisie) ou dans
celui de la déformation du col de I'utérus due a la variation du volume de la vessie.
L’analyse statistique de forme, qui se base sur 'analyse en composantes principales
(ACP) [159, 160], est communément utilisée pour extraire la variabilité anatomique
d’objets biologiques. Les objets analysés sont alors décrits par une forme moyenne as-
sociée a des modes de variation. Cette technique a été utilisée aussi bien pour des tissus
mous comme par exemple la rate [161], le corps calleux [162], le foie [163, 164, 165],
I'hypothalamus [166], les reins [167] que pour des os comme, par exemple, les os du
genou [168], le scaphoide et le lunatum [169], le fémur [163, 170, 171, 172, 173, 174],
la colonne vertébrale [175], ou la clavicule [176]. Dans ces études, le but est souvent de
quantifier la variabilité anatomique qui existe entre les individus. Les formes sont soit
des maillages, soit des nuages de points obtenus par segmentation d’images médicales.
La premiere étape nécessaire, dans cette approche, est d’établir une correspondance
entre les formes avant de pouvoir appliquer I’ACP.

Gréce au projet FEMONUM [91, 92, 93], nous pouvons disposer d'une base de données
de maillages gravides, offrant des maillages a différents termes de la grossesse et pour di-
verses positions de foetus. Nous allons donc proposer, en travaillant a partir des données
de cette base, une méthode de correspondance dans le but de quantifier la variabilité
anatomique de I'utérus due au terme de grossesse et a la position du foetus, en utilisant

I’ACP.

71
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3.2 Données

Le projet FEMONUM [91, 92, 93] donne acces a une base de données de maillage
de femmes enceintes. Pour chaque instance de cette base, les maillages triangulaires
surfaciques de I'utérus et du foetus, reconstruits a partir d’images obtenues par imagerie
par résonance magnétique (IRM) (plutot en fin de grossesse) ou par échographie (plutot
en début de grossesse), sont disponibles. Cette base comprend 11 maillages associés a des
grossesses mono-foetale entre 26 et 34.5 semaines d’aménorrhée (SA), qui correspondent
donc a la période d’'intérét dans le contexte de la menace d’accouchement prématuré
(MAP). Ces 11 maillages sont issus de 11 femmes différentes (un maillage par femme)
et proviennent tous d’IRM comme ce sont les maillages des termes les plus avancés.
Nous allons donc dénoter, dans la suite de ce travail, la i*®™¢ instance de la base de
données comme [RM i.

3.3 Etat de I’art : méthode de correspondance

Kaick et al [177] ont effectué une revue sur la correspondance entre des formes. Pour
établir une correspondance entre des formes, on peut, dans une premiere approche, leur
faire subir des transformations. Un premier groupe de transformations sont les trans-
formations de corps rigides. Dans ce cas, on applique a tous les points d’'une méme
forme les mémes translations, rotations ou mises a ’échelle. Dans le cas de I'analyse
statistique de forme d’objets biologiques, ces transformations sont utilisées pour la
premiere étape, nommée le recalage. On fait donc subir a toutes les formes des trans-
lations pour les placer au méme endroit, et parfois une mise a la méme échelle, puis on
les oriente de la méme facon. Ce recalage est souvent utilisé car, dans de nombreuses
études [161, 162, 163, 164, 165, 166, 167, 169, 170, 172, 173, 175, 176, 178, 179, 180], on
cherche a comparer les différences anatomiques d’un organe ou d’un os au sein d’une
population. Il faut donc essayer de recaler le plus précisément possible les différents
organes pour éviter de quantifier un éventuel décalage lors de I’ACP. Une méthode
tres utilisée pour ce recalage [164, 165, 167, 176] est I'algorithme Levenberg-Marquardt
Iterative Closest Point (LM ICP) décrit par Fitzgibbon [181]. D’autres méthodes de
recalage peuvent étre aussi utilisées (ICP, analyse de Procrutes, ...).

Pour établir ensuite des nuages de points correspondants, de nombreuses méthodes sont
utilisées. Dans les premieres études, pour un nuage de points en 2D avec peu de points,
la correspondance a été effectuée manuellement en se basant sur des repéres anato-
miques [182]. D’autres méthodes qui ne se basent pas sur des repéres anatomiques pour
établir la correspondance ont aussi été utilisées.

Certains auteurs [173, 183] utilisent 1’algorithme de longueur de description minimale
(MDL) [178]. Cette technique consiste d’abord a subdiviser les échantillons pour obte-
nir le méme nombre de points pour tous les échantillons analysés. Puis on effectue une
analyse en composantes principales (ACP), décrite dans la partie 3.5.3, sur chacun des
échantillons pour aligner les axes principaux de chaque échantillon avec le repere d’ori-
gine. Finalement, pour établir une meilleure correspondance, on optimise une fonction
objective. D’autres auteurs [166, 183] utilisent une technique appelée SPHARM qui se
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base sur les harmoniques sphériques pour paramétriser des surfaces [184].

Un troisieme type de méthode de correspondance consiste a choisir un gabarit parmi les
formes disponibles dans la base de données d’échantillons, puis a venir adapter ce ga-
barit par différentes méthodes ou algorithmes aux autres formes de la base de données.
Bien qu’il existe encore d’autres méthodes, ce troisieme type de méthode semble étre
le plus répandu et le plus utilisé dernierement [162, 163, 164, 165, 167, 169, 170, 171,
172, 176, 180, 185].

Bryan et al [170] adaptent le gabarit en modifiant la forme a 'aide d’un algorithme de
déformation élastique 3D. Rychlik et al [171] déforment le gabarit a 1'aide de 1'équation
de Navier Stokes. Fleute et al [172] adaptent le gabarit en minimisant une distance et
en utilisant les octree-splines. Dalal et al [185], He et al [162, 180], Yates et al [161, 167,
Lu et al [164, 165, 176], Giessen [169, 186] adaptent le gabarit en utilisant des distances
entre les points et/ou les normales des points, puis en optimisant la répartition des
points avec différentes techniques comme par exemple les "thin-plate splines” (TPS)
[187, 188]. Une des alternatives a l'utilisation des TPS, semble étre 'utilisation d’une
méthode appelée SLIDE ("the landmark sliding method”) [185]. Elle consiste a faire
glisser les points sur la surface tangente au plan pour minimiser une fonction d’er-
reur. Les nuages de points correspondants initiaux, avant 'optimisation, peuvent étre
obtenus de diverses manieres, par exemple a ’aide des deux méthodes décrites comme
I'approche de "He” et 'approche de "Giessen” par Yates et al [161]. L’approche de Gies-
sen repose sur la distance entre des vecteurs de dimension 6 contenant les coordonnées
des points et leurs normales pondérées. L’approche de "He” effectue, pour trouver les
points correspondants, une premiere sélection a partir des distances entre les points
puis affine la sélection en comparant les normales des points.

Lauzeral et al [163] ont mis au point une méthode pour créer des maillages volumiques
du fémur, la premiere étape étant la création d’un maillage surfacique du fémur. Pour ce
faire, ils utilisent un gabarit qu’ils viennent déformer en minimisant une fonction objec-
tive, définie a ’aide d’un nouveau vecteur de déplacement, et en utilisant les thin-plate
spline [187, 188]. Lauzeral [163] évalue de plus la qualité des maillages finaux obtenus,
alors que la plupart des articles ne décrivent que des nuages de points. La qualité du
maillage est évaluée grace a un rapport de forme et au jacobien des éléments.

Styner et al [183] ont comparé la méthode SPHARM, MDL, et deux autres méthodes
supplémentaires (I'une qui essaye de minimiser la matrice de covariance (DetCov) et
une méthode semi-automatique qui s’initialise a partir de repéres anatomiques définis
manuellement). L’article conclu que les méthodes MDL et DetCov donnent de meilleurs
résultats apres ’ACP que les méthodes SPHARM et la méthode semi-automatique sur
les formes étudiées.

3.4 Recalage

La premiere étape dans les analyses statistiques de forme est souvent d’effectuer
le recalage des instances de la base de données pour pouvoir ensuite établir une cor-
respondance entre elles. Dans notre cas, les maillages utérins disponibles dans la base
de données FEMONUM sont positionnés comme ils le sont dans le ventre de la mere,
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par rapport au référentiel maternel (plans frontal, horizontal et transverse). Dans notre
étude, nous ne souhaitons pas comparer la variation anatomique de l'organe au sein
de la population mais la variation anatomique associée a la grossesse (croissance de
I'utérus, position du foetus), par rapport a ce référentiel maternel. En effet, le maillage
sera ultérieurement utilisé dans un modele électromécanique de I'activité utérine, pour
simuler I'activité électrique enregistrée sur I’abdomen de la mere. Il est donc tres impor-
tant dans notre étude, de conserver la position du maillage par rapport au référentiel
maternel. L’orientation et la taille de I'utérus sont donc des grandeurs essentielles que
I'on veut quantifier lors de I’ACP. Nous n’allons donc pas réaliser les étapes de recalage
rigide et de mise a ’échelle habituelles (comme par exemple LM-ICP) car ces étapes
de mise a ’échelle et de rotation des formes nous feraient perdre les informations utiles
liées a la croissance utérine et a la position du feetus.

Apres I'étape de recalage, une fois que les formes sont alignées et /ou dimensionnées, un
autre algorithme vient créer la correspondance. Pour contourner les probléemes causés
par un recalage rigide classique, on pourrait donc imaginer effectuer le recalage, créer
la correspondance puis effectuer un recalage inverse pour prendre en compte 1'influence
de l'orientation et la taille de nos objets lors de ’ACP. Mais la correspondance aurait
alors été effectuée sur des objets orientés différemment que dans la réalité, ce qui aurait
une influence sur les modes de variation identifiés par I’ACP.

Comme on souhaite quantifier I’orientation et la dimension des formes, nous avons choisi
de n’effectuer aucun recalage ni dimensionnel ni rotationnel, seulement une translation
des maillages. Les maillages seront centrés autour d’une origine positionnée a leur ba-
rycentre, définie comme suit :

N N N
. > im0 Ti . > im0 Yi . dimo Zi 3.1
Loarycentre = N Ybarycentre = N Zbarycentre — N ( . )

N est le nombre de points du maillage, et (x;, y;, z;) les coordonnées du point i.

Cette translation n’est pas un probleme, car il est facile de retrouver la translation
inverse en identifiant la zone du maillage correspondant au col de l'utérus pour
repositionner correctement le maillage utérin dans le ventre de la mere.

L’étape qui suit le recalage est la création d’une correspondance entre les maillages, afin
qu’ils aient le méme nombre de points et que chaque point d’un maillage corresponde a
I'un des points d’'un autre maillage. Cette correspondance permettra d’utiliser ensuite
I’ACP pour paramétrer les variations anatomiques associées a la croissance de 1'utérus
et a la position du foetus.

3.5 Meéthode de correspondance

3.5.1 Nouvelle méthode

Nous avons mis au point une méthode, adaptée a notre problématique, pour établir
une correspondance entre les 11 maillages de la base de données FEMONUM. L’enjeu
final est, comme expliqué précédemment, de paramétrer la variabilité anatomique de
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I'utérus induite par la grossesse. On suppose que les transformations dues a la gros-
sesse sont prédominantes par rapport aux différences inter-individuelles purement ana-
tomiques. C’est une différence majeure avec 'application usuelle de I'analyse statistique
de forme a d’autres organes et tissus biologiques. Comme expliqué précédemment, les
méthodes de correspondance s’appuient souvent sur la similarité des courbures entre
deux formes (comparaison des normales) et de la proximité dans 'espace entre deux
formes (comparaison des distances). Dans le cas d'un utérus gravide, si le feetus change
de position, la courbure de certaines zones de I'utérus sont susceptibles de varier forte-
ment. De méme, la taille d'un utérus varie tout au long de la grossesse. Il risque donc
d’y avoir des variations considérables en courbure et distance entre les zones correspon-
dantes de 2 uteri. C’est pourquoi nous avons mis au point une méthode qui se base sur
une forme de référence, centrée et déterminée a partir de tous les maillages, pour établir
ensuite la correspondance entre les formes en fonction de la répartition dans ’espace
autour de cette référence.

Nous devons donc, dans un premier temps, créer une forme de référence, centrée grace
a I’étape de recalage simplifiée, qui va nous permettre ensuite de découper les maillages
existants pour ensuite recréer des maillages correspondants, en conservant la forme
propre a chaque maillage, mais avec une correspondance des points entre les maillages.

Forme de référence

Les étapes utilisées pour établir la forme de référence sont illustrées figure 3.1. Pour
plus de clarté, la figure 3.1 est représentée en 2D pour deux maillages utérins (en vert
et en rouge), mais ces étapes sont effectuées en 3D sur les 11 maillages de la base de
données. Dans un premier temps, un filtre Marching Cubes [189, 190] est appliqué pour
augmenter le nombre de points de chacun des maillages utérins. On définit alors la boite
qui englobe les 11 maillages (figure 3.1.1). Puis, cette boite englobante est découpée
en hexaedres. Il existe des points dans la majorité des hexaedres intersectés par la
surface d'un ou plusieurs maillages grace a 'augmentation du nombre de points. Le
nombre d’hexaedres selon chaque axe Z, ¥/ et 2’ dépend du nombre de subdivisions, noté
convex. On ne sélectionne que les hexaedres strictement intérieurs a tous les maillages
(figure 3.1.2).

Pour ce faire, on positionne chaque maillage dans la boite englobante. Puis on identifie
tous les cubes par lesquels passe le maillage (les cubes dans lesquels il y a des points
du maillage). Ensuite, en partant de chacune des faces, on parcourt une a une les
lignes formées par les cubes et on élimine tous les cubes jusqu’a tomber sur un cube
qui appartient a la surface. Une fois parcourues toutes les lignes de toutes les faces,
on élimine tous les cubes qui appartiennent a la surface du maillage. On effectue cette
opération pour chacun des 11 maillages, et pour chaque maillage, on obtient donc la liste
des cubes strictement intérieurs a ce maillage. Pour obtenir la liste des cubes strictement
intérieurs a tous les maillages, on prend l'intersection des 11 listes obtenues.

Ensuite, on calcule le centre des cubes strictement intérieurs (figure 3.1.3). On obtient
alors un nuage de points. On sélectionne parmi ces points les points qui permettent de
créer une enveloppe convexe [191] (figure 3.1.4). On obtient alors un maillage grossier de
la forme de référence (figure 3.1.5). L’explication de I'importance d'une forme convexe
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FIGURE 3.1 — Création de la forme de référence : 1) Boite englobante (2D); 2)

Sélection cubes intérieurs (2D); 3) Centres des cubes (2D); 4) Enveloppe convexe
(2D); 5) Maillage grossier (3D); 6) Maillage fin (3D)

est donnée section 3.5.1. Cette forme de référence est ensuite remaillée plus ou moins
finement avec des éléments de bonne qualité (figure 3.1.6).

Pour ce remaillage, une nouvelle voxélisation du maillage polyédrique est effectuée a
la taille désirée. Le parametre qui controle la taille de la maille finale est le nombre
maximal de voxels dans chaque direction, appellé coté boite. La voxélisation est obtenue
en créant une fine discrétisation des triangles, en utilisant des fonctions de forme. Les
cubes contenant des points sont localisés et on construit la surface polyédrale externe.
Pour retirer "'effet escalier” une procédure de lissage basée sur la méthode de Catmull-
Clark [192] est effectuée. On bouge seulement les points existants mais on ne crée pas
de nouveau point. Autrement dit, les nouveaux nceuds sur les faces et arétes décrits
dans Catmull-Clark ne sont ici pas ajoutés. Cette procédure n’altere pas la propriété
convexe de la forme. La diminution du volume est corrigée par une procédure appelée
"shrink and inflate” [193] qui conserve les principales caractéristiques pour I'analyse.
En faisant varier la finesse du remaillage (parametre coté boite), on obtient un maillage
final de la forme de référence en triangle, plus ou moins fin. La position des points et
le nombre de points changent lorsque les parametres convex et coté boite varient.
Comme la finalité de I'application est de pouvoir utiliser les maillages finalement générés
comme base de simulations, la qualité du maillage est un facteur important. Pour
obtenir des maillages correspondants avec la meilleure qualité possible, il est important
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d’avoir une bonne qualité de maillage pour la forme de référence.
Afin d’évaluer la qualité d’un élément du maillage on utilise un critére de forme [194]
décrit par I’équation 3.2.

Q=Vi2—— (3.2)

dmaac

- \/(p — dy2)(p — di3)(p — da3)
P

Q désigne le critere de qualité calculé pour chaque élément, r désigne le rayon du cercle

1
avec p= §(d12 + das + di3) (3-3)

FIGURE 3.2 — Schéma d’un élément triangle pour le calcul de la qualité de 1’élément

inscrit dans l’élément triangle, comme présenté figure 3.2. d,,,, désigne la longueur
maximale parmi dis, di3 et ds3. Pour calculer r on utilise ’équation 3.3 dans laquelle
dyo, di3 et dos sont les longueurs des cotés du triangle. Plus I'élément est de bonne
qualité, plus Q est proche de 1. Pour mesurer la qualité de toute la triangulation du
maillage, on prend le minimum des valeurs de Q obtenues pour tous les éléments du
maillage. La qualité d’un maillage est donc quantifiée par son pire élément. Ce critere
de qualité va aussi nous servir a mesurer la déformation du maillage de référence apres
I'application de la méthode de correspondance par lancer de rayon (section 3.5.1) pour
mesurer la robustesse de la méthode de reconstruction des maillages.

Le maillage de référence est créé a partir de la base de donnée plutot qu’a partir d’une
forme convexe quelconque (comme une spheére par exemple), dans le but de rendre
plus acceptable le niveau de distorsion des éléments produit par la déformation de ce
maillage de référence.

Une fois cette forme de référence convexe obtenue, la prochaine étape est de ve-
nir reconstruire les 11 maillages d’utérus en établissant une correspondance entre eux.
Cette étape va nécessiter de découper chacun des maillages en correspondance avec le
maillage de référence.

Découpage par lancer de rayon

Le but est de découper chacun des maillages utérins IRM i a partir de ce maillage de
référence, puis de construire un nouveau maillage qui a la méme forme que le maillage
initial (IRM i) et le méme nombre de points que le maillage de référence.

Grace a I'étape décrite précédemment, nous disposons donc d’un maillage de référence,
centré et interne a tous les maillages de la base de données, comme illustré figure 3.3.1.
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FIGURE 3.3 — 1) Découpage d’un maillage 2) Recherche d’intersection 3) Exemple
d’intersection de rayons pour une forme non convexe

La forme tracée en noir est le maillage de référence et les formes rouge et verte
représentent deux formes initiales de maillages de la base de données. La encore, pour
des raisons de clarté, les explications sont illustrées en 2D mais les calculs sont réalisés
en 3D. Avant de commencer la reconstruction, on calcule la normale de chacun des
points du maillage de référence comme étant la moyenne des normales des éléments
connectés au point en utilisant la table de connectivité inverse. Le maillage de référence
ainsi que les maillages de la base de données sont orientés vers 1’extérieur.

Pour le maillage de référence, on définit pour chaque point un rayon qui passe par le
point et qui a la direction de la normale au point. Comme illustré figure 3.3.1, pour
chaque maillage utérin, les nouveaux points sont définis par I'intersection avec la surface
du maillage initial des rayons lancés depuis chaque point de la forme de référence. Un
nouveau point d'un maillage va donc étre correspondant avec le nouveau point d’'un
autre maillage qui provient de l'intersection du rayon originaire du méme point du
maillage de référence.

Comme illustré figure 3.3.2, ou l'utérus est représenté par la ligne verte, il faut donc
trouver pour chaque point i du maillage de référence, ’élément j, de normale ﬁ;, inter-

secté au point H par le rayon lancé du point i et qui a la direction n’ f On cherche
donc quel triangle du maillage cible est intersecté par le rayon issu de i. En d’autres
termes, pour chaque point i du maillage de référence, on cherche donc la distance au
maillage initial de la base de donnée d;, définie comme la distance entre i et H. On sait
que :

H =+ 1 =dni, (3.4)

Comme les points 1 et H appartiennent a I’élément j, le vecteur 1H est perpendiculaire
a la normale n_; de I’élément. On a donc :

17-}. g n; = din,;. n—>j (3.5)
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Et donc, si on isole d; on obtient :

di = —1 (3.6)
nj”ef'n_;

Tous les termes de cette équation sont connus. On peut donc calculer d;, et ainsi la
position de H, mais on ne sait pas encore quel est I’élément intersecté par le rayon.
Pour trouver I’élément, on va calculer Ngjements (nombre d’éléments du maillage initial)
valeurs de d; en imaginant que chaque élément du maillage initial est 1’élément qui
va étre intersecté par la demi droite passant par i et de direction nief. On va donc
estimer le point H pour chacun des éléments. Puis, pour déterminer parmi tous les
éléments quels sont les éléments intersectés, on va chercher pour quels points H, les
produits 12;.(12 A 1H), 1;.(23 A 2H) et 1;.(31 A 3H) sont positifs. Il ne va rester que
deux éléments (l'intersection dans le sens de la normale et l'intersection dans le sens
opposé a la normale). Finalement, entre ces deux éléments restants, on sélectionne celui
avec le plus grand d;. En effet, comme le maillage de référence est généralement inclus
dans le maillage utérin, le d; de I’élément recherché va étre positif et I'autre va étre
négatif. Si le maillage de référence n’est pas totalement inclus dans le maillage utérin -
le choix d’un nuage de points convexe expliqué précédemment peut en effet agrandir un
peu la forme qui n’est alors plus totalement incluse a I'intérieur de tous les maillages
de la base - les d; des deux éléments vont étre négatifs, mais le d; de I’élément que 'on
cherche aura une valeur plus proche de zéro que 'autre. Le point H ainsi sélectionné
devient le point i du nouveau maillage utérin découpé.
On applique cette procédure pour chacun des points du maillage de référence et pour
chacun des 11 maillages utérins. On peut alors reconstruire tous les maillages de la
base de données a partir des maillages correspondants ainsi obtenus. les coordonnées
des nouveaux points sont calculés a l'aide de I’équation 3.7, en utilisant la distance d;

entre un nouveau point (x;, yi, z;) et son point correspondant (x/*, y7*/ 2/} sur le

maillage de référence et la normale n;,; au point i du maillage de référence.

T; xfef
vi | = v | +din (3.7)
Z; z;ef

On peut observer que chaque maillage reconstruit possede le méme nombre de points
que le maillage de référence. De plus, I'index d’un nouveau point est le méme que
I'index du point duquel le rayon qui I’a créé a été lancé. Les points de méme index
des maillages reconstruits sont donc considérés comme correspondants. On a donc créé
ainsi 11 nouveaux nuages de points correspondants avec le méme nombre de points, ce
qui est un pré-requis pour I’ACP.

Comme montré figure 3.3.3, une forme convexe est nécessaire pour éviter l'intersection
des rayons. Grace a cette propriété, on peut conserver la méme table de connectivité
que celle du maillage de référence pour les nuages de points reconstruits sans risquer
d’avoir des maillage auto-sécants. On obtient donc finalement 11 maillages, et non pas
seulement 11 nuages de points, correspondants. Il est a noter que l'utilisation d’une
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forme convexe pour obtenir des maillages convexes dans notre cas est suffisante mais
n’est pas nécessaire. Si la déformation du maillage de référence induite par le lancer de
rayon, n’altere pas la convexité locale de la forme, les rayons ne s’intersecteront pas.
Tout comme pour le maillage de référence, la qualité des maillages reconstruits est
évaluée a l'aide du critere de forme Q. En plus de la qualité du maillage, on évaluera
aussi la différence de volume entre le maillage initial et le maillage reconstruit a ’aide
de I'équation 3.8 pour s’assurer que la forme de I'utérus est bien conservée par cette
méthode de reconstruction.

‘/ini tal — ‘/recons UL
AV :| tial t t | (38)

V;nitial

3.5.2 Meéthodes existantes

Pour pouvoir évaluer 'efficacité de la méthode proposée, nous désirons tester, sur la

méme base de données, des méthodes classiquement utilisées dans la littérature. Cer-
taines méthodes ne sont pas applicables dans notre cas. Par exemple, les méthodes
manuelles ne sont pas envisageables car il est impossible d’établir des reperes anato-
miques fiables et précis sur I'utérus qui se déforme et s’adapte a la taille et a la position
du bébé. On peut identifier la position du col de 'utérus ce qui nous donne une in-
formation sur une petite zone de 'utérus et non des repeéres précis répartis de fagon
relativement homogene sur la globalité de I'utérus. Un deuxieme exemple est la méthode
SPHARM décrite par Shen et al [166]. La premiére étape dans cette méthode est de
créer une ellipsoide adaptée a chaque forme qui est ensuite tournée et mise a 1’échelle.
Cette premiere étape de la méthode de correspondance n’est pas en adéquation avec
notre approche. Comme expliqué précédemment, on souhaite conserver les variations
de taille et de rotation de nos formes utérines.
Nous nous sommes alors tournés vers le type de méthodes qui ajuste un nuage de points
gabarit aux nuages de points cibles. Parmi les nombreuses méthodes mentionnées en
3.3, nous avons sélectionné les méthodes décrites comme 'approche de He [180] et
I'approche de Giessen [186] par Yates et al [161], méthodes couramment utilisées. Un
rappel de ces méthodes est présenté ci-dessous. Pour plus de simplicité nous utilisons les
mémes notations que dans larticle de Lu et al [176], qui a décrit précisément I’approche
de He. Pour I'étape de recalage, comme expliqué précédemment, nous avons seulement
replacé tous les barycentres a l'origine. De plus, nous n’avons pas calculé les normales
aux points de la fagon décrite par Lu et al [176] mais en utilisant la table de connectivité
inverse. La normale d’un point est alors la moyenne des normales des éléments auxquels
le point est connecté.

Nuage de points gabarit

La premiere étape est de créer le nuage de points gabarit. Nous avons reproduit
la méthode décrite par Dalal et al [185] en sélectionnant le maillage de notre base
de données le plus proche de la forme moyenne. Ensuite, ce maillage est placé dans
une boite englobante. On divise ensuite la boite englobante en hexaedres. Puis on
sélectionne dans chaque hexaedre contenant des points, le point le plus proche du centre
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de I'hexaedre. Les points sélectionnés forment le nuage de points gabarit que 1’on note
Uy. Le nombre final de points dépend de la taille des hexaedres.

On cherche maintenant, pour chacun des autres maillages de la base de données, les
points correspondants aux points de Uz. On note V le nuage de points cible (les points
d’un des maillages de la base de données, autre que celui utilisé comme gabarit). Nous
avons obtenu les nuages de points correspondants a V a ’aide de différentes méthodes :
I'approche de He, 'approche de Giessen et au vu des résultats (présentés section 3.6.2)
nous avons aussi proposé une méthode qui associe les deux approches existantes (ap-
proche mixte).

Description des approches

Le but est donc de sélectionner pour chaque point du gabarit, chaque point de U,
un point correspondant dans V. V peut étre n’importe quel nuage de points de la base
de données, excepté celui utilisé pour créer le gabarit. Pour construire le premier nuage
de points correspondants, différentes approches peuvent étre utilisées. L’approche de
He consiste a générer pour chaque point i du gabarit, la liste des points de V qui sont
plus proches de i que de n’importe quel autre point du nuage gabarit. Ensuite dans
chaque liste, le point cible sélectionné comme correspondant au point i gabarit est le
point ayant la normale la plus proche de la normale au point i. L’approche de Giessen
consiste a associer a chaque point un vecteur de dimension 6 contenant les coordonnées
3D du point et la normale pondérée par \. Les points correspondants sont alors identifiés
comme les points les plus proches en distance euclidienne dans cet espace de dimension
6. On appelle cette distance "la distance au sens de Giessen”.

Ensuite, aussi bien pour I'approche de Giessen que pour l'approche de He, ce premier
nuage de points correspondants est amélioré en utilisant ’algorithme des thin plate
splines (TPS) [176, 180, 187, 188] décrit section 3.5.2. Il faut alors calculer les coefficients
d’une transformation TPS entre les points du gabarit et la premiére correspondance
établie. Cette transformation va projeter tous les points initiaux de la cible sur le
gabarit. Puis, avec ces points projetés, on répete les étapes de chacune des méthodes
pour identifier les points correspondants.

Plusieurs itérations de ’algorithme TPS et de recherche de correspondance vont étre
effectuées dans le but de rendre les nuages de points finaux plus homogenes.

Dans la suite, les méthodes sont décrites en détail, étape par étape sous forme de
pseudo-code, ainsi que 'approche modifiée proposée dans ce travail (approche mixte).

Approche de He

Nous avons reproduit la méthode décrite par Lu et al [165]. On note u; le point i
de Uy et v; le point i de V. Les étapes pour trouver les points de V correspondant aux
points du gabarit sont les suivantes :

1. V;,: est initialisé comme V

2. Pour chaque itération de TPS :

a) on crée un nuage de points V° qui est le nuage de points V
g g
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on crée une liste d’index I qui est la liste des index des points de V

)
) on initialise V, comme une liste de points vide
) on initialise I, comme une liste d’index vide

)

pour chaque point v; de V¥ on sélectionne le point le plus proche en distance
euclidienne dans Uy,

(f) pour chaque u; dans Uy,

i. on crée la liste L; qui contient les points de V° qui ont choisi u; comme
point le plus proche

ii. s’il y a un seul point dans L;, on sélectionne ce point comme le point
correspondant & u; et on retire le point de VY et on le met dans V. On
ajoute l'index de ce point a I, et on le retire de I.

iii. il y a plusieurs points dans L;, on sélectionne le point de la liste ayant
la normale la plus proche comme le point correspondant a u; et on retire
le point de V? et on le met dans V. On ajoute I'index de ce point a I,
et on le retire de I.

iv. §’il n’y a pas de points dans L;, on sélectionne le point le plus proche en
distance euclidienne de u; dans VY et on retire ce point de V° et on le
met dans V. On ajoute I'index de ce point a Iy, et on le retire de I.

(g) on calcule les coefficients de la transformation TPS entre U et Vi,
(h) on applique la transformation TPS & V et on obtient V!
(i) V devient V?
3. On sélectionne dans V,,;; les points d’index de la liste d’index I;. Les points
sélectionnés sont les points du maillage cible correspondants aux points du gabarit.

On applique cet algorithme pour chaque maillage de la base de données, excepté celui
qui a permis de créer le gabarit. On obtient donc 11 nuages (10 reconstruits + gabarit)
de points correspondants.

Approche de Giessen

On applique la méme démarche que précédemment pour obtenir le nuage de points
du gabarit.

1. Vi, est initialisé comme V

2. Pour chaque itération de TPS :

on crée une liste d’index I qui est la liste des index des points de V

)
)
) on initialise V, comme une liste de points vide
) on initialise I;, comme une liste d’index vide

)

pour chaque u; dans Uy,
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i. on sélectionne le point le plus proche, au sens de Giessen(équation 3.9)
[186], du point u; dans VO, on retire le point de VO et on le met dans
V. On ajoute 'index de ce point & I, et on le retire de I.

(f) on calcule les coeflicients de la transformation TPS entre Uy, et V,
(g) on applique la transformation TPS & V et on obtient V!
(h) V devient V!
3. On sélectionne dans V,,;; les points d’index de la liste d’index I;. Les points
sélectionnés sont les points du maillage cible correspondants aux points du gabarit.
bai = mian(||a; — b;||) pour j € |1, Npoints) (3.9)
b, est la distance minimale au sens de Giessen.

a; = [ \ ’ ] u; sont les coordonnées du point i dans U et n; correspond a la normale
Uz

. v, , L X
du point u;. b; = A\ 1; 1 v; sont les coordonnées du point j dans V et n; correspond a
J
la normale du point v;. Ny, correspond au nombre de points dans V. A est le poids
associé aux normales. ||.|| est la distance euclidienne.

On applique cet algorithme pour chaque maillage de la base de données excepté celui
qui a permis de créer le gabarit. On obtient donc 11 nuages de points correspondants.
En plus de pouvoir faire varier le nombre de points du nuage de points, on peut faire
varier le résultat de la correspondance en faisant varier le poids, A, affecté aux normales.

Approche mixte

Au vu des résultats que donnaient les deux méthodes précédentes, nous avons pro-
posé une méthode qui mélange les deux. La méme démarche que précédemment est
utilisée pour obtenir le nuage de points du gabarit. Puis, comme pour 'approche de He,
on crée la liste des points cibles pour chaque point gabarit. Mais au lieu de choisir le
point ayant la normale la plus proche, on choisit le point le plus proche au sens de Gies-
sen. Dans cette approche, nous appliquons aussi plusieurs itérations TPS. L’algorithme
détaillé est décrit ci-dessous :

1. V,,:: est initialisé comme V
2. Pour chaque itération de TPS :
(a) on crée un nuage de points V? qui est le nuage de points V
(b)
()
(d) on initialise I;, comme une liste d’index vide
)

(e

on crée une liste d’index I qui est la liste des index des points de V

on initialise V; comme une liste de points vide

pour chaque point v; de V¥ on sélectionne le point le plus proche en distance
euclidienne dans Uy,

(f) pour chaque u; dans Uj,

i. on crée la liste L; qui contient les points de V° qui ont choisi u; comme
point le plus proche
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ii. s’il y a un seul point dans L;, on sélectionne ce point comme le point
correspondant & u; et on retire le point de V° et on le met dans V. On
ajoute l'index de ce point a I et on le retire de I.

iii. s’il y a plusieurs points dans L;, on sélectionne le point de la liste le
plus proche au sens de Giessen comme le point correspondant a u; et on
retire le point de V? et on le met dans V. On ajoute I'index de ce point
a Iy et on le retire de 1.

iv. s’il n’y a pas de points dans L;, on sélectionne le point le plus proche
en distance euclidienne de u; dans V° et on retire ce point de V et on le
met dans V. On ajoute I'index de ce point a I, et on le retire de I.

(g) on calcule les coefficients de la transformation TPS entre Uy, et V
(h) on applique la transformation TPS & V et on obtient V!
(i) V devient V*

3. On sélectionne dans V,,;; les points d’index de la liste d’index I;. Les points
sélectionnés sont les points du maillage cible correspondants aux points du gabarit.

La aussi, on applique cet algorithme pour chaque maillage de la base de données,
excepté celui qui a permis de créer le gabarit. On obtient donc 11 nuages de points
correspondants. En plus de pouvoir faire varier le nombre de points du nuage de points,
on peut aussi faire varier le résultat de la correspondance en faisant varier le poids
affecté aux normales.

Détermination des coefficients TPS

De nombreux articles utilisent les TPS pour différentes applications lors la modélisation
statistique de forme [162, 163, 165, 167, 174, 176, 180]. Dans notre application, nous
avons besoin de déterminer les coefficients d'une transformation TPS 3D (équation
3.11) pour passer d'un nuage de points (V) a un autre nuage de points (U). Cette
transformation 3D nécessite de définir 3 fonctions TPS : f,, fy, f-.

Soient U et V deux nuages de points. On note u; le point i de U de coordonnées u; =
(Wiz, Wiy, W;z). On note v; le point i de V de coordonnées v; =(viz, Viy, Viz).

Une fonction TPS f est définie par :

N
f(viaraviy; viz) = Qg+ GV +a'yvz'y+a'zviz +ij(1)(||vj _Ul”) avec CI)(T) =r (310)
=1

N correspond au nombre de points de U et V et r désigne la distance euclidienne. Les
parametres de la fonction TPS sont (ag, a,, a,, a,, wi, ...,wy). Chaque fonction TPS a
donc N+4 coefficients.

Une tranformation TPS 3D est définie par :

Tf((via:a Vig, Uw)) = (fz(vi$7 Vig, Ui:c)) fy(vi:w Vi, Uiz)a fz(vixy Vi, Uzz)) (311)
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Comme la transformation TPS 3D nécessite trois fonctions TPS, il faut donc déterminer
3*(N+4) coefficients pour obtenir la transformation.
On cherche a transformer V en U, on peut donc écrire 3*N équations :

Tf((vixav’ix7vix)) = (uixauiy7uiz) (312)

Dans cette méthode, on ajoute les contraintes suivantes pour les coefficients de chaque
fonction de la transformation :

N N N N
i=1 i=1 i=1 i=1

Ce qui ajoute 4 équations par fonction. On obtient donc bien 3*(N+4) équations par
transformation pour identifier les 3*(N+4) coefficients. Ce systéme peut se mettre sous

la forme matricielle suivante :
K P|lw U
EIaN 619

P, = [1,0i3,0iy,v;;) P, une ligne de P (3.15)

Avec 1;; la distance euclidienne entre v; et v; et K;; la valeur de la ligne i et la colonne
j de la matrice K.
Wig u-}1y Wiz
w=| .. (3.17)

WNz WNy WNz

Aoz Aoy Aoz
a= |Gy Quy Gy (3.18)
Qzg Qzy (zz

U = [Uig, Wiy, Uiz] w; une ligne de u (3.19)

Comme expliqué précédemment, lors de la recherche de correspondance, la transfor-
mation TPS est utilisée pour projeter les points de la cible sur le gabarit.

Une fois terminée 1’étape de correspondance, les nuages de points correspon-
dants obtenus permettent d’effectuer une analyse statistique de forme et donc de
quantifier la variabilité de forme de l'utérus. La méthode utilisée pour ce faire est
I'analyse en composantes principales [159, 160]. Nous avons appliqué cette ACP sur les
résultats obtenus avec les 4 méthodes de correspondance évaluées : la nouvelle méthode
proposée (lancer de rayons), la méthode de He, la méthode de Giessen, la méthode
mixte proposée.
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3.5.3 Analyse en composantes principale
Méthode

Notre objectif est de modéliser, avec un nombre raisonnable de parametres, les
différentes formes utérines associées a différents termes de grossesse et pour différentes
positions du feetus. Ces formes sont représentées dans les maillages par les coordonées
3D de tous les points du maillage (3xN éléments du maillage). L’analyse en composantes
principales (ACP) [159, 160] permet de réduire efficacement la dimensionnalité d’un jeu
de données. ’ACP projette des données corrélées dans un espace vectoriel engendré
par des vecteurs orthogonaux décorrélés.

