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Résumé :

L’examen de mammographie est une technique de projection radiographique bidimensionnelle a
faible irradiation qui s’est avérée étre la méthode disponible la plus efficace pour le diagnostic
précoce du cancer du sein. Cet examen est pratiqué par une forte compression du sein qui peut étre a
l’origine d’un inconfort ressentie par les patientes. Le travail réalisé vise a mettre en place une

approche numérique pour modéliser la compression du sein et évaluer la répartition des charges dans
le sein comprimé afin d’optimiser le systeme de compression.

Abstract :

The mammography examination is a two-dimensional X-ray projection technique with low irradiation
proved to be the most effective method available for the early diagnosis of breast cancer. This
examination is carried out by a strong compression of the breast that can be the source of discomfort
felt by patients. This work aims to develop a numerical approach to model breast compression and
evaluate loads distribution in the compressed breast in order to optimize the compression system.

Mots clefs : Simulation / Compression / mammographie / comportement tissu humain.

Introduction

L’examen de mammographie est une technique de projection radiographique bidimensionnelle a faible
irradiation qui s’est avérée €tre la méthode disponible la plus efficace pour le diagnostic précoce du
cancer du sein. Cet examen est pratiqué par une forte compression du sein qui peut étre a 1’origine
d’un inconfort ressentie par les patientes. Le travail réalisé consiste a mettre en place une approche
numérique pour modéliser la compression du sein avec le systeme usuel. L’objectif étant d’évaluer la
répartition des charges dans le sein comprimé dans le but d’optimiser le systeme de compression au
moyen d’un modele de simulation numérique.

Un sein est principalement composé de tissu glandulaire et de tissu adipeux, qui sont entourés par la
peau. Le tissu glandulaire est lié a la peau grace a des ligaments suspenseurs (ou ligaments de
Cooper). Il est attaché a la poitrine composée de cotes et muscle pectoral [1].

1 Caractéristiques mécaniques de la peau.

La peau est composée de trois couches [2]: 1'épiderme (75-150 u m d'épaisseur), le derme (couche
dense de tissu conjonctif fibro-élastique d'une épaisseur de 1-4 mm) et de I'hypoderme (également
appelé graisse sous-cutanée). Le derme est composé de plusieurs tissus de fibres (collagene, élastine,
réticuline, ..). Le comportement mécanique de la peau humaine est caractérisée en général par:

- Une relation contrainte-déformation non-linéaire en raison de la non-uniformité de la structure et du
réarrangement des fibres de collagene sous étirement.

- Anisotropie: les fibres de collagene donnent une direction préférentielle a 1’allongement.

- Viscoélasticité, pilotée par la substance fondamentale du derme.



- Précontrainte: dans des conditions normales, la peau est dans un état de pré-tension qui varie avec
I'age, le corps et la direction des fibres. La pré-tension serait de 24 kPa dans la direction longitudinale
des fibres et de 9,3 kPa dans la direction transversale des fibres.

Cependant, afin de simplifier le modele numérique, tous les tissus du sein peuvent étre considérés
comme isotropes, homogenes et incompressibles, avec des propriétés élastiques non linéaires [3] et
[4]. Le comportement qui varie en fonction du temps est ignoré.

2 Caractéristiques mécaniques des tissus fibro-glandulaires et adipeux.

Pour simplifier, les tissus fibro-glandulaires et adipeux sont considérés incompressibles (0,49 < v <
0,5) et isotropes. En réalité, ils ne sont ni homogenes ni anisotropes [5] et [6]. Comme pour la peau, le
comportement des tissus fibro-glandulaires est caractérisé par une relation contrainte-déformation non-
linéaire [7], [8], [9] et [10]. Dans [7], la composante visqueuse est jugée négligeable. Dans la
littérature, les essais réalisés sur le tissu adipeux sont effectués a température ambiante. A 37 ° C, le
tissu adipeux est plus liquide de sorte que le module d’ Young du tissu adipeux a I’intérieur du sein est
probablement plus faible que lors des tests in vitro a température ambiante [1].

3 Modele simplifié de compression du sein

L'objectif de ce premier modele est la validation des caractéristiques des matériaux pour une
compression élevée (jusqu'a 70%). Ce modele est constitué d'une sphére composée de tissu fibro-
glandulaire (fraction volumique de 25%) entouré par du tissu adipeux, le tout enveloppé par une peau
(figure 1). La surface arriere est bloquée selon z et les conditions de symétrie sont utilisées. Cette
spheére est comprimée entre deux plaques non déformables, figure 1. La compression est appliquée par
un déplacement contrdlé de la plaque supérieure, alors que la plaque inférieure est fixe.

Ce modele a été implémenté dans le logiciel Abaqus / Standard.

