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Chapitre 1

Biomeécanique du foie

caractérisations, modélisations et applications cliniques

Simon Chatelin®, Philippe Garteiser?, Bernard E. Van Beers®?

ICube, UMR 7357, CNRS, Université de Strasbourg, IHU Strasbourg, Strasbourg, France
?Laboratoire des biomarqueurs en imagerie, Centre de recherche sur Iinflammation, UMR
1149, Inserm, Université de Paris, Paris, France

®Service de radiologie, hopital Beaujon, hdpitaux universitaires Paris Nord Val-de-Seine, AP—
HP, Clichy, France

1.1. Anatomie et problématiques cliniques
1.1.1. Anatomie détaillée

Avec une largeur, une hauteur et une épaisseur moyennes de respectivement 28,
15 et 8 cm, le foie est I'organe interne le plus lourd du corps humain. Il est impliqué
dans de nombreuses fonctions physiologiques, telles que la détoxification des
métabolites, la sécrétion d'hormones et de protéines, la régulation du glycogéne et le
filtrage du sang veineux pour 1’élimination des toxines.
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Figure 1.1. Anatomie de la circulation artérielle, portale et hépatique. (données
extraites de *(Roldan-Alzate et al., 2013) et **(Ipek-Ugay et al., 2017))
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On distingue trois types de vaisseaux sanguins hépatiques (Figure 1.1) : l'artére
hépatique, qui améne le sang artériel depuis 1’aorte via le tronc ceeliaque (15 4 25 %
du débit (Roldan-Alzate et al., 2013)), la veine porte, formée par 1’union de la veine
mésentérique supérieure et de la veine splénique qui transporte du sang veineux
depuis la rate et le tube digestif pour détoxification (75 a 85 % du débit (Ipek-Ugay
et al., 2017)), et les veines hépatiques, qui collectent le sang filtré dans le foie et
s'écoulent vers la veine cave inférieure. Les voies biliaires transportent la bile
sécrétée par le foie vers le duodénum.

Extérieurement, le foie humain est séparé en un lobe droit et un lobe gauche par
le ligament falciforme. Outre ces deux lobes principaux, deux petits lobes sont
visibles sur la face viscérale du foie (le lobe caudé et le lobe carré). 1l est a noter que
I’anatomie du foie varie énormément entre les espéces, le nombre de lobes
principaux pouvant ainsi aller de deux chez I’humain et le bovin, a quatre chez
I’ovin, cinq chez le cochon et six chez le chien. La classification de Couinaud
(Couinaud, 1954) divise le foie humain en quatre secteurs, eux-mémes divisés en
huit segments (numérotés | a VIII sur la Figure 1.2), en se basant sur une découpe
non pas anatomique mais fonctionnelle et délimitée par les veines hépatiques.
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Figure 1.2. Structure des unités fonctionnelles (lobules) du foie.

Le foie est constitué d'environ un million de lobules, des structures cylindriques
hexagonales de 0,8 & 2 mm de diametre, séparés les uns des autres par des travées de
tissu conjonctif (espace-porte) (Figure 1.2). Chaque lobule, qui constitue l'unité
fonctionnelle de base du foie, est constitué de millions de cellules hépatiques
(hépatocytes, de forme polyédrique de 20 a 30 um de c6té) reliées au réseau artériel
et aux deux arbres veineux. La répartition homogene des lobules et la quantité de
sang stockée dans le foie (environ 450 ml, soit environ 10% du volume sanguin de
I'organisme) expliquent que le comportement mécanique du parenchyme hépatique
peut étre assimilé & une certaine échelle & celui d'un milieu poreux. Le
comportement mécanique global du foie est également impacté par la présence de
son enveloppe fibreuse, appelée capsule de Glisson.

En termes de conditions aux limites, le foie est maintenu dans I'abdomen par une
membrane séreuse a deux couches (péritoine viscéral et pariétal), qui enveloppe le
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foie et les organes abdominaux a 1’exception d’une portion hépatique postéro-
supérieure ou il se connecte directement au diaphragme. En outre, plusieurs
ligaments, dont le falciforme et les ligaments coronaires, relient le foie au
diaphragme. Les arbres porte, artériel, veineux hépatique et biliaire précédemment
décrits jouent également un réle important dans la réponse mécanique globale du
foie. Comme nous le verrons par la suite, le foie est assez complexe a caractériser
mécaniquement a cause de ses conditions aux limites souples couplées a ses
multiples composants (lobules, sang, capsule).

1.1.2. Principales pathologies du foie

Toute agression du foie, qu’elle soit d’origine virale, métabolique, auto-immune
ou autre, provoque une inflammation et une destruction cellulaire. Lorsque 1’atteinte
est chronique (hépatopathie chronique), I’inflammation s’accompagne d’une fibrose
hépatique progressive. Celle-ci est traditionnellement caractérisée par une analyse
histopathologique d’une biopsie hépatique, utilisant des scores d’extension de
fibrose (par exemple le score METAVIR, incluant les stades FO : absence de fibrose,
F1: fibrose périportale, F2 : fibrose septale, F3: fibrose septale avancée et F4 :
cirrhose caractérisée par une fibrose septale avancée et une régénération (Bedossa
and Poynard, 1996)). La cirrhose est une cause importante de morbidité et de
mortalité. Avec prés de 200 000 personnes touchées en France (dont 30% a un stade
avancé), on estime qu’entre 10 000 et 15 000 décés sont associés a une cirrhose
hépatique chaque année (Payancé et al., 2018). Ce mauvais pronostic s’explique par
les complications de la cirrhose qui incluent I’hypertension portale, la survenue du
cancer du foie (hépatocarcinome) et la diminution de la fonction hépatique
(insuffisance hépatique liée a la diminution des hépatocytes fonctionnels).
L’hypertension portale est causée par une vasodilatation splanchnique et par une
augmentation de la résistance hépatique due a la fibrose et a la contraction des
cellules étoilées du foie. L’hypertension portale s’accompagne de la dilatation de
collatérales veineuses porto-systémiques dont les plus redoutables sont les varices
cesophagiennes qui peuvent étre a 1’origine d’importantes hémorragies digestives. La
sévérité de la cirrhose est déterminée par la sévérité de I’hypertension portale qui est
mesurée de maniére invasive par le gradient de pression porto-hépatique.

La cirrhose peut étre précédée d’une accumulation de graisse intra-hépatique
(stéatose), impliquant des modifications des propriétés viscoélastiques du foie, en
particulier a un stade d’inflammation (stéatohépatite).

Comme présentée plus en détail par la suite, ’imageric de [’élasticité
(élastographie) du tissu hépatique a conduit au développement de produits
commerciaux non invasifs par méthodes échographiques et par IRM, aujourd’hui
largement utilisés en clinique. Plusieurs études cliniques ont montré la bonne
performance de 1’¢lastographie pour le diagnostic de fibrose et de cirrhose
hépatique. L’élastographie offre donc une possibilit¢ de remplacer la biopsie
hépatique et la mesure du gradient de pression porto-hépatique, qui sont des mesures
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invasives.

