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Introduction générale

Dans le contexte des microtechnologies et désormais des nanotechnologies/nanosciences,
une des applications phares de la microrobotique, qui fascine bon nombre de chercheurs, est la
manipulation des cellules biologiques. La robotique médicale appliquée aux interactions à l’échelle
cellulaire est de ce fait un des secteurs de recherche qui connaît les plus forts développements.
Les avancées technologiques, en particulier celles associées à l’informatique et aux moyens d’ob-
servations (microscope à force atomique), ont permis d’étudier et d’appréhender les phénomènes
physiques présents dans ce monde microscopique. On commence désormais à exploiter et à maî-
triser ces nouvelles connaissances pour agir directement sur les cellules. Il devient ainsi possible
de caractériser le comportement biomécanique de cellules, d’y injecter des solutions intracellu-
laires pour étudier l’action de nouvelles molécules pharmaceutiques et/ou toxicologiques.

Ce travail de doctorat, auquel est associé un transfert technologique, est motivé par une col-
laboration industrielle sur l’assistance en micromanipulation biologique. Les partenaires de ce
projet multidisciplinaire sont l’unité fonctionnelle du laboratoire de biologie de la reproduction
(LBDR) du CHU de la Pitié-Salpêtrière, les hôpitaux de Paris, l’institut PRISME de l’ENSI
de Bourges et le Centre de Recherche en Biologie de Baugy (CERB). Dans ce cadre général, ce
travail de recherche contribuera à la création ou à l’amélioration d’outils robustes de microma-
nipulation et de simulation. Des résultats sont plus précisément attendus dans les domaines de
l’injection intracellulaire qui trouve des applications dans les domaines de la physiologie (cyto-
logie et biologie moléculaire), de la virologie, de la pharmacologie et de la toxicologie, etc.
Si le but premier de ces techniques est de manipuler des cellules biologiques pour réaliser des
injections – dans des cellules issues de techniques de culture (cellules < 100 μm) ; ces injections
intracellulaires permettront d’étudier la réaction de la cellule à de nouvelles molécules pharma-
ceutiques et/ou toxicologiques - dans des cellules humaines de plasticides, de gènes ou, s’il s’agit
d’un ovocyte, d’un spermatozoïde (ICSI) – elles peuvent également servir à la caractérisation
biomécanique des cellules souches. Elles jouent un rôle primordial dans la recherche sur les tu-
meurs par exemple et offriraient plusieurs applications pour la thérapigénique.

Dans ce projet de recherche, nous proposons de développer et de mettre en oeuvre une in-
terface multimodale visuelle et haptique dédiée à la microinjection cellulaire. Ce simulateur de
microinjection assistée par ordinateur aura pour vocation de restituer fidèlement les caracté-
ristiques physiques de l’interaction opérateur-cellule biologique lors d’interventions de microin-
jection virtuelles et réelles dans un environnement tridimensionnel. Sa réalisation nécessitera
le développement d’un banc d’essai, permettant de comparer les résultats des simulations aux
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données de l’expérience, pour valider les outils développés.

Le travail proposé dans ce mémoire de thèse sera donc par nature pluridisciplinaire, à
l’interface de nombreuses disciplines (figure 1) :

– mécanique : il sera fait appel à la mécanique des milieux continus déformables solide et/ou
liquide pour la description du comportement cellulaire et aux méthodes numériques de
résolution des équations aux dérivées partielles afférentes aux modèles mécaniques ;

– informatique : des algorithmes de calcul permettant l’obtention de résultats en temps
réel et des procédures d’analyse d’images seront développées et/ou implémentées ; dans le
cadre de la réalité virtuelle, une attention particulière sera portée aux rendus graphiques ;

– biologie cellulaire ;
– automatique, commande et contrôle.

Figure 1 – Un sujet au carrefour de différentes disciplines.

La première application recherchée de cet outil d’assistance et de simulation réaliste est
à destination des praticiens procédant à des microinjections intracytoplasmiques de spermato-
zoïdes. Il devra leur apporter une aide à l’entraînement, à la mise en oeuvre et à la planification
du geste opératoire.

Nécessité d’une aide à la microinjection intracytoplasmique de spermatozoïde

La microinjection intracytoplasmique de spermatozoïde, dont l’acronyme ICSI est issu de
la langue anglaise (IntraCytoplasmic Sperm Injection), consiste à déposer un spermatozoïde
directement dans le cytoplasme de l’ovocyte humain. Cette technique permet d’augmenter signi-
ficativement le taux de fécondation par rapport à la fécondation in vitro classique (FIV) en cas
d’hypofertilité masculine [37].

Bien que déjà très largement éprouvées dans le milieu biologique depuis 10 ans dans plus de
750 centres au niveau européen, ces techniques souffrent cependant d’un taux de réussite limité
de l’ordre de 29%. Ce faible pourcentage de réussite s’explique par le caractère éprouvant des
tâches réalisées par le technicien lors de séances de manipulation souvent longues, l’oeil rivé sur
l’objectif d’un microscope optique, qui entraînent une diminution de la concentration, une baisse
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de l’acuité visuelle, une diminution de la précision des gestes et l’apparition de tremblements
[133]. Dans ces conditions, le technicien a des difficultés à reproduire avec une haute précision
de contrôle son geste opératoire, c’est-à-dire à maintenir une vitesse d’injection élevée tout en
assurant un positionnement micrométriquee, à partir de la simple visualisation sous microscope
optique.

L’image 2D exploitée par le technicien pour perforer la membrane cytoplasmique, le guider
lors de la phase d’approche et le positionner au point d’injection manque de contraste. Il ap-
paraît ainsi judicieux de lui faire «ressentir» les efforts d’insertion induits par le contact de
l’extrémité de la micropipette d’injection avec la membrane cytoplasmique pour lui permettre
de «contrôler» l’intensité de ces efforts nécessaires au franchissement des barrières ovocytaires
que sont la zone pellucide et la membrane ovocytaire. Ce problème majeur est renforcé par le
fait que l’injection est irréversible et qu’il est impératif de ne pas altérer la viabilité de l’ovocyte.
S’y ajoute également la variabilité des caractéristiques mécaniques des ovocytes qui requiert une
capacité d’adaptation du geste.

Il est à noter que ces contraintes techniques ont une conséquence directe sur le temps, et donc le
coût de formation des nouveaux techniciens. De 12 à 18 mois d’apprentissage sont ainsi requis
pour parvenir une maîtrise parfaite des techniques ICSI.
L’objectif fondamental du simulateur développé sera un outil de formation clinique et éthique car
l’opérateur pourra se former et s’entraîner aux techniques ICSI en développant une gestuelle de
microinjection proche de celle exécutée en réalité avec une meilleure maîtrise. De plus, les nou-
veaux praticiens n’auront pas à s’entraîner sur des ovocytes test provenant d’animaux ou encore
de vieux ovocytes humains. De plus, nous ferons évoluer le simulateur vers d’autres techniques
de manipulation biologiques, à savoir l’indentation mécanique par Microscopie à Force Atomique
(AFM) de cellules adhérentes de type cellules souches embryonnaires (ES) de souris. La nanoin-
dentation AFM de cellules étant une technique très répandue pour l’étude locale des propriétés
mécaniques extracellulaires (barrières membranaires) en vue de tester l’état de maturation de la
cellule.

Organisation du mémoire

Cette étude est décomposée en six chapitres répartis en trois grandes parties :

1. État de l’art de la modélisation et la simulation en biomicromanipulation :

La première partie de cette étude introduit le context médical de cette thèse. Elle per-
met de présenter les notions importantes qui motivent les choix effectués dans la suite du
manuscrit.
Dans le chapitre I, nous décrivons tout d’abord le principe de la technique de fécondation in
vitro par micromanipulation ICSI et l’environnement biologique connexe. Nous détaillons
ensuite les différentes étapes de l’ICSI en insistant sur la problématique du contrôle du
geste d’injection. Par la suite, nous passons en revue les grands champs d’application de la
microrobotique et nous dressons un état de l’art des travaux déjà effectués dans le domaine
de la micro/nanomanipulation biologique. Nous terminerons ce chapitre par un examen
critique des simulateurs existants en réalité virtuelle réalistes.

Nous présentons dans le chapitre II, une étude bibliographique qui décrit la structure de la
cellule en partant de l’architecture cellulaire générale puis en détaillant les composants de
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la cellule, leurs structures internes, leurs dynamiques et de leurs rôles. Par la suite, nous
répertorions et nous illustrons les différents modèles biomécaniquess existants de cellules
biologiques en les classifiant et en dressant la liste de leurs avantages et de leurs inconvé-
nients.
Dans le chapitre III, nous présentons une description non exhaustive des méthodes numé-
riques qui peuvent s’appliquer à la simulation et à la modélisation des déformations de
tissus biologiques en temps réel.

2. Étude de la réponse mécanique d’une cellule biologique : modélisation, implé-
mentation, simulation et validation expérimentale :

La deuxième partie présente l’approche de modélisation développé au cours de cette thèse,
cette partie comporte le chapitre IV.
La première partie de ce chapitre, nous présentons les fondements théoriques de nos choix
de modélisations pour la simulation en temps réel issus de l’analyse bibliographique réalisée
au chapitre précédent. Nous détaillons dans un premier temps, la théorie de l’élasticité en
petits et grands déplacements ainsi que les équations aux dérivées partielles qui en résultent.
Puis nous présenterons en détail les discrétisations spatiales et temporelles retenues, en-
suite une illustration de la méthode élément finis en temps réel (masses-tenseurs) utilisée
dans nos simulations. Une description détaillée du modèle biomécanique (structure de ten-
ségrité choisie) en utilisant un modèle hybride (élément finis plus le modèle discret masses
ressort viscosité) pour la modélisation de déformations de la structure. Pour améliorer le
réalisme de la simulation, nous avons proposé une extension de l’approche masse-tenseur en
élasticité non linéaire (grands déplacements) sur la base du modèle Saint Venant-Kirchoof.
Finalement une validation expérimentale des modèles numériques et expérimentaux permet
de valider les différents modèles biomécaniques proposés.

