N
N

N

HAL

open science

Modélisation de la jambe humaine sous contention
élastique

Stéphane Avril, Laura Dubuis, Johan Debayle, Laura Bouten, Sylvain Drapier

» To cite this version:

Stéphane Avril, Laura Dubuis, Johan Debayle, Laura Bouten, Sylvain Drapier. Modélisation de la
jambe humaine sous contention élastique. CFM 2009 - 19éme Congres Frangais de Mécanique, Aug

2009, Marseille, France. hal-03378543

HAL Id: hal-03378543
https://hal.science/hal-03378543

Submitted on 14 Oct 2021

HAL is a multi-disciplinary open access
archive for the deposit and dissemination of sci-
entific research documents, whether they are pub-
lished or not. The documents may come from
teaching and research institutions in France or
abroad, or from public or private research centers.

L’archive ouverte pluridisciplinaire HAL, est
destinée au dépot et a la diffusion de documents
scientifiques de niveau recherche, publiés ou non,
émanant des établissements d’enseignement et de
recherche francais ou étrangers, des laboratoires
publics ou privés.


https://hal.science/hal-03378543
https://hal.archives-ouvertes.fr

1™ Congrés Francais de Mécanique Marseille, 24-28 aolt 2009

Modélisation de la jambe humaine sous contentionadtique

L. DuBuIS® L. Bouter?, J. Debaylé, S. ARIL ?, S. DRAPIER"

a. Centre Ingénierie et Santé, CNRS UMR 5146 / RMSE-R 143, Ecole Nationale Supérieure des Mines,
158 cours Fauriel, 42023 Saint-Etienne Cedex 2, IRRA
b. Centre Science des Matériaux et des Structud3s CNRS UMR 5513, Ecole Nationale Supérieure des
Mines, 158 cours Fauriel, 42023 Saint-Etienne CE&JesRANCE

Résumé :

La contention consiste a exercer des pressionslssy@ambe humaine au moyen de chaussettes afin de
faciliter le reflux veineux. Afin d’améliorer le@mnaissances a ce sujet, un modele éléments fi@tié mis

en place pour calculer les champs de contraintessda jambe en prenant en compte le comportement
mécanique réel des articles de contention et desudi de la jambe. Des méthodes d'identification

appropriées ont été développées pour caractérissrcomportements.

Abstract :

Elastic compression is the process of applying lastie garment around the leg, supposedly for echan

the venous flow. However, the response of intdisslies to the external pressure is still partialljknown.

In order to improve the scientific knowledge abthis topic, a cross section of a human leg weagdng
elastic garment is modelled by the finite-elem&i) (method. The elastic properties of the tissnegle the

leg are calibrated thanks to an original patienesffic approach based on image registration. After
calibrating the model with MRI scans of a voluntettre pressures supported by the veins at different
locations inside the leg are computed. Very larggergpancies are found from one location to angther
showing that the internal morphology of the humag Imay strongly affect the efficiency of elastic
compression in practice.

Mots clefs :tissu mou, contention, biomécanique, recalage d’inge, identification.

1. Introduction

Le rble principal des veines est d’assurer le methw sang vers le cceur. Dans les jambes, en cas
d’insuffisance veineuse, un traitement courant isbasa utiliser la contention élastique (CE) : entite
élastique est porté, mettant ainsi la jambe soesspn, ce qui aide le retour veineux et soulafigaeEment
les sensations douloureuses de jambes lourdes [1].

Classiquement, les pressions de contention samtsfarla cheville et décroissent vers le haut. iPeipe
de contention dégressive a été établi selon ldddroiseuille qui énonce qu’un écoulement statioarmans
une conduite cylindrique a un débit proportionnBbpposé du gradient de pression. Toutefois, lmagion
de ce principe est discutable car les fortes massa la cheville n'affectent que la circulatiorinezise
superficielle, les tissus de la cheville étantautrdurs. Des fortes pressions a la cheville petunvg&me étre
douloureuses, et elles sont surtout responsabtediffieultés d’enfiler les articles de contentiédnl'opposé,
des pressions élevées sur le mollet sont essesti@bmme cela a été confirmé par des études nexslica
basées sur I'imagerie en résonance magnétique (GRNBs ultrasons [2].

D’'un point de vue biomécanique, aucun modele n& ddveloppé jusqu’a présent pour reproduire
I'action d’'un article de contention sur la jambeedDétudes de mécanique des fluides existent [3§ kma
question centrale des pressions réellement traasrper les tissus internes sur les veines restrteuyC’est
I'objet de ce papier, ou un modele éléments fiBBs)(a été développé pour répondre & cette question.