Le foie posséde en outre la capacité de maintenir ou restaurer sa masse
fonctionnelle, que ce soit en situation d'homéostasie, a la suite d'une destruction
(toxique, médicamenteuse, virale ou auto-immune) ou lors d'une résection
(hépatectomie) partielle. Des modeles spatio-temporels de calcul de la croissance
hépatique ont été proposés, se basant sur des agents régulés par des parametres
mesurables du comportement et de I'état des cellules (Van Liedekerke et al., 2015).
D’autres modéles permettent de prédire la croissance de tumeurs hépatiques en
regard de contraintes mécaniques appliquées ou subies (Van Liedekerke et al., 2020)
ou encore de la cinétique de croissance dans diverses conditions d’apports en
glucose et oxygene (Jagiella et al., 2016). lls permettent de fournir aux cliniciens
des informations physiopathologies et mécaniques du foie a visée décisionnelle
(Drasdo, Hoehme and Hengstler, 2014).

1.1.3. Principales applications de la biomécanique du foie

Outre leur utilité diagnostique pour le suivi de 1’évolution et du traitement de
différentes pathologies (plus largement traités par la suite dans la section 1.3), les
caractéristiques mécaniques du foie sont de toute premiere utilité pour la
modeélisation numérique, qui présente aujourd’hui des applications majeures dans
différents domaines :
- Pour la chirurgie hépatique assistée par ordinateur. L'introduction de modéles
numériques dans le processus chirurgical permet de reproduire les stratégies
chirurgicales. 1l s’agit d’apporter une assistance pour l’entrainement virtuel des
chirurgiens, la planification préopératoire patient-spécifique ou encore la réalité
augmentée per-opératoire, en premier lieu pour la chirurgie laparoscopique. Les
propriétés mécaniques du foie jouent un rdle essentiel dans le contrdle du retour
haptique, notamment pour la résection, I’insertion d’aiguilles et les gestes
chirurgicaux par assistance robotisée.
- En biomécanique des chocs. Cause potentielle de mortalité lors d'un accident de la
route, le foie est avec la rate et les reins un des organes abdominaux les plus
fréquemment Iésés suite a un traumatisme contondant ou pénétrant. Le principal
risque de lésion du foie est lié a des lacérations le long des ligaments falciformes et a
un risque de rupture de la veine hépatique droite (Cheynel, 2007; Arnoux et al.,
2008). Les modeles du corps humain utilisant des éléments finis, et en particulier
des organes abdominaux dont le foie, ont le potentiel de mieux décrire et de fagon
reproductible l'anatomie humaine et sa variabilité que les mannequins d'accident de
voiture. lls nécessitent toutefois la connaissance précise des propriétés mécaniques
des organes modélisés. L’objectif est alors de mieux comprendre les mécanismes de
défaillance et de développer des outils de protection pour la sécurité routiére.

Outre les outils de simulation numérique du foie précédemment évoqués, des
substituts, désignés sous le terme de "fantdmes" et mimant notamment les propriétés
mécaniques du foie, sont utilisés pour le développement et la calibration de
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techniques d'imagerie médicale, de robotique chirurgicale ou d’investigation des
chocs traumatiques (Cournane, Fagan and Browne, 2012; Chatelin et al., 2014;
Oudry et al., 2014; Cao et al., 2017). Selon I’application visée, ils doivent
représenter tout ou partie des propriétés mécaniques du foie sain ou pathologique
telles que décrites en section 1.2, ainsi que de potentielles propriétés d’imagerie
(Chakouch et al., 2015; Ahmad et al., 2020; Chatelin et al., 2020). Composés
d’éléments naturels (agarose, gélatine, polysaccharide) ou de synthése (styréne-
éthyléne/butyléne-styréne, polyacrylamide, alcool polyvinylique, silicone, chlorure
de polyvinyle, plastisol), ces fantdomes bénéficient aujourd’hui de I’essor des
méthodes d’impression 3D, notamment pour inclure le systéme vasculaire intra-
hépatique (Bucking et al., 2017).

1.2. Caractérisations biomécaniques expérimentales

Pour ce qui concerne le comportement mécanique du foie, il est essentiel de
différentier celui du parenchyme hépatique, que nous allons détailler dans un
premier temps, de I’influence des systémes vasculaires (veineux et artériel) et de la
capsule de Glisson sur la réponse globale de I’organe. A notre connaissance et a la
différence de la plupart des investigations (Stingl et al., 2002; MacManus et al.,
2019), une seule étude, menee par élastographie impulsionnelle, reléve une Iégere
différence significative entre la rigidité du foie des hommes (4.5 + 1.0 kPa) et des
femmes (5.2 £ 0.7 kPa), mais sans aucune corrélation avec 1’age, le poids, la taille
ou I’indice de masse corporelle (Corpechot, EI Naggar and Poupon, 2006). Des
différences de rigidité apparaissent en fonction de I’espéce, avec notamment un foie
bovin ou humain moins rigide que celui porcin et une résistance ultime a la traction
inférieure (Carter et al., 2001; Valtorta and Mazza, 2005). Pour ces raisons, seule
I’espéce sera systématiquement mentionnée dans les résultats décrits par la suite.

1.2.1. Caractérisations du parenchyme hépatique

Comme pour tout tissu mou biologique, il est important de dissocier pour le foie
la caractérisation et la modélisation de son comportement linéaire - éminemment
viscoélastique - en petites déformations de sa réponse non linéaire - essentiellement
hyperélastique - en grandes déformations. Bien que cette limite soit graduelle, elle a
été évaluée pour le foie & 0,2% (Liu and Bilston, 2000) ou entre 0,8% et 1,8%
(Chatelin et al., 2011) de deformation en cisaillement et entre 10% et 25% en
déformation en compression (Umale et al., 2013).

Comportement en petites déformations

Les premiers tests rhéométriques sur tissu hépatique ont été proposés en
compression en 1970 par Yamada et Evans, mettant en avant un module d’Young
variant de 7.8 a 42 kPa (Yamada and Evans, 1970). En 1996, ces tests ont été
complétés par Chen et al. et un module élastique trés inférieur, avec des valeurs de
620 + 240 Pa a 940 + 650 Pa, a été observé par tests de compressions statiques
usuels et ultrasonores (Chen et al., 1996). Quelques années plus tard, en se basant
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sur des tests a la fois en compression et en élongation, le module élastique du foie
porcin a été estimé entre 10 et 15 kPa (Sakuma et al., 2003; Samur et al., 2007).

