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RESUME. Les lois de comportements hyperélastiques anisotropes sont souvent utilisées pour
déterminer les déformations et les contraintes au sein des tissus biologiques comme les
ligaments, les tendons ou les parois artérielles. Dans cet article, on présente
l’implémentation éléments finis du modéle HGO dans le code de calcul FER. Trois exemples
numériques sont étudiés : traction uniaxiale homogene pour laquelle une solution analytique
est disponible ; traction uniaxiale simple soulignant le caractére non isotrope de la loi de
comportement (rétrécissement et gonflement de la section de [’échantillon dans deux
directions perpendiculaires) ; contact et impact main-tissu biologique dans le cadre d’une
application avec un mannequin virtuel.

ABSTRACT. Anisotropic hyperelastic constitutive laws are often used to determine strain and
stress in biological soft tissues such as ligaments, tendons or arterial walls. In this paper, the
implementation of the HGO model in the finite element code FER is presented. Three
numerical examples are studied: homogeneous uniaxial temsion test where analytical
solutions are available; uniaxial tension test highlighting the anisotropic behavior
(contracting and swelling of the section in two perpendicular directions); contact and impact
between hand and soft biological tissues in the framework of application using a virtual
mannequin generator.
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1. Introduction

Pour déterminer les déformations et les contraintes au sein de tissus biologiques
tels que les ligaments, les tendons ou les parois artérielles, les lois de comportements
hyperélastiques anisotropes sont souvent utilisées dans le cadre de la méthode des
éléments finis (Weiss et al., 1996). Les densités d’énergie les plus utilisées
impliquent des lois puissance ou exponentielles (Fung et al., 1979 ; Holzapfel et al.,
2000 ; Schroder et al., 2005). Comme il est admis que 1’anisotropie est due aux
fibres de collagéne (Gasser et al., 2006), alors que la matrice se comporte de
maniére isotrope, la densité d’énergie comporte généralement une partie isotrope et
une partie anisotrope (Weiss et al., 1996). Chaque densité anisotrope fait référence a
une famille de fibres représentant une direction privilégiée du matériau. Dans la loi
HGO proposée par (Holzapfel et al, 2000), deux densités anisotropes,
correspondant a deux familles de fibres distinctes, sont superposées. Dans cet article,
on présente I’implémentation éléments finis du modéle HGO dans le code de calcul
FER (FER, 2009). L’implémentation a été réalisée en utilisant une approche
lagrangienne totale (Bathe, 1982). Dans les applications nécessitant une interaction
avec le milieu environnant, le contact a été traité par la méthode du bi-potentiel (De
Saxcé et al., 1991, 1998).

Trois exemples numériques ont été étudiés. Le premier concerne ’essai de
traction uniaxiale homogéne utilisé pour identifier les propriétés mécaniques de
bandes de tissus artériels (Holzapfel, 2006 ; Balzani et al., 2006). Les déformations
associées a cet essai étant homogenes, il est possible de calculer analytiquement la
solution. Grace a un changement d’inconnue approprié, les équations d’équilibre se
réduisent a une équation polynomiale de degré 3 que 1’on résout algébriquement par
les formules de Cardan (Peyraut ef al., 2009). Les résultats numériques montrent une
parfaite concordance avec la solution analytique. On retrouve en particulier la valeur
de I’angle critique entre les fibres de collagene et la direction circonférentielle (Guo
et al., 20006).

Le deuxieme exemple traite de la traction uniaxiale simple. Les déformations ont
cette fois-ci un caractére non homogéne. Les résultats sont similaires a ceux obtenus
dans (Gasser ef al.,, 2006) et soulignent le caractére non isotrope de la loi de
comportement. On observe en effet un rétrécissement de la section de 1’échantillon
dans une direction et un gonflement dans la direction perpendiculaire, ce qui est
typique d’un comportement anisotrope.

Le troisieme exemple porte sur le contact entre une main et un tissu biologique
afin de modéliser I’interaction de la main avec le milieu qui I’environne. Cet
exemple est représentatif de situations rencontrées dans les simulateurs chirurgicaux
de gestes opératoires, dans lesquels des parties du corps humain, comme les mains
du praticien, interagissent avec des objets rigides, comme les instruments
chirurgicaux, ou avec des tissus biologiques représentant les organes du patient
virtuel (Talbi, 2008). Pour cet exemple, la représentation géométrique de la main a
été extraite du mannequin virtuel MANERCOS (Gomes et al., 1999).



