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CHAPITRE 1

INTRODUCTION

Le commencement de toutes les sciences,
c’est I’étonnement de ce que les choses
sont ce qu’elles sont.

Métaphysique, Aristote

1.1 Problématique

Les formations des obstétriciens et des sages-femmes, comme celles de la plu-
part des formations médicales, contiennent a la fois des enseignements théoriques
et pratiques. Les supports d’enseignement classiques tels que les mannequins et les
vidéos ne permettent pas de couvrir tous les gestes, ni d’appréhender les méca-
nismes physiques sous-jacents. Deés lors, la partie pratique de ’enseignement se fait
in situ, sous la supervision d’experts afin de développer la dextérité manuelle et les
capacités de prise de décisions qui sont des compétences indispensables aux prati-
ciens. Toutefois, cette mise en pratique comporte des risques pour la parturiente
et le foetus, et ne permet pas une pratique exhaustive de tous les cas. En effet, le
praticien novice sera moins invité a pratiquer des accouchements instrumentés ou
des accouchements eutociques a risque.

Les inconvénients de ce type d’apprentissage se retrouvent aussi dans d’autre
spécialités comme la chirurgie ou ’anesthésie. Dans ce contexte, la recherche de
nouvelles techniques de formations sans risques pour le patient et permettant de
garantir un degré de compétence élevé, transférable en situation réelles devient
pertinente. L’entralnement par simulation apparait comme une alternative ou un



2 Chapitre 1. Introduction

complément aux techniques d’apprentissage classiques a méme de répondre aux
problemes de celles-ci [Gardner, 2007, Gardner and Raemer, 2008].

1.2 Contexte général

1.2.1 Gestes Médico-Chirurgicaux Assistés par Ordinateur

La médecine est une pratique en constante évolution qui adapte ses méthodes
et outils en fonctions des avancées technologiques dans le but d’améliorer le traite-
ment et le confort du patient. Ainsi le développement de 'imagerie médicale ou de
la chirurgie non-invasive par exemple, ont amené de réels progres et révolutionné la
pratique de la médecine. A l'tre des NTIC (Nouvelles Technologies de I'Information
et de la Communication), 'utilisation de 'outil informatique au sens large par le
corps médical constitue la prochaine évolution ainsi qu’un vaste et fécond domaine
de recherche : les Gestes Médico-Chirurgicaux Assistés par Ordinateur (GMCAO).
L’objectif de cette discipline est d’assister le médecin et le chirurgien dans la réali-
sation de gestes diagnostiques ou thérapeutiques les plus précis et les moins invasifs
possibles grace a 'utilisation et aux développements de nouvelles technologies. Les
domaines applicatifs sont entre autres :

— la perception augmentée,

— la décision augmentée,

— laction augmentée,

— lapprentissage,

— la démonstration médicale du service rendu.

Dans ce vaste domaine d’étude, mes travaux se situent ainsi dans le cadre de ’ap-
prentissage assisté par ordinateur destiné aux obstétriciens et aux sages-femmes.

1.2.2 Accouchements

En 2003, Dupuis et al. [2003] ont réalisé au sein du réseau AURORE (Asso-
ciation des Utilisateurs du Réseau Obstrétrico-pédiatrique REgional) de la région
Rhoéne-Alpes, qui comprend 37 maternités et 156 obstétriciens, une étude de I'inci-
dence et des complications néo-natales graves qui peuvent survenir lors d’accouche-
ments instrumentés (c-a-d utilisation des forceps et ventouses). Celle-ci portait sur
4589 accouchements et a permis de mettre en évidence un nombre non-négligeable
de complications (voir Fig. 1.1) dans 3,2% des cas étudiés. Ces complications sont
des lésions plus ou moins sérieuses au niveau de la téte feetale (lésions cutandes,
hématomes, paralysies faciales, ...). Cette enquéte révele également l'intérét des
médecins pour les simulateurs d’apprentissage puisque pres de 90% d’entre eux
approuvent leur utilisation en complément de la formation classique.
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FI1GURE 1.1. — Nombre et types de complications parmi les accouchements instru-
mentés recensés dans 'enquéte du réseau AURORE de 2003 [Dupuis
et al., 2003].

L’utilisation d’un simulateur, en permettant d’étudier une plus grande variété
de cas, et notamment les accouchements instrumentés, permettrait au praticien
une meilleure prise de décision face a un cas difficile. Il serait ainsi possible d’éviter,
quand cela est possible, le recours a la césarienne. En effet, en France cette pratique a
doublé en 30 ans (entre 1981 et 2010) atteignant aujourd’hui 20% des accouchements
alors qu’elle reste une pratique risquée et cotiteuse [Liu et al., 2007, Hansen et al.,
2008].

1.2.3 Simulateurs d’apprentissage médicaux

La pratique et la recherche sur des simulateurs d’entrainement existent déja
dans de nombreuses spécialités médicales. Le terme générique de simulateur re-
couvre ici de nombreux dispositifs techniques et modalités d’utilisation dont le but
est de reproduire de facon virtuelle une situation réelle. Cela va des dispositifs les
plus simples tels que les mannequins nécessitant ou non une supervision par un
expert, aux plus complexes faisant appel aux interfaces haptiques et/ou a la réalité
virtuelle s’appuyant sur des simulations numériques. Dans ce contexte, on peut citer
le simulateur de biopsie de prostate de Selmi et al. [2014] comprenant un modele
biomécanique permettant de simuler la déformation de la prostate due a la pression
de la sonde échographique manipulée au travers d’une interface haptique. Dequidt
et al. [2013], Coca et al. [2013] proposent des simulations interactives pour des opé-
rations de chirurgies de la cataracte couplant une interface haptique et un modele
élément finis de I'ceil permettant des opérations de découpes. Sans étre exhaustif,
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on peut aussi mentionner parmi les simulateurs s’appuyant sur des simulations nu-
mériques de modeles biomécaniques des organes, le simulateur de chirurgie du foie
de Delingette and Ayache [2005] ou celui de sutures de Berkley et al. [2004]. On
peut noter que les exemples cités précédemment concernent uniquement les simula-
teurs d’apprentissage qui nécessitent un degré d’interactivité fort avec 1'utilisateur
et dont le but est d’enrichir ’expérience de I'utilisateur afin de reproduire au mieux
I’expérience de la situation médicale réelle.

Au niveau obstétrique, il existe actuellement de nombreux simulateurs d’accou-
chement : qu’ils soient de simples simulateurs anatomiques [Graves and Savannah,
1951, Lounsbury, 1992] ou des simulateurs motorisés avec interfaces haptiques [Rie-
ner and Burgkart, 2003, Eggert et al., 2006, Silveira et al., 2004]. Ces simulateurs,
notamment les plus récents, permettent une appréciation qualitative du geste du
praticien mais ne fournissent pas d’informations quantitatives notamment sur les
efforts subis par les organes du feetus ou de la parturiente. Or ces informations quan-
titatives fournies par des simulations numériques a partir de modeles biomécaniques
pourraient enrichir significativement le processus d’apprentissage.

1.2.4 Simulation numérique interactive de I'accouchement

Il existe de nombreux modeles biomécaniques des organes pelviens. Toutefois
ces modeles ont majoritairement pour but d’étudier une pathologie ou un trauma-
tisme particulier (qu’il soit ou non lié a l'accouchement). De ce fait, ils visent la
précision, l'interactivité n’étant pas une donnée pertinente pour ce type d’applica-
tions. Parmi ces travaux, on peut citer ceux de Lapeer and Prager [2001] pour la
téte feetale, ceux de Aulignac et al. [2005] pour le plancher pelvien ou encore ceux de
Miftahof and Nam [2011] concernant la modélisation de I'utérus. D’un autre coté,
les systemes de visualisation accompagnant les simulateurs d’accouchement les plus
récents comme celui de Riener and Burgkart [2003] sont tres simples et consistent
le plus souvent en des modeles rigides de la téte et du bassin. Leur but est donc pu-
rement la recherche d’une assistance visuelle pour 'opérateur et ils ne donnent pas
d’informations quantitatives supplémentaires. Le modele de Buttin et al. [2013] est
le modele éléments finis complet de 'unité utéro-foetale le plus abouti a ce jour per-
mettant de simuler I’accouchement. Toutefois ce modele n’a pas la capacité d’étre
utilisé en temps interactif. De maniere générale, contrairement aux exemples de
simulateurs d’apprentissage faisant appel a la simulation numérique de la section
précédente, il n’existe pas a I’heure actuelle de modele biomécanique interactif de
I’accouchement.
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1.3 Objectifs et contributions

L’objectif du travail présenté dans ce manuscrit s’inscrit dans le cadre plus gé-
néral de 'ANR SAGA (Simulation de I’ Apprentissage de Gestes de I’Accouchement,)
qui vise a développer un simulateur d’accouchement couplant une composante hap-
tique avec le simulateur BirthSim développé au laboratoire Ampere de Lyon [Sil-

veira et al., 2004], et une composante logicielle. Cette composante logicielle consiste
en une simulation numérique des organes pelviens en interaction avec le foetus et les
instruments. Pour pouvoir étre utilisée en conjonction avec la partie haptique du
simulateur, cette simulation devra pouvoir étre exécutée en temps interactif. Elle
devra aussi étre assez précise pour pouvoir fournir des informations exploitables
par l'utilisateur. En général, ces deux contraintes sont difficilement conciliables car
les modeles donnant des informations précises sur ’état des tissus nécessitent une
puissance de calcul plus importante.

Dans ce contexte, nous allons effectuer un travail préliminaire consistant a :

— identifier les organes & modéliser en se basant sur une étude anatomique et
physiologique de 1’accouchement.

— Hiérarchiser 'importance de ceux-ci lors de la descente foetale pour déter-
miner ceux pouvant subir des dommages importants ou qui sont pertinents
du point de vue de ’apprentissage.

— Développer des modeles biomécaniques adéquates pour chacun d’eux en
tenant compte de la hiérarchie établie précédemment.

— Optimiser les calculs numériques notamment en utilisant le calcul sur GPU
(Graphics Processing Unit) pour garantir une exécution en temps interactif.

— Donner des pistes pour une simulation interactive complete de 1’accouche-
ment.

1.3.1 Organisation du manuscrit

La premiere partie de ce manuscrit présente un état de l'art divisé en trois
chapitres. Le premier chapitre consiste en une description anatomique de I'unité
utéro-foetale et une description physiologique de ’accouchement. Le second cha-
pitre expose un état de 'art des techniques de modélisation des tissus mous qui
nous permettra de nous positionner quant aux choix des approches a adopter pour
modéliser les organes pelviens. Les études de ces deux chapitres nous permettront
ultérieurement de proposer des modeles pertinents par rapport au degré d’implica-
tion de chaque organe et 'importance d’information précise sur ceux-ci dans le cadre
de I'apprentissage. Le troisieme chapitre présente les différents modeles d’organes
pelviens ainsi que les différents simulateurs d’accouchement existants.

La seconde partie présente notre travail et est divisée elle aussi en trois cha-



6 Chapitre 1. Introduction

pitres. Le premier chapitre est consacré a la téte foetale, identifiée comme la structure
subissant potentiellement le plus de dommages lors de I’accouchement. Nous pro-
poserons une modélisation éléments finis avec des éléments de coques couplée a une
approche originale et rapide pour modéliser I'intérieur du crane. Le second chapitre
de cette partie proposera une implémentation sur GPU de ce modele. Enfin, le der-
nier chapitre de cette partie exposera les résultats obtenus avec ce modele et des
pistes pour modéliser les autres structures considérés comme pertinentes, et leurs
interactions lors de la descente foetale.

1.3.2 Contributions

Les contributions de nos travaux sont :

— Le développement d’'un modele original de la téte faetale basé sur des élé-
ments finis de coques et qui permet de prendre en compte la matiere intra-
cranienne sans la modéliser explicitement avec des éléments solides. Nous
verrons aussi que ce modele a une application en informatique graphique
pour simuler des objets volumiques incompressibles en utilisant uniquement
un modele surfacique.

— Une implémentation parallele de notre modele avec une gestion efficace de
la mémoire disponible sur la carte graphique.

— L’identification des principaux organes pelviens a prendre en compte dans
des simulations interactives de la descente du foetus au cours de ’accouche-
ment destinées a terme a étre couplées a 'interface haptique BirthSim.
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CHAPITRE 2

ANATOMIE ET MECANIQUE OBSTETRICALES

L’homme animé par l’esprit scientifique
désire sans doute savoir, mais c’est
aussitot pour mieux interroger.

La formation de D'esprit scientifique,
Gaston Bachelard
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Dans ce chapitre nous aborderons le contexte médical de notre travail. L’obsté-
trique est une discipline médicale concernant a la fois la santé de la femme enceinte
et celle du feetus tout au long de la grossesse et jusqu’a I’accouchement. L’ensemble
du corps de la parturiente ayant un effet plus ou moins direct sur la descente foe-
tale, nous nous attacherons a décrire seulement la structure des organes ayant le
plus grand impact sur celle-ci ainsi que leurs réles et interactions pendant ’accou-
chement en s’appuyant sur 'ouvrage de référence de Schaal [2007]. Ces organes sont
tous situés dans la cavité pelvienne. Dans un premier temps, nous proposerons une
présentation anatomique des principaux organes sollicités lors d’un accouchement.
Nous présenterons ensuite une description physiologique de la descente foetale ol
nous expliciterons notamment le role et le comportement de chacun des organes
décrits dans la premiere partie. Dans cette seconde partie nous détaillerons aussi
les différentes phases et les différents scénarios d’accouchement.

2.1 Anatomie obstétricale

Les structures anatomiques que nous nous attacherons a décrire sont situées
dans la cavité pelvienne ou petit bassin. Cette cavité désigne en anatomie la région
du corps située entre la cavité abdominale en haut, le périnée en bas et les deux
hanches sur les cotés. Chez la femme enceinte, celle-ci contient :

— une partie de 'appareil digestif,

— l’appareil urinaire,

— lappareil reproducteur (vagin, utérus, trompes utérines et ovaires),

— le foetus.

D’un point de vue obstétrique, nous nous intéresserons principalement au petit
bassin en lui méme, a I'utérus gravide et au foetus.

2.1.1 Petit bassin

Lors d’un accouchement par voies naturelles (aussi appelé accouchement euto-
cique ou par voie basse normal), la descente du feetus s’effectue de long de la filiere
pelvienne aussi appelée canal pelvi-génital. Celui-ci est délimité par un cadre osseux

rigide recouvert par des parties molles guidant la progression du foetus le long d'un
trajet précis. Cet ensemble appelé petit bassin (ou bassin obstétrical) est un organe
capital intervenant lors de la phase de travail de I'accouchement.

i) Le bassin osseux

Le squelette du bassin est composé de 4 os principaux (figure 2.1) :
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— le sacrum, os médian situé a la partie inférieure de la colonne vertébrale,
qui forme la partie postérieure du bassin.
— Le coccyx, correspondant au prolongement par le bas du sacrum.

— Les 2 os iliaques formant les parties latérales et antérieures du bassin ou
s’inserent les muscles fessiers. Chaque os est formé de 3 parties : I'ilion en
haut, I'ischion en bas et en arriere, le pubis en avant.

(a) Vue frontale (b) Vue laterale

FIGURE 2.1. — Bassin osseux constitué des os iliaques, du sacrum et du coccyx.

La zone délimitée latéralement par les fosses iliaques et en arriere par les ailes du
sacrum ainsi que les muscles dont elle est matelassée s’appelle le grand bassin. Elle
fait partie de la cavité abdominale et n’a que peu d’intérét dans le cadre obstétrique.
Le petit bassin quant a lui est délimité en trois zones comme illustré sur la figure
2.2:

— Le détroit supérieur qui correspond a la partie haute du petit bassin. Il est

délimité en arriere par le promontoire, latéralement par les lignes innominées
(éminence présente sur la face interne de l'os iliaque) et en avant le bord
supérieur de la symphyse pubienne.

— Le détroit inférieur qui correspond a la zone a partir de laquelle la phase

terminale de sortie du foetus commence. Elle est délimitée sur la partie avant
par le bord inférieur de la symphyse pubienne et sur I’arriere par le sommet
du coccyx. Latéralement, elle passe par les branches ischio-pubiennes.

— L’excavation pelvienne qui est située entre les deux précédentes régions,

comprise dans le sens supéro-antérieur par le fond du cotyle (trou du bassin
dans lequel vient se loger la téte du fémur pour former la hanche) de 1'axe
coxale et par ’épine ischiatique. Dans la partie inférieure, I’excavation pel-
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vienne va de la face interne de I'ischion a I’échancrure ischiatique en passant
par le foramen bouché par les muscles pelviens.

plan du
détroit supérieur

excavation
pelvienne

plan du
¢ détroit inférieur

FIGURE 2.2. — Plans des détroits et de l'excavation pelvienne du petit bassin en
coupe sagittale.

Les détroits décrits précédemment définissent la zone de frottement lors de la
progression du foetus dans la filiere pelvienne. Les dimensions de cette zone sont
mesurées avec différents diametres dont les valeurs moyennes sont représentées sur
la figure 2.3. L’accouchement par voie basse étant conditionné par la forme et les
dimensions du bassin, ces diametres devront avoir une distance minimale pour per-
mettre un accouchement par voie basse normal. Les diametres les plus importants
pour permettre le passage du foetus sont :

— le diametre transversal médian avec au minimum 12 cm,

— les deux diametres obliques médian avec au minimum 12 cm,

— le diametre transversal bi-ischiatique du détroit moyen avec au minimum
10.8 cm,

— le diametre transversal bi-ischiatique du détroit inférieur avec au minimum
12.5 cm.

Les dimensions présentées dans la figure 2.3 sont des moyennes dont il existe
des variations anatomiques non pathologiques dépendantes de la taille et du mor-
photype. Caldwell and Moloy [1938] ont défini quatre types « extrémes » de bassin
illustrés par la figure 2.4 :

— type gynécoide (50 % des cas) : typologie tres féminine de taille moyenne,

— type androide (23 % des cas) : grandes femmes sportives d’allure masculine,

— type anthropoide (25 % des cas) : grandes femmes minces aux hanches
étroites,

— type platypelloide (2 %) : pas de morphotype précis.
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1 promonto-rétro-pubien (PRP) 105 mm
2 tranversal-median (TM) 125 mm
3 transversal maximum 135 mm
4 obliques G et D 120 mm
5  sacro-cotyloidiens G et D 90 mm

(a) Détroit supérieur

promonto-sus-pubien 110 mm
mi-sacro-pubien 120 mm
transversal bi-cotyloide 120 mm
corde sacrée 95 mm
fleche sacrée 27 mm

sous-sacro-sous-pubien 115 mm
sous-coccy-sous-pubien 85 mm
bi-ischiatique 110 mm
bi-ischiatique 100 mm

(c) Détroit inférieur

FIGURE 2.3. — Valeurs moyennes des diametres du bassin d’apres Schaal [2007].

La majorité des bassins sont en pratique une combinaison de ces quatre types de
bassin.

ii) Le plancher pelvien

Les parties molles du bassin forment un revétement du bassin osseux consti-
tué de muscles et d’aponévroses (membrane fibreuse enveloppant un muscle ou un
groupe de muscles et constituant une séparation entre eux) fermant caudalement le
petit bassin au niveau du détroit inférieur. Ce plancher pelvien constitue la partie la
plus profonde du périnée formant un réseau musculaire dense constitué de plusieurs
faisceaux dont les fibres ne sont pas toutes orientées dans le méme sens [Yiou et al.,
2009]. 11 est principalement constitué de deux muscles : le muscle releveur de I’anus
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Gyﬁecoid

Platypelloid (flat)

FIGURE 2.4. — Variations du bassin (Caldwell and Moloy [1938]).

et le muscle coccygien qui s’inserent dans les parois latérales du bassin (voir figure
2.5). Ils forment un diaphragme musculaire sur lequel reposent les organes pelviens
et permettent notamment d’empécher la descente du foetus au cours de la grossesse.

: i e Bymphyse pubienns
da |'anus 3 E ™. - Dlwhragma ro-génital

FIGURE 2.5. — Muscles du plancher pelvien Kamina [2009].
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2.1.2 Foetus

Le feetus est le stade d’évolution prénatal succédant a I'embryon et qui se
termine par ’accouchement. Il est mobile dans 'utérus de la parturiente et est relié
au placenta par un cordon vasculaire long et souple (voir figure 2.9). Cette mobilité
lui permet de parcourir la filiere pelvienne sous ’action des contractions utérines.

i) Description générale

Lorsque le foetus arrive a terme, il pese environ 3,5 kg. Sa longueur des pieds
jusqu’au haut du crane est d’environ 50 cm  [Schaal, 2007]. La proportion de ses
organes n’est pas tout a fait la méme que celle d’'un enfant et a fortiori que celle
d’un adulte. En particulier, la taille de son crane est disproportionnée par rapport
au reste du corps. Le cartilage n’étant pas totalement formé chez le feetus, ses
articulations sont beaucoup plus souples et permettent a ses membres ainsi que sa
téte d’étre extrémement mobiles par rapport au tronc. Cette souplesse lui permet
de se mettre en position de flexion dite feetale. Dans cette position, la téte est fléchie
sur 'abdomen, les jambes sont fléchies sur les cuisses et les bras repliés sur le thorax.
Le feetus a ainsi une forme globale d’ovoide de 30 cm de long (voir figure 2.6) ou le
crane correspond & la zone la plus large qui doit parcourir la filiere pelvienne.

30 cm
[

:i P
o

FIGURE 2.6. — Foetus en flexion.

ii) La téte feetale

La téte feetale est la partie la plus importante du point de vue obstétrical car
c’est elle qui posera le plus de difficultés au passage du foetus dans la filiere pelvienne.
Ses dimensions sont représentées dans la figure 2.7. L’articulation de la nuque est
également essentielle car c’est elle qui aura le plus d’impact sur la descente foetale.
FElle permet des rotations de grandes amplitudes suivant les trois axes.
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Frontal | Frontal

Pariétal Pariétal

(a) Vue frontale (b) Vue laterale (c) Vue de dessus

FIGURE 2.7. — Dimensions de la téte foetale [Sorbe and Dahlgren, 1983] : 1 - sous-
occipito-bregmatique (95 mm), 2 - sincipito-mentonnier (135 mm), 3
- occipito-frontal (128 mm), 4 - sous-mento-bregmatique (95 mm), 5 -
bipariétal (95 mm), 6 - bitemporal (80 mm), 7 - sous-occipito-frontal
(110 mm).

Le crane feetal peut étre décomposé en deux parties : la base et la votte. La
base est un ensemble ostéo-cartilagineux tres solide et dépourvu de malléabilité. La
voute est formée de la profondeur vers la surface de trois plans :

— la dure-mere, solide et résistante,
— la plan osseux, fragile et a l'ossification incomplete,
— le plan résistant du cuir chevelu tres vascularisé.

La voute cranienne est composée par les os pairs frontaux en avant, pariétaux
au milieu, les deux écailles temporales latéralement et 1’écaille occipitale en arriere.
Ces différents os sont reliés par des bandes membraneuses appelées sutures. Aux
points de jonction de celles-ci, on trouve des zones appelées fontanelles, ol la dure-
mere n’est pas recouverte d’os membraneux (voir figure 2.8)

os frontal

fontanelle antérieure suture coronale

suture sagittale
os périétal

fontanelle postérieure
suture lambdoide
os occipital

FIGURE 2.8. — Voute cranienne du foetus.
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Cet agencement de la voute cranienne permet aux os d’étre mobiles les uns par
rapport aux autres. Cette mobilité accompagnée de la flexibilité des os autorisent

la téte foetale a s’adapter considérablement au canal pelvien. Ce phénomene est
connu sous le nom de modelage de la téte foetale. Ces déformations concernent

principalement 1’os occipital et les os frontaux qui s’infléchissent sous les os pariétaux
ainsi qu’un chevauchement d’un os pariétal sur ’autre. Elles permettent de réduire
la disproportion de la téte en maintenant un volume intracranien quasi-constant
par déplacement du liquide cérébro-spinal dans le canal vertébral. Ainsi le cerveau
n’est pas endommagé pendant le processus de I'accouchement.

2.1.3 Utérus gravide

L’utérus est I'organe de gestation de la femme. C’est une poche musculaire tres
vascularisée, située dans la cavité pelvienne. Il ouvre vers le col utérin prolongé par
le vagin a l'extérieur et vers 'abdomen du coté postérieur. Lors de la grossesse, il
sera ramené vers l'avant de abdomen (voir figure 2.9). Le col utérin est séparé du
corps utérin par un étranglement a la base de I'utérus appelé I'isthme.

colon transverse
grand omentum
caduque basale
placenta

corps utérin

segment inférieur

o o N =

cul-de-sac vesico-
il utérin

o

vessie
9. intestin gréle
10. aorte abdominale
- 11. membranes choriales
s 12. rectum

13. col utérin

14. cul-de-sac recto-utérin

15. vagin

FIGURE 2.9. — Utérus gravide [Kamina, 2009].