Dans une ACP, les vecteurs propres sont ordonnés : le premier vecteur décrit une plus
grande partie de la variation que le deuxieme, le deuxiéme décrit une plus grande par-
tie de la variation que le troisieéme et ainsi de suite jusqu’au dernier vecteur qui est un
vecteur nul. On peut alors choisir un nombre q de composantes d’intérét a prendre en
compte pour représenter une partie de la variabilité totale. La dimension du probleme
est alors réduite a q et il suffit de connaitre les poids a affecter a chaque composante
pour reconstruire chaque élément.

Dans notre cas, les données sont les coordonnées des points des 11 maillages de 'utérus.
Pour représenter la géométrie, il faut connaitre les coordonnées selon 7, selon ¥ et selon
Z de chacun des N points du maillage, la dimensionnalité est donc de 3N. Les axes
de variation qui expliquent le mieux la variabilité anatomique des utéri de la base de
données pourront alors étre identifiés. La dimensionnalité va étre réduite au nombre de
composantes utiles issues de I’ACP, chaque axe représentant une composante principale.
Les coordonnées des maillages utérins seront ensuite exprimées comme des combinai-
sons linéaires de ces composantes principales.

Pour pouvoir effectuer 'analyse en composantes principales, il est nécessaire d’établir
une correspondance entre les maillages. Dans notre cas, comme on a réalisé la corres-
pondance par rapport a la forme de référence, si on connait la forme de référence, les
distances entre les points correspondants du maillage utérin et ceux de cette forme suf-
fisent a décrire la géométrie. On a alors un vecteur de distance de taille N par maillage,
la dimensionnalité est donc de taille N.

Comme on possede 11 formes dans la base de données, on peut identifier 10 compo-
santes principales, la derniére composante pouvant étre définie comme le vecteur nul.
Nous disposons de 11 vecteurs de dimensions N, représentant chacun les distances de
chaque maillage de la base par rapport au maillage de référence. On note S; le vec-
teur du maillage i. La premiere étape est de calculer le vecteur moyen p a l'aide de
I’équation 3.20.

1 11
u:ﬁ§}$ (3.20)
=1

Ensuite on soustrait le vecteur moyen a chacun des vecteurs S;. On nomme ces nouveaux
vecteurs .S; (équation 3.21).

S;=S;—p (3.21)
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Puis, on assemble ces vecteurs pour créer la matrice S de taille N*11 comme illustré
par I’équation 3.22. ) )
S=[S .. Su] (3.22)

L’ACP consiste a calculer les vecteurs et valeurs propres de la matrice de covariance
de S. Chacun des 11 vecteurs propres est de taille N, et représente une composante
principale, autrement dit un axe principal de variation. On note les vecteurs propres et
les valeurs propres respectivement e; et \; .

Pour chacun des maillages, on peut calculer ensuite les poids qu’il faut associer a chaque
vecteur propre pour retrouver exactement les vecteurs distances de la base de données,
en utilisant ’équation 3.23. Pour retrouver a partir des poids et des composantes prin-
cipales les vecteurs distances, il faut utiliser ’équation 3.24.

Di = {61 611]T - 5i (3.23)

11
Si=p+ {61 611} pi=p+ > pi(j) xej (3.24)
j=1

On définit la notion de mode de variation, comme la variation anatomique in-
duite par un vecteur propre. On peut calculer le pourcentage de variation pourc; induit
par un mode a l'aide de 1’équation 3.25.

— L %100 (3.25)
Yito Ai

pourc; =
C’est ce pourcentage de variabilité anatomique qui va nous permettre de définir le
nombre de modes ¢ a conserver. Dans ce travail, nous avons choisi le nombre de modes
nécessaires pour atteindre 90% de la variabilité totale. On a donc fortement réduit la
dimensionnalité puisque q sera toujours beaucoup plus petit que le nombre de points
d’un maillage utérin. Ce qu’on cherche a quantifier ici, c’est la variation anatomique
induite par la grossesse (développement et position du feetus). Les maillages de la base
de données proviennent d’images IRM réalisées sur plusieurs femmes enceintes. Les
modes de variation vont illustrer la variabilité anatomique due a la grossesse mais aussi
la variabilité d’un organe au sein d’une population (variabilité inter-individuelle) ou
encore les imprécisions induites par les étapes de construction de la base de données
(acquisition IRM, segmentation,...). Comme nous supposons que la variabilité due a la
grossesse est la plus grande cause de variabilité, on fait 'hypothese que les premiers
modes de variation la quantifieront en majorité et que le bruit di aux techniques de
reconstruction ou a la variabilité inter-individuelle seront illustrés par les derniers modes
de variation.

Distribution de formes

L’ACP est donc un moyen de représenter la variabilité de forme. Il n’y a malheu-
reusement pas de lien direct entre des parameétres géométriques mesurables sur 'utérus
ou le foetus et les poids a associer aux différents modes. Néanmoins, on peut, grace
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aux modes de variation, créer un modele de génération de maillages utérins. En ef-
fet, de nouvelles formes, différentes de celles de la base de données initiales, peuvent
étre générées en choisissant de nouvelles valeurs pour les poids. On peut donc créer un
générateur de maillages utérins aléatoires de femmes enceintes en utilisant les compo-
santes principales et des poids aléatoires. Les poids a affecter aux modes seront donc
les nouveaux parametres de formes. Il faut cependant connaitre les limites de valeurs
des poids qui permettent de générer des maillages utérins réalistes. Autrement dit, il
faut définir 'espace d’existence des poids. Les maillages limites de géométrie utérine
correspondent aux maillages générés sur la surface limite de ’espace d’existence. Pour
définir ces limites, nous allons utiliser les seules données en notre possession : les 11
maillages de la base de données FEMONUM.

Pour réussir a définir les limites, il faut connaitre, pour chaque mode, la distribu-
tion des poids correspondant aux 11 maillages de la base de données, calculés avec
I’équation 3.23. La distribution peut aussi donner des informations sur 'existence ou
non de sous-groupes de géométrie de forme. Comme dans d’autres analyses de formes de
la littérature [165, 169, 176], nous allons étudier, si pour chaque mode, la distribution
des poids, normalisée par 1’écart type (défini comme la racine carrée de la valeur propre
du mode), n’est pas significativement différente d’une distribution gaussienne a aide
d’'un test de Kolmogorov Smirnov [195]. Si la valeur p est supérieure a 0.05, on pourra
dire que la distribution n’est pas significativement différente de la distribution normale.
Alors, pour le mode i, I'intervalle de poids [-1.96v/\;, 1.964/);] représentera 95% de la
population de la base de données, et 'intervalle [-3v/A;, 3v/\i] 99.7% de la population
de la base de données.

Afin de visualiser I'effet des modes de variation identifiés par I’ACP, nous avons fait va-
rier le poids du mode que 1'on souhaite représenter dans I'intervalle [-1.96y/);, 1.96y/);]
avec tous les poids des autres modes égaux a zéro. On trouve le vecteur de distance a
I’aide de I’équation 3.26, puis les coordonnées des poids a 'aide de ’équation 3.7.

d=p+p;*e; avec p;€ [1.96\/)\7, —\/)\7, \/)Ti, 1.96\@] (3.26)

Dans la littérature [165] est introduit le concept de k% modele limite, ce qui cor-

respond aux maillages générés en affectant aux poids les valeurs limites des intervalles
de poids qui représentent k% de la population. Ces modeéles limites sont définis par
un g-hyperrectangle autour du maillage moyen, q étant le nombre de modes pris en
compte. Lu et al [165] mentionnent qu’un g-hyperrectangle surestime probablement les
limites et qu’il faudrait plutot considérer un g-hyper-ellipsoide.
La définition de ces maillages limites semble tres intéressante dans le cadre d’une ana-
lyse de sensibilité du modele de contractions utérines avec la méthode de MORRIS
que nous envisageons dans la suite : on pourra alors tester I'impact de la géométrie
de 'utérus car on l'aura paramétrisée et on connaitra les intervalles de variation des
parametres géométriques.

Evaluation de I’ ACP

Pour évaluer les résultats de 'ACP et donc estimer l'efficacité de la méthode de
correspondance, nous avons utilisé les trois critéres proposés par Styner et al [183],
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souvent utilisés dans le contexte de 'analyse de forme : la compacité, la spécificité et
la généralisation. La compacité normalisée est aussi un critére important.

Compacité et pourcentages

On évalue la compacité d’'un modele pour mesurer sa capacité a réduire la dimension-
nalité. En effet, le but est en général de définir un objet avec le moins de parametres
possible. Pour cela, on trace la compacité C (équation 3.27) et son erreur (équation 3.28)
ou la compacité normalisée P (équation 3.29). La compacité normalisée permet d’évaluer
directement combien de modes sont nécessaires pour représenter un pourcentage donné
de la variation anatomique.

C(M) = ﬁé)\i avec M € [1,11] (3.27)
oo (M) = f i/\i M e [1,11] (3.28)

n, désigne la taille de la base de données.

M

P(M) = g;iﬁ avec M € [1,11] (3.29)
i=1""

Généralisation

La généralisation mesure la capacité a générer des instances cachées. C’est a dire, si on
ne prend en compte que 10 maillages sur les 11 lors de ’ACP, la généralisation mesure la
capacité du modele a retrouver le 11°™¢ maillage. Les équations 3.30 et 3.31 permettent
de calculer ce critere et son erreur type. On effectue d’abord I’ACP avec les 11 maillages,
on peut donc calculer et enregistrer les 11 poids nécessaires pour reconstruire chacun des
maillages. Ensuite, on refait ’ACP sur dix maillages, ce qui nous donne des nouveaux
vecteurs propres. Avec ces vecteurs propres, pour le 11%™¢ maillage laissé en dehors, on
calcule les coordonnées des points du maillage généré en utilisant un seul mode, puis
deux modes, puis trois modes, etc. On note N, le nombre de points du maillage et
les coordonnées du points i sont notées (x¢**, y?“*  z2"*). On note les coordonnées du
point i du maillage réel (x7¢e, yreal zreal) On calcule ensuite la distance entre les points
correspondants du maillage généré et ceux du maillage réel, puis on fait la moyenne des
distances. On répete cette opération 11 fois, en laissant en dehors un maillage différent
a chaque fois. Finalement, on fait la moyenne sur les 11 cas des distances moyennes.

N,

le i:PlOi”tS \/(:r;?ut(M)_z;'eal)2+(yfut(M)_yzeal)2+(z’?ut (M)_Z;“eal)2
=1 :
G(M) = Rroints (3.30)
11
oa(M) = 22— (3.31)
ng — 1

o4 désigne I'écart type des distances entre maillages réel et généré.
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Spécificité

La spécificité mesure la capacité du modele a générer des objets similaires. En d’autres
termes, si on se place dans I'espace défini par le test de normalité, la spécificité mesure
la capacité a générer des formes nouvelles qui représenteront la géométrie d'un utérus.
La spécificité et son erreur type sont calculées a l'aide des équations 3.32 et 3.33. Pour
ce faire, on génere des maillages aléatoires en choisissant des poids aléatoires pour
chaque mode i & I'intérieur du domaine de définition : [-3v/);, 3v/A;]. Puis on calcule les
maillages générés par ces poids en utilisant 1 mode, puis 2 modes, ainsi de suite jusqu’a
10 modes. On note les coordonnées du point i du k*™¢ maillage généré aléatoirement
(xiten yaler galeny ot (x!) vl 7]) les coordonnées du point i du maillage j de la base de
données. €2 est 'ensemble des 11 maillages de la base de données. On calcule ensuite
la distance moyenne de ce maillage avec les 11 maillages de la base de données et on
choisit la distance minimale. On calcule finalement la moyenne des distance minimales
obtenus pour Nqroire maillages différents générés aléatoirement.

Npoi l j l j l j
Novooo . 20 (@R (M) —ad )2 (R (M) —y] )24 (25 (M) —2])2
2: aleatoire m@n(
k=1

; Npoints )
S(M) = L (3.32)

Naleatoire
Os

o, désigne ’écart type des distances minimales des formes générées. Pour cette étude
nous avons pris Ngyeatoire = 10000.

3.6 Résultats

Nous allons tout d’abord présenter les résultats des méthodes de correspondance.
Puis nous comparerons les résultats de 'ACP obtenus avec les différentes méthodes
testées. Finalement, nous nous intéresserons a la visualisation des modes de variation
et a leur distribution de forme.

3.6.1 Meéthode proposée
Maillage de référence

En ce qui concerne le maillage de référence, nous avons fait varier le parametre
conver = [80, 90, 110, 120] et le parametre coté boite = [20, 32, 50, 64, 75, 100] pour
obtenir différentes formes de référence et évaluer 'impact de ces parametres. Comme
on peut le voir dans le tableau 3.1, le parametre qui controle principalement le nombre
final de points est coté boite. Cela semble cohérent puisque coté boite est le parametre
qui controdle la taille du maillage produit par la derniere étape de remaillage du maillage
de référence. On peut noter que quand cadté boite est doublé, le nombre final d’éléments
est approximativement quadruplé quelle que soit la valeur de convez. De plus, comme
on peut voir dans le tableau 3.2, augmenter conver, c’est a dire augmenter le nombre de
points qui vont servir de données d’entrée pour la création de I’enveloppe convexe, n’aug-
mente pas forcément le nombre de points de ’enveloppe convexe. On peut donc supposer
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TABLEAU 3.1 Nombre de points de la forme de référence

o 80 90 110 120
20 1074 | 1064 | 1136 | 1060
32 2740 | 2726 | 2754 | 2678
50 6660 | 6524 | 6780 | 6492
64 10766 | 10580 | 10942 | 10570
75 14888 | 14628 | 15066 | 14532
100 26176 | 25656 | 26632 | 25630

TABLEAU 3.2 Nombre de points apres l'algorithme qui génére ’enveloppe convexe,
c’est a dire nombre de points dans 4) et 5) de la figure 3.1.

conver H Nombre de points

120 401
115 395
110 378
105 253
95 334
90 268
85 291
80 271

que le parametre conver n’a pas une grande influence sur le maillage de référence final.
L’influence des parametres convexr et coté boite sur la qualité du maillage de la forme
de référence est aussi analysée. Pour chaque forme de référence, on a calculé la valeur
de Q (équation 3.2) pour tous les éléments du maillage, et on a pris le ( minimum.
Les résultats sont présentés tableau 3.3, qui indique aussi le (Q moyen et le (Q médian.
Si l'on se fie au Q minimum, qui varie entre 0.41 et 0.46, les parametres convex et coté
boite semblent avoir peu ou pas d’influence sur la qualité des éléments du maillage. Par
contre, augmenter la valeur de coté boite, soit augmenter le nombre de points, semble
améliorer 1légerement le () moyen, qui passe de 0.73/0.74 a 0.80. Le Q médian, qui varie
entre 0.73 et 0.75, donne lui aussi peu d’information sur I'impact de convex et coté boite
sur la forme de référence.

On peut donc supposer que convex et coté boite ont peu d’influence sur la qualité du
maillage de la forme de référence. La figure 3.4 présente le maillage de la forme de
référence pour différentes valeurs de coté boite avec convexr = 80.

Méthode du lancer de rayon

De la méme maniere, nous avons aussi évalué 'impact de ces parametres sur les
11 maillages utérins reconstruits. La qualité des éléments pour chacun des maillages
découpés a l'aide des différentes formes de référence a été estimée pour chacun des
maillages par le Q minimum, et on a pris la valeur minimale pour les 11 maillages
pour estimer la qualité de la reconstruction. On dénote ce minimum des Q minimaux
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TABLEAU 3.3 Qualité du maillage de référence pour les différentes valeurs de convex
et coté boite.

’ convex ‘ cOté boite ‘ Q minimum ‘ Q moyen ‘ Q médian ‘

80 20 0.41 0.73 0.73
80 32 0.44 0.77 0.73
80 50 0.41 0.79 0.75
80 64 0.42 0.79 0.75
80 75 0.40 0.79 0.75
80 100 0.42 0.80 0.75
90 20 0.45 0.74 0.73
90 32 0.43 0.77 0.74
90 50 0.41 0.78 0.74
90 64 0.42 0.79 0.75
90 75 0.43 0.79 0.75
90 100 0.42 0.79 0.75
110 20 0.44 0.74 0.73
110 32 0.43 0.77 0.73
110 50 0.46 0.79 0.75
110 64 0.41 0.79 0.75
110 75 0.43 0.79 0.75
110 100 0.43 0.80 0.75
120 20 0.43 0.74 0.73
120 32 0.43 0.77 0.73
120 50 0.42 0.79 0.75
120 64 0.43 0.79 0.75
120 75 0.41 0.79 0.75
120 100 0.42 0.80 0.75

TABLEAU 3.4 MQM pour différentes valeurs de convex et coté boite

80 | 90 | 110 | 120 | Mean

coté boite

20 0.01 | 0.21 | 0.26 | 0.18 | 0.17
32 0.32 1 0.35|0.34 | 035 | 0.34
50 0.31 |1 0.33 | 034 | 0.33 | 0.33
64 0.32 1032|033 | 032 | 0.32
75 0.31 ] 0.28 | 0.27 | 0.29 | 0.29

100 0.22 | 0.23 | 0.20 | 0.18 | 0.21
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FIGURE 3.4 — Remaillage de la forme de référence pour différentes valeurs du

parametre coté boite

a)IRM 5
coté boite = 20 coté boite = 32 coté boite = 50

b)IRM 11

c6té boite = 64 coté boite = 75 coté boite = 100

X

F1GURE 3.5 — Visualisation de I'influence du parametre coté boite sur la qualité des
maillages (convex = 120) : a) Des éléments de mauvaises qualités pour IRM 5 lorsque
cOté boite est petit b) Des éléments de mauvaises qualités pour IRM 11 lorsque coté

boite est grand.
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FIGURE 3.6 — Les maillages découpés obtenus pour IRM 1 en faisant varier cété boite
pour convexr = 80

Longueur médiane des arrétes pour les 11 cas

—&— moyenne
25 - —8— maximale
—8— minimale
—— médiane
20 7 —»— premier quartile
—>— troisieme quatile
15 - v

Longeur arrétes ( en mm)

P 4 6 8 10
Maillage

FIGURE 3.7 — Longueur des arrétes en mm pour les 11 cas pour un découpage avec
convex=80 et co6té boite=32
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TABLEAU 3.5 Différence de volume (AV') pour convex = 80 en %.

bowsize | 20 32 50 64 75 100

IRM1 | 0.88 0.35 0.16 0.10 0.08 0.05
IRM 2 | 0.85 0.34 0.16 0.10 0.08 0.05
IRM 3 | 0.81 0.32 0.14 0.09 0.07 0.04
IRM4 (] 092 039 0.17 0.15 0.10 0.07
IRM5 || 1.13 042 0.17 0.11 0.08 0.05
IRM6 || 0.79 0.31 0.14 0.09 0.07 0.04
IRM7 | 0.80 0.31 0.14 0.09 0.06 0.04
IRM 8 || 0.89 0.37 0.17 0.11 0.08 0.05
IRM9 | 0.82 0.33 0.15 0.10 0.07 0.04
IRM 10 || 0.84 0.35 0.16 0.11 0.08 0.05
IRM 11 || 1.08 0.44 0.20 0.13 0.10 0.06

MQM. Le tableau 3.4, présente MQM pour les différentes valeurs de conver et coté
boite, la derniere colonne est la moyenne de chacune des lignes. Pour utiliser seulement
des maillages de bonne qualité, nous n’utiliserons pas les combinaisons ou MQM est
inférieur a 0.1. On remarque que pour coté boite = [20, 100], MQM est inférieur a
0.3, alors que pour cdté boite = [32, 50, 64], il est supérieur a 0.3. La déformation du
maillage induite par le lancer de rayon semble donc créer des éléments de mauvaise
qualité quand le nombre de points de la forme de référence est trop ou pas assez élevé.
Ce phénomene est illustré figure 3.5 sur deux maillages différents car comme on prend
le Q minimum des 11 maillages, ce n’est pas toujours le méme maillage qui donne la
plus basse qualité. Lorsque coté boite = 20, les éléments de la forme de référence sont
plus grands en surface. Des éléments plus grands sont plus facilement distendus quand
ils sont projetés sur les surfaces utérines ce qui donne une qualité plus basse. Lorsque
coté boite = 75 ou 100, les éléments de la forme de référence sont plus petits en sur-
face. Des éléments plus petits risquent plus facilement d’étre écrasés les uns contre les
autres, ce qui génere une qualité d’éléments plus faible. I faut donc trouver un bon
équilibre. Pour coté boite = 32, MQM est supérieur ou égal a 0.32 et c’est pour cette
valeur de coté boite que la moyenne de MQM est la plus élevée. Cette valeur semble
donc étre un seuil adéquat pour éviter la distorsion ou ’enchevétrement des éléments
du maillage. Le parametre conver ne semble pas avoir beaucoup d’influence sur MQM
ni sur la qualité de la forme de référence. On utilisera donc par la suite convex = 80,
car c’est le parametre le plus grossier et donc le plus rapide du point de vue du temps
de calcul. La figure 3.6, présente le maillage IRM 1 reconstruit pour conver = 80 et
pour différentes valeurs de caté boite.

Ensuite, pour vérifier que les maillages découpés représentent de fagon fiable la
géométrie initiale, nous avons calculé les différences de volume avec l'équation 3.8.
Les résultats en pourcentage sont donnés tableau 3.5. On observe que plus le nombre
de points du maillage de référence est élevé, plus le volume du maillage reconstruit est
proche du volume de la forme initiale. On remarque aussi que pour le parametre coté
boite égal a 32, la différence de volume entre la forme initiale et la forme découpée est
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déja inférieure a 1% pour les 11 maillages. Par conséquent, nous avons supposé que la
précision induite par le parametre coté boite égal a 32 est suffisante pour reproduire la
géométrie des utérus, autrement dit suffisante pour conserver la forme initiale.

Cette méthode de lancer de rayon nous permet donc d’obtenir une correspondance
entre 11 maillages, et non pas seulement des nuages de points correspondants. C’est
un premier avantage du point de vue de la simulation : on va pouvoir lancer pour
différentes géométries des simulations dans la méme configuration et voir I'influence sur
les résultats du signal EHG (modele électrique) et de la pression intra-utérine (modele
mécanique).

En ce qui concerne les simulations avec le modele électrochimique, il est important
que la longueur des arétes soit assez homogene pour assurer une bonne propagation
électrique. La figure 3.7, présente la longueur maximale et minimale des arétes, ainsi
que la moyenne, la médiane, le premier quartile et le troisieme quartile des longueurs
des arétes. On peut voir que le premier et le troisieme quartiles sont assez proches de
la valeur médiane, qui est tres proche de la valeur moyenne. Ces résultats nous per-
mettent de supposer que les longueurs sont assez homogenes pour un méme maillage.
De plus, on peut voir que la longueur moyenne pour les différents maillages est plutot
stable pour les 11 cas. On peut donc espérer qu'un méme réglage des parametres de
modélisation des contractions utérines conviendra pour ces 11 cas.

ACP

Nous avons aussi évalué 'influence du parametre c6té boite sur les résultats de I’ACP
pour convex = 80. La figure 3.8, présente les graphes de compacité, compacité norma-
lisée, généralisation et spécificité obtenus pour cété boite = [20, 32, 50, 64, 75, 100],
en fonction du nombre de modes retenus (nombre de parametres de forme). Du point
de vue de la compacité, plus le parametre cété boite est élevé (plus le nombre final
de points est grand), plus la compacité est mauvaise. De plus, la détérioration de la
compacité semble s’accentuer avec 'augmentation de coté boite. Pour la spécificité, le
parametre coté boite semble avoir tres peu d’influence sur les résultats. On remarque que
la spécificité pour caté boite = 32, est tres légerement meilleure (la plus basse) pour plu-
sieurs valeurs du nombre de parametres de forme. En ce qui concerne la généralisation,
plus le parametre coté boite est élevé, plus la généralisation est basse. On remarque
que l'influence de cdté boite semble s’atténuer plus celui ci est grand. On observe une
amélioration équivalente quand la valeur passe de 20 a 32 et quand elle passe de 32 a
100. Le parametre qui nous intéresse le plus est la compacité normalisée. En effet, on
veut pouvoir représenter un maximum de la variabilité anatomique avec le moins de
parametres possibles. Sur le graphe de la compacité normalisée, figure 3.8, nous avons
tracé en bleu la droite qui délimite 90% de la variabilité anatomique. On s’apercoit que
quel que soit le parametre coté boité utilisé, on obtient 90% de la variabilité en utilisant
4 parametres de forme, soit 4 modes de variation.

Du point de vue de la qualité du maillage, de la compacité, de la spécificité et de la
précision de conservation de la géométrie, la correspondance obtenue en prenant coté
boite = 32, semble étre une tres bonne option. Du point de vue de la généralisation,
les valeurs coté boite plus élevées semblent étre de meilleures options. Mais coté boite
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Comparaison pour plusieurs valeurs de c6té boite
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FIGURE 3.8 — Evaluation des résultats de 'ACP pour les découpages obtenus avec
convex=80, (spécificité pour N,qnd0m=10000)

= 32 est une bien meilleure option que coté boite = 20, et on observe seulement une
différence de 0.5 entre coté boite=32 et coté boite = 100. De plus, le temps de calcul
nécessaire pour obtenir le découpage est inversement proportionnel a la valeur de coté
boite. Nous avons donc choisi d’utiliser la correspondance obtenue pour coté boite = 32,
comme correspondance référence de la nouvelle méthode pour la comparaison avec les
autres méthodes. La figure 3.9 représente les nuages de points reconstruits et donc cor-
respondants obtenus pour c6té boite = 32 pour les 11 maillages de la base de données.
Pour notre base de données, on choisit donc convex = 80 et coté boite = 32, mais pour
une autre base de données il faudrait a nouveau étudier le jeu de parametres optimal
ou du moins la valeur de coté boite optimale puisque conver semble avoir peu ou pas
d’influence.

3.6.2 He/Giessen et méthode mixte

Nous allons maintenant nous intéresser aux résultats obtenus avec les méthodes de
correspondance existantes et la méthode mixte proposée.
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F1GURE 3.9 — Nuages de points obtenus apres le découpage des 11 utérus pour coté
boite = 32 et convex = 80.

Nuage de points gabarit

Nous avons tout d’abord calculé le maillage moyen des maillages reconstruits dans
la partie 3.6.1. Puis nous avons calculé la distance moyenne entre les points du maillage
moyen et chacun des maillages reconstruit. Le maillage reconstruit le plus proche en
distance du maillage moyen est IRM 6. Nous avons donc choisit IRM 6 comme nuage
de points gabarit, comme proposé dans les méthodes de He et Giessen. Pour pouvoir
comparer avec la méthode proposée dans la partie 3.6.1, le nombre de cubes selon les
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FIGURE 3.10 — Nuage de points gabarit (a partir de MRI 6)

axes de la boite contenant IRM 6 a été pris égal a 26, afin d’obtenir un nombre de
points proche (2686 points) du nombre de points obtenus (2740 points) lorsque convex
= 80 et coté boite = 32. Le gabarit obtenu est présenté figure 3.10.

Méthode de He

a)Sans TPS b) Une itération TPS b) Deux itérations TPS

F1GURE 3.11 — Nuages de points correspondants obtenus en découpant le maillage 1
en prenant comme gabarit le maillage 6 (avec N,=N,=N,=26) : a) Sans itération
TPS b) Avec une itération TPS c) Avec deux itérations TPS

Les itérations TPS devraient théoriquement homogénéiser la répartition des points.
La figure 3.11, présente les nuages de points obtenus pour IRM 1 avec des nombres
différents d’itérations TPS. On s’apercoit que les itérations n’ont pas 'effet attendu.
Plus il y a d’itérations, plus les points semblent se regrouper, ce qui rend leur distri-
bution hétérogene. Cela pourrait étre dii au fait qu’une fois la transformation TPS 3D
appliquée, le critére de comparaison des normales devient plus important que les coor-
données des points. Il semblerait donc que dans notre cas, la comparaison des normales
ne soit pas le meilleur critere pour affiner la correspondance entre les points du maillage
gabarit et ceux du maillage cible.
Une distribution de points hétérogene ne représente pas de facon correcte les formes et
est donc moins efficace pour quantifier la variation anatomique. Pour cette approche,
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la meilleure correspondance entre les formes, celle pour laquelle les points sont répartis
de la fagon la plus homogene, est la correspondance établie sans itérations TPS. Nous
allons donc, dans la suite, considérer seulement les résultats sans itération TPS pour
appliquer ’ACP.

Méthode de Giessen

Nuages
de points
initiaux
IRM 1
IRM 5
IRM 11

FIGURE 3.12 — Premiere colonne : Nuages de points initiaux des maillages 1, 5 et 11.
Les trois colonnes suivantes sont les nuages de points correspondants obtenus en
découpant les maillages 1, 5 et 11 en prenant comme gabarit le maillage 6 (avec

N,=N,=N.=26) avec la méthode de Giessen sans itération TPS (deuxiéme colonne),

avec deux itérations TPS (troisicme colonne) et avec quatre itérations TPS(quatrieme

colonne)

Pour 'approche de Giessen, le parametre A permet de changer I'importance des
normales. La figure 3.12 présente les résultats du découpage de correspondance obtenus
pour trois utéri (IRM 1, 5 et 11), pour deux valeurs différentes de A (A = 5 et A =
30 ) apres 0, 2, ou 4 itérations TPS. On remarque que pour A=5, les itérations TPS
semblent avoir peu d’impact sur les nuages de points obtenus. Pour A = 5, dans le cas de
IRM 1, le nuage de points semble étre réparti de facon homogene sur la globalité de la
forme, alors que pour IRM 5 et IRM 11, les nuages de points ne couvrent pas la totalité
de la forme. Certaines parties des utéri ne sont pas couvertes de points, comme par
exemple la région proche du col de I'utérus. Cette configuration de correspondance ne
peut donc pas étre utilisée car elle ne représente pas de fagon fiable les formes présentes
dans la base de données. On peut faire varier A et, avec un certain nombre d’itérations
TPS, réussir a relocaliser certains points dans les zones non recouvertes au début. Par
exemple, pour A = 30 avec 2 itérations TPS, les zones proches du col de 'utérus qui
n’étaient pas couvertes pour A = 5 sont maintenant recouvertes. Néanmoins, d’autres
zones ne sont plus recouvertes. Pour A = 30, augmenter encore le nombre d’itérations
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TPS n’améliore plus la distribution des points, comme on peut le voir figure 3.12 quand
4 itérations TPS sont appliquées.

Pour notre base de données, la correspondance entre les points ainsi que la
représentation des formes semblent donc difficilement exploitables avec cette approche.
Comme nous n’avons pas réussi a obtenir, avec cette approche, de distribution ho-
mogene sur la globalité des formes, quelle que soit la configuration, cette méthode de
correspondance ne sera pas utilisée pour ’ACP.

Méthode mixte

Nuages de points reconstruits (A = 1)
TPS O TPS 2

IRM 1

IRM 5

IRM 11

F1GURE 3.13 — Nuages de points correspondants obtenus pour les MRI 1, 5 et 11 avec
I’approche mixte, sans itération TPS et avec 2 itérations TPS.

La figure 3.13, présente un exemple des nuages de points correspondants obtenus
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pour trois formes utérines (IRM 1, 5 et 11), avec A = 1 et pour 0 et 2 itérations TPS.
Les nuages de points représentent les formes dans leur globalité et les points semblent
répartis de facon homogene, mais les itérations TPS semblent avoir un impact limité.
Ces résultats de correspondance vont étre utilisés pour différentes valeurs de A et pour
un nombre variable d’itérations TPS pour appliquer ’ACP.

ACP
Comparaison des approches "He" et mixte
le5
1.0 % x X X X 7
% X
@ 09 6
3 X
g 0.8 % ] 5
1%
g, X g,
2 €
% o6 S,
€
(e}
Q 05 2
041 X 1 X He approach
3 : : 3 1o X MAA=0
Nombre de paramétres de forme X MA,A=1
X MAA=5
MA, A =15
. 14 — y=0.9
12
C 14
2 o
.8 g 10
£ S
5 &
Q
10 6
sl + 7 4
2 4 6 8 10 2 4 6 8 10
Nombre de paramétres de forme Nombre de paramétres de forme

FIGURE 3.14 — Evaluation des résultats de 'ACP pour les découpages obtenus avec
I’approche He et I’approche mixte (MA) sans itération TPS

Comme justifié précédemment, I’ACP est appliquée uniquement sur les résultats ob-
tenus par 'approche He sans itération TPS (puisque les itérations ont comme effet de
désorganiser les nuages de points) et ceux obtenus avec 'approche mixte pour différents
poids associés aux normales (A = [0,1,5,15]) et pour différentes valeurs d’itérations TPS
(0, 1 et 2 itérations).

La figure 3.14 présente la comparaison de 'approche He et de 'approche mixte sans
itération TPS. Pour I'approche mixte on a fait varier A, avec les valeurs A = [0, 1, 5,
15]. La compacité de 'approche de He est plus élevée que les compacités des approches
mixtes, qui sont quasiment confondues entre elles. Les résultats de ’approche mixte
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Influence des itérations TPS sur lI'approche mixte
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FIGURE 3.15 — Evaluation des résultats de 'ACP pour les découpages obtenus avec
I’approche mixte en effectuant des itérations TPS (aucune, une ou deux) pour
différentes valeurs de A (0, 1, 5, 15)

sont aussi meilleurs pour la compacité normalisée, méme si, pour les deux approches il
faut utiliser 5 parametres de forme (5 modes) pour atteindre 90% de variabilité globale.
De méme, la généralisation et la spécificité sont meilleures pour 'approche mixte.
Sans itération TPS, pour la généralisation, les résultats pour A = 15 sont un peu moins
bons que pour les autres valeurs de A. Pour la compacité, la compacité normalisée et la
spécificité, 'impact de A\ est négligeable par rapport a la détérioration observée quand
I’approche de He est utilisée.

Globalement, pour une approche sans itération TPS, l'approche mixte donne de
meilleurs résultats que 'approche de He.

En ce qui concerne 'effet des itérations TPS sur 'approche mixte, la figure 3.15, présente
les résultats obtenus pour 0, 1, et 2 itérations TPS pour différentes valeurs de \. Les
tracés bleu, rouge, vert représentent les résultats sans itérations TPS, avec une itération
et avec deux itérations. La variation de A est représentée par la variation du symbole.
Pour A =0 et A = 1, les itérations TPS ne semblent avoir aucun effet sur la compacité
et la généralisation. A l'inverse, pour A = 5 et A = 15, les itérations TPS semblent
dégrader la compacité et la généralisation. Du point de vue de la compacité normalisée,
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I'influence des itérations TPS semble moins importante que 'influence de la valeur de
A, qui est elle-méme modérée. A = 5 donne tres légerement de meilleurs résultats. Pour
la spécificité, les itérations TPS semblent avoir un impact limité pour A = 0et A = 1
et A = 5. Pour A\=15, les itérations TPS semblent dégrader les résultats de spécificité.
Nous avons donc choisi, pour la comparaison avec la nouvelle approche de lancer de
rayon, les résultats obtenus avec A = 5 sans itération TPS, puisque cette valeur de A
semble donner des résultats légerement meilleurs ou identiques aux autres pour tous les
criteres d’évaluation de ’ACP.

3.6.3 Comparaison

Comparaison entre la méthode mixte
et la méthode du lancer de rayons
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FI1GURE 3.16 — Comparaison des résultats de I’ACP pour la méthode du lancer de
rayons avec convex = 80 et coté boite = 32, et I'approche mixte pour A = 5 sans
itération TPS

La figure 3.16, présente les valeurs des criteres d’évaluation de I’ACP pour les deux
cas retenus parmi les différentes méthodes étudiées : convexr = 80 et coté boite = 32 pour
la nouvelle méthode (lancer de rayon) et A = 5 sans itérations TPS pour la méthode
mixte. On observe qu’en terme de compacité, 'approche mixte donne de meilleurs
résultats que la nouvelle méthode. A 'inverse, pour les trois autres criteres d’évaluation
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TABLEAU 3.6 Pourcentage de variation contenu dans chaque mode (en%)

Modes | 1 | 2 3 4 5 6 7 8 9 |10 | 11
% 42 135|178 (5213112311913 ]07]06/| 0

(spécificité, compacité normalisée et généralisation), la nouvelle approche donne de
meilleurs résultats. Pour la compacité normalisée, il faut seulement 4 parametres de
forme pour obtenir 90% de la variabilité pour la nouvelle approche alors qu’il en faut 5
avec I’approche mixte. Ce critere est tres important dans notre méthode car on aimerait
réussir a paramétriser la géométrie utérine en prenant en compte le moins de parametres
possibles. En effet, moins il y a de parametres pour représenter la géométrie, moins on
aura a trouver de liens avec les parametres cliniques dans la suite de notre travail. Le
choix d’utiliser 4 modes au lieu de 5 augmentera les probabilités de réussir a créer un
modele paramétrique de la géométrie, patiente spécifique, prenant en considération une
partie importante de la variabilité anatomique.

La généralisation est aussi cruciale dans notre cas, car on espere pouvoir générer, par
la suite pour 'analyse de sensibilité du modele, des formes utérines qui ne sont pas
présentes dans la base de données. On pourra ainsi évaluer 'impact de la géométrie sur
les simulations de contractions utérines, grace a une analyse de sensibilité incluant ces
parametres de forme.

La spécificité nous permet d’avoir une idée sur la confiance qu’on peut accorder a
la proximité des formes générées avec une forme utérine, si on reste dans un certain
espace pour les parametres. C’est donc aussi un critere intéressant pour assurer que
notre paramétrisation génere des formes cohérentes, pour pouvoir les utiliser dans des
simulations de contractions utérines.

La nouvelle méthode développée dans le cadre de notre problématique semble donc
donner de meilleurs résultats que les méthodes existantes, en ce qui concerne les criteres
d’évaluation les plus importants pour notre problématique. Ce sont donc les résultats
d’ACP issus des correspondances établies avec la nouvelle méthode (lancer de rayons),
pour convexr = 80 et coté boite = 32 qui vont étre utilisés pour paramétriser la variabilité
anatomique de I'utérus gravide.