Implémentation éléments finis du modele HGO 443

2. Hyperélasticité anisotrope

Les densités d’énergie les plus utilisées en hyperélasticité anisotrope impliquent
des lois puissance (Schroder et al., 2005) ou des lois exponentielles (Fung et al.,
1979 ; Holzapfel et al., 2000). 11 est généralement admis que I’anisotropie est due
aux fibres de collagéne (Gasser et al., 2006) alors que la matrice se comporte de
maniére isotrope. C’est la raison pour laquelle la densité d’énergie W est séparée en
une partie isotrope et une partie anisotrope (Weiss et al., 1996) :

n
W=Wisot Z W, [1]
a=l1

Chaque densité anisotrope W&, . fait référence a une direction privilégiée du

matériau. Pour modéliser les ligaments ou les tendons, le nombre de famille de fibres
n est égal a 1. Il est égal a 2 pour représenter le comportement des parois artérielles.
Dans la loi HGO proposée par (Holzapfel et al., 2000), deux densités anisotropes
sont superposées avec deux directions privilégiées a' et a’ correspondant a deux
familles de fibres distinctes :

al= {cos(,B), sin(f), O}T . al= {cos(,B), —sin(f), O}T [2]

ou [ représente 1’angle entre les fibres de collagéne et la direction circonférentielle
sur des tissus extraits d’aorte abdominale humaine (figure 1). Dans la suite, on notera
en abrégé c, s et ¢ le cosinus, le sinus et la tangente de ’angle £.

%

Figure 1. Angle

Les lois hyperélastiques anisotropes incluent les trois invariants classiques 1, I, et I;
de la matrice de dilation C ainsi que deux invariants additionnels J f‘ et J g’ liés a

I’anisotropie des tissus et définis en fonction du tenseur structurel M* (Spencer, 1987) :

I, =tr(C), I, = tr(cof(C)), I;=det(C), Jj¢=tr(CM?), j¢= tr(C2 M) [3]

Le tenseur structurel M?, qui représente l’isotropie transverse, est relié a la
direction préférentielle des fibres a :



444  European Journal of Computational Mechanics. Volume 19 — No. 4/2010

(M§%=QCm%=Maj [4]

Dans le cas du modele HGO, ce tenseur s’écrit, en tenant compte de [2] :

2

¢ es 0 cc —ces 0
M =lces 52 0] 5 MA=|-es s2 0 [5]
0 0 0 0 0 0

Classiquement, le second tenseur des contraintes de Piola-Kirchhoff S dérive de
la densité W :

_ow _,ow

s=""
oE oC

[6]

ou E et C représentent respectivement les tenseurs de déformations de Green-
Lagrange et de Cauchy-Green a droite :

1 T. Ju
E=—(C-T1);C=FF; F=1+— 7
z( ) X 7]

F étant le gradient de la transformation, u le déplacement, I le tenseur unité et X les
coordonnées lagrangiennes. Afin de distinguer la partie déviatorique des contraintes
de la partie sphérique, qui correspond a une dilatation pure, il est classique d’utiliser
la décomposition suivante (Weiss et al., 1996) :

F=Fy F ;FVOIZJI/SI ;FZJ_I/?’F [8]

ou J représente le déterminant de la matrice jacobienne de la déformation :

J = det(F) [9]

On a alors de maniére évidente :

det(Fyor)=J ; det(F)=1 [10]

Le terme F,,, contribue donc seul au changement de volume. On en déduit la
décomposition suivante pour le tenseur des déformations de Cauchy-Green a droite :

C=F F=,723¢C [11]
Les invariants réduits associés 2 C se déduisent de ceux de C par :

_ -3 _ -2/3  _ _ — _
n=nis? =P ga e g3 - e [12]
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Le modéle HGO utilise la formulation en invariants réduits avec la densité
d’énergie W définie par :

W=W(1,74)+U) [13]
k
U(J)=E(J—l)2 [14]
— _ 2 _
W, T8) = Wiso ID+ W ani (J§) [15]
a=l1
Wiso(ID =c1(I1-3) [16]
JG<1: Wani(J§)=0 [17]
JI2 T W i () = | expl ko (79-1)° |1 [18]
4 ani\J 4 2k2 4