2. Modele de la jambe humaine sous CE
Il s’agit d’'une tranche de mollet, modélisée en&2Ddéformations planes. La géométrie des tissasies a
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été extraite par segmentation d'images IRM dedadne en question d’une personne volontaire da2bhea
présentant pas d'insuffisance veineuse (Fig. 1)gé@métrie une fois définie a été maillée avecrenv00
éléments finis triangulaires a fonctions de formeédires.

(a) Without compression (b) With compression (a) Without compression (b) With compression

FIG. 1 —Images IRM puis contours aprés segmentaoda jambe étudiée.

Deux types de conditions aux limites ont été défini

- Dirichlet, en fixant les degrés de liberté desudsesur les contours du tibia et péroné, qui seatprties
supposées infiniment rigides (rapport de rigiditpé&gieur a 1000 par rapport aux tissus mous).

- Neumann sur le contour externe de la jambe. Uessjpn normale a été appliquée sur ce contour.
Localement, la valeur de cette pression, ngtéest calculée en fonction de la tension (forceparé de
largeur) locale du textile de contention, no€eselon la loi de Laplacep = T/r, our est le rayon de
courbure local, évalué dans la configuration dééempendant les calculs EF. Le frottement entrextil¢ et

la jambe est négligé, ce qui signifie qu’aucunedarangentielle n’est appliquée. Aingiest constant sur le
pourtour de la jambe. Grace a la segmentation megéas IRM de la jambe avant et pendant le port de
I'article de contention (Fig. 1), il est possible thesurer le périmétre de la jambe dans I'état comépet
libre de la jambe. Ainsi, I'élongation du textile @¢ontention dans la direction circonférentiell@itpétre
déduite. Finalement, on détermifieen caractérisant préliminairement le textile detention. Un montage
meécanique a été développement spécifiguement,deigant des conditions de chargement équivalentes a
celles lorsque I'article est porté. Ce montagaehéthodologie sont le fruit d’'une étude plus lazgesacrée

au comportement biaxial des textiles élastomérigbes$]. La méthodologie est basée sur un montage d
traction plane, utilisant des glissiéres sur legeg0et un systéme optique pour suivre le champ de
déformation en cours d’essai [6]. Grace a ce systéavaleur dd a pu étre estimée avec une incertitude
inférieure a 10%. Une autre étude a aussi permialitder la pertinence de la loi de Laplace [5].

En ce qui concerne les lois de comportement, muetctgaisse sont supposés homogénes dans ce modéle,
définissant ainsi deux zones aux propriétés diffé® (Fig. 1). La peau est incluse dans la zormaisge ».

De méme, les veines et les artéres, ainsi queelebke du systéme vasculaire, est supposé contréaver
propriétés moyennes équivalentes considérées pesir deux zones du modele. Cette hypothése
d’homogénéité des tissus « muscle » et « graisst scertes abusive mais ici suffisante pour évdkesr
contraintes a l'intérieur de la jambe avec la miéo souhaitée. Ces tissus mous sont modélisés eomm
hyper-élastiques compressibles. La compressilgititgustifiée par I'observation d’'une réduction4dg% de

I'aire occupée par ces tissus sur les images qoamompare les cas avec et sans contention (Fig. 1)

Les déformations restant toutefois limitées (<58f)potentiel hyper-élastique Néo-Hookéen a pudtlisé
[7]. Ce potentiel s’écrit W = Cyg (1:-3) + K, [(J>-1)/2 - InQ), ou: J= detF) et 1,=3-2 tr(F.F)/3, avecF
gradient de la transformation et tr la trace. Lenportement hyper-élastique est gouverné par deux
paramétres Cand K "pour la partie muscle &, and K [ pour la partie graisse. Le modéle entier est donc

gouverné par 4 parameétres. Le choix de ces parasnést une question ouverte, étant donné la vétéabi
des valeurs reportées dans la littérature [8-1'bpjectif de ce papier est de proposer une méthumielpour
recaler ces 4 paramétres de maniere a reproduist fldelement que possible la répoirs&ivo de la jambe
de n’'importe quel patient.



1™ Congrés Francais de Mécanique Marseille, 24-28 aodit 2009

Ceart quadratique maximal de 20 pixels - . ) )
Beart quadratique mesdinal de pixels ; Eeart quadratique maximal de 25 pixels

450 . c 23.4375

400
400
15625 19.5312
350 350

300 15.625

9375 11.7188

150 78125

3.90625

0 100 200 300 400 500 0 100 200 300 400 500

FIG. 2 — Exemples d’écarts entre contours cible®etours recalés.