Dans un premier temps, I'utérus va étre le réceptacle des ceufs fécondés ou
I’embryon se développera tout au long de la grossesse. Durant celle-ci, la croissance
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de 'embryon entraine la distension de 'utérus. Sa taille va ainsi passer d’environ 8
cm de long a 35 cm en moyenne.

2.2 Physiologie de I'accouchement

2.2.1 Déroulement de I'accouchement

L’accouchement se déroule en trois phases qui sont la dilatation, I’expulsion et
la délivrance. Il nécessite le franchissement par le feetus de trois « obstacles » :

— le col, qui est fermé pendant la grossesse et qui se dilate au cours du travail,

— le bassin, dont la traversée nécessite une adaptation du feetus pour en épou-

ser les contours,

— le périnée, dont le franchissement constitue 1’expulsion.

Pendant la phase d’accouchement, I'utérus aura la tache d’expulser le foetus
grace a des contractions intenses et périodiques signalant le début du travail. Ces
contractions involontaires appelées contractions utérines ont pour effet de rétracter
les parois utérines faisant ainsi diminuer le volume de I'utérus et générant une

force de poussée permettant le franchissement du canal pelvi-génital. Le col et le
bassin sont franchis grace aux contractions utérines tandis que la phase d’expulsion
nécessite en plus des efforts d’expulsion maternels. Les contractions utérines vont
aussi permettre les mouvements de rotation du feetus lors de la confrontation avec
le bassin. Ces contractions utérines qui surviennent lors du travail sont :
— involontaires,
— intermittentes et régulieres avec une fréquence moyenne de 4 contractions
toute les 10 minutes,
— de durée stable d’environ 80 secondes, entrecoupées de périodes de repos,
— progressives dans leur durée et leur intensité, variant de 35 mmHg en début
de travail & 49 mmHg en fin de travail (voir table 2.1),
— douloureuses.
Lors d’une contraction, le col utérin se durcit, son grand axe se redresse et se
rapproche de la paroi antérieure.

i) La dilatation du col utérin

La dilatation est la premiere phase de 'accouchement qui démarre avec 1’ap-
parition des premieres contractions utérines régulieres (plus de deux contractions
par 10 minutes). La fréquence et I'intensité de ces contractions augmentent (voir
table 2.1) et permettent & la fois 'effacement et la dilatation du col de I'utérus (voir
figure 2.10).
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Dilatation (cm) 3-4 4-6 6-8 8-10 Expulsion
Tonus de base 5+3 6+4 8+5 8+5 9+4
(mmHg)

Limites sup. 11 14 18 17 —
(mmHg)

Intensité totale des | 35+12 | 424+ 14 | 47+16 | 48+ 16 49+ 16
contractions utérines

(mmHg)

Fréquence des | 3.84+1.7 [ 3.8+15 | 4+16 |41+14 | 44+1.6
contractions utérines

(par 10 min.)

Durée de la contrac- | 824+31 | 86+24 |8 +19 | 83+19 74+ 16
tion utérine (sec.)

Tab. 2.1. — Caractéristiques des contractions utérines au cours de ’accouchement
normal [Schaal, 2007].

uterus

cervix

vagina

not effaced
no dilation

amniotic
membrane

fully effaced
Tem dilated

Scm dilation

fully dilated
at 10cm

F1GURE 2.10. — Dilatation du col de I'utérus (Wikipedia).

Tout au long de la grossesse, le col utérin reste fermé et a une longueur de 30 a

40 mm. A la fin de la grossesse, le col se ramollit, se raccourcit pour atteindre environ

13 mm, se dilate et passe d’'une position postérieure a une position antérieure. A

environ 10 cm, le col est assez ouvert pour permettre le passage de la téte feetale.

Cette premiere étape de travail est elle méme décomposée en deux parties.

— La phase de latence débute apres I'effacement complet du col (mais les deux

phénomenes peuvent étre concomitants chez la femme multipare, c’est a dire

qui a déja accouché). Cette phase lente correspond au début du travail avec

deux contractions par dix minutes. Variant de huit a six heures chez le

primipare a six a trois heures chez la multipare, elle constitue la phase la

plus longue. A la fin de cette phase, le col a une ouverture d’environ 2-3

cim.

— La phase active se caractérise par une dilatation rapide du col se situant

aux alentours de 3 cm par heure. Vient ensuite une phase de décélération
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au dela d’une dilatation de 8 cm qui marque la deuxieme phase du travail.

ii) L’expulsion

L’expulsion constitue la seconde phase du travail qui débute au moment ou le
foetus s’engage dans la filiere pelvienne en traversant le détroit supérieur. Lors de
cette premiere étape appelée I'engagement, le mouvement du foetus résulte de la
force transmise par les contactions utérines. Celles-ci ont une fréquence plus élevées
(une toutes les 2 minutes) et une durée plus longue que lors de la premieére phase
du travail. La force appliquée par ces contractions vont pousser le foetus contre
la symphyse pubienne car I'axe orthogonal au plan du détroit supérieur et celui
résultant des contractions ne concordent pas. Cette discordance va nécessiter de la
part du feetus des mouvements compliqués notamment au niveau de la téte que
nous détaillerons dans la section 2.2.3. La phase d’expulsion se termine lorsque le
foetus aura été expulsé de 'abdomen maternel.

iii) La délivrance

La délivrance est la derniere étape du processus d’accouchement ou le placenta
est expulsé. Celle-ci débute des la sortie du foetus et se termine lors du détachement
de la paroi interne utérine du placenta. Cette phase ne dure que quelques minutes
et ne nécessite généralement qu'une seule contraction.

2.2.2 Les différentes formes d’accouchement

Lorsque l'accouchement se déroule sans que la trajectoire du foetus ne soit
perturbée par I'intervention du médecin, celui-ci est dit eutocique. Les différents
accouchements eutociques different par la variabilité de présentation du foetus dans
le canal pelvi-génital. On distingue trois catégories de présentations :

— La présentation du sommet, la plus fréquente, concerne 95 % des cas. Le

foetus arrive la téte la premiere par le sommet en flexion totale par rapport
a la colonne vertébrale. Il existe trois variations de cette présentation : la
présentation de face ou la téte feetale est en extension et les présentations
de front et de bregma qui correspondent aux positions intermédiaires des
deux premieres.

— La présentation podalique ou position de siege lorsque la partie basse com-
prenant les fesses et les jambes se présente en premier. Ce type de présen-
tation représente 2,5 % des cas.

— La présentation transverse ou le feetus se présente de biais avec les épaules
en premier. Ce dernier cas ne représente que 0,5 % des accouchements.
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2.2.3 Comportement de la téte feetale durant I'accouchement

Le téte feetale est la structure qui va guider la descente foetale et celle qui
va subir les mouvements et les déformations les plus complexes lors de la seconde
phase du travail. La téte foetale doit en effet s’adapter aux dimensions et a la
forme du détroit supérieur. Les dimensions du détroit supérieur les plus favorables
sont les obliques et celles de la téte foetale sont le sous-occipito-bregmatique et le
bipariétal. Le sommet de la téte foetale doit donc s’orienter en oblique et se fléchir
pour franchir le détroit supérieur. L’adaptation de la téte foetale a celui-ci comprend
quatre mouvements :

— la flexion céphalique,

— lorientation en oblique,

— Dlinclinaison latérale (ou asynclitisme),

— les déformations plastiques du crane.

i) Variétés de présentation

La téte feetale peut se présenter de plusieurs fagons appelées variétés et corres-
pondant & la position de la téte dans le plan coronal (voir figure 2.11). Il y a une
prédominance des variétés de position impliquant I'oblique gauche du a I'asymétrie
de I'utérus et a une dimension supérieure de quelques millimetres de ’oblique gauche
par rapport au droit. Le praticien peut déterminer le type de variété en pratiquant
un toucher vaginal pour localiser les fontanelles antérieures et postérieures ou en
réalisant une échographie [Riethmuller et al., 2004].

ii) Rotation intrapelvienne

La rotation de la téte feetale survient dans le deuxieme temps de la phase d’ex-
pulsion, juste apres 'engagement et en préparation du dégagement. Cette rotation
est une nécessité anatomique car le grand diametre de la téte feetale (c-a-d le SOB
ou Sous-Occipito-Bregmatique) est engagé dans un axe oblique alors que le dia-
metre de dégagement est imposé par la forme de la fente périnéo-vulvaire dont le
grand axe est antéro-postérieur. Cette configuration oblige la téte a tourner dans
I’excavation du bassin pour faire coincider le SOB avec le diametre pubo-coccygien.

iii) Déformation plastique

Les déformations plastiques dépendent de la malléabilité des os, de la variété de
présentation et de la forme générale du bassin. La forme de la téte passe d’une forme
quasiment circulaire a une forme plus elliptique durant le travail. Ces déformations
ont lieu des la premiere phase du travail quand le crane est soumis aux pressions
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LPOY

) OIDA  (Droite Anté- (b) OIDT (Drmte Trans- (c) OIDP (Droite Posté-
rieure, 4 % versale) rieure, 33 %)

©

) OIGA (Gauche Anté- (e) OIGT (Gauche Trans- (f) OIGP (Gauche Posté-
rieure, 57 %) versale) rieure, 6 %)

FIGURE 2.11. — Variétés de présentations de la téte feetale (OI : Occipito-Iliaque)
[Schaal, 2007].

externes exercées par le col utérin [Sorbe and Dahlgren, 1983]. Des déformations
excessives peuvent survenir lorsque le travail est long, les contractions trop fortes ou
lors de l'utilisation d’instruments d’extractions tels que les forceps ou les ventouses.
Celles-ci peuvent alors causer des lésions osseuses, de la dure-mere, des vaisseaux
sanguins, voire des hémorragies intracraniennes [Govaert et al., 1992, Avrahami
et al., 1993, Govaert, 1993].

Sorbe and Dahlgren [1983] proposent une étude photographique des déforma-
tions de la téte foetale sur 319 accouchements par voie basse. Des photos ont été
prises immédiatement apres ’accouchement puis trois jours apres. Six différents
diametres ont été mesurés par une méthode photographique a ces deux moments.
Ceux dont la variation de longueur sont significatives sont reportés dans le tableau
2.2

2.2.4 Accouchements instrumentés

On entend par accouchements instrumentés des accouchements ou l'extrac-
tion du foetus par les voies naturelles s’effectue au moyen d’un instrument adapté
[Schaal, 2007]. On parle aussi d’extractions instrumentés. En pratique, les deux
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Diametre (cm) Longueur initiale (mm) | Variation (mm)
sous-occipito- 117.1 -1.70
bregmatique (SOB)

maxillo-vertical 140.5 +1.90
(MV)

orbito-vertical (OV) 126.9 +2.20

Tab. 2.2. — Diameétres initiaux et leurs variations moyennes [Sorbe and Dahlgren,
1983].

types d’instruments les plus utilisés a I’heure actuelle sont les forceps et les ventouses.

i) Forceps

Principes Les forceps sont des instruments d’extraction du foetus hors des voies
génitales lors d'un accouchement. Le nouveau né est saisi a l'intérieur des voies
génitales & I'aide d’une pince & branches démontables appelées cuilleres (voir figure
2.12a). La manipulation de cette pince doit accompagner 'extraction du nouveau
né de telle sorte que tous les mouvements que celui-ci devrait effectuer physiologi-
quement au cours d’un accouchement eutocique du seul fait des contraction utérines
soient possibles.

Le forceps est un instrument de préhension dont le point maximum de force se
situe au bec des cuilleres. L’opérateur glisse les cuilleres 'une apres 'autre a 1'inté-
rieur du vagin d’abord, puis le long du crane feetal a 'intérieur de 1'utérus, selon une
disposition précise qui évite les lésions de la téte et de la face de 'enfant (voir figure
2.12b). On réalise ensuite des tractions régulieres, modérées et correctement orien-
tées sur I'instrument, de maniere a aider I’enfant dans sa descente et son expulsion
des voies génitales. Lors d’une application symétrique, ces dernieres appuient sur
les malaires du foetus qui sont soutenues par les os a la base du crane. Cette force
d’écrasement devient dangereuse au dela d’une traction de 30 kg [Lowe, 1987]. La
préhension qui doit étre parfaitement symétrique nécessite la connaissance parfaite
par le praticien de la présentation, sa variété et son orientation.

Complications Les complications maternelles de 1'utilisation des forceps sont es-
sentiellement des dégats des voies géniales. Une étude de Claris et al. [1990] effectuée
parmi 427 accouchements réalisés avec forceps recensent 4 % de plaies vaginales et
3 % de déchirures completes du périnée. Toutefois cette méme étude ainsi que celle
de Meyer et al. [2000] concluent que 'utilisation de forceps ne provoque pas de
complications maternelles majeures comparée a un accouchement par voies basses
normal.



26 Chapitre 2. Anatomie et Mécanique Obstétricales

(a) Forceps. (b) Utilisation des forceps.

FIGURE 2.12. — Forceps : instrument et utilisation.

Les complications faetales par contre peuvent étre tres graves car elles portent
sur le pole encéphalique de l'enfant Schaal [2007]. Parmi ces complications, les
principales sont

— des écchymoses et abrasions cutanées qui surviennent une fois sur deux,

— des lésions du crane avec des hématomes limités par les sutures qui ré-

gressent en quelques semaines et concernent environ 5 % des cas,

— des fractures du crane,

— des hémorragies intra-craniennes,

— des lésions oculaires,

— des paralysies faciales.

ii) Ventouse obstétricale

Principe La ventouse est une simple cupule métallique ou siliconée placée sur la
volite cranienne de I'enfant apres ’avoir introduit dans le vagin maternel (voir figure
2.13a). Son principe est d’adhérer a la présentation foetale sous l'effet de la pression
atmosphérique s’appliquant sur U'extérieur de la cupule a 'intérieur de laquelle une
dépression a été créée par une pompe a vide.

L’opérateur agit sur cet instrument par I'intermédiaire d’un fil de traction soli-
daire de la cupule (voir figure 2.13b). Contrairement aux forceps, cet instrument ne
permet pas d’exercer une traction sur 'enfant pour le tirer hors des voies génitales
féminines. Il sert essentiellement & fléchir la téte de I'enfant, réduisant alors les di-
mensions du pole céphalique foetal, pour permettre une progression plus facile. La
ventouse est donc un instrument de flexion et de rotation et non de traction.

Complications Les complications concernent surtout le foetus et la plupart sont
bénignes. La plus fréquente est une bosse séro-sanguine qui disparait habituellement
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(b) Utilisation d’une ventouse obstétri-
(a) Ventouse obstétricale. cale.

FIGURE 2.13. — Ventouse obstétricale : instrument et utilisation.

au bout de 24 a 48 heures. Les autres complications plus graves sont :
— les excoriations (écorchures) cutanées favorisées par une application prolon-
gée de la ventouse,
— les hémorragies intra-cérébrales plus fréquentes chez les prématurés,
— les hématomes diffus du cuir chevelu qui sont les plus graves et peuvent
entrainer la mort mais qui restent toutefois exceptionnelles.

2.3 Conclusion

Les organes intervenants lors de l'accouchement sont de natures différentes
(muscles, os, membranes fibreuses, ...). De plus ils n’ont pas la méme importance
au sein d’une modélisation visant a développer un simulateur d’apprentissage du
geste médical de ’accouchement. Nous pouvons dire que les deux structures les
plus importantes sont la téte foetale et le bassin. En effet, la téte feetale constitue
la partie la plus large qui doit passer dans la cavité pelvienne et qui sert de guide
au reste du feetus a travers celle-ci. La téte feetale subit de grandes déformations
notamment par son contact avec le bassin pouvant donner lieu a des lésions.

Ces considérations de natures et d’'importances des organes pelviens vont nous
guider tout au long de notre choix de modeles biomécaniques adaptés pour chaque
organe en tenant compte de la contrainte d’interactivité nécessaire dans un simu-
lateur d’apprentissage. Dans cette optique, nous allons présenter dans le chapitre
suivant un état de 'art de la modélisation des objets déformables et plus particu-
lierement des tissus mous dans un contexte biomédical.
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CHAPITRE 3

THEORIES ET TECHNIQUES DE MODELISATION DES
TISSUS MOUS

All models are wrong, but some are

useful.
George E. P. Box
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Le modélisation des tissus biologiques est une problématique interdisciplinaire
mettant en ceuvre des notions de mécanique, d’informatique, de mathématiques et
de sciences du vivant. Elle fait partie plus généralement de la modélisation des so-
lides déformables a laquelle s’ajoute les propriétés spécifiques des tissus biologiques.
11 existe une grande variété de modeles [Nealen et al., 2006] dont le choix dépend
essentiellement de I'utilisation et de la finalité de la modélisation. Parmi celles-ci on
peut citer 'animation physique pour les jeux vidéos ou les jeux sérieux, la carac-
térisation des tissus en mécanique, le traitement d’image, la simulation interactive
a des fins médicales. Dans cette derniere catégorie qui nous intéresse plus parti-
culierement, on peut citer la modélisation biomécanique pour l'aide au geste en
per-opératoire [Payan, 2012, Delingette, 1998, Delingette and Ayache, 2004, Meier
et al., 2005], pour le diagnostic ou destinée aux simulateurs médicaux d’apprentis-
sage [Gardner and Raemer, 2008, Berkley et al., 2004]. Ces différentes applications
n’ont pas les mémes objectifs, ni les mémes contraintes. Pour une caractérisation
de tissus, le modele doit étre tres précis alors que le temps de calcul et I'affichage
sont des critéres secondaires. A I'inverse, pour un jeu vidéo, ’animation doit étre
en temps réel et c’est le réalisme physique qui constitue un critere secondaire. De
maniere générale, il y a toujours un compromis a faire entre la précision du modele
et le temps de calcul.

Dans cette partie nous allons présenter les différents modeles physiques et mé-
thodes de simulation existants en se focalisant sur leurs applications dans le domaine
médical. Nous nous intéresserons uniquement aux modeles physiques, dont la carac-
téristique commune est qu’ils utilisent tous le principe fondamental de la dynamique.
Les modeles présentés peuvent étre classés en deux catégories : les modele continus
et les modeles discrets. Les modeles continus s’appuient sur les lois physiques de
la mécanique des milieux continus (MMC) présentées plus en détail dans la sec-
tion 3.1. Ils offrent une grande précision mais sont en général gourmands en temps
de calcul. Dans ces modeles, la matiére est considérée comme continue (c-d-d ses
propriétés varient progressivement, sans a-coups). Ils se présentent sous la forme
d’Equations aux Dérivées Partielles (EDP) qui nécessitent d’étre discrétisées pour
étre résolues numériquement suivant différentes méthodes dont la plus connue est la
Méthode des Eléments Finis (MEF). Il est important de noter que ces méthodes ne
sont pas spécifiquement dédiées aux équations issues de la mécanique des milieux
continus. Les modeles discrets utilisent également des concepts physiques comme
la raideur, la viscosité ou la conservation de la quantité de mouvement mais ils ne
représentent pas la matiere de maniere continue et sont intrinsequement liés a la
discrétisation du solide (c-d-d que celle-ci influe directement sur le comportement
du solide). En général, ces modeles raisonnent directement sur des points ayant une
masse, appelées particules, interagissant entre elles plutot que sur des volumes de
matiere. Ces points pris comme un ensemble représentent le solide considéré.
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3.1 Mécanique des milieux continus

Dans cette partie nous présenterons les principales notions de mécanique des
milieux continus qui constituera le cadre théorique indispensable & la compréhension
de la suite de ce manuscrit.

La mécanique des milieux continus est le domaine de la mécanique qui traite
de la déformation des solides mais aussi de 1’écoulement des fluides. Nous nous
intéresserons ici uniquement a la déformation des solides élastiques qui sont les plus

utilisés pour modéliser les tissus mous. Cette théorie permet de formaliser les notions
de déformations, de contraintes et les relations entre la déformation du solide et la
contrainte qu’il subit. La nature de cette relation, appelée loi de comportement,
dépend du matériau : matériaux élastiques linéaires, matériaux hyperélastiques,
matériaux viscoélastiques , .. ..

L’hypothese centrale de la mécanique des milieux continus est celle de la conti-
nuité des propriétés caractéristiques d’un milieux (densité, élasticité, . ..). Ce postu-
lat repose sur la constatation que méme si lorsqu’on regarde la matiere a tres petite
échelle (nanoscopique) celle-ci est composée de molécules, a 'ceil nu elle semble
étre continue. Il en est donc de méme pour ses propriétés qui varient progressi-
vement et sans changements brutaux. Cette hypothese permet d’utiliser les outils
mathématiques décrivant des fonctions continues et dérivables.

Dans cette partie, nous présenterons la théorie de 1’élasticité linéaire sur laquelle
nous nous appuierons pour la suite de ce manuscrit.

3.1.1 Cinématique
i) Configuration

Dans la représentation lagrangienne, on appelle configuration d’un solide un en-
semble de points matériel du solide a un temps donné. Mathématiquement, c¢’est un
homéomorphisme d’un solide dans une région de ’espace Euclidien tridimensionnel.
Deux configurations sont particulierement importantes :

— la configuration initiale (ou non-déformée) €29 qui correspond a ’état du

solide considéré au temps tg,

— la configuration courante €2 correspondant au temps t.

ii) Déformation

Une déformation est une relation, réversible dans le cas de 1’élasticité, entre
deux configurations que I'on notera ¢. Celle-ci inclut le mouvement rigide du solide
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ainsi que les changements de forme et de volume. On a donc :
x = (X, t) (3.1)

ol x € R? est la position courante au temps ¢ et X € R? la position initiale au
temps tg. Dans le cas 3D (d = 3) on a x = (21,%2,23) et X = (X1, X2, X3). La
figure 3.1 illustre 'effet de I'application du champ de déformation ¢ sur un solide
en deux dimensions.

(X, 1)
Xo, w0
€2

Qo

€1 X1,

F1GURE 3.1. — Configuration initiale (non déformée) et courante (déformée) d’un
solide.

Une variable importante dans la caractérisation de la déformation d’un solide
est le gradient de déformation défini par :

ox ox;
F=Vyo=— , F; =
J 0X;

= (3.2)

Le gradient de déformation F est la jacobienne du mouvement défini par ¢. Son
déterminant est noté J = det F.

L’application ¢(X,t) doit satisfaire les conditions suivantes :
— (X, t) est de classe C!,

— (X, t) est bijective,

— J>0.

iii) Déplacement
Le déplacement d’un point matériel est un vecteur noté u défini comme la

différence entre la position initiale du point considéré et sa position courante. On a
donc :

uX)=pX)-X=x-X , u; =x; — X; (3.3)
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On définit également le gradient du déplacement :

Vu=V(x ) = V(p(X) - X) X, ~ 0X,  a%, ;=

(3.4)

3.1.2 Tenseur des déformations

Le tenseur des déformations sert a décrire ’état de déformation local en consi-
dérant la variation de longueur d’un segment apres une déformation subie par le
solide. L’état de déformation d’un solide est donc représenté par un champ tensoriel
appelé champ de déformation. Si on définit deux points matériels X 4 et Xp d'un
solide dans sa configuration initiale {2y, on a, suivant ’équation 3.1 :

xA = @(Xy)
xp = ¢(XB)

On peut écrire :

xp=x4+F -Xup+o(|Xar|)
xap =F - Xuap+o(|Xagl)

avec X4p = Xpg — X4, et on obtient au premier ordre :
Ixan]* = Xasl® = Xip (FT-F - 1d) Xap
On définit ainsi le tenseur de Green-Lagrange E comme :
E = % (FT F— Id) (3.5)

Il s’agit d’un tenseur symétrique réel d’ordre 2, donc diagonalisable dans une base
orthonormée dont les vecteurs propres sont appelées directions principales de dé-
formation.