Le terme W (], J%) représente la composante déviatorique qui est découplée du

terme de dilatation représenté par U(J). La contribution isotrope Wj, est de type néo-
hookéen alors que la contribution anisotrope W, est de type exponentiel. Cette

derniere ne dépend que du quatriéme invariant. Comme Jj représente le carré de

I’allongement dans la direction a, et que la densité est nulle lorsque J§ est plus petit

que 1, le modele HGO prend en compte le fait que les fibres ne travaillent pas en
compression. Les paramétres matériels ¢;, k; et k, ont été choisis comme dans
(Balzani et al., 2006), de maniére a ajuster le modele avec des données
expérimentales : ¢;=10.2069 kPa; k;=0.0017 kPa; k,=882.847. On supposera
que ces parametres ne dépendent pas de la direction a des fibres, définie par [2], ce
qui est légitime car les propriétés des fibres sont indépendantes de leur orientation.
En pratique, le terme de dilatation U(J) peut étre considéré comme une contrainte de
pénalité, inclus dans le modéle ¢éléments finis pour tenir compte de
I’incompressibilité du matériau. Le paramétre k a été choisi égal a 10°. On rappelle
enfin, qu’en dérivant W a partir de [6] et en introduisant la matrice des cofacteurs de
C, Cof(C) = det(C)C™", on obtient classiquement (Schroder et al., 2005) :

ow _ oW ow ow 1 oW _ 2
S=2| —I+—I(I-C)+ —cof[C)]+ — M2 + —— M2
s (e Ry

+a—W(CM“1+M“1C)+a—W(CM“2+M“2Cj [19]
ajg 8J52
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Pour le cas particulier qui nous intéresse, 1’expression générale [19] se réduit a :

1
s=2| W1 r I corc)+ 27 ma' 4+ I ppa?

— [20]
o1, 013 aJi ajf

ou les dérivées premicres de la densité d’énergie par rapport aux invariants se
calculent a partir de [13]-[18] :

ow —13
W _ 21
a1 1 [21]
oW 1| - 2 _ dWa| UW
ey & gy e | L [22]
013 313 a=l” " dJ4 2J

-13d .
W _ V3 W ani [23]
dJ¢ dJjg
U'(J)=k(/-1) [24]
AW gni - _
— =1 (J3-D eXp(kz (JZ—I)ZJH 9 [25]
dJy

La fonction de Heaviside H a été introduite dans [25] pour prendre en compte le
fait que la contribution anisotrope de la densité HGO est nulle lorsque le matériau
est en compression dans la direction des fibres.

Les contraintes de Cauchy @ se déduisent de S par la relation classique :
1
&=—FSF’ [26]
J
Afin de mettre en évidence la séparation entre la partie sphérique et la partie

déviatorique des contraintes, on introduit I’opérateur déviatorique dev (Weiss et al.,
1996) :

6= U'(J)1+§dev{F%FT} s dev| |=] ]—%(trace[ )1 [27]

Le premier terme de [27] correspond a la partie sphérique des contraintes,
associée a la dilatation, et le second terme correspond a la partie déviatorique. En
utilisant [8], [11] et [15]-[18], il résulte finalement de [27] que :



Implémentation éléments finis du modeéle HGO 447

. -1
G=U N 1+2753| ¢ B=Lip|+ W ani| pol@pyl- L4y
3 dji 3

=2
+—dW_f12"i Fal®Fa2-Z4] [28]

ot B=FF" représente le tenseur des déformations de Cauchy-Green & gauche. Les
contraintes [20], ainsi que les dérivées premicres [21]-[25], seront utilisées pour le
calcul des modules tangents. Ces modules sont nécessaires a I’implémentation des
modeles hyperélastiques dans une formulation éléments finis lagrangienne totale.
L’implémentation du modele HGO fait I’objet de la section 3.

3. Implémentation éléments finis du modele HGO

Le mod¢le HGO a été implémenté dans le code de calcul aux éléments finis FER
en formulation lagrangienne totale (Bathe, 1982). La programmation a été réalisée
en C++, avec une approche orientée objet (Feng ef al., 2002). En raison des grands
déplacements et des grandes rotations hyperélastiques, le tenseur des déformations
de Green-Lagrange E est adopté pour décrire la relation non linéaire entre les
déformations et les déplacements nodaux u :

E= [BL +%BNL (u)Ju [29]

ou B et By (u) sont les matrices qui relient respectivement la partie linéaire et la
partie non linéaire des déformations aux déplacements nodaux. On en déduit la
forme incrémentale de la relation entre les déformations et les déplacements :

OE = (B.+ By (u)) du [30]

I1 résulte par ailleurs de [6] et [30] que I’incrément de contrainte 8S s’exprime en
fonction de I’incrément de déformations SE par :
2
ss=aa—V2V:5E=D:5E=D:(BL+BNL(u))5u 31]
E