La dépendance en fréquence du module d'élasticité en petites déformations a été
illustrée par Ottensmeyer et al. puis par Valtorta et Mazza (Ottensmeyer et al., 2004;
Valtorta and Mazza, 2005). Le module augmente de 20 a 100 kPa pour 1 a 10 kHz,
ce qui met en évidence le caractere viscoélastique du tissu hépatique. En 2003, la
gamme de fréquences étudiées a été étendue par Kim et al. par indentation jusqu’a
1000 Hz avec un module élastique in vitro du porc de 31.8 kPa (Kim et al., 2003). Il
est a noter que la comparaison des rigidités du foie en compression (module
d’Young) et en cisaillement (module de cisaillement) est classiquement faite en
assumant 1’incompressibilité du tissu hépatique (coefficient de Poisson v proche de
0,5, impliquant un facteur 3 entre ces modules).

Ce n’est que plus récemment que le développement des méthodes basées sur
I’imagerie de I’¢lasticité par ultrasons (élastographie ultrasonore impulsionnelle -
TE - ou par force de radiation acoustique - ARFI ou SSI) et par IRM (élastographie
ERM) que des valeurs in vivo, obtenues de fagon non invasives, ont pu étre décrites.
Si les méthodes par ERM peuvent permettre la mesure des propriétés tant élastiques
(module de stockage G”) que visqueuses (module de viscosité G’’), ce n’est en
général pas le cas des méthodes ultrasonores usuelles. Celles-ci ont été étendues a
I’étude de la viscosité par approche spectroscopique par Deffieux et al. et Muller et
al. (Deffieux et al., 2009; Muller et al., 2009). Les méthodes d’élastographie et en
premier lieu celles utilisées en clinique pour le diagnostic de pathologies hépatiques
seront plus largement abordées par la suite (section 1.3). Une liste non exhaustive
des valeurs issues de la littérature entre méthodes ex vivo et in vivo est proposée en
Figure 1.3.

Comportement en grandes déformations

En 2000 et 2002, par des tests de cisaillement in vitro, le comportement
viscoélastique non linéaire du tissu hépatique bovin en grandes déformations a été
mis en évidence par Liu et Bilston (Liu and Bilston, 2000, 2002). Comme la plupart
des tissus mous biologiques et a I’instar des élastoméres, une forte hausse de la
rigidité avec la déformation apparait en grandes déformations. Ce comportement
caractéristique, qualifié d’hyperélastique, s’observe tant en compression qu’en
traction, méme s’il différe sensiblement entre ces deux modes de sollicitations.

Une sensibilité importante a la vitesse de chargement est & souligner,
caractéristique d’un comportement visco-hyperélastique. Cette observation est
clairement notable sur la Figure 1.4, relatant une liste non exhaustive de courbes
contraintes-déformations du parenchyme hépatique jusqu’en grandes déformations.
En outre, I'ajout de la porosité dans les modeles de foie a été montré comme
pertinent, notamment pour la simulation d’actes chirurgicaux impliquant des
sollicitations en grandes déformations et a de faibles vitesses de chargement
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(Marchesseau et al., 2010). A I’opposé, la modélisation de chocs traumatiques
abdominaux nécessite une réponse mécanique du foie adaptée a de trés grandes
vitesses de déformation. Comme montré au travers de protocoles expérimentaux
impliquant un puits de chute (taux de déformation de 62 s™* (Sparks and Dupaix,
2008)) ou des barres de Kolsky (taux de déformation de 350 & 3000 s (Saraf et al.,
2007; Pervin, Chen and Weerasooriya, 2011; Chen et al., 2019)), le foie devient
assimilable a un fluide visqueux aux trés hautes vitesses de chargement.
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Figure 1.3. Comparaison des propriétés mécaniques viscoélastiques, en petites
déformations et en fonction de la fréquence de sollicitation, du foie par rhéométrie
(Liu and Bilston, 2000; Valtorta and Mazza, 2005; Chatelin et al., 2011; Zhang et al.,
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2017) et par élastographie (Kruse et al., 2000; Sandrin et al., 2003; Huwart et al.,
2006, 2008; Rouviere et al., 2006; Yin et al., 2007; Castera, Forns and Alberti, 2008;
Deffieux et al., 2009; Klatt et al., 2010; Chatelin et al., 2011, 2021).
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Figure 1.4. Comparaison du comportement en grandes déformations et en fonction

de la vitesse de sollicitation (taux de déformation) du tissu hépatique par méthodes
rhéométriques et par méthodes d’indentation et d’aspiration (Yeh et al., 2002;
Sakuma et al., 2003; Chui et al., 2004, 2007; Saraf et al., 2007; Gao and Desai,
2010; Pervin, Chen and Weerasooriya, 2011; Umale et al., 2013; Fu and Chui, 2014;
Mattei et al., 2014, Tirella, Mattei and Ahluwalia, 2014).
Inhomogénéités



Biomécanique du foie 9

La grande majorité des études considérent le foie sain comme un organe
mécaniquement homogéne a 1’échelle de 1’organe. Toutefois, une étude de 2003 a
montré l'existence d'une hétérogénéité des propriétés mécaniques hépatiques selon
trois zones distinctes, chacune relativement homogéne : une partie viscérale, une
région diaphragmatique et une aire sur les extrémités (Sakuma et al., 2003). A noter
que la présence et la répartition du systeme vasculaire intra-hépatique est susceptible
d’engendrer des hétérogénéités mécaniques a 1’échelle de 1’organe dans son
ensemble.

Anisotropie

La plupart des tissus mous biologiques, a 1’image des tissus musculaires ou
cérébraux, sont composes de fibres, pouvant entrainer des propriétés mécaniques
anisotropes dés lors ou elles adoptent des directions préférentielles (Chatelin,
Constantinesco and Willinger, 2010). La prise en compte de I'anisotropie dans le
modele de tissu est une question essentielle. L’immense majorité des études
expérimentales sur le tissu hépatique suppose un comportement isotrope,
s'expliquant par la microstructure essentiellement isotrope de ce tissu (Pervin, Chen
and Weerasooriya, 2011; Chen et al., 2019).

Cependant, des divergences peuvent étre observées dans la littérature concernant
Iimportance de la prise en compte de l'anisotropie dans les modeles du tissu
hépatique sain. En 2007, Chui et al. suggerent que le tissu hépatique est
transversalement isotrope et que les propriétés d'anisotropie du tissu hépatique
doivent étre prises en compte dans le cadre de la simulation chirurgicale (Chui et al.,
2007). Ainsi, pour une déformation de 20 %, les auteurs rapportent devoir appliquer
une force deux fois plus importante pour allonger un échantillon de tissu selon une
direction longitudinale par rapport au méme test avec un échantillon de tissu selon
une direction transverse. A 1’échelle de 1’organe, une anisotropie variant localement
pourrait en outre étre observée du fait de la présence de la vascularisation (Hashemi
et al., 2020).