3.6.4 Distribution de formes

Le tableau 3.6 donne le pourcentage de variation anatomique associé a chacun des
modes obtenus avec la technique de correspondance du lancer de rayons. Comme on
peut le voir, les quatre premiers modes représentent 90% de la variabilité anatomique.
Nous considérons que c’est un pourcentage suffisamment élevé pour notre application
et que les poids a associer a ces quatre modes sont les nouveaux parametres de forme.
La figure 3.17 représente les histogrammes des distributions des poids obtenus pousur
notre base de données de 11 maillages, pour les 4 premiers modes retenus. Toutes les p
values sont supérieures a 0.05, et les distributions des poids normalisées par ’écart type
des 4 premiers modes ne sont donc pas significativement différentes de la distribution
gaussienne. On définit donc un 95% modele limite de la géométrie utérine gravide ot les
parametres de forme appartiennent au g-hyperrectangle défini par [-1.961/A;, 1.96y/)\;], i
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FIGURE 3.17 — Distributions des poids normalisés par la racine de la valeur propre du
mode des 4 premiers modes (pour découpage convex = 80 et coté boite = 32).
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FI1GURE 3.18 — Visualisation de la variabilité anatomique engendrée par chacun des

quatre premiers modes de variation.

variant de 1 a 4. Ces limites vont nous permettre d’utiliser ces modes comme générateur
de maillage utérin directement applicable pour la simulation de contractions utérines.
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La figure 3.18 permet de visualiser la variabilité anatomique induite par les quatre
premiers modes de variation. On peut constater que le mode 1 semble étre lié a la
rotation du feetus autour de I'axe 7 . Le mode 2 semble étre lié a la croissance du feetus
au cours de la grossesse et donc a I'augmentation de la taille de 1'utérus. Le mode 4
semble lié a la rotation du foetus autour de 'axe 2. Pour le mode 3, I'interprétation est
moins claire mais ce mode semble étre lié a la position du feetus. Il semble donc essentiel
de conserver ces 4 modes pour décrire I'impact de la grossesse (croissance utérine et
position du feetus) sur 1'utérus.

3.7 Discussion

Nous avons réalisé dans ce travail une analyse statistique de forme de la géométrie
d’uteri gravides. Nous nous intéressons, dans notre application, a la variabilité anato-
mique induite par la grossesse et non a la variabilité inter individuelle généralement
analysée. Une technique de correspondance adaptée au probleme a été proposée qui
génere des maillages correspondants. Cette méthode a été comparée a deux méthodes
existantes [176, 180, 186] décrites comme l'approche de He et I'approche de Giessen,
ainsi qu’a un mélange de ces deux approches, qui génerent toutes les 3 des nuages de
points correspondants. La méthode proposée est globalement plus adaptée au probleme
pour ce qui est des grandeurs de qualité obtenues par I’ACP.

Pour les méthodes existantes, les itérations TPS n’ont, dans notre cas, pas réussi a
homogénéiser la distribution des points comme attendu. Ceci peut étre di au fait que
les courbures et les distances des formes sont grandement modifiées par I’évolution de la
grossesse et la position du foetus, ce qui est spécifique a notre étude. Il serait intéressant
de tester les performances de notre méthode dans un autre contexte. On pourrait ima-
giner un cas ou la complexité des formes est plus importante ou dans un contexte de
variabilité anatomique inter-individuelle.

Notre méthode repose sur la création d’'un maillage de référence spécifique a la base
de données, qui est ensuite déformé pour générer un large spectre de formes. Comme
la technique proposée travaille avec des maillages, il est aisé de calculer le volume. On
peut ainsi avoir une idée globale de la conservation de la forme entre les maillages re-
construits et les maillages initiaux. Pour la méthode proposée, pour conver = 80 et
coté boite = 32, la différence de volume est inférieure & 1%. De plus, 'avantage est que
ces maillages sont directement utilisables dans le cadre de simulation de contractions
utérines. Les principales caractéristiques géométriques des utéri gravides, sont en effet
conservées.

Nous avons montré que la géométrie d’utéri gravides peut étre générée par 4 parametres
de formes qui correspondent aux 4 premiers modes de variation de ’ACP. Méme si les
poids a affecter aux modes ne sont pas des parametres géométriques directement mesu-
rables sur I'utérus, ils peuvent étre utilisés pour générer un grand nombre de maillages
utérins puisque 'espace de définition des parametres a été établi. De plus, ces quatre
premiers modes peuvent étre visuellement reliés a la déformation induite par 1’évolution
de la grossesse et/ou a la position du foetus.

Nous allons, grace a ce générateur de maillage, mesurer 'impact de la géométrie sur
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les simulations de contractions utérines grace a une analyse de sensibilité. Une autre
piste intéressante est d’utiliser les résultats des simulations des phénomenes électriques
ou mécaniques sur les maillages correspondants pour appliquer a nouveau I’ACP mais
cette fois sur des grandeurs physiques par exemple sur le potentiel électrique ou la
déformation.

Avoir des maillages correspondants permet aussi d’envisager 'utilisation de techniques
de réduction de modele apres avoir obtenu des résultats de simulation pour différentes
géométries par exemple. On pourrait utiliser ’ACP sur des grandeurs nodales ou aux
points d’intégration comme par exemple la déformation et la contrainte. Ce n’est pas
une piste explorée dans ce travail mais qui pourrait étre intéressante.

Cependant, ce travail présente plusieurs limites. La base de données utilisée pour ’ana-
lyse ne contient que 11 maillages utérins. LACP sur un plus grand nombre d’instances
aurait peut étre pu capturer un plus grand spectre de positions foetales et de termes
de grossesse. Néanmoins, il semble que les principales caractéristiques de la classe bio-
logique observée (utérus gravide) ont pu étre capturées par cette analyse.

La technique proposée nécessite de déterminer le jeu de parametres (convez, coté boite)
adéquat pour chaque nouvelle classe d’objet. En effet, ces parametres, ou tout du moins
coté boite, sont probablement dépendant des formes et de la variabilité des formes d’une
classe. Ces parametres devront sans doute étre optimisés sur une autre base de données.
La technique proposée pourrait certainement étre améliorée de diverses manieres. On
pourrait par exemple utiliser I'approximation diffuse pour placer les points correspon-
dants plus précisément sur la surface utérine ou encore replacer les points de facon
plus homogene en utilisant des critéres de préservation d’aire ou de distorsion angulaire
minimale, comme dans la méthode SPHARM [166].

Il aurait été aussi intéressant pour les méthodes existantes de tester d’autres algorithmes
d’homogénéisation des points que TPS comme par exemple 'the landmark sliding’ [185]
ou de tester d’autres méthodes de correspondance. Comme ’énoncé du probléme était
différent des analyses statistiques de forme habituelles, nous avons préféré développer
une méthode adaptée a notre problématique.

Nous désirons représenter la variabilité anatomique induite par la grossesse, mais il
est difficile d’affirmer que la variabilité captée par les 4 premiers modes n’inclue que
cette variabilité. Certains modes peuvent en effet aussi inclure la variabilité induite
par les différences inter-individuelles et le bruit résultant de ’acquisition des images et
de la segmentation. Nous avons fait I'hypotheése que ces autres sources de variabilité
sont inclues dans les derniers modes de variation puisqu’une analyse visuelle, permet
de vérifier que les quatre premiers modes semblent liés a la variabilité induite par la
grossesse (croissance utérine, position du feetus).

Nous avons donc montré qu’il est possible de créer une correspondance entre différents
maillages utérins gravides suffisamment fiable pour appliquer I’ACP et donc pour créer
un modele paramétrique de la géométrie utérine.
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3.8 Conclusion

A partir d’'une base de données de 11 maillages, nous avons construit des maillages

surfaciques utérins correspondants a partir d’une nouvelle méthode qui se base sur une
forme de référence et la méthode du lancer de rayon. Ensuite 'ACP nous a permis
d’identifier 4 nouveaux parametres de forme, qui correspondent aux quatre premiers
modes de variation, et qui contiennent 90% de la variabilité anatomique contenue dans
notre base de données. Nous avons aussi défini les limites de variation des poids associés
a ces 4 modes, a partir des données disponibles dans notre base.
Un grand nombre de formes utérines vont pouvoir étre générées, ce qui rend possible,
grace a une analyse de sensibilité, I’évaluation de I'impact de la géométrie sur le modele
numérique des contractions utérines. C’est aussi un premier pas vers la création d'un
modele géométrique patiente spécifique, qui repose sur les résultats de ’ACP et qui
prend donc en compte 1’évolution de la grossesse. Ces deux points vont donc étre ex-
plorés dans les chapitres suivants.
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Vers un maillage utérin patiente spécifique

4.1 Introduction

Dans les modeles de contractions utérines développés jusqu’a présent [8, 9], un seul
et méme maillage est utilisé pour effectuer toutes les simulations. Dans le but de créer
un modele patient spécifique, il est nécessaire d’avoir acces a la géométrie de 1'utérus
de la femme enceinte, qui varie d’'une femme a ’autre, mais aussi en fonction du terme
et de la position du feetus.

Pour répondre a ce besoin, on peut envisager de reconstruire la géométrie de 1'utérus
de la patiente a partir d’images médicales, en utilisant par exemple soit 'IRM, soit
I’échographie. L’utilisation de I'IRM semble compromise pour notre application. D'une
part, elle est tres chere et relativement peu d’équipements sont disponibles, mais sur-
tout les risques liés a 1'utilisation de I'IRM sur le foetus ne sont pas encore totalement
établis. Les recommandations actuelles indiquent que I'IRM ne doit étre utilisée que
lorsque les bénéfices 'emportent sur les potentiels risques [196]. Les IRM feetales sont
effectuées pour confirmer des anormalités. A l'inverse, I’échographie est utilisée en rou-
tine clinique lors d’une grossesse ou elle permet d’évaluer la biométrie foetale. Lors des
premieres semaines de la grossesse il est possible de visualiser la totalité de 'utérus par
échographie en une seule acquisition. Il est donc envisageable, a ces termes, de recons-
truire la géométrie de I'utérus par échographie. Au fur et a mesure de I’évolution de la
grossesse, l'utérus et le foetus grossissent. Il devient alors impossible de visualiser la tota-
lité de I'utérus en une seule acquisition. Les termes qui nous intéressent dans le contexte
des naissances prématurées se situent entre 24 et 37 semaines d’aménorrhée. Pour ces
termes, il est impossible de visualiser la totalité de 'utérus en une seule acquisition et
donc de reconstruire une géométrie utérine personnalisée a partir de ’échographie.

Nous avons alors testé la faisabilité, en collaboration avec une responsable technico-
commercial d'une entreprise produisant des échographes et un médecin, de la recons-
truction de la géométrie utérine d’une femme enceinte a 30 SA en effectuant plusieurs
acquisitions et en recollant ensuite les images. Lors de I'examen par échographe, la
partie de I'utérus la plus proche de la colonne vertébrale n’était pas visualisable car
les ultrasons ne pouvaient pas atteindre cette zone. Il a fallu 9 acquisitions afin de
capturer les parties visualisables, ce qui a nécessité une durée supérieure a une demi
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heure. De plus, il a fallu réaliser plusieurs fois certaines acquisitions pour obtenir des
images nettes. Des mouvements du foetus ont donc été inévitables du fait de la durée
nécessaire pour réaliser les 9 acquisitions. Méme si on omet le fait que la totalité de
I'utérus n’a pas été visualisée, essayer de reconstruire la géométrie avec les différentes
acquisitions est irréaliste, car la géométrie elle méme a changé entre les acquisitions du
fait des mouvements du feetus. L’échographie semble donc difficilement utilisable pour
reconstruire la géométrie de I'utérus pour les termes qui nous intéressent.

Néanmoins, tout au long de la grossesse, I’échographie sert en routine clinique a évaluer
des parametres de biométrie foetale [197] tels que la longueur du fémur ou le périmétre
céphalique. La géométrie de 1'utérus évolue tout au long de la grossesse car 1'utérus
grandit en méme temps que le feetus. La longueur d’'un utérus atteint 35 c¢cm en fin
de grossesse alors qu’elle est seulement de 8 cm au début [32]. De plus, la position du
feetus influe aussi grandement sur sa géométrie. On peut supposer que la géométrie
de T'utérus gravide entre 24 et 37 SA dépend plus de 'évolution de la grossesse (taille
et position du foetus) que de la variabilité anatomique de l'utérus entre les femmes.
On peut alors imaginer que si on arrive a paramétrer la géométrie en fonction des pa-
rametres de biométrie feetale mesurés en clinique, on pourra générer des géométries
patiente spécifiques proches de la réalité, utilisables pour la simulation des contractions
utérines. C’est donc dans cette direction que nous avons poursuivi nos travaux : utili-
ser les parametres biométriques foetaux classiquement recueillis par échographie pour
paramétrer la géométrie de I'utérus.

Les modes de variation identifiés par ’ACP peuvent parfois étre corrélés avec les pa-
rametres biométriques d'un organe. Lu et al [164] ont, par exemple, estimé la corrélation
linéaire entre les modes de variation anatomique du foie, issu de I’ACP, et des pa-
rametres anatomiques comme la longueur du foie, sa largeur, son épaisseur, etc. Yates
et al [161, 167] ont estimé le coefficient de détermination entre les modes de variation
de la rate et du foie et des parametres cliniques comme le genre, la longueur, le poids,
I'dge ou le volume de l'organe. Gréace au projet FEMONUM [91, 92, 93], nous dispo-
sons d'une base de données de 11 maillages d’utérus gravides entre 24 et 34.5 SA ainsi
que des maillages associés du feetus et de certains de ses organes (cortex, yeux, cceur,
poumon, estomac, vessie). Pour paramétrer la géométrie utérine, nous allons utiliser les
modes obtenus pour nos formes utérines par ’ACP présentée au chapitre précédent.
Nous disposons donc de quatre parametres de forme, avec leur espace de définition, qui
représentent 90% de la variabilité anatomique des utérus de la base de données. Chaque
parametre correspond a un mode de variation.

Il nous faut donc maintenant, grace aux maillages feetaux, réaliser une estimation des
parametres cliniques qui auraient classiquement pu étre mesurés, puis tenter de trouver
des liens entre ces parametres cliniques et les parametres issus de ’ACP. Nous allons
essayer d’aller un peu plus loin que I'estimation de la corrélation linéaire en créant des
fonctions qui nous permettent d’estimer les parametres de forme de 'ACP (les poids a
associer a chaque mode) a partir des parametres cliniques.
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FIGURE 4.1 — Vue du dessus d'un maillage de la téte du foetus

4.2 Données et analyse de forme

Le projet FEMONUM [91, 92, 93] procure l'acces & 11 maillages surfaciques tri-

angulaires d’utéri gravides pour des grossesses mono-foetales entre 26 et 34.5 semaines
d’aménorrhée (SA) obtenus a partir ’TRM. Pour chaque utérus, les maillages du feetus
ainsi que de certains de ses organes (le cortex, les yeux, les poumons, I'estomac) sont
disponibles. Par contre, les parametres biométriques classiquement estimés lors d’exa-
mens échographiques de routine ne sont pas disponibles. Il va donc falloir les estimer a
partir des maillages existants.
Les détails sur l'analyse de forme des utérus gravides ont été présentés chapitre 3.
Nous allons utiliser les résultats obtenus avec la méthode de correspondance proposée
pour coté boite = 32 et convexr = 80. Les quatre premiers modes de variation obtenus
avec ’ACP pour cette correspondance représentent 90% de la variabilité anatomique
de notre base de données d’utéri. Nous allons donc chercher des fonctions qui, a partir
des parametres biométriques, estiment les poids a affecter a chacun de ces modes. Pour
chacun des utéri de la base de données on connait le poids exact a affecter a chacun des
4 modes, grace a 'analyse précédente. Ces utéri seront donc utilisés pour définir puis
ensuite valider les fonctions définies, en s’appuyant sur une validation croisée.
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4.3 Biométrie foetale

La biométrie foetale vise a mesurer des parametres représentatifs de la croissance du
foetus ou des phénomenes physiologiques ou pathologiques liés a la grossesse [197]. Pour
ce faire, elle s’appuie sur I’échographie qui permet de visualiser des structures clairement
définies par des reperes anatomiques. Des coupes de visualisation sont établies pour
essayer d’assurer une reproductibilité des mesures. Les parametres les plus communs
qui sont mesurés pour évaluer la progression de la grossesse sont listés ci-dessous.

Clarté nucale

La clarté nucale (CN) est la collection liquidienne située juste sous la peau de la
nuque de tous les embryons et foetus [198]. Elle est mesurée entre 9 et 15 SA. La CN
augmente puis disparait au cours du 4™ mois de grossesse et donne une indication
dans le cadre du dépistage de la trisomie 21.

Longueur cranio-caudale

La longueur cranio caudale (LCC) est la distance entre le sommet du crane et les
fesses de I'embryon. Elle est mesurée entre 6 et 13 SA [199].

Diametre bipariétal

Le diametre bipariétal (BIP) est la largeur du crane du feetus entre ses deux oreilles.
Il existe deux techniques de mesure : soit la distance maximale entre les deux os
pariétaux (curseurs au milieu de ’épaisseur des os), soit la distance maximale entre
la face extérieure de 1'os pariétal proximal et la face intérieure de l'os pariétal dis-
tal [199, 200]. On se place dans la coupe transversale de la téte feetale pour réaliser
cette mesure. Des indicateurs (repéres anatomiques) permettent de savoir si la coupe
visualisée est correcte ou non (par exemple le thalamus). Des données sur le BIP sont
accessibles dans la bibliographie [201, 202]. Le BIP passe de 12 a 101 mm entre 11 et
41 SA.

Périmetre céphalique

Le périmeétre céphalique (PC) [199, 200] correspond au tour de la téte du feetus. 11
est approximé comme le périmetre de 'ellipse qui a pour petit axe le BIP et pour grand
axe la distance entre 'os occipital et 'os frontal (figure 4.1). Par conséquent, la coupe
utilisée pour mesurer le PC est la méme que celle utilisée pour mesurer le BIP, soit
la coupe transversale de la téte foetale. Des données sur le PC sont accessibles dans la
bibliographie [201, 203]. Le PC passe de 106 & 356 mm entre 16 et 40 SA.

Circonférence/Périmeétre abdominal

Le périmetre abdominal (PA) correspond au tour de I'abdomen du feetus. Il est
mesuré en dessinant une ellipse passant par l'interface entre la surface de la peau du
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foetus et le liquide amniotique présent dans I'utérus [204]. La coupe utilisée est la coupe
transversale de I’abdomen. De méme que pour les autres parametres, il existe des points
de repeére anatomiques pour situer la coupe (estomac, sinus portal, surrénale, etc). Des
données sur le PA sont accessibles dans la bibliographie [201, 205]. Le PA passe de 81
a 380 mm entre 15 et 40 SA.

Longueur fémorale

La longueur fémorale (LF) correspond a la mesure de la diaphyse fémorale, sans
prendre en compte les épiphyses [199]. Elle donne une estimation grossiere de la taille
du feetus. La taille du feetus serait égale a 6 a 7 fois la LF. On peut trouver des courbes
représentant 1’évolution de LF au cours de la grossesse [201, 206]. La LF évolue en
moyenne de 10 a 80 mm entre 10 et 40 SA.

Index amniotique

’index amniotique correspond a une approximation du volume du fluide amnio-
tique. Pour I'estimer, on divise I'utérus en 4 quadrants et on estime le volume de liquide
dans chacun des quadrants puis on en fait la somme. Le volume moyen évolue entre 20
et 50ml de 7 a 42 SA [207].

Estimation du poids feetal

L’estimation du poids feetal (EPF) correspond a un calcul du poids estimé du feetus
a partir de certains parametres mesurés [208].

Présentation foetale

La présentation feetale décrit la position du feetus dans 'utérus de la femme. La
plus commune et favorable a un accouchement sans complication est la présentation du
sommet : le foetus se présente, a 'entrée du bassin de la meére par la téte (présentation
céphalique), celle ci étant tres fléchie [209]. Il est important de dépister les présentations
feetales a risques pour éviter les complications lors de I’accouchement. Il existe plusieurs
présentations défléchies pour lesquelles la déflexion de la téte feetale est plus ou moins
marquée. On les appelle les présentations de la face, du bregma et du front. Il existe
aussi des présentations transverses, pour lesquelles 'axe du foetus et I'axe du bassin de
la meére sont perpendiculaires (foetus positionné a I’horizontale) [210]. Le foetus peut par
exemple se présenter par ’épaule. Lorsque le foetus se présente par la partie inférieur
de son corps on parle de présentation podalique.

4.4 Estimation des parametres cliniques

Les parametres que nous avons retenus pour leur influence sur la forme de 'utérus
et pour leur adéquation a notre étude sont le BIP, le PC, le PA, la LF et la position



116 CHAPITRE 4. VERS UN MAILLAGE UTERIN PATIENTE SPECIFIQUE

FIGURE 4.3 — Estimation du PA
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FIGURE 4.4 — Estimation des angles pour évaluer la présentation foetale. (La valeur
de gamma correspond a une estimation de I'inclinaison du foetus plutot qu’a une réel
mesure d’angle (-30° : treés incliné, -10° : un peu incliné)). )
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feetale. La CN et la LCC ne sont pas mesurées pour les termes qui nous intéressent
dans le contexte des accouchements prématurés. L’EPF n’est pas directement mesurée
mais est estimée en se basant sur d’autres parametres comme le PA, nous ne ’avons
donc pas inclus. La mesure de I'index amniotique aurait été difficilement reproductible
sur les maillages et nous ne ’avons donc pas pris en compte.

Estimation des parameétres de taille L’existence du maillage du cortex et des
yeux du foetus, nous a permis d’estimer le BIP comme illustré figure 4.2. Nous avons
aligné les yeux du feetus dans la vue de c6té du crane puis fait tourner cette vue jusqu’a
visualiser le crane du foetus du dessus. Nous avons alors tracé une droite pour mesurer
le BIP et la droite perpendiculaire a celle du BIP passant par le maximum du crane. Ces
deux droites, considérées comme les deux axes d’une ellipse, nous ont permis d’estimer
le PC. Comme illustré figure 4.3, pour estimer le PA, nous avons utilisé le maillage du
feetus et celui de I'estomac. Dans un plan contenant I’estomac, nous avons tracé deux
segments de droite perpendiculaires entre eux, allant d’un bout a 'autre du maillage
du foetus. Ces 2 segments ont été considérés comme les axes de 'ellipse qui nous a
permis d’estimer le PA. L’estimation la moins précise est probablement celle de la LF.
N’ayant pas a notre disposition d’élément sur les os des feetus, nous avons approximé
cette grandeur en faisant, pour chaque feetus, la moyenne pour ses deux jambes des
distances entre les fesses et le genou. Un parametre additionnel qui peut fournir une
information sur la taille du foetus est le terme de la grossesse, en semaines d’aménorrhée
(SA), lors de la mesure.

Estimation des parameétres de position Les positions foetales estimées en clinique
donnent des informations primordiales pour I’évolution de l’accouchement, mais ne
fournissent pas les informations nécessaires pour notre étude. La position du feetus doit
néanmoins étre estimée, car elle a un impact non négligeable sur la géométrie de I'utérus.
Il faut de plus pouvoir I'estimer d’une maniere qui sera facilement reproductible par
échographie en routine clinique. Pour ce faire nous avons grossierement défini 3 angles,
illustrés figure 4.4. Sur ces schémas, la mere se tient dans le plan (Z, 3) (plan frontal) et
regarde vers Z. Les rotations sont identifiées par la position des yeux du foetus, mais en
pratique, c’est la position de son corps qui est prise en compte pour estimer la rotation
et non sa téte. L’angle S représente la rotation du feetus autour de 'axe Z. L’angle ~y
représente la rotation du foetus autour de 'axe ¥ (lorsque le feetus est dans une position
plutdt verticale). L’angle o représente la rotation du foetus sur lui méme.

Elimination des paramétres redondants Nous avons ensuite calculé les coeffi-
cients de corrélation pour chaque paire des parametres décrits ci dessus, afin d’éliminer
les parametres redondants. Le tableau 4.1 contient les mesures estimées pour le
périmetre abdominal (PA), le diametre bipariétal (BIP), le périmetre céphalique (PC)
et la longueur fémorale (LF) ainsi que les semaines d’aménorrhée (SA) pour chacun des
11 maillages de la base de données Femonum. On peut voir que pour le diametre bi-
pariétal, le périmetre céphalique et le périmetre abdominal les valeurs estimées sont du
méme ordre de grandeur que les données mesurées dans la littérature. Par contre, on ob-
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TABLEAU 4.1 Estimation des parametres cliniques

Uterus || SA | BIP PC PA LF
(mm) | (mm) | (mm) | (mm)

1 26 64 228 223 86
2 30 81 276 283 100
3 30 80 284 274 102
4 30 70 246 203 78
5 32 84 292 282 101
6 32 80 278 267 101
7 32 76 253 238 90
8 32 80 281 249 100
9 33 69 243 220 82
10 33 88 306 292 105
11 34.5 89 309 311 120

TABLEAU 4.2 Estimation de la position du feetus

Uterus || a (en °) | B (en °) | v (en °)
1 0 0 0
2 270 0 0
3 90 0 -10
4 90 180 10
) 45 0 -30
6 270 0 0
7 90 90 0
8 90 0 -10
9 45 180 -10
10 225 0 0
11 90 180 0

serve que les longueurs fémorales estimées sont supérieures aux valeurs de la littérature,
ce qui était prévisible au vu de la méthode d’estimation pour laquelle nous n’avons pas
acces aux maillage des os du fémur.

Nous disposons donc des valeurs de la longueur fémorale, du diametre bipariétal, du
périmetre céphalique, du périmetre abdominal, du terme (aussi noté SA) ainsi que
des 3 angles («a, 8 et «y) (tableau 4.2 ) pour chacun des maillages. Les coefficients
d’inter-corrélation entre les parametres sont donnés tableau 4.3. On considere que deux
parametres sont tres fortement corrélés lorsque leur coefficient d’inter-corrélation est
supérieur a 0.95. Le périmetre abdominal est donc tres fortement corrélé avec la longueur
fémorale. Le périmetre céphalique est fortement corrélé avec le diametre bipariétal. Pour
éviter des redondances lors des futures régressions, nous avons éliminé le diametre bi-
pariétal et le périmetre céphalique. On élimine le diametre bipariétal plutét que le
périmetre céphalique car le diametre bipariétal sert au calcul du périmetre céphalique
donc I'information sur le diametre bipariétal est comprise dans le périmetre céphalique.
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TABLEAU 4.3 Coefficients de corrélation entre les parametres cliniques

| PA BIP PC LF SA a f

AC 1 092 092 095 048 045 -0.74 0.27
BIP || 0.92 1 098 090 068 049 -0.58 -0.24
PC | 0.92 0.98 1 091 0.64 043 -0.60 -0.28
LEF || 0.95 090 0091 1 051 035 -0.76 -0.20
SA || 048 0.68 0.64 0.51 1 0.23 0.08 -0.19
o 045 049 043 035 0.23 1 -0.31  0.34
I6] -0.74 -0.58 -0.60 -0.76 0.08 -0.31 1 0.27
0 027 -0.24 -0.28 -0.20 -0.19 0.34 0.27 1

Et nous avons choisi de conserver la longueur fémorale plutét que le périmetre abdo-
minal car elle est plus accessible en clinique courante.

Les parametres restants sont donc le périmetre céphalique (PC), la longueur fémorale
(LF), le terme (SA) et les trois angles, qui ont tous entre eux des coefficients de
corrélation inférieurs a 0.95.

Parametres additionnels Nous n’avons pas seulement pris en compte les pa-
rametres cliniques seuls, mais aussi le produit entre deux parametres, et le sinus de
a et B. Le choix du produit de 2 parametres est justifié car il se peut qu'un poids de
mode soit plus corrélé a un produit qu’a un parametre seul. Par exemple, pour le mode
qui représente le développement du foetus, le produit de deux grandeurs géométriques
mesurées sur le foetus semble donner une meilleure indication du volume du feetus et
donc du volume de 'utérus, que chaque parametre seul. Le sinus des angles a et 5 a été
testé car 'impact de la rotation de ces angles (qui peut étre de 360°) sur la géométrie
de I'utérus ne semble pas étre linéaire mais plutot sinusoidale.

Avec les produits des parametres entre eux et le sinus de « et 3 on obtient donc un
total de 23 parametres : PC, LF, SA, «, 3, v, PC*LF, PC*SA, PC*a, PC*j3, PC*y,
LF*SA, LF*a, LF*5, LE*y, SA*a, SA*5, SA*y, LF, o™, o™y, sin(«), sin(/3). Ce sont
ces 23 parametres qui sont utilisés pour effectuer les régressions.

4.5 Estimation des poids a partir des parametres
cliniques

Une fois estimés les parametres cliniques pour chaque maillage utérin de la base de
données, il faut ensuite les relier aux poids des quatre premiers modes, calculés aussi
pour chaque maillage. Autrement dit, il faut trouver une fonction dont les variables
d’entrée sont les parametres cliniques et qui donne en sortie la valeur des poids pour
les 4 modes. Comme les modes issus de ’ACP ne sont pas corrélés, on peut estimer
des fonctions distinctes pour chaque modes. Il faut donc trouver quatre fonctions, qui
prendront probablement différents parametres cliniques comme entrée. Nous avons fait
I’hypothese que ces fonctions sont multi-linéaires. Si I'on considere que, pour calculer
le poids du mode 1 noté p;, on prend en compte les deux parameétres cliniques notés
X1 et X9, et que les coefficients de la fonction sont notés a, by et by, la fonction aura la
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FIGURE 4.5 — Schéma bloc

forme suivante :
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La procédure globale pour définir les quatre fonctions associées aux 4 modes est décrite
ci dessous et illustrée figure 4.5.

Les coefficients de chaque fonction sont estimés grace a une régression linéaire multiple
entre les parametres cliniques et les poids d'un mode donné. Quatre régressions sont
donc nécessaires, une pour chaque mode de variation. Elles sont donc estimées 1'une
apres I'autre, ce qui explique le bloc ”Sélection du mode” ou 1’'on choisit le mode pour
lequel on va chercher la fonction.

4.5.1 Mise a I’échelle des parametres

La premiére étape est le pré-traitement des parametres cliniques : chaque parametre
est centré-réduit. Les moyennes et écarts types de chaque parametre sont sauvegardés,
pour pouvoir, par la suite, centrer-réduire de la méme facon des données cliniques et
générer de nouveaux maillages.

4.5.2 Nombre de parametres

Il est probable que chacun des modes ne soit corrélé qu’avec un nombre réduit de
parametres cliniques. Nous ne prendrons donc en compte que le nombre le plus perti-
nent de parametres cliniques pour estimer la régression. Il faut donc trouver le nombre
et les parametres optimaux a prendre en compte pour chaque mode. Pour ce faire, on
commence par chercher le meilleur parametre a prendre en compte si on ne choisit qu’'un
seul parametre pour faire la régression, puis on recherche la meilleure combinaison si
on prend en compte au maximum deux parametres et ainsi de suite jusqu'a sept pa-
rametres. Sachant qu’il n’y a que 11 maillages dans la base de données, prendre un trop
grand nombre de parametres augmente significativement le risque de sur-ajustement. De
plus, comme expliqué dans la section 4.5.4, on teste toutes les combinaisons d’un nombre
données de parametres possibles, I'aspect combinatoire augmente considérablement le
temps de calcul. Apres des tests préliminaires, les résultats semblent se stabiliser autour
d’un maximum de 7 parametres, ¢’est pour cela que nous n’allons que jusqu’a 7 et non
jusqu’au nombre total de parametres retenus. N, est le nombre de parametres pris en
compte. On sélectionne finalement le nombre optimal de parametres en calculant, pour
chaque valeur de N,, la régression linéaire entre les poids estimés et les poids exacts
(aussi appelés les poids attendus) puis en sélectionnant celle qui donne le coefficient
de détermination le plus élevé. Cette étape correspond au bloc "Sélection du nombre
de parametres” figure 4.5. Il est intéressant de noter que la combinaison de parametres
qui donne le meilleur résultat peut étre de seulement 1, 2, 3, 4, 5 ou 6 parametres. La
procédure globale est répétée 7 fois, en changeant le nombre maximal de parametres
possibles Npq de 1 a 7 (N, varie entre 1 et N,,4..), ce qui permet de voir I'influence
de Ny, c’est a dire 'impact de 'augmentation du nombre maximal de parameétres
possibles, sur les similarités entre les formes obtenues et les formes attendues.
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4.5.3 Régularisation

Le sur-ajustement augmente lorsque le nombre de parameétres pris en compte pour
la régression augmente. Il induit le risque de faire correspondre trop spécifiquement
les fonctions de poids aux données disponibles, au lieu d’estimer des corrélations
généralisables, donc adaptées a de nouvelles données. Pour limiter le risque de sur-
ajustement nous avons utilisé une régression linéaire multiple régularisée de Ridge
[211, 212]. Cette régression utilise un parametre de régularisation, noté Regu, qui peut
prendre les valeurs [0.001, 0.005, 0.01, 0.05, 0.1]. L’estimation des fonctions est réalisée
pour chaque valeur de Regu. Pour chaque valeur de N,., on choisit donc la meilleure va-
leur de Regu en comparant les poids estimés au poids attendus. Cette étape correspond
au bloc "Sélection du coeff de régularisation” figure 4.5.

4.5.4 Meilleure combinaison

Pour un mode donné, pour une valeur de N, donnée, toutes les combinaisons pos-
sibles de N, parametres parmi le nombre total de parametres sont identifiées. Ensuite
pour chaque combinaison on effectue la régression entre cette combinaison et les 11
poids du mode. La meilleure combinaison de parametres cliniques est choisie comme
celle ou le coefficient de détermination de la régression est le plus grand. Cette étape
correspond au bloc "Meilleure combinaison” dans la figure 4.5.

4.5.5 Validation croisée

Si toute la base de données est utilisée pour faire les régressions, les fonctions poids
obtenues ne peuvent pas étre validées. Il n’y a donc aucune assurance que les fonctions
estimées vont permettre d’estimer correctement les poids de nouvelles instances. On
utilise donc une méthode de validation croisée pour essayer de résoudre ce probleme, en
sélectionnant 10 des 11 maillages pour la détermination des régressions, et en en gar-
dant 1 pour tester la généralisation. Cette étape correspond au bloc "Retirer parametre
de N7 figure 4.5. N est le numéro du maillage que 1'on retire, qui devient la donnée de
test/validation. Les 10 maillages restants sont les données d’entrainement. La régression
est effectuée sur les données d’entrainement, entre les poids et les parametres cliniques
de la meilleure combinaison. On obtient alors la fonction de poids estimée sur 10 ins-
tances, cette étape correspond au bloc "Estimation d’une fonction poids” figure 4.5.
En utilisant cette fonction, on peut alors estimer le poids de 'instance de test (bloc
"Estimation du poids N” dans la figure 4.5).

Ces étapes sont répétées en retirant tour a tour chacune des instances de la base de
données. Pour chaque mode, on estime donc un a un les poids pour chaque maillage de
la base de données, que ’on compare ensuite aux poids attendus a ’aide du coefficient
de détermination. Nous obtenons ainsi une indication de la précision de I’estimation.

Pour pouvoir comparer les différentes estimations de la validation croisée, on rap-
pelle que, pour un mode donné, pour une valeur de N, donnée, pour un parametre
de régularisation donné, les parametres cliniques utilisés sont les mémes pour chaque
itération de la validation croisée et correspondent a la meilleure combinaison identifiée
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(section 4.5.4).

4.5.6 Reconstruction

Pour chaque instance de la base de donnée, une fois estimé le poids des quatre
modes, on reconstruit le maillage. Cette étape correspond au bloc "Reconstruction”
figure 4.5.

4.5.7 Comparaison

Une fois reconstruits les maillages a partir des poids estimés, il faut les comparer
aux maillages de la base de données pour évaluer la précision de I'estimation. La cor-
respondance entre les maillages, établie avant ’ACP, permet aussi la correspondance
entre les maillages estimés et les maillages attendus. Les maillages attendus sont ceux
issus de I’étape de correspondance. Pour quantifier les différences entre ces maillages,
plusieurs grandeurs sont utilisées : la distance moyenne entre les points correspondants,
la moyenne des angles entre les normales d’éléments correspondants, les différences
moyennes de courbure gaussienne et de courbure moyenne, la différence de volume, la
distance de Hausdorff et I'analyse procustéenne. Toutes ces grandeurs sont décrites ci
dessous. Chacune de ces grandeurs ne permet pas a elle seule d’affirmer la similitude
entre deux formes. Par exemple, si on réduit une forme, les courbures ne vont pas chan-
ger mais les distances entre les points du maillage initial et ceux du maillage réduit vont
augmenter. Par conséquent, 1'utilisation des différentes grandeurs reliées a la distance,
a la courbure et au volume permet d’avoir une vision globale de la différence entre deux
formes. Nous allons comparer le maillage reconstruit au maillage attendu qui lui est
propre. Parallelement, nous comparons le maillage attendu avec les autres maillages
de la base de données, pour essayer de démontrer que le maillage reconstruit est une
meilleure approximation du maillage attendu que n’importe quel autre maillage de la
base de données.

Méthodes basées sur les distances

Distance de Hausdorff La distance d’Haussdorff [213] est souvent utilisée pour com-
parer la similitude entre 2 nuages de points représentant une surface. Plus la distance
d’Haussdorff est petite, plus les nuages de points sont proches. Soient 2 maillages A et
B a comparer :

dhausdor f (A, B) = maz(supdg(a),supda (D)) (4.2)
a€A beB
da(x) = ilelgdistance(a,x) (4.3)

ou a désigne un point du nuage de points du maillage A et b désigne un point du nuage
de points du maillage B.

Analyse procustéenne Cette analyse [214] cherche la meilleure transformation pos-
sible, impliquant des rotations, homothéties et réflexions, pour qu'un objet soit le plus
similaire possible a un autre objet. Ce qui nous intéresse, c¢’est la disparité restante
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apres cette transformation. On évalue donc, en quelque sorte, la différence entre les
deux maillages qui n’est pas due a une transformation rigide ou a une homothétie.

M = min||A — tB]| (4.4)
teT

A désigne un nuage de points, B un autre nuage de points et T désigne ’ensemble des
transformations possibles (translation, rotation, homothéties et transformation axiale),
||.|]| est la norme euclidienne.