Les modules tangents D utilisés dans la linéarisation [31] de la loi de
comportement s’expriment classiquement a I’aide des dérivées premicres et secondes
de la densité d’énergie par (Schroder et al., 2005) :
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2

oW
Dijkl=4l—

3103 (é‘,-j Cof (C)yy+ Cof(C)ij)

2w ( W (el el e
+ Cof @ Cof ©) J+ 15 (' cii -z 1)
313913 i AT 3 Gy b i G
Dy g2 ity

aJ07) 7 aJ300% 7

9’

1 1
+—(C0f(C)-~Ma + M2 Cof (C) )
8]38J1 ikl ij )

Q%W

+ 2
3138J4

(Cof(C)ij M3+ MY Cof (C) ,dj] 132]

Les dérivées secondes de W se calculent a partir de [21]-[25] :

2w 1 —4/3
L [33]
811 813 3 1°3
_ 2 _ 4 2 2
Yol + £ g5 S|y § gy e
82W _ a=1 d]ﬁ a=1 dzJZ
913013 913
LU -U'W) [34]
413
W 13| dWani o d*Wani
7 - ity 74 ani [35]
dr30¢ 3 dj4 d* 74
2 2 .
aaW a 213_2/3% [36]
9408 >4
U'(J)=k [37]
deani - 2 - 2
?=k1 1+2k2(JZ_1) €Xp| kz(Ji—l) H(JZ) [38]
d Jq
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ou H représente a nouveau la fonction de Heaviside, introduite pour prendre en
compte le fait que la contribution anisotrope de la densité HGO est nulle lorsque le
matériau est en compression dans la direction des fibres.

En utilisant de maniére classique le principe des déplacements virtuels, les
travaux virtuels oW sont donnés par :

oW = Sul Mii + duT Aii + . SET Sdvy — duT Fey — SuTR=0 [39]

ol M est la matrice de masse, A la matrice d’amortissement, i et u 1’accélération
et la vitesse, ¥, le volume en configuration initiale, F. le vecteur des forces
extérieures et R le vecteur des réactions de contact. L’amortissement implémenté
dans FER est de type Rayleigh, c’est-a-dire que A est une combinaison linéaire des
matrices de masse et de raideur. En substituant [30] dans [39], on obtient :

oW = duT (Mii + A+ [ (B, +By ()1 SaV ~ Foy - R) =0 [40]

On introduit le vecteur des forces internes F;, :

Fint = JVO (BL+BNL(U))T S dVO [41]

Et puisque du est arbitraire, on déduit de [40] que :
Mii + Au + Fint ~ Fext —-R =0 [42]

Les conditions initiales associée a I’équation dynamique [42] sont données par :

u=u;;u=u, [43]

Une méthode standard pour intégrer temporellement 1’équation dynamique [42]
entre deux instants ¢ et #+A¢ consiste a utiliser 1’algorithme explicite :

u A = A2 M (Féxt -FL + RH'At) +2u/ —u! ™A [44]

Pour réaliser I’intégration numérique en distinguant les contributions sphérique et
déviatorique des contraintes, il est possible d’utiliser des éléments de type QI1PO
(Scovazzi et al., 2008). Cependant, dans la version actuelle de FER, I’intégration des
forces internes est effectuée de la méme maniére pour les parties sphérique et
déviatorique en utilisant 27 points de Gauss pour les éléments hexaédriques et
1 point de Gauss pour les éléments tétraédriques.

Il est & noter que les réactions de contact R sont calculées avec la méthode du bi-
potentiel dans un systéme réduit ne concernant que les nceuds de contact. On aboutit
alors a une équation implicite que 1’on résout par un algorithme d’Uzawa, avec une
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phase de prédiction et une phase de correction. Le point-clé de la méthode est que la
correction peut étre calculée analytiquement en prenant en compte les trois états
possibles de contact (contact adhérent, contact avec glissement et séparation). Pour plus
de détails sur la méthode du bipotentiel, le lecteur intéressé pourra se référer a (De
Saxcé et al., 1991 et 1998) ainsi qu’a (Feng, 1995 et 1998). L’ensemble de la démarche
présentée dans ce paragraphe (formulation lagrangienne totale, méthode du bipotentiel
pour séparer les non-linéarités matérielles hyperélastiques des non-linéarités locales de
contact, algorithme explicite pour I’intégration temporelle) a été implémenté dans le
code de calcul aux éléments finis FER (FER, 2009). La démarche est valable aussi bien
en 2D qu’en 3D. Elle est illustrée en section 4 par trois exemples numériques, en quasi
statique pour les deux premiers, et en dynamique explicite pour le troisiéme.