1.2.2. Influence du systéme vasculaire sur laréponse mécanique

Méme si plusieurs études se sont attachées a décrire les propriétés mécaniques
des veines et artéres, trés peu se sont intéressées a celles des vaisseaux hépatiques.
En 2011, un comportement hyperélastique des parois vasculaires a été observé par
Umale et al. Avec un modéle bilinéaire présentant des modules de rigidité distincts
en petites et grandes déformations, respectivement de 0.62 +0.41 MPa et
2.81 +2.23 MPa (Umale et al., 2011). Des approches de modélisation du foie pour
la simulation chirurgicale en temps réel ont inclus I’anisotropie et ’hétérogénéité
causées par la présence de la vascularisation via des méthodes d’homogénéisation,
montrant de fait I’'importance de la caractérisation mécanique du systéme vasculaire
hépatique (Hashemi et al., 2020).

Outre la rigidité des parois des vaisseaux, la présence de la circulation sanguine
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au sein de ’arbre vasculaire hépatique et la pression qui y régne sont également a
méme d’influencer les propriétés mécaniques du foie. Ainsi, des différences de plus
de 50% des valeurs de rigidité peuvent apparaitre entre des tissus in vivo perfusés et
ex vivo non perfusés (Ottensmeyer et al., 2004). Plus encore, un lien entre flux et
rigidité du foie a récemment été quantifié par élastographie (Elkrief et al., 2015;
Ipek-Ugay et al., 2017). Ainsi, une obstruction partielle ou compléte du flux portal,
comme en cas de thrombose veineuse porte, est susceptible de modifier de prés de
12% la rigidité du foie (Chatelin et al., 2021). Chez les patients atteints de cirrhose
hépatique, la pression portale est également reliée a la rigidité du foie (Ronot et al.,
2014).

Pour toutes ces raisons, il apparait essentiel de prendre en compte la
vascularisation et la perfusion du foie, que ce soit dans le cadre de sa modélisation
ou lors des mesures de ses propriétés mécaniques (Kerdok, Ottensmeyer and Howe,
2006), en privilégiant des approches in vivo par indentation ou par élastographie.

1.2.3. Influence de la capsule sur laréponse mécanique

La capsule de Glisson est une gaine de tissus conjonctifs denses, partie intra-
hépatique de la membrane d'enveloppe conjonctive indépendante du revétement
péritonéal entourant le foie. Par son adhérence au foie et son invagination, cette
capsule délimite les lobes. Avec des caractéristiques de limite a la rupture de 29% a
50% et de 9 & 10 MPa en termes de déformation et de contrainte ultime en
élongation, la capsule de Glisson offre un réle protecteur au foie, limitant le risque
de lacération et de lésion en situation de choc (Hollenstein et al., 2006; Brunon,
Bruyere-Garnier and Coret, 2010). Ces caractéristiques sont également primordiales
a intégrer pour comprendre le comportement du foie dans le cadre d’actes
chirurgicaux ou d’insertion d’aiguille. Des mesures en surface par indentation et
aspiration ont montré que la rigidité du foie était significativement impactée par la
présence de la capsule, I’augmentant par un facteur 2 a 3 (Carter et al., 2001;
Hollenstein et al., 2006). Ceci est di a la fois a une plus grand rigidité de la capsule
par rapport au parenchyme hépatique et a son comportement fortement
hyperélastique au-dela de 7% de déformation en élongation. Elle a ainsi une
élasticité en petites déformations de 8.22 + 3.42 MPa contre 48.15 + 4.5 MPa entre
20% et 30% de déformation (Umale et al., 2011).

Tous ces éléments plaident en la faveur du développement et de 1’utilisation
d’outils de caractérisation des propriétés mécaniques in vivo du foie dans son
environnement physiologique sain ou pathologique, comme présentés ci-apres.

1.3. Elastographie pour le diagnostic de la fibrose, de la cirrhose, de
I'inflammation et des tumeurs hépatiques

L'élastographie regroupe des techniques d'imagerie qui permettent 1’acquisition
et/ou la quantification de I'élasticité des tissus biologiques in vivo. Les propriétés
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mécaniques reflétant l'organisation des tissus, les propriétés physiologiques et
pathologiques peuvent étre ainsi quantifiées de fagcon non invasive. Ces mesures sur
le foie, effectuées en petites déformations, permettent de prendre en compte
I’environnement de mesure mécanique et restent globalement comparables a celles
obtenues ex vivo par des méthodes invasives (Figure 1.3). A ce jour les applications
de I’¢lastographie en recherche et en clinique pour le foie se concentrent autour des
modalités par IRM et échographiques.

1.3.1. Elastographie ultrasonore

Les premieres applications majeures en élastographie ont été développées autour
de pathologies du foie, essentiellement par approches ultrasonores. Les différentes
techniques d’élastographie par ultrasons actuellement disponibles peuvent étre
classées en fonction de la grandeur physique mesurée : ainsi, I’imagerie de
déformation et I’imagerie par ondes de cisaillement (SWI) font l'objet d'une
abondante littérature pour leur utilisation clinique pour le foie. En imagerie SWI,
une sollicitation dynamique est appliquée au tissu. Cette approche dynamique peut
étre elle-méme étre dissociée en deux approches selon la méthode d’excitation :
I’¢lastographie impulsionnelle (TE) et 1’élastographie par force de radiation
acoustique (ARFI).

Imagerie de déformation

En imagerie de déformation, une sollicitation normale en contrainte est appliquee
au tissu et la déformation normale est mesurée pour fournir une évaluation
qualitative du module d"Young (Ophir et al., 1991). L'élastographie de déformation
peut étre subdivisée selon la méthode d'excitation : (1) l'opérateur exerce une
compression manuelle sur le tissu avec le transducteur ultrasonore (Ophir et al.,
1991), approche fonctionnant assez bien pour les organes superficiels mais difficile
a évaluer pour des organes plus profonds comme le foie (Morikawa et al., 2011) ;
(2) le transducteur ultrasonore est maintenu stable et le déplacement des tissu est
généré par un mouvement physiologique interne (cardiovasculaire ou respiratoire).
L’élastographie de déformation est trés peu utilisée pour I'évaluation des maladies
hépatiques chroniques car plusieurs facteurs, dont la largeur de I'espace intercostal et
I'épaisseur de la graisse sous-cutanée, limitent la compression du foie, rendant les
mouvements physiologiques engendrés sur le foie difficiles a exploiter.