Distance moyenne Le maillage reconstruit et le maillage attendu ont le méme
nombre de points et les points sont correspondants. On calcule donc la distance entre
deux points correspondants puis la moyenne pour tous les points du maillage.

Npoi ts

S~ Nooints {14,

dmoyenne = =1 : ZH
N,

points

(4.5)

a; désigne le point i du maillage A et b; le point i du maillage B. Nyynis désigne le
nombre de points des maillages A et B, ||.|| est la norme euclidienne.

Méthodes basées sur les courbures

Courbure gaussienne La courbure gaussienne [215] de chacun des points des deux
maillages est calculée. Ensuite on calcule la différence des courbures de chaque paire
de points correspondants puis la moyenne des différences des courbures pour toutes les
paires de points. On estime ainsi la différence moyenne de courbure gaussienne entre
les deux maillages (équation 4.7).

kb = ki x ki (4.6)

k%, désigne la courbure gaussienne du point i. ki et k% désignent les courbures principales
du point i.
s Nvoints (ki (maillagel) — kiy(maillage2))

%

Akg =

4.7

Npoints ( )
Ak désigne la différence moyenne de courbure gaussienne. N,y;,.5 désigne le nombre
de points du maillage.

Courbure moyenne La courbure moyenne [215] de chacun des points des deux
maillages est calculée. Ensuite on fait la différence des courbures de chaque paire
de points correspondants puis la moyenne de ces différences pour toutes les paires.
On estime ainsi la différence moyenne de courbure moyenne entre deux maillages
(équation 4.9).

1

ki
M9

(ki 4+ Kb) (4.8)
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k’, désigne la courbure moyenne du point i. k! et kb désignent les courbures principales
du point i.
S Nveints (ki (maillagel) — ki, (maillage2))

7

Alyy = (4.9)

Npoints
Ak est la différence moyenne de courbure moyenne. Nyins est le nombre de points
du maillage.

Angles entre les normales La méthode de correspondance utilisée nous donne, non
seulement des points correspondants entre les maillages, mais aussi des éléments corres-
pondants. On peut donc calculer 'angle entre les normales de chaque paire d’éléments
correspondants puis la moyenne de ces angles pour tous les éléments.

Nelements 1 2
I > arccos (n;.n?) (4.10)

Nelements

n,;' désigne la normale de I’éléments i du maillage 1, n;?> désigne la normale de I’éléments
i du maillage 2, Ngements désigne le nombre d’éléments des maillages 1 et 2.

Méthode basée sur le volume

Différence de volume On calcule la différence de volume, noté AV entre deux

maillages a l'aide de 1’équation 4.11. Dans cette formule il faut définir un maillage de

référence pour avoir un volume de référence. Dans notre cas, le maillage de référence

est le maillage attendu.

Vi—V;
Va

V, désigne le volume du maillage de référence, V; désigne le volume du maillage que
I'on veut comparer au maillage 2.

AV =| | (4.11)

4.5.8 Procédure globale

La procédure globale est explicitée par la figure 4.6. En Annexe 7.1 est donné un
schéma bloc détaillé pour la recherche des fonctions poids.
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Configuration
Parametres cliniques

Estimation fonction poids

Derniére configuration ?

Choix fonctions
Reconstruction

Comparaison

FIGURE 4.6 — Schéma simple des différentes étapes

4.6 (Générateur de maillage

Une fois estimées les fonctions poids, il est possible de générer les maillages a partir
de parametres cliniques comme données d’entrée. Les nouveaux parametres cliniques
sont d’abord redimensionnés a ’aide des parametres de centrage et réduction sauve-
gardés dans la partie 4.5.1. On peut ensuite, a partir des parametres cliniques redi-
mensionnés et des fonctions poids identifiées, calculer les poids p; pour chaque mode
i. Pour éviter de générer des formes incohérentes, nous avons borné les fonctions poids
pour que ces poids restent dans I'espace de définition décrit au chapitre 3. Les limites
choisies pour les poids du mode i sont [-1.961/\;, 1.961/A;] , ot \; désigne la i*®™“valeur
propre issue de 'ACP. Comme expliqué précédemment, ces limites incluent 95% de
la population. Une fois obtenus les poids, on peut calculer le vecteur de distance en
utilisant ’équation 4.12, ol e; désigne le i**™¢ vecteur propre, Npoints désigne le nombre
de point et N,,,q¢s le nombre de modes utilisés (ici 4).

dl Nmodes
=p+ Y pjxe (4.12)
dN Jj=1

points

Ce vecteur de distance permet de calculer les coordonnées des nouveaux points a ’aide

de Péquation 4.13. (x;, vy, z;) désignent les coordonnées du pf)_iri;c i (e yred 2redy

désignent les coordonnées du point i du maillage de référence et n;ef désigne la normale
au point i du maillage de référence. Les détails sur le maillage de référence ont été
donnés au chapitre précédent.

ref

—
yi | = v | +dm} (4.13)
ef

8
=

Zi 2
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A partir du nuage de points obtenu, on génere le maillage en utilisant la méme table
de connectivités que celle du maillage de référence.

4.7 Interface graphique

Une interface graphique a été créée afin de permettre a 'utilisateur d’entrer des me-
sures cliniques faite sur une patiente pour générer un maillage d’utérus et le visualiser.
L’interface doit aussi permettre de calculer des grandeurs sur le maillage telles que le
volume et la qualité des éléments.

4.8 Reésultats

Dans un premier temps, nous présenterons et analyserons les résultats de régression
pour sélectionner les fonctions poids. Nous terminerons, par la présentation du modele
de génération de maillage et de l'interface graphique associée.

4.8.1 Sélection des fonctions poids

Afin de sélectionner, pour chaque mode, la fonction poids la plus adaptée (et donc le
nombre de parameétre optimal) pour créer un générateur de maillage patiente spécifique,
nous avons analysé I'impact du parametre N,,q..
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Meilleure combinaison de parametres
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FIGURE 4.7 — Meilleure combinaison trouvée pour chacun des quatre premiers modes

en faisant varier N,,,, de 1 a 7.
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Nous avons fait varier N,,,, entre 1 et 7 et donc recherché la meilleure régression
en prenant en compte au maximum N,,,, parametres cliniques. La figure 4.7 présente,
pour chaque mode, les meilleures combinaisons identifiées pour chaque valeur de N,
Dans le cas de N,,,,, = 1, le parameétre sélectionné pour le mode 1 est PC*~, ce qui
semble logique puisque visuellement le mode 1 semble lié a la rotation du feetus autour
de 'axe ¥ et c’est 7 qui représente ce phénomene. La multiplication par PC pourrait
étre expliquée par le fait, que plus le feetus grandit plus sa rotation autour de l'axe
Z va influer la déformation de la géométrie et donc probablement ce mode. Dans le
cas du mode 2, le parametre sélectionné pour N,,.,., = 1 est LF, ce qui semble aussi
cohérent, puisque le mode 2 semble visuellement relié au développement du feetus (et
donc de l'utérus) au cours de la grossesse. Sachant que la LF est parfois utilisée pour
estimer grossierement la taille du feetus, LF semble étre un bon indicateur de la taille
de l'utérus. Dans le cas du mode 4, le parametre sélectionné pour N,,., = 1 est sin(f),
ce qui semble cohérent puisque visuellement le mode 4 semble relié a la rotation du
feetus autour de 2, qui est justement quantifiée par 5. De plus, les formes utérines sont
similaires pour # = 0%t S = 180°%t pour S = 90°et 5 = 270°, ce qui explique la présence
du sinus. Dans le cas du mode 3, le parameétre sélectionné pour N,,q.,=1 est sin(«). 11
est plus difficile d’analyser la cohérence de cette valeur. En effet, il est visuellement
difficile de déterminer a quelle évolution morphologique le mode 3 est relié.

On remarque aussi que le (ou les quand on prend un compte un produit de deux pa-
rametres de base) parametre sélectionné comme le meilleur pour N,,.,=1 se retrouve
dans les parametres sélectionnés pour N,,., >1. Le seul cas ou cette affirmation n’est
pas vérifiée est pour le mode 3 pour N,,..=4. Il est difficile d’expliquer pourquoi, mais,
comme dit précédemment, le mode 3 est le mode qui est le plus difficile a expliquer
visuellement.

On remarque que pour le mode 4 a partir de N,,,,,=5, on sélectionne la méme combi-
naison. Cela signifie qu’augmenter le nombre de parametres cliniques ne rend pas plus
précise la fonction pour déterminer le poids a associer au mode 4. Le méme phénomeéne
se produit pour le mode 1 et le mode 2 a partir de N,,,,=6.

Comparaison de forme

Les figures 4.8, 4.9 et 4.10 permettent de voir visuellement I'impact de 'augmen-
tation de N,,,, sur I'estimation des formes. Les formes estimées sont représentées en
vert alors que les formes attendues sont en noir. On remarque que pour N,,.. = 5, les
formes attendues et estimées sont tres proches ou confondues. On peut donc supposer
que les fonctions poids estimées sans prendre en compte une des instances, ont per-
mis de reconstruire correctement cette instance. On peut voir que pour N,,..=1, les
fonctions réussissent a reproduire la géométrie de formes communes (plusieurs formes
similaires dans la base de données) mais pas des géométries atypiques (pas d’autre
forme similaire dans la base de donnée, par exemple IRM 5 et IRM 11). Au visuel,
les résultats pour N,,..=5 et N,,..=7 semblent trés proches I'un de I'autre. Toutes les
formes peuvent donc étre reconstruites a partir des fonctions estimées. C’est un résultat
trés intéressant car, comme la base de données est de petite taille (seulement 11 cas),
certaines formes d’utérus, probablement moins courantes, sont moins représentées que
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d’autres. Ainsi, on a par exemple un seul cas ou le feetus sort fortement du plan frontal
(IRM 5). Il n’est donc pas évident que quand on laisse ce cas en dehors pour estimer les
fonctions de régression, ces fonctions soient capables d’estimer correctement les poids
a associer a ce cas. C’est en effet le cas avec N,,.,=1. Les fonctions ne parviennent
pas vraiment a estimer correctement les poids. Mais si on augmente N,,,,, on réussit a
obtenir des résultats satisfaisants.

Comme expliqué précédemment, pour chaque valeur de N,,.., les onze maillages de la
base de données sont reconstruits a partir des poids estimés. Pour chaque valeur de
Ninaz €t pour chaque grandeur de similitude (section 4.5.7), les maillages reconstruits
sont comparés au maillage attendu (figure 4.11). On compare aussi chacun des maillages
attendus a tous les autres maillages de la base de données pour chacune des grandeurs
de similitude. Les valeurs moyennes de ces grandeurs sont présentées figure 4.12. On
peut voir que globalement, pour pratiquement toutes les grandeurs de similitude (dis-
tance de Hausdorff, disparité procustéenne, distance moyenne, courbure gaussienne,
courbure moyenne, différence de volume, angles entre les normales), I'erreur diminue
quand Nmax augmente. On peut aussi noter que, pour N,,,, = 1, les valeurs moyennes
entre maillages estimés et attendus donnent de meilleurs résultats que les différences
moyennes entre le maillage attendu et les autres instances de la base de données. La
différence moyenne entre les maillages estimés et maillages attendus est plus faible que
la différence moyenne d’un maillage au reste de la base de données. On considere donc
que pour toutes les valeurs de N,,,.., prendre le maillage estimé quand une instance est
laissée en dehors est une meilleure approximation que prendre un maillage quelconque
de la base de données.

Pour plus de détails sur ces comparaisons, ’annexe 7.1 contient les tableaux qui donnent
les comparaisons pour chaque maillage de la base de données, sans prendre la moyenne
par instance. Elle présente aussi les valeurs des comparaisons pour chaque maillage
estimé et attendu, pour toute les valeurs de N,,,., sans prendre la moyenne.

Impact de N,,..

On g’intéresse maintenant a 'impact de N,,,,, qui est le nombre maximal possible
de parametres. On remarque que la différence de volume moyenne croit entre N,,,,=1
et Nyuex=2 puis décroit entre N,,,.=2 et N,,,,=6 puis stagne a 5% pour N,,,,=6 et
Ninaz=7. Les différences de courbure gaussienne et moyenne croissent entre N,,,.=1 et
N, ez=2 puis décroissent entre N,,.,=2 et N,,..=7 ou elles atteignent respectivement
les valeurs de 1.762*10~% et 6.577*1073. On peut observer qu’a partir de N,,q.»=5,
la décroissance semble ralentir fortement. On remarque que la distance de Hausdorff,
la disparité procrustéenne, la différence entre les angles des éléments et la distance
moyenne décroissent entre N,,..=1 et N,,,..,=5 puis stagnent respectivement aux valeurs
de 14mm, 0.002, 9° et 4mm jusqu’a N,,..,=7. Les indicateurs de ressemblances semblent
donc indiquer qu’a partir de N,,,,=5, augmenter le nombre de parametres cliniques
possibles ne semble plus augmenter significativement, pour la globalité de la base de
donnée, la ressemblance entre les formes reconstruites et les formes attendues. Comme
précisé précédemment, pour le mode 4, a partir de N,,,. = 5, ¢’est la méme combinaison
de parametres qui est sélectionnée, pour le mode 1 et 2 ce phénomene se produit pour
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Ninae = 6. Cela explique, au moins partiellement, que 'amélioration de similarité entre
les formes attendues et reconstruites est fortement réduite a partir de N, = 5. Dans
la suite, nous allons donc considérer les résultats pour N,,,,=5.
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Nimax = 1

2
R =10.42, 0.29, 0.29, 0]
Regu = 0.001

vert : forme rencontruite
noir : forme attendue

FIGURE 4.8 — Nuages de points estimés (en vert) et des nuages de points attendus (en
noir) pour N,,,,= 1. Regu est la valeur sélectionnée pour le parametre de
régularisation. R? sont les valeurs, pour chaque mode, du coefficient de détermination
de la régression linéaire entre les poids estimés et les poids attendus.
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Niax =

R =1[0.95, 0.89, 0.91, 0.87]
Regu = 0.001

IRM 10

vert : forme rencontruite
noir : forme attendue

FIGURE 4.9 — Nuages de points estimés (en vert) et des nuages de points attendus (en
noir) pour N,,.,,= 5. Regu est la valeur sélectionnée pour le parametre de
régularisation. R? sont les valeurs, pour chaque mode, du coefficient de détermination
de la régression linéaire entre les poids estimés et les poids attendus.
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Nmax = 7

2
R =10.96, 0.92, 0.96, 0.87]
Regu

IRM 10 IRM 11

vert : forme rencontruite
noir : forme attendue

FIGURE 4.10 — Nuages de points estimés (en vert) et des nuages de points attendus
(en noir) pour N,,.,= 7. Regu est la valeur sélectionnée pour le parameétre de
régularisation. R? sont les valeurs, pour chaque mode, du coefficient de détermination
de la régression linéaire entre les poids estimés et les poids attendus.



4.8. RESULTATS 135

Volume 0.12 0.17 0.08 0.07 0.06 0.05 0.05
Distance moyenne 8 8 6 5 4 4 4
(en mm)

Disparité XN KVERN  4.0E-03  3.0E03  20E-03  2.0E-03  2.0E-03
procustéenne

Distance de
28 27 20 15 14 14 14
Hausdorff (en mm)|

Angle entre les
normales (en °)

Courbure CRUSOENNEERCSUE R - PIER  7.4E03  6.6E-03  6.6E-03  6.6E-03
moyenne

Courbure 2.0E-04 2.6E-04 2.4E-04 2.0E-04 1.8E-04 1.8E-04 1.8E-04
gaussienne

1 2 3 4 5 6 7

FIGURE 4.11 — Comparaison des formes attendues et estimées en variant N,,,, de 1 a
7. Chaque ligne correspond a une grandeur de comparaison. Chaque colonne
correspond a une valeur de N,,,.. Dans chaque cellule on trouve la moyenne sur les 11
instances de la base de données.

Volume 0.22 023 0.24 H 026 022 032 023 029 028 0.37

Distance moyenne 153 135 105 [SGCREPICE 103 127 111 11 | 144 JEER]
(en mm)

Disparité 3 5¢.02 1.6E-02 1.6E-02 3.26-02 [FIFPY 1.5E-02 2.2E-02 1.7E-02 1.7E-02 1.7E-02 3.2E-02
procustéenne

Distance de 37.7 34.5 36.4 | 499
Hausdorff (en mm)

341 448 348 36.6 39.6 NIk

Angle entre les 19 364 1923 19.647 |24.577 [EERJE] 18.578 21.191 21.008 18.775 19.381 23.384
normales (en °)

iotjl;reb:r:z <1.2E-02 1.2E-02 1.1E-02 pM=Hepd 1.1E-02 9.5E-03 1.1E-02 p4I=Hor4 9.2E-03 1.1E-02 1.0E-02

COUTPUFQ 3.1E-04 2.7E-04 3.0E-04 EX:{=ZEY 2 5E-04 2.4E-04 3.0E-04 ER:I=GEL 2 3E-04 2.7E-04 2.4E-04
gaussienne

o
©
S

IRM1 IRM2 IRM3 IRM4 IRM5 IRM6 IRM7 IRM8 IRM9 I[RM10 IRM11

F1GURE 4.12 — Comparaison des formes initiales des instances de la base de données.
Chaque colonne correspond a une instance de la base de donnée. Chaque ligne
correspond a une grandeur de comparaison. Chaque cellule est la moyenne de

comparaison d’une instance aux dix autres instances de la base de données.
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Définition des fonctions de corrélation

FIGURE 4.13 — Pour N,,,,.=5, tracé des poids estimés en fonction des
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pour le mode 1 (en haut a gauche), pour le mode 2 (en haut a droite), pour le mode 3
(en bas a gauche) et pour le mode 4 (en bas a droite).
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FIGURE 4.14 — Pour N,,,.=5, coefficients des fonctions de régression pour le mode 1
(en haut & gauche), pour le mode 2 (en haut a droite, pour le mode 3 (en bas a
gauche) et pour le mode 4 (en bas a droite).

Les figures 4.13 et 4.14 montrent les résultats pour les fonctions de régression obte-
nues avec N,,. = 5. Les graphes pour les autres valeurs de N,,,, sont donnés en annexe
7.1.

Sur la figure 4.13 sont représentés, pour chaque mode, les poids estimés (en estimant
des fonctions poids sur les autres instances) par rapport aux poids attendus (les poids
qui permettent de retrouver exactement le nuage de points attendu). Chaque point est
annoté par 'instance auquel il correspond. La droite y=x, tracée en orange , représente
I’idéal ou tous les points seraient alignés sur cette droite. Pour chaque mode, on donne
aussi le coefficient de détermination entre les poids attendus et les poids estimés, noté
R2. Sont indiqués aussi les coefficients de détermination de la régression linéaire établie
sur les 11 cas entre les poids attendus et la combinaison de parametres cliniques choi-
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sie, noté R2,. Pour tous les modes R? est supérieur ou égal a 0.87. Les poids estimés
sont donc tres proches des poids attendus, ce que I’on peut aussi observer visuellement
sur les graphes. Si on compare avec les R? obtenus pour N,,,, = 1 (disponibles en an-
nexe), il y a une grande amélioration. Les coefficients de détermination sont légerement
meilleurs pour les trois premiers modes avec N,,.. = 7 ce qui est cohérent avec I'analyse
présentée précédemment (meilleure combinaison pour N,,.. = 7). Pour le mode 4, la
meilleure combinaison reste la méme a partir de N, = 5. La figure indique aussi, pour
chaque mode, le coefficient de régularisation qui a permis la meilleure régression, qui
est toujours égal a 0.001 pour N, = 5.

La figure 4.14 représente les coefficients des différentes fonctions estimées pour chaque
cas d’instance de la base de donnée exclu. La figure présente un graphe par mode. Pour
chaque mode, les 11 points d’'une méme couleur représentent le méme coefficient, estimé
pour une des 11 instances de la base de données. De plus, pour chaque coefficient la
valeur obtenue en estimant la corrélation sur les 11 instances (c’est a dire la globalité
de la base de données) est représentée par une ligne horizontale. Comme N,,,, = 5,
chaque fonction de corrélation est définie par 5 coefficients directeurs et une ordonnée
a l'origine (soit 6 valeurs au total). L’abscisse représente les numéros des instances de
la base de donnée. Les valeurs tracées sur un graphe représentent les 6 valeurs obtenues
lorsque cette instance est laissée en dehors pour 'estimation.

On remarque que pour N,,.. = 5, pour les 4 modes, I'ordonnée a 1’origine est proche de
zéro aussi bien pour les régressions estimées sur toutes les instances (11 maillages), que
lorsqu’une instance est laissée en dehors (10 maillages). En ce qui concerne les autres
valeurs de N,,., (Annexe7.1), c’est aussi le cas pour N,,up = 7. Pour N0 = 1, clest
le cas pour les régressions estimées sur 11 maillages. Mais pour celles estimées sur 10
maillages, I’ordonnée a 'origine oscille autour de 0 de maniére moins stable. En ce qui
concerne les autres coefficients, pour N,,.. = 5, les coefficients estimés sur 10 maillages
varient légerement autour de la valeur estimée sur 11 maillages. Comme les valeurs des
coefficients estimés dans ces 2 cas (10 ou 11 maillages) restent relativement proches, les
fonctions de régression estimées sont sensiblement les mémes.

On fait I’hypothese que pour N,,.. = 5, les coefficients de détermination entre les poids
estimés et attendus donnent des formes suffisamment proches (figures 4.8, 4.9 et 4.10).
On considere donc que les fonctions de poids estimées donnent une approximation suf-
fisamment proche de la réalité. Comme vu précédemment, les coefficients des fonctions
estimés sur 10 ou 11 maillages sont tres proches, on choisit comme fonctions des poids
celles estimées sur la globalité de la base de données (11 maillages). Pour N,,,,=5, les
coefficients de détermination des régressions sur la totalité de la base de données sont
donc choisis égaux, pour les modes 1, 2 3 et 4, a respectivement 0.99, 0.96, 0.98, 0.98.
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4.8.2 Générateur de nouveaux maillages

LF =82 mm ‘ LF =120 mm
‘ PC = 309 mm
SA =26 | SA =34

77 00

T A NN e v N P
0°

PR

R s
SR
NNTRT :: 2 %

i
N
N

7
g

A
4!
A Ararai
VAT
8 7 7 N

< ™R
I

NRRERRDY
VR
)

.,

5
i
N
S
S
o
=2
=
S
%)

%)
ZNTR
NN
VI NN

SN,
iy

=
SR
N
EN‘
EEISN
1
%
7]
VaAVAVAYAYA)
LSRN
SAVNAN N

N NN,
RSN
g5 SRR
Pl

2

A

SSS
%)

i,

N
NN
NN,

VAVAYA}

XXX

NN

)
NN

Va Vi V|
YN

V17

oo

Y

S
)

FIGURE 4.15 — Impact de la croissance du foetus

FIGURE 4.16 — Impact de «
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FIGURE 4.19 — Maillage non conforme

Suite a 'analyse précédente, les fonctions définies pour N,,.,=5 sont présentées ci-
dessous. Les équations 4.14, 4.15, 4.16 et 4.17 décrivent les fonctions pour les modes 1,
2, 3, 4 respectivement.

p1 =791 % LF — 761 %« PC x v+ 423 x axy — 641 x LF * PC' — 90 = sin(«)  (4.14)

po = —1121 %« LF —859% S A+ 2581 % PC'* gama — 2456 x S Axy 42025 LF'« SA (4.15)

ps = 243 % PC' — 266 * PC' %« SA 4 2007 * PC'x o« — 136 % % v — 1905 %« LF * o (4.16)

ps =121 % LF + 1557 %« PC % a — 1563 % LF * v + 141 %« LF %  + 137 % sin(5) (4.17)

Il est donc possible maintenant d’utiliser ces fonctions pour estimer des maillages utérins
qui ne sont pas dans la base de données, en faisant varier les parametres cliniques. Afin
de rester dans des limites réalistes, les fonctions seront bornées, pour chacun des modes,
par les limites des intervalles de variation représentant 95% de la population étudiée,
soit pour le mode i par £1.96/); , espace de définition d’un 4-hyperrectangle défini
dans le chapitre précédent. Les figures 4.15, 4.16, 4.17 et 4.18, présentent des résultats
de maillages simulés en faisant varier respectivement la taille du foetus (soit SA, PC et
LF), a, ( et 7. Les axes rouge, vert et bleu sont respectivement les axes Z, §/ et Z. Pour
rappel, le plan frontal est formé par les axes & et ¥/, le plan sagittal par les axes i et
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Z, et le plan transverse par les axes ¥ et 2. Les parametres cliniques ont l'effet attendu
dans la plupart des cas. ’augmentation de SA, PC et LF produit une augmentation de
la taille de I'utérus (figure 4.15). On observe aussi que la variation de (3 et v change la
forme utérine comme attendu. Dans la figure 4.17, on peut voir que pour g = 90°%t
= 270°, la forme utérine devient plus large dans le plan (Z, ¥), ce qui est cohérent avec
la position horizontale du feetus pour ces valeurs d’angle. De méme, dans la figure 4.18,
la forme de 'utérus suit I'orientation du corps du foetus.

Il faut cependant noter que pour utiliser ce générateur de maillage utérin avec des pa-
rametres cliniques réels, la surestimation de la LF doit étre quantifiée, pour pouvoir
dimensionner correctement des mesures réelles de LF et donc les adapter au modele.
Pour certaines combinaisons de parametres, les maillages générés sont insatisfaisants,
comme présenté figure 4.19, ce qui est sans doute lié au fait que notre base de données
est petite, ou que les choix de valeurs utilisées pour les parameéetres cliniques utilisés
pour la simulation ne sont pas pertinents.

L’outil développé n’est pas optimal mais il permet de générer des géométries proches de
la réalité pour une patiente donnée, a partir de parametres cliniques simples, personna-
lisation qui n’était pas possible précédemment. Cette génération de géométrie person-
nalisée représente une amélioration significative d'un point de vue de la modélisation.

4.8.3 Interface graphique

Eichier Regression Maillage A-propos
Fichier de travail :

Maillage de l'utérus
Informations Angles

Périmétre céphallique [mm): | | lpha selon l'axey[]: [0~

Longueur fémonrale [mm] : betaselonlaxez[]: |0 ~

Terme de la grossesse [SA] gamna selon laxe x [: |-30 ~

Effacer les données

Angles

alpha selon faxey []: [0~

beta selon l'axe z [°] :

Angles
alpha selon l'axeWP]: [0 -]

beta selon I'axe z [°] :

alpha selon 'axe y [°] :

i beta selon I'axe z [] :
gamma selon laxe x [°] gamma selon laxe x [°]
gamma selon laxe x [°] : g0

FIGURE 4.20 — Entrée des parametres cliniques

La figure 4.20, présente l'interface graphique [216] permettant lentrée des pa-
rametres cliniques. Lors de la saisie, les valeurs entrées pour PC, LF et SA doivent
respecter des limites prédéfinies. Pour les angles un menu déroulant permet de choisir
la valeur désirée. La figure 4.21 présente comment l'interface permet de visualiser un
maillage généré a partir de données cliniques. Il est possible de faire tourner le maillage
pour changer la partie visible. Parmi les onglets disponibles, 'onglet "Fichier” permet
d’accéder au sous-menus pour soit créer une nouvelle configuration, soit sauvegarder
un fichier avec les valeurs des parametres cliniques et le maillage associé comme un
fichier .off, soit ouvrir un fichier déja existant, soit quitter I’application. L’onglet "Re-
gression” permet d’accéder au sous-menus pour choisir quelles fonctions de régression
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) cichier Begression Malllage Apropos fichier Begression Msillage Apropos
5 n palage  Apropos [ ——— Fichierde travall tsr

(ablage de tutérus Maillage de lutérus
Maillage de [utérus  jnformations Angles Informations Angles
Informations Angles

SHE

Effacer les données Effacer les données
Effocer s données .

Maillage Maillage
Maillage

FIGURE 4.21 - 2 maillages générés dans l'interface graphique en faisant varier ~

utiliser. On peut choisir les fonctions qui utilisent 3, 4 ou 5 parametres cliniques. Les
fonctions présentées dans la partie 4.8.2 sont celles avec 5 parametres cliniques. L’onglet
"Maillage” permet d’accéder au sous-menus pour faire une capture d’écran du maillage,
ouvrir un fichier .off pour visualiser un maillage, calculer le volume du maillage et af-
ficher la valeur dans une fenétre, ou calculer la qualité des éléments. La figure 4.22
présente comment la valeur du volume s’affiche dans une nouvelle fenétre. Pour le cal-
cul de la qualité des éléments, on utilise le critere de forme décrit dans le chapitre
précédent. Comme on peut voir figure 4.22, une fenétre de dialogue s’ouvre pour qu’on
puisse indiquer une limite en pourcentage, et tous les éléments pour lesquels la valeur
du critere est inférieure a la limite se colorent en rouge. Le nombre d’éléments avec
un criteére inférieur a la limite est indiqué dans la fenétre. L’onglet A propos” permet
d’avoir acces aux limites acceptables (qui correspondent aux limites définies a partir de
la base de données) pour PC, LF et SA.
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i

Fichier de travail.

Maillage de Futérus
Informations Angles

Périmétre céphalligue [mm] : 220

Longueur

onrale (mm) : (88

L

Terme de la grossesse [SA] : [27

Effacer les données
Maillage

X

i

Fichier de travail.

Maillage de utérus

Informations

? X Effacer les données

Maillage
e géom

Le nombre réléments Inférieures au critére est 559 sur 5476 éléments au total (10.21 %)

Vérification

FIGURE 4.22 — Evaluation du maillage

4.9 Discussion

Cette étude nous a permis de "paramétriser” la géométrie d’'un utérus gravide pour
prendre en compte le terme et la taille du foetus ainsi que sa position. Nous avons défini
une méthode qui permet de créer un maillage patiente spécifique pour la simulation
numérique de contractions utérines, a partir de parametres simples utilisés en clinique
courante.

Nous avons eu la chance, grace au projet FEMONUM [91, 92, 93], d’avoir acces a des
maillages utérins obtenus entre 26 et 34.5 SA, ce qui nous a permis d’analyser différents
termes de grossesse et différentes positions du foetus. A I'aide d’une méthode de corres-
pondance entre les maillages, de ’ACP et de régression linéaire multiple, nous avons
créé un modele de la géométrie utérine gravide. ACP nous a fournit 4 modes de varia-
tion représentant 90% de la variabilité anatomique de la base de données. Nous avons
ensuite déterminé des fonctions qui permettent d’estimer les poids a associer a chaque
mode a partir de parametres cliniques courants. Les fonctions des modes 1, 2, 3, et 4
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dépendent respectivement de (LF, PC*y, LE*PC, v*a, sin(«)), (PC*y, SA*y, LF*SA,
LF, SA), (PC*«a, LF*«, PC*SA, PC, p*v) et (LF*a, PC*a, LF*j, sin(*/3),LF). 1l est
maintenant possible d’estimer la géométrie utérine d'une patiente a partir de ces pa-
rametres cliniques, facilement mesurables en routine grace a 1’échographie.

Des travaux récents ont été publiés en 2021 par Louwagie et al [217] pour créer une
géométrie paramétrique patiente spécifique de I'utérus et du col de 'utérus a partir de
grandeurs mesurées par échographie. Cette géométrie est créée dans logiciel de CAO
a partir de différentes mesures des dimensions de 'utérus dans différents plans. Elle
permet de générer une géométrie patiente spécifique proche de la réalité et prend en
compte I'épaisseur de 'utérus mesurée a différents endroits. Cette approche differe de
celle présentée dans ce chapitre par le fait que ce ne sont pas les mémes mesures qui
sont utilisées pour générer la géométrie, de nouvelles mesures sont introduites par Lou-
wagie et al [217] qui ne sont pas habituellement effectuées par les cliniciens francais et
la position du feetus n’est pas prise en compte. De plus, ce ne sont pas des maillages
qui sont directement proposés mais des géométries CAO qu’il va falloir mailler par la
suite. Par contre, Louwagie et al [217] prennent en compte ’épaisseur de l'utérus ce
qui n’est pas le cas dans notre approche et le col de I'utérus est aussi considéré. Notre
approche a l'avantage de ne nécessiter aucun logiciel supplémentaire pour générer le
maillage de 'utérus et peut facilement étre intégré au code python existant qui permet
la simulation de la contraction utérine.

Il y a plusieurs limites a ce travail. Dans un premier temps, les parametres cliniques de
biométrie foetale n'ont pas réellement été évalués par échographie mais ont seulement
été estimés a partir des maillages des foetus disponibles dans le projet FEMONUM.
Tout particulierement dans le cas de la LF, les valeurs estimées sur ces maillages sures-
timent la valeur réelle. Nous supposons que cette surestimation n’a pas démesurément
influé les résultats finaux car, avant de faire la régression, nous avons centré et réduit
les parametres sur I'ensemble de la base de donnée. Ainsi, il semble raisonnable de
supposer qu’apres le redimensionnement des grandeurs mesurées c’est la croissance du
fémur liée au terme de grossesse qui est mesurée. Il serait néanmoins intéressant de
pouvoir effectuer une étude similaire en ayant acces a la biométrie feetale mesurée par
échographie, ce qui modifiera sans doute les poids associés au parametre LF dans les
fonctions.

La base de données de maillages du projet FEMONUM, contient seulement 11 maillages
pour les termes qui nous intéressent. C’est donc un nombre limité. L’étude gagnerait
certainement en fiabilité en ayant acces a un plus grand nombre de cas, incluant des
maillages avec d’autres positions du feetus et des termes qui n’étaient pas disponibles
jusqu’a présent dans la base de données. Les positions représentées par une seule ins-
tance dans la base de données actuelle, seraient alors représentées plusieurs fois ce qui
améliorerait ’estimation des régressions. En effet, avec une grande base de données, on
obtiendrait une validation plus fiable, en créant les groupes de tests et d’entrainement
sans risquer de laisser certaines instances sous représentées en dehors de ’analyse. On
pourrait alors faire de la validation non croisée : le groupe de données test et le groupe
de données d’entrainement seraient utilisés respectivement seulement pour la valida-
tion et seulement pour estimer les meilleures combinaisons de parametres ainsi que les
fonctions de poids. De plus, avoir une plus grande base de données permettrait aussi
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de rendre les résultats de ’ACP plus représentatifs.

On peut aussi noter que le générateur de maillage ne fonctionne pas pour toutes les
combinaisons de parametres cliniques. Il va donc falloir y apporter des modifications
pour essayer de le rendre plus fiable et éviter les maillages avec des éléments de mau-
vaise qualité. On pourrait, par exemple, redéfinir les bornes des fonctions ou ajouter une
contrainte sur le volume pour qu’il reste constant quand on change seulement les angles.
Pour ces cas, on peut imaginer identifier des sous ensembles de formes utérines liées a la
position du feetus, et essayer de définir des jeux de valeurs d’angles qui représentent ces
sous familles et qui génerent des maillages satisfaisants. Par exemple, faire varier « (fi-
gure 4.16) ne semble pas avoir une grande influence sur les formes résultantes. On pour-
rait imaginer fixer la valeur de o pour éviter certaines formes contenant des éléments de
mauvaises qualités. Une autre option peut étre d’utiliser des fonctions poids obtenues
pour une valeur plus faible de N,,., qui serait donc plus simples et génereraient peut
étre des formes moins complexes et donc possiblement moins déformées. On pourrait
aussi essayer d’affiner les limites des fonctions. Une limite en forme de 4-hyper-ellipsoide,
comme suggérée par Lu et al [165], pourrait étre plus adaptée qu'un 4-hyper-rectangle.
Il existe donc plusieurs pistes pour affiner un peu le modele et tenter de limiter 'occur-
rence de cas insatisfaisants.

Cette étude présente donc des limites. Néanmoins, elle permet de générer des géométries
relativement proches de la géométrie réelle de I'utérus de la femme enceinte sous
certaines conditions. C’est déja une avancée considérable vers un modele patiente
spécifique. De plus, notre approche permet de générer directement des maillages et pas
seulement des nuages de points. C’est a dire qu’on obtient directement une géométrie
utilisable pour d’éventuelles simulations de contractions utérines. C’est un point impor-
tant aussi bien pour la modélisation de l'activité électrique que pour la modélisation
de l'activité mécanique par éléments finis. Nous avons aussi établi une correspondance
entre les maillages. Les maillages générés respectent donc aussi cette correspondance.
Il va donc étre possible de lancer des simulations en initiant la stimulation électrique
a partir du méme point, c’est a dire lancer deux simulations pour des conditions ini-
tiales identiques mais avec deux géométries utérines différentes. La méme remarque
s’applique a la définition des zones de I'utérus, plus ou moins isolées électriquement, et
qui représentent l'organisation anatomique des faisceaux du myometre. Il va étre pos-
sible de définir sans difficulté des zones équivalentes d'un maillage a I'autre en décidant
des points contenus dans chaque zone. Pour 'analyse par éléments finis, il sera possible
de définir les mémes conditions limites pour tous les maillages.

4.10 Conclusion

Ce travail va plus loin que la simple estimation des corrélations entre les modes
de 'ACP et des parametres géométriques mesurables ou des parametres cliniques,
généralement mesurées par un coefficient de détermination [161, 164, 167].

Nous avons, a partir de données cliniques estimées, similaires a des données classi-
quement utilisées en clinique courante, créé un modele paramétrique de la géométrie
utérine qui génere des maillages directement utilisables pour la simulation. C’est une
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étape vers un modele patiente spécifique, étape tres importante pour I'utilisation de la
modélisation dans un contexte clinique, pour aller vers le diagnostic aidé par le modele.
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Analyse de sensibilité du modele de
contractions utérines

5.1 Introduction

Comme expliqué précédemment, nous disposons d’'un modéle numérique des contrac-
tions utérines qui prend en compte les phénomenes électrique, chimique et mécanique
ainsi que la géométrie, grace a plusieurs sous modeles, sous Python, régis par divers pa-
rametres. Son temps de calcul est acceptable pour le développement actuel. Sur un PC
sous Ubuntu équipé d’un processeur Intel Xeon E3-1505M, la simulation d’une contrac-
tion de plusieurs dizaines de secondes nécessite plusieurs dizaines de minutes (entre 20
minutes et une heure) en fonction du nombre de sous modeéles pris en compte.