3. Identification des propriétés mécaniques des 88S mous

3.1. Méthodologie

Les modeéles EF prenant en compte les tissus mols jdembe humaine restent rares. Des études du talo
[12], de la cuisse des amputés [8, 9] ou des fd4€@peuvent étre citées. Cependant, la pertinelecees
modéeles est tributaire du choix des propriétés migoas choisies pour les tissus. Ces propriétésnies
difficiles a identifierin vivo, méme avec les techniques récentétadtographig13].

Ainsi, afin de rendre le modéle réaliste, un regalpar rapport & des données expérimentales aigtenm
ceuvre. Ces données expérimentales sont les imR§&sce qui nécessite du traitement d’'image, soit pa
corrélation, soit par recalage d'images (parfoiped «image warping») [14]. La corrélation s’est avérée
limitée [15]. L'utilisation du recalage est pluspeddue [10, 16-19]. Le principe est le suivantit bbla
mesure de similarité entre une image « cible »net image déformée numériquement. Cette mesure peut
étre de plusieurs types, soit de type inter-cadiigdiasoit basée sur la distance entre des marguglon suit
entre les états déformés et non déformés. La méttiesl marqueurs est choisie ici, en utilisant tedaurs

de la Fig. 1 comme marqueurs. Pour chaque gixiel contour dans I'image cible, le pixel le plusghe de
I'image initiale appartenant aussi a un contourdéserming, et la distance séparant les deux pestlaotée
di. Des exemples de représentations graphiqued dent donnés sur la Fig. 2. Ce type de représentati
permet de déterminer ou I'écart est le plus graadjui peut aider a juger ensuite de la pertinéonceodéle
EF. Finalement, la mesure de similarit¢ est défimenme la somme desl)? pour tous les pixels
appartenant a des contours.

On minimise la mesure de similarite en modifiaatativement les parametres constitutifs du modgfg:

K™, C, et K/ . La minimisation est réalisée avec I'algorithme Melder-Mead sur Matlab. Dans cet

algorithme, des évaluations de la fonction coltt daites au cours du processus itératif. Pour chaqu
évaluation ici, un nouveau calcul EF est lancécale nouvelles valeurs en entrée pour les propridés
tissus mous (muscles et graisse). Sur Matlab, agramme a été fait pour lancer ces calculs EF pé&¥en
les résultats (champs de déplacement), les utiiser déformer une image IRM, mesurer un écart de
similarité avec l'image cible et actualiser la foon colt. Les calculs EF sont effectués sur ldciet
Zébulon. Le dialogue entre Matlab et Zébulon sé¢ far linsertion des commandes de la console
directement dans les routines Matlab. Avant chagleul, le fichier des propriétés matériaux de Zéhest
actualisé avec les nouvelles valeursGie K™, C/ et K pour lesquelles une nouvelle évaluation de la

fonction co(t est nécessaire.

3.2. Résultats

Il a été observé que, quelles que soient les \aleC;, K", C et K choisies parmi un large domaine

pour initialiser I'algorithme de minimisation, lamvergence est toujours atteinte, mais avec destatss
toutefois variables. Tous les résultats sont sitlegss un intervalle qui est reporté dans le Tahalraison

pour laquelle un minimum unique n’est pas attestitdue a des irrégularités de la fonction co(t.eHat,
3
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on remarque que si on peut arriver a ameéliorer renlgorecalage des contours sur une partie derilbga
cela se fait en dégradant le recalage sur une aotre. Cela est illustré sur la Fig. 2 ou, avexxdeux de
propriétés mécaniques, on observe des erreursdage maximales situées en des endroits diffésetgda
jambe, mais la valeur globale de la fonction cafipeurtant identique.

Pressure (kPa)

53
4.9
- 45
Y -
4.1
A 3.7
: 33
2.9
¥ 25
4 21
1.7
{
- 1.3
0.9
x

FIG. 3 — Champ de pression calculé dans la jambe.

C{O (kPa) | O} (kPa) Kf (kPa) | K" (kPa)
lower bound 2 9.4 71.3 61
upper bound 7 12.9 140 73
median 4.5 11.2 106 69.5

TAB. 1 — Solution de l'identification sous la formd&ntervalles.

Les bornes reportées sur le Tab. 1 pofjy K", C\ et K sont en accord avec I'ordre de grandeur des

propriétés élastiques de tissus mous tels queadiasgr et les muscles [8-12]. Il y a aussi accoet d&s
propriétés de I'hypoderme reportées dans la littéed20], ce qui justifie I'inclusion de la peaart un tissu
homogéne équivalent appelé « graisse » dans notiélen

Si on s'intéresse a la valeur médiane des propriéténtifiees, on remarque d’abord que le muscte es
sensiblement plus compressible que la graisse. i@efdre en particulier que la proportion de graisisez

un individu joue un réle important sur les pressiamernes. Cette analyse est en accord avec ddssét
médicales qui ont montré que le muscle est beauptug vascularisé par des veines et veinules que la
graisse [2]. Dans notre modéle ici, la compreggthdst attribuée au comportement du tissu, maist @arce
que le tissu musculaire et la vascularisation tdirkclus dans un modele homogene équivalent. Velia,

en vue d'une amélioration, un modéle biphasiquesicénant les muscles du mollet comme des « éponges
avec du tissu musculaire et du sang, sera utilisé.