Elastographie TE

L'élastographie TE constitue le principe de base du premier systeme SWI
disponible dans le commerce via le dispositif 1D FibroScanTM® (Echosens, Paris,
France) pour I'évaluation mécanique du foie (Sandrin et al., 2003, 2006). Une sonde
ultrasonore constituée d’un unique transducteur électrodynamique est utilisée pour
engendrer une onde élastique de cisaillement de faible amplitude (~1 mm) et basse
fréquence (50 Hz) dans le tissu hépatique au travers de la peau. En parallele, le
méme transducteur ultrasonore (3,5 MHz) est utilisé en mode émission réception
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afin d’acquérir des lignes ultrasonores a cadence élevée (6 kHz). En utilisant le
principe selon lequel les ondes ultrasonores se déplacent a une vitesse c, bien plus
élevée (~1540 m.s™) que 'onde de cisaillement c; (~1 m.s™) et en ayant recours a
une méthode d’autocorrélation, le champ de déplacement engendré dans le tissu
hépatique est obtenu en 1D puis dérivé par rapport a la profondeur pour obtenir la
vitesse de I’onde de cisaillement. En assumant que dans les tissus mous biologiques
le module de cisaillement est trés inférieur au module de compression et que le tissu
hépatique est purement élastique et incompressible (coefficient de Poisson v = 0,5),
le module d’Young E est obtenu par la formule E = 2(1 + v)G ~ 3G = 3pcZ ol p
et G correspondent respectivement a la masse volumique et au module de
cisaillement local a 50 Hz du foie. Il s'agit aujourd’hui de la technique la plus
largement utilisée en routine clinique pour I'évaluation des différents stades de
fibrose hépatique comme alternative non invasive a la biopsie (Figure 1.5).
Auteurs / méthode / pathologies

, Ichikawa et al, 2012 / ERM (60Hz) / Hépatite €  —

h Bensamoun et al, 2013 / ERM (60Hz) / fibrose alcoolique

1 Kim et al, 2011 / ERM (60Hz) / maladies hépatiques chroniques
. |Huwart et al, 2008 / ERM (65Hz) / maladies hépatiques chroniques e e——
Elastographie Yin et al, 2007 / ERM (60Hz) / maladies hépatiques chroniques e ————— —

par IRM (ERM)F Sporea et al, 2012 / ARFI / Hépatite C
Friedrich-Rust et al, 2012 / ARF| / maladie hépatique chronique

Bavu et al, 2011 / ARFI / Hépatite C me— s a—
| Rizzo et al, 2011 / ARFI / Hépatite C
Fierbinteanu-Braticevici et al, 2009 / ARFI / Hépatite C

Elastographie Takahashi et al, 2010 / ARFI / maladies hépatiques chroniques
ARFI ou SSI Lupsor et al, 2009 / ARFI / Hépatite C
Frierich-Rust et al, 2009 / ARFI / Hépatite C
Ferraioli et al, 2013 / TE / Hépatites chroniques
Bavu et al, 2011 / TE / Hépatite C

'f Gomez-Dominguez 2008 / TE / Toutes maladies hépatiques
===] | Fraquelli et al, 2007 / TE / Toutes maladies hépatiques
A Corpechot et al, 2006 / TE / cholestases intrahépatiques
Elastographie Nitta et al, 2009 / TE / Hépatite C
impulsionnelle Castera et al, 2005 / TE / Hépatite C mss—— C —
(TE) L Ziol et al, 2005 / TE / Hépatite C S e—
Fibrose hépatique 01 2 3 4 5 6
Score MFTAVIR W FN =mE1 E? mF2R mEA  Madula de rigaillameant [kPal

Figure 1.5. Seuils estimés dans la littérature pour I'évaluation du score METAVIR de
la fibrose hépatique (Bedossa and Poynard, 1996) par élastographie ERM (Yin et al.,
2007; Huwart et al., 2008; Kim et al., 2011; Ichikawa et al., 2012; Bensamoun et al.,
2013), ARFI (Fierbinteanu-Braticevici et al., 2009; Friedrich-Rust et al., 2009, 2012;
Lupsor et al., 2009; Takahashi et al., 2010; Bavu et al., 2011; Sporea et al., 2013) et
élastographie impulsionnelle TE (Castéra et al., 2005; Ziol et al., 2005; Corpechot et
al., 2006; Fraquelli et al., 2007; Gémez-Dominguez et al., 2008; Nitta et al., 2009;
Bavu et al., 2011; Ferraioli et al., 2013).
Elastographie ARFI
Dans le cas de 1’élastographie par ondes de cisaillement ponctuelles (pPSWE) ou
2D (2D-SWE), une force de radiation acoustique (ARFI) est utilisée pour générer les
ondes de cisaillement. Dans cette approche, des ondes ultrasonores focalisées sont



Biomécanique du foie 13

utilisées pour induire un déplacement des tissus pendant une courte durée (~100 ps)
dans la direction normale a la direction de focalisation ("push™). Le déplacement du
tissu en lui-méme au point focal n'est généralement pas mesuré mais une partie des
ondes générées par I'ARFI est convertie en ondes de cisaillement par absorption de
I'énergie acoustique (Nightingale et al., 2002). Grace a la méme sonde ultrasonore,
la propagation de I’onde de cisaillement est alors soit estimée localement (Palmeri et
al., 2008), soit imagée par imagerie ultrasonore ultrarapide comme proposé par
I’approche Supersonic Shear Imaging (SSI) (Bercoff, Tanter and Fink, 2004) via le
dispositif 2D Aixplorer® (SuperSonic Imagine, Aix en Provence, France). La
vitesse ¢, des ondes de cisaillement perpendiculaires au plan d'excitation est ainsi
mesurée par estimation du temps de vol et les modules de cisaillement G et d’Young
E estimés quantitativement. Ces méthodes sont aujourd’hui de plus en plus utilisées
en clinique pour I'évaluation des différents stades la fibrose hépatique (Figure 1.5).
A noter que ces méthodes se basent sur 1’estimation d’une vitesse de groupe des
ondes de cisaillement générées par méthode ARFI, mais qu’au final c’est toute une
gamme de fréquences qui est sollicitée, correspondant chacune a une vitesse de
phase des ondes. Ce point est important dés lors ou I’on prend en compte la viscosité
du foie. Ceci a été fait avec une approche spectroscopique SSI permettant d’estimer
in vivo les paramétres viscoélastiques d’un modéle de Voigt du foie entre 75 Hz et
600 Hz (Deffieux et al., 2009; Muller et al., 2009) (Figure 1.3).

Dans le domaine thérapeutique, une approche SSI a été utilisée pour montrer que
le module de Young d’une tumeur hépatique traitée passait de 6 a 40 kPa pendant
une ablation par radiofréquence de 5 minutes, ouvrant la voie a I’utilisation de
1’élastographie per-opératoire pour la radiologie interventionnelle du foie (Mariani
etal., 2014).

1.3.2. Elastographie par résonance magnétique

La mesure des propriétés mécaniques peut également se faire par IRM, aussi
nommée élastographie de résonance magnétique (ERM). Cet examen peut se faire
lors d'une session d'IRM conventionnelle, ot I'ERM vient en complément des autres
séquences a valeur diagnostique. En ERM, la sollicitation la plus fréquemment
utilisée est une onde acoustique continue, placant le foie dans un état pseudo-
stationnaire harmonique. Elle est obtenue & partir d'un transducteur externe mis au
contact du patient. C'est alors la propagation de I'onde émise par le transducteur a
travers les tissus qui induit les contraintes et les déplacements & distance dans un
large volume de tissu. L'ERM bénéficie des avantages inhérents a la technique de
I''RM, a savoir la possibilité d'obtenir du signal en tout point du patient et
indépendamment des couches a traverser, a I'inverse de la situation en échographie,
ou des notions de fenétre intercostale doivent étre considérées. Le recours a un
transducteur externe opérant en mode continu permet de propager des ondes de forte
amplitude a distance et d'obtenir des données mesurables sur des régions
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anatomiques larges pouvant comprendre des organes entiers.