La deuxième partie de ce chapitre concerne la modélisation et la simulation de l’envi-
ronnement de nanoindentation par microscopie à force atomique (AFM). Une validation
expérimentale des résultats de simulation est proposée en vue de valider le simulateur d’in-
dentation AFM. Nous présentons dans un premier temps une étude comparative entre les
différents modèles de contact répertoriés dans la littérature en vue de sélectionner le modèle
analytique le plus approprié pour le calcul des propriétés mécaniques de cellules souches
embryonnaires (ES) de souris (rigidité, module de Young). Nous terminerons par une une
comparaison et une validation numérique des modèles de déformation proposés avec des
simulations utilisant des logiciels éléments finis commerciaux (logiciels Comsol Mulstiphy-
sics et Castem).

3. Modélisation des interactions :

La troisième partie de ce manuscrit est dédiée à la description des simulations effectuées à
l’aide de notre méthode de modélisation en temps réel développée. Pour cela, cette partie
comporte deux chapitres.

Dans le chapitre V, nous présentons une revue générale des méthodes les plus connues
dans le domaine de détection de collisions pour les objets solides et déformables, suivi par
une description des différentes stratégies d’accélération du temps de calculs, que se soit,
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des stratégies algorithmiques ou des stratégies matérielles. Pour le traitement des multi-
contacts, nous présentons les méthodes de détection de collisions multiples choisie basés
sur la méthode de pénalité non linéaire. Par la suite, afin de sécuriser et faciliter le geste
opératoire durant la puncture, nous proposons une approche pour remédier aux problèmes
d’instabilités haptiques basé sur la notion de couplage virtuel entre l’interface haptique et
le modèle virtuel 3D.

Dans le chapitre VI, nous présentons le simulateur SIMIC (Simulateur Interactif de Mi-
cromanipulation Cellulaire) que nous avons développé dans le cadre des procédures de mi-
croinjection intracellulaire et indentation extracellulaire. Nous décrivons ses fonctionnalités
ainsi que l’environnement matérien et logiciel pour sa mise en oeuvre. Afin de valider les
modèles biomécaniques de déformation et d’interaction des chapitres précédents, nous dé-
crivons les plateformes microrobotiques expérimentales développés et utilisés durant cette
thèse. Un premier banc expérimental de microinjection intracellulaire dédié aux cellules
flottantes de type ovocyte est présenté. Un second banc expérimental de nanoindentation
par microscopie à force atomique appliqué à des cellules adhérente de type cellules ES de
souris est également présenté.

Nous finirons ce manuscrit par une discussion sur les différents points abordés au cours de
cette thèse et proposerons des perspectives à la suite de ce travail.
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1.1. Introduction

1.1 Introduction

Dans ce chapitre, nous présentons le contexte médical dans lequel s’inscrit cette thèse.
L’application médicale visée concerne la technique de fécondation in vitro par micromanipula-
tion (Intra cytoplasmic Sperm Injection (ICSI)). Nous décrivons tout d’abord les principes de
cette technique, l’environnement biologique dans lequel elle est réalisée ainsi que ses différentes
étapes. Nous présentons ensuite la problématique et les difficultés inhérentes à la microinjection
cellulaire avec une attention particulière portée sur le contrôle du geste d’injection.

Nous dressons un état de l’art des travaux effectués dans le domaine de la micromanipula-
tion biologique, et plus spécifiquement des travaux rapportant aux systèmes de microinjection
cellulaire. Nous présentons une classification de ces systèmes suivant le degré de couplage entre
l’opérateur et le système de micromanipulation. Nous identifions leurs applications ainsi que leurs
limitations. L’analyse des différentes difficultés liées à l’ICSI et des apports de la modélisation
numérique aux systèmes de microinjection, nous permet de justifier la nécessité de développement
d’un outil de simulation et d’assistance pour l’injection cellulaire.

1.2 Techniques d’assistance médicale à la procréation

La procréation médicale assistée ou PMA, également appelée assistance médicale à la pro-
création (AMP) et procréation assistée médicalement (PAM), regroupe un ensemble de pratiques
cliniques et biologiques où la médecine intervient plus ou moins directement dans la procréation.
Elle fait appel à différentes techniques thérapeutiques (stimulation de l’ovulation, insémination
artificielle (IA), fécondation in vitro,...) visant à permettre à un couple infertile d’obtenir une
grossesse. Si les premières inséminations artificielles ont été pratiquées il y a plus de 200 ans, c’est
seulement dans les trente dernières années que la fécondation in vitro (FIV) s’est développée.
Ainsi, Louise Brown, premier enfant issu de cette technique, est née en Angleterre en Juillet
1978. Il a fallu ensuite attendre six ans pour obtenir la naissance d’un enfant après transfert
d’embryons congelés, et huit ans de plus pour une première naissance suite à une microinjection
intra-cytoplasmique des spermatozoïdes (ICSI).

1.2.1 Qu’est-ce que la Fécondation in vitro ?

Parmi les différentes techniques d’assistance médicale à la procréation, la fécondation in
vitro est un traitement de la stérilité qui reproduit au laboratoire la fécondation et les premières
phases du développement embryonnaire. Il permet la réalisation in vitro des étapes qui se dé-
roulent normalement dans les trompes : rencontre des ovocytes et spermatozoïdes (fécondation)
et formation de l’embryon aux premiers stades du développement. Cette technique est recom-
mandée dans les cas suivants :

– détection chez la femme d’une absence de trompes ou d’antécédents de grossesse extra-
uterine ;

– ovulation de très mauvaise qualité ;
– altération du sperme de l’homme ;
– idiopathie (stérilité inexpliquée).

La fécondation in vitro regroupe deux techniques : les FIV "conventionnelles ", techniques déve-
loppées pour répondre aux infertilités féminines, et les FIV avec micromanipulation, techniques
développées pour répondre aux infertilités masculines sévères. Les infécondités mixtes peuvent
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être traitées par l’une ou l’autre de ces techniques selon le niveau d’altération du sperme.
Dans la FIV conventionnelle les spermatozoïdes sont simplement mis dans une éprouvette en
contact avec l’ovocyte qu’ils doivent pénétrer pour le féconder.
Dans la FIV avec microinjection ou micromanipulation, un spermatozoïde est injecté à l’intérieur
de chaque ovocyte.

1.2.2 Fécondation in vitro conventionnelle "classique"

La FIV classique consiste à prélever un ovocyte de la femme en récupérant parallèlement
les spermatozoïdes de l’homme, à les réunir dans du matériel de laboratoire, à attendre que se
forme un embryon, puis à réimplanter l’embryon dans l’utérus de la femme afin qu’il se déve-
loppe. Plusieurs étapes sont ainsi nécessaires :

– stimuler les ovaires afin d’obtenir un nombre d’ovocytes plus important que dans une
ovulation spontanée (fig.1.1(a))

– prélever des ovocytes jugés matures à la surface des ovaires dans le corps de la femme,
sous anesthésie locale ou générale et recueillir par ailleurs les spermatozoïdes de l’homme
(fig.1.1(b))

– procéder à la fécondation in vitro : le sperme, préalablement traité par le biologiste de
l’équipe médicale est mis en contact avec les ovocytes. L’ensemble est ensuite mis en
culture à 37◦ (fig.1.1(c))

– transférer les embryons obtenus dans l’utérus de la femme. Après quelques jours, un ou
plusieurs embryons sont obtenus. La femme est alors convoquée par l’hôpital pour qu’un
ou plusieurs embryons soient réimplantés dans son utérus.

(a ) (b) (c)

Figure 1.1 – Étapes de la FIV conventionnelle (a) Ovocyte englobé dans son cumulus, (b) Sper-
matozoïdes nageant dans un milieu de culture (c) Ovocytes en contact avec des spermatozoïdes.

1.2.3 Microinjection Intracytoplasmique de Spermatozodes (ICSI)

La microinjection intracytoplasmique de spermatozoïde, dont l’acronyme ICSI est issu de
la langue anglaise ( IntraCytoplasmic Sperm Injection), a été initialement proposée pour les
cas où la semence est très pauvre en spermatozoïdes [133], une situation relativement fréquente
dans l’espèce humaine (azoospermie). Elle est maintenant aussi mise en oeuvre avec des sper-
matozoïdes recueillis dans l’épididyme quand l’éjaculation ne peut être obtenue. Elle consiste à
prélever, à l’aide d’une micropipette en verre et sous microscope, un seul spermatozoïde parmi
ceux présents dans une petite goutte de semence mâle, puis à en introduire directement la tête
dans le cytoplasme d’un ovule. L’embryon ainsi formé est alors transplanté chez la patiente en
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vue d’une grossesse. De manière générale, cette technique permet d’augmenter significativement
le taux de fécondation par rapport à la FIV classique en cas d’hypofertilité masculine [37].

Un système de micromanipulation et de microinjection biologique nécessite un équipement spé-
cialisé fixé sur un microscope inversé. Deux micropipettes sont indispensables pour réaliser une
ICSI : une micropipette de contention d’un diamètre interne de 20μm servant au maintien de
l’ovocyte et une micropipette d’injection d’un diamètre interne de 5μm utilisée pour prélever le
spermatozoïde et l’injecter dans le cytoplasme de l’ovocyte. Ces deux micropipettes sont fixées
sur des micromanipulateurs actionnés à distance par des commandes hydrauliques. Elles sont
également reliées à des seringues permettant de contrôler le flux d’aspiration ou de refoulement
s’exerçant sur l’ovocyte et les spermatozoïdes. Ces deux micromanipulateurs sont contrôlés par
l’opérateur par l’intermédiaire d’un joystick, sous le champ de vision d’un microscope optique
couplé à une camera CCD, comme illustré sur la figure 1.2.

(a)

(b) (c) (d)

Figure 1.2 – Système de micro injection ICSI, (a) : prise de vue globale d’une station de microin-
jection, (b) : Technicien procédant à une ICSI, (c) : Vue de face du microscope optique et des
deux micromanipulateurs, (d) : Zoom sur les deux micro-pipettes avec une boîte de Petri.

1.2.4 Phases spécifiques à la technique ICSI

Les grandes étapes de la fécondation in vitro classique et par ICSI sont les mêmes, la seule
différence réside dans le mode de fécondation. Cette phase peut être décomposée en différentes
sous étapes :

– introduction d’un ovocyte dans un milieu de culture après élimination des cellules du
cumulus (décoronisation). L’ovocyte est maintenu à l’aide de la pipette de contention ;

– sélection du spermatozoïde, en fonction de sa mobilité maximale et de sa morphologie,
immobilisation de ce dernier par compression de sa queue et aspiration dans la pipette
d’injection ;

– introduction de la pipette d’injection dans la membrane de l’ovocyte, aspiration d’un
peu de cytoplasme ;
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– réinjection du cytoplasme et du spermatozoïde dans l’ovocyte.
– vérification de la réussite de l’opération : le lendemain de la fécondation, l’ovocyte doit

présenter 2 pronucléi associés aux patrimoines génétiques du père et de la mère.