4. Exemples numériques
4.1. Traction uniaxiale homogéne

On considere le modéle HGO dans le cadre d’un essai quasi statique de traction
uniaxiale homogene (figure 2). Ce test est habituellement utilisé pour identifier les

propriétés mécaniques de bandes de tissus artériels (Holzapfel, 2006 ; Balzani et al.,
2006).

o2

A A
1 X3A 1
b o
>
X1 X2

SO0 T o

ﬂ] ﬂl

Figure 2. Essai de traction uniaxiale homogene

Comme les déformations associées a cet essai sont homogeénes, il est possible de
calculer analytiquement les déformations principales A, 4, et A; (Peyraut et al.,
2009). Le principe consiste a résoudre les équations d’équilibre a I’aide des formules
de Cardan. Ces équations s’expriment en effet sous la forme d’une équation cubique
a condition d’utiliser le quatriéme invariant comme parameétre. La solution dépend
alors d’une discussion portant sur plusieurs critéres : tissu comprimé ou en tension
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dans la direction des fibres (J, <l ou Js>1); signe du discriminant A;= 4/4-
J£1(27¢% de I’équation cubique (pour exclure par exemple les solutions non
physiques associées a des racines complexes) ; valeur de ’angle £ par rapport a un

angle critique £, égal a Arccos(\/g /3):54.73 (Guo et al., 2006). Les résultats de
cette discussion se synthétisent de la maniére suivante :

Sl J421 .

A= J%zcos(ﬁ)c_l , A= J%zsin(ﬁ)s_l , cos(0) = 2x/§/3cos(05/3) [45]

o= Arccos(— 3\/§A/2) [46]
2k -1/2
A=s52cy 4—3/2{1+lsz(J4—1)exp[kz(J4—1H} [47]
cl
Si J4<1 .

siAj=0et f=f. : il existe une solution unique définie par :
M=~JacY3 [48]

si Ai<0 et = B. : il existe deux solutions distinctes A, et A, définies par :
J4 14 J4 y+4r
Aa=2,|—=cos| = |, Ajp=2,|]— cos 49
P (3] N FE [ 3 j S

5 278
3
4J3

y = Arccos| —¢ [50]

Si A;>0 ou f<f. : il n’existe aucune solution.

Dans le cas ou Jy est inférieur a 1, et que la solution existe, seul le modele néo-
hookéen intervient. La déformation principale A, est alors calculée en fonction de A,
par :

-1/2
da=a" [51]
Ces résultats analytiques s’interprétent de la maniére suivante : pour J,>1 (fibres

en extension), il existe une solution unique définie par [45]-[47] alors que le cas
J4<1 (fibres en compression) est soumis a condition. Ce cas ne peut en effet se
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présenter que si I’angle S est supérieur a I’angle critique £.. La solution est alors soit
unique [48], soit double [49]-[50]. Les deux situations, selon que £ soit ou non
supérieur a ., sont illustrées sur la figure 3 ou la variation de 4, en fonction de J, a
été représentée pour deux angles S différents (= 20° et f= 70°).

Situation 1 (#= 20°): dans cette situation, I’angle [ est inférieur a ’angle
critique £,.. On note que la courbe commence a J;= 1, ce qui montre bien que le cas
Ji<1 ne peut avoir lieu si £ est inférieur a S.. La solution est en extension dans la
direction des fibres (J;>1) et correspond aux formules [45]-[47].

Situation 2 (= 70°): Dans cette situation, 1’angle £ est supérieur a ’angle
critique f.. On note alors que la courbe A, en fonction de J; comporte deux parties.
La premiére (J4;<1) présente la particularité de posséder deux solutions A, pour
chaque valeur de J;. Ces deux solutions distinctes sont définies par [49] et [50]. Elles
se confondent au niveau du point de rebroussement situé¢ approximativement a
J4=~0.85. Ce pont correspond a la solution unique définie par [48]. La deuxi¢me
partie de la courbe (J,>1) correspond a la solution unique définie par [45]-[47].