En utilisant la relation 3.4, on a

1 1 [/ Oug Ou ou; ou,;
E:— T- T E’sz k k ? J .
2(Vu Vu+ Vu + Vu ) , j 2(8 9 j+857j+82i (3.6)

On peut noter dans la relation précédente que le tenseur E contient une partie
non-linéaire qui peut étre négligée lorsqu’on travaille en petites déformations. On
définit le tenseur des déformations linéarisé € comme :

1 T 1 [ 0u; | Ouy
5—§<Vu+Vu) : €ZJ—2(an+aXi). (3.7)
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Comme ce tenseur est symétrique, nous utiliserons la notation de Voigt qui
permet de représenter un tenseur symétrique d’ordre 2 sous forme de vecteur dans
un espace vectoriel a 6 dimensions :

€11
€22
€33
= 3.8
€ 2ens (3.8)
2e13
2e12

Si on prend comme exemple la déformation d’'un segment en dimension 1, le
tenseur des déformations linéarisé ¢ est un scalaire qui représente ’allongement
relatif du segment dans la direction de ’axe des abscisses.

u(X4) u(Xp)
F— — %
XaB
TAB

L’allongement relatif vaut :

do(za,2B) — do(Xa, XB)
do(Xa, XB)

ol dg(.,.) désigne la distance algébrique. En utilisant le déplacement, cet allonge-
ment peut étre formulé par :

da(xAva) - da(XAaXB) _ da(fEA,XA) + d(l(XA7XB) + da(XB,f,UB)

0u(X1, Xp) = du(X4, Xp) !
_ w(Xp) —u(Xa) +da(Xa, Xp)
do(Xa,XB)
~ u(Xp) —u(Xa)
da(XAaXB)

On reconnait un taux d’accroissement qui peut étre approché au premier ordre par

la dérivée :
do(za,28) — do(Xa, XB) N du

do(Xa,Xp) dX
Ceci est cohérent avec I'équation 3.7 en dimension 1. De maniere plus générale, en
dimension supérieure, les termes diagonaux ¢;; du tenseur des déformations linéarisé

représentent 'allongement relatif dans la direction e; et on a :

o 1 8’u,l + Bui - 8’u,l
=5 \ox, Tox,) ~ ox,
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3.1.3 Tenseur des contraintes

Les déformations d’un solide sont le résultat des forces extérieures exercés sur
celui-ci comme la gravité (force volumique) ou des forces de pressions (forces surfa-
ciques) qui créeront en retour des forces internes a ’'objet. La notion de contrainte
(ou d’effort) permet de rendre compte de laction de telles forces sur un solide
continu.

Pour traduire les efforts internes en un point M d’un solide, un utilise un
vecteur des contraintes T(X,n) qui dépend de la position X du point considéré et
de la normale n de la frontiere du milieu. Celui-ci représente la force exercée sur
un élément d’aire dS autour du point M. Il s’agit d’une force par unité de surface,
homogene a une pression dont 'unité est le Pascal (Pa).

022
e

2 |
|
| —_—
! ‘/032 012
} o1
|

a
2 L»
: o031 11
|
K033 013 _ (- ____
€1 it
T
%
€3 =

F1cURE 3.2. — Composantes du tenseur des contraintes o en 3 dimension.

Considérons un cube de matiere du solide dont les arétes de longueur [ sont
paralleles au repere (eq, ez, e3) comme illustré a la figure 3.2. On note F; le vecteur
force qui agit sur la face normale a e;. On a donc :

Flj
Fj= | Iy
ng

avec I;; la composante selon e; du vecteur force agissant sur la face normale a e;.

On a:

T(X,e) = (39)

Comme les termes de surface doivent s’équilibrer, on a :

3
T(X,n) =Y n;T(X, ) (3.10)
j=1
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ou les n; sont les composantes de n. Le vecteur des contraintes dépend linéairement
de n : il s’agit donc d’une application linéaire a laquelle on va pouvoir associer un
tenseur.

On peut définir les neuf composantes de ce tenseur o d’ordre 2 appelé tenseur
de Cauchy tel que o(X)e; = T(X, €;) :

011 012 013
0O = | 021 0922 0923 (3.11)
031 032 033

Ce tenseur permet de décrire ’état de contrainte ou des efforts intérieurs en
tout point du solide et dans toutes les directions. L’état de contrainte d’'un so-
lide est donc représenté par un champ tensoriel appelé champ de contraintes. Les
termes diagonaux correspondent a des tractions et les termes non diagonaux a du
cisaillement.

A I’équilibre, les lois de conservation de la quantité de mouvement et du moment
angulaire permettent de démontrer que le tenseur o est symétrique et donc o;; = o;.
Comme pour le tenseur des déformations, grace a cette symétrie on peut utiliser la
notation de Voigt :

o111
022
o= |75 (3.12)
023
g13
012

L’espace des contraintes devient ainsi un espace vectoriel a 6 dimensions.

3.1.4 Lois de comportement pour les matériaux élastiques linéaires

Les lois de comportement permettent de caractériser un matériau par sa rela-
tion entre les contraintes et les déformations. Nous traiterons ici du comportement
élastique d’un solide. Une déformation élastique est une déformation réversible :
le milieu retourne a son état d’origine quand on supprime toute sollicitation ex-
terne. Les lois de comportement élastiques vont nous permettre de lier 1'état de
contrainte d’un solide modélisé par le tenseur des contraintes & son état de défor-
mation modélisé par le tenseur des déformations. On distingue deux grandes caté-
gories de comportement élastiques : ’élasticité linéaire qui concernent des petites

déformations proportionnelles a la sollicitation et 1’élasticité non-linéaire ou hyper-
élasticité dans le cas de grandes déformations. Quand les déformations deviennent
trop importantes, la limite élastique du solide est atteinte et celui-ci entre dans
une phase de plasticité et ne revient pas a son état d’origine quand on cesse de le
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solliciter. Si on continue de le solliciter, on atteint la limite de rupture. La courbe
contrainte-déformation (figure 3.3) permet de visualiser la réponse d’un matériau
aux sollicitations.

limite élastique

point de rupture

— €
zone élastique

FI1GURE 3.3. — Exemple de courbe contrainte-déformation.

Le comportement linéaire d’un solide a été formalisé par Robert Hooke en
1678 par la loi qui porte son nom. Elle a été énoncée par la phrase en latin : ut
tensio sic vis qui signifie que l'allongement est proportionnel a la force. Cette loi
permet d’évaluer le comportement des solides soumis a des déformations de faible
amplitude. Elle s’exprime de la maniere suivante :

c=C:¢ , oij = Cijkl €kl (3.13)

ou C est un tenseur d’ordre 4 appelé tenseur d’élasticité avec 81 coefficients
élastiques. Toutefois la symétrie des tenseurs de contrainte et de déformation permet
de montrer que le tenseur d’élasticité est décrit par 21 nombres. Dans le cas ou tous
ces coefficients sont non nuls, le matériau est totalement anisotrope, c’est a dire
qu’il réagit différemment selon la direction dans laquelle il est sollicité. Nous nous
limiterons ici au cas isotrope dans lequel la matiere répond de maniere identique
aux sollicitations dans toutes les directions, cas le plus utilisé en pratique. Dans ce
cas, on a alors :

1D v 1D v
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o F est le module d’Young (ou module d’élasticité), exprimé en unité de

pression, caractéristique du matériau qui relie la contrainte a la traction. v est le
coefficient de Poisson, un nombre sans unité permettant de caractériser la contrac-

tion de la matiere perpendiculairement a la direction de 'effort appliqué.

Il est important de noter qu'un comportement linéaire doit étre entendu comme
une approximation linéaire issue d’'un développement limité au premier ordre. En
réalité, la loi de comportement n’a aucune raison d’étre linéaire, mais par contre,
chaque élément infinitésimal de matiere se déforme lui de maniere linéaire. C’est
pour cette raison que la loi de Hooke n’est valable que dans le cas de petites défor-
mations.

3.1.5 Relation fondamentale de la dynamique

Maintenant que nous avons défini la notion de déformations, de contraintes et
leur relation par les lois de comportements, nous allons utiliser la relation fonda-
mentale de la dynamique afin de pouvoir exprimer l'accélération d’un point a partir
des contraintes.

Le bilan de la quantité de mouvement pour un volume V prend la forme :

d
G0 [@a-n-[ m (3.15)

ol p est la masse volumique, v la vitesse, a 'accélération, n est la normale extérieur
du volume considéré et dV sa frontiere.

En utilisant le théoreme de flux-divergence, cette derniere relation devient :

/V(pa—f) —/Vdiva (3.16)

Comme cette relation est vraie pour n’importe quel volume V', on a finalement :

pa =divo +f (3.17)

3.2 Méthodes de résolutions des équations de la MMC

Comme nous ’avons vu, un probleme en MMC se formalise sous forme d’Equa-
tions aux Dérivées Partielles (EDP) représentant le comportement analytique du
probleme physique. Comme on ne peut pas, hormis dans des cas tres simples, ré-
soudre ces EDP analytiquement, on va utiliser des méthodes permettant de les
résoudre numériquement. Ces méthodes présentées ci-apres permettent de résoudre
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de maniere discrete une EDP dont on cherche une solution approchée « suffisam-

ment » fiable. Mathématiquement, on va passer d’'une EDP a un systeme d’équations
algébriques. Cette discrétisation repose sur un maillage du domaine dont les points
sont appelés des nceuds.

3.2.1 Méthode des différences finis

Le méthode des différences finies est la méthode la plus simple a mettre en
ceuvre lorsqu’on cherche une solution approchée a une EDP. Elle consiste a ap-
procher les opérateurs de dérivation spatial d’un nceud en fonction des valeurs des
neeuds adjacents sur maillage régulier. La relation qui relie un nceud a ses voisins est
appelée un schéma numérique. L’application de celui-ci en chaque nceud du maillage
résulte en un systeme d’équations algébriques.

Terzopoulos et al. [1987] présente des énergies de déformations pour les courbes,
les surfaces et les solides en s’appuyant sur la théorie de 1’élasticité. Il propose
ensuite de discrétiser les EDP résultantes en utilisant la méthode des différences
finies (figure 3.4). Cependant cette solution est limitée par la nécessité d’avoir une
grille réguliere.

VS

(a) Surface élastique (b) Balle sur un solide déformable

FIGURE 3.4. — Simulation de déformations élastiques avec la méthode des diffé-
rences finies [Terzopoulos et al., 1987].

3.2.2 Méthode des éléments finis (MEF)

La méthode des éléments finis est la méthode de résolution discrete des EDP
la plus répandue notamment pour les problemes de mécanique. Elle repose sur
deux concepts essentiels que sont la formulation variationnelle du probleme et le
maillage du domaine. La formulation variationnelle permet d’affaiblir les conditions
d’existence (notamment de dérivabilité) de la solution par rapport au probléme
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initial. L’espace d’approximation correspond au maillage du domaine compact avec
des polyedres convexes (triangles, quadrangles, tétraédres, hexaedres, ...) appelés
éléments finis. En plus de sa géométrie, un élément fini dispose d’un espace de
fonctions sur son domaine et d’un ensemble de formes linéaires définies & chacun de
ses neeuds permettant d’interpoler la solution. Les équations issues de la formulation
variationnelle sont calculées sur un élément de référence et transposées a ceux du
maillage en utilisant la jacobienne de la transformation. Nous allons détailler plus
en profondeur cette méthode car les modeles utilisés dans ce travail se baseront sur
celle-ci.

i) Principe général de la MEF

Discrétisation du domaine La méthode des éléments finis requiert un découpage
du domaine considéré selon un maillage conforme mais pas nécessairement structuré
ou régulier (voir figure 3.5). Ce type de maillage permet & la différence des éléments
finis de raffiner le maillage aux endroits d’intérét et ainsi d’obtenir une solution
qui se rapprochera d’autant plus de la « vraie » solution de I’équation aux dérivées
partielles que les éléments seront de petites tailles. En 2 dimensions, la plupart du
temps, ce maillage est constitué d’éléments triangulaires ou quadrangulaires appelés
éléments finis.

FI1GURE 3.5. — Maillage triangulaire d’'un domaine circulaire.

Un élément fini est défini comme un triplet (K, Px, X ) ou
— K est un domaine géométrique,
— Py est un espace de fonctions sur K formant 1’espace des fonctions de base
(ou fonctions de forme ou fonctions d’interpolation),
— Yk est un ensemble de formes linéaires sur Py formant les degrés de liberté.
En pratique, un élément fini devra aussi vérifier les conditions suivantes :
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— le domaine géométrique K est non-dégénéré,

— l’espace des fonctions de formes est de dimension fini,

— T’élément est unisolvant (c-a-d qu’en spécifiant les valeurs de chaque degré

de liberté, on obtient une unique fonction de 'espace des fonctions de forme
Py.)

Les fonctions de forme sont en général interpolantes ou les valeurs aux nceuds
sont les inconnues. Les plus utilisés sont les polynomes de Lagrange ou les fonctions
de formes valent 1 a un noeud et 0 aux autres. La fonction de base H; vaudra alors
1 au neeud 7 et 0 aux autres (voir figure 3.6).

Une fois le maillage T" construit et muni de sa base v = (vy, ..., v,) (voir figure
3.7), on peut chercher la solution approchée de 'EDP.

Probléme sous forme matricielle Les équations de MMC sont posées sur chaque
élément e et pour chacun d’eux, on arrive au systeme suivant :

K.U. = F, (3.18)

ou K. est la matrice de raideur de 1’élément e, U, et F,. sont respectivement les
déplacements et forces externes aux nceuds de I'élément.

Ces différents systemes sont assemblés pour donner le systéme global :
KU=F (3.19)

ol K est la matrice de raideur de 'objet, U et F' sont respectivement les déplace-
ments et forces externes aux neeuds. Cette matrice de raideur est symétrique définie
positive. Chaque nceud recoit la contribution des éléments adjacents. De ce fait, la
matrice K est creuse.

Résolution dans le cas statique Dans le cas statique, le systeme prend la forme
générale :
K{UU=F (3.20)

La matrice de raideur dépend de U lorsque ’'EDP contient des non-linéarités qui
peuvent venir du tenseur des déformations Green-Lagrange quand il n’est pas utilisé
sous sa forme linéarisée ou de la loi de comportement pour les matériaux hyperélas-
tiques par exemple. Lorsque c’est le cas, des algorithmes de descente de gradient
comme celui de Newton-Raphson sont utilisés pour résoudre le systeme.

Dans le cas linéaire, le systeme peut étre résolue par deux types de méthodes :

— les méthodes directes qui consistent & inverser la matrice K. Parmi ces
méthodes, on peut citer les décompositions (LU, QR) ou la factorisation de
Cholesky.
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(a) Fonctions d’interpolations Hy, Hy de I’élément de Lagrange 1D linéaire & 2 noeuds.
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(b) Fonctions d’interpolations Hy, Hy, Hz de 1’élément de Lagrange 1D quadratique & 3
neceuds.

(c) Fonctions d’interpolations Hy, Ha, Hs de 'élément de Lagrange triangulaire linéaire a
3 noeuds.

11=r)3(1—s) s1+7r)5(1+s)

(d) Fonctions d’interpolations Hy, Ho, Hs, Hy de I'élément de Lagrange quadrangulaire a
4 neeuds.

FIGURE 3.6. — Fonctions d’interpolations de Lagrange pour différents éléments.

— Les méthodes itératives qui procedent par itération successives en se rap-
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1

FI1GURE 3.7. — Fonction de base du maillage triangulaire formé d’éléments finis tri-
angulaires a 3 neceuds.

prochant de la solution recherchée. Parmi ces méthodes, on les techniques
de relaxation de Jacobi ou Gauss-Seidel ou celles de projections comme le
Gradient Conjugué (CG).

ii) Méthodes basées de la MEF

Un des principaux avantages de la MEF par rapport aux différences finies est
qu’elle utilise un maillage non structuré et permet le raffinement local. Ainsi, si
plus de précision est nécessaire a certains endroits du domaine, il suffit de raffiner
le maillage a cet endroit. C’est une méthode qui permet une grande précision mais
qui est tres consommatrice en temps de calcul. Toutefois, de nombreux auteurs ont
proposé des solutions pour accélérer la méthode avec ou sans perte de précision.
Ainsi, Cotin et al. [1999] se placent dans le cadre de Iélasticité linéaire et proposent
de pré-calculer la matrice de raideur. Bro-Nielsen and Cotin [1996] proposent de
condenser cette derniere sur les nceuds de surface pour économiser le temps de cal-
cul de la solution aux nceuds intérieurs. Les approches multi-résolutions se sont
aussi révélées tres fructueuses en particulier pour les simulations interactives. Ces
méthodes sont basées sur une hiérarchie de maillages plus ou moins fin. Debunne
et al. [2001] proposent ainsi de raffiner ou de grossir le modele géométrique au voi-
sinage d’un nceud en fonction d’un critere en utilisant une hiérarchie de maillages
construite a partir d'un diagramme de Voronoi. Dans le méme esprit, on peut citer
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les méthodes d’embedding qui consistent a utiliser la MEF sur un modele grossier
et de topologie simple dans lequel on va incorporer un maillage plus complexe et
détaillé [Nesme et al., 2009]. Les déplacements des noeuds de ce dernier sont dé-
duis du maillage éléments finis en utilisant les fonctions d’interpolation des éléments.

Le probleme du temps de calcul est encore plus grand quand on se place dans
I’hypothese des grandes rotations qui nécessite 1'utilisation du tenseur de Green-
Lagrange, invariant par rotations. Cependant, celui-ci induit des non-linéarités et
donc une matrice de raideur non constante. Pour palier a ce probleme, Miiller et al.
[2002] ont introduit la notion de stiffness warping permettant de décomposer le dé-
placement d’un élément en une rotation rigide et une déformation pure. La matrice
de raideur correspondant a la déformation pure reste constante et la rotation de
I’élément est estimée a chaque pas. Cependant la décomposition n’est pas unique,
Miiller and Gross [2004] proposent une approche basée sur une décomposition po-
laire tandis que Irving et al. [2004] utilisent une décomposition en valeurs singulieres
(SVD). Choi and Ko [2005] utilise aussi le modal warping mais le probleme est for-
mulé dans V'espace des fréquences (modal) plutdt que dans Pespace original.

3.2.3 Méthode des éléments finis de frontiéres

Le méthode des éléments finis de frontieres fonctionne sur le méme principe
que la MEF mais permet de s’abstraire du volume de 'objet tout en gardant le
comportement d’un solide [James and Pai, 1999]. L’idée de cette méthode est
d’utiliser les conditions aux bords pour qu’elles s’accordent aux valeurs aux bords de
I’EDP dans sa forme intégrale. Cette méthode est tres intéressante quand il n’est pas
nécessaire de connaitre le déplacement de la matiere interne et que ’on s’intéresse
uniquement au déplacement de la surface comme en informatique graphique.

3.2.4 Méthode des masses-tenseurs

Nous avons vu précédemment que la méthode des éléments finis permet un
bonne précision physique et que des méthodes existent pour palier le probleme
de temps de calcul via par exemple le précalcul de la matrice de raideur dans
le cas linéaire. Toutefois, les simulateur médicaux et spécialement les simulateurs
chirurgicaux nécessitent une modification de la topologie du maillage qui oblige a
recalculer la matrice de raideur. Pour palier & ce probleme, Delingette et al. [1999]
ont proposé une formulation permettant de résoudre localement et maniere itérative
le systeme d’équations provenant le la MEF.

Sur un maillage tétraédrique, le principe de cette méthode est de calculer les
matrice de raideur pour chaque sommet d’'un méme tétraedre. A partir de la discré-
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tisation du champ des déplacements sur un élément fini, on peut exprimer 1’énergie
de déformation de I’élément en fonction des déplacements de ses nceuds, puis dériver
cette expression pour obtenir la force élastique exercée sur chacun des sommets. On
somme alors toutes les forces qui agissent sur le sommet pour obtenir la résultante
en ce point qui sera ensuite intégrée pour obtenir le déplacement du nceud considéré.
Pour un need 7 du maillage, on a :

fi = Kiju; + Z U (3.21)

JEV K

ot Kj;u; est la contribution du neeud 7 avec Kj; sa matrice de raideur et K;u,;
est la contribution du noed j appartenant au voisinage du nceud i, V;, avec Kj;
sa matrice de raideur. On peut noter que les matrices de raideur peuvent étre
précalculées.

Avec cette méthode, on raisonne donc principalement sur les nceuds et non
sur les éléments. Ceci permet de gérer les changement de topologie aisément car
il suffit de mettre & jour les adjacences entre les éléments ainsi que les tenseurs
correspondants.

L’application proposé par Delingette et al. [1999] est une simulateur chirurgical
dédié a la chirurgie du foie (voir figure 3.8). D’autres travaux ont permis d’étendre
cette méthode au modele de Saint-Venant [Picinbono et al., 2000] qui permet de
prendre en compte les non-linéarités géométriques, et aux matériaux anisotropes
[Picinbono et al., 2003].

3.3 Méthodes discrétes de modélisation des tissus

Nous présentons dans cette partie des modeles dit discrets par opposition aux
modeles dit continus basés sur la MMC exposés dans la précédente partie. Le terme
discret utilisé pour qualifier ces modeles provient du fait que la matiere n’est pas
considérée comme un continuum mais plutot comme un ensemble de particules en
interaction. Il ne faut pas confondre ce qualificatif avec la discrétisation spatiale
des équations de la MMC nécessaire pour une résolution numérique. Ces modeles
sont en général tres populaires pour les applications temps-réel car ils nécessitent
nettement moins de temps de calcul que les modeles continus. En contre-partie,
ils sont moins précis, difficilement paramétrables et dépendant de la topologie du
maillage utilisé quand il y en a un.
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FIGURE 3.8. — Exemple de simulation de découpage sur un foie [Delingette et al.,
1999].

3.3.1 Masses-ressorts

Le systeme masses-ressorts est un modele discret tres populaire en informatique
graphique et pour la modélisation interactive d’organes grace a sa simplicité de mise
en ceuvre et sa rapidité. Son principe est de discrétiser I'objet en un nuage de points
reliés entre eux par des segments appelés ressorts ayant des propriétés mécaniques
tels que la raideur. Ce ressort peut se voir comme un élément fini en une dimension
plongé dans un espace en trois dimensions. Ce modele est généralement utilisé en
simulation avec une intégration temporelle explicite garantissant une tres grande
vitesse d’exécution mais aussi une faible stabilité peu favorable a une utilisation
interactive avec une interface haptique par exemple. Bien que n’importe quelle loi
de comportement puisse étre utilisée, un ressort n’a d’effet que dans une direction
et en pratique il est tres difficile de les paramétrer pour avoir un bon comportement
global du solide correspondant a un module de Young spécifique par exemple.

Dans un modele masses-ressorts, les nceuds représentent des masses considérées
comme ponctuelles reliées par des segments, les ressorts, modélisant un lien élastique
entre deux masses. Dans le cas le plus simple, 1’élasticité du lien est linéaire mais il
existe des modeles plus élaborés suivant le comportement voulu. Un ressort induit
des forces de méme intensité mais de sens opposés qui s’exercent sur les deux nceuds
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a ses extrémités. Ces forces dépendent de la variation de longueur du ressort et de
son coefficient de raideur kg. Par exemple, pour le type de ressort le plus simple
dont la force varie proportionnellement avec la variation de sa longueur, la force
exercé sur un neceud ¢ par le ressort relié au nceud j est donné par :

.%‘j—l‘,‘

fij = ks (|zj — @il = Ui) (3.22)

[ — i

ol [;; est la longueur du ressort au repos et kg sa raideur. La force exercée sur
le noeud j est f;; = —fi;. Ce ressort est le plus basique mais il en existe de plus
évolués. Pour avoir un comportement visco-élastique par exemple, on peut rajouter
un terme d’amortissement dont la force est :

(Ilv; = vil)" (lazj = i)
d

(.’13]' - xl) (323)

Malgré les limitations de ce type de modele au niveau de la précision, certains
auteurs ont proposé d’améliorer la méthode de base pour avoir un meilleur com-
portement. Moyennant I’ajout de ressorts angulaires, Delingette [2008] ont ainsi
établi une connexion formelle entre les ressorts et les MMC en reproduisant le com-
portement d’un matériau hyper-élastique de type Saint-Venant-Kirchhoff. Dans le
domaine médical, Zerbato et al. [2007] ont proposé une méthode pour déterminer
les coefficients de raideur et de viscosité d’'un modele masses-ressorts a partir d’in-
formations de tomographie assistée par ordinateur dans le but de modéliser un foie.
Baudet et al. [2009] ont développé une méthode de calcul des coefficients de raideur
des ressorts a partir du module de Young et du coefficient de Poisson correspon-
dant a un matériau isotrope linéaire pour un maillage constitué d’hexaedres dont
les arrétes, les diagonales des faces et les diagonales internes sont les ressorts. Pour
réaliser cela, les auteurs ont établi une relation formelle entre les raideurs des dif-
férents ressorts d’'un hexaedre et les valeurs de cisaillement et d’élongation pour
un hexaedre qui elles-mémes s’expriment en fonction du module de Young et du
coefficient de Poisson.