(a) (b) (c)

(d) (e) (f)

Figure 1.3 – Les étapes de la micro injection ICSI : (a) Le spermatozoïde est dans la pipette de
microinjection, (b) La pipette de microinjection perce la membrane de l’ovocyte, (c) La pipette
est engagée jusqu’au centre de l’ovocyte, (d) Le spermatozoïde est introduit dans l’ovocyte, (e)
La pipette de microinjection est retirée, résultats :(f) Ovocyte fécondé présentant 2 pronucléi et
2 globules polaires.

1.2.5 Difficultés inhérentes à la microinjection et nécessité d’une assistance
à la technique ICSI

Bien que la microinjection intracytoplasmique de spermatozoïde soit déjà très largement
éprouvée dans le milieu biologique depuis 10 ans dans plus de 750 centres au niveau européen,
cette technique souffre cependant d’un taux de réussite limité de l’ordre de 29%. Le taux d’échec
élevé s’explique par le caractère éprouvant des tâches réalisées par le technicien lors de séances
de manipulation souvent longues, l’oeil rivé sur l’objectif d’un microscope optique, qui entraînent
une diminution de sa concentration, une baisse de son acuité visuelle et une diminution de la
précision de ses gestes souvent couplée à l’apparition de tremblements [133]. Dans ces conditions,
le technicien a des difficultés à reproduire avec une haute précision de contrôle son geste opéra-
toire, c’est-à-dire à maintenir une vitesse d’injection élevée tout en assurant un positionnement
micrométrique, à partir de la simple visualisation sous microscope optique. Ce problème majeur
est renforcé par le fait que l’injection est irréversible.

L’image 2D exploitée par le technicien pour perforer la membrane cytoplasmique, le guider lors de
la phase d’approche et de positionnement du point d’injection manque de contraste. Il apparaît
ainsi judicieux de lui faire «ressentir» les efforts d’insertion induits par le contact de l’extrémité
de la micropipette avec la membrane cytoplasmique pour lui permettre de «contrôler» l’intensité
des efforts nécessaires au franchissement des barrières ovocytaires que sont la zone pellucide et la
membrane ovocytaire. Ce problème majeur est renforcé par le fait que l’injection est irréversible
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et qu’il est impératif de ne pas altérer la viabilité de l’ovocyte. S’y ajoute également la variabi-
lité des caractéristiques mécaniques des ovocytes qui requiert une capacité d’adaptation du geste.

Il est à noter que ces contraintes techniques ont une conséquence directe sur le temps, et donc le
coût de formation des nouveaux techniciens. De 12 à 18 mois d’apprentissage sont ainsi requis
pour parvenir à une maîtrise parfaite des techniques ICSI. D’une manière générale, on peut ré-
sumer en reliant le taux d’échec au manque de robustesse du geste d’injection sujet à diverses
perturbations extérieures, à savoir :

– commande en boucle ouverte du geste de l’opérateur ;
– retour de force inexistant sur les efforts transmis à la cellule ;
– mauvais alignement de position entre la micropipette et l’ovocyte à l’origine d’une perte

de contact ;
– élasticité et point de rupture de la biomembrane importants provoquant la rupture de

la pointe de la pipette ;
– erreurs liées au manque de vigilance et à la fatigue qui entraînent des tremblements du

geste de l’opérateur ;
– techniques éprouvantes pour des opérateurs insuffisamment expérimentés.

A l’issue de cette analyse, nous allons détailler par la suite les apports de la microrobotique et la
simulation qui pourraient augmenter d’une manière significative le taux de réussite et d’apporter
des solutions pour compléter la formation des praticiens.

1.3 Apports de la microrobotique aux manipulations biologiques

La microrobotique est un domaine émergent, né d’un croisement entre la robotique et les
microsystèmes. Aujourd’hui, la microrobotique trouve des applications dans tous les domaines :
la santé, l’automobile, l’aéronautique, la chimie des matériaux, l’électronique, l’énergie, l’espace,
l’environnement, la défense et les biotechnologies.... La figure 1.4 représente les grands domaines
d’applications de la microrobotique. Dans le domaine de la biologie, ces techniques de micro-
manipulation peuvent jouer un rôle essentiel en permettant de manipuler et de caractériser le
comportement de cellules vivantes.

Lorsque la manipulation vise des objets de dimensions globalement comprises entre 1mm et
1nm on parle de micro/nano manipulation. Ce domaine concerne aussi bien des produits inertes
(assemblage de pièces micro-mécaniques, microélectronique, composants optiques, ...) que vi-
vants ( manipulations génétiques...) et représente l’un des domaines majeurs d’application de la
microrobotique.

La plupart des tâches de micromanipulation d’objets sont aujourd’hui réalisées manuellement, ce
qui devient rapidement très fastidieux lorsque l’on manipule de grandes quantités d’objets. C’est
pour cela que le développement de micromanipulateurs, c’est-à-dire de systèmes de micromanipu-
lation appropriés à ces micro-objets est une nouvelle opportunité pour réaliser ces manipulations
de manière efficace, reproductible et automatisée. La figure 1.5 représente l’échelle dimensionnelle
des objets ainsi que les applications concernées par les techniques de micromanipulation manuelle.

Après ce tour d’horizon général, nous allons focaliser notre attention sur les aspects spécifiques
de la micromanipulation lorsqu’elle est appliquée au domaine de la biologie.
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Figure 1.4 – Différents domaines de la microrobotique.

1.3.1 Généralités et applications de la biomicrorobotique

L’objectif des techniques de micromanipulation biologique ou biomicromanipulation, est
d’agir sur des cellules biologiques. Elles peuvent permettre d’en caractériser le comportement, d’y
injecter des solutions intracellulaires pour par exemple tester de nouvelles molécules pharmaceu-
tiques et/ou toxicologiques. Une des applications phares qui fascine bon nombre de chercheurs
est la génétique. En effet, le décodage du génome humain a fait apparaître un nouveau moyen
de prodiguer des soins et apporter des traitements à certaines maladies graves. Les techniques
de micromanipulation y sont alors essentielles pour réaliser des manipulations précises et non
contaminantes. D’autres disciplines de la biologie requièrent également l’emploi de systèmes de
micromanipulation. Il s’agit entre autres de la fécondation in vitro, de la microinjection intracel-
lulaire de gènes (ICTS), de l’étude des réactions chimiques en toxicologie.

Une des difficultés majeures à laquelle est confrontée la biomicromanipulation est de permettre
le contrôle avec une grande précision des mouvements de l’effecteur terminal. L’outil d’injection
doit ainsi être commandé avec des précisions et des résolutions inférieures aux dimensions de
l’objet pour les déplacements (i.e. quelques nanomètres) et de l’ordre des forces cytoplasmiques
pour les efforts (i.e. inférieurs à 100 μ N).

Différentes limitations technologiques liées aux non-linéarités des matériaux piézoélectriques uti-
lisés (hystérésis, dérive, saturation), à l’influence de l’environnement extérieur (température, hu-
midité, efforts appliqués) ainsi qu’aux architectures de contrôle (robustesse limitée vis-à-vis des
perturbations extérieures et erreurs de modélisation, performances dégradées) limitent à l’heure
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Figure 1.5 – Échelle des objets, techniques d’observation et forces rencontrées dans le domaine
de la micro/nano manipulation (MO : Microscope optique, AFM : Microscope à force atomique,
STM : Microscope à effet tunnel, MEB : Microscope électronique à balayage.)

actuelle fortement la précision des micromanipulateurs piézoélectriques commerciaux.

1.3.2 Systèmes de télémicroinjection biologique

Les systèmes de télémicroinjection visent à permettre le contrôle de la microinjection, c’est
à dire un ajustement précis de la force et de la vitesse du micromanipulation tout en assurant
un point d’injection mécaniquement stable. La figure 1.6 illustre l’architecture typique d’une
plate-forme de télémicroinjection constituée de deux sous systèmes :

– un système classique constitué de cinq sous-systèmes agissant l’un sur l’autre : l’opéra-
teur humain, le manipulateur Maître (interfaçage Homme/Machine), le canal de com-
munication, le microrobot Esclave (interfaçage Outil/Environnement) et le micro/nano-
environnement. Ce système permet des manipulations avec l’environnement réel ;

– un système constitué de l’opérateur humain, du manipulateur Maître (interfaçage Homme/Machine),
du canal de communication et de l’interface virtuelle. Ce système permet des manipula-
tions sur l’interface virtuelle.

C’est le couplage et la synchronisation entre les deux systèmes qui permet d’avoir ce qu’on
appelle une plate-forme de télémicroinjection en réalité augmentée. Nous distinguerons sur cette
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Figure 1.6 – Schéma d’une structure de télémicroinjection maître-esclave couplée avec une inter-
face virtuelle .

base quatre classes de systèmes de microinjection biologique et nous détaillons dans la suite de
cette section les aspects technologiques de chaque plate-forme, leurs avantages ainsi que leurs
limitations. L’objectif de ce paragraphe ne sera pas de réaliser un état de l’art exhaustif, mais
seulement de mettre en avant les différents types de plate-formes de microinjection cellulaire et
leurs principales caractéristiques.