Deux séries de comportement des matériaux, qui sont tirées de la littérature, sont étudiées:

Z blocking
symmetry Cio Cot Ca Coz Cu
Adipose | o5 | 03 | 225 | 38 | 472
tissue
s Fibro-
: glandular 0.33 0.28 4.49 7.72 9.54
tissue
Figure 1: conditions aux limites Table 1: Parametres hyper-élastiques pour les

tissus adipeux et glandulaires

- Un comportement lin€aire en utilisant les parametres suivants: Ey.., = 88 kPa, Eygipeux = 1 kPa, Egiange
= 10 kPa, avec un coefficient de Poisson de 0,49 pour les trois [8].

- Un comportement hyper-élastique non linéaire en utilisant les parametres suivants (v = 0,5):
Peau: C10=9,4 kPa et C11 =92 kPa [4].
Pour les tissus adipeux et fibro-glandulaire, les valeurs sont consignées dans la table 1 (en kPa) [10].

4 Validation des parametres.

Afin de valider les caractéristiques mécaniques des matériaux utilisés dans les calculs, les données
sont choisies telles que:

* L'épaisseur finale du sein comprimé est de 55 mm + /- 20 mm [11] et [12]

* La taille du sein est comprise entre 300 ml et 1000 ml avec une valeur moyenne de 600 ml, ce qui
représente respectivement des sphéres de diametres 105 mm, 156 mm et 132 mm respectivement.
* La densité moyenne de tissu fibro-glandulaire est comprise entre 25% et 30%.



Les résultats doivent répondre aux critéres de validation suivants:

* La plage recommandée de la force de compression est comprise entre 130 N et 200 N [13].

* La pression maximale peut varier entre 5 et 75 kPa [14].

* A la fin de la compression, la force en fonction du déplacement de la courbe est caractérisée par une
asymptote (figure 2) [15].
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Figure 2: force vs. thickness by [15]

5 Résultats préliminaires

Pour le modele linéaire, des problemes de convergence ou de stabilité apparaissent a environ 35% de
compression. Avec ABAQUS / Explicit une épaisseur finale de 50 mm peut &tre atteinte, mais a la fin
de la compression, la force de compression est plus faible que prévu, avec une valeur de 12 N.

Avec un matériau non linéaire ou hyper-élastique, aucun probleme de convergence n’a été rencontré
(ABAQUS / Standard).

En utilisant les parametres hyper élastiques définis au §3, nous avons alors étudié 1’influence de la
morphologie interne sur les résultats. Plusieurs configurations de répartition entre les tissus fibro-
glandulaire et adipeux ont été analysées (inclusions sphériques, sphere creuse, multicouches, ...), ainsi
que le cas d’un matériau homogene pour les deux tissus (figure 3).

R R

Nu =0.475

Figure 3: Structures internes étudiées Figure 4: retrait latéral — coefficient de Poisson

Les résultats montrent que, pour les différentes configurations, il n'y a pas de différence sur le
comportement global (épaisseur comprimée et force de compression).

Néanmoins, a la fin de la compression, la force de réaction sur la plaque de compression est d'environ
11000 N, qui est beaucoup trop grand. Comme remarqué dans [16] le coefficient de Poisson, ainsi que
les conditions aux limites, ont une influence prépondérante sur la précision du modele. Par exemple,
dans notre cas, pour un coefficient de Poisson v = 0,475 (matériau presque incompressible), la force
de réaction sur la plaque de compression passe 2 600 N pour la méme épaisseur finale. En revanche,
pour cette valeur du coefficient de Poisson, un retrait latéral se produit en fin de compression (figure
4), ce qui n'est pas réaliste. Ainsi, pour la suite des calculs, le coefficient de Poisson est fixé a 0,5.

Une explication de la valeur observée de la force de compression pourrait étre que les tests réalisés
dans la littérature sont faits pour une compression limitée a 30%. Dans notre cas, le taux de
compression final est de 67% et les valeurs de la littérature ne sont pas adaptées. En fait, pour un taux
de compression de 67%, la contrainte calculée dans le tissu adipeux est d'environ 125 kPa et dans le



tissu fibro-glandulaire 7,5 MPa. Ces valeurs sont trop élevées par rapport a la pression de contact qui
est comprise entre 5 et 75 kPa [14] a la fin de la compression du sein.