3.3.2 Mémoire de forme

Promayon et al. [1996] proposent de rendre compte du comportement élastique
d’une surface avec une méthode appelée mémoire de forme qui sera étendue au solide
en trois dimension par Marchal et al. [2006]. Dans ce modele, chaque particule a
un attracteur défini par une fonction de forme sur les particules adjacentes de tel
sorte qu’au repos, la position de la particule considérée et celle de son attracteur
sont identiques. Quand la configuration d’une particule par rapport a ses voisines
change, I'attracteur et sa particule ne sont plus a la méme position et une force de
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rappel est générée pour ramener cette derniere vers attracteur (figure 3.9). Cette
force de rappel est modélisée comme un ressort avec un constante de raideur. Ce
modele peut s’utiliser pour de grands déplacements car 'attracteur est défini en
fonction des particules adjacentes et donc si celles-ci se déplacent, Iattracteur fait
de méme.

F1GURE 3.9. — Principe du modele élastique a mémoire de forme : au repos, I'at-
tracteur P* est défini tel que P* = PY. Si par exemple la particule
s’est déplacée de P a P, une force de rappel F* apparait pour la
ramener vers la position de I'attracteur.

3.3.3 Shape matching

Le shape matching est un modele introduit par Miiller et al. [2005] qui a la
spécificité de représenter un objet déformable par un ensemble de particules sans
maillage. Le but de cette méthode est de trouver la meilleure transformation pour
décrire le changement de position des particules de leurs positions d’origines a celles
obtenues apres déformation. Chacune d’elles est ensuite ramenée vers la position
créée par cette transformation pour enfin revenir a leur position initiale (figure 3.10).
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FI1GURE 3.10. — Principe du modele élastique shape matching.

3.4 Conclusion

Dans cette partie nous avons exposé différentes méthodes pour traiter numé-
riquement les problemes de biomécanique en général. Nous avons vu que le choix
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Modele Précision | Temps de Calcul | Souplesse de mise en ceuvre
MDF +++ + +
MEF +++
Masses-Ressorts 44+ 4+
Shape Matching + 4+ i
Mémoire de forme + ++ 44

Tab. 3.1. — Comparaison des différents modeles selon trois caractéristiques : la pré-
cision, le temps de calcul et la souplesse de mise en ceuvre. Ce dernier
point comprend notamment la facilité de générer un maillage adapté et
de déterminer les parametres mécaniques en fonction du comportement
souhaité et du maillage.

d’un modele dépend beaucoup du critére que nous souhaitons optimiser : précision
ou temps de calcul (voir table 3.1). Dans le cas d’un simulateur biomédical, les deux
parametres sont importants et nous allons donc tirer parti des observations anato-
miques et physiologiques du second chapitre pour le choix ou le développement d’un
nouveau modele pour chaque organe. En effet, les organes de moindres importances
dans I’accouchement pourront étre modélisés avec des modeles discrets tandis que
les organes sensibles tels que la téte foetale nécessiteront des modeles s’appuyant
sur la MMC. Dans le chapitre suivant, nous allons présenter un état de 'art de la
modélisation des organes pelviens et de la simulation en obstétrique.



50 Bibliographie

Bibliographie

Vincent Baudet, Michaél Beuve, Fabrice Jaillet, Behzad Shariat, and Florence Zara. Integrating tensile
parameters in hexahedral mass-spring system for simulation. 2009. 47

J. Berkley, G. Turkiyyah, D. Berg, M. Ganter, and S. Weghorst. Real-time finite element modeling for
surgery simulation : an application to virtual suturing. Visualization and Computer Graphics, IEEE
Transactions on, 10(3) :314-325, May 2004. ISSN 1077-2626. doi : 10.1109/TVCG.2004.1272730. 30

Morten Bro-Nielsen and Stephane Cotin. Real-time volumetric deformable models for surgery simulation
using finite elements and condensation. Computer Graphics Forum, 15(3) :57-66, 1996. ISSN 1467-8659.
doi : 10.1111/1467-8659.1530057. URL http://dx.doi.org/10.1111/1467-8659.1530057. 43

Min Gyu Choi and Hyeong-Seok Ko. Modal warping : real-time simulation of large rotational deformation
and manipulation. Visualization and Computer Graphics, IEEE Transactions on, 11(1) :91-101, 2005.
ISSN 1077-2626. doi : 10.1109/TVCG.2005.13. 44

Stéphane Cotin, H. Delingette, and N. Ayache. Real-time elastic deformations of soft tissues for surgery
simulation. Visualization and Computer Graphics, IEEE Transactions on, 5(1) :62-73, 1999. ISSN
1077-2626. doi : 10.1109/2945.764872. 43

Gilles Debunne, Mathieu Desbrun, Marie-Paule Cani, and Alan H. Barr. Dynamic real-time deformations
using space & time adaptive sampling. In Proceedings of the 28th annual conference on Computer
graphics and interactive techniques, SIGGRAPH ’01, pages 31-36, New York, NY, USA, 2001. ACM.
ISBN 1-58113-374-X. doi : 10.1145/383259.383262. URL http://doi.acm.org/10.1145/383259.383262.
43

H. Delingette. Toward realistic soft-tissue modeling in medical simulation. Proceedings of the IEEE, 86
(3) :512 —523, March 1998. ISSN 0018-9219. doi : 10.1109/5.662876. 30

Hervé Delingette, Stéphane Cotin, and Nicholas Ayache. A hybrid elastic model allowing real-time cutting,
deformations and force-feedback for surgery training and simulation. In Computer animation, 1999.
Proceedings, pages 70-81. IEEE, 1999. vi, 44, 45, 46

Hervé Delingette. Biquadratic and quadratic springs for modeling st venant kirchhoff materials. In Fer-
nando Bello and P.J.Eddie Edwards, editors, Biomedical Simulation, volume 5104 of Lecture Notes
in Computer Science, pages 40-48. Springer Berlin Heidelberg, 2008. ISBN 978-3-540-70520-8. doi :
10.1007/978-3-540-70521-5_5. URL http://dx.doi.org/10.1007/978-3-540-70521-5_5. 47

Hervé Delingette and Nicholas Ayache. Soft tissue modeling for surgery simulation. In N. Ayache, editor,
Computational Models for the Human Body, volume 12 of Handbook of Numerical Analysis, pages 453
— 550. Elsevier, 2004. URL http://www.sciencedirect.com/science/article/pii/S1570865903120054.
30

Roxane Gardner and Daniel B. Raemer. Simulation in obstetrics and gynecology. Obstetrics and Gynecology
Clinics of North America, 35(1) :97 — 127, 2008. ISSN 0889-8545. doi : http://dx.doi.org/10.1016/j.0gc.
2007.12.008. URL http://www.sciencedirect.com/science/article/pii/S0889854507001258. Patient
Safety in Obstetrics and Gynecology : Improving Outcomes, Reducing Risks. 30

G. Irving, J. Teran, and R. Fedkiw. Invertible finite elements for robust simulation of large deformation.
In Proceedings of the 2004 ACM SIGGRAPH /Eurographics Symposium on Computer Animation, SCA
04, pages 131-140, Aire-la-Ville, Switzerland, Switzerland, 2004. Eurographics Association. ISBN 3-
905673-14-2. doi : 10.1145/1028523.1028541. URL http://dx.doi.org/10.1145/1028523.1028541. 44

Doug L. James and Dinesh K. Pai. Artdefo : accurate real time deformable objects. In Proceedings of
the 26th annual conference on Computer graphics and interactive techniques, SIGGRAPH ’99, pages
6572, New York, NY, USA, 1999. ACM Press/Addison-Wesley Publishing Co. ISBN 0-201-48560-5.
doi : 10.1145/311535.311542. URL http://dx.doi.org/10.1145/311535.311542. 44

Maud Marchal, Emmanuel Promayon, Jocelyne Troccaz, et al. Simulating prostate surgical procedures
with a discrete soft tissue model. In Proceedings of 3rd Workshop in Virtual Reality Interactions and
Physical SImulation, 2006. 47

U. Meier, O. Lépez, C. Monserrat, M.C. Juan, and M. Alcaniz. Real-time deformable models for surgery
simulation : a survey. Computer Methods and Programs in Biomedicine, 77(3) :183 — 197, 2005. ISSN
0169-2607. doi : http://dx.doi.org/10.1016/j.cmpb.2004.11.002. URL http://www.sciencedirect.com/
science/article/pii/S0169260704002093. 30

Matthias Miiller and Markus Gross. Interactive virtual materials. In Proceedings of Graphics Interface
2004, GI 04, pages 239246, School of Computer Science, University of Waterloo, Waterloo, Ontario,




Bibliographie 51

Canada, 2004. Canadian Human-Computer Communications Society. ISBN 1-56881-227-2. URL http:
//dl.acm.org/citation.cfm?id=1006058.1006087. 44

Matthias Miiller, Julie Dorsey, Leonard McMillan, Robert Jagnow, and Barbara Cutler. Stable real-time
deformations. In Proceedings of the 2002 ACM SIGGRAPH/Eurographics symposium on Computer
animation, SCA ’02, pages 49-54, New York, NY, USA, 2002. ACM. ISBN 1-58113-573-4. doi : 10.1145/
545261.545269. URL http://doi.acm.org/10.1145/545261.545269. 44

Matthias Miiller, Bruno Heidelberger, Matthias Teschner, and Markus Gross. Meshless deformations based
on shape matching. ACM Trans. Graph., 24(3) :471-478, July 2005. ISSN 0730-0301. doi : 10.1145/
1073204.1073216. URL http://doi.acm.org/10.1145/1073204.1073216. 48

Andrew Nealen, Matthias Miiller, Richard Keiser, Eddy Boxerman, and Mark Carlson. Physically based
deformable models in computer graphics. Computer Graphics Forum, 25(4) :809-836, 2006. ISSN 1467-
8659. doi : 10.1111/§.1467-8659.2006.01000.x. URL http://dx.doi.org/10.1111/j.1467-8659.2006.
01000.x. 30

Matthieu Nesme, Paul G. Kry, Lenka Jefdbkovd, and Frangois Faure. Preserving topology and elasticity
for embedded deformable models. ACM Trans. Graph., 28(3) :52 :1-52 :9, July 2009. ISSN 0730-0301.
doi : 10.1145/1531326.1531358. URL http://doi.acm.org/10.1145/1531326.1531358. 44

Y. Payan. Soft Tissue Biomechanical Modeling for Computer Assisted Surgery. Studies in Mechanobiology,
Tissue Engineering and Biomaterials. Springer, 2012. ISBN 9783642290145. 30

Guillaume Picinbono, Herve Delingette, and Nicholas Ayache. Real-time large displacement elasticity for

surgery simulation : Non-linear tensor-mass model. In Medical Image Computing and Computer-Assisted
Intervention-MICCAI 2000, pages 643-652. Springer, 2000. 45

Guillaume Picinbono, Hervé Delingette, and Nicholas Ayache. Non-linear anisotropic elasticity for real-time
surgery simulation. Graphical models, 65(5) :305-321, 2003. 45

E. Promayon, P. Baconnier, and C. Puech. Physically-based deformations constrained in displacements and
volume. Computer Graphics Forum, 15(3) :155-164, 1996. ISSN 1467-8659. doi : 10.1111/1467-8659.
1530155. URL http://dx.doi.org/10.1111/1467-8659.1530155. 47

Demetri Terzopoulos, John Platt, Alan Barr, and Kurt Fleischer. Elastically deformable models.
SIGGRAPH Comput. Graph., 21(4) :205-214, August 1987. ISSN 0097-8930. doi : 10.1145/37402.37427.
URL http://doi.acm.org/10.1145/37402.37427. v, 39

D. Zerbato, S. Galvan, and P. Fiorini. Calibration of mass spring models for organ simulations. In Intelligent
Robots and Systems, 2007. IROS 2007. IEEE/RSJ International Conference on, pages 370-375, 2007.
doi : 10.1109/TROS.2007.4399289. 47







CHAPITRE 4

MODELISATION DES ORGANES PELVIEN ET
SIMULATION DE L’ACCOUCHEMENT

Dans la nature, tout a toujours une
raison. Si tu comprends cette raison, tu
n’as plus besoin de 'expérience.

Léonard De Vinci
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Chapitre 4. Modélisation des organes pelvien et simulation de
54 P’accouchement

Dans les chapitres précédents, nous avons présenté ’accouchement ainsi que les
principaux organes concernés d’'un point de vue anatomique et fonctionnel. Nous
avons ensuite exposé les différentes méthodes de modélisation et de simulation utili-
sées en biomécanique. Dans ce chapitre, nous allons dans un premier temps présenter
les différents simulateurs existants pour 'accouchement. Le terme simulateur est a
prendre ici au sens large, c’est a dire un dispositif technique permettant de repro-
duire une situation réelle de fagon virtuelle (I’accouchement dans le cas qui nous
intéresse). Elle peut aller du simple mannequin inanimé au programme informatique
exécutant une simulation numérique. Ensuite nous parlerons des différents modeles
biomécaniques des organes pelviens et simulations numériques d’accouchement pro-
posés dans la littérature.

4.1 Modeles biomécaniques des organes pelviens

Les modeles biomécaniques sont tres utilisés en obstétrique car il est difficile
de faire des mesures in-vivo sur les organes concernés et plus encore chez la femme
enceinte pour des raisons a la fois éthiques et techniques.

4.1.1 Plancher pelvien

Le plancher pelvien étant une structure fine, la majorité des travaux récents
utilisent des éléments finis de coques [Aulignac et al., 2005, Martins et al., 2007,
Cosson et al., 2013].

Aulignac et al. [2005] propose une modélisation biomécanique des muscles du
plancher pelvien basée sur les données de Janda et al. [2003] dans le but d’aider &
la prédiction des dommages qui peuvent survenir durant I’accouchement. Le muscle
releveur de I’anus est reconstruit en utilisant des surfaces NURBS (surfaces paramé-
trées constituant une généralisation des B-Splines). Le maillage est ensuite triangulé
et utilisé pour une analyse éléments finis avec des éléments coques. L’anisotropie
des fibres musculaires est prise en compte ainsi que leur incompressibilité. L’énergie
de déformation passive est adaptée du modele de Humphrey utilisé habituellement
pour modéliser les muscles cardiaques et une énergie de déformation active est ajou-
tée au modele. Deux simulations sont proposées : une passive ou le plancher pelvien
subit une pression et une en contraction. Il est mis en évidence que les régions ou les
contraintes sont les plus importantes sont les zones d’attachements avec le bassin.

Parente et al. [2008] utilise un modele éléments finis pour évaluer les dommages
que peut induire le passage du foetus sur les muscles du plancher pelvien et qui peut
conduire a des incontinences urinaires ou un prolapsus génital. Le plancher pelvien
est modélisé avec des hexaedres & huit nceuds (volumétrique) comme illustré sur
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la figure 4.1a. La loi de comportement est basée sur un modele incompressible,
hyperélastique et isotropique transverse emprunté & Martins et al. [1998] ou elle
fut initialement développée pour modéliser les muscles squelettiques. Les noceuds
connectés au bassin, ligaments et coccyx sont fixés. Le feetus est également modélisé
a laide d’éléments tétrahédriques comme un modele déformable avec un module
de Young élevé. Pendant la simulation, le déplacement du feetus est imposé et
les rapports d’étirements sont mesurés a différents niveaux sur le plancher pelvien
(figure 4.1b). Les rapports d’étirements sont les plus grands dans tous les niveaux a
environ 60 mm de déplacement du feetus et les plus grandes valeurs de déformation
correspondent aux points d’attachements avec le bassin.

Li et al. [2010] proposent aussi une étude numérique pour évaluer les dommages
que peut induire le passage du foetus sur les muscles du plancher pelvien et plus
particulierement le muscle releveur de ’anus qui subit de grandes déformations lors
de la phase d’expulsion. Dans ce travail, le plancher pelvien est reconstruit & partir
d’images IRM et le voiite cranienne du foetus est reconstruite a partir du scanner
d’un mannequin. Le plancher pelvien est maillé avec des éléments finis hexaedriques
tri-cubique afin de bien épouser les formes du plancher pelvien. La votte cranienne
du feetus est maillé avec des éléments finis hexaedriques bi-cubique. Le modeéle utilisé
est un modele hyper-élastique isotropique couplé a un modele de contact, et deux
loi de comportement sont testée : une loi de Neo-Hooke et une loi exponentielle
fortement non-linéaire, paramétrées d’apres la littérature.

4.1.2 Foetus

Les modeles biomécaniques du feetus concernent pour la plupart uniquement
la téte faetale. En effet, comme nous ’avons vu précédemment, c’est cette structure
qui subit les efforts les plus importants et qui est de ce fait plus exposée aux 1é-
sions. Lapeer and Prager [1999] proposent d’étudier la déformation de la téte foetale
pendant le travail avec un modele éléments finis de coque. La forme du crane est
reconstruite a partir d’'un scanner laser en utilisant une méthode de recalage par
splines. Une triangulation est ensuite appliquée pour générer le maillage éléments
finis. Des forces de pression sont appliquées autour des os pariétaux pour simuler
la pression du col utérin. Le modele utilisé est linéaire élastique et la simulation
est statique. Ce modele est amélioré dans Lapeer and Prager [2001] avec un modele
hyperélastique. Les résultats de ce travail sont présentés sur la figure 4.2.

Ces travaux se rapproche de notre problématique mais les simulations sont
statiques et le contient trop d’éléments pour pouvoir étre utilisé pour une simulation
temps réel. De plus, la matiere intra-cranienne n’est pas prise en compte. Toutefois
ils constituent une bonne base de comparaison pour nos propres simulations.
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FIGURE 4.1. — Maillage et rapports d’étirements du plancher pelvien [Parente et al.,
2008].

4.2 Modélisation de la dynamique pelvienne

La modélisation de la dynamique pelvienne est ’étude du comportement dy-
namique des organes situés dans la cavité pelvienne en prenant en compte leurs
interactions.
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FIGURE 4.2. — Modélisation de la téte foetale proposée par Lapeer and Prager [2001].

Bellemare et al. [2007] proposent une modélisation des organes pelviens fémi-
nins dans le but de créer un simulateur pelvien destiné aux opérations chirurgicales.
Le modele géométrique est crée a partir d’images IRM segmentées de maniere semi-
automatique en utilisant une méthode basée sur les contours actifs. Les surfaces
des organes ainsi obtenues sont ensuite maillées intérieurement avec des tétraedres.
Le modele physique utilisé est un modele masses-ressorts de Voigt dont les masses
sont les noeuds du maillage et les ressorts les arétes. Les collisions quant a elles
sont gérées par la méthode des pénalités. Les limites de ce modele sont d’une part
la difficulté de paramétrisation du modele masses-ressorts (c-d-d les parametres de
raideur et de viscosité) ainsi que la non conservation du volume des organes. Tou-
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tefois, la méthode a été améliorée en utilisant la méthode des éléments finis [Khelfi
et al., 2013]. Les deux méthodes sont comparées en utilisant des coupes d’images
IRM acquisent en mode dynamique. Les différentes procédures de cette méthode
sont illustrés par la figure 4.3
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FIGURE 4.3. — Procédures de simulation de la dynamique pelvien de Khelfi et al.
[2013].

Rubod et al. [2013] proposent une simulation 3D du systéme pelvien afin de
mieux comprendre le role des ligaments utérins dans le phénomene de prolapsus
génital (ou descente d’organe). Le prolapsus génital est un déplacement anormal
d’un ou plusieurs organes du pelvis féminin vers le bas. Dans ce modele, les organes
pris en compte sont I'utérus, la vessie, le vagin et le rectum. Les ligaments pris en
compte sont :

— le ligament rond qui part de I’angle du corps utérin sur le co6té, passe par le
canal inguinal et va jusqu’a la grande levre,

— le ligament ombilical,

— le ligament utéro-sacré qui relie le col de 'utérus au sacrum,

— et le ligament large qui unit le ¢c6té du corps utérin au coté du petit bassin.

Ce modele est montré sur la figure 4.4. Les auteurs ont développé un modele élé-
ments finis avec le logiciel ABAQUS. Le comportement choisi est un comportement
élastique linéaire avec prise en compte des grands déplacements. Des simulations de
la mobilité pelvienne ont été effectués dans différentes situations (debout, allongé,
avec des éléments du modele coupés) et les résultats ont ensuite été comparés avec
des images IRM de deux patientes. Les résultats des simulations effectuées par les
auteurs sont cohérents avec les données cliniques et la littérature. Cette approche
par simulation a permis de mettre en évidence le role des ligaments dans la dyna-
mique pelvienne et spécialement du ligament utéro-sacré dans la position debout.
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FIGURE 4.4. — Modele pelvien proposé par Rubod et al. [2013]. U : utérus, B : vessie,
V : vagin, R : rectum, 1 : ligament rond, 2 : ligament ombilical, 3 :
ligament utéro-sacré, 4 : ligament large.

4.3 Modeles biomécaniques pour la simulation de
I’accouchement

La littérature compte peu de travaux portant sur la modélisation de la dyna-
mique pelvienne de la femme enceinte lors 'accouchement (ou d’une des phases de
laccouchement).

Boissonnat and Geiger [1993] proposent une approche simplifiée avec une mo-
délisation se limitant a la téte foetale et au bassin osseux (voir figure 4.5). Cette
modélisation a pour but de prédire la réussite d’'un accouchement. Cinq facteurs
principaux sont identifiés par les auteurs :

1. la taille et la forme du bassin osseux,
2. la taille de la téte foetale,
3. la force des contractions utérines,

4. la malléabilité de la téte foetale,
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5. la présentation et la position du feetus.

Les parametres 1, 2 et 5 sont mesurables avant l'accouchement par pelvimétrie
(scanner TDM ou IRM) et ultrasons pour estimer la diametre de la téte foetale. Les
auteurs font 'hypothése que pour une bonne prédiction, les effets de la confron-
tation de la téte foetale avec le bassin doivent étre connus et pour cela proposent
une modélisation de ce phénomene. Le modele géométrique est composé de triangles
pour la surface et de tétraedres pour l'intérieur du bassin et de la téte foetale. La tra-
jectoire de la téte est imposée a partir d’un modele statistique et les collisions entre
la téte et le bassin génerent des forces correctrices a cette trajectoire théorique. Les
contractions utérines et poussées maternelles sont simulées par une force résultante
appliquée au centre de gravité de la téte feetale. Ce modele présente 'avantage d’étre
simple et de se focaliser sur les structures essentielles lors de la phase d’expulsion
de I'accouchement. Les limitations majeures de ce modele sont dues en premier lieu
a ’absence de prise en compte des tissus mous contribuant a la dynamique de la
descente feetale et du corps du foetus qui peut modifier la trajectoire de descente
du fait de son inertie.

LA bl AN ¥ § A

FIGURE 4.5. — Rotation interne de la téte foetale lors de la confrontation avec le
bassin [Boissonnat and Geiger, 1993].

Kheddar et al. [2004] proposent une modélisation plus compleéte, comprenant le
bassin osseux, les muscles pelviens et le feetus, destinée a étre utilisé dans un simu-
lateur d’apprentissage avec retour haptique. Les muscles pelviens sont des muscles
squelettiques striés modélisés par un matériau élastique linéaire de module d’Young
égal & 7.10° Pa et un coefficient de Poisson égal & 0.4, ces valeurs étant tirées de
Fung [1993]. La méthode de résolution utilisée est celle des éléments finis. Chaque
muscle est constitué de 54 éléments. Le foetus est un modele rigide articulé a 19
degrés de liberté. Les contractions utérines et les poussées abdominales sont modé-
lisées sous formes de forces uniaxiales de valeurs respectivement 5.5 Kg et 22 Kg,
appliquées & la partie postérieure du feetus de facon périodique (voir figure 4.6).
Cette application des forces de poussées directement sur le foetus permet d’éviter
d’avoir a gérer les collisions entre celui-ci est 'utérus. La foetus suit une trajectoire
théorique représentée a I'aide de la courbe de Bézier cubique suivante :



4.3. Modeles biomécaniques pour la simulation de ’accouchement 61

P\ = (1= N3P+ 3A(1 — A\)2P +3X2(1 — AP, + APy

ou les P; sont les points de contréle de la courbe obtenus a partir de données
statistiques. Dans ce modele, I'utérus n’a aucun role moteur et a uniquement un
intérét visuel.

FIGURE 4.6. — Forces de poussées appliquées au feetus : contractions utérines (Fy)
et poussées abdominales (F3) [Kheddar et al., 2004]

Les principales limitations de ce modele sont 'imposition d’une trajectoire et
I’absence d’interactions entre le feetus et les organes pelviens qui limite le nombre
de cas pris en compte par la simulation & un seul. De plus le modele feetal est rigide
spécialement au niveau de la téte qui peut subir des déformations importantes
pendant I’accouchement.

Plus récemment, Buttin [2010] (et Buttin et al. [2013]) a proposé un modele
réaliste pour la simulation de la descente feetale au cours de I’accouchement basé sur
la méthode des éléments finis. Les organes pris en compte sont I'utérus, le bassin,
le foetus et 'abdomen considéré comme un organe unique comprenant les autres
organes non modélisés spécifiquement comme la vessie, le rectum et le plancher pel-
vien. Deux lois de comportement sont utilisées : la loi de Hooke (élasticité linéaire)
pour le bassin osseux car celui-ci subit de faible déformation et la loi Neo-Hooke
(non-linéaire géométrique et matériel) pour les autres organes. La table 4.1 présente
les parametres retenus pour les modeles de chaque organes.