1.3.2.1 Téléopération directe

Dans la littérature, de nombreux systèmes de téléopération directe basés sur le retour
visuel ont été développés pour des applications de micromanipulation. Le système de biomicro-
manipulation développé par [171] est certainement le système d’injection et de caractérisation
le plus connu. Ce système permet de caractériser et de mesurer les propriétés biomécaniques de
membranes d’ovocytes de souris à différents stade de leurs développements. Pour cela, ils uti-
lisent des micromanipulateurs équipés de microcapteurs de forces à deux degrés de liberté (voir
la figure.1.7). Ces capteurs de forces permettent de mesurer en temps réel la force de pénétration
de la micropipette d’injection. Le coeur de ce type de capteur est composé de deux matrices de
condensateurs disposés en série et reliés à quatre ressorts. Grâce aux deux matrices de condensa-
teurs, une mesure de force suivant x et y est possible. Sa résolution est de 0.01 μN suivant x et
de 0.24 μN suivant y. Il permet donc d’obtenir l’effort exercé en fonction du déplacement de la
micropipette et d’en déduire l’effort injection en fonction de la déformation de la biomembrane.
Les auteurs proposent également un modèle analytique de dépouillement pour déduire les pro-
priétés mécaniques de la biomembrane à partir des courbes expérimentales. Ce modèle permet
ainsi de comparer les modules d’Young, les forces de ponctions et la déformation maximale de la
biomembrane de cellules embryonnaires de souris avant et après fertilisation. Malheureusement,
leur modèle analytique se base sur une hypothèse de comportement linéaire élastique de la bio-
membrane qui, comme nous le verrons par la suite, n’est pas réaliste. Il est à noter que nous ne
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Figure 1.7 – Système de biomicromanipulation développé par [171].

disposons d’aucune information sur le contrôle du geste d’injection.

En s’inspirant des travaux de [171], d’autres groupes ont développé une plate-forme de bio-
micromanipulation appliquée aux ovocytes de poisson zèbres, qui permet de caractériser et de
quantifier les propriétés biomécaniques des ovocytes à différents stades de leur développement
[86],[85].
La figure 1.7 illustre un tel système de biomicromanipulation équipé d’un capteur de force qui
permet de mesurer les variations de la force de ponction et la déformation de la biomembrane
d’ovocytes de poisson zèbre. Afin d’estimer le module d’Young, les auteurs utilisent le même
modèle analytique que cité précédemment basé sur une hypothèse de comportement linéaire
élastique. Les auteurs ne traitent pas non plus les problèmes de contrôle du geste.

Au contraire de la majorité des méthodes existantes de micro injection qui sont basées sur
un contrôle de position sans régulation explicite de la force, [196] proposent une approche de
contrôle de la force qui permet de réguler explicitement la force d’injection et de suivre sa di-
rection pendant l’injection afin de mieux sécuriser le geste pour, par exemple, éviter de détruire
la cellule (voir figure 1.9). Ils ont ainsi implémenté une approche adaptative de type contrôle de
force par impédance pour mieux maîtriser le geste d’injection. Cette approche peut également
être employée pour compenser les incertitudes sur la rigidité de la membrane de cellules.

1.3.2.2 Téléopération à retour d’effort

Dans cette section, nous présentons les travaux les plus connus et les plus récents concernant
les systèmes de microinjection téléopérés couplés à une interface à retour d’effort, introduisant
un lien haptique direct entre l’utilisateur et le système d’injection.

L’équipe du laboratoire de mécanique et d’ingénierie de l’université de Drexel aux États Unis a
développé un système de biomicromanipulation muni d’un capteur de force permettant de me-
surer des forces d’injection cellulaire (figure 1.10). Couplé à un retour visuel et à une interface
haptique avec retour de d’effort, ce système permet à l’utilisateur de ressentir en temps réel les
forces générées par l’injection d’une solution à l’intérieur d’un ovocyte [140].

12



CHAPITRE 1. SYSTÈMES DE TÉLÉ-MICROMANIPULATION BIOLOGIQUES

Figure 1.8 – Système de biomicromanipulation développé par [86] pour la caractérisation des
propriétés biomécaniques de cellules de poisson zèbre.

Figure 1.9 – Système de biomicromanipulation développé par [196].

Une compagne expérimentale d’injections dans des ovocytes de poisson zèbre a été menée pour
évaluer les gains en performances apportés par le système. Deux scénarios d’essai S1, S2 ont été
élaborés pour évaluer les effets bénéfiques :

– d’une part de l’apport du retour visuel seul (V) ;
– d’autre part de l’apport du retour visuel couplé au retour haptique (V+F).

Dans le scénario S1 l’opérateur ne peut pas visualiser la solution injectée à l’intérieur de l’ovocyte
(ovocyte non transparent) alors qu’il le peut pour le scénario S2 (ovocyte transparent).
La perception visuelle couplée au retour haptique apparaît essentielle à la régulation du geste du-
rant les différentes phases de la microinjection puisqu’elle permet d’augmenter significativement
le taux de réussite de l’injection cellulaire par rapport à des experimentations basées seulement
sur le retour visuel. Ainsi, le taux de réussite d’injections pour le scénario S1 est de 37% seule-
ment lorsqu’il n’y a que le retour visuel (V), alors qu’il monte à 81% pour le retour visuel couplé
au retour haptique (V+F).

Si la possibilité de visualiser la couleur de la solution injectée à l’intérieur de l’ovocyte (scénario
S2) augmente significativement le taux de réussite du geste durant la phase d’injection, il est à
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Figure 1.10 – Système de biomicromanipulation développé par [140] afin d’évaluer le rôle du
retour haptique.

Scénario S1 Scénario S2

Vision (V) 37 (%) 81 (%)
Vision + Force (V+F) 75 (%) 89 (%)

Tableau 1.1 – Comparaison des résultats du taux de réussite des différents scénarios [140] .

noter que, l’efficacité est encore renforcée par l’apport du retour haptique. Le tableau 1.1 résume
les différents taux de réussite d’injections pour les deux scénarios S1 et S2. Cette étude prouve
que la combinaison entre le retour visuel et haptique, augmente potentiellement la réussite des
tâches de biomicromanipulation pour cette étude.
Les auteurs ne donnent malheureusement pas de précisions sur la stabilité de leur système, ni
sur les modalités de couplage entre l’interface haptique et le système d’injection. Ce système
présente également des limitations liées à sa résolution :

– il n’est pas adapté à l’étude d’autres types de cellules : s’il permet de manipuler des
cellules de grandes tailles (de 500 μm à 1200 μm) comme des ovocytes de poisson zèbre,
il ne permettrait pas d’étudier des ovocytes de souris ou humains, dont la taille est plus
réduite (de l’ordre de 50 μm).

– les forces mesurées doivent rester relativement importantes car le capteur de force n’est
pas adapté aux mesures de forces plus petites (de l’ordre de quelques micro Newtons au
nano Newton).

1.3.2.3 Téléopération en réalité augmentée

Dans cette section, nous présentons des interfaces ou des systèmes de microinjection cou-
plés à des modèles virtuels. Leurs principes reposent sur le concept de Réalité Augmentée (RA)
dans lequel la scène modélisée, ou monde virtuel, est superposée au monde réel vu par un mi-
croscope ou une caméra.

Dans le cadre du développement d’un système basé sur ce concept, [4] proposent une unité
de micromanipulation couplée à une interface virtualisée en 3D. L’approche proposée consiste à
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Figure 1.11 – Système de biomicroinjection en réalité augmentée basé sur le retour visuel déve-
loppé par [4] .

convertir les images 2D de la cellule, issues du microscope optique, en une cellule virtuelle 3D
plus facile à manipuler (voir la figure 1.11). Ils utilisent des algorithmes de détection de contours
et de minimisation appliqués directement sur des images 2D, afin de reconstruire la scène vir-
tuelle. Un système d’alignement et de rotation 2D à été développé afin de faciliter l’orientation
de la cellule sur un plan. La démarche est intéressante mais, si les auteurs utilisent un modèle
représentatif de la cellule, celui ci ne permet malheureusement pas de modéliser des déformations
cellulaires. De plus, leur système n’est basé que sur le retour visuel et de ce fait l’opérateur ou
le praticien ne peut à aucun moment connaître et quantifier les efforts qu’il exerce sur la cellule
(pas de retour haptique).

[148] proposent également un système de microinjection cellulaire assisté par des techniques de
réalité augmentée afin d’apporter une assistance à la perception de la scène et au contrôle du
geste d’injection. Leur système offre d’une part, le rehaussement des contours des objets mani-
pulés pour compenser le manque de visibilité de la scène et d’autre part, l’affichage de guides
visuels pour indiquer à l’opérateur les meilleurs configurations d’injection. Le micromanipulateur
est de plus contraint dans ses mouvements par les guides virtuels afin d’éviter de détruire les
cellules biologiques manipulées. Leur système est également dénué de retour haptique et les ou-
tils d’alignement et de rotation de la cellule sont limités à des manipulations en deux dimensions.

La plupart des systèmes en réalité augmentée, comme ceux qui viennent d’être présentés, sont
basés sur des modèles purement géométriques qu’il soient 2D ou 3D générés à partir d’images
2D issues du microscope. Une autre génération de systèmes de microinjection en réalité augmen-
tée est, elle, basée sur des modèles biomécaniques de déformation en temps réel, nous allons la
présenter dans les prochains paragraphes.

1.3.2.4 Téléopération semi-automatique et/ou automatique

Une des premières plate-formes automatisées a été développée par [170]. Les auteurs pro-
posent un système de biomicromanipulation de cellules embryonnaires basé sur un schéma hybride
de retour visuel. Les objets manipulés sont des cellules embryonnaires de souris avec un diamètre
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Figure 1.12 – Système de biomicroinjection assisté par les techniques de réalité augmentée dé-
veloppé par [148].

d’environ 55μm. Ce système permet d’injecter de l’ADN à l’intérieur d’un ovocyte. La figure
1.13 illustre le système autonome qui permet de déposer de l’ADN à l’intérieur du nucleus d’une
cellule. Différents algorithmes de traitement d’images 2D ont été implémentés qui permettent de
détecter le nucleus automatiquement. Ils reposent sur des transformations de Hough 1, et pour
suivre le mouvement de la pointe, sur un calcul de flot optique associé à une méthode de mini-
misation par moindres carrées.
Un schéma de contrôle hybride avec une fonction automatique de commutation permet de bas-
culer entre le mode de détection visuel et le mode de contrôle de position d’injection d’ADN à
l’intérieur du nucleus détecté. Le taux de réussite d’injections pour leur système automatisé est
optimal (100%) par comparaison à des systèmes manuels pour lesquels le taux de réussite est
compris entre 20 et 80%.
Ce système, toutefois, n’est pas réellement entièrement automatisé puisque la pipette de maintien
est montée et ajustée manuellement lors du positionnement de la cellule. Il n’est pas possible
d’en estimer la robustesse puisque nous ne disposons d’aucune information concernant son com-
portment vis-à-vis de perturbations externes.