Une des difficultés concernant le modele est le fait que peu de données sur les pa-
rametres sont disponibles dans la littérature. En outre, on ne connait ni les valeurs
exactes de la plupart des parametres, ni I'effet sur les sorties de leur variation poten-
tielle. Une meilleure compréhension des relations entre les entrées et sorties du modele
permettrait d’identifier les parametres les plus influents ainsi que ceux qui ont un im-
pact négligeable. La définition d'un groupe des parametres influant beaucoup sur les
sorties du modele, permettrait de connaitre ceux qu’il est important de déterminer
précisément ou au contraire ceux qui peuvent étre fixés a une valeur moyenne. Elle
permettrait d’identifier aussi ceux qui seraient utiles pour réaliser par la suite 1’identi-
fication de parametres.

Par ailleurs, la modélisation implique une simplification de la réalité. Certains aspects
d’un modele peuvent étre simplistes ou trop spécifiques par rapport aux résultats atten-
dus. Par conséquent, d'un point de vue du modele, avoir une meilleure compréhension
des relations entre les entrées et sorties du modele permet aussi d’augmenter la confiance
dans les résultats, de détecter d’éventuelles erreurs de modélisation ou encore les parties
du modele a améliorer ou simplifier.

L’analyse de sensibilité d’'un modele a pour but de répondre plus ou moins partiellement
aux problemes évoqués ci-dessus. En d’autres termes, elle permet de clarifier I'impor-
tance des différents parametres d’entrée et les diverses hypotheses de modélisation.
Dans le contexte du modele de contraction, analyser l'effet de la variation de la va-
leur d’un parametre permet, par exemple, de quantifier son impact sur des grandeurs
identifiées comme prédicatrices d’une menace d’accouchement prématuré. Il serait aussi
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intéressant de pouvoir évaluer I'impact de la variabilité anatomique due a la grossesse
sur la sortie du modele numérique de contraction utérine.

Dans un premier temps, nous allons évaluer, sur les sous-modeles qui gerent les
phénomenes électro-chimiques uniquement (sans utiliser le modéle mécanique et donc
sans la mécano-transduction), l'impact des parametres géométriques, électriques, chi-
miques ainsi que ceux du volume conducteur et de la grille d’électrode. Cette analyse
de sensibilité permet aussi de vérifier la fiabilité de certaines parties du modele, en
analysant les résultats. On pourra alors observer si 'impact de la géométrie est déja
notable lorsque la contraction utérine est seulement générée par les phénomenes électro-
chimiques. Nous émettons 'hypothese que les parametres géométriques ont un impact
plus important lorsque 'effet de la mécano transduction est pris en compte dans les si-
mulations. Dans le futur, les parametres mécaniques et de mécano-transductions seront
aussi inclus dans 1’analyse de sensibilité.

5.2 Méthodes existantes pour ’analyse de sensibi-

[ I 4
lité
. . . - r g W
Complexité/régularité Criblage Décomposition de
du modeéle # “
la variance
MNon ¢ . 7 ;
monotone ! f Wi Classificatian Bl Sabol
discontinu i E ; + meTamodeIe‘s quasi-MC i Mante Carlo (MC)
Nn | /7 7 i / 7 i_a'u_‘t:éJramudéI;_E ______________________________
manotone ! ! Lissage ! FAST
continu i Tests staTisJﬂques E
""""""""""""""""" e e s e e R T T e e e S s S e S e S TS S e eSS S ————T
1 1 1 1} 1
Monotone U Planfact|; : i |
interactions i fridet A H i i
Y . . . ==
Monotone Biforcatidne : i i
séquentielles i i i
T i i  Régressianisur les rangs | i
interaction , 1 ' i 1 i
Criblage par groupe) i i i |
i (o s s e e [P e
| i P|qr| R ] i I 1
Linéaire Plian il it v i i
degré | super':safur*é One-At-a-Timel Réﬂrﬂbion linéaire |
: i i i Nombre
0 FT: d 2d 10d 1004 1000s  d'évaluations

d dzl
MNecessite des iechls ¥

; : Effets principaux (1" ordre) Tous les effets (d tout ordre)
connaissances a griort

Effets principaux et totoux  Visualisation des effets principaux

FI1GURE 5.1 — Synthese des méthodes d’analyse de sensibilité issue de la revue de
Tooss [218]. d désigne le nombre de parametres.

Il existe différents types d’analyse de sensibilité (AS). On peut distinguer deux
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grands groupes : les analyses locales et les analyses globales. Les méthodes locales ob-
servent 'effet de la variation des variables d’entrée soumises a des petites perturbations
autour d’un point nominal, alors que les méthodes globales s’intéressent a I’ensemble du
domaine de variation des variables d’entrée [218]. Les analyses de sensibilité locales de-
mandent moins de temps de calcul (efficacité) mais n’explorent qu’'une partie réduite de
I'espace des parametres d’entrée. Les analyses globales permettent d’explorer I'entiereté
de T'espace d’existence des parametres (exactitude) mais sont trés couteuses en temps
de calcul [219].

Iooss a proposé un revue des méthodes d’AS des modeles numériques [218, 220]. 11
présente succinctement les principales méthodes qui se basent sur la variabilité globale
de la sortie, comme nous désirons le faire, et non pas par exemple sur une mesure d’en-
tropie ou de dépassement d'un seuil. Les méthodes dites de criblages (premier type de
méthodes) donnent des résultats qualitatifs mais permettent de traiter des modeles a
plusieurs dizaines voir centaines de variables d’entrée. Elles reposent sur la discrétisation
des entrées sur plusieurs niveaux : un intervalle est défini pour chaque parametre puis
subdivisé. Le nombre de valeurs que peut alors prendre chaque parametre est fini et on
n’utilise pas de loi de probabilité pour le définir. On peut donc dire que ces méthodes
sont déterministes. Il existe plusieurs méthodes de criblage comme par exemple les bi-
furcations séquentielles ou le plan d’expérience "One At a Time” (OAT), mais la plupart
nécessite des hypotheses comme la linéarité ou la monotonie des effets de la variation
des parametres sur la sortie. Un autre groupe de méthodes (différent du groupe de
criblage) qui permet de hiérarchiser I'influence des variables d’entrée sur la sortie re-
pose majoritairement sur la décomposition de la variance. Dans ce groupe, plusieurs
méthodes permettent le calcul des indices de Sobol a 'aide de différentes méthodes
plus ou moins couteuses en temps. Davantage de détails et d’explications sur certaines
méthodes d’AS peuvent étre trouvés dans le livre écrit par Saltelli [221].

La figure 5.1 représente le graphe de synthese issu de la revue de Iooss [218]. Les prin-
cipales méthodes sont positionnées sur un graphe représentant la complexité/régularité
du modele en fonction du nombre d’évaluations nécessaires pour le fonctionnement de
la méthode. Dans ce graphe, on peut voir que la méthode de Morris, qui permet d’ana-
lyser des modeles non monotones et discontinus, est la moins couteuse en temps de
calcul. D’apres looss [218] : "Une approche méthodologique raisonnée consiste a utiliser
la méthode la plus simple adaptée au probleme posé, en fonction de 1’objectif de I’étude,
du nombre d’évaluations du modele que ’on peut réaliser et de la connaissance que ’'on
a sur la complexité du modele. La validation a posteriori de la méthode utilisée permet
de savoir s’il est nécessaire d’utiliser une méthode plus performante, en réalisant ou
non de nouvelles simulations”. C’est donc la méthode de Morris que nous avons utilisée,
comme une méthode simple & mettre en place et adaptée a notre modele. Au vu des
résultats obtenus, nous pourrons décider si une méthode plus complexe, comme une des
méthodes qui calculent les indices de Sobol, est nécessaire ou non pour approfondir les
résultats. En effet, dans le cas de notre modele il n’est pas possible d’affirmer que les
entrées du modele n’interagissent pas sur la sortie, tout comme il n’est pas possible de
supposer que 'effet d'une entrée sur la sortie est monotone.
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5.3 La méthode de Morris
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FIGURE 5.2 — Deux trajectoires dans le cas ou on considére 3 parametres

La méthode de MORRIS [222] est une méthode intermédiaire qui permet un bon
compromis entre I'exactitude et 'efficacité [220]. Elle est actuellement utilisée pour
analyser des modeles dans de nombreux domaines comme les installations nucléaires
[223], les batteries [224], les pesticides [225], le systémes de refroidissement [226], les
cocktails chimiques [227], la fermentation de la biere [228], la localisation de source sis-
mique [229], etc. Elle a déja été utilisée pour analyser une version précédente du modele
de contraction utérine [230] dans lequel la propagation de 'activité électrique, sur une
portion du tissu utérin uniquement, était modélisée sur une grille réguliere cartésienne
de dimension 2.

Pour cette analyse, il faut, dans un premier temps, définir les entrées et les sorties du
modele. Ici les entrées sont les différents parametres des différents modules du modele
(géométrique, électrique, chimique, mécanique), décrits plus loin section 5.4. X est le
vecteur contenant les k parametres du modele (Xy,Xs, ..., Xj ). Des intervalles de va-
riation sont définis pour chacun des parametres puis dimensionnés pour obtenir, pour
tous les parametres, un intervalle sans dimension, c’est a dire qui varie entre 0 et 1.
Ces intervalles sont divisés en un nombre p de segments (p est souvent égal a 4, a 6 ou
a 8). L’espace des parameétres est donc un hypercube de dimension k, noté 2. Ensuite
dans cet espace de dimension k (que 'on peut visualiser comme une grille), on va venir
choisir un certain nombre de points, qui correspondent chacun a un vecteur X (données
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F1GURE 5.3 — Illustration des limites pour classer les parametres

d’entrée), qui vont permettre d’évaluer le modele.

Une méthode d’échantillonnage permet de choisir ces points. L’idée est de venir
sélectionner un certain nombre de trajectoires dans ). Une trajectoire est un chemin
dans () tracé en variant une fois tour a tour chacun des parametres. Une trajectoire
comporte donc k+1 points (k41 vecteurs X). La figure 5.2 présente un exemple avec
deux trajectoires pour un modele régi par k=3 parametres pour faciliter la visualisa-
tion. Pour que I’AS soit correcte il faut un nombre suffisamment élevé de trajectoires
pour que tout 'espace d’existence des parametres soit pris en compte. On cherche ainsi,
en augmentant le nombre de trajectoires, a explorer la globalité de {2 pour avoir une
vision globale de I'impact des parameétres sur la ou les sorties du modele. Le nombre
d’évaluation du modele est T(k+1), ou T désigne le nombre de trajectoires, chaque
évaluation est représentée par un point noir figure 5.2.

Il existe différentes méthodes d’échantillonnage de €2 [222, 231, 232]. La méthode ini-
tiale de Morris [222], repose sur des choix aléatoires : on tire aléatoirement le point
de départ ainsi que les directions successives qui permettent de créer une trajectoire.
Plusieurs auteurs [231, 232] ont travaillé pour rendre I'exploration de {2 meilleure sans
avoir a augmenter le nombre de trajectoires. En effet, si la stratégie d’échantillonnage
n’est pas suffisamment performante, ’analyse risque d’étre erronée, en identifiant, par
exemple, comme parametres significatifs des parametres qui ne le sont pas. Campolongo
et al [231] ont mis au point une stratégie pour rendre plus uniforme la distribution des
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différentes valeurs prises par un parametre au cours de 'analyse. Ils ont proposé une
méthode combinatoire pour trouver parmi un grand nombre de trajectoires, noté Ny,
(entre 500 et 1000) générées aléatoirement les T trajectoires les mieux réparties dans
I'espace (). Cette méthode est utilisable seulement pour un petit nombre de trajectoires
parmi les N, car le temps de calcul croit exponentiellement dii a I’aspect combinatoire.
Ruano et al [232] ont mis au point une autre méthodologie, pour sélectionner les T tra-
jectoires, qui pallie au probléeme du temps de calcul. Ils se basent, comme Campolongo,
sur les distances entre les Ny trajectoires générées aléatoirement, mais sélectionnent les
T trajectoires parmi les N par ’enchainement de plusieurs étapes itératives. Cette ap-
proche n’assure pas de trouver la combinaison optimale globale, mais assure seulement
un optimum local. D’autres techniques d’échantillonnage existent dont la conception ne
repose pas sur le principe de trajectoires, comme par exemple celles dont la conception
repose sur un principe de radiation [233]. Alors que les méthodes basées sur le principe
de trajectoires utilisent la méme largeur de pas entre deux points d'une trajectoire mais
change de point a chaque fois, les méthodes de radiation utilisent des pas différents
mais repartent a chaque itération du méme point initial.
Une fois choisie la méthode d’échantillonnage, il faut construire le plan d’expérience.
On réalise ensuite toutes les évaluations du modele et on obtient pour chacune la sortie
du modele, notée Y(X) pour I’évaluation a partir du vecteur d’entrée X. Dans notre cas,
la sortie est une grandeur calculée sur les signaux EHG simulés, appelée descripteur.
Différents descripteurs peuvent étre évalués sur ces signaux. Ils vont étre décrits en
détails section 5.5. Pour ’AS on choisit donc une de ces grandeurs notée donc Y (X).
La méthode de Morris appartient au type d’AS avec une méthode d’échantillonnage
OAT (One At a Time). Cela signifie qu’entre deux évaluations du modele un seul pa-
rametre change de valeur. Pour évaluer I'impact d'un parameétre, on calcule son effet
élémentaire. L'effet élémentaire (EE) d’un parametre est 'ampleur de la variation in-
duite par la variation prédéfinie d'un parametre. L’idée de la méthode de Morris est que
les EE sont des approximations des dérivées partielles du premier ordre de la sortie du
modele. Pour une variation A; du parametre i, 'EE est calculé a I’aide de ’équation 5.1,
e; est un vecteur de la méme taille que X rempli de zéro excepté a I'index i (du parametre
testé) ou il y a un 1.

V(X +el) - Y(X))

EE, = A (5.1)

Morris souhaite classer les parametres en trois groupes :

1. les parametres négligeables, qui correspondent aux parametres pour lesquels la
dérivée partielle de la sortie par rapport au parametre est nulle

2. les parametres importants avec un effet linéaire, qui correspondent aux parametres
pour lesquels la dérivée partielle de la sortie par rapport au parametre est une
constante (plutot élevée) différente de zéro

3. les parametres avec des effets non linéaires et/ou qui interagissent avec d’autres
parametres, qui correspondent aux parametres pour lesquels la dérivée partielle
de la sortie par rapport au parametre n’est pas constante et dépend du parametre
et/ou de la valeur d’autres parametres.
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Comme expliqué précédemment, chaque trajectoire fait varier une fois chaque pa-
rametre, on peut donc calculer pour chaque parametre autant d’EE qu’il y a de tra-
jectoires. La grandeur proposée par Morris pour mesurer 'importance de I'influence
globale d'un parametre i est la moyenne des EE, p;. La mesure de la non linéarité ou
des interactions est réalisée a ’aide de I’écart type des EE, o;.

11 = TZEEit (5.2)

Campolongo et al [231] proposent d’utiliser plutot la moyenne de la valeur absolue des
EE, p;*, pour éviter que les EE se compensent s’ils ne sont pas de méme signe.

1 T
pox = > | (5.4)

t=1

La perte d’information vis a vis de la monotonie liée a 1'utilisation de u;x peut étre
compensée en comparant p;*x et p;. Si les deux grandeurs sont égales alors l'effet est
monotone puisque tous les EE ont le méme signe.

En résumé, p;* permet donc d’identifier I'importance des parametres et de les classer. o;
mesure la dispersion dans la sortie du modele due a un parametre spécifique. Elle indique
I’ampleur de la dépendance du parametre avec les autres parametres ou l'impact non
linéaire du parametre. Globalement, si o; est élevé, on se trouve face a de la non linéarité
ou/et de U'interaction avec d’autres parameétres. Si o; et u;* sont faibles, le paramétre
est considéré comme négligeable. Si p;* est grand et o petit, le parametre est important
et a un impact linéaire. Le graphe de o en fonction de px, illustré figure 5.3, est souvent
tracé pour visualiser les résultats.

Garcia Sanchez et al [234] ont défini des critéres, illustrés figure 5.3, qui permettent
d’approfondir 'analyse de o; en fonction de pu;* :

1. si g; est inférieur a 0.1 - p;* alors le parametre a un impact presque linéaire,

2. si 0; est inférieur a 0.5 - p;* alors le parametre a un impact monotone,

3. si 0; est inférieur a p;* alors le parametre a un impact presque monotone,

4. si o; est supérieur & p;* alors le comportement est non linéaire (interaction,...).

Ces limites sont justifiées, par Garcia Sanchez et al [234], par le fait que si la distribution
des EE est normale, la limite o < 0.1 - ;% implique que 95% des EE sont contenus dans
+20% autour de la valeur moyenne (illustration figure 5.4), et que donc la plupart des
EE ont des valeurs presque identiques, ce qui implique donc que 'impact du parametre
est presque linéaire (pour une linéarité parfaite il faut que 0=0). De méme, la limite
o < 0.5 - px implique que 95% des EE ont le méme signe que la moyenne et que donc
I'impact du parametre est monotone. Si les distributions des EE ne sont pas normales,
on peut justifier la limite de la monotonie en tragant ﬁ en fonction de ﬁ On peut
identifier la limite jusqu’a laquelle, les points se situent sur la droite x=y. En effet si
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ﬁ = ﬁ, on peut supposer que px = | i |, et donc que tous les EE ont le méme signe, ce

qui implique la monotonie. En tracant ces graphes, Garcia Sanchez et al [234] se sont
apercus que pour ﬁ < 1, les points étaient tous tres proches ou confondus avec x=y,
ce qui explique I’'ajout de la zone presque monotone entre o < 0.5 - pu;x et o < p;*.

wx et o sont donc les grandeurs usuellement utilisées pour exploiter les résultats. Men-
berg et al [219] rappellent que 'utilisation de ces grandeurs est appropriée lorsque la

distribution est continue et symétrique, comme c’est le cas pour la distribution normale.
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En présence de valeurs extrémes qui se dissocient de la majorité des valeurs (”outliers”),
le classement des parametres basés sur la moyenne risque d’étre biaisé. Menberg et al
proposent alors d’utiliser la médiane pour le classement des parametre afin d’obtenir
des résultats plus stables. En effet, la médiane est moins influencée que la moyenne
par les valeurs extrémes et l'allure de la distribution. Ils ont montré sur un exemple,
qu’utiliser la médiane des valeurs absolues des EE permet d’obtenir des classements plus
stables et donc probablement des résultats plus fiables avec un nombre moins élevé de
trajectoires. Dans une étude sur des simulations des EMG de muscle striés (Douania et
al [résultats non publiés]), il a été proposé d’utiliser la médiane des valeurs absolues des
EE, notée median*, et la médiane absolue des écarts (équation 5.5), notée MAD, pour
quantifier la dispersion. Il est alors possible d’identifier les 3 groupes de parametres
(négligeable, influant linéaire et non linéaire/interaction) en utilisant pu* et MAD.

MAD = 1.48 x mediane(] X; — X |) (5.5)

ot X désigne les données et X désigne la médiane des données.

A T’aide d’un test de Kolmogorov Smirnoff (KS), on peut tester la normalité des distri-
butions des EE centrées réduites par leur médiane et leur MAD. Si les distributions des
EE sont normales, on peut alors aussi tracer les limites 0 < 0.1 - y;x et o < 0.5 - p;,
pour identifier les zones linéaire et monotone.

Pour classer les parametres, nous allons donc utiliser quatre indices de sensibilité
différents (illustrés dans la figure 5.5) : p*, median®, ainsi que les distances a l'ori-
gine sur les graphes (ux,0) et (medianex, MAD), notées S1,,, et Sy edian-

Apres le classement, chaque parameétre obtient un rang qui représente son influence sur
les sorties du modele. Les rangs les plus faibles sont associés aux parametres les plus
influents, les rangs les plus élevés aux parametres les moins importants.

Pour que I’AS soit fiable, il faut s’assurer que le nombre de trajectoires est suffisam-
ment élevé pour assurer la stabilité des résultats. Il faut identifier pour quel nombre de
trajectoires les résultats convergent, c’est a dire, a partir de quel moment augmenter le
nombre de trajectoires ne fait plus varier le rang d’importance des parametres ou tout
du moins le rang de groupes de parametres. Pour cela, on peut utiliser un facteur de
position, similaire a celui proposé par Ruano et al [232] :

k
PR, =3 ri = ol (5.6)
p=1 Kp, ;P ;
ou B, ; est la position dans le classement obtenue par le parametre p lorsque le nombre
de trajectoires est égal a t; et P,; est la position dans le classement obtenue par le
parametre p lorsque le nombre de trajectoires est égal a t;. pup, . p,; est la moyenne des
deux positions du parametre p pour les deux valeurs de trajectoires. Si PFy, _,;, = 0
alors aucun parametre n’a changé de position en passant de ¢; a t; trajectoires. On
divise par la moyenne pour réduire I'importance des parametres les moins influents.

5.4 Variables d’entrée du modele : les parametres

Dans cette section, nous allons définir quels parameétres vont étre pris en compte
pour I’AS ainsi que leur intervalle de variation. Comme nous avons choisi de simuler
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que les phénomenes électriques et chimiques, les parametres mécaniques de mécano-
transduction n’interviennent pas. Il n’y a donc pas de co-simulation de phénomenes
électriques et de phénomenes mécaniques.

5.4.1 Géométrie de ’utérus

Choix des valeurs des quatre poids (un par mode)

Construction du maillage a 6660 a points

Lissage de Taubin

Deux itérations de remaillage

FIGURE 5.6 — Etapes nécessaires a l'obtention du maillage pour une simulation de

I’AS

TABLEAU 5.1 Surfaces des maillages de la base de données

Maillage || Surface (en mm?) | Surface moyenne d'un fasciculus (en mm?)
1 124152 1.17
2 136397 1.28
3 117515 1.10
4 100785 0.95
5 140962 1.32
6 121683 1.14
7 110018 1.03
8 127790 1.20
9 115646 1.09
10 151959 1.42
11 172481 1.62

Du point de vue de la modélisation, Yochum et al [9] assimilent chaque point du
maillage a un fasciculus (amas de cellules). Ils considérent que le comportement d’un
fasciculus est homogene a celui d’une cellule.

Pour modéliser la géométrie utérine, nous allons utiliser les modes de variation
précédemment identifiés a partir de PACP. Young et al [33] considerent qu'un fasci-
culus présente un diametre de 1 & 2 mm (soit une section de 0.79-3.14 mm? si I'on
considere un cercle). Le tableau 5.1 indique la surface totale de chacun des maillages de
base de données. Celle-ci varie entre 100785 et 172481 mm?. Si on se base sur les modes
de variation donnés pour ’ACP, réalisée sur les maillages obtenus pour conver=80 et
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coté boite = 50, on obtient des maillages avec 6660 points. Si on remaille en subdivisant
chaque arréte, on obtient apres deux itérations des maillages avec 106530 points. La
correspondance entre les points est conservée puisqu’on découpe tous les éléments de
la méme fagon. Si I'on considére, en reprenant I’hypothése de Yochum et al [9], que ces
points représentent 106530 fasciculus, on peut calculer, a partir de la surface de chaque
maillage (tableau 5.1), la surface moyenne ses fasciculus. On voit que dans les 11 cas, la
surface moyenne est dans l'intervalle de 0.79-3.14 mm?, calculé & partir des diametres
donnés par Young. Nous pouvons donc utiliser, en conservant I’hypothese de Yochum,
les maillages et les modes de variation obtenus pour conver=80 et cdté boite = 50.
Nous considererons donc comme parametres de géométrie utérine pour I’AS, les quatre
premiers modes de variation qui englobent 90% de la variabilité anatomique de notre
base de données. Ces quatre parametres sont donc les poids (p1, p2, p3 et ps) & affecter
aux modes. On définit pour chacun des poids les distributions suivantes, obtenues suite
a ’ACP :
o pour le mode 1 : py suit une distribution normale de moyenne 0 et d’écart type
714 ;

o pour le mode 2 : py suit une distribution normale de moyenne 0 et d’écart type
605 ;

o pour le mode 3 : p3 suit une distribution normale de moyenne 0 et d’écart type
282;

o pour le mode 4 : py suit une distribution normale de moyenne 0 et d’écart type
238.

Nous avons choisi des plages de variation incluant 90% plutdt que les 95% de la popula-
tion pour éviter de générer des maillages limites qui risquent de ne pas étre représentatifs
(si par exemple I'espace d’existence est un 4-hyperellipsoide et pas un 4-hyperrectangle).
Nous allons donc générer des maillages de 6660 points a partir des 4 poids choisis dans
leur intervalle de définition. Ces maillages seront ensuite remaillés avec 2 itérations pour
atteindre un nombre de points adapté a I’hypothese de Yochum. Cependant, avant le
remaillage, nous allons lisser le maillage de 6660 points pour permettre d’homogénéiser
la longueur des arétes et éviter les arétes tres petites dans certaines zones, pour certain
maillage. Nous avons choisi d’utiliser le lissage de Taubin [193], qui consiste a recalculer
la position des points. On commence, pour chaque point, a soustraire son vecteur de
coordonnées a celui de ses voisins puis a en faire la somme pondérée (équation 5.7). On
pondere chaque voisin de la méme fagon, par 1 divisé par le nombre de voisins. Ensuite
on repositionne les points (équation 5.8) en utilisant la position actuelle ainsi que la
moyenne de la différence avec la position des voisins calculée avec 1’équation 5.7. Pour
compenser la variation de volume ainsi générée, on change a nouveau la position des
points a 'aide de 1’équation 5.9. On itére un certain nombre de fois cette procédure.
Taubin et al [193] donnent comme indication que A doit varier entre 0 et 1 et p doit
varier ente 0 et 1 et doit aussi étre inférieur a -p.

AUZ' = Z 1

jEvoisins © ' VOLSINS

(v; —vy) (5.7)

vi = v; + AAvy; (5.8)
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v = vl + pAv; (5.9)

Apres différents tests sur des maillages générés, nous avons choisi, pour notre appli-
cation, d’itérer 10 fois et de prendre A=0.5 et pu=-0.51 (parameétres de la procédure
"shrink and inflate” de Taubin, comme les signes de ces parametres sont opposés ils ont
des effets inverses).

Une fois obtenu un maillage lissé, nous appliquons les deux itérations de remaillage.
Chaque élément est découpé en 4 nouveaux éléments, en placant de nouveaux points au
milieu de chaque aréte. Ce remaillage tres simple nous permet de conserver la correspon-
dance entre les points et éléments, ce qui nous intéresse beaucoup pour la simulation.

La figure 5.6 schématise les principales étapes de la construction d’un maillage pour
une simulation de I’AS.

5.4.2 Activité électrique (modele Red3)

Les équations présentées dans le premier chapitre qui régissent le modele de I'activité
électrique sont les suivantes :

Potentiel de la membrane

dVy, 1
T Oi(lstim —Iog — Ik — Ixca — I1) (5.10)

Diffusion : propagation de proche en proche

dd‘/t;n = zcy:nf - ‘/couplage et chouplage,i = zj: Dk(vm,z - Vm,j) avec Dk = TeSZStlc,mdk

(5.11)
Apres plusieurs tests, 'expression du coefficient de diffusion a été réadaptée car la
longueur des arétes était en moyenne approximativement égale & Imm. Apres plusieurs
tests, nous nous sommes apergus qu'une valeur de dj trop petite (certaines longueurs
d’arétes étaient inférieures a 0.5mm) provoquait la divergence du calcul de Dy, ce qui
déstabilisait le potentiel électrique de certaines cellules et provoquait une stimulation et
propagation électrique non souhaitée et incohérente. Nous avons donc ajouté un terme
dans I’équation de dj, de la maniere suivante, afin de décaler la limite de divergence :

- resistC’i(dk +1) (5.12)
Canaux potassiques voltage-dépendant
Ix = Ggng(V,, — Fk) (5.13)
Canaux calciques voltage-dépendant
Icq = Jback + Gea 1VCa_Vm (Vin — Eca) (5.14)

14 exp Co—m
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RT. [Ca®*].
Fen =5 ™ [Carn,

o ) (5.15)

R désigne la constante des gaz parfaits, T la température et F la constante de Faraday.

Canaux potassique calcium-dépendant

Ixca = G Ca™) g 1
KCa = KCQW( m— EK) (5.16)
Canaux de fuite
I, =G(V,,— Ep) (5.17)
Réservoir de calcium intracellulaire
d[Ca®T];
[CZ] = fo(—alo, — Koo[Ca®t)y) (5.18)

Nous avons donc dans ce modele Red3, 17 parametres qui sont :
o Gk et Ek les parametres des canaux potassiques voltage dépendants ;

o Gkca et K les parametres des canaux potassiques activés par le calcium (ainsi
que Ex déja mentionné pour I'item précédent) ;

0 Gea, Jback, Roa Vea les parametres des canaux calciques voltage dépendants
ainsi que la température T et [Ca®"], qui interviennent aussi dans I'équation des
canaux calciques voltage dépendants ;

o Gy, et Ey, les parametres des canaux de fuite;

o Cy, la capacité de la membrane d’une cellule et resist la résistivité électrique
entre deux cellules ;

o Kca, a et f. les parametres des composants intracellulaires.

Pour ce modele, un certain nombre de parametres ont été identifiés dans des études
précédentes, afin que le modele donne des résultats cohérents. Pour ces parametres
nous allons définir, pour I’AS, un intervalle de variation centré autour des valeurs iden-
tifiées, afin de rester dans la zone qui donne des signaux EHG. En effet, un des buts de
I’AS est d’identifier I'impact des parametres sur le signal EHG de fin de grossesse. Si
on fait une AS sur des signaux EHG ne représentant pas une activité contractile, nous
ne pourrons pas réellement identifier les parametres importants dans le contexte tres
particulier qui nous intéresse.

Pour les parameétres des canaux potassiques voltage dépendants, Wang et al [44] ont es-
timé les conductances pour les courants potassiques pour des myocytes de rate enceintes
et non enceintes. Parmi ces courants, ceux qui restent présents, apres les simplifications
suggérées par Rihana sur son modele initial [6], sont ceux avec une conductance de
O.O64i0.014gn—52. Khan et al [48, 49, 235, 236] ont travaillé sur les propriétés des ca-
naux potassiques a larges conductances sur des myocytes humains de femmes enceintes
et de femmes non enceintes (calcium et voltage dépendent). Khan et al [48] pour les
canaux voltage dépendants ont évalué la conductance pour un canal seul a 2294+13pS.
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En utilisant la taille d’une cellule utérine de rate en milieu et fin de grossesse obtenue
par Yoshino et al [237], on trouve une conductance pour le canal seul entre 0.0028::%2
et 0.004221—52. Il est difficile de convertir cette valeur, par canal, en une valeur par cellule
car le nombre de canaux par cellule n’est pas donné. L’intervalle initial choisi a donc
été [0.05-0.078] 225 en se basant sur les données de Wang et al [44]. Lors des premiers
tests, le modele semblait tres sensible a la valeur de G, ne donnant pas dans la plupart
des cas des signaux semblables a ceux d’une contraction. Comme on souhaite se placer
dans un domaine d’existence ou les intervalles des parametres permettent de générer
des EHG représentatifs de ceux d’une contraction, nous avons choisi de resserrer l'inter-
valle en prenant £10% de la valeur par défaut dans le modele. En ce qui concerne Eg,
Casteels et al [238] ont évalué le potentiel de Nernst des ions potassium de myocytes
utérins de rates, plongés dans des solutions d’inuline et d’ethanesulphonate. Dans le
premier cas, entre le milieu de grossesse (15 jours) et la fin de la grossesse de la rate
(19-20 jours) le potentiel de Nernst varie entre -76mV et -77mV. Dans le deuxieéme cas,
il varie entre -85mV et -86mV. On aurait donc un intervalle entre -76mV et -86m, la
valeur par défaut dans le code étant -83mV. Apres quelques tests, il est apparu que cet
intervalle semblait un peu large. Il a donc été réduit a [-80,-86]mV, pour que I'écart
par rapport a la valeur par défaut soit le méme dans les deux directions.

Pour les valeurs de la conductance des canaux potassiques activés par le calcium, Anwer
et al [47] ont estimé, pour des myocytes humains, la conductance unitaire d’un canal
a 179+4pS. Pour des myocytes de femmes enceintes, Khan et al [48] l'ont estimé &
229+13pS. Pour les mémes raisons que précédemment, il est difficile de convertir ces
valeurs représentatives des canaux unitaires en conductivité globale de la cellule sans
avoir acces a la densité de canaux. Nous allons donc prendre, pour créer l'intervalle
de variation, £10% de la valeur par défaut précédemment identifiée pour le modele
par Rihana et al [6] & partir des données de Wang [44]. Pour la concentration de demi
activation potassique K, la valeur par défaut dans le modele est 0.01mM. Anwer et al
[47] donnent pour des myocytes utérins humains, K égal a 0.02mM pour un potentiel
membranaire égal a -50mV, et 0.0lmM pour un potentiel membranaire égal a 40mV.
Nous avons initialement défini I'intervalle comme [0.01-0.02]mM. Apres quelques tests
et la visualisation des signaux EHG, cet intervalle a été réduit a [0.1-0.15]mM afin
d’obtenir des signaux correspondant a des contractions utérines.

Les parametres qui ont été identifiés par Laforet et al [7] sont Jpaer = 0.0055%—52, Re.
= 4.81mV, Vg, = -24.88mV, G¢, = 0.02225 | E; = -20mV et G, = 0.005525.
Les parametres qui ont été identifiés par Rihana et al [6] sont Ko, = 0.01%, a =

0.000047”55%2 et f. = 0.4. Pour tous ces parametres nous allons prendre £ 10% autour
de ces valeurs par défaut afin de définir les intervalles de variation. Néanmoins, pour les
parametres pour lesquels ¢’est possible et/ou pour lesquels des données expérimentales
existent, nous avons vérifié la cohérence des valeurs identifiées.

Pour les parametres des canaux de fuite, les principaux ions concernés sont les ions
chlorure, méme si, surtout apres la simplification réalisée par Laforet et al [7], ces ca-
naux de fuite ne représentent pas seulement les canaux chlorures. Le potentiel de Nesrt
pour les canaux chlorures a été estimé par Aickin and Brading [239] en 1982, sur des
cellules du canal déférent de cochon d’Inde aux alentours de -24mV (plusieurs valeurs

sont données -23.8mV ou encore -34.3mV). Casteels et al [238] ont évalué le potentiel
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de Nernst des ions chlorure de myocytes utérins de rates plongés dans des solutions
d’inuline et d’ethanesulphonate. Dans le premier cas, entre le milieu de grossesse (15
jours) et la fin de la grossesse de la rate (19-20 jours) le potentiel vraie entre -18mV et
-17mV. Dans le deuxieme cas, il reste stable a -32mV. On peut voir que la valeur choi-
sie par défaut dans le modele est cohérente avec la littérature. Coleman et Parkington
[45] ont estimé sur des cellules utérines de cochon d’'Inde, des conductances liées aux
ions chlorure de l'ordre de 419+4 pS. Si on considere qu’une cellule utérine de cochon
d’Inde est approximativement de la méme taille qu’une cellule utérine de rate, on peut
reprendre les mesures effectuées par Yoshino et al [237], et dire qu’entre la moitié et la
fin de la grossesse, la cellule varie entre 5193 et 7599um?. On peut alors estimer que
la conductance varie approximativement entre 0.005 (fin de grossesse) et 0.008 (milieu
de grossesse)gfn—%. La valeur par défaut choisie pour le modele (0.0055221—5;) est donc bien
cohérente avec ces valeurs.

Pour les parametres des composants intracellulaires du modele, nous n’avons pas trouvé
dans la littérature de données pour des myocytes utérins.

Pour les parametres Gea, Rea, Vea et Jback, il n’existe pas non plus de données dans la
littérature. Les valeurs par défaut ont été identifiées de maniere a ce que les potentiels
électriques générés par le modele correspondent aux potentiels mesurés. Par contre,
différentes données sur les courants calciques de différents muscles lisses (dont les cel-
lules utérines) peuvent étre trouvées dans la littérature, notamment chez Yoshino et al
[237], par Ohya et al [46] et par Inoue et al [240]. Parthimos et al [241] ont estimé Rca
= 8.5 mV et Vca = -24 mV pour des cellules de 'artere de 1'oreille du lapin.

En ce qui concerne la capacité de la membrane, Yoshino [237] indique que la capacité de
la membrane d’une cellule utérine de rate en fin de grossesse est de 'ordre de 1'4257%'
Il est possible d’estimer qu’elle est de 0.6% pour le milieu de grossesse sur une cellule
utérine de rate, a partir des mémes travaux de Yoshino et al. Nous disposons donc d'un
intervalle de variation entre 0.6 c‘jn—Fz et 1.42 % pour la capacité de la membrane.

T correspond a la température du corps, la valeur par défaut dans le modele est de
310.15 K, ce qui correspond a 37°C. L’intervalle défini pour ce parameétre est [309.15K,
331.15K], ce qui correspond & [36°C-38°C], limites approximatives des variations de
température corporelle considérées comme normales.

Pour le parametre resist, nous avons réalisé des tests préliminaires pour définir I'inter-
valle [35, 45] Qem pour lequel Pactivité se propage d’une maniere cohérente.

5.4.3 Volume conducteur

La figure 5.7 rappelle le principe du modele de volume conducteur décrit dans le
Chapitre 2. Pour I’AS; il faut donc considérer pour chaque couche la ou les conductivités
(en fonction de I'hypothese de Iisotropie ou non du tissu) ainsi que son épaisseur. On
a donc pour ce volume conducteur 8 parametres qui sont :

O Oabdox; Tabdoy €t €abdo les parametres du muscle abdominal ;
0 Ogat €t e les parametres de la couche de gras;
0 Oskin €t €gkin les parametres de la peau;

O Omyo le parametre du myometre.
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ELECTRODE o est la conductivite
_- AR © est I'épaisseur
PEAU  Ouin eun
GRAS Ofat Ctat

. MUSCLE ABDOMINAL  Oandox:Oabdoy | *€abco
: MYOMETRE Opyo

FIGURE 5.7 — Représentation du volume entre ’électrode et le myometre

Ces parametres dont il faut déterminer les plages de variation, sont des conductivités de
tissus humains et les épaisseurs des tissus. Gabriel et al [242] et Faes et al [243] ont fait
une revue des conductivités mesurées sur différents tissus humains. La définition des
intervalles pour le volume conducteur s’est beaucoup appuyée sur le travail de Julien
Chevreau [244].