Les contractions utérines et les poussées abdominales sont modélisées par deux
champs de forces de pression périodiques uniformes. Il y a 12 périodes de fréquence
3 par dix minutes et d'une durée de 90 secondes. Le champ de force des contraction
utérines s’applique sur tous l'utérus et celui des poussées abdominales sur sa partie
haute.

Contrairement aux modeles précédents, celui-ci utilise les contractions de I'uté-
rus comme force motrice de la descente foetale par contact avec le foetus et n’a pas de
trajectoire théorique imposée. La configuration globale du modele est présentée sur
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Modele Loi de comportement Elément NDb noeuds
Hooke
— F =23 MPa
Bassin — v =203 Tétrahedre 1750

— p =1000 kg/m3

Neo-Hooke
— Tissu : C'10 = 130
kPa, p = 1000 kg/m3
Foetus (3 parties) o E;:Lm; ::C;E? O_kg7/5m 3 Tétrahedre 2800
— Corps : C10 =70
kPa, p = 950 kg/m3

Neo-Hooke

Utérus B 51:0 . 03(1){;/};?3 Tétrahedre 42811
Neo-Hooke

Abdomen — C10=5kPa Tétrahedre 3268

— p =2500 kg/m3

Tab. 4.1. — Parametres géométriques et matériels des modeles d’organes utilisés
dans Buttin et al. [2013].

Utérus

Abdemen

Créne factal

Corps fatal

Tissu cutané (etal
Bassin asseux

)IN))

Peau ahdomen mobile

Peau abhdomen fixe

Zoue fixe verticalement

CU + ABD + diaphragme

cu

Fixation ligamentaire utérus/abdomen

Zonue fixation inter organes

FIGURE 4.7. — Schéma du modele biomécanique utilisé dans Buttin et al. [2013].
CU : contractions utérines, ABD : poussées abdominales.
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la figure 4.7. Toutefois, le fait d’utiliser des éléments finis volumiques pour tous les
organes sans distinction de leur degré d’importance et sans faire de raffinement local
aux endroits les plus sensibles constituent un handicap pour la vitesse d’exécution
de la simulation.

4.4 Simulateurs d’accouchements

4.4.1 Simulateurs anatomiques

Les simulateurs anatomiques servent a présenter I’anatomie obstétriques dans
un but d’apprentissage. Historiquement, ce sont les premiers a étre apparus et ce
sont aussi les plus rudimentaires. Le premier d’entre-eux documenté dans la litté-
rature est la Machine de Coudray (voir figure 4.8) datant de 1778. Il est 'ceuvre
d’Angélique Marguerite du Coudray, premiere professeur de la discipline des sage-
femmes. Il est constitué d’une poupée en toile et en peau, de couleur rose, rem-
bourrée de coton représentant en grandeur réelle la partie inférieure du corps d’une
femme, d’un vrai bassin osseux et d’une poupée de la taille d’'un nouveau-né. Mal-
gré sa simplicité apparente, il possede un réalisme important permettant a la fois
de montrer la dynamique de l’accouchement et un bon apprentissage grace a la
possibilité d’expulser la poupée représentant le foetus.

FIGURE 4.8. — Machine de Coudray (1778)

Beaucoup d’autres simulateurs de ce type ont vu le jour [Graves and Savannah,
1951, Lounsbury, 1992] apportant des améliorations au niveau de la précision de
I’anatomie avec 'ajout d’organes tels que le placenta, la vessie, le cordon ombilical,
... permettant d’améliorer le réalisme. Le mannequin de Lounsbury permettait aussi
de simuler une césarienne grace a des fermetures éclairs placées sur le ventre. Le
mannequin obstétrique de la société Simulaid Corporation dont les organes sont en
latex est visible sur la figure 4.9.
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FIGURE 4.9. — Mannequin de la société Simulaid

Ces mannequins sont les plus répandus dans le domaine de 1’éducation du fait
de leur cotit peu élevé. Cependant, n’étant pas motorisés, ils n’ont pas pour but de
simuler un accouchement mais plutot de présenter 'anatomie de la femme enceinte
et former aux gestes de base de I'obstétrique.

4.4.2 Simulateurs motorisés/haptiques

En plus de représenter tout ou une partie de 'anatomie d’une femme enceinte,
ces simulateurs ont des parties motorisées permettant un certain degré d’intéracti-
vité facilitant I'apprentissage du geste.

Le GeburtenSimulator de Riener and Burgkart [2003] est un simulateur consti-
tué d’un bassin rigide et d’une téte foetale mise en mouvement a travers le bassin
par un robot six axes permettant une grande liberté de déplacement (voir figure
4.10). Tl est également munit de capteurs permettant de mesurer les efforts et les
positions du foetus et du bassin, ainsi que d’un retour visuel en 3D. Il permet a
I'utilisateur d’expérimenter différents scénarios dont les accouchements instrumen-
tés aux forceps ou a la ventouse. Il est toutefois dépourvu de modele biomécanique
modélisant les déformations des tissus.

Le simulateur Noelle (voir figure 4.11) proposé par Eggert et al. [2006] commer-
cialisé par la société Gaumard Scientific est constitué d’un mannequin complet de
le femme enceinte et du foetus permettant a I'utilisateur de s’exercer sur une large
variété de pratiques réalisées autour de I’accouchement comme la pose de cathéter
dans le bras de la parturiente, le toucher vaginal ou les techniques de réanimation
cardio-pulmonaire du nourrisson. Le feetus est expulsé a I'aide d’un systeme pneu-
matique dépourvu de réglages d’efforts limitant l'intéractivité avec 1'utilisateur.

Les deux simulateurs précédents sont des simulateurs d’accouchement « géné-
raux ». Il existe aussi des simulateurs spécialisés sur un type de geste. Le simulateur
de Lapeer et al. [2004] par exemple couple un systéme haptique avec un systéme
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FIGURE 4.11. — Simulateur Noelle de la société Gaumard Scientific

de visualisation en réalité augmentée destiné a I’apprentissage du placement des
forceps. La téte est guidée par des forces calculées en amont et par les forceps.
Le systeme de visualisation est purement informatif mais son intégration en réalité
augmentée accentue le réalisme car I'utilisateur regarde directement son action au
lieu d’un écran déporté. Ce simulateur en action est montré sur la figure 4.12.

Le simulateur BirthSim [Silveira et al., 2004, Moreau, 2007] permet de simu-
ler différents types d’accouchements (accouchements eutociques et instrumentés).
L’actionneur pneumatique est couplé avec des commandes en effort, en position, en
effort/position, en effort/vitesse et en position avec un gain variable selon les procé-
dures souhaitées par le médecin instructeur. L’instrumentation des forceps permet
de faire Ianalyse des gestes effectués a I'aide de méthodes originales (étude de la
courbure des positions et des quaternions) afin d’obtenir une évaluation de ceux-ci.
Ce simulateur est composé de trois parties (voir figure 4.13) :

— une partie mécanique pour reproduire I'anthropomorphisme du bassin ma-
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FIGURE 4.12. — Simulateur pour la pose de forceps [Lapeer et al., 2004].

ternel et du feetus,

— une partie électro-pneumatique pour reproduire les efforts mis en jeu pen-
dant un accouchement (poussées maternelles, contractions utérines et résis-
tance des muscles pelviens),

— une partie visualisation pour observer les éléments mobiles en temps réel a
Iintérieur du bassin maternel

FIGURE 4.13. — Simulateur BirthSim.
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4.5 Conclusion

Nous avons vu dans ce chapitre des modeles biomécanique des organes pelviens
ainsi que différents types de simulateurs physiques permettant des simulations nu-
mériques de l'accouchement. Les simulateurs physiques sont les plus répandus et
permettent une évaluation quantitative du geste obstétrique. Les simulations nu-
mériques quant a elles correspondent a une approche quantitative si les modeles
utilisent des méthodes précises permettant de quantifier les efforts subis par les
structures et les tissus impliqués dans ’accouchement. Unifiées, ses deux approches
permettraient d’améliorer 'expérience d’apprentissage mais pour linstant les si-
mulations numériques ne sont pas destinées a étre couplées avec des simlateurs
haptiques. La plupart des simulations numériques que nous avons vu dans ce cha-
pitre servent a comprendre ou analyser un phénomene biomécanique particulier et
pas a étre utilisées en interaction avec un utilisateur. Les simulateurs physiques sont
naturellement temps-réel alors que nous avons vu au chapitre précédent que pour les
simulations numériques il y a généralement une relation inverse entre l'intéractivité
et la précision.

Nous proposerons donc dans la suite de ce manuscrit d’élaborer des modeles
biomécaniques des principaux organes participant a 1’accouchement combinant au
mieux précision et efficience en terme de temps de calcul entrouvrant la possibi-
lité d’un couplage haptique/modele biomécanique. Pour adresser I’aspect précision,
nous allons nous tourner vers des modeles éléments finis. Pour nous rapprocher le
plus possible d'une simulation interactive, nous allons travailler sur plusieurs fronts.

— Le ciblage des zones susceptibles de subir le plus de dommages lors de

I’accouchement afin de concentrer I'effort de calcul sur ces zones avec des
modeles précis. En particulier, nous nous concentrerons sur la téte foetale
qui est 'objet du prochain chapitre.

— Mettre en place des modeles EF adaptés et efficaces pour ces zones avec

notamment un modele de coque pour la téte foetale.

— Proposer une implémentation parallele des ces modeles sur GPU.
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Dans le chapitre précédent, nous avons identifié la téte foetale comme 'organe
subissant potentiellement le plus de dommages lors de l'accouchement. Dans ce
chapitre, nous allons proposer un modele de la téte foetale répondant a la double
contrainte exposer précédemment de la précision (et notamment la possibilité de
quantifier avec des critéres physiques) et du temps de calcul. Dans cette optique,
nous allons proposer un modele éléments finis de la téte feetale. Le crane est mo-
délisé par un modele éléments finis de coque triangulaire. Les éléments sont une
combinaison de I’élément CST (Constant Strain Triangle) pour le comportement
de membrane et du DKT (Discrete Kirchhoff Triangle) pour le comportement de
flexion. Une formulation co-rotationnelle est utilisé pour prendre en compte les non-
linéarités géométriques permettant ainsi de grands déplacement de la structure. La
préservation du volume de la boite cranienne est assurée par l'utilisation d’une
méthode de projection de gradient du volume.

Dans la premiere partie de ce chapitre, nous allons dans un premier temps
décrire les différentes techniques de modélisation des structures fines existantes en
informatique graphique et en biomécanique.

5.1 Modélisation des structures fines

Le développement de modeles précis et efficace en temps de calcul pour les
structures fines a fait 'objet de beaucoup d’attention en informatique graphique
et spécialement dans le domaine de la modélisation des vétements. Dans le do-
maine médical, ces modeles sont utilisés pour modéliser les organes fins comme les
vaisseaux sanguins, 'utérus, ou les os du créane.

Les structures fines sont généralement représentées par des modeles topolo-
giques en deux dimensions plongés dans une géométrie en trois dimensions, autre-
ment dit des surfaces. Lorsque ces surface sont planes, on parle de plaque, si elle

sont incurvées, de coque. Celles-ci présentent deux types de comportements : un
comportement membranaire correspondant aux efforts de traction et un comporte-
ment de flexion lorsque les charges appliquées sont perpendiculaires a la structure.
Selon les applications, un seul ou ses deux comportements seront effectivement pris
en compte par le modele. Les applications dont I’objectif est la modélisation de vé-
tements par exemple négligent généralement 1'aspect de flexion car il est considéré
comme négligeable. Naturellement, pour modéliser ces deux types de comporte-
ments nous retrouvons les deux grands types des méthodes évoquées au chapitre 3
a savoir les méthodes discretes et les méthodes continues.

En ce qui concerne les méthodes discretes, surtout utilisées en informatique
graphique pour la modélisations des vétements [Baraff and Witkin, 1998], les pre-
mieres approches utilisent les modeles masses-ressorts que nous avons déja évoqués
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au chapitre 3. Delingette [2008] établie une connection formelle entre les ressorts et
la mécanique des milieux continues en élasticité bi-dimensionnelle grace a 1'utilisa-
tion de ressorts bi-quadratiques. Cette modélisation permet de paramétré le modele
par un coefficient de Poisson et un module de Young. En ce qui concerne la modé-
lisation de la flexion, Grinspun et al. [2003] propose un modele de discret simple en
se basant sur des énergies de flexion calculées en utilisant les angles dihédraux d’un
maillage triangulaire. Cette énergie est donné par la formule :

Wy = Z(ae - ée)2 el /Be

e

ot 02 et 6, sont les angles dihédraux de I'aréte e respectivement dans la configura-
tion initiale et déformée et h. un facteur de normalisation dépendant du triangle
concerné. Cette formulation est invariante par rotation et donc utilisable pour mo-
délisé de grands déplacement. Cependant c’est une méthode discrete dont le com-
portement, comme la méthode des masses ressorts dépend de la discrétisation et
donc du maillage utilisé. De plus, le comportement dépend du facteur de norma-
lisation qui ne peut étre relié a des parametres physiques que empiriquement. Des
simulations réalisées avec ce modele sont visible sur la figure 5.1.

FIGURE 5.1. — Simulations du modele de coque discret de Grinspun et al. [2003].

Choi et al. [2007] utilise la méme fonction d’énergie mais introduit une tech-
nique d’analyse modale appelée modal warping pour I'intégration temporel en temps
réel qui permet des simulations plus rapides.

Au niveau de la MMC, les coques minces peuvent étre modélisées dans le cadre
de Délasticité 3D décrite au chapitre précédent. En effet, méme si dans une coque
une des dimensions est tres faible par rapport aux deux autres, ’objet lui méme
reste tridimensionnel. Toutefois, dans le cadre d’une discrétisation en éléments fi-
nis, il faudra beaucoup d’éléments pour avoir un bon comportement de flexion et
ceux-ci seront plus sujets aux instabilités numériques provoqués par des éléments
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dégénérés (voir figure 5.2a). La théorie permettant de calculer les déformations et les
contraintes dans une plaque soumise a des charges est la théorie de Kirchhoff-Love
[Reddy, 2006]. Celle-ci permet de calculer les efforts de membranes (voir figure 5.2b)
et de flexion (voir figure 5.2¢) d’une plaque. La figure 5.2d présente une plaque su-
bissant a la fois des déformations de membrane et de flexion.

~N Awm

) Structure fine mo-(b) Comportement de(c) Comportement d) Comportement

délisée avec des élé- membrane d'une de flexion d’une de membrane et

ments finis 3D. plaque. plaque. de flexion d’une
plaque.

FIGURE 5.2. — Modélisations et comportements des structures fines.

Nous présentons dans cette partie le modele de coque triangulaire qui sera uti-
lisé pour modéliser la téte foetale. Une coque désigne une structure dont 1’épaisseur
est faible par rapport aux autres dimensions et qui s’étend de part et d’autre d’une
surface moyenne non plane. Une coque de forme arbitraire sera approchée par un
assemblage de plaques (c-a-d de facettes planes). Ces plaques vont subir deux types
d’efforts : des efforts de membrane et des efforts de flexion.

Les efforts de membranes sont caractérisés par des contraintes planes. Dans ce
cas, les efforts perpendiculaires sont nuls.

Pour modéliser les efforts de flexion d’'une plaque, on se place ici dans la théorie
de plaque mince, ou théorie de Kirchhoff-Love. Dans cette théorie, on suppose que
la surface moyenne peut étre utilisée pour représenter une plaque tridimensionnelle
d’épaisseur constante. Dans le cadre de cette théorie, on suppose que :

1. les normales & la surface moyenne restent normales apres déformation (c-a-d
on néglige le cisaillement),

2. D'épaisseur de la plaque est faible et constante et donc les contraintes dans
le sens de I’épaisseur sont supposées nulles,

3. on est en petites déformations.

L’élément de coque utilisé pour la modélisation de la téte foetale est une com-
binaison d’'un élément de membrane et d'un élément de flexion pour modéliser les
deux efforts correspondants.
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FIGURE 5.3. — Déplacement de la surface moyenne (en rouge) d’apres les hypotheses
de la théorie de Kirchhoff-Love

5.1.1 Modélisation physique des plaques minces
i) Cinématique

On note x = (z,y,2) un point matériel de la plaque dans un repere cartésien
ayant son origine sur la surface moyenne de la plaque. x,y sont les coordonnées de
la surface moyenne de la plaque non déformée, et z la coordonnée dans la direction
de I’épaisseur. La configuration courante de la plaque est décrite par :

p=I+u : QR (5.1)

avec, () le domaine, I 'application identité et u(x) = (u(z, y, 2),v(x,y, 2), w(zx,y, 2))
le champ de déplacement d’un point matériel de la plaque (voir Fig. 5.3).

Le déplacement d’un point est décomposé en un déplacement dans le plan de la
surface moyenne notée ug = (ug, vg) et un déplacement normal a la surface moyenne
noté wy (voir Fig. 5.4). D’apres la premiere hypothese de Kirchhoff, les déflections
verticales sont les mémes pour tous les points d’'une méme normale, donc on a :

w(m,y,z) = wo(m,y) (52)

Une normale effectue une rotation d’angle 6, autour de 'axe x et d’angle 6, autour
de l'axe y. D’apres la troisieme hypothese de Kirchhoff, comme nous sommes en
petites déformations, un arc de cercle décrit par un point lors de la rotation de
cette normale est assimilable & une droite et on a :

u(a:,y,z) = UO(xay) +z ay(xay)
U(‘T’yaz) = 'UO(x)y) -z Gw(xay)
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Cette méme hypothese nous permet de déduire que 0, et 8, représente la pente de
la surface moyenne et donc :

_ Owp
0, = e

_ Owp
="

(5.4)

En résumé, le champ de déplacement d’un point de la plaque est :

w(z,y, z) = uo(z,y) + 2 0y(x, y)
v(z,y,2) = vo(z,y) — 2 0. (x,y) (5.5)

U)(.%’, Y, Z) = wO(xa y)

0y 0.
z 1 z |
1 ]\ 0 l }UO
P e Py
— —
up ' Vo

FIGURE 5.4. — Coupe selon les plans (z, z) et (y, 2).

ii) Tenseur des déformations

En utilisant (5.5), les composantes du tenseur des déformations linéarisé e(u) =
%(Vu + Vu®) utilisé dans le cadre de 1'élasticité linéaire sont définis par :

w0, A [ow ow (00, o0
T dx Ox ’ Yoo loy o Oz oy Oz
_ 9w 09 _1 (0w _,
uy = Ay Oy ’ fy2 T 5 Ay v
1 811)0
Erz — 0 y Exy — 5 (aw + 0y> (56)

Rappelons que ce tenseur est symétrique et donc e,y = yz, €22 = €20 €t €y, = €2y

Ces composantes peuvent étre groupées selon leur effets. Ainsi, on définit le
tenseur des déformations de membrane &,,, le tenseur de flexion g, et celui de
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cisaillement e, :

dug 99y
68:1: 8816 661110 -0,
_ Ovo _ __OUg _
Em = dy N s €=\ gun Lo (5.7)
Quqg + Ovg 9y 00, O y
oy oz dy ox

D’apres la seconde hypothese de Kirchhoff, on peut négliger le cisaillement et
donc :

ec=0 (5.8)
D’apres la troisieme hypothese de Kirchhoff et I'équation 5.4 :

1
Exzy — 5(9:[/ — 9y) =0

1
= (=0, +0,) =
2( +0:) =0

iii) Tenseur des contraintes

Comme nous nous placons dans le cadre de contraintes planes, les contraintes
normales & la surface moyenne sont nulles et donc o,, = 0. En considérant un
matériaux isotropique linéaire, le tenseur des contraintes est lié au tenseur des dé-
formations par la loi de Hooke :

o(u) =D :e(u) (5.10)
ou o, € et D sont respectivement le tenseur des contraintes, celui des déformations

et le tenseur matériel. On définit leur équivalent {c}, {¢} et {D} en notation de
Voight on a :

Orx E 1 v 0 Exx
oy | =12 (7 1 0 Eyy (5.11)
Oy 0 0 52/ \2¢ey
{0} {D} {e}

ou F,v sont respectivement le module de Young et le coefficient de Poisson du
matériau.
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iv) Energie de déformation

En utilisant les équations (5.6), (5.7) et (5.10), I’énergie de déformation Wy est
définie par :

Wy = /Qs(u) co(u)dQ

- / {em(W}T{DHem (W)} A + 22 / {e4(w)}T{D}Hep(w)} AL
Q Q

5.1.2 Géométrie des coques minces

Contrairement aux plaques, les coques sont utilisées pour modéliser des sur-
faces de formes arbitraires et évoluent donc naturellement dans un espace a trois
dimensions. Une facon de les modéliser est de les considérer comme un assemblage
de plaques minces. Comme les plaques sont définies en deux dimensions, un repere
local est défini pour chaque plaque, positionné & son barycentre (voir Fig. 5.5).
Si on considere des éléments triangulaires pour représenter les plaques, ce repere
(e1,e2,e3) est défini de tel sorte que ey et es soit dans le plan du triangle avec eg
parallele a I'aréte 1 — 2 et e3 perpendiculaire au triangle. On a donc :

g
1 =
g — xFll
eh =x§ —x§ (5.12)
el X et
€3 = 7/2
lex X e5

ey = e3 X €1
avec xic' = (2§, 9y, 2&) la positions du noeud i de 1'élément triangulaire dans le
repere global (e?, eg, eg). Dans ce qui suit, les formulations seront faites par rapport
au repere local d’un élément : on notera x = (z,y) seront les coordonnées matérielles
et r = (1, s) celles de I’élément de référence. On notera x(r) la transformation entre
I’élément de référence et ’élément matériel.

5.1.3 L’élément de membrane : Constant Strain Triangle (CST)

L’élément CST est un élément triangulaire permettant de modéliser les mem-
branes ou les contraintes s’exercent dans le plan de 1'élément (see Fig. 5.6). Il est
défini par 3 noeuds (z;,y;) pour i € {1,2,3} avec deux degrés de libertés (u;, v;) par
neeuds correspondant aux déplacements plans. Le champs de déplacement (ug, vo)
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FIGURE 5.5. — Géométrie d'un élément plaque triangulaire. G est le barycentre de
I’élément.

de la surface moyenne est interpolé de maniere linéaire avec :

3
uo(r, s) = Z Ni(r, s)u; (5.13)
i=1

3
vo(rys) = Z Ni(rys)v;
i=1

avec N;(r,s) les fonctions de formes linéaires :

No(r,s) =7 (5.14)

En utilisant la regle de dérivation en chaine, on a;

Quo _ Quo Or _ ug ;- Guo _ v Or _ Dvo 1oy (5.15)
ox  Or 9x  Or ’ ox Orox or ’
avec J = 0x/0r la matrice jacobienne de la transformation entre 1'élément de
référence et I’élément matériel.
En utilisant les équations (5.7) et (5.15) :

avec Uy, = (uq,v1, ug, va, us, Ug)T et B,, la matrice 3 x 6 reliant les déformations au
déplacements, calculée a partir de I’équation 5.11.
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(0.1)
(371»3/1)
&
(0,0) (1,0)

FIGURE 5.6. — L’élément CST dans sa configuration de référence (gauche) et maté-
rielle (droite) avec les degrés de libertés associés.

Finalement, la matrice de raideur de 1’élément CST est définie par :
K :/ BI{D}B,, dx
Ve
= h/ BI{D}B,,det(J)dr (5.17)
Ae

avec V, le volume de I’élement, A, son aire et h son épaisseur. Comme les dépla-
cements sont interpolés de maniere linéaire, les déformations sont constantes sur
I’élément et donc 'intégrale ci-dessus est calculée directement.

5.1.4 L’élément de flexion : Discrete Kirchhoff Triangle (DKT)

L’élément DKT est un élément plaque triangulaire de flexion introduit par
Batoz et al. [1980]. Nous avons choisi cet élément pour modéliser la flexion car il
offre un bon rapport précision / nombre de degré de liberté [Girdsback and Tibert,
2007].

Cet élément (illustré par la figure 5.7) est défini par 6 nceuds (x;,y;) : trois
neeuds aux sommets du triangle pour i € {1,2,3} et trois nceuds aux milieux des
arétes pour i € {4,5,6}. Cet élément a ainsi neufs degrés de libertés correspondants
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aux trois déplacements perpendiculaires au plan du triangle w; et aux six rotations
0z, 0y; exprimés aux sommets du triangle.