Les auteurs [100], [187] proposent un système de microrobotique qui permet de réaliser des
tâches de biomicromanipulation automatisées basé sur une micro plate-forme assurant le main-
tient et l’immobilisation d’un grand nombre d’embryons, qu’il s’agisse de cellules embryonnaires
de souris de diamètre caractéristique de l’ordre de 100μm ou de cellules embryonnaires de poisson
de zèbre de diamètre de l’ordre de 400 μm à 800 μm (figure 1.14). L’objectif de ce système est
d’augmenter la rapidité et le taux de réussite des injections cellulaires [100]. Les auteurs affirment
d’obtenir de bonnes performances en comparaison avec un système de biomicromanipulation ma-
nuel lorsqu’ils l’appliquent à des cellules embryonnaires de souris. Leurs tests montrent que la

1. La transformée de Hough est une technique de reconnaissance de formes, utilisée dans le traitement d’images
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CHAPITRE 1. SYSTÈMES DE TÉLÉ-MICROMANIPULATION BIOLOGIQUES

Figure 1.13 – Système de biomicromanipulation autonome appliqué à la déposé de l’ADN à
l’intérieur de Nucleus par [170].

vitesse d’injection est de 9 embryons/min contre 2 embryons/min pour les systèmes de biomicro-
manipulation manuels. Le taux de réussite d’injection est de 98.9%, il est à comparer au meilleur
taux de réussite pour les systèmes de biomicromanipulation manuels de 90%. Une légère amélio-
ration est également obtenue sur le taux de survie de cellules.

Figure 1.14 – Système de biomicromanipulation automatisé appliqué au cellules de poisson zèbre
développé par [100].
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1.3. Apports de la microrobotique aux manipulations biologiques

Figure 1.15 – Système de biomicromanipulation développé par [111].

Sur le même principe et avec les mêmes objectifs d’augmentation du taux de réussite et
de contrôle du geste d’injection, d’autres chercheurs ont tenté d’introduire d’autres strategies
et systèmes plus adaptés aux tâches de biomicromanipulation. La figure 1.15 illustre aussi un
système automatisé téléopéré et assisté par une manette à travers une interface graphique pour
des tâches génétiques exécutées sur des blastocystes 2[111]. Les auteurs présentent une compa-
raison entre les résultats de manipulations téléopérées au moyen d’une manette à travers une
interface graphique. Plusieurs comparaisons entre les deux modes d’injection sont réalisées. Elles
sont basées sur le taux de réussite d’injection, le nombre de développements jusqu’au terme, c’est
à dire jusqu’à la naissance des souriceaux ainsi que sur le pourcentage d’apparition de chimères 3.
Si le model manuel présente un taux de réussite des injections supérieur au mode automatisé,
les injections automatisées conduisent à un nombre d’embryon menés à terme supérieur. Il ne ne
s’agit toutefois que de résultats préliminaires. Il est à noter que leur système n’est en fait que
semi automatisé, car leur système de maintien est toujours manuel. Aucune information n’est
fournie concernant la rapidité et la vitesse d’injection de leur système d’automatisé et les auteurs
ne donnent pas de détails concernant les algorithmes de contrôle utilisés pour l’automatisation.

Récemment, un système de microinjection cellulaire automatisé a été commercialisé par la
société Fujitsu Computer Systems Corp (figure 1.16). Il permet à priori de réaliser plusieurs
injections avec une grande précision sur un nombre élevé de cellules, que se soit des ovocytes ou
des cellules souches embryonnaires. 1000 cellules séparées (ovocytes) en 30 minutes et 500 cel-
lules souches embryonnaires en 1 heure. Ce système permet également d’injecter des substances
chimiques ou des protéines à l’intérieur de la cellule ou de la structure cellulaire. Ce système est
présenté comme un outil plus précis, plus fiable, et plus rapide que les systèmes conventionnels
[189], malheureusement, nous ne savons pas quel crédit apporter à ces affirmations puisque la
société ne donne pas plus de justifications et ne fournit pas de détails sur la conception de leur
système ni sur les lois de contrôle utilisées.

2. Le blastocyste est un stade du développement embryonnaire précoce des mammifères
3. En génétique, une chimère est un organisme qui possède deux ou plusieurs génotypes distincts.
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CHAPITRE 1. SYSTÈMES DE TÉLÉ-MICROMANIPULATION BIOLOGIQUES

Figure 1.16 – Système de biomicromanipulation automatisé développé par [189].
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CHAPITRE 1. SYSTÈMES DE TÉLÉ-MICROMANIPULATION BIOLOGIQUES

1.3.3 Synthèse

Des contraintes pouvant être liées aux outils utilisés ou au micro-environnement dans le-
quel elles sont pratiquées rendent les tâches de microinjection délicates. Le moyen conventionnel
d’observation consiste en un microscope optique dont la profondeur de champ demeure limitée et
qui, en l’absence d’écran de contrôle, génère une fatigue visuelle importante. La cellule manipulée
et le milieu dans lequel elle repose constituent un micro-environnement dans lequel les efforts
mis en jeu, obéissent à une dynamique différente de celle de référence à l’opérateur : les forces de
gravité et d’inertie peuvent être supplantées par les forces d’adhésion. Ces différences peuvent in-
troduire, d’une part, une mauvaise compréhension de certaines situations durant le déroulement
des opérations et d’autre part, des instabilités au niveau de la commande des micromanipulateurs.

Des solutions avec des plate-formes spécifiques ont été proposées pour améliorer et remédier
en partie à ces contraintes. Le couplage du système avec une interface virtuelle qui comporte
une représentation 2D ou 3D apporte des améliorations significatives. Ces solutions demeurent
toutefois basées sur des modèles purement géométriques et manquent de réalisme quand aux
déformations de la cellule. Certaines approches requièrent des délais de rafraîchissement trop im-
portants et ne peuvent, de fait, être utilisées en temps réel. Une autre amélioration significative
consiste à proposer une interface avec retour d’effort à l’opérateur.

Malheureusement, la plupart des plate-formes de microinjection couplées à une interface à retour
d’effort n’exploitent pas complètement cette modalité haptique. En effet, pour pouvoir être réa-
lisées de manière intuitive et efficace, certaines tâches doivent être guidées par des métaphores
virtuelles pour diminuer la fatigue mentale de l’opérateur générée par des efforts de concentra-
tion. Pour optimiser les résultats obtenus, le couplage virtuel doit être basé sur des architectures
plus évoluées qui prennent en compte des perturbations externes diverses, d’origines mécaniques
ou humaines. Ainsi, dans les rares cas où ceux-ci sont proposés, les guides sont passifs et se
présentent sous la forme d’un simple indicateur visuel. Les guides actifs représentés par des plans
de contrainte avec des paramètres physiques variables comme la raideur et les frottements, per-
mettent d’améliorer considérablement les performances gestuelles de l’opérateur.

Le tableau 2.2 résume, pour chaque mode de téléopération, les différentes applications possible
en microbiologie et souligne les atouts et les faiblesses de chaque système.

1.4 Apports de la simulation aux systèmes de microinjection

Très peu d’équipes de recherche ont cherché à mesurer et à modéliser les forces de défor-
mations générées par l’insertion d’une micropipette dans une cellule biologique. Elles sont encore
moins nombreuses à s’être intéressées aux apports de la modélisation numérique basée sur des
modèles mécaniques de déformations cellulaires. Nous allons évoquer les travaux des deux équipes
qui sont les seules, à notre connaissance, à avoir appliqué à des systèmes de microinjection en
réalité augmentée des modèles mécaniques de déformations cellulaires. Cette présentation a pour
objectif de montrer clairement l’apport que représente l’introduction de modèles de déformations
mécaniques à l’assistance des praticiens dans la réalisation de leurs gestes.

1.4.1 Approche par modèles masse-ressort-viscosité (PRISME)

Dans ce paragraphe, nous présentons les travaux de l’équipe Systèmes Robotiques Interac-
tifs (SRI) de l’institut PRISME de Bourges en France, qui a mis au point une interface homme
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1.4. Apports de la simulation aux systèmes de microinjection

machine (IHM) multisensorielle, intuitive et multimodale dédiée à la télé-micromanipulation.
Elle permet d’assister l’opérateur dans ses tâches de manipulation en lui fournissant une aide
contextuelle et bien adaptée aux contraintes du micromonde (effets d’échelle, environnement,
tâches, etc...).

Une des applications de cette IHM est le domaine biologique, et plus particulièrement celui
de la microinjection cellulaire. Le système proposé est multimodal, assisté par les techniques de
réalité augmentée (voir la figure 1.17). Cette approche repose sur la superposition d’un modèle

Figure 1.17 – Système de micromanipulation développé au sein de l’institut PRISME.

mécanique virtuel 3D à des images réelles issues du microscope. Le système de microinjection
développé consiste dans un premier temps, à rehausser la perception de l’opérateur sur le plan
visuel, pour compléter la compréhension de la scène, et dans un deuxième temps, sur le plan
haptique pour améliorer la régulation du geste durant les phases d’injection [2].

La reconstruction géométrique 3D de l’environnement de manipulation à partir des images 2D is-
sues du microscope optique, a nécessité le développement de différents algorithmes de traitement
d’image. Pour cela, plusieurs prétraitements hors ligne sont appliqués (comme le filtre de Sobel),
permettant de minimiser les temps de calculs, d’éliminer les parasites de l’image. Par la suite
un algorithme de contours actifs (Snakes) est utilisé pour segmenter les membranes interne et
externe. Il repose sur l’utilisation de la transformée de Hough. Sur la base des points de contrôle
retournés par le module de traitement d’image et définissant les contours actifs, une méthode
numérique de calcul de déformations cellulaires en temps réel est implémentée. Cette méthode est
basée sur une approche discrète du type masse-ressort-viscosité. Cette approche viscoélastique
permet de reproduire les efforts exercés par la pipette sur la cellule durant la microinjection.
La méthode proposée offre également un outil de préparation au geste opératoire, l’opérateur
peut ainsi s’entraîner et perfectionner son geste en amont des opérations (voir la figure 1.18). Un
autre point important de ce travail est l’introduction d’un guide virtuel, qui permet d’assister
l’utilisateur humain dans son geste d’injection et de le fiabiliser.