La séquence d'acquisition par IRM est lancée de maniére synchronisée a I'onde
mécanique. Des gradients d'encodage ajoutés a la séquence permettent d'encoder le
champ de déplacement dans la phase du signal. Ces gradients sont typiquement de
forme périodique (sinusoidale ou trapézoidale par exemple), et appliqués a la
fréquence d'excitation mécanique, quoiqu'une déviation de phase puisse étre obtenue
méme lorsque les gradients ne sont pas appliqués a la méme fréquence que
I'excitation mécanique. Ceci peut étre mis a profit pour raccourcir le temps d'écho et
ainsi augmenter le rapport signal sur bruit des images, au prix d'un encodage moins
efficient. Dans tous les cas, ces gradients introduisent une proportionnalité entre la
déviation de la phase acquise et le déplacement local. Les différentes directions du
déplacement peuvent étre sondées en orientant les gradients d'encodage
successivement le long d'une ou plusieurs directions d'intérét. Pour les tissus
isotropes, on pourra se contenter d'une seule direction d'encodage, mais il est
souvent préférable d'acquérir plusieurs directions d'encodage, car ceci permet de
rendre le processus de reconstruction moins sensible au bruit, ou encore de
supprimer les composantes de compression du déplacement par le calcul du
rotationnel du champ de déplacement, ou encore de sonder les propriétés anisotropes
des tissus lorsque chaque direction est reconstruite de maniére indépendante. On
peut donc retrouver les champs de déplacement directement a partir des images de
phase obtenues. Il faut cependant appliquer une suppression des repliements de
phase, puisque cette derniere est bornée entre -r et x tandis que les déplacements
peuvent prendre des valeurs arbitraires. Finalement, le domaine temporel est
échantillonné en faisant intervenir un délai entre I'acquisition et I'onde mécanique, et
en faisant adopter successivement a ce délai plusieurs valeurs entre zéro et la durée
d'une période de la sollicitation mécanique imposée.

Le calcul des propriétés mécaniques est ensuite réalisé au moyen d'algorithmes
spécifiques, pouvant étre basés sur I'analyse des fréquences spatiales présentes dans
les images d'ondes ou résolvant explicitement I'équation de propagation en milieu
viscoélastique. Ceux-ci nécessitent généralement I'hypothése d'un régime linéaire de
déformation (petites déformations), d'une onde plane et de l'incompressibilité du
milieu. Dans son expression la plus simple, la propagation peut étre décrite par le
comportement du champ de déplacement u en fonction de son laplacien : —p - w? -
u =G -Au, ol p est la densité du milieu, w la fréquence mécanique et faisant
apparaitre G le module de cisaillement. Cette expression concerne les déplacements
de cisaillement uniquement, et suppose que les composantes de compression sont
absentes de u. De par la nature complexe du déplacement u (étant une onde
périodique, u est doté d'une amplitude et d'une phase, et doit donc étre considéré
comme une grandeur complexe), le module de cisaillement est lui aussi complexe,
faisant apparaitre une partie réelle G' (module de stockage) traduisant I'élasticité, et
une partie imaginaire G"' (module de perte) traduisant la viscosité (G = G' +i - G").



Biomécanique du foie 15

Selon la reconstruction utilisée et la maniére dont elle est formulée, on constate que
les propriétés viscoélastiques du foie sont rapportées sous de nombreuses formes
différentes. Le marqueur ERM le plus répandu est celui de la rigidité (“stiffness"),
qui correspond & P’amplitude du module de cisaillement complexe (G* =
VG'?2 4+ G2, Lorsqu'une hypothése d'élasticité pure est prise (G = 0), cette
grandeur est confondue avec la partie réelle du module de cisaillement. Sans cette
hypothése, la nature viscoélastique du milieu est estimée par G', et il apparait un
angle de phase ¢ = atan(G'" /G"). Cette grandeur est parfois mise a I'échelle entre 0
et 1 (nommée tangente delta ou facteur d’amortissement) en la multipliant par 2/m
(Schregel et al., 2018), ou exprimée comme un rapport d'amortissement ("damping
ratio") ¢, pouvant s'obtenir par {=G" /2 - G'. L'équation de propagation peut,
alternativement, étre résolue en formulant les propriétés mécaniques du milieu
comme un nombre d'onde complexe, k*, (défini localement), dont la partie réelle est
un coefficient de propagation, et la partie imaginaire un coefficient d'atténuation.
Cette représentation permet d'identifier rapidement la vitesse de propagation de
l'onde ¢, puisque ¢, = w/k. Les propriétés viscoélastiques peuvent alors étre
traduites par le couple de grandeurs vitesse et atténuation (Hamhaber et al., 2007;
Sack et al., 2008). Cette approche permet des comparaisons quantitatives avec les
valeurs obtenues par élastographie ultrasonore, ou la mesure de ces deux grandeurs
est directement accessible a I'acquisition.

L’ERM a montré un trés fort potentiel pour le diagnostic de la fibrose hépatique
(Rouviére et al., 2006; Yin et al., 2007; Huwart et al., 2008; Kim et al., 2011,
Ichikawa et al., 2012; Bensamoun et al., 2013) (Figure 1.5) et pour I’évaluation des
tumeurs du foie (Venkatesh et al., 2008). I1 est important de garder a 1’esprit que les
différences de valeurs obtenues entre des méthodes par élastographie ultrasonores et
par ERM s’expliquent notamment par le fait que les résultats sont habituellement
exprimés en termes de module de cisaillement et de module de compression (module
d’Young approximativement égal a 3 fois le module de cisaillement dans les tissus
mous supposés incompressibles), sous conditions d’acquisitions et hypothéses de
détermination des paramétres biomécaniques différentes entre I’ERM et
I’élastographie ultrasonore (Manduca et al., 2021). Ainsi, les fréquences de
sollicitation du tissu sont typiquement plus basses en ERM qu’en élastographie
ultrasonore.