0.8 0.g 1 1.1 1.2 1.2
ds

Figure 3. Courbe A, —J,

La figure 4 montre I’évolution des déformations principales A, et A; en fonction de
A1 pour un angle £ égal a 70°. Cette évolution a été tracée analytiquement, a 1’aide des
formules [45]-[50], ainsi que numériquement a 1’aide de résultats obtenus avec le code
de calcul FER. On observe une trés bonne correspondance entre les résultats
numériques et les déformations principales calculées analytiquement. On constate
également que 1’évolution est purement isotrope pour A; compris entre 1 et 2.5 puisque
la courbe suit manifestement une évolution donnée par 1’équation [51]. Ce constat
s’explique aisément si on remarque que, lorsque A; est compris entre 1 et 2.5, A, varie
dans le méme temps entre 0.65 et 1. Il suffit alors de se reporter a la courbe de la
figure 3 associée a f= 70° et de noter que, si 4, varie entre 0.65 et 1, J, est plus petit
que 1. Dans ces conditions, le modéle HGO ne prend en compte que la densité néo-
hookéenne (section 2) et le comportement est logiquement purement isotrope.
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14 lZ—anaM\que *
3-analytique *
12| Ao-numerique T
E A _—
3-numerique

04}
0.2

1 15 2 25 3
i

Figure 4. Courbes A, et Az en fonction de A;— = 70°

Le cas étudié étant un essai de traction uniaxiale, la seule composante de
contraintes non nulle est 61;. Cette composante est représentée sur les figures 5 et 6
pour deux angles £ différents (8= 20° et f= 70°). Pour atteindre un niveau de
contrainte identique, de 1’ordre de 100 kPa, on remarque qu’il faut imposer une
déformation environ trois fois supérieure lorsque £ est égal a 70° que lorsque S est
égal a 20°. Cela s’explique par le fait que, plus ’angle £ formé par les fibres avec la
direction de traction se rapproche de 90°, moins les fibres opposent de résistance a la
traction imposée. Le tissu biologique est alors plus souple et, a contrainte égale, la
déformation est logiquement supérieure.

La figure 7 représente un zoom sur la zone de transition anisotrope lorsque £ est
égal a 70°. On note que cette zone est située approximativement a A; égal a 2.5
puisqu’il y a une correspondance parfaite entre les contraintes du modele HGO et les
contraintes du modéle Néo-hookéen lorsque A, est inférieur a 2.5. Ce constat est
cohérent avec les observations déja réalisées a I’aide des courbes reliant les
déformations principales 4, A, et A; entre elles (figure 4).

100

75 A

50 4

o11 [kPa]

25 A

0 T 7

1 1.05 1.1 1.15
A

Figure 5. Contraintes de Cauchy — = 20°
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Figure 7. Contraintes de Cauchy — f# = 70° — zone de transition anisotrope

4.2. Traction uniaxiale simple

On considére le modéle HGO dans le cadre d’un essai quasi statique de traction
uniaxiale simple (figure 8). Dans ce cas, les déformations ne sont pas homogénes.
De ce fait, contrairement a la section précédente, un calcul analytique n’est plus
possible. La déformée numérique correspondant a la traction uniaxiale simple est
présentée sur la figure 9 pour un angle £ égal a 70°. On note un rétrécissement de la
section dans la direction 2 et un gonflement dans la direction 3, ce qui est typique
d’un comportement non isotrope. En effet, a partir d’une valeur seuil de A,
généralement annonciateur de la transition entre la compression et la tension dans la
direction des fibres (cf. section 4.1), A; augmente alors que A, diminue. La transition
s’opere lorsque la prise en compte de la densité anisotrope du modele HGO devient
effective. Ce résultat est conforme aux observations réalisées dans (Gasser et al.,
2006).
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Figure 8. Essai de traction uniaxiale simple

Figure 9. Test de traction uniaxiale simple — calcul numérique avec FER

Il est par ailleurs possible de quantifier la transition isotrope-anisotrope en
remarquant que les déformations peuvent étre considérées comme homogeénes dans
les régions, comme la partic centrale de 1’éprouvette, qui sont suffisamment
¢loignées des zones d’application des conditions aux limites. Dans cette partie, la
valeur de transition entre un comportement purement isotrope et un comportement
orthotrope peut étre calculée analytiquement en combinant I’équation [51], qui
caractérise le comportement isotrope néo-hookéen, avec J;, = 1, qui caractérise la
transition entre un comportement purement isotrope (J;<l) et un comportement
orthotrope (J;>1). On obtient alors 1’équation cubique :

2a - a+s?=0 [52]

Cette équation se factorise facilement puisque que A, = 1 est solution évidente :