Cette approche est une méthode intéressante puisqu’elle permet d’obtenir des résultats en temps
réel visuellement corrects. De plus, couplée à un système de retour de force, elle devient un outil
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CHAPITRE 1. SYSTÈMES DE TÉLÉ-MICROMANIPULATION BIOLOGIQUES

Figure 1.18 – Les deux modes d’utilisation du système discret ; masse-ressort-viscosité (MRV).

performant dans l’apprentissage de gestes d’injection. Toutefois les résultats obtenus en terme
de comportement mécanique sont peu réalistes. Le modèle, constitué de masses, de ressorts et
d’amortisseurs n’est pas physique. L’identification des paramètres est donc délicate puisqu’il ne
s’agit pas des paramètres rhéologiques des cellules étudiées.

1.4.2 Approche par la méthode des éléments de frontière (KAIST)

Kim et al [87] proposent, quant à eux, un système de microinjection en réalité augmentée
basé sur un modèle de déformations mécaniques de la membrane cellulaire issu de la mécanique
des milieux continus. Le modèle numérique de résolution repose sur la méthode des éléments
frontières (Boundary Element Method (BEM)). Le système de microinjection développé com-
bine le retour visuel et le retour haptique. Les forces ressenties par l’opérateur, via une interface
à retour d’effort, sont estimées à partir des résultats de la simulation par la méthode des éléments
frontières en 2D. Les auteurs se sont essentiellement basés sur une détection globale du contour
de cellule en utilisant l’algorithme de contour actif ainsi qu’au suivi du mouvement de la pointe
de la micropipette en utilisant un algorithme d’appariement de motifs (template matching). Sur
la base des points de contrôle retournés par l’algorithme de (contours actifs) 4, les déformations
cellulaires sont calculées par la méthode des éléments frontières en temps réel. La figure 1.19
présente leur système de microinjection ainsi que la reconstruction bidimensionnelle issue du
modèle de déformation superposé aux images réelles de la cellule de poisson zèbre.

La méthode BEM, puisque basée sur la mécanique des milieux continus, est plus physique et
donc réaliste que l’approche par masse-ressort. Sa force est que tous les calculs associés au com-
portement d’un objet élastique sont effectués à la surface de celui-ci au lieu de devoir être réalisés
en tout point du volume comme pour les éléments finis.
Toutefois, cette méthode présente plusieurs inconvénients : seuls les matériaux linéaires, élas-
tiques, homogènes et isotropes peuvent être modélisés par cette approche et il est très difficile
d’intégrer des lois de comportement plus complexes en temps réel, en particulier pour prendre

4. Snakes
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Figure 1.19 – Système de microinjection couplé avec la méthode des éléments frontières (BEM)
développé par [87].

en compte les non linéarités physiques, ou de traiter des structures hétérogènes. De plus, ce qui
fait la force de la méthode, à savoir de reporter les calculs à la surface de l’objet, devient un
inconvénient majeur lorsqu’il s’agit de modéliser une ponction puisqu’alors la surface est modifiée
à chaque instant.

1.5 Apports de la simulation à l’apprentissage du geste

1.5.1 Intérêt des simulateurs interactifs

Les simulateurs ont été appliqués à une échelle macroscopique à de nombreux domaines avec
succès. Ils peuvent aussi bien être utilisés dans l’aéronautique (simulateur de navette spatiale,
simulateur de vol [128]), dans le domaine des transports (simulateur de conduite ou simulateur
de poids lourds [63]) ou encore dans le sport (simulateur de formule 1, etc.).

De manière générale, ces simulateurs sont dédiés à la formation, à l’entraînement, au perfection-
nement, au développement de nouveaux outils ou encore à la validation de nouvelles techniques.
Un simulateur offre donc un entraînement sans risque pour des futurs experts et leur permet
d’acquérir un minimum d’expérience avant d’agir sur ou dans un environnement réel. Dans le
domaine de l’aéronautique par exemple, la formation inclus un entraînement obligatoire sur si-
mulateur de vol.

Dans le domaine de la manipulation cellulaire, un simulateur devra permettre aux jeunes pra-
ticiens de s’entraîner et de se former. Ils pourront également se confronter à des cas rares pour
s’y préparer. Pour les praticiens expérimentés, ils pourront s’exercer pour maintenir leur niveau
technique, se perfectionner, tester de nouveaux outils ou encore valider de nouvelles techniques.

Dans le secteur médical, du point de vue de la société, le bilan de l’utilisation d’un simulateur
est très positif :

– en diminuant la durée de formation d’un praticien, elle génère des économies financières
et permet d’améliorer l’adéquation entre le nombre des praticiens formés et les besoins
de la sociétés ;

– en améliorant la formation d’un praticien, elle limite les risques de complications pour
le patient.
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Dans certains cas, lorsque le geste chirurgical peut par exemple engager un processus vital. L’uti-
lisation d’un simulateur fonctionnel doit également permettre à l’expert d’optimiser son geste.

Si l’introduction du simulateur, comme outil de formation et d’apprentissage, a permis, dans
de nombreux domaines d’accroître la sécurité en améliorant la pratique des professionnels, il est
important de souligner qu’il n’existe à ce jour aucun simulateur interactif pour la fécondation in
vitro avec micromanipulation.

1.5.1.1 Classification des simulateurs médicaux interactifs

La présentation qui suit à pour objectif de recenser les différentes classifications des simu-
lateurs proposées dans la littérature. Les simulateurs ont évolué afin de permettre la planification
et la simulation d’opérations en préopératoire. La plupart des simulateurs médicaux sont désor-
mais du type SVRE (Simulateur Virtuel avec Retour d’Effort) et font tous appel au concept de
réalité virtuelle.
Plusieurs classifications des simulateurs sont possibles. Certains auteurs proposent une classifica-
tion des simulateurs en 3 générations (voir figure 1.20) en fonction de leur réalisme [150], tandis
que [115] a proposé une classification suivant leurs objectifs :

– Simulateur d’Environnement ou d’Immersion Complet (SEC ou SIC) ;
– Simulateur d’Entraînement Partiel de Tâches (SEPT) ou Simulateur d’Immersion Par-

tielle (SIP) ;
– Simulateur d’Enseignement Assisté par Ordinateur (SEAO).

Figure 1.20 – Classification des trois générations de simulateurs suivant [150]

Une autre classification proposée par Silveira [164] en fonction de leur nature, par rapport à leurs
composants : Simulateurs Anatomiques (SA), Simulateurs Virtuels (SV), Simulateurs Virtuels
avec Retour d’Effort (SVRE) et Simulateurs Anatomiques Instrumentés et/ou Virtuels (SAIV).
Enfin, Promayon a classifié les simulateurs selon les caractéristiques recherchées [141]. C’est dans
cette optique que notre simulateur de microinjection cellulaire sera élaboré pour tenter de ré-
pondre à des critères de :
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– Précision et réalisme : le critère de réalisme d’une simulation est fortement lié à
celui de précision, c’est le degré de fidélité et de fiabilité du modèle à la réalité du
comportement des tissus mous modélisés ainsi que le degré de robustesse du geste ;

– Efficacité calculatoire : l’efficacité des calculs est un critère important, c’est le temps
de calcul nécessaire à la résolution d’un pas de simulation comprenant les calculs des
déplacements et des déformations des structures modélisées ;

– Conformité expérimentale : c’est le degré d’adéquation de la réponse du modèle
physique avec celle de la cellule réelle ;

– Interaction haptique en temps réel : La perception haptique permet d’améliorer la
perception du contact entre l’outil et les objects déformables, notamment pour des tâches
de manipulation en temps réel (découpe, suture, ponction...).

1.6 Fonctionnalités recherchées pour un outil de simulation et
d’assistance pour l’injection cellulaire

Actuellement, on voit apparaître de plus en plus d’autres types de simulateurs qu’on pour-
rait qualifier de simulateurs biologiques, pour lesquels il s’agit de modéliser le tissu biologique non
plus à une échelle macroscopique, mais microscopique. C’est à cette catégorie que se rattachera
notre simulateur d’injection cellulaire. Pour synthétiser, notre simulateur pourra être vu comme
un outil :

De formation

Un des problèmes de la technique ICSI est le découplage entre le mouvement du geste du
technicien et le champ de vision. En effet, celui-ci réalise les opérations de microinjection avec
une micropipette d’injection sans regarder le mouvement de ses mains, et contrôle son geste
opératoire sur une image issue du microscope optique 2D transmise sur un moniteur vidéo. Ce
type d’opération demande une capacité de coordination entre la vision en 2D et le mouvement
des mains qui ne sont pas intuitifs et nécessitent un apprentissage préalable pour développer des
aptitudes de synchronisation de mouvements et de vision découplés. L’intérêt d’un simulateur
en réalité virtuelle est alors évident. Le technicien ne regardant durant l’injection que son écran
de contrôle, il s’agira simplement de générer en images de synthèse les déformations de cellules
biologiques virtuelles réagissant aux gestes de l’opérateur. Ceux-ci seront transmis à l’ordinateur
par un appareil doté de capteurs de position. En retour, les forces générées par le contact entre
l’outil et la cellule virtuelle calculées et amplifiées par l’ordinateur pourront être transmises à
l’utilisateur.

De sécurité

La réalité virtuelle donne un environnement plus sûr et confortable. Les praticiens peuvent
commettre des erreurs sans conséquences dangereuses pour l’équipement, les cellules des patients.
Les programmes d’entraînement deviennent moins stressants pour les praticiens.

D’assistance et de guidage du geste

Cet outil de simulation permettra également au technicien expérimenté de planifier une
stratégie de microinjection particulière et de la répéter préalablement à sa réalisation. Dans ce
cas précis, le simulateur aura pour vocation d’aider, de guider et d’assister par la simulation,
l’opérateur avant son expérimentation réelle.
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Une assistance pourra également être apportée au geste réel du technicien par l’introduction de
guides virtuels. Cette assistance par guides virtuels ne concerne pas seulement les aspects visuels
mais aussi les aspects haptiques par la mise en place de guides haptiques restreignant les gestes
de l’opérateur. Ceci permettra de sécuriser les gestes opératoires (tremblements, gestes brusques)
et de maîtriser l’injection en guidant le geste de l’opérateur.