(0,1) —
(‘rl)yl)
0,0) (1,0) 7

FIGURE 5.7. — L’élément DKT exprimé dans sa configuration de référence (gauche)
et matérielle (droite).

L’élément DKT est construit en établissant plusieurs hypotheses.

i) Les rotations 6,0, varient de maniére quadratique sur I'élément.

Ainsi, les termes de rotation sont interpolés de la maniere suivantes :

0,(r,s) = Z Hi(r, $)04, 0,(r,s) = Z Hi(r, 5)0,: (5.18)

ot H;(r, s) sont les fonctions d’interpolations quadratiques aux neeuds i définies en
fonctions des coordonnées de ’élément de référence r = (r, s).

Pour les autres hypotheses, nous aurons besoin d’exprimer des relations aux

nceuds milieux en fonction de la coordonnée curviligne sur une aréte (voir figure
5.8). On défini donc :

— m € 3,4,5 le numéro du nceud milieu de I'aréte considérée,
— s l'abscisse curviligne autour de I’'aréte considérée,
— n le vecteur du plan de I’élément et normal a 'aréte considérée,
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— Ogn la rotation de la normale a la surface moyenne autour de I'axe de
I’abscisse curviligne s au noeud m,

— Onm la rotation de la normale a la surface moyenne autour de n au noeud
m?

— l;j la longueur de l'aréte 7 — j.

fﬁm
(z> m g
enm
n

FIGURE 5.8. — Arétes d’'un élément en coordonnée curviligne.

Les degrés de libertés correspondants aux rotations sont liés a ceux correspon-
dant aux déplacements a ’aide des hypotheses suivantes :

ii) Les hypothéses de Kirchhoff sont introduites aux nceuds de I'élément.

Aux noeds correspondants aux sommets (i € 1,2,3), on a :

Ow;
awl — 0, =0
y (5.19)
8wi
e i =0
Aux noeds correspondants aux milieux des arétes (m € 4,5,6), on a :
d
- % B (5.20)
iii) Les variations des déplacements w le long des arétes sont cubiques
On a donc :
w(s) = a+ bs + cs® + ds® (5.21)
et on en déduit :
dw,, 3 1 (dw; dw;
_ ) © awj 5.22
& g T g < ds | ds (5:22)
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iv) On impose une variation linéaire de 6, long des arétes.

On a ainsi :

1
95m = 5 (Qm =+ 05]') (523)
Les hypotheses i)-iv) vont permettre d’exprimer les rotations 6, et 6, en fonc-
tions des variables nodales w;, 0. et 0,; de I'élément DKT.

Pour cela, nous avons besoin des relations liant les variables exprimés en fonc-
tion des abscisses curvilignes des arétes a celles exprimés dans le repere de I’élément.
Ces relations sont des rotations puisque (s,n) forme un repere orthogonal. En par-
ticulier, on a :

On o COS (i sin Qi 0.,
< 0s > B ( —sina;; cosag; ) ( 0, > (5.24)

dw . SN v dw

( g" > < COS (vjj SN (v ) gy (5 25)
w 3 .. S Oy w :
ds Sin (;;  COS (5 T

avec «;; I’angle entre 1'axe des abscisses du repere de 1'élément et la normale n
de 'aréte ¢ — j.

Gréce a ces hypotheéses, on peut exprimer les rotations au noeuds milieux 6,
et Oym. Deux fonctions de formes & 9 composantes H,(r,s) et Hy(r,s) sont alors
définies :

0.(r,s) = H Uy, Oy(r,s) = HgUb (5.26)

avec Uy = (w1, 051, 0y1, w3, 42, Oy2, w3, 053, 0y3) T .
En utilisant la regle de dérivation en chaine, on obtient :

90, 00, 0r 90, 90, 06,00 00,
8x_8r8x_8rJ ’ 8x_8r8x_8rJ ' (5.27)

avec J = 0x/0r la matrice jacobienne de la transformation entre 1'élément de
référence et I’élément matériel.

En utilisant les équation (5.7), (5.26) et (5.27), la matrice By, reliant les défor-
mation aux déplacements (de taille 3 x 9) est définie par :

{ev} = By U (5.28)
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avec
ou, T oH, T
1 Y3175,5 T Y1275,
_ oH, T oH,T
By(r,s) = 94 —Cﬁgliary — X192 8sy (5.29)
oH, T oH, T o, T o, T
—T31°5,5 — T2 FYsigs Y125y

avec ajj = aj — o (o = x,y) et A l'aire de I’élément déformé.

Enfin, la matrice de raideur due aux effets de flexion est :

3

Kf:hf Bl'{D}B, dx
12 /4,

Ky=— [ B{D}Bydet(J)dr (5.30)
12 /a4,

Comme les rotations sont interpolées avec des fonctions quadratiques, I’'équa-
tion précédente est intégré en utilisant une quadrature de Gauss & 3 points.

5.1.5 L’élément de coque CST-DKT

En combinant les deux éléments décris précédemment, on construit un élément
de coque dont les effets de membranes et de flexion sont indépendants. Cet élément
a 6 degrés de libertés a chaque nceuds : u; = (s, v, Wi, Ogi, Oy, in)T. La matrice de
rigidité nodale K;; (de taille 6 x 6) correspondant aux variables nodales des nceuds
i et j combine les deux matrices de rigidités nodales : la matrice de raideur nodale
de I’élément CST Kjjy, (de taille 2 x 2) et la matrice de raideur nodale de I’élément
DKT Kjjp, (de taille 3 x 3). Pour que la matrice ne soit pas singuliere, on rajoute
un terme rigidité fictif correspond a la rotation autour de I'axe perpendiculaire a
I’élément 6, qu’on nomme d. Cette matrice s’exprime donc sous la forme :

Kijm 0 0
Kij = 0 Kijb 0 . (5.31)
0 0 d

La matrice de rigidité K. de 1’élément formée par les matrices K;; avec 1,7 €
1,...,3 est exprimé dans le repere locale de 1’élément. Dans la suite nous allons
I'exprimer dans le repere globale en en proposant une formulation co-rotationnelle.

5.2 Formulation co-rotationnelle

Le modele de coque décrit précédemment est un modele linéaire :
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— au niveau matériel du a l'utilisation de la loi de Hooke qui n’est valide que
dans le cadre de petites déformations,

— au niveau géométrique du a 'utilisation du tenseur des déformations linéa-
risé qui n’est valide que dans le cas de petits déplacements.

Si la premiere contrainte est acceptable dans le cadre de la téte feetale, le fait
de ne pas pouvoir modéliser de grands déplacements (et notamment de grandes ro-
tations) est problématique étant donné les mouvements de la téte lors de la descente
feetale.

Pour conserver une formulation linéaire, alors que le tenseur de déformations
linéarisé n’est pas invariant par rotation, la rotation rigide doit étre extraite avant
le calcule des déformations. Pour ce faire, une formulation co-rotationnnelle sur les
éléments peut étre utilisée pour exprimer les déformations dans un repere local a
chaque élément comme ’a proposé Miiller et al. [2002] pour les éléments 3D. Tou-
tefois, il faudra ici prendre en compte les degrés de libertés correspondants aux
rotations qui ne se manipulent pas comme ceux des déplacements. Pour la formu-
lation co-rotationnelle de I’élément CST-DKT, nous nous basons sur ’approche
proposée par Felippa and Haugen [2005].

Tout d’abord, pour les deux configurations déformée et initiale, on calcule un
repere local en utilisant les arétes de 1’élément comme présenté sur la figure 5.9.
Notons €y (respectivement &) le vecteur colinéaire & laréte définie par les noeuds
1 — 2 et é (respectivement &;) le produit vectoriel de €y (respectivement &g) et du
vecteur engendré par l'aréte 1 — 3 de I’élément. Enfin, é; (respectivement &) est
défini par le produit vectoriel de &y et éo (respectivement €y et &;). Les vecteurs
é; (respectivement €;) définissent les vecteurs colonnes des matrices de rotations
Ty (respectivement Tg) de I’élément dans sa configuration initiale (respectivement
déformée). Les vecteurs exprimés dans le repere global seront sous la forme x, ceux
dans le repere initial sous la forme X et ceux dans le repeére courant sous la forme X.
On posera aussi u = (v,0) ou v contient les 3 degrés de libertés de déplacements
et 0 les trois degrés de libertés de rotations.

Pour chaque élément, la procédure pour extraire les déformations pures est la
suivante :

— On calcule la barycentre de I’élément dans sa configuration initiale G =
% Z?:l X?. On calcule ensuite le repere local de I’élément T toujours dans
la configuration initiale. On peut maintenant calculer les coordonnées des
noeuds dans ce repere : X9 = Ty(x) — G).

— On calcule la barycentre de I'élément dans sa configuration déformée G =
% Z?:l x;. On calcule ensuite le repere local de I’élément Tx toujours dans
la configuration déformée. On peut maintenant calculer les coordonnées des
nceuds dans ce repere : X; = Tr(x; — GO).

— On extrait les déformations pures des degrés de libertés correspondants
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aux déplacements : v¢ = x; — x?. On transforme les degrés de libertés de
rotations #; en matrice de rotation R; et on calcule leurs déformations avec

R4 = TrRT{.

Une fois ces étapes accomplies, on a le vecteur ud = (v¢,6¢) correspondant aux
déformations au noeud i de 'élément et le vecteur U = (uf, ud, ug) correspondant
aux déformations pour tous les noeuds de 1’élément. La matrice de rigidité pour
I’élément devient :

K. =T} K. Tre (5.32)

ol K, est la matrice de rigidité dans le repere courant de I’élément calculer précé-
demment et Tr. la matrice 18 x 18 constituée de 6 matrice Tr sur la diagonale. Les
forces et moments de I’élément s’expriment :

F, =T} KU? (5.33)

On peut noter qu’il y a plusieurs maniére d’estimer la matrice Tr. On peut cité
par la décomposition QR ou polaire [Nesme et al., 2005]. Toutefois ces méthodes
impliquent I'utilisation d’un algorithme de minimisation qui ralentit la simulation.

1
e
Deformational Element
motion Deformed €, corotated

Rigid body (current) frame
translation \

Base
(initial undeformed)

€
Element base
frame

Rigid body e
rotation 0
Global

frame

FIGURE 5.9. — Cinématique d’un élément co-rotationnel. Ty (respectivement Tg) est
la repere local de 1’élément dans sa configuration initiale (respecti-
vement déformée)

5.3 Contrainte de volume

Des modeles surfaciques sont parfois utilisés couplés a des méthodes de controle
de volume pour simuler des objets pleins. Promayon et al. [1996] et [Chang et al.,
2013] utilisent le théoréme de flux-divergence pour calculer et maintenir un volume
constant par une méthode de projection de gradient. C’est de cette méthode dont
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nous allons nous inspirer dans le cas qui nous concerne. Hong et al. [2006] etHong
et al. [2005] proposent un modele masse-ressort avec préservation de volume en uti-
lisant des contraintes implicites sous forme de lagrangiens. Toutefois, 1'utilisation
de lagrangiens nécessite une passe de résolution des contraintes qui augmente si-
gnificativement le temps de calcul. Dans Diziol et al. [2011], les auteurs présentent
un modele surfacique "meshless” basé sur le shape matching de Miiller et al. [2005]
et associé a une version simplifiée et parallélisée de la projection de gradient pour
controler le volume de 1'objet.

Comme nous ’avons vu précédemment, le modele de coque DKT-CST va per-
mettre de modéliser le crane de la téte feetale. Afin de prendre en compte la matiere
intra-cranienne de la téte foetale, nous allons présenter dans cette section une mé-
thode destiné a conserver le volume intra-cranien constant grace a l'introduction
d’une contrainte de volume dans le systeme. Cette méthode s’appuie sur la projec-
tion direct du gradient de volume entre chaque pas de simulation et ne nécessite
pas d’algorithme d’optimisation cotiteux en temps de calcul. En effet, dans travaux
précédent pour modéliser la téte foetale présentés dans le chapitre 4, soit la matiere
intra-cranienne est représentée par des éléments finis plein ce qui est colteux en
temps de calcul ou n’est pas modélisée du tout.

5.3.1 Fonction de volume

Le théoreme de flux-divergence (ou théoreme de Green-Ostrogradski) permet
de transformer 'intégrale sur un volume d’un champ vectoriel f(x) en une intégrale
de surface :

/ V- f(x)dx = f(x)Tn(x) dx (5.34)
\4 ov

ot OV est le bord du volume V', et n la normale extérieure. Pour f(x) = x, on

/VV-XdX—/BVXT (x) dx = 3V. (5.35)

Pour un maillage triangulaire comportant m triangles T; du maillage, la fonc-
tions précédente est discrétisée en une somme définie par :

1 m
V= B;Gj A, (5.36)

ou G; est I'iso-barycentre et A; le vecteur d’aire du triangle 7} définie par :
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3
1 . ,
A = 3 ;xi X X} (5.37)

avec mi le £°™¢ sommet du 7'°™€ triangle. Définissons maintenant s; la liste des
triangles adjacents au sommet i. Nous pouvons alors proposer une expression de la
fonction de volume discrete basée directement sur les vertex du maillage avec :

1 nb 1 1 nb 1 nb
VZ%Z;X’" fz 34 :§2xi'Ni:§Z;W (5.38)
1= JESi 1= 1=

avec nb le nombre de sommets. La figure 5.10 représente les différentes quantités
nécessaires au calcul de la contribution d’un point au volume total de ’objet.

N,

1

Tj Aj
——
G

l

FIGURE 5.10. — Présentation des différentes quantités nécessaires pour calculer la
contribution d'un point z; au volume total de 'objet. A; est le
vecteur d’aire de la face j et N; la somme des contributions de
chacun des A;.

5.3.2 Projection du gradient

Pendant la simulation, la déformation résultant des forces externes appliquées
au modele change le volume de I'objet dont uniquement I’enveloppe externe est
prise en compte. Nous allons donc déplacer les nceuds de la coque dans le but de
satisfaire la contrainte de volume. Le but de I'algorithme présenté dans cette partie
est de déterminer ce déplacement.
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La figure 5.11 illustre cette idée en considérant le vecteur de position généralisé
X comprenant toutes les positions des nceuds du maillage (noté X! au temps t)
déplacé au temps t + dt a la position ¢(X!) sous D'effet des forces externes et de
I'élasticité du modele. ¢(X') est ensuite projeté dans 'espace de la contrainte de
volume pour avoir la nouvelle position X'+ qui satisfait la contrainte.

FIGURE 5.11. — Projection sur la contrainte de volume. ¢(X!) est 1’état apres les
déformations mécaniques.

Afin d’obtenir le nouveau vecteur de positions, le systéeme suivant doit ainsi
étre résolu pour trouver la valeur de la variable \ :

{ Xttt — ¢(XH) 4 AV V(p(X1)) (5.39)

V(xt-i—dt) _ VO

ou Vj est le volume initial. En utilisant I’équation (5.38), le systeme précédent
est équivalent a :

{ X = ¢(X) + AVV (¢(X")) (5.40)

%Z?:blvzzvo

Résoudre I'équation précédente revient a résoudre une équation en A et I'utiliser
pour corriger le position donnée par le modele mécanique. En utilisant les équations
(5.37) et (5.38), et en remplagant dans le systeme (5.40), on obtient une équation
du 3°™¢ degré en \ :

nb nb nb nb
NI b+ N> G+ AY dit Y ei—Vo=0 (5.41)

ou by, ¢, d;, e; sont des fonctions intermédiaires détaillées dans ’algorithme 5.1
qui présente les opérations a effectués pour un pas de temps. Parmi les solutions de
I’équation, on choisit la solution réelle de valeur absolue minimale.

Les vecteurs V; définissent la direction dans laquelle agit la contrainte de vo-
lume. Dans le cas présenté dans l'algorithme 5.1, il représente la direction de la
normale discréte au noeud 4 (voir figure 5.12a). Toutefois, cette direction peut étre
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Algorithme 5.1 : Calcul de la contrainte de volume et correction du vecteur
de position.

a’ = ¢(a")
for j=1—mdo '
Aj= 5 5 T X Ty
end for
fori=1—nbdo
Vi = ijESi %A]
end for
... {Prise en compte d’autres contraintes éventuelles}
forj=1—-mdo
uj = Ei:l Vi X Vigr
v = Yho (x‘ljc X Vi1 — xfcemvgc)
end for
b+ 0
c+0
d<+0
e+ 0
fori=1—nbdo
Bi= %ijesi %uj
Vi = %ijesi %vj
bbb+ V-5
cc+al-Bi+Vi-v
dc+xj-v+V;-V;
e«—e+x,-V;
end for
d<+d—3V
A = resoudreEquationDu3emeDegre(b,c,d,e)
fori=1—nbdo
gitdt T + AV;
end for
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modifiée pour prendre en compte d’autres contraintes éventuelles. Par exemple, on
peut combiner 'incompressibilité avec une contrainte de collision avec un plan en
projetant V; sur ce plan (voir figure 5.12c). V,; peut également étre annulé si le
déplacement du noeud est fixé par une autre contrainte (voir figure 5.12b).

Si on désire un comportement plus local, on peut envisager de définir des co-
efficients multiplicateur pour les V; afin par exemple de concentrer 'effet de la
contrainte de volume autour d’une région particuliere. Enfin, le volume cible n’est
pas obligatoirement le volume initial Vy de I'objet. On peut imaginer définir une
autre valeur cible.

Ces considérations mettent en évidence la souplesse de notre méthode de conser-
vation de volume, d’autant plus qu’elle est applicable quel que soit le modele élas-
tique utilisé.

(a) Projection selon le gra- (b) Projection nulle. La (c) Projection selon un

dient de volume. Direc- contrainte est répartie vecteur quelconque.
tion d’une force de pres- sur les autres noeuds.
sion.

FIGURE 5.12. — Différents types de controle local de la contrainte de volume.

5.4 Conclusion

Dans ce chapitre, nous avons présenté un modele éléments finis de la téte foetale
qui répond partiellement aux contraintes que nous nous sommes imposées. En effet,
celui-ci se base sur la mécanique des milieux continus, ce qui nous permettra de
le paramétré avec des données expérimentales issues de la littérature. De plus, la
structure du crane de la téte faetale correspond aux hypotheses de la théorie des
plaques minces. Notre modele tient également compte de la matiere intra-cranienne
sans toutefois la modéliser explicitement grace a l'utilisation d’une contrainte de
volume garantissant I'incompressibilité de celle-ci & chaque pas de simulation. Cette
méthode permet d’économiser du temps de calcul car la contrainte est tres rapide

a calculer.
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Toutefois, le temps de simulation peut étre amélioré en utilisant le calcul sur
GPU (Graphical Processing Unit). Dans le chapitre suivant, nous allons présenter
les détails d'implémentation du modele et de la contrainte de volume sur GPU et dé-
tailler la boucle de simulation avec notamment la méthode d’intégration temporelle
et la résolution du systeme.
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98 Chapitre 6. Simulation dynamique et implémentation GPU

Dans le chapitre précédent, nous avons présenté le modele de coque utilisé
pour la téte foetale et sa discrétisation spatiale en utilisant la méthode des éléments
finis. Nous avons explicité le fait que ce modele présente un double avantage : il
correspond bien a la nature de la téte foetale tout en permettant de ne pas modéliser
directement l'intérieur de celle-ci et ainsi de sauvegarder du temps de calcul. La
recherche d’efficacité a donc opéré sur le choix du modele. Dans ce chapitre, nous
allons nous concentrer sur lefficacité au niveau de la résolution du systeme et de
I'implémentation. Dans la premiere partie nous présenterons les choix qui ont été
fait au niveau de I'intégration temporelle et dans un second temps nous présenterons
I'implémentation GPGPU (General Purpose Graphical Processing Unit).

Le travail de développement se présente sous la forme d’une bibliotheque de cal-
cul intégrée a la plateforme logicielle CamiTK. CamiTK est outil de développement

et de prototypage rapide pour les applications destinées au milieu médical tels que
le traitement d’image, la navigation chirurgicale ou les simulation biomécaniques
[Fouard et al., 2012, Promayon et al., 2013].

6.1 Systeme dynamique

Les différentes simulations de la descente foetale devant étant destinées a ’ap-
prentissage interactif avec un simulateur haptique, nous devons proposer des simu-
lations dynamiques nécessitant une intégration temporelle.

Le systeme dynamique considéré sous sa forme discrétisée en espace se présente
sous la forme d’une Equation Différentielle Ordinaire (EDO) du second ordre :

2
m ZQ(” =F (d[flit), U(t),t) (6.1)

avec :

— U(t) le vecteur généralisé des inconnues du systéme au temps ¢. Dans
notre cas U = (u1,v1,wi, 01,041,601, .. 7un,vn,wn,Qmﬁyn,@m)T avec n
le nombre de noeuds du maillage éléments finis.

— M la matrice de masse.

— F (%,U(t),t) I’ensemble des forces s’appliquant au systéeme. On note
F = F; + F, avec F; les forces produites par le modele de coque (c¢-a-d
les forces internes) et F, 'ensemble des forces extérieures s’appliquant au
systeme.

Comme tout systeme du second ordre, il peut se ramener a une EDO du premier
ordre :
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avec V(t) = dlégt).

6.1.1 Intégration temporelle

Il existe deux grandes familles de méthodes pour résoudre les EDO : les mé-
thodes explicites et les méthodes implicites. Les méthodes explicites sont les plus
simples et ne nécessitent que de pouvoir évaluer F' a chaque pas de temps. Toutefois
cette famille de méthodes, dont la plus connue est la méthode d’Euler, ne sont pas
inconditionnellement stables. En effet, elles nécessitent des pas de temps tres faibles
quand le systeme est dit « rigide » (c-a-d avec un module de Young élevé), ce qui
est notre cas puisque, comme nous le verrons dans le prochain chapitre, le module
de Young des os du crane de la téte foetale est de 'ordre du gigapascal. Ceci nous
amene a choisir une méthode de résolution implicite dont nous allons brievement
rappeler la formulation pour les EDO du second ordre [Baraff and Witkin, 1998].

Dans ce qui suit, nous noterons k I'indice d’'un pas de temps particulier et h la
valeur du pas de temps lui-méme. On pose AU = UFt! — UF et AV = VFE+HL —V/F
et en appliquant une itération de la méthode implicite d’Euler on obtient :

d (AU Vv

En appliquant un développement en série de Taylor au premier ordre, on ob-

tient : . )
oF oF

FFlo pk 2= AV + —— AU 6.4

tov S T an (6-4)

En reprenant la deuxieme ligne de I’équation 6.3 et en y substituant I’équation

6.4 et AU = hV*1 = h (V¥ + AV) on obtient :

OFk OF*
MAV =h(FF+ ——nh(VF+A ——A :
v ( + 55 (vh+ V)+av v> (6.5)
En réarrangeant les termes pour trouver AV on a finalement :
OF* OF* OF*
M—h———h—— |AV =h (F" + h—V* 6.6
< ov " ou ) ( T ) (6.6)

et on pose :
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Ja Ja
A:Méh%7—ﬂ%7 (6.7)
OF*
B=h(FFt+h—VF
<+8U>

Une fois le systeme résolu pour AV, on trouve de maniere triviale AU =
h(VE+AV).

En admettant que les forces externes ne sont pas dépendantes de U et de V', on

. k
a %—? = 8;;} = K ol K est la matrice (semi-définie positive) de rigidité du modele.

On pose aussi D = (M + SK) = % la matrice d’amortissement du systeme
avec « et 3 les parametres de Rayleigh. La matrice M est quand a elle une matrice
diagonale.

6.1.2 Résolution

La matrice M étant précalculée, I’essentiel de la puissance de calcul est utilisée
pour calculer K et résoudre le systeme linéaire 6.6 de taille 6n x 6n ou n est le
nombre de noeuds du maillage. Etant donné que K est semi-définie positive et que
M est diagonale, A est aussi semi-définie positive et nous pouvons utilisé la méthode
du gradient conjugué pour résoudre le systeme 6.6.

L’utilisation de la méthode du gradient conjugué a ici deux avantages :

— comme nous aurons un nombre conséquent d’inconnues, les méthodes ité-
ratives sont plus avantageuses en temps de calcul.

— Pour chaque itération de la méthode, il est seulement nécessaire de connaitre
le produit AX; ot X est le résultat de 'itération [ de I’algorithme. De ce
fait, il n’est pas nécessaire d’assembler explicitement et de stoker en mémoire
la matrice A. Ceci représente un avantage a la fois en cott mémoire et en
temps de calcul car il ne sera pas nécessaire de gérer et de mettre a jour
des structures de matrices creuses. Cette méthode est en particulier utilisée
dans la plateforme SOFA [Allard et al., 2007].