En raison de la nature harmonique de 1’excitation imposée, I'ERM se préte bien a
la mesure des propriétés de dispersion du module de cisaillement dans les tissus. La
répétition de l'acquisition a plusieurs fréquences de la sollicitation dynamique
imposée, ou ERM multifréquence, permet de mesurer indépendamment les
propriétés mécaniques aux différentes fréquences, et d'en analyser ainsi les lois de
dispersion. Selon le modele rhéologique considéré lors de I'analyse des données, les
propriétés peuvent permettre de déterminer les propriétés viscoélastiques du milieu.
Ainsi, la dispersion fréquentielle du foie a pu étre mesurée chez les patients (Asbach
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et al., 2010; Garteiser et al., 2021) et il a été proposé que sa mesure puisse avoir un
intérét pour le diagnostic de I’inflammation. L'ERM multifréquence peut aussi étre
mise a profit dans un autre objectif; celui d'obtenir une meilleure "illumination
acoustique” du sujet. En effet, a une longueur d'onde donnée des interférences
destructives peuvent apparaitre en lien avec la géométrie spécifique du sujet, ce qui
se traduit par une amplitude d'onde localement trop faible pour réaliser une mesure
fiable des propriétés mécaniques. Puisque la géométrie est propre au sujet et ne peut
pas étre modifiée, on peut de fagon alternative faire varier la longueur d'onde en
choisissant une fréquence différente, ce qui pourra avoir pour effet de déplacer les
zones ou les interférences destructives se manifestent. Dés lors que les fréquences
utilisées sont suffisamment voisines, on peut raisonnablement négliger les effets de
dispersion, et intégrer les champs de déplacement obtenus aux différentes
fréquences dans une reconstruction unique. Ce principe est utilisé dans la
reconstruction "MDEV" (Streitberger et al., 2014) et sa version dérivée KMDEV,
qui ont été utilisées avec succes dans la détermination des propriétés mécaniques du
foie chez les patients (Dittmann et al., 2017; Reiter et al., 2018, 2021; Hudert et al.,
2021).

A noter également que des approches rapides de I’ERM ont été développées,
permettant son utilisation en radiologie interventionnelle pour la caractérisation puis
le suivi per-opératoire d’ablations thermiques de tumeurs hépatiques (Wu et al.,
2001; Chen et al., 2014; Corbin et al., 2016), comme précédemment évoqué de
fagon similaire en élastographie ultrasonore.

1.4. Modélisation mécanique
1.4.1. Géométrie et conditions aux limites

La geomeétrie est extraite et maillée habituellement a partir d’acquisition IRM ou
scanner, avec des résolutions et des variabilités trés différentes d’un modéle a
I’autre. Les principales conditions aux limites du foie sont formées par le péritoing,
duquel dérivent la plupart des ligaments (falciforme, coronaire, triangulaire,
hépatogastrique et hépatoduodénal), tandis que le ligament rond est un cordon
fibreux issu de la veine ombilicale avec des propriétés qui lui sont spécifiques. Ces
éléments sont généralement pris en compte par des encastrements ou des liaisons
souples modélisant les propriétés des tendons. Outre les caractéristiques mécaniques
du foie, ces conditions aux limites ont un impact significatif sur la réponse
mécanique du modéle, affectant la précision des modéles numériques (Peterlik et al.,
2014; Ozkan and Goksel, 2015; Nikolaev, Peterlik and Cotin, 2018; Nikolaev and
Cotin, 2020).

1.4.2. Lois de comportement

La mise en place de modéles numériques du foie pour la simulation, notamment
basée sur la méthode des éléments finis, nécessite le recours a des lois de
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comportement adaptées aux sollicitations qui seront appliquées a ce modele, mais
également en accord avec les caractéristiques du tissu hépatique telles qu’observées
expérimentalement et relayées dans les précédentes section de ce chapitre. Compte
tenu des champs d’application de ces modeles tels qu’également précédemment
décrits, il parait pertinent de focaliser la synthése des principales lois de
comportement rapportées dans la littérature sur leurs formes hyperélastiques,
qu’elles incluent ou non des caractéristiques telles que la viscosité, 1’anisotropie ou
la porosité. Ces modeles non linéaires du foie sont présentés dans cette section et,
pour plus de détails, le lecteur pourra se référer & (Marchesseau, Chatelin and
Delingette, 2017).

Modéles polynomiaux

Les formes polynomiales de I'énergie de déformation sont les plus populaires
pour rendre compte du comportement non linéaire du tissu hépatique. Le modéle
néo-Hookéen est la fonction polynomiale la plus simple, basée sur la
thermodynamique statistique et la conservation de l'entropie des chaines de
polymeéres réticulés, comme proposé dans plusieurs études (Chui et al., 2004 ; Ahn
et Kim, 2010). Le modéle de Mooney-Rivlin consiste en une généralisation du
modele néo-Hookéen, par I'ajout du second invariant du tenseur droit de déformation
de Cauchy-Green. Ce modéle reste encore aujourd’hui l'un des plus utilisés pour
simuler la réponse mécanique non linéaire du tissu hépatique (Chui et al., 2004; Hu
and Desai, 2004; Umale et al., 2013; Fu and Chui, 2014). Cependant, ces modeles se
sont révelés insuffisants pour reproduire l'ensemble du comportement en
compression et en élongation du tissu hépatique (Chui et al., 2004) et I'utilisation des
lois de comportement de Mooney-Rivlin d'ordre supérieur aboutit a I'identification
de coefficients négatifs, ce qui n'est physiquement pas réaliste (Hu and Desai, 2004).
De fagon alternative, les modéles polynomiaux réduits (Lister, Gao and Desai, 2010)
et les fonctions des souches de Bogen (Chui et al., 2004) et d'Ogden (Hu and Desai,
2004; Gao and Desai, 2010; Lister, Gao and Desai, 2010; Untaroiu and Lu, 2013;
Untaroiu et al., 2015) ont également été largement utilisés. Il n'y a toutefois toujours
pas de consensus clair sur la forme polynomiale qui modélise le mieux le
comportement non linéaire du foie en petites et grandes déformations.

Modeles exponentiels et logarithmiques

Les lois exponentielles et logarithmiques ont été présentées comme des modeles
représentant le comportement contrainte-déformation du tissu hépatique au moins
aussi fidelement que les modéles polynomiaux pour la compression et I'élongation
(Chui et al., 2004). Des formulations cohérentes de fonctions énergétiques
exponentielles (telles que le modéle Fung-Demiray) ont été identifiées avec succes
sur la réponse expérimentale non seulement ex vivo mais aussi in vivo (par
indentation) du foie (Carter et al., 2001; Tamura et al., 2002; Brown et al., 2003;
Chui et al., 2004; Roan and Vemaganti, 2007; Rosen et al., 2008).
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Modéles combinés

La combinaison des différentes formes précédemment évoquées permet
d'améliorer le réalisme de la modélisation du tissu hépatique (Chui et al., 2004).
L'approche la plus populaire consiste a combiner les polyndmes avec des lois
constitutives logarithmiques ou exponentielles (Fu, Chui and Teo, 2013; Fu and
Chui, 2014), donnant alors la possibilité d'inclure l'anisotropie via le quatriéme
invariant du tenseur de déformation (Chui et al., 2007). En particulier, le modele de
Veronda-Westmann, initialement développé pour simuler la réponse de la peau, a
été appliqué avec succeés au tissu hépatique sain (Chui et al., 2004; Yin et al., 2004).