6 Modification du comportement mécanique.

Pour faire correspondre les valeurs calculées (force de compression et pression de contact) avec les
observations, les caractéristiques matériaux des tissus internes au sein ont été modifiées. Ainsi, on
considere un matériau hyper-élastique qui correspond aux données issues de la littérature jusqu’a 30%
de compression puis qui divergent avec un raidissement plus faible que celui trouvé dans la littérature.
La figure 5 montre ces ajustements pour un tissu adipeux et la figure 6 pour un tissu fibro-glandulaire
tissus (les valeurs de contrainte sont en MPa). Pour la loi de comportement, nous choisissons un
polyndme réduit de degré 1 (Neo Hooke). Ce choix est motivé par le fait que seulement des valeurs en
tension ou compression sont disponibles dans la littérature et aucune sur le cisaillement ou de
couplage (essai biaxial).
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Fig. 5: Tissu adipeux (G vs €) Fig. 6: Tissu fibro- glandulaire tissue (G vs €)

Pour les tissus fibro-glandulaires et adipeux, le module de Young initial est d'environ 30 kPa et 8,5
kPa respectivement.

Pour la peau, si une formulation de type Neo Hooke est choisie, la force de compression augmente
trop vite et il n'y a aucune asymptote a la fin de la compression. Avec un comportement hyper-
élastique de type polyndme réduit de degrés 4 ou 5, la courbe de compression est en bonne corrélation,
avec des mesures expérimentales obtenues par [15] (figure 7).
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Figure 7: épaisseur en fonction de la force Figure 8: parametres de la peau

Avec ce comportement, le module d’Young initial de la peau est de 100 kPa et le module d’Young
final est de 80 MPa. Avec ces nouveaux parametres de matériaux, 1'épaisseur comprimée, la force de
compression et la pression de contact sont en bon accord avec les criteres de validation définis en 4.

Pour gérer la grande dispersion des caractéristiques mécaniques de la peau [1], [17], nous définissons
un comportement linéaire « a seuil » défini par une double pente décrivant une élasticité variable selon
la déformation (figure 8).

Ces trois parametres (pente initiale, finale et seuil) permettent la description du comportement de la
peau qui peut présenter une grande variation avec les parametres tels que I'dge, 'hydratation, etc...



7 Modele simplifié de compression

Comme vu précédemment, la morphologie interne du sein n'a pas d'influence sur le comportement
global du sein en compression. Donc, pour les tissus adipeux et fibro-glandulaire, un matériau
homogene est choisi. La regle des mélanges est utilisée pour déterminer les propriétés mécaniques de
ce matériau équivalent, a savoir un module d’ Young initial de 13,9 kPa, toujours avec une formulation
hyper-€lastique du type Neo Hooke. Les caractéristiques de la peau ont les mémes valeurs que décrit
dans le paragraphe précédent avec un seuil a 50% de déformation. Le modele numérique est composé
d'une demi-sphere (130 mm de diametre) fixé a une plaque plane représentant le torse (figure 9).
L'épaisseur de la peau est de 1,5 mm.
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Fig. 9: modele simplifié Fig. 10: sein sous gravité Fig. 11: sein sous gravité
(Parametres initiaux) (Parametres optimisés)

La premiere étape pour valider le comportement du sein consiste a2 comparer la déformation de la
poitrine sous gravité. Comme on le voit sur la figure 10, soumis a une gravité verticale, les
déformations sont trop petites et ne semblent pas réaliste. Les parametres du matériau doivent &tre
ajustés, en particulier ceux de la matiere interne homogénéisée. Pour parvenir a une forme plus réaliste

de la poitrine sous gravité, figure 11, le module d’Young initial a été pris égal a 0,55 kPa.

Ces nouveaux parametres sont revérifiés dans le modele de compression décrit au paragraphe 3.
Comme on peut le voir sur la figure 12, il n'y a pas de différence dans le comportement global en
compression lorsque les caractéristiques mécaniques initiales des tissus internes sont divisées par 10.
La seule différence concerne la peau qui fonctionne d'une maniere légerement différente, comme le
montre la figure 13.
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Fig. 12: force en fonction de I’épaisseur Fig. 13: contrainte dans la peau en fonction de

comprimée pour deux rigidités différentes I’épaisseur comprimée pour deux rigidités
de matériau interne de matériau interne différentes

8 Conclusions

D’apres toutes les modélisations réalisées, nous observons que:

- Le tissu mammaire (tissu cutané, adipeux et fibro-glandulaire) peut étre considéré comme homogene,
isotrope et incompressible (v = 0,5) décrit par une loi hyper-élastique.



- Le comportement en compression est entrainé par le comportement mécanique de la peau (force de
compression, pression de contact). L'influence des tissus adipeux et fibro-glandulaire est négligeable.
- Pour une étude globale de la compression, les tissus adipeux et fibro-glandulaire peuvent étre
homogénéisés dans un seul matériau interne.

- La déformation du sein sous la gravité montre que la rigidité du matériau interne (tissus adipeux et
fibro-glandulaire) est plus faible que celle indiquée dans la littérature.

Ces observations peuvent étre utilisées pour une modélisation plus réaliste de la compression du sein
avec une validation adéquate de la morphologie initiale.
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