La boucle de simulation sur CPU est présentée sur la figure 6.1. Dans la suite,
nous allons donc voir quelle est la maniere la plus efficace de calculer le produit
K X. L’extension au calcul de AX est alors trivial.
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Uk=y*t
yk=ykH

FIGURE 6.1. — Boucle de simulation sur CPU.

6.2 Implémentation sur GPU

6.2.1 Architecture GPU NVIDIA

Une architecture de carte graphique NVIDIA (GPU) est composée de multipro-
cesseurs (streaming multiprocessors), eux méme composés de coeurs de processeurs
(streaming processor cores) capables d’effectuer une opération sur un entier, ou un
flottant en simple précision, par cycle.

Tous les multiprocesseurs ont acces a la mémoire globale (DRAM), accessible de
n’'importe quel endroit mais lente (plusieurs centaines de cycles). Chaque multipro-
cesseur a un espace mémoire pour ses registres et un espace de mémoires partagée
par ses coeurs de processeur. Ces mémoires offrent de meilleures performances au
point de vue latence mais ont une capacité moindre que la mémoire globale. Cette
configuration matérielle est visible sur la figure 6.2a.

L’héte est le CPU qui demande au périphérique (le GPU) d’effectuer des calculs
en lancant des kernels. Un kernel est une portion de code de type SIMD (Single
Instruction Multiple Data) exécuter en parallele par un groupe de threads.

Au niveau de D'architecture, le GPU est vue comme une grille constituée de
blocs pouvant lancer un certains nombre de threads (voir figure 6.2b). Un bloc
est un élément des calculs, dissociable d’autres blocs : les blocs ne doivent donc
pas étre exécutés dans un certain ordre : parallelement, consécutivement ou toute
autre combinaison est possible. C’est pourquoi les threads ne peuvent communiquer
qu’avec des threads du méme bloc, celui-ci étant géré par un seul multiprocesseur.
Un warp est un ensemble de 32 threads, envoyés ensemble a I'exécution et exécutés
simultanément. Quel que soit le GPU utilisé, quel que soit la quantité de données a
traiter, dans n’importe quel cas, un warp sera exécuté sur deux cycles. Un thread
est exécuté par un processeur, le bloc est le multiprocesseur et la grille représente
lentiereté de la carte. L’écriture et le lancement des kernels se fait a travers le
framework CUDA qui procure un langage d’interface avec le périphérique de type
C/CH+.
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(a) Configuration matérielle (b) Abstraction logicielle en grilles,
blocs et threads.

FIGURE 6.2. — Architecture CUDA

6.2.2 Approche séquentielle sur CPU

Pour calculer le produit KX sur un maillage non structuré constitué de nr
triangles a 3 noeuds, on a besoin au minimum de quatre types de structures :

— Un tableau coords pour stocker les coordonnées de chaque noeud de taille
3 X n. La fonction coords(i) permet de récupérer le vecteur comprenant
les 3 composantes de la position initiale du nceud 7.

— Un tableau dofs pour stocker la valeur courante des degrés de libertés de
chaque nceuds de taille 6 x n. La fonctions dofs (i) permet de récupérer le
vecteur comprenant les valeurs des 6 degrés de libertés au noeud i.

— Un tableau vec de taille 6 x n pour stocker X. La fonction vec(i) permet
de récupérer le vecteur comprenant les 6 valeurs de X au nceud 1.

— Un tableau connect qui associe chaque élément aux indices de ses nceuds,
de taille 3 x np. La fonction connect (e, i) permet de récupérer I'indice du
neeuds ¢ de 1'élément e.

— Un tableau res pour stocker le résultat du produit KX de taille 6 x n. la
fonction res(i) renvoie un vecteur 6 x n.

Comme nous utilisons un modele linéaire, la matrice de rigidité K, de chaque
élément e est constante dans le repere local de I’élément et peut donc étre précalculée
et les stockée. L’approche séquentielle classique est d’itérer sur chaque élément de
la maniere suivante :

— on récupere les coordonnées, les variables nodales, la valeur de X et la
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matrice de rigidité locale de I'élément grace au tableau de connectivité
connect. Par exemple, pour récupérer les variables nodales, on aura :
U[] = [dofs(connect(e,1)) dofs(connect(e,2)) dofs(connect(e,3))].
Cette étape est I'étape de collecte (gathering).

— On calcule la matrice de rigidité globale de 1’élément K. comme indiquée
au chapitre 3.

— On calcule le produit F, = K. X,.

— On met le résultat dans le tableau de résultat :
res[connect(e,1), connect(e,2), connect(e,3)] += [Fe[l1] Fel[2] Fel[3]].
Cette étape est I’étape de dispersion (scattering).

A la fin du parcours des éléments, la produit KX est calculé et cette opération
est répétée pour chaque itération du gradient conjugué. La figure 6.3 représente les
acces aux différents tableaux lors calcul de la contribution d’un élément au produit
KX.

On distingue deux types d’acces mémoire aux différents tableaux :

— lacces en lecture pour rassembler les informations nodales locales a 1'élé-
ment e a partir des indices des nceuds de 1’élément.

— Tacces en écriture dans le tableau de résultat est 'opération inverse ou on
disperse et accumule le résultat local du produit K.X. dans le tableau de
résultat global.

6.2.3 Approche paralléle sur GPU

Une méthode possible de parallélisation de 'algorithme séquentiel précédent
est de calculer indépendamment les produits K. X.. Un thread sera donc associé a
chaque élément. Dans le cas ou les opérations sont les mémes pour chaque élément
(ce qui est notre cas), les calculs de chaque thread seront les mémes. Ceci correspond
au fonctionnement optimal de I'architecture CUDA qui est SIMD (Single Instruction
Multiple Data).

Toutefois, il peut y avoir des problémes d’écriture concurrentes (race condi-
tion) lors de la phase d’accumulation dans la matrice globale (voir figure 6.4). Les
threads gérants les éléments qui partagent un ou plusieurs noeuds sont susceptibles
d’écrire en méme temps et au méme endroit dans la matrice globale. Les GPUs
NVIDIA étant des machines CREW (Concurrent Read Exclusive Write), un tel
comportement doit étre évité. On peut néanmoins noter que CUDA fournit des
fonctions permettant de réaliser des opérations atomiques mais celles-ci ralentissent
drastiquement les calculs.

Pour éviter les acces concurrents en écriture dans la matrice globale, une mé-
thode possible est de créer des groupes d’éléments ne partageant aucun degré de
liberté. Ce probleme se ramene a un probleme de coloration de graphe connexe, non
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Calcul du produit K. X, de I’élément e.

llmm\rﬂﬁﬁfdﬁ%

FIGURE 6.3. — Calcul de la contribution au produit KX d’un élément.

orienté. Colorer un graphe signifie attribuer une couleur a chacun de ses sommets
de maniere a ce que deux sommets reliés par une aréte soient de couleur différente.
Est souvent recherchée 1'utilisation d’un nombre minimal de couleurs, dit nombre
chromatique [Kubale, 2004].

Chaque élément du maillage constitue un sommet du graphe. Il y a un lien
entre deux sommets lorsque les éléments qui leurs sont associés partagent au moins
un nceeud (voir figure 6.5). Le probléme de coloration de graphe est un probléeme
NP-complet. Toutefois, il existe des méthodes heuristiques en temps polynomial
comme l'algorithme DSATUR ou celui de Welsh et Powell [Pardalos et al., 1999].
Le temps de calcul de la coloration du graphe n’est pas critique car sous réserve
que le maillage ne change pas de topologie au cours de la simulation, les groupes
de couleurs peuvent étre fait en précalcul. Nous choisissons donc d’utiliser une des
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Calcul du produit Calcul du produit
K;X; de I'élément i. K;X; de I'élément j.

Acces en écriture concurrent!

FIGURE 6.4. — Ecritures concurrentes lors de ’exécution en parallele sur des élé-
ments partageant des noeuds.

heuristiques les plus simples qui est ’algorithme DSATUR. [Brélaz, 1979] dont nous
allons brievement exposé le principe.

Le graphe d’adjacence des éléments d’un maillage est un graphe non orienté
et connexe G = (V, E). Pour chaque sommet v € V, on calcule le degré de satu-
ration DSAT (v) qui représente le nombre de couleurs différentes dans les sommets
adjacentes & v (nous rappelons que les sommets du graphe sont les éléments du
maillage). Ensuite, on utilisera ce nombre ainsi que le degré des sommets pour
déterminer l'ordre de coloration du graphe. L’algorithme s’arréte lorsque tous les
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sommets de G sont colorés. Les différentes étapes de ’algorithme sont :
1. Ordonner les sommets par ordre décroissant de degrés.
2. Colorer un sommet de degré maximum avec la couleur 1.
3. Choisir un sommet ou la fonction DSAT est maximale. En cas d’égalité,
choisir un sommet de degré maximal.
4. Colorer ce sommet avec la plus petite couleur possible.
5. Si tous les sommets sont colorés alors on arréte ’algorithme, sinon on re-
tourne au point 3.
Une fois qu’on a les n. groupes d’éléments &; avec ¢ € 1..n. constituant une
partition de I’ensemble des éléments, les calculs pour chacun des groupes peuvent
alors étre exécutés en paralleles (voir figure 6.6).

(a) Exemple de coloriage de maillage avec (b) Coloriage des éléments d’un maillage
le graphe correspondant. de téte foetale (10 partitions)

FIGURE 6.5. — Partitionnement de ’ensemble des éléments par coloriage de graphe.

Maintenant que nous avons vu un moyen de paralléliser le calcul du produit
K X, nous allons adresser un autre probleme important quand on fait des calculs
sur GPU : la gestion de la mémoire.

6.2.4 Gestion de la mémoire

Un des aspects critique du calcul sur GPU est la gestion de la mémoire. Tout
d’abord les acces a la mémoire globale, appelés transactions mémoire, sont cotiteux
et nécessitent plusieurs centaines de cycles selon le modele du GPU. 11 convient
donc de minimiser le nombre de transactions mémoire effectuées dans un kernel.
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Calcul du produit . Calcul du produit
K;X; de 'élément 7. K;X; de I'élément j.

Acces en écriture non concurrent

FIGURE 6.6. — Exécutions paralleles sur le groupe &; dont les éléments ne partageant
aucun noeuds.

Une différence importante entre le CPU et le GPU est l'organisation des don-
nées en mémoire. En général sur le CPU, les données sont généralement groupées en
structures ou classes qui sont elles-mémes stockées dans des tableaux (configuration
appelée array of structures, voir figure 6.8). Par exemple les tableaux coords, vec,
dofs et res contiennent des vecteurs. Quand on effectue des calculs sur GPU, les
données doivent étre réorganisées pour obtenir le maximum de performances. Ainsi,
on obtient une efficacité maximale si un groupe de threads consécutifs accedent a
des données qui sont stockées de maniere contigu dans la mémoire globale et alignées
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sur 4,8 ou 16 octets (coalesced memory). Dans cette configuration, un ensemble de
32 threads CUDA (appelé warp) ne fera qu'une seule transaction mémoire pour
accéder aux données. Cette configuration est présentée sur la figure 6.7.

Mémoire GPU (globale)

FIGURE 6.7. — Acces mémoire coalesced.

Si chaque thread s’occupe d’un élément comme dans notre cas, les transactions
mémoire ne sont pas groupées pour deux raisons :

1. les données nodales sont stockées sous la forme array of structures.

2. Les données nodales d’un élément ne sont pas contigués en mémoire et en
pratique ne peuvent pas l'étre.

Sur les figure 6.6 et 6.9, on peut voir que les acces aux données nodales ne sont pas
groupées.

Pour résoudre le premier probleme, on peut passer a une structure de type
structure of arrays ou chaque composante est stockée dans un tableau séparé (voir
figure 6.8). Par exemple, le tableau de coordonnées coord est décomposé en trois
tableaux coordX, coordY et coordZ dont I'alignement est de 8 octets car nous tra-
vaillons en double précision. Il en est de méme pour les autres tableaux contenant
des coordonnées nodales ainsi que pour le tableau connec contenant les indices des
neeuds de chaque élément. Toutefois cette structuration ne permet pas de résoudre
totalement le probleme car les indices globaux des noeuds de chaque éléments ne se
suivent pas forcément dans les tableaux des données nodales. Pour palier a cet état

struct AoS { struct SoA {
double x; double x[N];
double y; double y[N];
double z; double z[N];
} coords [N]; } coords;

FIGURE 6.8. — Stockage des coordonnées sous la forme array of structures et struc-
ture of arrays.
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Mémoire GPU (globale)

FIGURE 6.9. — Acces mémoire non coalesced quand la parallélisation est effectuée
sur les éléments. Les acces aux données des noeuds sont désordonnés.

de fait, nous allons réutiliser les groupes d’éléments &; construits précédemment. A
Iintérieur de chacun de ces groupes, par construction chaque nceuds n’appartient
qu’a un seul élément. En utilisant ce résultat, on peut construire n, tableaux conte-
nant les données nodales correspondantes a un seul groupe. Dans ce cas on a des
accés mémoire groupés pour chaque warp. Ainsi, les tableaux des coordonnées no-
dales sont établis par groupes. Pour le groupe &;, un tableau de donnée est de taille
3x|&;] et est divisé en trois parties égales contenant une donnée nodale pour chacun
des 3 neeuds d’un élément. En reprenant 'exemple des tableaux des coordonnées,
on a les tableaux coordXi, coordYi et coordZi de taille 3 x |&;| avec i € 1,...,n..
Cette configuration est illustrée sur la figure 6.10.

Neceud local 1 Noceud local 2 Noeud local 3

FIGURE 6.10. — Accés mémoire coalesced quand la parallélisation est effectuée sur
les éléments avec une renumérotation des nceuds et une structure en
SoA. Chaque acces aux données d'un nceud est réalisé de maniere
contigué dans la mémoire du GPU.
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Le calcul du produit K X est fait en parallele sur les éléments de chaque groupe.
Une partie de 'algorithme est donc séquentiel et consiste a itérer sur les n. groupes
d’éléments. Sur la figure 6.11, on peut voir les transactions mémoire des threads
d’un groupe d’éléments.

tableaux des composantes des données nodales

HIIIIIIF

Neeud local 1 : Neeud local 2 : Neeud local 3

[ [T T[] [T T[] [ [T T[]
C Calcul du produit

alcul du produit o
K1 X1 de I’élément 1. K5 X5 de I’élément 2.

Acces en écriture non concurrent

FIGURE 6.11. — Exécutions paralleles sur le groupe &; avec réorganisation des ta-
bleaux des données nodales pour avoir des transactions mémoire

groupées.

Cette construction confere un cout d’accés mémoire optimal pour la phase
de collecte. Dans ce cas, on peut garantir que le nombre de transactions mémoire
est optimal. En contrepartie, 'occupation mémoire sera plus importante. En effet,
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comme un nceud appartient a plusieurs éléments de groupes différents, les données
nodales seront dupliquées. Théoriquement, 'occupation mémoire sera au maximum
multipliée par le degré maximum des sommets du graphe qui est inférieur au nombre
de groupes d’éléments n.. En pratique, avec les maillages présentés dans le prochain
chapitre dont les éléments sont de « bonne qualité » (c-d-d sans angles trop aigus
ou trop obtus), n. est égal & 10 avec I'algorithme DSATUR.

Enfin, la méthode de calcul sur GPU présentée ici peut étre utilisé pour n’im-
porte quel type d’éléments finis. La boucle de simulation sur GPU est présentée sur
la figure 6.12.

B -

FIGURE 6.12. — Boucle de simulation sur GPU.

6.3 Conclusion

Dans ce chapitre nous avons présenté la méthode d’intégration temporelle que
nous utilisons ainsi qu’une implémentation GPU permettant 1'utilisation d’une mé-
thode d’intégration implicite. Notre implémentation GPU se base sur une parallé-
lisation sur les éléments avec une méthode de coloriage de graphe pour éviter les
écritures concurrentes en mémoire. Nous avons amélioré cette approche en optimi-
sant la gestion de la mémoire moyennant un sur-cott en occupation mémoire. Dans
le chapitre précédent nous allons présenter le résultat de simulations effectuées avec
notre méthode.
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CHAPITRE [

SIMULATIONS ET VALIDATION

Toute science commence comme
philosophie et se termine en art.

Histoire de la philosophie, Will Durant
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Dans ce chapitre, nous allons mettre en ceuvre le modele développé dans le
chapitre 5 et sa méthode de résolution détaillée dans le chapitre 6. Dans un pre-
mier temps, nous allons montrer le comportement du modele avec divers types de
maillages et de conditions de chargement, et mesurer les temps d’exécution sur
CPU et GPU. Nous présenterons ensuite une étude préliminaire de la descente foe-
tale pouvant étre utilisée en conjonction avec le simulateur BirthSim. Dans une
troisieme partie, nous allons effectuer une simulation de la pression intra-utérine
sur la téte foetale et comparer nos résultats avec ceux de la littérature. Enfin, nous
présenterons brievement la plateforme CamiTK dans laquelle a été implémenté le
code de calcul.

7.1 Simulations sur GPU

Nous présentons dans cette section des simulations avec divers maillages per-
mettant de mettre en évidence le comportement du modele de coque constitué
d’éléments CST-DKT, la conservation du volume et le temps d’exécution. Ces si-
mulations sont réalisées selon différents scénarios pour évaluer leurs comportements
sous différentes conditions de chargement.

Les données de ces différentes simulations sont résumées dans le tableau 7.1.
La méthode de simulation utilisée est celle présentée au chapitre précédent avec 15
itérations pour le gradient conjugué sans assemblage de la matrice du systeme et un
pas de temps de 0.04 ms. Les tests ont été effectués sur une machine avec un intel
core i7 et un GPU NVIDIA Quadro 600 avec 96 coeurs CUDA et 1GB de mémoire.
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7.1.1 Simulation en compression

(a) Configuration initiale de la balle non dé-  (b) Stabilisation avec une pression aux poles
formée. de 5 kPa.

(c) Stabilisation avec une pression aux poles  (d) Deuxieme période de compression a 5
de -5 kPa. kPa.

FI1GURE 7.1. — Déformation d’une balle incompressible subissant une pression pé-
riodique aux poles.

Objectifs L’objectif de cette simulation est de montrer le comportement du modele
lorsqu’il subit une compression induite par des forces de pression en surface. En
effet, ce genre de chargement est caractéristique des efforts que subit la téte foetale
lors de son passage a travers le col de I'utérus ou lors de 'utilisation de ventouses
obstétricales.

Modele Nous utilisons un maillage de sphere représentant une balle de 10 cm
comprenant 2000 triangles, 1002 neeuds et 6012 degrés de libertés (voir figure 7.1a).
Pour ce modele, le module de Young est de 30 kPa, le coefficient de Poisson est
0.45, I’épaisseur est de 10 cm et la masse volumique de 100 kg / m®. Une pression
surfacique est appliquée aux deux poles de maniere périodique alternant entre 5 kPa
(voir figure 7.1b) et -5 kPa (voir figure 7.1c) avec une période 5 secondes.

Résultat Les résultats de cette simulation sont visibles sur la figure 7.1. Sans
la contrainte de volume, le perte de volume est au maximum de 7.22 %. Avec la
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contrainte de volume, il n’y a aucune perte de volume (variation de 0 %). L’exécution
sur GPU fournit une accélération du temps de calcul d’un facteur 3.



7.1. Simulations sur GPU 117

7.1.2 Simulation avec gravité

(a) Champignon dans sa configuration ini-  (b) Stabilisation avec une gravité de 2 N /kg.
tiale non déformée.

(c) Stabilisation avec une gravité de -2  (d) Stabilisation a la configuration initiale
N/kg. en l'absence de gravité.

FI1GURE 7.2. — Déformation d’un champignon sous 'effet de la gravité.

Objectifs L’objectif de cette simulation est de montrer le comportement de notre
modele sous l'effet de la gravité. Nous utilisons pour cette simulation un modele
géométrique comportant des courbures importantes.

Modele Nous utilisons pour cette simulation un maillage représentant un champi-
gnon composé de 4000 triangles, 2002 neeuds et 12012 degrés de libertés (voir figure
7.2a). Pour ce modele, le module de Young est de 3 kPa, le coefficient de Poisson est
0.45, I'épaisseur est de 10 cm et la masse volumique de 100 kg / m®. Les nceuds du
pied du champignon sont fixés et il subit une gravité périodique alternant entre 2
N/kg (voir figure 7.2b) et -2 N/kg (voir figure 7.2¢c) avec une période de 5 secondes.

Résultat Les résultats de cette simulations sont visibles sur la figure 7.2. Sans
la contrainte de volume, le perte de volume est au maximum de 19.5 %. Avec la
contrainte de volume, il n’y a aucune perte de volume (variation de 0 %). L’exécution
sur GPU fournit une accélération du temps de calcul d’un facteur 3.5.
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7.1.3 Simulation avec application d’une force ponctuelle

= i

a) Lapin dans sa configuration initiale non ) Stabilisation avec une gravité de 10
déformée. N/ kg.
) Début de suppression de la gravité. ) Force ponctuelle appliquée sur loreille
gauche.

FIGURE 7.3. — Déformation d’un lapin sous la gravité et par application d’une force
ponctuelle.

Objectifs L’objectif de cette simulation est de montrer le comportement de notre
modele lorsqu’on lui applique une force ponctuelle sur un nceud.

Modele Nous utilisons pour cette simulation un maillage représentant un lapin
composé de 5000 triangles, 2502 nceuds et 15012 degrés de libertés (voir figure
7.3a). Pour ce modele, le module de Young est de 3 kPa, le coefficient de Poisson
est 0.45, épaisseur est de 10 cm et la masse volumique de 100 kg / m3. Les nceuds
au pied du lapin sont fixés et il subit une gravité gravité de 10 N/kg (voir figure
7.3b) relaché au bout de 5 secondes. Il lui ai ensuite appliqué une force ponctuelle
sur loreille gauche (voir figure 7.3d).

Résultat Les résultats de cette simulation sont visibles sur la figure 7.3. L’exécu-
tion sur GPU fournit une accélération du temps de calcul par d’un facteur 3.5. Les
déformations des oreilles qui subissent une rotation permet de mettre en évidence de
la prise en compte de non-linéarité géométrique par la formulation co-rotationnelle
utilisée.
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7.1.4 Simulation de collision avec un objet rigide

(a) Balle dans sa configuration initiale non  (b) Début du passage dans le goulot
déformée. d’étranglement.

(c) Passage dans le goulot d’étranglement. (d) Passage dans le goulot d’étranglement.

(e) Fin du passage dans le goulot d’étran-  (f) Stabilisation et écrasement sur une sur-
glement. face plane.

FI1cURE 7.4. — Déformation d'une balle par collision avec un objet rigide.

Objectifs L’objectif de cette simulation est de montrer le comportement de notre
modele lorsqu’il rentre en collision avec un objet rigide. Ici les objets rigides sont
un goulot d’étranglement et une surface plane. Cela nous permettra d’évaluer le
comportement du modele en vue d’une utilisation dans le cadre de collisions entre
la téte faetale et le bassin maternel.

Modeéle Le modele utilisé est le méme que pour la premiere simulation (voir figure
7.1a). La contrainte de volume agissant directement sur les déplacements, elle est
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prise en compte apres les collisions. Les vecteurs V;, correspondant a la direction
dans laquelle s’applique la contrainte (voir chapitre 3), sont nuls pour les nceuds qui
sont en collision. De ce fait, la non-pénétration avec les objets rigides est respectée
et les effets de la contrainte de volume se répartit sur les autres nceuds pour garantir
un volume constant tout au long de la simulation. Lorsque la balle est en collision
avec un plan (voir figure 7.1d), les V; des noeuds en contact avec celui-ci sont projeté
sur le plan. Ainsi, la contrainte de volume agit sur ces nceuds mais sans violer la
contrainte d’interpénétration et provoque avec un effet d’étalement.

Résultat Entre les figure 7.4b et 7.4e, on remarque que le volume se « déplace »
du haut du goulot d’étranglement vers le bas sous 'effet de la contrainte de volume.
Nous rappelons que le volume reste constant tout au long de la simulation.



Maillage Nb. nceuds | Nb. dofs | Nb. triangles ‘ Perte en vol. ‘ Temps (ms) ‘ Temps add. ‘ Accel. ‘
Balle (CPU) 1002 6012 2000 722 % 105 ms

Balle +cte vol. (CPU) 1002 6012 2000 0% 121 ms 13.22%

Balle (GPU) 1002 6012 2000 7.22 % 39 ms 2.69
Balle +cte vol. (GPU) 1002 6012 2000 0% 41 ms 5.12% 2.95
Champignon (CPU) 2002 12012 4000 19.5 % 189 ms

Champignon +cte vol. (CPU) 2002 12012 4000 0% 212 ms 10.84%
Champignon (GPU) 2002 12012 4000 19.5 % 54 ms 3.5
Champignon +cte vol. (GPU) 2002 12012 4000 0% 57 ms 5.6% 3.71
Lapin +cte vol. (CPU) 2502 15012 5000 0% 219 ms

Lapin +cte vol. (GPU) 2502 15012 5000 0% 65 ms 3.36

Tab. 7.1. — Résultats des simulations sur CPU et GPU, avec ou sans contrainte de volume. Pour chaque modele, il est indiqué
le nombre de nceuds, degrés de liberté (dofs) et de triangles. Il est également indiqué la perte maximale en volume
en pourcentage par rapport au volume initial et le temps moyen pour un pas de temps. L’avant derniere colonne
représente le temps additionnel nécessaire pour calculer la contrainte de volume. Enfin, la derniére colonne représente
le facteur d’accélération avec le calcul sur GPU.