4. Discussion

Comme les veines ont une taille petite par rappoxtdeux zones du modele (Fig .1), il est supposéla
présence des veines ne perturbe que faiblemeobiitsintes dans la jambe par rapport a cellesifesipar
notre modele. Ainsi, on peut approcher les pressiure les tissus internes appliquent aux parorgeuses
par la pression hydrostatique locale calculée paemmodéle.

Un exemple de pression calculée est représent@ §ug. 3, basé sur les propriétés médianes du Tlda
pression maximale est de 5 kPa (38 mmHg), situ€ar@ere de la jambe, a l'interface entre graiste
muscle. La pression minimale est de 1.11 kPa (81Big), située pres du tibia. La premiere conclusish
que les variations spatiales sont considérabledorat il n’est pas possible de supposer que tdesegeines
subissent la méme pression. La pression dépenccdigaude la position dans les tissus internes et cel
devrait étre pris en compte dans la prescriptiantdetements.
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Il'y a une discontinuité entre la graisse et le cieysa cause de la différence de propriétés. Get efontre
que la graisse a un effet d’atténuation des pressiés-a-vis du tissu musculaire. Cet effet peue ét
bénéfique si I'objectif de 'EC est de traiter Msines superficielles comme la grande et la psthénes.
Mais l'effet est par contre négatif si I'objectied’'EC est de traiter le muscle en profondeur. Egosd
objectif serait d'ailleurs plutdt le sens des terais actuelles étant donné que les études réaantesent
gue le muscle du mollet contient la plus grandéig@odu sang veineux dans la jambe [2].

Afin d’étudier l'influence de lincertitude des groétés mécaniques identifiees, 30 calculs ontréaéisés
avec le modéle EF, chacun avec des valeurs ditisetle propriétés élastiques, mais toujours tieges
hasard dans les intervalles dont les bornes spottées dans le Tab. 1. Une étude statistique drénqoe
I'écart type sur les pressions calculé est inférief%.

Une autre source d'incertitude est la valeur déetsion du textile. Expérimentalement, la tensioast
obtenue avec une incertitude de 10% environ. Lacusous-estimation des pressions calculées detdex
sur- ou sous-estimation dea été estimée étre aussi de I'ordre de 10% environ

Finalement, en ajoutant les deux sources d’'inceitprincipales de la méthodologie, il peut étterme que
I'approche présentée ici permet d’estimer la distion des pressions ressenties par le systemelaasca
l'intérieur de la jambe sous contention avec uneeiititude de 15%. Pour les pressions généralement
prescrites, de I'ordre de 20 mmHg, cela correspinche incertitude de 3 mmHg, ce qui est une tobéran
acceptable pour les prescriptions habituelles.

5. Conclusions

Afin d’'améliorer les connaissances scientifiquesajet de la réponse biomécanique d’'une jambe manai
sous contention, un modele EF 2D en déformatioasgsl a été développé. Une méthodologie a été mise e
ceuvre pour recaler le modéle en utilisant I''lRM/'efcertitude des résultats fournis par le modalété
étudiée.

En utilisant le modéle, il a été montré que lestsffle la contention dépendent de fagon non nédligale

la morphologie interne. La méthodologie présentesde papier devrait maintenant étre appliquéeirsur
nombre important de patients a travers une étudigeé pour analyser ces effets.

Parallelement, le réalisme du modéle peut-étreiardélun modele 3D est a I'étude, prenant en cordpte
maniere plus détaillée la constitution interne dusche avec les aponévroses, les artéres et legsvairec
interaction fluide structure, et la composition Hagique du mollet trés irrigué de veinules et taps
(biphasique = sang + tissu). Le caractére actifmiscle est un autre aspect a intégrer au modéke ldan
futur.

Le recalage de modéles biomécaniques sophistiqarégpport & des donnéesvivo, comme cela a été fait
dans cette étude avec les images IRM, reste urgigueuverte pour un nombre important de pararsétre
constitutifs a identifier. Les progrés au niveaula@eésolution spatiale des méthodes d’imagerieicaés
seront un bon appui pour réduire le caractéere st de ce type de problémes inverses.
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