Muscle abdominal Pour 04p4.., Gabriel et al [245] ont fait des tests sur des muscles
de cochons pour des fréquences entre 40Hz et 70Hz. Ils ont trouvé des valeurs de conduc-
tivité de 0.15£0.014 % Gabriel et al [246] ont aussi fait des tests sur des muscles striés
de bovins et ont trouvé des conductivités entre 0.4% et 0.6%7 pour des fréquences entre
10 et 200Hz. Faes et al [243] donnent une valeur moyenne de 0.152 pour le muscle.
Nous avons donc choisi de définir 'intervalle le plus large possible et donc de faire va-
rier ogpd0. dans l'intervalle [0.14—0.6]%.

Pour o440y, les mémes études ont donné des valeurs de conductivité de 0.19j:0.018%
[245], entre 0.42 et 0.62 [246], et une valeur moyenne de 0.42Faes et al [243]. Nous
avons donc la-aussi choisi de définir I'intervalle le plus large possible et de faire donc
varier gpdoy dans l'intervalle [0.17-0.6]%.

Pour I"épaisseur du muscle abdominal, Ota et al [247] ont évalué ’épaisseur du rec-
tus abdomini en utilisant I’échographie pour des femmes de différents groupes d’age.
Pour les groupes d’age compris entre 20 et 45 ans, I'épaisseur était de 11.3+£1.8mm et
7+2.2mm. Coldron et al [248] ont évalué 'épaisseur pour des femmes entre 18 et 46 ans.
Pour les nullipares, 1’épaisseur était de 'ordre de 9.7741.62mm, et pour les femmes a
1 jour de post partum, ’épaisseur était de 8.0941.4mm. Lors d’une étude dans notre
laboratoire (BMBI), des mesures expérimentales ont été réalisées sur des femmes en-
ceintes [244] et I'intervalle de variation de ’épaisseur était de [3.2-11.5]mm. Nous avons
donc choisi de prendre comme intervalle de variation [3.2-13]mm, pour inclure le plus
de cas possibles.
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Graisse sous-cutanée Peters et al [249] ont indiqué que la conductivité de la graisse
sous cutanée humaine est de I'ordre de 0.08%. Gabriel et al [245] ont mesuré la conduc-
tivité de la graisse de cochon. Pour des fréquence comprises entre 40 et 70Hz, elle est
de l'ordre de 0.078+0.0192. L’intervalle par défaut du modele est [0.032-0.048] comme
indiqué par Laforet et al [230]. Pour notre AS, nous avons donc choisi de définir pour
0 fat, U'intervalle [0.032-0.097].

L’épaisseur de graisse sous cutanée pour des femmes enceintes diabétiques a été évaluée
par Engstrom [250] entre 3 et 18 mm, 1a ou elles injectent leur insuline. Nous avons
donc défini un intervalle [3,18mm pour ey

Peau En ce qui concerne la conductivité de la peau Yakamoto at al [251] ont estimé la
résistivité du derme humain a 4.5Qm, soit une conductivité de 0.22%. De plus, Ayachi
et al [252] ont indiqué que le rapport entre la conductivité de la peau et la conductivité
de la graisse sous-cutanée était égal a 20. Donc si on reprend l'intervalle défini pour
la graisse sous-cutanée, on obtient un intervalle de [0.64—1.94]%. En tenant compte des
deux sources, nous avons donc choisit l'intervalle [0.2-1.94]% POUT O gjin-

Mirpuri et al [253] ont mesuré I’épaisseur de la peau pour des femmes enceintes avec
(PH) et sans (PN) hypertension. Lors du 2¥™¢ et 3¢ trimestre, pour le groupe PH,
I'épaisseur était de respectivement 1.45+0.1mm et 1.1540.15mm. Lors du 2%™¢ et
3%me trimestre, pour le groupe PN, I'épaisseur était de respectivement 1.5540.15mm et
1.240.1mm. Si I'on souhaite englober tous les groupes, on peut définir comme intervalle
[1-1.7Jmm. Le modele prenait comme intervalle par défaut [1.6-2.4]mm, comme indiqué
par Laforet et al [230]. Nous avons donc défini notre intervalle comme [1-2.4]mm pour
I’épaisseur de la peau dans notre AS.

Myometre Gabriel et al [246] ont mesuré la conductivité de I'utérus humain sur des
tissus 24 a 48h post mortem. Pour des fréquences entre 10Hz et 200Hz, 0,,,, varie entre
0.3% et 0.6%. L’intervalle choisi par défaut dans le modele est [0.16—0.24]%, comme
indiqué par Laforet et al [230]. Nous avons choisit d’inclure ces deux sources pour
définir pour I’AS, l'intervalle de variation de o,,,, comme [0.16-0.6]%.

5.4.4 Grille d’électrode

L’enregistrement des signaux EHG réalisé expérimentalement dans notre équipe
utilise une grille de 16 électrodes. Nous avons besoin de 8 parametres pour modéliser
cette grille (figure 5.8) :

o center, et center, qui permettent de positionner la grille par rapport a la surface
générée par le volume conducteur, qui fait 160 pixels sur 160 pixels. Dans notre
cas pour que la grille soit centrée par rapport a la surface, il faut prendre center,
= 4 cm et center, = 4 cm;

o A, et Ay, qui déterminent la distance entre les centres de deux électrodes adja-
centes, dans les deux directions de la grille. Ici on a A, = 1.75 cm et A, = 1.75
cm .

o eray qui correspond au rayon d’une électrode. Ici on a eray = 4 mm;
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FIGURE 5.8 — A droite : matrice standard pour une grille d’électrodes utilisée en
clinique. A gauche : modélisation de cette méme grille d’électrodes (les valeurs des
axes sont en pixel 1 pixel = 0.5 mm).

o nsig, et nsig, qui correspondent au nombre d’électrodes dans les deux directions
de la grille. Ici on a nsig, = 4 et nsig, = 4;

o rotation qui correspond au degré de rotation de la grille par rapport a I’axe per-
pendiculaire au plan de la grille. Dans I’idéal, rotation = 0°.

Les parametres A,, Ay, nsig,, nsig, et eray relevent de la fabrication de la grille et
sont donc fixes. En effet, une fois la grille choisie, les parameétres qui peuvent avoir un
impact sur le signal EHG sont ceux qui dépendent de la mise en place de la grille. 11
peut y avoir de légeres différences de positionnement de la grille. Nous avons donc pris
en compte dans I’AS les parametres centery et center, et rotation, que nous avons
fait varier dans les intervalles suivants :

o center, varie entre 3.6 cm et 4.4 cm;
o center, varie entre 3.6 cm et 4.4 cm ;
o rotation varie entre -5°%t 5°.

Le tableau 5.2 présente tous les parametres du modele pris en compte dans I’AS,
ainsi que les plages de variations que nous avons définies pour chacun. Ces plages de
variations sont définies soit en [minimum,maximum] soit en moyenne=+écart type.
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TABLEAU 5.2 Tableau récapitulatif

Modele Parameétre | Unité | Valeur par défaut | Min/Mean | Max/Std
a mel.em? de-5 3.6e-5 4.4e-5
[Ca*]. et 3 2.7 3.3
Cnm, =L 1 0.6 1.42
Ex mv -83 -86 -80
Eyr mv -20 -22 -18
fc 0.4 0.36 0.44
Gea ms 0.022 0.0198 0.0242
Gk ms 0.064 0.0576 0.0704
Red3 Gkca 13 0.08 0.072 0.088
G %Sg 0.0055 0.00495 0.00605
Iback LA 0.029 0.0261 0.0319
kca L 0.01 0.009 0.011
K mmol 0.01 0.01 0.015
Rca mv 4.81 4.329 5.291
Vea mv -24.88 -27.368 -22.392
T K 310.15 309.15 311.15
resist Qcm 40 35 45
center_x cm 4 3.6 4.4
Grille center_y cm 4 3.6 4.4
rotation ° 0 -5 )
O abdox El 0.14 0.14 0.6
Tabdoy s 0.17 0.17 0.6
O fat s 0.032 0.032 0.097
Volume Omyom £ 0.1 0.16 0.6
Conducteur Oskin s 0.2 0.2 1.9/
€abdo m 0.003 0.0052 0.013
€fat m 0.003 0.003 0.018
€skin m 0.001 0.001 0.0024
pl 1.37¢e2 0 714
Géométrie p2 -41.7 0 605
utérine p3 1.39%e1 0 282
p4 -9.7el 0 238

5.5 Sortie du modele : les descripteurs

Comme le modele a pour but de reproduire le signal EHG mesuré sur I’abdomen
de la femme enceinte, la sortie du modele est représentée par le calcul de descripteurs
sur les signaux EHG obtenus pour chaque électrode de surface simulée. On considere
ici, comme expliqué précédemment, une matrice de 16 électrodes de surface. Deux tech-
niques de mesures expérimentales sont couramment utilisées dans les études sur des
signaux réels : 'approche monopolaire et 'approche bipolaire. Dans le cas monopo-
laire, le signal EHG provenant d’une électrode unique est pris en compte. En bipolaire,
c’est la différence des signaux obtenus par deux électrodes adjacentes qui est analysée.
Cette approche permet d’augmenter le rapport signal/bruit en éliminant le bruit en
mode commun, mais crée un biais dans le cas des études de corrélation de signaux.
Comme nos signaux sont issus de simulation, ils sont beaucoup moins bruités que les
signaux expérimentaux et 1'utilisation de la mesure bipolaire n’est pas nécessaire. Nous
allons donc considérer seulement les signaux monopolaires pour calculer les descrip-
teurs.
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Nous obtenons donc, lors d’une simulation, 16 signaux EHG simulés (en mV) qui
représentent le signal électrique généré par une contraction (plusieurs dizaines de se-
condes). Afin d’étudier 'influence des différents parametres du modeles sur ces signaux
EHG simulés, il est nécessaire de définir des descripteurs qui permettront de caractériser
ces signaux et de quantifier les variations induites lors de I’AS. Plusieurs auteurs [29, 30]
ont identifié, différents descripteurs d’intérét pour le suivi de grossesse a partir des si-
gnaux EHG, pour les deux approches monopolaire et bipolaire. Nous allons classer ces
descripteurs en trois groupes : les descripteurs temporels, les descripteurs fréquentiels
(domaine spectral), pour ’approche monovariée, et les descripteurs de corrélation (ap-
proche bivariée). Pour chacun des 16 signaux, on calcule la valeur des descripteurs
temporels et fréquentiels. Pour les descripteurs qui mesurent la corrélation entre les
signaux, on calcule leur valeur pour chacune des paires d’électrodes possibles par com-
binaison des 16 électrodes.

Finalement, pour avoir une mesure du comportement global, nous avons choisi la
médiane des valeurs obtenues pour les différentes électrodes ou paires d’électrodes, car
la médiane est moins sensible au bruit que la moyenne.

Nous allons maintenant présenter les différents descripteurs communément utilisés dans
le cadre de 'EMG utérin.

5.5.1 Domaine temporel
Approche monovariée

Dans cette section, les grandeurs sont calculées dans le domaine temporel sur un
signal x(t) de longueur N.

Moyenne quadratique (Root Mean Square) La moyenne quadratique, notée
RMSA, est calculée a I'aide de I’équation 5.19. Elle donne des informations sur 'ampli-
tude du signal.

L
RMSA = NZJ}(Z) (5.19)

=1

Time reversibility Cette grandeur [254, 255], notée trev, permet de mesurer la
réversibilité du temps, qui est une mesure de la non linéarité d’un signal.

1 N

v 2 (@) —eh—7) (5.20)

n=7+1

trev =

Hassan et al 2013 [256] utilisent 7 = 1 dans le cas de signaux EMG utérin.

Detrended fluctuation analysis Cette grandeur [257, 258, 259], notée DFA, donne
des indications sur la stationnarité d’un signal. La premiere étape est de calculer une
nouvelle série qui correspond a la somme cumulative des écarts a la moyenne z de la
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série initiale x(t), comme présenté équation 5.21.

y(k) = > _[x(i) — 7] (5.21)

Ensuite on segmente cette nouvelle série en fenétres de taille n. Pour chaque fenétre, on
estime le polynéme d’ordre 1 qui représente le mieux les données. On peut évaluer la
série y, (k) qui prend la valeur du polynome pour chaque fenétre. On peut alors estimer
la fonction de fluctuation en faisant varier n. On obtient ainsi la fonction F(n).

F(n) = J > y(k) = yu (k)] (5.22)

=1

Ensuite on émet I'hypothese que F(n) peut étre approximée par une loi puissance d’ex-
posant « : F(n) ~ n® L’exposant «, que l'on note DFA, est évalué en interpolant
linéairement log(F(n)) avec log(n). La valeur de o permet de caractériser la stationna-
rité du signal. Si « est supérieur a 1, le signal n’est pas stationnaire.

Sample entropy Cette grandeur [30, 260, 261, 262], notée SampEnt, mesure la
régularité d’une série temporelle finie. Plus I'entropie est élevée moins le signal est
prévisible. Pour la calculer, on définit dans un premier temps la distance entre deux
vecteurs u et v de méme taille :

dist(u,v) = mazx(ju — v|) (5.23)

Le but est de vérifier que si deux ensembles de points de longueur m ont une dis-
tance inférieure a r, deux ensembles de points de longueur m+1 ont aussi une distance
inférieure a r. Ensuite on définit des vecteurs de taille m, la dimension de plongement,
comme présenté dans 1’équation 5.24, avec r la tolérance, souvent prise égale a 0.2*écart
type de x(t).

Xon(i) = [2(i), (i + 1), oo, 2(i +m — 1)]. (5.24)

SampEnt peut alors étre calculée a I'aide de 1’équation 5.25.

SN dist (X (7) — X () < 7]
SN [dist (X (5) — Xm(i)) < 7]

SampEnt = —log( ) (5.25)

Approche bivariée

Dans cette section, nous présentons les descripteurs qui évaluent la corrélation/la
similitude entre deux signaux x1(t) et x2(t) de longueur N. Dans le cadre de notre
travail, x1(t) et x2(t) sont choisis parmi les 16 signaux obtenus par la grille d’électrode
décrite précédemment.
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Corrélation linéaire La corrélation linéaire, notée corecoe fyearson, aussi appelée co-
efficient de corrélation de Pearson, mesure la dépendance entre les deux signaux. Elle
se calcule a I'aide de 1’équation 5.26 avec ;1 et o respectivement les moyennes de
x1(t) et x2(t).

SN (@ 1(k) = 1) (@2(k) — p1ao) (5.26)
VEN L (21(k) = 1121)2 SN (02(k) — fi2)?

La valeur varie dans l'intervalle [-1,1]. -1 et 1 correspondent a des corrélations linéaires
parfaites, 0 correspond a ’absence de corrélation.

Corecoefpearson =

ql

v

pl

v

La valeur moyenne des segments en pointillés sur x2(t) correspond a qi

FIGURE 5.9 — Schéma pour le calcul de h?

Corrélation non linéaire H2 Pour estimer le coefficient de corrélation non linéaire
[256, 263], noté H2, le signal x1(t) est divisé en classes d’amplitude pi, comme illustré
par les droites pointillées bleues figure 5.9. L correspond au nombre de classes. Ensuite
pour chaque classe i, on calcule la moyenne qi des valeurs que prend le signal x2(t)
lorsque la courbe x1(t) passe dans la classe i (valeurs représentées en pointillé noir
sur la courbe x2(t) figure 5.9). Ensuite on estime la fonction de régression linéaire f
(courbe rouge sur le graphe de q en fonction de p figure 5.9) entre chaque couple (pi,qi)
successifs. On peut alors calculer le coefficient de régression non linéaire a l'aide de
I’équation 5.27.

Spe 22(k)? = Sl (22(k) — f(21(k)))?
S 22(k)?
Le coefficient de corrélation non linéaire varie entre 0 et 1. Lorsqu’il est égal a 0, x1(t)

est indépendant de x2(t). Lorsqu’il est égal a 1, x2(t) est déterminé par x1(t). La mesure
de H2 est asymétrique : la valeur de H2 obtenue en estimant x2(t) a partir de x1(t)

(5.27)

h21‘2/:c1 =
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est différente de celle obtenue en estimant x1(t) a partir de x2(t). Hassan et al [256]
a choisit L = 15 dans le cas des EMG utérins et indique que sa valeur affecte peu les
performances de la méthode.

5.5.2 Domaine spectral

Dans le domaine spectral, la densité spectrale de puissance (DSP) permet d’estimer
la distribution d’énergie du signal en fonction de la fréquence [264]. C’est donc une autre
maniere de caractériser le signal EHG. Plusieurs méthodes existent pour I’estimation
non paramétrique de la DSP qui reposent sur le calcul du périodogramme : méthode de
Bartlett (1948), méthode de Blackman and Turkey (1958), méthode de Welch (1967).
Dans le cadre de signaux EMG utérins, c¢’est le périodogramme de Welch qui est souvent
utilisé [29]. Tl est aussi appelé périodogramme moyenné modifié, et est une modification
du périodogramme de Bartlett.

Densité spectrale de puissance : méthode de Welch Différentes étapes per-
mettent de calculer les périodogrammes modifiées Py (f) [264]. L’hypothese ergodique
consiste a estimer que la moyenne des M périodogrammmes fournit une bonne estima-
tion de la densité spectrale de puissance (équation 5.28).

P(f) =57 X ) (5.29)

M =
Pour calculer la densité de puissance spectrale, nous avons utilisé une fenétre de "han-
ning” et une fréquence d’échantillonage de 20 Hz. On obtient donc a partir d’'un signal
EHG (en Volt), x(t) de taille N, en fonction du temps (en s), une représentation de la
densité spectrale de puissance, P de taille M, en fonction des fréquences (en Hz) (fi-
gure 5.10). On peut ensuite extraire plusieurs descripteurs a partir de cette DSP. Ceux

EMG

densité de puissance spectrale

. .

temps fréquences

FIGURE 5.10 — Passage du domaine temporel au domaine spectral

que nous avons utilisés pour I’AS sont :

Fréquence maximale La fréquence maximale, notée peaky,., correspond a la
fréquence associée au maximum de la DSP.
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Fréquence moyenne (MNF) La fréquence moyenne, notée mnf, se calcule a I'aide
de I’équation 5.29.

tmaz f. P
MNF = == LE (5.29)
VL p.
j=1"J
Déciles des fréquences Les déciles des fréquences soit le 1°F, 2ieme — gieme

correspondent a la fréquence pour laquelle la somme cumulative de la DSP atteint
respectivement 10%, 20%, ...., 90% de la somme totale de la DSP. La fréquence qui
correspond a 50% est la fréquence médiane (MDF'). On note respectivement les déciles :
otf, ttf, thtf, ftf, mdf, stf, setf, etf, nft. Les déciles permettent d’étudier la répartition
des énergies dans la bande passante du signal.

La figure 5.11 illustre le calcul des descripteurs a lissue d’une simulation.

Sortie : signal EMG sur 16 électrodes

Domaine temporel Domaine fréquentiel
Approche bivariée Approche monovariée ‘
i
1|
Electrode 0 Electrode 4 £ } ‘
|

0% -2% | w“ J\

JIH - P
Vl{‘\“w\‘w Lol A —

L
|

H2 RMS, DFA et SampEnt Fréquence moyenne

Médiane des valeurs obtenues sur chaque voie

FIGURE 5.11 — Calcul des descripteurs une fois les signaux EMG obtenus

5.6 Configuration des simulations et de analyse

Une version précédente du modele de contraction utérine avait déja été analysée
par Laforet et al [230] & 'aide de la méthode de Morris. Dans cette analyse, 1'utérus
était modélisé par une grille réguliere de dimension 2. L’analyse prenait en compte 26
parametres et seulement deux trajectoires.

Pour cette AS, nous allons générer des simulations d’une durée totale de 30s. Le pas
de temps utilisé est de 0.1 ms et on enregistre les données a une fréquence de 20Hz.
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bleu : points de I'utérus
rouge : localisation de la cellule stimulée

FIGURE 5.12 — Exemple de trois géométries utérines générées dans le cadre des
simulations (simulations numéro 0, 20 et 70) pour I'’AS ou T = 5.

Origine de la contraction Nous avons choisi d’initier une contraction en stimulant
une seule cellule pendant une durée de 15s. Le numéro de la cellule (3391) est le méme
pour tous les maillages utérins correspondants générés. On peut identifier la cellule
stimulée sur trois exemples présentés figure 5.12. La cellule utérine stimulée est ainsi
toujours localisée au niveau du fond utérin, ce qui correspond a une hypothese supportée
depuis longtemps par les cliniciens. Dans la majorité des simulations de cette étude, la
stimulation électrique va se propager du fond utérin jusqu’au col de 'utérus.

Méthode d’AS On a donc pour cette premiere AS 32 parametres. Dans la configura-
tion choisie, il n’y a pas de co-simulation de phénomenes électriques et de phénomenes
mécaniques.

La méthode d’échantillonnage utilisée est celle décrite par Ruano et al [232] pour des
raisons de temps de calcul. En effet, comme expliqué précédemment, ’approche de
Campolongo [231] est trop cotiteuse en temps au dela d'un certain nombre de trajec-
toires.

Nous choisissons d’échantillonner la plage de variation de chaque parametre avec 4 ni-
veaux (p=4), pour faciliter '’exploration de 'hypercube de dimension 32. En effet si
on augmente p, il faudrait probablement aussi augmenter le nombre de trajectoires
pour obtenir un échantillonnage uniforme de €). Le temps de calcul est proportionnel
au nombre de parametres (déja grand = 32) et au nombre de trajectoires souhaité.
Augmenter p augmenterait donc aussi indirectement le temps de calcul, ce qu’on ne
souhaite car il est déja élevé.

looss et al [220] recommandent un nombre de trajectoires entre 5 et 10. Mais cette
valeur a été relativisée [219]. Il faudra probablement aller au dela pour obtenir des
résultats stables. Nous allons donc faire varier le nombre de trajectoires jusqu’a obtenir
des résultats stables.
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Moyens de calcul Nous disposons a 'UTC de deux stations de calcul accessibles.
La premieres dispose de 96 processeurs Intel(R) Xeon(R) Platinum 8160 et la deuxiéme
de 32 processeurs Intel(R) Xeon(R) CPU E5-2665. Lors de I’AS, les simulations seront
lancées en parallele sur 32 threads. Un thread sera utilisé par simulation car le gain
de temps obtenu en exécutant une simulation sur plusieurs threads s’est montré,
dans notre cas, inférieur au gain de temps obtenu en lancant plusieurs simulations en
parallele. Dans I’Annexe 7.2 sont donnés des tableaux illustrant le temps de calcul
nécessaire pour une analyse de sensibilité du modele avec la méthode de Morris dans
la configuration décrite.

La figure 5.13 illustre les principales étapes et la procédure employée pour ’analyse

Choix du modéle utilisé

Choix des parameétres a analyser

Définition des intervalles de variation
pour chaque parametre

Configuration de I'AS (méthode, valeur de T, de
p.etc)

Plan de simulations (PIS)

Evaluations du modéle en suivant le PIS

Augmenter T
Calcul des descripteurs pour chaque simulations

Calcul des EE et des indices de sensibilité

Exploitation des résultats de 'AS

non
Classement stable ?
oui

Classement et impact final des parametres

FIGURE 5.13 — Schéma illustrant les principales étape de I'analyse de sensibilité
présentée.

de sensibilité.
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FIGURE 5.15 — Tracé de o en fonction de p* pour cing descripteurs : RMSA, DFA,
Sampent, mnf, H2 (pour I’AS, sur Red3 et la géométrie, pour laquelle les intervalles
des parametres non défini par des articles de la littérature varient entre +10%).

Notre modele a pour but de simuler des contractions utérines suite a une stimu-
lation électrique. Dans notre cas, le domaine d’intérét pour 'utilisation du modele,
correspond a la génération de signaux EHG (donc d’une contraction utérine) suite a
une stimulation, signaux similaires a ceux présentés figure 5.10. On ne désire pas analy-
ser la sensibilité en dehors de cette zone de fonctionnement. On cherche donc a obtenir,
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FIGURE 5.16 — Tracé du MAD en fonction de la médiane pour cing descripteurs :
RMSA, DFA, Sampent, mnf, H2 (pour I’AS, sur Red3 et la géométrie, pour laquelle
les intervalles des parametres non défini par des articles de la littérature varient entre

+10%).

armi les simulations d’une AS. une majorité de signaux qui correspondent & notre zone
b

de fonctionnement d’intérét.

Figure 5.14, les graphes sous la légende +10% (gauche) correspondent aux signaux ob-
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tenus en faisant une analyse de sensibilité (nombre de trajectoires T=10) qui prend
en compte seulement le modele Red3 et la géométrie, avec les intervalles définis
précédemment. Nous ne prenons pas en compte, dans cette premiere étape, ni le volume
conducteur, ni la grille d’électrodes car la zone de fonctionnement dépend principale-
ment de l'activité électrique au niveau de I'utérus. Nous présentons ici seulement les
signaux pour ’électrode 1 car, pour une méme simulation, les signaux d’une électrode
a l'autre sont tres similaires. On voit que la majorité des signaux sont en dehors de la
zone de fonctionnement intéressante : soit il n’y a pas d’activité électrique sur 'utérus
(le signal est proche de zéro), soit I'activité électrique est déclenchée sur la quasi totalité
de l'utérus en méme temps (le signal est présent du début a la fin de la simulation).
Il faut donc identifier les parametres pour lesquels nous devons réduire I'intervalle de
fonctionnement pour ramener la plupart des simulations dans la zone d’intérét.

Pour ce faire, nous avons tracé pour 5 descripteurs (RMSA, DFA, SampEnt, MNF, H2)
les graphes de o en fonction de px (figure 5.15) et de M AD en fonction de median*
(figure 5.16), pour identifier les parametres les plus influents. On fait I'hypothese que
les parametres les plus influents sont probablement ceux qui provoquent les résultats
en dehors de la zone d’intérét. Pour chacun des graphes obtenus (figures 5.15 et 5.16),
nous avons encadré les parametres les plus influents. On peut observer que les quatre
parametres qui reviennent le plus souvent sont : G (6 fois), G, (8 fois), Re, (8 fois)
et Voo (9 fois). Nous allons donc tenter de réduire Uintervalle de variation de ces pa-
rametres qui est de £10% a +5% et £2.5%. Trois autres parametres apparaissent aussi
dans les cadres (K (5 fois), C, (5 fois), K¢, (1 fois)), mais ils apparaissent moins sou-
vent et/ou leur intervalle de variation provient de données de la littérature et a déja
été ajusté.

La figure 5.14 présente les signaux obtenus pour les analyses de sensibilités pour les-
quelles les intervalles de Gy, Gea, Roo €t Vo, ont été réduits a +5% (milieu) et
+2.5%(droite). Pour 'analyse £5%, T, le nombre de trajectoires, est pris égal a 10,
alors que pour 'analyse +2.5%, T=5, pour réduire le temps de calcul. On peut voir
qu’en réduisant l'intervalle de ces parametres, on obtient une majorité de signaux dans
la zone d’intérét. Nous choisissons donc de considérer U'intervalle +2.5% pour les pa-
rametres G, Geoo, Rcq et Voo, dans la suite de 1’étude.

Le tableau 5.3 présente les plages de variation finales utilisées pour réaliser I’AS.

5.7.2 Signaux

La figure 5.17 présente les signaux obtenus pour 1’électrode 0 pour chaque simulation
effectuée pour ’'AS pour T = 60. On peut vérifier que comme nous le souhaitons, la
majorité des sorties correspondent a des signaux d’intérét. Les signaux pour les autres
nombre de trajectoires testés (T = [5, 10, 20, 30, 40, 50]) sont présentés Annexes 7.2.

5.7.3 Echantillonnage

Les figures 5.18, 5.19 et 5.20 représentent les résultats de 1’échantillonnage pour
chaque AS réalisée pour T choisi respectivement égal a 5, 30 et 60. Les graphes pour
les autres valeurs de T sont donnés en Annexe 7.2. Chaque parametre peut prendre
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TABLEAU 5.3 Tableau récapitulatif final

Modele Parameétre | Unité | Valeur par défaut | Min/Moy | Maz/Std
a molem® de-5 3.6e-5 4.4e-5
[Ca*]. e 3 2.7 3.3
Chm, o 1 0.6 1.42
Ex mv -83 -86 -80
Ey mv -20 -22 -18
fc 0.4 0.36 0.44
Gea ms 0.022 0.02145 0.02255
Gk o 0.064 0.0624 0.0656
Red3 Gkca ms 0.08 0.072 0.088
G 07;1—52 0.0055 0.00495 0.00605
Jback L 0.029 0.0261 0.0819
kca L 0.01 0.009 0.011
K mmol 0.01 0.01 0.015
Req mv 4.81 4.68975 4.98025
Vea mv -24.88 -25.502 -24.258
T K 310.15 309.15 311.15
resist Qcm 40 35 45
center_x cm 4 3.6 4.4
Grille center_y cm 4 3.6 4.4
rotation ° 0 -5 5
O abdox s 0.14 0.14 0.6
O abdoy = 0.17 0.17 0.6
O fat s 0.032 0.032 0.097
Volume Omyom s 0.1 0.16 0.6
Conducteur Oskin s 0.2 0.2 1.94
€abdo m 0.003 0.0052 0.013
€fat m 0.003 0.008 0.018
€skin m 0.001 0.001 0.0024
pl 1.37¢2 0 714
Géométrie p2 -41.7 0 605
utérine p3 1.39e1 0 282
p4 -9.7el 0 238
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FIGURE 5.17 — Signaux obtenus pour ’électrode 0 pour T = 60. Chaque graphe
représente une simulation différente, ’axe des y représente le potentiel électrique et
I’axe de x représente le temps. Il n’y a pas d’'unité et de grandeur sur les axes car on

cherche surtout a vérifier I’allure des signaux.

quatre valeurs différentes. Pour chaque parametre, on trace ’histogramme représentant
la répartition des valeurs que prend le parametre au cours de ’analyse, pour chaque
valeur de T. On peut voir que pour le plus petit nombre de trajectoires (T=5), la
répartition n’est pas du tout uniforme pour la plupart des parametres. Certaines valeurs
sont sous représentées, ce qui peut avoir un impact sur la sortie des résultats. En effet,
la distribution des EE va dépendre, entre autres, de ’échantillonnage. Si une valeur
d’un parametre est sur représentée, il est possible que ¢a génere une valeur particuliere
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FIGURE 5.18 — Echantillonnage : pour T = 5, chaque histogramme représente, pour
un parametre, la répartition sur ’ensemble des simulations entre les 4 valeurs qu’il
peut prendre.

d’EE, qui risque donc elle aussi d’étre sur représentée lors du calcul de la moyenne
des EE, et donc d’avoir un impact non souhaité sur la distribution des EE. On peut
voir qu’a partir de T=30, I’échantillonnage semble devenir plus uniforme, les résultats
a partir de T = 30 seront donc probablement plus fiables.

o 5 8 8 & g 8

sor
so- w0~ r
so- “or wor sor
s0-
so- 0 “r
ok o P
20~ -
20- - -
- -
100 L
1 I 1 — . j .
oo o2 04 3 o8 o oo 02 o 6 o8 1o ° 03 06 o8 o o0 03 04 06 o8 10 60 03 04 6 o8 m



182 CHAPITRE 5. ANALYSE DE SENSIBILITE DU MODELE DE CONTRACTIONS UTERINES

s0- sk
a00F 300k
300+ 00f
2501 250t
2501 or 250k
200F 200k
2001 2or 200k
1501 150+
150~ 1501 150~
1007 1001 10+ wop 100-
sor sor sor s0- so-
o | | o | | o | | o | | o | |
o0 o2 os [t 10 [ — oo 10 g 02 o o5 os 10 00 02 os o5 o8 10 o0 o2 04 ot 10
3507
00k
st s00- s00F
200-
3001 250k
2501 2501 250k
2501 200
200~ 200+ 200
bt 150
1501 1501 150+
150+
100-
100~ 100+ 100-
1001 o
sof sor sor sor s0-
®o0 " ez os [t 10 °%0 " oz s os [ 0 o0 02 oa o5 s 10 %0 oz os o5 o8 10 ®%0 ez o4 ot 10
3507 3507 50F
3001 00t L
300+ 300 00}
L 250+
0 2500 250~ 250}
200f 200~ 200k 200- 200-
1501 150~ 150+ 150~ 150-
100} 100 100~ 100- 100~
sor sor l s0- so- so-
®%0 " ez os [omm— 10 ©%0 " oz oa  os o8 o o0 o2 o4 os o8 0 %0 oz [ Ca— 10 R ra— o4 o5 os 10
3005 s00F
300+ 250 o0p
2s0F 250f
2001 0] 2000
200+ 00
1507 150+ 150~
1501 150~
L L 100-
100 10 100f 100-
o sor sof so- so-
OG0 ez os [ 10 ©%0 " ez oa  os [ a——) 50 o2 04 os o8 0 %0 o2 04 os s 10 R r— o4 os - os 10
50F 3007
3001 300~ a0t
s00F 250k
2500 250 0r-
250- 200F 50
2001 200-
200k
150 or 150 )
101 150~
101 woi 100-
1001 100+
sk sor sor s0- sob
o | | o | | o | | o | | o | |
L — ) [ 10 [ e —T o8 10 0 02 04 os o8 10 o0 o2 04 o6 o8 10 Lo o4 [t 10
s00F F ol 3s0F
50t
a0 00F
2501
200 = 00k
2501
2001 ol - 2501
2001
2007
1501 2007 1501
150~
1501 150+
2007 100+
1001 00 100-
i b soF so- s0-
o | | o | | o | | o | | o | |
oo o2 os [ 10 L e — o8 10 0 02 04 o6 o8 10 00 02 [ 10 oo 02 04 (o) 10

250, 300,
0l 250~
200~
150~
10~
so0- so-
oo 03 04 6 o8 1o Lo o2 04 08 o8 1o

FIGURE 5.19 — Echantillonnage : pour T = 30, chaque histogramme représente, pour
un parametre, la répartition sur ’ensemble des simulations entre les 4 valeurs qu’il
peut prendre.

5.7.4 Stabilité

Dans la figure 5.21, nous avons tracé le facteur de position pour les quatre indices
de sensibilité pour chaque passage d’'un nombre de trajectoires a un autre. On peut voir
que la tendance générale semble étre une décroissance du facteur pour tous les indices
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FIGURE 5.20 — Echantillonnage : pour T = 60, chaque histogramme représente, pour
un parametre, la répartition sur ’ensemble des simulations entre les 4 valeurs qu’il
peut prendre.

lorsque le nombre de trajectoires augmente. On observe aussi que pour les résultats
obtenus avec médian™® et avec Sledian (donc médiane et MAD, courbes du bas), les
courbes sont plus stables et atteignent des valeurs plus basses pour la plupart des des-
cripteurs. Ceci semble confirmer que la médiane est une grandeur plus fiable comme
I'ont suggéré Menberg et al [219] et Douania et al [résultats non publiés].

Pour médian* et S1,,cgian, On remarque qu'a partir de T=30, les facteurs de position
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FIGURE 5.22 — Evolution du classement en augmentant le nombre de trajectoires

(T= [5, 10, 20, 30, 40, 50, 60]) pour le descripteur RMSA.

semblent se stabiliser, ce qui peut étre relié au fait, que ’échantillonnage devient plus
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uniforme a partir de cette valeur de T. Par contre les valeurs des facteurs de position ne
sont pas égales a zéro. Ceci peut étre dii au fait que certains groupes de parametres ont
des valeurs d’indice de sensibilité assez proches (soit des effets similaires) et que donc
une petite variation dans les parametres entraine des changements dans le classement.
Comme les classements liés a la médiane semblent plus stables, nous allons utiliser la
médiane et le MAD dans la suite des analyses.

Dans un soucis de concision, nous allons réduire la présentation des résultats a un
nombre réduit de descripteurs présentés section 5.5. Pour median* et SI,,c4ian On peut
voir que le descripteur trev est celui avec le plus grand facteur de position pour la plu-
part des passages. Ce descripteur de la non linéarité du signal est donc le descripteur
qui produit le classement de parametres le moins stable. Dans la méme famille de des-
cripteurs, on lui préférera donc DFA pour caractériser la non linéarité des signaux. Les
descripteurs fréquentiels semblent tous avoir un comportement homogene. Nous avons
donc choisi dans la suite, d’illustrer les résultats par MNF, qui est plus communément
utilisée dans la littérature. Pour la corrélation entre les électrodes, pour le passage
entre T=50 et T=60, le descripteur H2 semble donner un classement légerement plus
stable que le coefficient de corrélation linéaire pour medianx et les résultats semblent
confondus pour S1,,cgian. Nous choisissons donc de présenter les résultats pour H2. Les
résultats des descripteurs d’amplitude (RMSA) et d’entropie (SampEnt) seront aussi
présentés.

La figure 5.22 pour RMSA et les figures en Annexe 7.2, pour les quatre autres des-
cripteurs, donnent 1’évolution du classement des parametres pour les quatre indices de
sensibilité. On peut noter sur ces figures que les indices de sensibilité se stabilisent
lorsqu’on augmente le nombre de trajectoires. Les résultats semblent légerement plus
stables lorsqu’on utilise les indices liés & la médiane (tracés du bas). On peut aussi
voir, que le classement des parameétres est trés proche entre ST ,cgian €t median® (ainsi
qu’entre S, et mu*). Par contre, on peut voir que, pour tous les descripteurs, les
classements obtenus en utilisant la médiane (median® et Sl cqian) €t ceux obtenus en
utilisant la moyenne (px et ST,,,) sont relativement différents. C’est aussi visible dans
le tableau 5.4 pour SampEnt et dans les tableaux en Annexe 7.2 pour les quatre autres
descripteurs. Pour T = 60 et pour les 5 descripteurs illustrés, en moyenne sur tous les
parametres, le rang de classement change, entre ST, egian €SI, (respectivement entre
median™® et mu*), d’une valeur de :

1. de 3.09 (de 2.41) positions pour MNF,

2. de 3.81 (de 3.44) positions pour H2,

3. de 3.19 (de 2.5) positions pour DFA,

4. de 3.44 (de 1.94) positions pour RMSA,
5. de 3.75 (de 3.44) positions pour SampEnt.