Nndo JIns suoryenuirg *1°

ICT
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7.2 Etude préliminaire de la descente feetale

La premiere approche dans le cadre de ce travail a été basée sur les travaux de
Buttin et al. [2013] déja décrit dans le chapitre 4.3 (page 61). Son modele complet
de T'unité utéro-foetale comprend 'utérus, le feetus, le bassin et I'abdomen et la
simulation a été réalisé avec le logiciel ABAQUS. En partant de ce modele, nous
avons remplacé les modeles hyperélastiques de I'utérus, du feetus et de 'abdomen
par des modeles linéaires co-rotationnels et le bassin par un modele rigide (voir
figure 7.5). Les contractions sont modélisées par des forces de pression sur I'utérus :
le haut de I'utérus subit les poussées maternelles et le bas les contractions utérines
involontaires dont amplitude sinusoidale est récupérée dans Buttin et al. [2013].
Enfin, les nceuds correspondant au dos sont fixe, les déplacements des nceuds de la
zone vaginale et du canal vaginal sont contraints dans le plan axial. En utilisant
le logiciel Sofa pour la simulation, cette approche ne fut pas concluante pour deux
raisons. Premierement, ce modele comprend des centaines de milliers d’éléments et
sa simulation n’est pas en mesure de respecter la contrainte de temps interactif.
Ensuite, comme le foetus et I'utérus sont en contact quasi permanent et que I'utérus
est une structure tres fine, le logiciel n’était pas en mesure de détecter correctement
I’ensemble des collisions. Le temps de calcul est considérablement le temps de calcul.

mm Dos fixe
mm Ventre libre
mm Poussées maternelles
Contractions utérines involontaires
mm Canal vaginal contraint sur le plan (x.y)
mm Zone vaginale contrainte sur le plan (x,y)

mm DBassin (rigide)

FIGURE 7.5. — Modele de 'unité utéro-foetale.

D’apres I’étude anatomique et physiologique réalisée au chapitre 2, nous pro-
posons de simplifier le modele précédent pour qu’il puisse étre utilisé en temps
interactif dans le cadre d’une utilisation future en conjonction avec le simulateur
BirthSim. Pour cela, nous avons fait les hypotheses suivantes :

— il est inutile de modéliser le corps du foetus car la partie la plus critique

d’un point de vue des dommages potentiels est la téte foetale.

— On peut se passer de la modélisation de 1'utérus et simuler son action en

appliquant une force axiale sur la base de la téte foetale. De plus, cette
hypothese correspond bien a la configuration du simulateur BirthSim qui
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ne possede qu’un actionneur pneumatique axial qui agit sur la téte foetale.
— 11 est inutile de modéliser la partie supérieure de ’abdomen en ’absence
d’un modele de I'utérus.
— Le bassin peut étre considérer comme rigide et constitue les conditions aux
bords du bas de I’abdomen.
Ces considérations nous ont amené a la configuration présenté sur la figure 7.6.
— La téte feetale utilisant le modele de coque CST-DKT avec la contrainte de
volume présenté dans le chapitre 3.
— La partie basse de I'abdomen composé de 22554 tétrahedres et 4174 noeuds
avec un modele linéaire co-rotationnel.
— Le bassin rigide qui constitue les conditions aux bords de bas de 'abdomen.
Dans cette configuration simplifiée, on peut utiliser pour le modele de ’abdo-
men une implémentation GPU similaire a celle présentée pour le modele de coque
au chapitre 6. De plus, les collisions a gérer se limitent au canal vaginal et au bas de
I'utérus avec la téte foetale. Pour les développements futurs, nous comptons utiliser
la cohérence spatiale et temporelle des collisions entre ces deux zones pour les gé-
rer de maniere efficace. En effet, ces deux zones sont en contact permanent et leur
déplacement relatif est connu a priori.

Camitk.
(€)TIMC - IMAG

F1GURE 7.6. — Configuration simplifiée de la descente fcetale.
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7.3 Simulation de la pression intra-utérine sur la téte
foetale.

Notre modele est utilisé pour simuler les pressions intra-utérine et cervicales sur
la téte foetale pendant la premiere phase de travail. Cette configuration a été choisie
car il existe dans la littérature des données de comparaison avec des expériences in
vivo [Sorbe and Dahlgren, 1983] et numériques [Lapeer and Prager, 2001].

Le maillage utilisé est un maillage de téte foetale générique provenant du man-
nequin utilisé par le simulateur BirthSim. Cette téte de mannequin a été scannée et
reconstruite pour former un maillage de 4466 noeuds et 8928 triangles. Ce maillage
est séparé en deux zones correspondant aux os du crane et aux fontanelles et sutures
qui ont des propriétés mécaniques différentes. La zone correspondant aux fontanelles
et sutures a été raffinée car celle-ci est plus étroite et a un module de Young plus
faible ce qui entrainera des déformations plus importantes dans cette zone. Ces deux
zones sont visibles sur la figure 7.7.

FIGURE 7.7. — Maillage et diametre de la téte foetale. Le maillage contient 4466
noeuds et 8928 triangles. Les deux zones matérielles sont : les os du
crane en bleu et les fontanelles et sutures en vert.

Les propriétés matérielles sont extraites des travaux de McPherson and Kriewall
[1980] et de McElhaney et al. [1970] sur les propriétés biomécaniques du crane. Ainsi,
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les os du crane ont un module de Young F = 2 GPa, un coefficient de poisson
v = 0.22, une densité de 1.8 et une épaisseur de 0.8 mm. Les fontanelles et sutures
ont quant a elle un module de Young E = 31.5 MPa, un coefficient de poisson
v = 0.45, une densité de 1 et une épaisseur de 0.6 mm. Au niveau des conditions
aux frontieres, les noeuds a la base du cou sont fixés pour éviter des déplacements
rigides.

Les conditions de chargement correspondent aux pressions intra-utérines et du
col de l'utérus telles que mesurées dans Rempen and Kraus [1991]. A partir de ces
mesures de pressions intra-utérines, nous avons déterminé un champ de pressions
discret pour pouvoir 'appliquer a notre modele. Nous avons donc considéré trois
zones de chargement (voir figure 7.8) :

— les fontanelles et sutures ne subissent aucune pression.

— La zone autour du plan suboccipito-bregmatique (SOB) est elle méme di-
visée en trois zones dont les pressions sont égales a, en partant du haut du
crane : 45 KPa, 40 KPa, 30 KPa. Cette zone est celle qui est en contact
avec le col de l'utérus.

— Le reste du crane est soumis a la pression amniotique de 7kPa.

FI1GURE 7.8. — Pressions intra-utérines et du col de l'utérus. Les fontanelles et
sutures ne subissent aucune pression. La zone autour du plan
suboccipito-bregmatique (SOB) est elle méme divisée en trois zones
dont les pressions sont égales a, en partant du haut du crane : 45
KPa, 40 KPa, 30 KPa. Le reste du crane est soumis a la pression
amniotique de TkPa.
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L’évaluation des déformations est basée sur la mesure de trois des diametres
détaillés précédemment dans le chapitre 2 : le SOB, le OrV et le MaV (voir figure
7.9). Ces diametres ont été choisis car ce sont ceux qui sont le plus affectés par
la pression intra-utérine. De plus, ce sont ceux qui sont le plus statistiquement
significatifs dans les travaux de Sorbe and Dahlgren [1983].
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FIGURE 7.9. — Diametres mesurés au cours de la simulation.

La déformation de la téte est visible sur la figure 7.10. Nous avons reporté
les changements de diametre dans le tableau 7.2 avec les résultats de Sorbe and
Dahlgren [1983] et ceux de Lapeer and Prager [2001]. Nous pouvons voir que nous
sommes dans le méme ordre de grandeur que les résultats de Lapeer sauf pour le
SOB pour laquelle la variation est plus importante dans notre modele. On peut
noter une similitude des résultats malgré le fait que Lapeer utilise un modele ani-
sotropique pour les os du crane et hyperélastique pour les les fontanelles et sutures.
On remarque aussi un chevauchement des os pariétaux, phénomene classique lors
de la déformation de la téte feetale pendant ’accouchement [Schaal, 2007].

’ ‘ Sorbe 1983 ‘ Lapeer 2001 ‘ Bailet 2013 ‘

Measures ) var. ) var. 5 var.
MaV 140.5 +1.90 | 129.3 +1.43 | 124.6 +1.29
OorV 126.9 +2.20 | 119.3 +1.24 | 1109 +1.13
SOB 1171 -1.70 | 88.7 -2.52 | 1074 -3.57

Tab. 7.2. — Diametres de la téte foetale (¢) et ses variations (var.).
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F1GURE 7.10. — Déformations de la téte feetale subissant la pression intra-utérine et
le contact avec le col de I'utérus.

7.4 Intégration dans la plateforme CamiTK

CamiTK est une plateforme logicielle ouverte, libre et multi-plateforme visant
au prototypage rapide d’application médicale [Fouard et al., 2012]. 1l permet de
manipuler des images ou des maillages et d’intégrer sur une méme plateforme dif-
férents outils provenant de différents domaines propres aux GMCAO tels que la
visualisation, le traitement d’image ou la navigation. Cette agglomération d’outils
et d’algorithmes permet de faciliter I'intégration de nouveaux algorithmes en réuti-
lisant ceux déja présent sur la plateforme.

Les codes de calculs développés dans cette these ont été ajoutés dans CamiTK
sous forme d’une extension. Ceci nous a permis de réutiliser les outils de manipu-
lation de maillage et de visualisation déja présents dans le logiciel et d’y ajouter
la capacité de lancer des simulations biomécaniques directement depuis le logiciel
(voir figure 7.11).

En plus du modele de coque et de la contrainte de volume présenté dans ce
manuscrit, notre bibliotheque permet de créer d’autre types de modeles :

— masses-ressorts,

— éléments finis solides (tétraedres et hexaedres) avec différents modeles :

linéaire, co-rotationnel, Saint-Venant et Neo-Hookéen,

— différents types de chargements et contraintes.

En plus de cette librairie, nous avons développé un plugin pour le framework
MML (Markup Modeling Language) de CamiTK [Deram, 2012] qui est en en-
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SH4A sm

Explorateur
des modéles

Paramétres des
modeles

Fenétre de visualisation (vtk)

F1GURE 7.11. — Interface graphique de CamiTK. On peut voir ici la configuration
pour la simulation de la pression intra-utérine sur la téte foetale.

vironnement générique permettant la comparaison et la validation de modele. Ce
framework est basé sur la technologie XML pour la description des objets physiques,
des chargements et conditions limites.

En terme de développement, nous avons aussi ajouté différentes fonctionnalités
et algorithmes a la plate-forme CamiTK qui ont été nécessaires pour mener nos
expérimentations. Ainsi, nous avons développé entre autres la sélection multiple de
neeuds et d’éléments sur les maillages, la gestion du format de fichier msh et des
données associées aux éléments et noeuds d’un maillage a des fins de visualisation.
Tous ces développements sont disponibles dans la derniere version de la plate-forme
CamiTK (version 3.4, http://camitk.imag.fr/changelog.php).

7.5 Conclusion

Nous avons vu dans ce chapitre la mise en ceuvre du modele de coque CST-DKT
avec la contrainte de volume développée au chapitres 3 et 6 que nous avons testé
notre modele avec divers types de conditions de chargement. Nous avons mis en
évidence un gain en temps avec le calcul sur GPU par rapport a celui sur CPU. Ce-
pendant, comme nous avons effectué nos tests sur une carte graphique comportant
peu de coeurs et en double précision, le gain reste assez modeste. Nous espérons
des gains plus significatifs avec des cartes graphiques plus récentes. Le gain sera
d’autant plus important que notre algorithme garantit une nombre de transactions
mémoire minimal. Dans ces différentes situations le modele restitue un bon com-
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portement de membrane et de flexion et lorsqu’il subit des grands déplacements.
Le modele a été testé sur une situation médicale bien documentée qui est la pres-
sion intra-utérine exercée sur la téte foetale. Dans ce cas, notre modele donne des
résultats tres proches de la littérature. Nous avons mis en place une configuration
de modélisation de la descente foetale qui pourra étre utilisée en conjugaison avec le
simulateur haptique BirthSim. Enfin, nos travaux sont disponibles sur la plateforme
CamiTK, un outil de développement ouvert pour le GMCAO.
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CHAPITRE 8

CONCLUSION ET PERSPECTIVES

La vraie science est une ignorance qui se
sait.

Montaigne

8.1 Conclusion générale

Ce travail de recherche a permis la mise en place d’'un modele de 'unité utéro-
faetale et en particulier de la téte foetale. Le modele de la téte foetale que nous
avons proposé est basé sur un modele éléments finis de coque utilisant 1’élément
CST-DKT avec un contrainte globale de volume et pour lequel nous avons proposé
une formulation co-rotationnelle et une implémentation GPU. Au niveau de la téte
feetale, contrairement au modeles existants, notre modele permet de prendre en
compte la matiere intra-cranienne grace a la contrainte de volume. De plus, la
configuration simplifiée de I'unité utéro-feetale proposée permet une utilisation en
temps interactif destiné a terme a étre utilisée avec 'interface haptique BirthSim.

Dans la premiere partie de ce manuscrit, nous avons proposé un état de 'art
couvrant a la fois le champ d’application médical de notre travail et celui de la
modélisation des tissus mous. Ainsi, dans le chapitre 2 nous avons réalisé une étude
de 'anatomie obstétricale et de la physiologie de I'accouchement qui nous a permis
de déterminer une hiérarchie de I'importance des organes et structures a prendre
en compte pour une simulation numérique.

Nous avons proposé ensuite dans le chapitre 3 un état de 'art de la modélisation
physique des objets déformables et en particulier des tissus mous. Cet état de I’art
a permis de mettre en relief la dualité entre les techniques de modélisation discretes
et continues au niveau des performances et du temps de calcul. Etant donné le
domaine d’application de notre simulation qui nécessite de la précision et de pouvoir
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paramétrer notre modele avec des grandeurs physiques, nous nous sommes tournés
vers les méthodes continues et en particulier la MEF.

La derniere partie de I’état de l'art (chapitre 4) concernent les travaux de
modélisation des organes pelviens, de la dynamique pelvienne et des simulateurs
d’accouchements existants. Cette partie nous a permis de mettre en évidence les
carences des modeles existants et de constater qu’il n’existe pas actuellement de
simulation biomécanique interactive de 1’accouchement.

La seconde partie de ce manuscrit a été consacrée a notre modele de téte foetale
et a la mise en place d’une configuration de simulation adaptée & un usage interactif
avec le simulateur haptique BirthSim en utilisant I’étude bibliographique de la partie
précédente. Dans le chapitre 5, nous avons présenté un modele biomécanique de
téte foetale basée sur I’élément de coque CST-DKT dont nous avons proposé une
formulation co-rotationnelle pour prendre en compte les non-linéarités géométriques
dues au grand déplacements. Contrairement aux travaux précédents, nous avons pris
en compte la matiere intra-cranienne de maniere implicite grace a une contrainte
de volume qui maintient le volume intra-cranien constant lors de la simulation.

Dans le chapitre 6, nous avons proposé une implémentation sur GPU Nvidia de
notre modele de coque basée sur une approche par élément avec coloriage de graphe.
Afin d’améliorer le temps de calcul, nous avons mis en place une réorganisation des
données en mémoire qui, moyennant un augmentation de la mémoire utilisée, nous
a permis de garantir un nombre minimal de transactions mémoire et ainsi d’utiliser
au maximum les capacités de lecture concurrentes du GPU.

Enfin, dans le chapitre 7 nous avons présenter diverses simulations afin de
montrer le comportement de notre modele de coque avec différentes conditions de
chargement. Nous avons ensuite simuler un scénario ou la pression intra-utérine
est appliquée sur la téte foetale. Nous avons choisi ce scénario car il existe dans la
littérature des données in-vivo et de simulations permettant de comparer nos résul-
tats et de valider notre modele de téte foetale. Par extension, notre modele pourra
aussi étre utilisé pour des applications en informatique graphique pour simuler des
objets volumétriques incompressibles avec un temps de calcul réduit par rapport
aux méthodes prenant en compte U'intérieur des objets. Dans de cas, nous devrons
proposer des comparaisons avec les autres types de modeles existants comme les
éléments finis 3D et les masses-ressorts pour étudier la précision et la rapidité de
notre modeles par rapports a ceux-ci.

Pour répondre a la problématique d’un modele biomécanique précis et utilisable
en temps interactif, nous avons donc agit sur plusieurs fronts :

— nous avons repéré la structure essentielle qui peut potentiellement subir le

plus de dommages : le téte foetale.

— Nous en avons proposer un modele original.

— Nous avons proposer une implémentation GPU de ce modele.

— Nous avons testé ce modele sur un cas documenté pour le valider.
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8.2 Perspectives

Les perspectives de notre travail concernent principalement ’amélioration du
modele biomécanique et a plus long terme, le couplage avec linterface haptique
BirthSim.

8.2.1 Modéles et Simulations

Dans le travail que nous avons présenter, la plupart des développements concernent
la téte foetale. Nous avons en place une configuration pour modéliser la descente
faetale. La prochaine étape de ce travail est de développer une méthode de collision
efficace entre le téte foetale et le col de I'utérus en tirant parti du fait que les deux
structures sont en contact permanent et que nous connaissons a priori la direction
de descente. Une fois cette méthode mise en place nous pourrons proposer une simu-
lation complete de la descente faetale avec différents scénarios de placement initial
de la téte foctale.

Au niveau de 'information a 'utilisateur, il serait ensuite intéressant de pouvoir
déterminer des seuils sur des mesures physiques (tel que le stress de Von-Mises)
permettant de connaitre le moment ou la téte foetale peut potentiellement subir des
dommages importants.

Le modele pourrait étre complexifier en y ajoutant des structures pelviennes
tels que le plancher pelviens qui joue un role non négligeable lors de la descente
feetale. Le plancher pelvien étant un ensemble de fibre musculaire constituant une
structure fine, on pourrait réutiliser notre modele de coque en I’étendant pour qu’il
puisse avoir un comportement anisotropique et lui ajouter une composante active
pour le tonus musculaire.

Enfin, pour étudier des cas spécifiques, les différents organes modélisés pour-
raient provenir de segmentation d’images IRM de femme enceinte. Ainsi, le simula-
teur pourrait proposer des simulations patient-spécifique de la descente foetale.

8.2.2 Couplage avec le dispositif haptique BirthSim

A plus long terme, nous considérerons le couplage avec linterface haptique
BirthSim. Le logiciel de simulation prendra en entrée la position initiale de la téte
foetale et commencera la simulation avec les contractions utérines modélisées par une
force uniaxiale sur la téte foetale. L’information de position de celle-ci sera envoyée
au simulateur haptique qui en retour enverra les informations de tractions et les
autres données induites par Uinteraction avec 1'utilisateur (par exemple la position
des forceps). Pendant la simulation, un observateur devra aussi étre dans la capacité
de modifier les parametres de la simulation tels que 'amplitude des contractions.
Le retour visuel devra quant a lui permettre de visualiser les efforts subis par les
différents tissus. Le résumé des interactions est proposé dans la figure 8.1.
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Scénario de la simulation :
- positions initiales des organes
- forces et fréquences des contractions

Forces appliquées sur la téte, positions des forceps.

Modifications des parameétres
de la simulation :

- intensités des contractions
- tensions musculaires

Positions de la téte foetale

Rendu visuel des tissus et

Intéraction avec des efforts qu'ils subissent.

I'interface haptique.

Utilisateur

FI1GURE 8.1. — Couplage de la simulation d’accouchement avec le dispositif haptique
BirthSim.

Enfin, le simulateur devra également proposer différents scénarios d’accouche-
ments (instrumentés ou non) en vue d’enrichir l’expérience utilisateur et de lui
fournir un vaste éventail de situations.

Un outil de simulation complet, fournissant a la fois des informations qualita-
tives grace a l'interface haptique et quantitatives grace a une simulation précise et
rapide de la descente foetale serait un outil précieux dans la formation des futurs
obstétriciens. Ils auraient ainsi la possibilité de pratiquer sur une grande variété de
cas de et de procédures cliniques avec une expérience proche de la réalité. Le forma-
teur pourrait quant a lui apprécier plus précisément la qualité du geste obstétrical
de 'apprenant. Dans ce manuscrit, nous avons poser les premiers jalons numériques
permettant la réalisation prochaine de ce simulateur.

En sus de son utilisation dans un simulateur d’apprentissage obstétrique, un
modele numérique complet et patient-spécifique de la descente foetale constituerait
a terme un outil d’aide a la décision médicale précieux pour détecter en amont
les complications qui seraient susceptibles d’apparaitre lors de d’un accouchement.
Ainsi le praticien serait en mesure d’adapter son action en prenant compte les
résultats de la simulations.
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Modeles biomécaniques pour la simulation interactive de ’accouche-
ment

Résumé
La formation aux gestes en obstétrique réalisée directement aupres du patient pose des problemes éthiques
et médico-légaux. C’est pourquoi une grande partie de cette formation repose sur I'observation in-situ. Cette
approche ne permet pas de prendre en charge 1’ensemble des dimensions nécessaires a la formation telles que
I'extraction instrumentale, 1'acquisition d’un niveau de dextérité suffisant ou encore la capacité de prise de
décision face & une situation a risque. Les systemes d’entrainement par simulation constituent une réponse a ce
probleme de formation. Toutefois, les simulateurs haptiques actuels ne permettent qu’une évaluation qualitative
du geste obstétrique et ne fournissent pas d’informations quantitatives sur les efforts subis par les différents
organes pelviens. Ces informations quantitatives ne sont accessibles que par des simulation biomécaniques de la
descente foetale. Par contre, pour pouvoir étre utilisées conjointement avec un simulateur haptique dans un but
d’apprentissage, ces simulations doivent étre interactives. Dans ce manuscrit, nous proposons tout d’abord un
état de D'art des différents modeles biomécaniques existants permettant de modéliser les organes pelviens et la
descente foetale. Apres avoir identifié la téte feetale comme la structure la plus susceptible de subir des dommages
importants lors de ’accouchement, nous présentons un modele de la téte faetale basé sur des éléments finis de
coque CST-DKT que nous étendons avec un formulation co-rotationelle et une contrainte de volume permettant
de prendre en compte la matiere intra-cranienne. Une implémentation GPU de ce modele est proposée pour
permettre des simulations interactives. Ce modele est validé sur une simulation de la pression intra-utérine subie
par la téte feetale lors de la deuxieme phase de I'accouchement. Enfin, nous proposons une ébauche de modele
complet pour la simulation interactive de la descente foetale.

Mots-clefs accouchement, apprentissage, biomécanique, simulation, modéles déformables

Biomechanical models for interactive simulation of childbirth
Abstract

Practical training in obstetrics can raise ethical and legal issues when it is performed directly on a patient.
Therefore, a large part of the pratical formation to gestures in obstetrics rely on in-situ observations and
practice by trials and errors. This approach doesn’t allow to take in count all the aspects of the practice such
as instrumental extraction, acquisition of a high level of dexterity or decision making capabilities in face of a
risky situation. Simulation based training systems can address some of these issues. However, today’s haptic
simulators only allow a qualitative evaluation of obstetric gestures and don’t provide quantitative informations
about the stress undergone by the pelvic organs and the fetus. These kind of informations can be delivered by
biomechanical simulations. But to be able to work in conjunction with haptic devices, these simulations have
to be in real time. In this manuscript, we first propose a state of the art of the different biomechanical models
used to simulate pelvic organs and the fetal descent. After having identified the fetal head as the most sensitive
structure to model, we present a shell finite element based biomecanical model of the fetal head, extended with
a co-rotational formulation and a volume constraint allowing to take in count the intra-cranial matter. A GPU
implementation of this model is presented to allow interactive simulations. Then, we validate our model with
a simulation of the fetal head undergoing the intra-uterine pressure during the second phase of the delivery.
Finally, we expose a sketch of a complete model with a pelvis and a pelvic floor for future work.

Keywords childbirth, learning, biomechanics, simulation, deformable models