Pédagogique :

Outre son intérêt pour la formation, un tel simulateur pourra être enrichi de fonctionna-
lités pédagogiques, en proposant par exemple une série d’exercices de difficulté croissante, voire
la simulation de situations critiques, en mesurant l’efficacité du technicien à les gérer. Le simula-
teur d’injection cellulaire développé sera un outil de formation clinique car l’opérateur pourra se
former et s’entraîner aux techniques ICSI en développant une gestuelle de microinjection proche
de celle exécutée en réalité avec une meilleure maîtrise. Il sera également un outil de formation
éthique pour les nouveaux techniciens car ceux-ci n’auront pas à s’entraîner sur des ovocytes
provenant d’animaux ou encore de vieux ovocytes humains. Il sera également viable sur le plan
de vue économique car utilisable en permanence et ne nécessitant pas d’équipement particulier.

1.7 Conclusion

Nous avons présenté dans ce chapitre la problématique des techniques d’assistance mé-
dicale à la procréation, en particulier la technique de la microinjection intracytoplasmique de
spermatozoïde (ICSI). Un état de l’art des différents systèmes de micromanipulation dédiés à
la télémicroinjection cellulaire a été réalisé. Nous avons analysé les différents aspects de la télé-
microinjection cellulaire, qui nous a conduit à classer les différents systèmes suivant le type de
couplage entre opérateur et les systèmes de micromanipulation tout en analysant leurs atouts
et leurs limitations. Une analyse plus particulière a été menée pour les systèmes de télémicroin-
jections en réalité augmentée basés sur des modèles de déformations. Ces systèmes permettent
d’un coté, de mesurer et caractériser le comportement mécanique de cellules et d’un autre coté,
de contrôler le geste d’injection et de mesurer des forces mises en jeu lors de l’interaction micro-
pipette/cellule.

L’analyse des difficultés du geste d’injection et l’apport de la simulation à l’apprentissage du
geste, nous a permis de justifier la proposition d’un outil multimodal de simulation et d’assis-
tance à la microinjection cellulaire basé sur le retour haptique.

La compréhension des mécanismes de déformation de la cellule pendant l’insertion d’une micro-
pipette est un élément clé nécessaire à la réalisation et développement d’un simulateur réaliste.
L’objectif d’un simulateur en temps réel nécessite un compromis entre compléxité du modèle
cellulaire adapté et rapidité des algorithmes de calcul associés.

Afin de pouvoir traiter les données issues des systèmes de micromanipulation biologiques, de
pouvoir modéliser et simuler d’une manière correcte les déformations cellulaires, une revue dé-
taillée des différents modèles biomécaniques de cellules biologiques sera présentée au chapitre
II.
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2.1. Réponse globale d’une cellule biologique

2.1 Réponse globale d’une cellule biologique

La biomécanique peut se définir aujourd’hui comme la science qui étudie la structure et les
fonctions des systèmes biologiques au moyen des méthodes de la mécanique. Elle explore les pro-
priétés mécaniques des organismes vivants et analyse les principes d’ingénierie faisant fonctionner
les systèmes biologiques. Elle cherche de plus à caractériser les réponses spatio-temporelles des
matériaux biologiques, qu’ils soient de nature solide ou fluide, à des sollicitations imposées comme
des efforts, des contraintes internes ou externes. Si certains types de tissus biologiques comme
les tendons, les muscles, les vaisseaux sanguins, les os...ont fait l’objet d’une grande attention de
la part de plusieurs équipes de recherche les tissus très mous tels que le foie, les reins, les cellules
ou le cerveau ont été assez peu étudiés en raison de difficultés technologiques [33], [156], [121].

La détermination de paramètres biomécaniques, en particulier ceux des cellules, est un
problème très complexe. Puisqu’il s’agit d’organismes vivants, ceux-ci sont le siège de proces-
sus biochimiques dynamiques qui peuvent faire varier les propriétés mécaniques. Les paramètres
mécaniques peuvent ainsi changer en fonction de la nature et de l’intensité des actions exercées
par des mécanismes dits de mécanotransduction. Ils sont également hautement dépendants du
type de cellules, des conditions physiques d’étude et des interactions physiologiques et chimiques
de la cellule avec son environnement [135],[143], [110]. L’analyse des résultats expérimentaux de
la littérature fait ainsi apparaître une grande variabilité des propriétés mécaniques des cellules,
en particulier celles associées à la visoélasticité des cellules. Afin d’illustrer cette diversité, nous
pouvons prendre comme exemple la valeur du module de viscosité d’une culture de fibroblastes
(Swiss 3T3) : par une technique dite d’electron spin resonance ou par le technique FPR, 1 la valeur
obtenue est de l’ordre de 2 à 3.10−3Pa s [110], [135] tandis que par microscopie à fluorescence, les
ordres de grandeur n’ont plus rien à voir puisque la valeur trouvée vaut 4.105Pa s [143]. Si cette
variabilité peut s’expliquer par des différences dans les conditions d’expérimentation (tempéra-
ture, milieu d’étude), des différences d’état et de morphologie des cellules étudiées (méthode de
prélèvement et de conservation de la cellule), de la manière d’appliquer des contraintes à la cellule
[109], [67], du rapport entre la taille de l’outil et celle de la cellule [182], elle est problématique
pour la recherche et la définition de grandeurs mécaniques intrinsèques aux cellules
que l’on souhaiteraient décorrélées de l’activité biochimique.

Même si les données expérimentales sont rares et présentent une grande dispersion, ces
connaissances expérimentales sont essentielles puisqu’elles seules pourront nous permettre de
modéliser de manière réaliste les déformations d’une cellule et donc d’assurer la fiabilité d’une
simulation. Une modélisation pertinente dépendra bien évidemment de la valeur des grandeurs
expérimentales mesurées mais également et c’est un point essentiel, de la manière dont ces gran-
deurs seront analysées pour en déduire des propriétés mécaniques. Nous allons dès à présent
évoquer quelques faits saillants de la réponse mécanique d’une cellule biologique. Nous y revien-
drons, en les analysant plus précisément, dans la suite de ce mémoire. Cette réponse mécanique
globale de la cellule est classiquement étudiée par un essai au cours duquel il s’agit d’appliquer
un effort, ou une déformation directement à la structure cellule. La figure (2.1) illustre le type
de réponse non-linéaire caractéristique obtenue pour différentes cellules embryonnaires de souris
ou de poisson zèbre lorsque la cellule est déformée par une micropipette ou un microindenteur
[171], [86], [95].

1. Fluorescence Photobleaching Recovery : Les mesures de fluorescence de recouvrement de la surface de
photoblanchiment
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Figure 2.1 – Réponse non-linéaire de différents types de cellule déformées par différents systèmes :
(a) méthode de microinjection appliquée sur des cellules embryonnaire de souris [171]
(b) caractérisation de cellules de poisson zèbres basée sur un système d’injection [86]
(c) caractérisation des cellules souche de souris par indentation en microscopie à force atomique
[95]

Ces courbes présentent, malgré des différences d’échelles, de fortes similitudes et mettent en évi-
dence une réponse non-linéaire de la cellule 2. Cette non-linéarité pourrait s’expliquer de plusieurs
manières :

– comportement non-linéaire du matériau cellule :
les déplacements et déformations demeurent petits mais la loi de comportement reliant
contraintes et déformations est non-linéaire ;

– comportement non-linéaire de la structure cellule :
la loi de comportement reliant contraintes et déformations demeure linéaire mais les
déplacements, les déformations ou les rotations ne sont plus modérés ;

– interaction non-linéaire entre la structure cellule et l’outil de manipulation : ces interac-
tions peuvent générer des efforts de contact, de frottement ou encore d’adhésion ;

– toute combinaison des trois cas précédents.

Pour nous permettre d’interpréter la (ou les) origine(s) de cette (ces) non-linéarité(s) nous
devons nous intéresser plus précisément à la nature et aux caractéristiques physiques d’une
cellule. C’est l’objectif de la suite de ce chapitre dans lequel nous allons présenter, après quelques
généralités sur les cellules, l’architecture globale d’une cellule ainsi que ses différents composants.
Nous essaierons de définir leurs caractéristiques géométriques, physiques, mécaniques,... ainsi que
leurs rôles au sein de la cellule.

2.2 Organisation globale d’une cellule biologique

La cellule 3 est l’unité structurale, fonctionnelle et reproductrice constituant tout ou par-
tie d’un être vivant, à l’exception des virus. Chaque cellule est une entité vivante qui, dans le
cas d’organismes multicellulaires, fonctionne de manière autonome, mais coordonnée avec les
autres. Les cellules de même type sont réunies en tissus, eux-mêmes réunis en organes. Il existe
deux principales formes de cellules : d’une part des cellules sans noyau nommées procaryotes et

2. La courbe la plus à droite met également en évidence une hystérésis sur un cycle charge-décharge.
3. En latin cellula signifie petite chambre.
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d’autres part des cellules nucléées nommées eucaryotes. Si les bactéries et les cyanobactéries se
rattachent à la première forme, la majorité des cellules du corps humain comme les épithéliales,
les endothéliales et les neurones, font partie de la seconde famille. De ce fait, pour la suite, nous
focaliserons notre étude sur la cellule nucléée qui présente un haut degré de structuration interne.

La cellule nucléée est constituée d’une membrane cytoplasmique délimitant le milieu ex-
tracellulaire du milieu intracellulaire, d’un cytoplasme situé entre le noyau et la membrane plas-
mique ainsi que d’un noyau séparé du milieu intracellulaire par la membrane nucléaire. Au niveau
de la membrane cytoplasmique se trouvent des molécules transmembranaires complexes, qui re-
présentent des liens physiques directs entre le cytoplasme et le milieu extracellulaire. Ces points
d’ancrage de la cellule adhérente à son voisinage immédiat, sont appelés points focaux d’adhé-
rence ou plaques d’adhésion (voir la figures 2.2).

Figure 2.2 – Organisation des différents composants d’une cellule biologique eucaryote typique :
(1) Nucléole, (2) Noyau, (3) Ribosome, (4) Vésicule, (5) Réticulum endoplasmique rugueux, (6)
Appareil de Golgi, (7) Cytosquelette, (8) Réticulum endoplasmique lisse,(9) Mitochondrie,(10)
Cytosol, (11) Vacuole, (12) Lysosome, (13) Centriole (d’après http://fr.wikipedia.org/wiki/
Organite).