Pour certains parametres les variations sont plus importantes que pour d’autres.
Entre S1,,cdian €t S, respectivement pour RMSA, SampEnt, DFA, MNF et H2, il y
al,3,0,2et 3 parametres qui ont une différence de position supérieure ou égale a 10.
Entre median* et mu*, respectivement pour RMSA, SampEnt, DFA, MNF et H2, il y
a0, 3,0, 1 et 4 parametres qui ont une différence de position supérieure ou égale a 10.
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Parameétres | Slpcaion | STou | | Slhedian — STmy | | median® | mu* | | median x —musx
resist 12 2 10 12 2 10
alpha 11 15 4 11 15 4

[Ca?+]e 25 12 13 25 14 11
Cm 6 5 1 7 6 1
Ek 1 8 7 1 3 2
FEL 3 6 3 3 7 4
fc 17 16 1 17 17 0

Gkca 21 10 11 21 10 11
GL 5 4 1 5 4 1
Kca 18 17 1 18 16 2
K 9 14 5 9 13 4
T 29 26 3 29 25 4
pl 4 13 9 4 12 8
P2 7 7 0 6 8 2
p3 15 19 4 15 19 4
p4 16 20 4 16 20 4
Rca 8 3 5 8 5 3
Vea 2 1 1 2 1 1
Gca 13 11 2 13 11 2
Jback 14 18 4 14 18 4
Gk 10 9 1 10 9 1

centerw 20 23 3 20 21 1

centery 24 28 4 24 27 3

rotation 23 22 1 23 22 1

stgmaabdox 31 31 0 31 31 0
stgmaabdoy 26 29 3 26 29 3
sigmafat 32 30 2 32 30 2
sigmamyom 30 32 2 30 32 2
stgmaskin 22 24 2 22 26 4
eabdo 28 21 7 28 23 )
efat 19 25 6 19 24 5
eskin 27 27 0 27 28 1

moyenne 3.75 3.44

TABLEAU 5.4 Classement des parameétres pour T = 60 pour SampEnt.
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5.7.5 Distribution des EE
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FIGURE 5.23 — Histogrammes des effets élémentaires pour T= 60 calculés pour le
descripteur RMSA. Chaque graphe représente I’histogramme des EE d’'un parametre.
A chaque graphe, on associe une valeur-p qui résulte d’un test de
Kolmogorov-Smirnov de la distribution centrée réduite autour de la médiane et du
MAD. On donne le pourcentage des EE compris dans £20% autour de la médiane, ce
pourcentage est donné pour chaque graphe apres "linéarité”. On donne aussi le
pourcentage des EE de méme signe que la médiane, ce pourcentage est donné pour
chaque graphe aprés "monotonie”. Les graphes en vert, sont ceux pour lesquels le
pourcentage monotonie vaut au moins 95%.
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FIGURE 5.24 — Tracé¢ de -7 en fonction de 7 (entre [0,3] pour les deux axes) pour 5

descripteurs pour T = 60.

Nous avons effectué le test de Kolmogorov-Smirnov sur toutes les distributions des
EE centrées-réduites a 'aide de p et o ainsi que les distributions centrées-réduites a
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I’aide de la médiane et du MAD. Les p-valeurs pour les distributions centrées-réduites a
I’'aide de la médiane et du MAD sont données, pour RMSA dans la figure 5.23, et pour
les 4 autres descripteurs dans les figures en Annexe 7.2, pour T=60. Elles sont données
dans le titre des histogrammes des EE de chacun des parametres. On peut voir que pour
tous les descripteurs il a des parametres, en nombre variables en fonction du descrip-
teur, pour lesquels la p valeur est inférieure a 0.05. Toutes les distributions ne peuvent
étre considérées comme des distributions normales, dans aucun des cas. Le tracé des
zones définies par Sanchez n’est donc pas justifié. Il est intéressant de noter, que pour
les valeurs de trajectoires plus faibles, pour la plupart des descripteurs, la proportion
des distributions pouvant étre considérées comme normales est plus importante. Les
mémes informations pour les distributions centrées-réduites a 1’aide de p et de o sont
données dans les figures en Annexes 7.2. Par rapport a la normalité des distributions,
les observations sont similaires au cas centré-réduit autour de la médiane et du MAD.
Pour envisager de tracer la limite de presque monotonie définie pas Sanchez a o < p;*,
nous avons tracé les graphes de ﬁ en fonction de ﬁ pour T= 60 et les 5 descripteurs :
RMSA, DFA, MNF, H2 et SampEnt (figure 5.24 pour T=60, et en Annexe 7.2 pour
les autres valeurs de T). La limite maximale des deux axes est fixée a 3, pour que la
visualisation soit plus claire dans cette zone. On peut voir que, pour les 5 descripteurs
(figure 5.24), il y a peu de points avec des coordonnées inférieures a 1 sur les deux axes.
Pour T=60, pour RMSA et MNF certains points se situent sur ’axe x=y pour ﬁ entre
1 et 1.25. On pourrait donc éventuellement tracer 'axe ¢ = u;* pour certains descrip-
teurs, sur les graphes de p en fonction de o mais cet axe donnerait peu d’informations
par rapport a la monotonie. Sur les graphes, dans les paragraphes suivants, les axes
o = p;* et median®™ = MAD sont tracés pour donner une idée de la valeur de p ou de
la médiane en fonction de o et MAD, et donc de la dispersion des distributions plutot
que pour illustrer la monotonie.

Pour essayer d’avoir une indication de la linéarité et la monotonie de l'effet d'un pa-
rametre, nous avons estimé les pourcentages d’EE qui sont dans I'intervalle £20% au-
tour de la médiane (ou de u) et qui ont le méme signe que la médiane (ou que pu).
Ces pourcentages sont aussi indiqués, pour la médiane, pour T=60, pour chaque pa-
rametre dans le titre des histogrammes apres les 1égendes "linéarité” et "monotonie”,
pour RMSA figure 5.23 (en Annexes 7.2 pour les quatre autres descripteurs). Les mémes
informations sont données dans les Annexes 7.2, pour u. La limite pour laquelle on
considére qu’un parametre a un impact linéaire ou monotone est fixée a 95% pour les
deux pourcentages comme chez Garcia Sanchez et al [234].

Dans aucun des cas, l'effet d’un parametre ne peut étre considéré comme linéaire. Par
contre, certains parametres ont un effet monotone pour RMSA, MNF, DFA, SampEnt,
leur distribution est alors tracée en vert. Pour RMSA, on peut voir qu’il y a 15 pa-
rametres sur 32 avec un effet monotone : [Ca®"]., Ex, Er, T, Rca, Voa, Gea, Grk,
Oabdoxs Tabdoy, Tmyo, Tskins Cabdos Cfats Cskin- ON Peut voir que tous les parametres du vo-
lume conducteur, excepté o4, ont un effet monotone sur RMSA, ce qui semble cohérent
puisque c¢’est un descripteur d’amplitude. Pour MNF, les 7 parametres suivants ont un
effet monotone : £, Gxca, Gr, T, Oabdoz, Omyos Ofar- Pour SampEnt seul Ex a un effet
monotone. Pour DFA et H2, aucun parametre n’a un effet monotone.

Comme expliqué précédemment, la majorité des distributions ne sont pas gaussiennes.
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Considérer la moyenne pour calculer les indices de sensibilité n’est donc pas adapté.
De plus, si on regarde les signaux présentés section 5.7.2, on peut voir que, méme si
la majorité des signaux sont dans la zone d’intérét, certains sont encore en dehors. Les
descripteurs calculés sur ces signaux en dehors vont avoir des valeurs tres différentes de
celles calculées dans la zone d’intérét. Par conséquent les EE correspondants risquent
d’avoir des valeurs extrémes. Considérer la médiane pour calculer les indices de sensi-
bilité semble donc plus adapté pour limiter les effets des valeurs extrémes dans le cas
de distributions non normales. De ce fait, par la suite, les résultats seront ceux obte-
nus pour les indices calculés avec la médiane et le MAD. Ceux obtenus a partir de la
moyenne seront donnés en annexe.

5.7.6 Comportement des parametres

rmsa -

&igma myom

FIGURE 5.25 — Tracé du MAD en fonction de la médiane des valeurs absolues des EE
pour le descripteur RMSA, pour T=60.

Les figures 5.25, 5.26, 5.27, 5.28 et 5.29 présentent les graphes du MAD en fonction
de médian* avec T=60, pour respectivement RMSA, SampEnt, H2, DFA et MNF. Le
but est de visualiser quels parametres sont influents (avec quel type d’impact linéaire
ou non) et quels parametres ont un impact négligeable. Il est aussi possible d’identifier
visuellement des groupes de parametres avec des comportements similaires. Les graphes
représentant o en fonction de mux sont données en Annexe 7.2.

Dans la figure 5.25, présentant les résultats pour RMSA, le parametre qui est iden-
tifié comme le plus influent est 0,,,,, qui se détache des autres parametres. De plus ce
parametre a un effet monotone puisque la moyenne de ses EE est égale a la moyenne



5.7. RESULTATS 193

samp_ent -

0025+

&k

0.020 -

0015 -

MAD

0.010-

0.005 -

' ® mu*=mu
® mu*=-mu
® mu*=mu —_— =0

%000 0.005 0.010 0.015 0.020 0.025 0.030

median*

FIGURE 5.26 — Tracé du MAD en fonction de la médiane des valeurs absolues des EE
pour le descripteur SampEnt, pour T=60.
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&m

FIGURE 5.27 — Tracé du MAD en fonction de la médiane des valeurs absolues des EE
pour le descripteur H2, pour T=60.

des valeurs absolus des EE. On peut ensuite identifier, un deuxieme groupe de 4 pa-
rametres influents (Voo, Ex, KqetCh,) qui semblent eux aussi se détacher. Puis, le reste
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FIGURE 5.28 — Tracé du MAD en fonction de la médiane des valeurs absolues des EE
pour le descripteur DFA, pour T=60.

W =0

FIGURE 5.29 — Tracé du MAD en fonction de la médiane des valeurs absolues des EE
pour le descripteur MNF, pour T=60.

des parametres peut visuellement étre décomposé en deux sous groupes, un avec des pa-
rametres moyennement influents et un avec des parametres probablement négligeables.
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Le graphe indique que, pour RMSA, tous les parametres ont des effets non linéaires
et/ou qu’il y a des interactions entre certains parametres.

Dans la figure 5.26, présentant les résultats pour SampEnt, deux parameétres semblent se
détacher : Fx comme le parametre le plus influent et V¢, comme le deuxiéme parametre.
Ensuite, un deuxiéme groupe de parametres moyennement importants est identifiable
contenant les parametres Fr, p1, C,,, G, p2. La délimitation des parametres apparte-
nant a ce groupe est approximative car il est difficile de définir une limite stricte avec
les autres parametres. Le graphe indique que, pour SampEnt, tous les parametres ont
des effets non linéaires et/ou qu’il y a des interactions entre certains parametres.

Les résultats de la figure 5.27, sont particulierement intéressant puisque qu’ils corres-
pondent aux résultats pour H2, qui a récemment été étudié comme un des descripteurs
importants dans le cadre de la détection des accouchements prématurés [5]. Il est par-
ticulierement difficile de définir des groupes de parametres a partir de cette figure, car
tous les parametres semblent s’aligner plus ou moins le long d’une droite. Le parametre
identifié comme le plus important est C),. Les parametres suivants sont Fx, p1, Kg, po,
Vi, « et resist. Le graphe indique que, pour H2, tous les parametres ont des effets non
linéaires et/ou qu'il y a des interactions entre certains parametres.

Dans la figure 5.28, présentant les résultats pour DFA, un parametre semble se détacher :
Cpn. On peut ensuite identifier les trois parametres les plus influents suivants : ., Ky
et Vo. Pour le reste des parametres il est difficile d’identifier des groupes de parameétres.
Le graphe indique que, pour DFA| tous les parametres ont des effets non linéaires et /ou
qu’il y a des interactions entre certains parametres.

Dans la figure 5.29, présentant les résultats pour MNF, un parametre semble se
détacher : C,,. On peut ensuite facilement identifier un groupe de trois parametres :
Ky, Ex et Vi,. Ces trois parametres ont des valeurs proches des parametres suivants en
terme de median®, mais ont des valeurs de MAD beaucoup plus élevées (de 1'ordre du
MAD de C,,) ce qui indique une forte non linéarité pour ces trois parametres. On peut
aussi observer que le parametre G, qui a une valeur de median®* du méme ordre que
ces trois parametres, a un effet monotone sur MNF. La plupart des autres parametres,
ont, comme pour les autres descripteurs, des effets non linéaires.

De maniere globale, les parameétres qui semblent avoir un impact important sur les des-
cripteurs présentés sont des parametres liés a I'utérus plutét qu’au volume conducteur
ou a la grille d’électrode. On remarque que, pour plusieurs descripteurs, certains pa-
rametres géométriques (choix du maillage) semblent importants. Par ailleurs, les effets
des parametres sont trés majoritairement non linéaires sur tous les types de descripteurs
présentés. Ce résultat est plutot cohérent avec la complexité du modele.

5.7.7 Classement des parameétres

Les figures 5.30, 5.31, 5.32, 5.33 et 5.34 présentent I'évolution des classement des
parametres, selon l'indice S1,,eqian, €n fonction du nombre de trajectoires, pour les 5
descripteurs. Les diagrammes a barres présentent la valeur de S1,,.4ian pour chaque
parametre, lorsque T=60. Ces graphes nous permettent de déterminer des groupes de
parametres en se basant sur la valeur de l'indice et sur la stabilité des résultats, afin
de prendre en compte le fait que le rang des parametres avec des impacts similaires est
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possiblement instable (leur classement est souvent interchangeable). Nous avons tracé,
pour chaque diagramme en barre, une ligne en pointillé qui correspond a 20% de la
valeur maximale de S1,cgian, s0it approximativement 20% de I'impact du parametre le
plus influent selon l'indice ST, ,c4ian- On rappelle que les groupes identifiés le sont a titre
indicatif, afin d’effectuer une analyse globale des résultats. Les limites utilisées ne sont
pas immuables.

Pour RMSA (figure 5.30) nous avons identifié un premier groupe avec 5 parametres :
Omyo, Veoa, P, Kq et Cy,. Ce sont globalement les mémes parametres identifiés comme
tres influents au paragraphe précédent. Laforet et al [230] ont identifié, sur un modele
plus simple pour le descripteur RMSA, le rayon de 1’électrode (pas pris en compte dans
cette AS), Viu, Rea, Omyo €6 G, comme les 5 parametres les plus influents. On peut
voir que deux parametres sont en communs a ces deux analyses : Vi, et 0y,y0. Les
autres parametres (lorsqu’ils sont pris en compte dans I’AS actuelle), appartiennent au
deuxieme groupe défini dans la figure 5.30. Ce sont donc des parameétres dont on ne peut
pas négliger I'impact. Les différences entre les résultats de ces deux AS, peuvent peut
étre s’expliquer par le fait que le modele a été amélioré et rendu plus complexe. De nou-
veaux parametres sont pris en compte dans cette AS, et par conséquent, 'impact d'un
parametre peut évoluer avec cette amélioration du modele. De plus, ’AS précédente
[230] a été réalisée pour T=2, ce qui n’était peut étre pas suffisant pour stabiliser les
résultats. Dans le deuxieme groupe identifié dans la figure 5.30, on trouve, entre autres,
deux parametres de la géométrie : py et po. Pour le troisieme groupe identifié, la valeur
de I'indice de sensibilité est inférieur au seuil de 20% pour tous les parametres. Dans ce
groupe on trouve : T, rotation, center,, centery, 0fa, Cabdoxs Pas [Ca2+]e, Jvack s Kca,
P3; Eskin-

Pour MNF (figure 5.31), un premier groupe avec quatre parametres trés importants
peut étre identifié : C,,, K4, Vo, et Fg. Laforet et al [230] ont identifié, pour un des-
cripteur de fréquence (peak frequency), Ky, Vo, Gr, Rc, comme les 4 parametres les
plus influents. On retrouve donc deux parametres communs. Les deux autres parametres
appartiennent la encore au deuxiéme groupe identifié dans la figure 5.31. Nous avons
aussi identifié un troisieme et quatrieme groupe, tous les deux sous le seuil des 20%. Il y
a, pour MNF, beaucoup de parametres sous le seuil de 20%, car la valeur du paramétre
le plus influent (C,) est particulierement élevée, par rapport aux autres. On trouve
deux parametres de géométrie (p; et py) dans le troisieme groupe et les deux autres
dans le quatrieme groupe. Dans le quatrieme groupe on trouve, entre autres, tous les
parametres reliés au volume conducteur et a la grille, ainsi que [Ca®*], et T. On peut
noter, que T, 04pdor €t 0rqr Ont tous les trois un impact totalement négligeable sur la
sortie MNF.

Pour H2 (figure 5.32), un premier groupe avec huit parametres importants peut étre
identifié : C,,, Fx, p1, Ka, Vca, D2, « et resist. Laforet et al [230] ont identifié pour H2 :
le rayon de ’électrode, le rapport signal sur bruit, Ve, G, Er, fe, Rca, et Ko, comme
les 8 parametres les plus influents. Peu de parametres sont communs car plusieurs pa-
rametres ne sont pas pris en compte dans une étude ou dans l'autre. Un deuxieme
groupe a été identifié qui contient certains parametres avec des valeurs inférieures et
certains parametres avec des valeurs supérieures au seuil de 20%. Ceci est dii au fait que
le classement des parameétres dans cette zone n’est pas treés stable. Dans le troisieme
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groupe, c’est a dire les parametres les moins influents, on trouve oupdoz, T, Otats €thick,
Omyo, Tabdoys Cabdo, SOit principalement les parametres liés au volume conducteur. On
retrouve les autres parametres du volume conducteur, ainsi que les 3 parametres de
la grille et [Ca®*"]. dans la fin du classement du deuxieme groupe avec des valeurs
inférieures au seuil de 20%.

Pour DFA (figure 5.33), un premier groupe avec 4 parametres importants peut étre
identifié : C,,, Ey, Kq et Vg, Le deuxieme groupe de parametres influents contient,
entre autres, deux parametres de géométrie (p; et pg). Dans le troisieme groupe, ex-
cepté resist et Jyuer, les parametres sont sous le seuil des 20%. Dans le quatrieme
groupe on trouve principalement des parametres du volume conducteur ainsi que T et
2 parametres de la grille. Le parametre de la grille ainsi que les parametres du volume
conducteur restants et [Ca*"], se retrouvent a la fin du classement du troisiéme groupe
avec des valeurs d’indices de sensibilité tres proches des valeurs des parametres du qua-
trieme groupe.

Pour SampEnt (figure 5.34), le parametre Ej, a été le seul retenu dans le groupe des
parametres les plus influents du fait de sa stabilité et de sa valeur d’indice élevée. Dans
le deuxieme groupe, on trouve certains parametres identifiés comme tres influents pour
plusieurs descripteurs comme par exemple C,, ou encore Vg,. On y trouve aussi deux
parametres de la géométrie : py, et po. Dans le troisieme groupe, la valeur de I'indice
passe sous le seuil des 20% excepté pour les parametres resist et alpha. Le bas du groupe
3 et le groupe 4 contiennent les parametres du volume conducteur, les parametres de
la grille ainsi que T et [C'a®t],.

On peut remarquer que, pour tous les descripteurs, les paramétres T, [Ca?T]. et les 3
parametres de la grille d’électrode sont dans le ou les groupes les moins influents et sont
toujours en dessous du seuil des 20%. On peut donc supposer que ces parametres ont un
impact négligeable. Les parametres du volume conducteur semblent eux aussi avoir un
impact négligeable, excepté pour le descripteur RMSA, pour lequel le parametre o0,
est le plus influent et pour lequel I'influence des parametres ogpin, €far €t €qpao N peut
pas étre considérée comme négligeable. Globalement, Vi, K4, Ex et C,, apparaissent
souvent comme les parametres les plus importants. On peut aussi noter que p; et po
ont un impact tres important pour H2 et SampEnt, et que, globalement, les parametres
liés a la géométrie ont un impact non négligeable pour tous les descripteurs présentés.



ya

uelpaw’|s

s9410309(eJ] 9p 21qWO
80 90 0 0 00 103097843 8P SIqUION

N
CRCECRa

E DU MODELE DE CONTRACTIONS UTERINES

/.

Bl [ " dorcuge T T e e,
4 o N
e eon Xy o
bE] 3 T
5 N — —T N —
PR R A R R R R T S L LT T L e O N O
u Budle Sudle - St T e ML "z L —
. a3 1 R e N TN — N R Wy ¢ 2
. opge @ opae \\ — % \].||/4/||I/ ; AN S
. :ummsm_w upts ewbis A e zAll/lu\,\: oy ,v\ N —
T Td / =l =X \[0/, / \
. FORY 100 m— 7 S X ~Z S el 4\//
- * FE) lnshlllfklll vz\\ \ e I.I.\I\»VIP\ Al VA S
. 19 10w — T ]As \I\ S — «r \ &
. ey ey a — = I RATN f
. 31591 151591 m—r" / SR vA.. PNV A W ¢
. 1 e29 e S Vi uJ}x > K p—y
. 1 Kopge ewbis Kopge ewbis \\\\I\ et > z)]._r.:..\\\ll.
N 1 o 5 I\\\\ w»/”\.\ S —
eno e2i9 7 ’
. 1 2 20— .
PR R LY R R N I N NI AR G R R R RN RN U A )
. U o T il =L 2, — T S
| . ed e o —RT o —
| I e ey m——T Se—— ~
| I Foeqf Foeqf p—
1 . a[+z.eJ] 3[+z.ed] —e e ,\\ /
_ " w Tl e
1 - xopge ewbis xopge ewsis \\\\I\(r// = —
1 . 185 eWBIS 103 CWOIS m——T0 -_—  —
1 - MMEE — \I\/\;\/\I/b.\\\\ll\\\\
. 10D m————— —— —T o —
[ ro—— T =
| I 1
1

mediane.

JUSWISSSEe|D NP UOIIN|OAT

CHAPITRE 5. ANALYSE DE SENSIBILIT

198

F1GURE 5.30 — Tracé du classement pour le descripteur RMSA pour I'indice SI
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5.8 Discussion

Tout d’abord, nous allons considérer la méthodologie utilisée. L’utilisation de la
médiane a la place de la moyenne comme indice de sensibilité, proposée par Menberg
[219] lorsque les distributions des EE ne sont pas normales, semble en effet pertinente
dans notre cas. De plus, I"utilisation combinée de la médiane avec celle du MAD (Doua-
nia et al [résultats non publiés|) comme indicateur de dispersion, permet de visualiser
facilement les résultats en suivant la méme méthodologie que celle proposée par Morris
[222], tout en obtenant des résultats plus stables.

D’un point de vue de l'analyse de sensibilité sur le modele, les résultats obtenus sur
le modele actuel sont plutét en accord avec 'analyse précédente [230] réalisée sur un
modele plus simple. Les différences notées peuvent étre expliquées par différentes rai-
sons, principalement liées a la complexité plus importante du nouveau modele et au pe-
tit nombre de trajectoires utilisé précédemment. Globalement, les parametres semblent
avoir un effet non linéaire sur les sorties du modele et il existe probablement des inter-
actions entre certains parametres du fait de cette complexité accrue.

Le parametres Vi, est identifié pour tous les descripteurs comme un parameétre tres
influent. Ce parametre est lié au parametre R, du point de vue des équations. Ry,
bien que classé apres Vg, pour les 5 descripteurs, est aussi identifié comme un pa-
rametre influent. Ces parametres font partie des parametres pour lesquels la valeur a
été estimée lors de la simplification du modele électrique [7], c’est a dire du passage du
modele Red6 au modele Red3. On peut donc expliquer la forte sensibilité du modele
a ces parametres puisque leur valeur a été estimée pour reproduire le comportement
souhaité. Une variation méme faible de ces deux parametres peut donc impacter les si-
gnaux EHG générés. 1l pourrait étre souhaitable d’envisager ces parametres comme un
couple de parametres liés, plutot que séparément, et d’essayer de trouver les différentes
valeurs que peut prendre ce couple. Il est donc intéressant de prendre conscience de la
limitation du modele Red3 lors de son utilisation, pour peut étre envisager, en fonction
de 'application et du rapport précision/temps de calcul souhaité, d'utiliser plutét dans
certains cas le modele Red6 [87].

Le parametre C,, est aussi identifié comme tres influent. Ce parametre intervient dans
le calcul du coefficient D, de propagation de I'activité électrique, ce qui peut expliquer
son influence. Du point de vue des équations ce parametre est fortement lié a resist,
dont 'intervalle a été restreint pour correspondre a une zone de fonctionnement correcte
d’un point de vue de la génération des signaux de contractions. L’équation de propaga-
tion, en particulier la valeur du terme Dj,, est assez sensible puisqu’on prend en compte
les distances entre deux cellules, deux points du maillage, pour le calculer. Il faut donc
réadapter ’équation lorsqu’on utilise un nouveau maillage pour faire correspondre Dj,.
resist n’est pas un parametre négligeable mais apparait comme un parametre moins im-
portant que C,,, ce qui peut étre dii au fait que son intervalle a été estimé pour générer
un fonctionement correct alors que l'intervalle de ), est issu de la littérature pour une
variation entre le début et la fin de grossesse [237]. Cette variation de la capacité de la
membrane est entre autres expliquée par le fait que les cellules changent de taille au
cours de la grossesse. Ce phénomeéne peut étre considéré comme pris en compte puisque
le nombre de points reste le méme alors que la modélisation de la géométrie prend en
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compte différents termes de grossesse, en particulier avec le parametre py qui influe sur
la taille de I'utérus. Il est possible que l'intervalle de variation proposé ne convienne
pas puisqu’il couvre une grande partie de la grossesse. Il faudrait alors trouver une loi
de comportement pour estimer les valeurs de C,, et resist en fonction de 'avancement
de la grossesse. L’analyse de sensibilité sur ce point semble donc indiquer qu’il faut
porter une attention particuliere a cette partie du modele, partie qui a été modifiée
depuis la derniére analyse de sensibilité [230] pour passer d'une grille réguliere 2D a
une géométrie 3D réaliste de 1'utérus.

Les parametres de géométrie semblent particulierement importants pour les descripteurs
SampEnt et H2. C’est une information importante dans le cadre de la détection des
accouchements prématurés car H2 semblent étre un bon candidat pour le suivi de gros-
sesse [5]. Pour les autres descripteurs, le classement des parametres de géométrie indique
que les effets de la géométrie ne peuvent pas étre considérés comme négligeables. Ces
résultats montrent 'importance de la géométrie pour la modélisation, méme purement
électrique, de la contraction utérine, ce qui est un résultat surprenant et intéressant.
Notre hypothese initiale était que 'importance de la géométrie se révelerait surtout pour
I’aspect mécanique. Il faut néanmoins garder a 'esprit que cette importance pourrait
étre liée a l'interaction avec d’autres parametres. Il serait intéressant d’étudier le pos-
sible lien entre la géométrie de 1'utérus et les signaux a l'aide de mesures expérimentales.
Certains parametres ont été identifiés comme négligeables : les 3 parametres de loca-
lisation de la grille, T, et [Ca**].. T est un parameétre qui prenait sens lorsque le but
était de modéliser la contraction in vitro du tissu utérin, mais qui a peu de sens in-vivo.
Il est donc plutot rassurant qu’il soit négligeable dans le cadre de 1'utilisation actuelle
du modele. Pour [Ca**]., comme on ne modélise pas vraiment sa dynamique, une expli-
cation de ce résultat peut étre qu’il suffit qu’il y ait une quantité suffisante de calcium
extracellulaire pour que le modele fonctionne correctement, et que la plage de valeur
choisie pour I’AS inclue ce minimum. Pour les parametres de localisation de la grille,
il est assez rassurant qu’ils soient négligeables : cela signifie que, si le modele reproduit
correctement la réalité, une petite variation dans le placement de la grille sur le mere a
un impact négligeable. Ce résultat, différent de celui obtenu avec un modele de muscle
strié (biceps) [265] (et Douania et al [résultats non publiés]), peut-étre rapproché de la
structure tres différente des deux muscles : tres organisée en longues cellules paralleles
pour le biceps, avec des tres petites cellules et sans structure organisée pour 1'utérus.
Un écart dans le placement de la grille affectera donc plus le recueil de 'EMG du biceps
que celui des EHG.

La plupart des parametres du volume conducteur semble avoir un impact négligeable.
Ce résultat est moins net que pour les parametres négligeables décrits au paragraphe
précédent, en particulier pour 0,,,, qui est tres influant pour le descripteur RMSA. Ceci
est cohérent avec le fait que le descripteur RMSA est lié a 'amplitude du signal, qui est
fortement impactée par les propriétés du volume conducteur, qui controlent I'impédance
interélectrodes. Pour réduire le temps de calcul des analyses de sensibilité a venir sur le
modele, on peut envisager de prendre en compte seulement o,,,, comme parametre lié
au volume conducteur. De plus, les épaisseurs des couches de graisse ou de peau sont
assez facilement mesurables sur les femmes enceintes par échographie de routine. Par
conséquent, pour connaitre la valeur réelles de ces parametres, il n’est pas nécessaire
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d’employer des méthodes d’identification des parametres a partir des signaux EHG.
Ce travail présente plusieurs limitations. En effet, il est difficile d’assurer la fiabilité
de la définition des intervalles de variation des parametres du modele électrique. Par
exemple, le parametre Fj, qui est identifié comme tres influents pour plusieurs des-
cripteurs, pourrait avoir été classé comme tel car l'intervalle utilisé pour I’AS (en se
basant sur [238]) est trop large et pourrait ne pas représenter réellement la variation
physiologique. De plus, nous nous sommes arrétés a T = 60 car une stabilité de groupe
semblait étre atteinte. Mais il possible qu’en augmentant encore le nombre de trajec-
toires, une plus grande stabilité dans le classement des parametres soit obtenue. Nous
sommes malheureusement limités par le temps de calcul de modele, ce qui a justifié
notre choix de T=60. Il faut aussi garder a l’esprit que cette méthode donne seulement
des résultat qualitatifs. Il pourrait étre intéressant d’approfondir I’AS en utilisant par
exemple des descripteurs de Morris du second ordre comme Garcia Sanchez et al [234]
ou alors la méthode de Sobol [220, 221]. Il pourrait aussi étre intéressant d’analyser les
résultats différemment en utilisant par exemple une représentation logarithmique pour
tenter d’éliminer les effets multiplicatifs comme suggéré par Garcia Sanchez et al [234].
Le travail a venir va se focaliser sur 'analyse de sensibilité en incluant le modele
mécanique et la mécano-transduction [9], sans prendre en compte dans cette AS les
parametres identifiés comme ayant un effet négligeable dans cette étude, afin de limiter
le temps de calcul. Le fait que certains parametres peuvent étre considérés comme ayant
un impact monotone sur une sortie du modele et /ou que des groupes de parametres dis-
tincts sont mis en évidence peut aussi ouvrir la voie pour 'identification de parametres
sur le modele.

5.9 Conclusion

L’AS réalisée sur notre modele, aprés une définition soigneuse des intervalles des
différents parametres, et en utilisant la médiane pour calculer les indices de sensibilité,
donne des résultats plus stables et donc plus fiables et plus faciles a interpréter que
I’analyse de sensibilité réalisée avec la méthode de Morris classique. Nous avons pu
identifier certains parametres dont 'effet est négligeable, ce qui va permettre de sim-
plifier par la suite l'utilisation du modele. D’autres parametres ont pu étre identifiés
comme importants. Ce sont donc eux qu’il faudra cibler particulierement lors des étapes
d’identification. Parmi ce dernier groupe, les parametres de géométrie ont montré un
impact non négligeable sur la sortie du modele, bien que 'analyse de sensibilité n’ait
pris en compte que la partie activité électro-chimique du modele. Ces résultats justifient
donc l'intérét de personnaliser le maillage en tenant compte du terme de la grossesse
et de la position du feetus. Il est maintenant nécessaire de mener une analyse de sen-
sibilité semblable en prenant en compte aussi les phénomenes de mécano-transduction.
Ces travaux sont actuellement en cours.
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Conclusion et Perspectives

La modélisation de la contraction utérine implique des phénomenes multi-échelles
et multi-physiques. Depuis plusieurs années, des chercheurs a BMBI améliorent par
étapes leur modele. Une premiere étape a été la modélisation de 'activité électrique
d’une cellule utérine ainsi que la propagation de cette activité aux cellules environnantes
sur une grille 2D. Puis la modélisation du volume entre 'utérus et les électrodes sur le
ventre de la mere a permis de reproduire le signal EHG. Le modele de contraction de
I'utérus a ensuite été complexifié pour se rapprocher de la réalité en prenant en compte
une géométrie réaliste et le phénomene de mécano-transduction. Le travail présenté
dans cette these a débuté apres cette étape. A partir du modele existant, différentes
pistes d’amélioration portant sur la modélisation des phénomeénes mécaniques et sur le
maillage de I'utérus ont été explorées.

Modélisation mécanique par Eléments Finis Nous avons intégré dans le modele
existant une analyse par éléments finis afin de modéliser de maniere plus réaliste le
comportement mécanique de I'utérus et d’effectuer une premiere modélisation du fluide.
Le contexte actuel perturbé ne nous a pas permis de finaliser ce travail qui nécessite une
part importante d’améliorations. Les travaux effectués permettent cependant d’affirmer
la faisabilité de cette approche de co-simulation.

Analyse Statistique de la forme de 'utérus A partir de la base de données de
maillages utérins disponibles grace au projet FEMONUM, des maillages surfaciques
correspondants ont été générés en créant un maillage squelette de référence, puis en
utilisant la technique du lancer de rayons. Cette méthode proposée a été comparée a
deux méthodes existantes décrites comme ’approche de He et I'approche de Giessen,
ainsi qu’a un mélange de ces deux approches. La méthode de correspondance pro-
posée permet de rendre les maillages correspondants, étape nécessaire avant d’utiliser
I’ACP, tout en conservant la forme de I'utérus et son positionnement par rapport au
référentiel de la mere. Ces pré-requis sont fondamentaux dans notre application car
elles permettent une utilisation directe des maillages correspondants dans le modéele.
Pour les parametres retenus (convex = 80 et coté boite = 32), la différence de volume
entre le maillage initital et le maillage correspondant est inférieure & 1%. Apres 'ana-
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lyse en composantes principales, il est possible de visualiser les quatre premiers modes
de variation qui contiennent 90% de la variabilité anatomique de la base de données.
Nous nous intéressons, dans notre application, a la variabilité anatomique induite par
la grossesse et non a la variabilité inter-individuelle. Trois des quatre premiers modes
peuvent étre, par analyse visuelle, directement reliés a la variation anatomique induite
par la grossesse (terme, position du foetus). Pour le quatrieme mode, ce lien existe mais
semble moins évident, car plus complexe. Il est donc possible maintenant, en utilisant
ces quatre modes, de générer une grande variété de formes utérines, qui peuvent étre
directement utilisées dans le modele numérique des contractions utérines. L’impact de
la géométrie sur les sorties du modele peut donc étre évalué. Cette paramétrisation
ouvre aussi la voie a la personnalisation a la patiente.

Approche Patiente-Spécifique A partir des modes définis par ’ACP, et en prenant
en compte les parametres utilisés en clinique courante pour caractériser I’évolution de
la grossesse (terme de grossesse, périmetre céphalique, longueur fémorale et position du
foetus), nous avons réalisé un paramétrage de la géométrie d’un utérus gravide en fonc-
tion de I’évolution de la grossesse. Nous avons donc, pour chacun des quatre premiers
modes identifiés par 'ACP, estimé les coefficients d’une fonction multi-linéaire a 1'aide
d’une régression, en lien avec les parametres cliniques étudiés. Ainsi, en connaissant
pour une grossesse donnée la valeur des parametres cliniques courants, il est mainte-
nant possible de calculer, en utilisant les fonctions estimées, les poids a associer aux
quatre premiers modes de variation de I’analyse de forme. Ces poids, associés aux modes
de variation, permettent d’obtenir les coordonnées des points du maillage représentatif
de la grossesse/patiente étudiée. Il est donc possible maintenant de générer un maillage
de 'utérus "spécifique patiente”, directement utilisable dans notre modele, a partir de
grandeurs mesurables en routine clinique par échographie.

Analyse de Sensibilité du modele Une analyse de sensibilité du modele électro-
chimique des contractions utérines prenant en compte le modele électrochimique, la
géométrie (a travers les quatre premiers modes de variation identifiés), le volume
conducteur et la grille d’électrodes a été réalisée. La méthode utilisée est la méthode de
Morris. L’interprétation des résultats a été réalisée a l'aide de la médiane et du MAD
des Effets Elémentaires (EE), plutét que la moyenne et 1’écart type classiquement uti-
lisés. Cette interprétation a été proposée par Douania et al pour obtenir une meilleure
stabilité des résultats. Différents descripteurs, préalablement décrits comme pertinents
pour 'analyse des EHG, ont été utilisés pour quantifier les sorties du modele : des des-
cripteurs temporels et fréquentiels pour ’approche monovariée, ainsi que descripteurs
de corrélation entre les signaux, pour une approche bivariée. Certains parametres ont
pu étre identifiés comme ayant un impact négligeable sur la sortie du modele, comme
par exemple les parametres de la grille d’électrodes. D’autres parametres ont pu étre
identifiés comme importants, principalement des parametres liés au modele électrique
et a la géométrie. L’analyse semble aussi indiquer la nécessité de retravailler certaines
parties du modele, par exemple celle liée a la diffusion électrique. Bien que seule la par-
tie électro-chimique du modele de contraction soit considérée, nous avons pu observer
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un impact non négligeable des parametres de la géométrie. Ces résultats semblent donc
justifier I'intérét de la personnalisation de la géométrie.