(i —1(,11—(\/1+4t2 —1)/2)(,11+(\/1+4t2 +1)/2) =0 [53]
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La troisieme racine étant négative, seules les deux premiéres sont a considérer :
Ai=1; ,11=(\/1+4t2—1)/2 [54]

Comme [51] représente la solution néo-hookéenne et que J, = 1 est I’équation
d’une ellipse, les racines données par [54] représentent les abscisses des intersections
entre ces deux courbes dans le plan (4;,4,). Trois cas différents, correspondant & la
position de I’angle £ par rapport a I’angle critique £, peuvent survenir et sont illustrés
sur les figures 10 a 12. Cela met a nouveau en lumiére le réle crucial joué par I’angle
critique pour I’analyse et la compréhension de la traction simple avec le modele HGO.

-6 -4 -2 0 2 4 6

Figure 10. 8= 10° (</3.)

-6 -4 -2 0 2 4 6

Figure 11. 5= .

Dans cette section, on se place dans le contexte de la figure 12 puisque 1’angle £,
égal a 70°, est supérieur a f.. Il y a donc deux intersections. La premiére est donnée
par la solution triviale A, = 1 et correspond a I’éprouvette non déformée. La seconde
correspond & la transition recherchée et se calcule a partir de [54] :

Jr=W+4r -1)/2=229 [55]
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Figure 12. 8= 80° (>/.)

4.3. Application mannequin virtuel — Contact main-tissu biologique

Dans I’exemple numérique traité dans cette section, on considére une main
entrant en contact avec un échantillon de tissu biologique (figure 13). Il s’agit d’une
situation que I’on rencontre usuellement dans les simulateurs de gestes chirurgicaux
ol les mains du praticien entrent en contact avec les organes du patient (Talbi,
2008). Le tissu est représenté par un bloc parallélépipédique dont le comportement
est donné par le modéle HGO. Nous avons opté pour un comportement élastique
pour la main. Ce choix n’est évidemment pas réaliste, puisque la main est constituée
d’une multitude de tissus organiques au comportement hétérogéne, mais cela
constitue une premicre étape de modélisation, la main étant considérée comme plus
rigide que le tissu qu’elle manipule. Le module d’Young est pris égal a 180 kPa, le
coefficient de Poisson a 0.3 et la masse volumique a 1800 kg/m’.

Les dimensions caractéristiques de la main sont 0.2459 m, 0.1459 m et 0.0820 m
comme indiqué sur la figure 16. Celles du pavé sont représentées sur la figure 13. Le
maillage de la main a été généré a partir d’une représentation triangulaire surfacique de
la peau extraite du mannequin virtuel MANERCOS (Gomes et al., 1999).

Cependant, les représentations surfaciques importées de MANERCOS sont assez
grossiéres (figure 14a) et le maillage volumique qui en résulte présente un nombre
important d’aspérités et d’angles vifs (figure 14b). Ces aspérités étant susceptibles de
créer des problémes d’instabilité numérique lors du calcul de contact, nous avons
procédé a un «nettoyage » préalable de la géométric puis a une reconstruction
surfacique de la main (Chamoret ef al., 2009). Le résultat de cette reconstruction est
présenté sur la figure 15. Cette phase de reconstruction a été réalisée a I’aide du
logiciel commercial ANSYS (ANSYS, 2007) car la version de FER que nous avons
utilisée n’est pas dotée d’interface graphique pour le preprocessing, ce qui rend son
emploi malaisé pour une mise en données géométrique. Le maillage obtenu
comprend 5966 nceuds, 15578 éléments tétraédriques pour la main et 10 947
¢éléments tétraédriques pour le pavé (figure 17).
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Afin de modéliser de maniére réaliste la cinématique de la main d’un praticien au
travail, nous avons supposé que la main impacte le bloc avec une vitesse verticale
initiale v, égale a 1 m/s (figure 13). Le calcul démarre a t = 0 et le temps final est
fixé a t =107 s. La complexité de cette simulation numérique est liée a son caractére
fortement non linéaire. On peut constater des discontinuités en vitesse et
accélération dans le cadre de problemes entrainant des changements brutaux d’état
de contact. A cela viennent s’ajouter les non-linéarités matérielles induites par le
modele HGO. Dans ce contexte, le probleme dynamique est traité par un schéma
explicite mieux adapté au traitement des discontinuités dues au contact. Le choix
d’un schéma explicite nécessite I’identification d’un pas de temps critique afin
d’assurer la stabilité du schéma temporel (Newmark, 1959). Ce pas de temps
critique est lié a la taille des éléments choisis et aux propriétés mécaniques. Une
valeur critique peut étre définie comme le temps nécessaire pour que I’onde de
pression puisse parcourir dans un milieu élastique une longueur caractéristique égale
a la taille du plus petit élément du maillage :