Inclusion de la viscosité et de la porosité dans les modéles non linéaires

En modifiant les formulations pour combiner une fonction d’énergie de
déformation avec des coefficients dépendants du temps et en discrétisant a partir de
séries de Prony, l'influence de la viscosité du tissu hépatique a été inclue par certains
auteurs tant pour le modele néo-hookéen (Miller, 2000) que pour le modéle de
Mooney-Rivlin (Liu and Bilston, 2002; Kim and Srinivasan, 2005; Samur et al.,
2007). Cette extension des formes polynomiales donne une estimation raisonnable
de la réponse du tissu hépatique sur une large gamme de taux de déformation (Liu
and Bilston, 2002). La dépendance a la vitesse de chargement peut également étre
ajoutée dans une expression visco-hyperélastique de la formulation d'Ogden en
représentant la fonction de relaxation du tissu hépatique sous forme d’une série de
Prony (Sato et al., 2013). Une autre forme de lois de comportement consiste en la
combinaison d'une fonction d'énergie de déformation non linéaire polynomiale,
exponentielle ou logarithmique avec la viscosité par l'incorporation de la
dépendance au temps dans un modele intégral simplifié (Fung, 1967). Bien que cette
formulation viscoélastique quasi-linéaire ait été utilisée avec succes pour modéliser
le foie (Tamura et al., 2002; Nava et al., 2004, 2008; Roan and Vemaganti, 2007;
Jordan et al., 2009), sa capacité a simuler le tissu hépatique en grandes déformations
et a des taux de déformation élevés n'a a notre connaissance pas encore été
pleinement démontrée.

En plus de la viscosité, I'inclusion de la porosité dans un modele polynomial
réduit a été proposée par plusieurs auteurs, en utilisant la théorie biphasique pour
inclure I'nyperélasticité de facon indépendante du flux (Kerdok, Ottensmeyer and
Howe, 2006). Cette approche consistant d’une certaine fagon a considérer le foie
comme une éponge remplie de fluide a également été proposée (Raghunathan, Evans
and Sparks, 2010) puis étendu (Marchesseau et al., 2010) par d’autres auteurs. Bien
gu'elle joue un role majeur dans la réponse non linéaire du foie, Il'inclusion de
composants poreux dans les modéles hépatiques reste encore aujourd’hui marginale.

Modéles pour la simulation temps-réel
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Quelques modeles numériques du foie entier sont illustrés en Figure 1.6. Le
développement de modéles précis en temps réel du comportement biomécanique du
foie reste essentiel pour la mise en ceuvre d'applications complexes telles que les
simulateurs chirurgicaux, la chirurgie assistée par ordinateur ou la thérapie guidée
des tumeurs hépatiques. Afin d'accélérer les simulations numériques, deux
techniques principales ont dans un premier temps été proposées. La premiere
consiste a exploiter le parallélisme du calcul avec des processeurs graphiques (GPU)
ou des clusters processeurs (CPU) (Faure et al., 2012; Peterlik, Duriez and Cotin,
2012). La seconde tente d'utiliser des techniques de réduction de la dimensionnalité
au moyen d'algorithmes tels que la décomposition propre généralisée (PGD), ce qui
permet d'obtenir des résultats tres précis en temps réel dans de nombreux problémes
ou le champ évolue de maniére fluide (Chinesta et al., 2013). Toutefois, les non-
linarités liées au caractére hyperélastique du tissu hépatique peuvent limiter
I’applicabilité¢ de cette seconde approche en raison du nombre accru de modes de
déformation nécessaires pour une simulation précise.
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Figure 1.6. lllustrations issues et adaptées de la littérature de quelques exemples de
modéles numériques du foie, certains pouvant inclure de la viscosité, de
I'hyperélasticité, ou un réseau vasculaire (A : (Nava et al., 2008) ; B : (Marchesseau
et al., 2010) ; C : (Lister, Gao and Desai, 2010) ; D : (Peterlik, Duriez and Cotin,
2012)). Les plus récents font appel a des méthodes par apprentissage profond
(E : (Lorente et al., 2017) ; F : (Lauzeral et al., 2019) ; G : (Pellicer-Valero et al.,
2020) ; H : (Mendizabal, Marquez-Neila and Cotin, 2020)).

Récemment, de nouvelles approches pour développer des modeles temps-réel ont
été proposées, stratégies basées sur les données (approches data-driven), consistant
en l'utilisation d'algorithmes d'apprentissage automatique afin de fournir une
inférence en temps-réel & partir de simulations, notamment par éléments finis, ou
plus directement & partir de capteurs (Lorente et al., 2017; Lauzeral et al., 2019;
Mendizabal, Marquez-Neila and Cotin, 2020; Pellicer-Valero et al., 2020).

1.5. Conclusions et perspectives
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Comme nous 1’avons vu, les applications de la biomécanique du foie restent
nombreuses, notamment en termes de modélisations pour la biomécanique des
chocs, pour le développement de nouveaux systémes de protection, pour la chirurgie
hépatique préopératoire ou per-opératoire et pour les gestes médicaux chirurgicaux
assistés par ordinateur, via I’essor de la simulation temps-réel et patient spécifique.

Mais c’est également du coté du diagnostic clinique par élastographie
ultrasonore ou IRM que 1’on peut projeter les développements futurs majeurs de la
biomécanique du foie. Outre Defficacité de la mesure de la rigidit¢é du foie,
largement développée pour le diagnostic de la fibrose hépatique, d’autres
caractéristiques mécaniques restent a envisager en pratique clinique. Les parametres
liés a la viscosité sont ainsi tout particuliérement envisagés comme marqueurs de
I’inflammation hépatique et de tumeurs malignes du foie, notamment par ERM
(Garteiser et al., 2012) en complément d’autres modalités par IRM déja utilisées
pour le diagnostic. De plus, la prise en compte de paramétres combinant mécanique
des solides et des fluides est proposée pour la caractérisation des thromboses portes,
de la fibrose et de I’hypertension portale (Chatelin et al., 2021).

Outre ces aspects diagnostiques, des applications originales émergent depuis
quelques années autour du développement de [’élastographic du foie pour la
radiologie interventionnelle. Ces développements se basent sur l’augmentation
locale de la rigidité du foie avec la nécrose lors d’ablations tumorales par ondes
radiofréquence, laser ou ultrasons focalisés haute intensité (HIFU). Elles ouvrent la
voie & des développements cliniques futurs du monitoring in vivo temps-réel
d’ablations par élastographie ultrasonore (Varghese, Zagzebski and Lee, 2002;
Mariani et al., 2014) ou ERM (Chen et al., 2014; Corbin et al., 2016).

Enfin, le recours a de nouveaux outils basés sur I’entrainement de réseaux de
neurones et ’intelligence artificielle, tant pour 1’élastographie que pour la simulation
numeérique, laissent envisager de nombreuses perspectives dans les différents
domaines précédemment évoqués (Hashemi et al., 2020).
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