Limitations De nombreuses limitations sur les différents aspects traités ont été
évoquées dans les différents chapitres concernés. Pour l'inclusion d’une analyse par EF,
nous en sommes restés a une étape préliminaire et la modélisation EF nécessite d’étre
poursuivie. Dans le cadre de 'analyse statistique de forme et de la paramétrisation de
la géométrie, la base de données contient seulement 11 maillages et les résultats pour-
raient probablement étre fiabilisés en augmentant le nombre d’instances. Dans le cas
de I’analyse de sensibilité, on peut citer la difficulté a définir les intervalles de variation
des parametres, ainsi que la limitation du nombre de trajectoires, nécessaire du point
de vue du temps de calcul.

Perspectives De nombreuses perspectives restent ouvertes pour améliorer le modele
des contractions utérines. Pour la partie EF, une des pistes d’amélioration majeure
est I'utilisation d’une loi de comportement plus réaliste pour le muscle utérin, ainsi
que la prise en compte du contact entre le feetus et I'utérus. Considérer des éléments
tétraedriques ou hexaedriques pour modéliser plus correctement 1’épaisseur de I'utérus
devrait aussi étre envisagé.

Concernant la paramétrisation du maillage, refaire une étude similaire sur une plus
grande base de données est une piste envisageable afin d’augmenter la fiabilité des
résultats. Tester d’autres méthodes de correspondance ou améliorer la méthode utilisée
pourrait aussi étre profitable. De plus, il pourrait étre tres intéressant de réaliser
I’étude sur la paramétrisation patiente spécifique en ayant acces aux grandeurs cliniques
directement mesurées par des cliniciens par échographie et non sur des parameétres
estimés sur les maillages des foetus.

En ce qui concerne 'analyse de sensibilité, les résultats de cette analyse donnent plu-
sieurs pistes pour retravailler certaines parties du modele. L’étape suivante est de faire
une analyse avec le modele mécanique proposé par Yochum et al incluant le phénomeéne
de mécanotransduction. Pour cette AS, nous recommandons d’exclure de 'analyse les
parametres qui se sont révélés négligeables dans notre analyse, afin de réduire le temps
de calcul. Cette étude pourrait permettre de quantifier I'importance des parametres
du modele électro-chimique vis a vis des parametres liés a la mécano-transduction. De
plus, il sera alors possible de voir si I'importance de la géométrie augmente ou reste la
méme lorsque les phénomeénes mécaniques sont simulés. Une analyse de sensibilité de
la globalité du modele apres I'inclusion de I’analyse par EF avec la méthode de Morris
semble difficilement envisageable du fait de la considérable augmentation du temps de
calcul que cette inclusion engendre. La réduction du temps de calcul est une perceptive
qu’il faut considérer a chaque nouvelle étape d’amélioration du modele, afin de pouvoir
envisager a long terme son utilisation dans un contexte clinique de diagnostic aidé par
le modele.

Les conséquences sur la santé des nouveaux-nés font des naissances prématurées
(avant 37 semaines d’aménorrhée) un probléme sanitaire majeur. La détection du
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risque d’accouchement prématuré est donc primordiale. A I'approche de 'accouche-
ment, 'utérus commence a générer des contractions qui modifient 1’état du col utérin.
Ces contractions sont liées a la synchronisation de I'activité électrique de tout I'utérus,
possible grace a différents phénomeénes physiologiques (jonctions communicantes
et mécanotransduction). Cette activité électrique peut étre mesurée en placant des
électrodes sur le ventre de la mere pour recueillir 'EHG. Par conséquent, des chercheurs
étudient depuis plusieurs années la possibilité de détecter le risque d’accouchement
prématuré a l'aide de 'EHG. La modélisation numérique des contractions peut
permettre d’avoir une meilleure compréhension des différents phénomeénes physiolo-
giques impliqués et donc apporter des pistes de réflexion concernant le diagnostic des
accouchements prématurés. En effet, des progres doivent encore étre réalisés dans le
traitement de 'EHG pour rendre la détection de la menace d’accouchement prématuré
plus performante.

Le travail présenté a permis d’explorer différentes pistes d’amélioration du modele
des contractions utérines existant au laboratoire BMBI, qui ont principalement porté
sur la modélisation mécanique ainsi que sur le maillage de 1'utérus. La pertinence de
la personnalisation de la géométrie a pu étre estimée par une analyse de sensibilité.
Une des utilités future de ce modele pourrait étre de générer des signaux EHG utérins
simulant différentes situations physio-pathologiques, afin de faciliter ’évaluation et la
mise en place d’outils de traitement des EHG plus performants. Une perspective a plus
long terme serait 1'utilisation de ce modele dans un contexte clinique pour pouvoir par
exemple simuler différentes pathologies utérines. Une autre serait, par le biais d’une
personnalisation de certains parametres mesurables (épaisseurs du volume conducteur,
maillage utérin), suivie de lidentification des parametres du modele, de fournir au
clinicien des informations ciblées sur les phénomenes physiologiques impliqués dans
une menace d’accouchement prématuré donnée. Le modele pourrait ainsi permettre
d’identifier des cibles thérapeutiques en lien avec ces phénomenes physiologiques
impliqués dans la menace d’accouchement prématuré étudiée.
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7.1 Annexes du chapitre 4

Procédure pour trouver les fonctions poids

Initialisation
Ninaitiage = 11 (nombre de cas dans la base de données)
Netinique = 23 (nombre de parametres cliniques considérés)
Ninode = 4 (nombre de modes considérés)
X matrice des données cliniques de taille [Ny,qii1ages Netinique)
1 est la moyenne des lignes de X de taille Nyjinicar
s est I'écart type des lignes de X de taille Neinical
Y ,0ids matrice des poids attendus pour chacun des modes considérés de taille
[Nmaillagea Nmode]
Y predits Matrice des poids que 'on va prédire en laissant le maillage en dehors
pour U'estimation de la régression de taille[N,,uiiages Nimode]
Liste,egression = [1,2,3,4,5,6,7]
Mise a I’échelle
Mise a Iéchelle des parametres cliniques X = =
Enregistrement des parametres de mise a 'échelle (u et s)

X—p

Recherche de la meilleure régression
Pour Ny,q, dans Listeregression :
Pour p dans la liste d’entiers de 1 a N,,04e :
SCOr€eomp = 0
Pour N, dans la liste d’entiers de 1 a N,z :
Pour regularisation dans [0.001, 0.005, 0.01, 0.05, 0.1] :
Yinter un vecteur vide de taille Ny, qi110ge
Pour LOO dans la liste d’entiers de 1 a Nyqiiage :

score = 0
Création de la matrice Comb de taille [Nogmp, régression]
(Neomp est le nombre de combinaisons de taille N, possibles)

211
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Pour j dans la liste d’entiers de 1 a N g -
Xcomb = X[ 5 COmb[J]]
Rinter = régression entre Y ,pias| @, | et Xeomp avec un
parametre de régularisation de valeur regularisation
score,egr = R? de Ripger
Si scoreyeq, > score :
SCOTe = SCOIC gy
combyes; = Comblj]
Rregu - Rinter
Xieawit = [X][ 1, combyeg| ot on supprime la ligne LOO)]
Y eduit = [Ypoids OU on supprime la valeur LOO]
Rinter = régression entre Y equit| 1, P] €t Xyequis avec un
parametre de régularisation de valeur regularisation

Yinter[LOO] = prédiction a partir des parametres cliniques et

de Rinter
SCOT€jnter = R? entre Yinter €t Ypoids| @ D)
Si SCore;pier > SCOT€comp -
Ypredits[ 5 p] = Yinter
RLOO = Rinter
Rll - Rregu
SCOT€comp = SCOT€;per
Enregistrement de Rrpo, R
Enregistrement de Y p,cgits
Construction des maillages estimés
On reconstruit les maillages a partir des poids obtenus pour chaque cas a I’aide
des meilleures régressions estimées sur les autres cas et les données cliniques du

cas. On obtient donc Ny,ginege reconstruits pour chaque itération de la liste

LiSteregressions .
Estimation de la différence
On estime la différence pour chaque valeur de N,cgressions entre les maillages
reconstruits et les maillages attendus, c’est a dire les maillages issus de 1’étape
de correspondance. On estime la différence a 'aide de différentes caractéristiques

présentées ci-dessus.
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Schéma bloc détaillé

23 parameétres cliniques 11 poids pour chacun des
pour chacun des 11 maillages quatre premiers modes

m<--1

Selection
du mode

Mise a I'échelle

11 poids attendus

23 parameétres
pour le mode m

centrés réduits

N, <--1

Regu <-- Init

Meilleure
combinaison

Parametres cliniques sélectionnés
Poids attendus

N<--1

Retirer
parametre de N

Parametres cliniques sélectionnés sans les
parametres du maillage N
Poids attendus sans le poids de N

|Regu<-- Suivantl Estimation d'une

fonction poids

N.<--N. + 1 N Fonction poids
I . . I I N<-N+1 I Parametres cliniques du maillage N
| m<--m+1
Estimation
du poids N
oui
N<11

non Poids estimés pour tous les maillages

non

Regu == Dernier;

oui

Sélection du coeff
de régularisation

Poids estimés pour tous les maillages
avec le meilleur coefficient de
régularisation pour Np

oui
Nr<Nmax

non

Sélection du
nombre de
parametres

Poids estimés pour tous les maillag
avec le meilleur coefficient de
régularisation pour le meilleur nombre

oui

Poids estimés pour tous les maillages
avec le meilleur coefficient de
régularisation pour le meilleur nombre
de parametres pour tous les modes

non

Reconstruction

| 11 maillages reconstruits

FIGURE 7.1 — Schéma bloc
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Calcul des grandeurs de similitude entre maillage

Comparaison d’une instance aux autres instances de la base de données

Différence de volume Distance moyenne (en mm)

© 0% 0% oos om0 oo o0s 08

wuzom o1 o ow o4 aw o1 o on on ow a4
0% on om om oo om | om
o F‘m | oo

WMl 028 028 015 031 0% 0@ 02 0% o0m 03 o o1

M1 037 0% 02 0s 08 oy 0% 04 03 045 o015 O

Moiee WAL waz Wy mes mes wae mn0 mke mas mii men

Disparité procustéenne

1AW 1-15E:02 00100 4003 60603 22602 60603 15602 70603 80E03 10802 20602

1AM 2-166:02 40603 0.06400 80603 19602 (R 50503 16602 90603 60603 50603 23602

A 615602 60803 5003 70603 26802
1 7-22602 15602 16202 12602 17202 (IR 1 4£.02 0000 14802 13602 13602 20
1AM S 17602 80E03 6.0603 60603 1.9602 [EE] 60603 13602 80603 00600 8.0£03 27602

A 10:17602 10602 50603 90E.03 21202 [

11132602 20602 23802 29602 43202 R

Moee ma1 Mz s s CRNST aue mnr mes mes meis men

80603 13602 9003 80603 006100 23602

19602 33802 20602 27602 23602 006400

Angle entte les normales (en °)

F1GURE 7.2 — Chaque ligne correspond a une instance de la base de donnée. La
premiere colonne correspond a la moyenne des valeurs pour la comparasaison aux 10
autres instances de la base de données. Les colonnes suivantes correspondent a la
valeur de la grandeur de comparaison avec chacun des maillages de la base de données.
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Comparaison entre maillage attendu et maillage estimé

Différence de volume Distance moyenne (en mm)

003 006
006 006
008 007

01 01
oo o

oo 00
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007 006 005 005
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IRM10 58E03  60E03 49503  46E03  43E03  44E03  46E03

e [ o e
Courbure gaussienne

o astos aicos [amon o | aor aor 0n

M2 16E04  15E04 15604  1SEQS  LSEO4  1SEO4 15604
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RMS L1E0L 12604 2408 97605 B1E0S 82805

Was Lot Lot i e e 1seot  Leese
a7 20e0s _ s e iscor 170t
Was et diEes e soem  seeos et soea
Wis 3o 7ot | s ik eeos Lot iseos
Walo 130t a0t ot Lies  10ee 1o 1ieos
W LiEes  asees  sses e 4oess  4iees  3ses

Moyenne 20E04  26E04 2404 20804  18£04  18E0 1804

FIGURE 7.3 — N,,4, varie de 1 a 7 (chaque colonne est une valeur de N,,,.)
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Tracé des résultats des fonctions estimées pour différents N,,,.

NNIUZZT — 1

FIGURE 7.4 — Tracé des poids estimés en fonction des poids attendus pour le mode 1
(en haut a gauche), pour le mode 2 (en haut a droite), pour le mode 3 (en bas a
gauche) et pour le mode 4 (en bas a droite).

Mode 1 s Mode 2

Mode 3 v Mode 4

FIGURE 7.5 — Coefficients des fonctions de régressions pour le mode 1 (en haut a
gauche), pour le mode 2 (en haut a droite, pour le mode 3 (en bas a gauche) et pour
le mode 4 (en bas a droite).
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Nnm;r =2

Mode 1: 2 parametres cliniques, regularisation = 0.001
R"2=051, R"211=083

Poids reconstruits

Poids attendus

Mode 3 : 2 parametres cliniques, regularisation = 0.001
R"2=04, R"2.11=063

Poids reconstruits

X %

Poids attendus

') x
2 o
5 . *
¢ #
H *
S X
< X

o] A

X
o *

Mode 2 : 2 paramétres cliniques, regularisation = 0.001
51, R~2)

R"2=0 11=077

Poids attendus

Mode 4 : 2 parametres cliniques, regularisation = 0.001
R"2=051, R"211=056

X

Poids attendus

FIGURE 7.6 — Tracé des poids estimés en fonction des poids attendus pour le mode 1
(en haut a gauche), pour le mode 2 (en haut a droite), pour le mode 3 (en bas a

gauche) et pour le mode 4 (en bas a droite).

Coefficients

Coefficients

Mode 1 HES Mode 2 H
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Instance exclue

Instance exclue

FIGURE 7.7 — Coeflicients des fonctions de régressions pour le mode 1 (en haut a
gauche), pour le mode 2 (en haut a droite, pour le mode 3 (en bas a gauche) et pour
le mode 4 (en bas a droite).
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Nnmgt =3

Mode 1+ 3 paramétres cliniques, regularisation = 0.01 Mode 2 : 3 paramétres cliniques, regularisation = 0.001
1=

R~2 =089, R"2.11 =096 R"2=075 R~2.11=088
X 1000-
x
H »
2= x
= § X =
s X
X £ X
Basa s X
- X x
2
sor % —s00-
x
X
Poids attendus Poids attendus
Mode 3 : 3 parametres cliniques, regularisation = 0,001 Mode 4 : 3 paramétres ciniques, regularisation = 0.001
RM2 =062, RZ 1108 R72= 070, R211 = 0:84
X

Poids reconstruits.

Poids attendus

Poids reconstruits

Poids attendus

FIGURE 7.8 — Tracé des poids estimés en fonction des poids attendus pour le mode 1
(en haut a gauche), pour le mode 2 (en haut a droite), pour le mode 3 (en bas a
gauche) et pour le mode 4 (en bas a droite).

o e
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Mode 1 2 e Mode 2
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Mode 3 Mode 4 Hi<-]
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) . S . . @ :
H ° . R
g g fr—r—— — e ———
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g g .
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Instance exclue

Instance exclue

FIGURE 7.9 — Coeflicients des fonctions de régressions pour le mode 1 (en haut a
gauche), pour le mode 2 (en haut a droite, pour le mode 3 (en bas a gauche) et pour
le mode 4 (en bas a droite).
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Nnmgt =4

Mode 1: 4 paramétres cliniques, regularisation = 0.001
R"2=093, 8~211=097

X

™™ poids attendus

Mode 3 : 4 parametres cliniques, regularisation = 0.001
R"2=078, R~211=097

Poids reconstruits

Poids attendus

Mode 2 : 4 paramétres cliniques, regularisation = 0.005
R"2=081 8~211=092

Poids attendus

Mode 4 : 4 parametres cliniques, regularisation = 0.001
R"2=074, R~211=093

Poids reconstruits

Poids attendus

FIGURE 7.10 — Tracé des poids estimés en fonction des poids attendus pour le mode 1
(en haut a gauche), pour le mode 2 (en haut a droite), pour le mode 3 (en bas a

gauche) et pour le mode 4 (en bas a droite).

Coefficients

Mode 1

Mode 2

Coefficients

Coefficients

Mode 3 Mode 4
PR, -

Instance exclue

Instance exclue

FIGURE 7.11 — Coefficients des fonctions de régressions pour le mode 1 (en haut a
gauche), pour le mode 2 (en haut a droite, pour le mode 3 (en bas a gauche) et pour
le mode 4 (en bas a droite).
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Nnm;z: =35

Poids reconstruits

Poids reconstruits

Mode 1: 5 parametres cliniques, régularisation = 0.001
R"2 =095, R"211 = 0.99

Poids attendus

Mode 3 : 5 parametres cliniques, régularisation = 0.001
R"2 = 0.91, R"211 = 0.98

“Poids attendus

Poids reconstruits

Mode 2 : 5 parametres
R"2=

089, R"211 = 0.96

cliniques, régularisation = 0.001

P

Mode 4 : 5 parame
o

Poids attendus

22087, R*2.11 =098

tres cliniques, régularisation = 0.001

>
*
X X
X
X
>
X

Poids attendus

FIGURE 7.12 — Tracé des poids estimés en fonction des poids attendus pour le mode 1
(en haut a gauche), pour le mode 2 (en haut a droite), pour le mode 3 (en bas a
gauche) et pour le mode 4 (en bas a droite).
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FIGURE 7.13 — Coefficients des fonctions de régressions pour le mode 1 (en haut a
gauche), pour le mode 2 (en haut a droite, pour le mode 3 (en bas a gauche) et pour
le mode 4 (en bas a droite).
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Nnm;r =6
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FIGURE 7.14 — Tracé des poids estimés en fonction des poids attendus pour le mode 1
(en haut a gauche), pour le mode 2 (en haut a droite), pour le mode 3 (en bas a
gauche) et pour le mode 4 (en bas a droite).
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FIGURE 7.15 — Coefficients des fonctions de régressions pour le mode 1 (en haut a
gauche), pour le mode 2 (en haut a droite, pour le mode 3 (en bas a gauche) et pour
le mode 4 (en bas a droite).
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Nnm;z: =7

Mode 1 : 6 paramétres ciiniques, regularisation = 0.001 Mode 2 ;6 paramétres clniaues, regularisation = 0.001
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FIGURE 7.16 — Tracé des poids estimés en fonction des poids attendus pour le mode 1
(en haut a gauche), pour le mode 2 (en haut a droite), pour le mode 3 (en bas a
gauche) et pour le mode 4 (en bas a droite).
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FIGURE 7.17 — Coefficients des fonctions de régressions pour le mode 1 (en haut a
gauche), pour le mode 2 (en haut a droite, pour le mode 3 (en bas a gauche) et pour
le mode 4 (en bas a droite).
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7.2 Annexes du chapitre 5

Temps de calcul

TABLEAU 7.1 Calcul en parallele sur 64 threads sur un processeur Intel(R) Xean(R)
Platinium 8160

Nombre de trajectoires
de 'AS

Nombre d’évaluations
du modele

Temps de calcul
des évaluations

40

1320

428210 s soit
environ 5 jours

CPU E5-2665

TABLEAU 7.2 Calcul en parallele sur 32 threads sur un processeur Intel(R) Xeon(R)

Nombre de trajectoires
de '’AS

Nombre d’évaluations
du modele

Temps de calcul
des évaluations

30

990

593839 s soit

environ 6,9 jours

Les tableaux 7.1 et 7.2 donnent une idée du temps de calcul nécessaire pour les
analyses de sensibilité, en utilisant la méthode de Morris, sur le modele de contraction
utérine dans les conditions présentées dans la partie 5.6. Le tableaux 7.1 présente des
“conditions optimales”, c’est a dire lorsque la station de calcul de 'UTC n’est pas
tres utilisée et qu’il est possible d’utiliser un grand nombre de threads. Le tableau 7.2
présente des "conditions normales” lorsque qu’on utilise la station de calcul de I’équipe.
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Signaux
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FIGURE 7.18 — Signaux électriques obtenus pour 1’électrode 0 pour T = 5. Chaque
graphe représente une simulation différente, I’axe des y représente le potentiel
électrique et ’axe de x représente le temps. Il n’y a pas d’unité et de grandeur sur les
axes car on cherche surtout a vérifier 'allure des signaux.
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FIGURE 7.19 — Signaux obtenus pour 1’électrode 0 pour T = 10. Chaque graphe
représente une simulation différente, 'axe des y représente le potentiel électrique et
I’axe de x représente le temps. Il n’y a pas d'unité et de grandeur sur les axes car on

cherche surtout a vérifier I’allure des signaux.
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FIGURE 7.22 — Signaux obtenus pour ’électrode 0 pour T = 40. Chaque graphe
représente une simulation différente, ’axe des y représente le potentiel électrique et
I’axe de x représente le temps. Il n’y a pas d’'unité et de grandeur sur les axes car on

cherche surtout a vérifier 'allure des signaux.

simulations pour chaque trajectoire

=33)

(k+1

R R R
HIRE T wiey

EEERERRV
it
ChHEvhEID
CHESERCA
CHEvERE
CHA OV

LLEFC el

CECH RN
WERY VLR ERN
LETFREA M

O FAVRLEEARD
W T AR

LS R SR S R A R

HR LT
CORPECHERRDTHELSTLEFE R
CEMbEC bbb bbb

B I

[ RN N R

CAMEEEVECN ORCEEER R R TR EEFh
CAME VRN O R E P
SELCLELECRACEER AR bR LR Fh
B ISR R AR RRNS RN S
BTN ERE Y SN S R
BN S R SRR RS
B Y e R RN R

Ot

L

BGE S e RIN YLEE
RS T

] R NG
IR T TS

CEVERER AN PmELy
FMEEFETRN O Vb E
BRI
(RN R TR RS
LN
LerdpmdL
CERPHCEERCEDERLEE R O
RECERLERD LR bR
Y N N AR R N A
B NN R
B NN R A N T
CELCHEREL G L H)

PRV
f:}lk¥+t+#r
s

R
v

CEERCRERRIFCIRLhEEY
EEERCREREIFCIELhbEY
CEEEEREELLTRELLRE
RS
B
ERENS RES R
COVFLRERELRIREVRES

[E IR S N R

COHD=TRE R
AR

CHVCEFRE BT b b
CRECCRECREREL I b
COACEFRY TV RRRRLD
HICH b D

7
i
=
t
o=
L3
1
=
-
-
-
e
o

}
CH L RO
FHCERRCLEREC TR
EHEE O TR
CHEEEREC LA by
HEERELCLARECT R L
CHEEEE LY LT
FHEEEELHULEECTE LR
TRV B S S
FEELELH LR L
FORLE LA ME R LR

+
o

FERPRCA AR R RRLR

trajectoires

>

FIGURE 7.23 — Signaux obtenus pour ’électrode 0 pour T = 50. Chaque graphe
représente une simulation différente, 'axe des y représente le potentiel électrique et
I’axe de x représente le temps. Il n’y a pas d’'unité et de grandeur sur les axes car on

cherche surtout a vérifier I'allure des signaux.
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FIGURE 7.24 — Echa,ntillonnage : pour chaque valeur de T (10, 20, 40 et 50), chaque

histogramme représente, pour un parametre, la répartition sur ’ensemble des
simulations entre les 4 valeurs qu’il peut prendre.
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FIGURE 7.25 — Evolution du classement en augmentant le nombre de trajectoires

(T= 1[5, 10, 20, 30, 40, 50, 60]) pour le descripteur MNF.
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FIGURE 7.26 — Evolution du classement en augmentant le nombre de trajectoires
(T= [5, 10, 20, 30, 40, 50, 60]) pour le descripteur DFA.
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FIGURE 7.27 — Evolution du classement en augmentant le nombre de trajectoires
(T= 1[5, 10, 20, 30, 40, 50, 60]) pour le descripteur H2.
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FIGURE 7.28 — Evolution du classement en augmentant le nombre de trajectoires

(T= 1[5, 10, 20, 30, 40, 50, 60]) pour le descripteur
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FIGURE 7.29 — Tracé de ;- en fonction de 7 (entre [0,3] pour les deux axes) pour 5
descripteurs pour T = 5.
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FIGURE 7.32 — Tracé de ;7 en fonction de % (entre [0,3] pour les deux axes) pour 5
descripteurs pour T = 30.
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FIGURE 7.33 — Tracé de ;- en fonction de % (entre [0,3] pour les deux axes) pour 5

descripteurs pour T = 40.



232 CHAPITRE 7. ANNEXES

Descripteur : rmsa Descripteur : dfa Descripteur : samp_ent
3.0 3.0 3.0 —
25 25 25
2.0 2.0 2.0
-1 -3 5
=15 5 15 5 15
1.0 1.0 1.0
0.5 0.5 0.5
0.0 0.0 0.0
0.0 0.5 1.0 15 2.0 25 3.0 0.0 05 1.0 15 2.0 25 3.0 0.0 0.5 1.0 15 2.0 25
o/abs(u) o/abs(u) o/abs(p)
Descripteur : mnf Descripteur : h2
3.0 L 3.0 P 2
25 25
20 2.0
+
215 215
5
1.0 1.0
0.5 0.5
0.0 0.0
0.0 0.5 1.0 15 2.0 25 3.0 0.0 0.5 1.0 15 2.0 25 3.0
o/abs(p) o/abs(u)

FIGURE 7.34 — Tracé de ;- en fonction de 7 (entre [0,3] pour les deux axes) pour 5

descripteurs pour T = 50.

3.0



7.2. ANNEXES DU CHAPITRE 5

233
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FIGURE 7.35 — Histogrammes des effets élémentaires pour T= 60 calculés pour le
descripteur MNF. Chaque graphe représente I’histogramme des EE d’'un parametre. A
chaque graphe, on associe une valeur-p qui résulte d’un test de Kolmogorov-Smirnov
de la distribution centrée réduite autour de la médiane et du MAD. On donne le
pourcentage des EE compris dans £20% autour de la médiane, ce pourcentage est
donné pour chaque graphe apres "linéarité”. On donne aussi le pourcentage des EE de
méme signe que la médiane, ce pourcentage est donné pour chaque graphe apres
"monotonie”. Les graphes en vert, sont ceux pour lesquels le pourcentage monotonie
vaut au moins 95%.
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F1GURE 7.36 — Histogrammes des effets élémentaires pour T= 60 calculés pour le
descripteur DFA. Chaque graphe représente I'histogramme des EE d’un parametre. A
chaque graphe, on associe une valeur-p qui résulte d’un test de Kolmogorov-Smirnov

de la distribution centrée réduite autour de la médiane et du MAD. On donne le

pourcentage des EE compris dans +20% autour de la médiane, ce pourcentage est
donné pour chaque graphe apres "linéarité”. On donne aussi le pourcentage des EE de
méme signe que la médiane, ce pourcentage est donné pour chaque graphe apres
"monotonie”. Les graphes en vert, sont ceux pour lesquels le pourcentage monotonie
vaut au moins 95%.
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F1GURE 7.37 — Histogrammes des effets élémentaires pour T= 60 calculés pour le
descripteur SampEnt. Chaque graphe représente ’histogramme des EE d'un
parametre. A chaque graphe, on associe une valeur-p qui résulte d’un test de

Kolmogorov-Smirnov de la distribution centrée réduite autour de la médiane et du

MAD. On donne le pourcentage des EE compris dans £20% autour de la médiane, ce
pourcentage est donné pour chaque graphe apres "linéarité”. On donne aussi le
pourcentage des EE de méme signe que la médiane, ce pourcentage est donné pour
chaque graphe aprés "monotonie”. Les graphes en vert, sont ceux pour lesquels le
pourcentage monotonie vaut au moins 95%.
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F1GURE 7.38 — Histogrammes des effets élémentaires pour T= 60 calculés pour le
descripteur H2. Chaque graphe représente I’histogramme des EE d'un parametre. A
chaque graphe, on associe une valeur-p qui résulte d’un test de Kolmogorov-Smirnov

de la distribution centrée réduite autour de la médiane et du MAD. On donne le

pourcentage des EE compris dans +20% autour de la médiane, ce pourcentage est
donné pour chaque graphe apres "linéarité”. On donne aussi le pourcentage des EE de
méme signe que la médiane, ce pourcentage est donné pour chaque graphe apres
"monotonie”. Les graphes en vert, sont ceux pour lesquels le pourcentage monotonie
vaut au moins 95%.
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F1GURE 7.39 — Histogrammes des effets élémentaires pour T= 60 calculés pour le
descripteur DFA. Chaque graphe représente I'histogramme des EE d’un parametre. A
chaque graphe, on associe une valeur-p qui résulte d’un test de Kolmogorov-Smirnov
de la distribution centrée réduite autour de la moyenne et de I’écart type. On donne le

pourcentage des EE compris dans +20% autour de la moyenne, ce pourcentage est
donné pour chaque graphe apres "linéarité”. On donne aussi le pourcentage des EE de

méme signe que la moyenne, ce pourcentage est donné pour chaque graphe apres
"monotonie”. Les graphes en vert, sont ceux pour lesquels le pourcentage monotonie
vaut au moins 95%.
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F1GURE 7.40 — Histogrammes des effets élémentaires pour T= 60 calculés pour le
descripteur SampEnt. Chaque graphe représente ’histogramme des EE d'un
parametre. A chaque graphe, on associe une valeur-p qui résulte d’un test de

Kolmogorov-Smirnov de la distribution centrée réduite autour de la moyenne et de

I’écart type. On donne le pourcentage des EE compris dans +20% autour de la
moyenne, ce pourcentage est donné pour chaque graphe apres ”linéarité”. On donne
aussi le pourcentage des EE de méme signe que la moyenne, ce pourcentage est donné
pour chaque graphe apres "monotonie”. Les graphes en vert, sont ceux pour lesquels le
pourcentage monotonie vaut au moins 95%.
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FI1GURE 7.41 — Histogrammes des effets élémentaires pour T= 60 calculés pour le
descripteur RMSA. Chaque graphe représente I’histogramme des EE d’un parametre.
A chaque graphe, on associe une valeur-p qui résulte d’un test de
Kolmogorov-Smirnov de la distribution centrée réduite autour de la moyenne et de
I’écart type. On donne le pourcentage des EE compris dans +20% autour de la
moyenne, ce pourcentage est donné pour chaque graphe apres ”linéarité”. On donne
aussi le pourcentage des EE de méme signe que la moyenne, ce pourcentage est donné
pour chaque graphe apres "monotonie”. Les graphes en vert, sont ceux pour lesquels le
pourcentage monotonie vaut au moins 95%.
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FI1GURE 7.42 — Histogrammes des effets élémentaires pour T= 60 calculés pour le
descripteur H2. Chaque graphe représente I’histogramme des EE d'un parametre. A
chaque graphe, on associe une valeur-p qui résulte d’un test de Kolmogorov-Smirnov

de la distribution centrée réduite autour de la moyenne et de I’écart type. On donne le
pourcentage des EE compris dans +20% autour de la moyenne, ce pourcentage est
donné pour chaque graphe apres "linéarité”. On donne aussi le pourcentage des EE de
méme signe que la moyenne, ce pourcentage est donné pour chaque graphe apres
"monotonie”. Les graphes en vert, sont ceux pour lesquels le pourcentage monotonie
vaut au moins 95%.
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F1GURE 7.43 — Histogrammes des effets élémentaires pour T= 60 calculés pour le
descripteur MNF. Chaque graphe représente I’histogramme des EE d’un parametre. A
chaque graphe, on associe une valeur-p qui résulte d’un test de Kolmogorov-Smirnov
de la distribution centrée réduite autour de la moyenne et de I’écart type. On donne le
pourcentage des EE compris dans +20% autour de la moyenne, ce pourcentage est
donné pour chaque graphe apres "linéarité”. On donne aussi le pourcentage des EE de
méme signe que la moyenne, ce pourcentage est donné pour chaque graphe apres
"monotonie”. Les graphes en vert, sont ceux pour lesquels le pourcentage monotonie
vaut au moins 95%.
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Comportement des parametres
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FIGURE 7.44 — Tracé de I'écart type en fonction de la moyenne des valeurs absolues
des EE pour le descripteur RMSA (pour T=60).
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FIGURE 7.45 — Tracé de I’écart type en fonction de la moyenne des valeurs absolues
des EE pour le descripteur H2 (pour T=60).
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FIGURE 7.46 — Tracé de I’écart type en fonction de la moyenne des valeurs absolues
des EE pour le descripteur SampEnt (pour T=60).
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FIGURE 7.47 — Tracé de I’écart type en fonction de la moyenne des valeurs absolues
des EE pour le descripteur DFA (pour T=60).
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FIGURE 7.48 — Tracé de I’écart type en fonction de la moyenne des valeurs absolues
des EE pour le descripteur MNF (pour T=60).
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Différences de classement

Parameétres | Spcaion | STou | | Slnedian — STmy | | median® | mu® | | median x —musx
resist 15 12 3 14 12 2
alpha 6 4 2 6 5 1

[Ca’+]e 25 27 2 25 26 1
Cm 5 5 0 4 4 0

Ek 3 2 1 2 2 0

EL 7 13 6 7 9 2

fc 18 18 0 16 20 4
Gkca 19 10 9 19 15 4
GL 13 7 6 15 8 7
Kca 23 17 6 22 21 1

K 4 6 2 5 6 1

T 32 25 7 32 28 4

pl 10 11 1 11 13 2

p2 20 16 4 20 17 3

p3 22 20 2 23 24 1

p4 26 26 0 26 25 1

Rca 14 8 6 13 10 3
Vea 2 3 1 3 3 0
Gca 16 23 7 17 19 2
Jback 24 19 5 24 22 2
Gk 12 9 3 9 7 2
centerw 30 29 1 30 30 0
centery 29 30 1 29 31 2
rotation 31 32 1 31 32 1
stgmaabdox 27 31 4 27 29 2
stgmaabdoy 17 22 ) 18 18 0
stgmafat 28 28 0 28 27 1
stgmamyom 1 1 0 1 1 0
stgmaskin 9 14 ) 8 11 3
eabdo 8 15 7 10 14 4
efat 11 21 10 12 16 4
eskin 21 24 3 21 23 2

TABLEAU 7.3 Classement des parametres pour T=60 pour RMSA.
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Parameétres | Slpcaian | STow | | STmedian — median® | mu* | | median x —musx

resist 11 11 0 11 11 0

alpha 7 9 2 6 7 1

[Ca’+]e 19 21 2 19 20 1

Cm 1 1 0 1 1 0

Ek 2 3 1 2 3 1

EL 5 4 1 5 5 0

fc 10 16 6 9 14 5

Gkca 16 18 2 14 17 3

GL 8 10 2 7 10 3

Kca 15 13 2 16 12 4

K 3 7 4 3 4 1

T 22 20 2 22 19 3

pl 6 14 8 10 13 3

P2 12 17 5 13 16 3

»3 18 15 3 18 18 0

p4 23 29 6 24 30 6

Rea 9 5 4 8 6 2

Vea 4 2 2 4 2 2

Gca 17 12 5 17 15 2

Jback 14 8 6 15 9 6

Gk 13 6 7 12 8 4

centerx 26 23 3 28 24 4

centery 21 30 9 21 27 6

rotation 31 32 1 31 32 1

stgmaabdox 28 28 0 30 28 2

stgmaabdoy 30 31 1 29 31 2

stgmafat 20 19 1 20 21 1

stgmamyom 29 25 4 27 22 )

stgmaskin 25 27 2 25 26 1

eabdo 27 26 1 26 23 3

efat 24 22 2 23 25 2

eskin 32 24 8 32 29 3

TABLEAU 7.4 Classement des parametres pour T=60 pour DFA.
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*

Parameétres | Slpcaion | STou | | Slnedian — STmy | | median® | mu* | | median x —musx
resist 10 12 2 10 11 1
alpha 7 9 2 7 8 1

[Ca’+]e 21 23 2 21 23 3
Cm 1 1 0 1 1 0

Ek 4 2 2 3 2 1

EL 6 5 1 6 4 2

fc 8 13 5 9 13 4
Gkca 12 15 3 12 14 3
GL 5 4 1 5 6 1
Kca 14 11 3 14 12 2

K 2 7 5 2 5 3

T 31 16 15 31 19 12

pl 13 17 4 13 15 2

P2 16 18 2 17 17 0

p3 22 19 3 21 18 3

p4 24 20 4 25 20 5

Rea 9 8 1 8 7 1
Vea 3 3 0 4 3 1
Gca 15 14 1 15 16 1
Jback 19 6 13 18 9 9
Gk 11 10 1 12 10 2
centerx 28 25 3 28 27 1
centery 29 30 1 29 31 2
rotation 25 28 3 26 28 2
stgmaabdox 31 31 0 31 32 1
stgmaabdoy 26 26 0 23 25 2
stgmafat 31 29 2 31 30 1
stgmamyom 24 27 4 25 26 2
stgmaskin 17 21 4 19 22 3
eabdo 20 24 4 22 24 2
efat 18 22 4 16 21 5
eskin 27 32 5 27 29 2

TABLEAU 7.5 Classement des parametres pour T=60 pour MNF.
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Parameétres | Slpcaion | STou | | Slnedian — STmy | | median® | mu* | | median x —musx

resist 8 12 4 8 12 4

alpha 7 6 1 6 6 0

[Ca’+]e 24 22 2 24 23 1

Cm 1 2 1 1 1 0

Ek 2 1 1 2 2 0

EL 14 5 9 14 4 10

fc 9 16 7 10 16 6

Gkca 19 15 4 19 17 2

GL 11 10 1 11 10 1

Kca 13 11 2 12 11 1

K 4 7 3 4 7 3

T 31 17 14 31 20 11

pl 3 14 11 3 13 10

p2 6 18 12 5 15 10

»3 12 19 7 13 18 5

p4 18 20 2 16 19 3

Rca 10 4 6 9 5 4

Vea 5 3 2 7 3 4

Gca 16 13 3 17 14 3

Jback 17 8 9 18 9 9

Gk 15 9 6 15 8 7

centerx 22 24 2 22 24 2

centery 20 23 3 20 22 2

rotation 21 21 0 21 21 0

stgmaabdox 32 32 0 32 32 0

stgmaabdoy 27 29 2 26 29 3

stgmafat 30 31 1 30 31 1

stgmamyom 28 28 0 28 28 0

stgmaskin 25 27 2 25 27 2

eabdo 26 25 1 27 25 2

efat 23 26 3 23 26 3

eskin 29 30 1 29 30 1

TABLEAU 7.6 Classement des parametres pour T=60 pour H2.
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