E
At =_|— Lmin [56]
\I 0

ou L, est une longueur caractéristique du plus petit élément du maillage, £ est le
module d'Young et p la masse volumique. L’ordre de grandeur de L, étant de 10° m
pour le maillage de la figure 17, la valeur critique du pas de temps est égal a 10* s.
Pour assurer la stabilité du schéma temporel avec une marge de sécurité, le pas de
temps pour le calcul a été pris dix fois inférieur au pas de temps critique. Le calcul a
donc été réalisé avec un pas de temps de 10 s, sur un PC Dell muni d’un processeur de
type Intel® Xeon® X5365-Quad Core 3 GHz. Il a nécessité 28 mn de temps CPU.

Figure 13. Main impactant un échantillon de tissu biologique
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‘ ‘
b)

Figure 14. a) Représentation surfacique MANERCOS — b) Maillage volumique

Figure 15. a) Reconstruction géométrique de la surface — b) Maillage volumique

Figure 16. Dimensions de la main
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Figure 17. Maillage de la main et du pavé

La figure 18 montre 1’évolution au cours du temps de la contrainte de Von Mises.
Les contraintes prenant naissance dans les zones de contact entre la main et le tissu,
il est possible de suivre la propagation des zones de contact au cours du temps
lorsque ’appui du pouce sur le tissu devient de plus en plus important. Les
déformées sont présentées avec un facteur d’amplification d’échelle égal a 2.
Comme attendu, on constate que les contraintes se propagent d’abord dans la main,
dont le comportement est plus rigide que le tissu biologique, et ensuite dans le tissu.

t=0.001 s

M
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t=0.0045 s

— t=0.0065 s

S N7

t=0.009 s

Figure 18. Contraintes de Von Mises a différents instants de calcul

5. Conclusions

On a présenté dans cet article I’implémentation ¢léments finis du modéle
hyperélastique anisotrope HGO dans le code de calcul universitaire FER.
L’implémentation a été réalisée en utilisant une approche lagrangienne totale.
L’interaction avec le milieu environnant, nécessitant une gestion du contact, a été
traitée par la méthode du bi-potentiel. Pour prendre en compte les phénoménes
d’impact, on utilise un schéma d’intégration explicite. Trois exemples numériques
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ont été étudiés. Les deux premiers concernent des calculs quasi statiques et le
troisiéme un calcul en dynamique explicite :

— traction uniaxiale homogéne pour laquelle une solution analytique est
disponible,

— traction uniaxiale simple soulignant le caractére non isotrope de la loi de
comportement (rétrécissement et gonflement de la section de 1’échantillon dans deux
directions perpendiculaires),

— contact et impact main-tissu biologique dans le cadre d’une application avec
mannequin virtuel.

Le troisieme exemple est représentatif de situations rencontrées dans les
simulateurs chirurgicaux de gestes opératoires. En effet, les mains du praticien
interagissent avec des objets rigides, comme les instruments chirurgicaux, ou avec
des tissus biologiques représentant les organes du patient virtuel. La représentation
géométrique de la main a été extraite du mannequin virtuel MANERCOS. Nous
avons opté pour un comportement élastique pour la main alors que le comportement
des tissus manipulés est représenté par le modele HGO. Ce choix n’est évidemment
pas réaliste, puisque la main est constituée d’une multitude de tissus organiques au
comportement hétérogeéne, mais cela constitue une premiére étape de modélisation,
la main étant considérée comme plus rigide que le tissu qu’elle manipule. Cette
premicére étape avait pour objectif de démontrer la faisabilité d’un calcul numérique
dynamique portant sur une géométrie 3D complexe impliquant des non-linéarités
locales de contact ainsi que des non-linéarités matérielles en hyperélasticité
anisotrope. Il est envisagé de compléter ultérieurement le modele 3D actuel par des
¢léments filaires permettant de modéliser le nombre important de coordinations
articulaires et musculaires nécessaires a la préhension d’objets.

Le travail réalis¢ permet également d’envisager des perspectives hors
applications médicales comme le prototypage virtuel. A plus longue échéance, il
peut aussi ouvrir sur des challenges comme [’utilisation de lois de comportement
mécanique non linéaire anisotrope en réalité virtuelle temps réel.
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