2.2.1 Structure cytoplasmique

Le cytoplasme constitue la principale région fonctionnelle de la cellule. Il regroupe l’en-
semble des substances présentes à l’intérieur de la membrane plasmique et à l’extérieur du noyau.
Dans une cellule eucaryote, le cytoplasme peut occuper de 50 à 80% du volume de la cellule,
lequel se compose à 70% d’eau. C’est un milieu complexe, organisé et dynamique constitué d’un
milieu plus ou moins homogène, le cytosol, dans lequel baignent les organites. Ce mileu est en-
trecoupé par un réseau de membranes, connues sous le nom de réticulum endoplasmique, qui
servent de surface de travail pour toutes les activités du métabolisme cellulaire qui assurent le
renouvellement constant des constituants moléculaires et cellulaires. Il contient également des
ribosomes 4, des substances de réserve, des plasmides et un chromosome circulaire.

En termes de structure, le cytosol, assimilé à un liquide aqueux, ne présente pas de forme
stable, même si, temporairement, il peut prendre deux types de consistance : l’une de type gel et
l’autre de type fluide. Ce sont pourtant les changements de formes de la structure cytoplasmique
qui, d’une part, permettent à la cellule de s’adapter aux nécessités métaboliques et, d’autre part,

4. Les ribosomes sont des granules cytoplasmiques présents dans toutes les cellules, mesurant environ une
vingtaine de nanomètres. Par ailleurs, ils sont porteurs de l’ARN ribosomique.
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jouent un rôle important lors du mouvement cellulaire [162]. C’est en fait la présence au sein du
cytoplasme d’un cytosquelette, en évolution dynamique, qui lui permet de maintenir sa forme ou
au contraire de se déformer.

Le cytoplasme n’est pas une structure totalement étanche. Des pores dans la membrane
nucléaire permettent des échanges internes de molécules entre le noyau et le cytoplasme. Il s’agit
surtout de l’ARN et des molécules régulatrices de l’expression du génome. En effet, même si
la plus grande partie du génome est contenue dans le noyau cellulaire, certains organites du
cytoplasme, comme les mitochondries, possèdent une certaine quantité d’ADN codant [142] qui
se transmet la plupart du temps par voie maternelle. Des échanges externes sont également
possibles avec le milieu environnant au travers des membranes plasmiques.

2.2.2 Membrane plasmique

Les membranes plasmiques, ou plasmalemmes, sont les membranes qui délimitent une
cellule. Elles séparent ainsi le cytoplasme du milieu extérieur. Elles jouent de multiples rôles
dans la vie cellulaire :

– elles forment des barrières séparant les milieux externes et internes de la cellule quasi-
imperméable mais autorisant cependant des échanges contrôlés entre les deux compar-
timents ;

– elles comportent sur leurs surfaces externes des sites de reconnaissances spécifiques qui
permettent la réception de signaux moléculaires de différentes origines ;

– elles contiennent des enzymes qui sont des sites d’activités biochimiques ;
– elles sont capables d’adapter leur forme, comme dans le cas des globules rouges, ou de

résister à des cycles de contraction-relaxation, comme dans le cas des cellules muscu-
laires.

Afin de mieux comprendre le fonctionnement des membranes qui sont loin d’être des enve-
loppes inertes faites de structures fixes, il nous faut comprendre les interactions de leurs consti-
tuants. La membrane plasmique est un film très fin constitué de molécules protéiques et de lipides
(phospholipides, glycolipides et cholestérol) dont l’arrangement conditionne ses propriétés élas-
tiques de résistance et de flexibilité [149], [41]. D’une façons générale, une membrane plasmique
est globalement structurée selon le modèle de la mosaïque fluide proposé par Singer et Nicholson
[165].

La figure (2.3) illustre l’architecture d’une membrane plasmique selon Singer et Nicholson, elle
est constituée sur ces faces externes de deux couches de feuillets de phospholipides ou bicouche
phospholipidique dans laquelle les chaînes hydrophobes se font face, les têtes polaires étant orien-
tées vers les phases aqueuses. La membrane est traversée de part et d’autre par des protéïnes
intégrales ou intrinsèques dont les séquences hydophodes leurs permettent d’être dissoutes au
coeur de la bicouche. Des protéines périphériques, ou extrinsèques, sont quant à elles liées par
des liaisons faibles en énergie soit aux têtes polaires des phospholipides soit aux protéines intrin-
sèques sur l’une ou l’autre face de la membrane. Enfin, des protéines sont également localisées à
l’extérieur de la bicouche mais ancrées dans la membrane par liaison covalente à une molécule de
glycophosphatidylinositol (GPI). Il est à noter que les membranes naturelles sont asymétriques :
les protéines intrinsèques ne le sont pas et les protéines extrinsèques sont différentes des deux
côtés de la membrane. De même, les lipides polaires sont répartis de manière asymétrique sur les
deux couches de la membrane [36].
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Figure 2.3 – Membrane plasmique selon le modèle de la mosaïque fluide pro-
posé par Singer et Nicholson, illustration tirée de : http://fr.wikipedia.
org/wiki/Fichier:Cell_membrane_detailed_diagram_fr.svg

D’un point de vue mécanique, la phase lipidique des membranes biologiques peut-être
considérée comme fluide dans les conditions physiologiques normales. Elle permet donc le dé-
placement latéral des constituants mais ces mouvements peuvent être limités par la formation
d’agrégats et/ou d’interactions avec le milieu interne (cytosquelette) ou externe (matrice).

2.2.3 Noyau cellulaire

Le noyau est un organite, présent dans les cellules eucaryotes, et contenant la majorité du
matériel génétique de la cellule. Il a deux fonctions principales : contrôler les réactions chimiques
du cytoplasme et stocker les informations nécessaires à la division cellulaire. Le matériel génétique
(ADN) est lui aussi présent dans le noyau, sous la forme d’un complexe ADN-protéines appelé
chromatine et composé de plusieurs unités discontinues appelées chromosomes. Le noyau est de
fait, le centre de contrôle, la source d’informations déterminant ce que sera la cellule, à quoi elle
servira, quand elle devra se multiplier. Il n’y a généralement qu’un seul noyau par cellule. Il a un
diamètre variant de 5 à 7 μm, ce qui fait de lui le plus grand des organites présents dans la cellule.

Le noyau peut lui-même s’envisager grossièrement comme une petite cellule interne. Son
enveloppe est constituée de deux membranes dont l’externe se prolonge avec le réticulum endo-
plasmique. Des pores permettent de laisser passer des ions et certaines molécules comme l’ARN
au travers de l’enveloppe nucléaire. À l’intérieur du noyau se trouvent un ou plusieurs nucléoles
entourés par une matrice fibreuse appelée le nucléoplasme. Ce nucléoplasme est un liquide ayant
une consistance gélatineuse (similaire à ce niveau au cytoplasme), dans lequel de nombreuses sub-
stances sont dissoutes. Ces substances comprennent des nucléotides triphosphates, des enzymes,
des protéines et des facteurs de transcription.

2.2.4 Cytosquelette

Il est maintenant largement admis que les grandes fonctions biologiques d’une cellule nu-
cléée sont étroitement liées à son architecture tridimensionnelle et à son interaction avec son
micro-environnement. Parmi les organites qui baignent dans le cytoplasme, le cytosquelette
(CSQ) joue un rôle prépondérant sur les formes que peut prendre une cellule. Ce dernier re-
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présente ainsi une véritable charpente pour la cellule, qu’elle soit adhérente ou embryonnaire.
Il constitue un continuum physique entre les points focaux d’adhérence situés sur la membrane
plasmique et le noyau. Le CSQ se présente lui-même sous la forme d’une structure tridimen-
sionnelle complexe principalement formée de trois types de filaments polymériques (figure 2.4)
hautement interconnectés et reliés à la matrice extracellulaire via les points focaux d’adhérence
[109], [71]. Ces trois sous réseaux filamenteux s’organisent en interagissant entre eux et générent
une tension interne au cytosquelette [58], [60]. C’est cette tension interne qui conditionne la forme
et la stabilité de la cellule [65].

Pour comprendre comment des contraintes appliquées agissent sur une cellule, il apparaît
ainsi nécessaire de caractériser le comportement mécanique du cytosquelette et de comprendre le
rôle de ses principaux constituants que sont les filaments d’actine, les microtubules et les filaments
intermédiaires.

2.2.4.1 Réseau de filaments d’actine

Les filaments d’actine (actine-F) ou microfilaments, sont des polymères à structure en
double hélice avec un diamètre moyen de 5nm, une longueur de persistance d’environ 17μm de
l’ordre de grandeur du diamètre de la cellule. Leur structure montre une dynamique biologique
au sens où ils sont engagés dans un double processus de polymérisation à une extrémité du fi-
lament et de depolymérisation à l’autre extrémité. Ils s’organisent en sous réseaux qui différent
les uns des autres structurellement en fonction de leur localisation dans la cellule [20], [82].

L’un des rôles principaux de l’actine est de générer, à différents endroits du cytoplasme, une
tension cellulaire. Cette tension est obtenue par le regroupement des filaments d’actine en fais-
ceau de fibres couplés à des molécules de myosine qui en sont les véritables moteurs moléculaires 5.

De nombreuse recherches et plusieurs techniques ont été développées afin de déterminer
les caractéristiques rhéologiques des microfilaments. S’il est clair que leur comportement est
viscoélastique, les auteurs ne peuvent pas néanmoins certifier que les filaments d’actines testés ont
un comportement mécanique plutôt de type fluide viscoélastique que de type solide viscoélastique
[72]. Cette difficulté est due à la grande variabilité des mesures de propriétés en fonction de
divers facteurs physiques comme la concentration cytoplasmique, la présence ou non de certaines
protéines, la longueur des filaments et leur degré de connection, mais également de facteurs
environnementaux liés aux conditions de déroulement des essais comme la vitesse de déformation
[17],[73],[134].

2.2.4.2 Microtubules

Un microtubule est un tube dont la paroi est constituée de plusieurs protofilaments de
tubuline, de diamètres extérieur de 30nm et intérieur de 18nm. Sa longueur, variable du fait de
sa dynamique interne, est comprise entre 2.5 et 10μm dans le cas des cellules endothéliales et
musculaires, et peut atteindre 20μm dans le cas de cellules nerveuses. Les microtubules sont les
constituants les plus rigides du cytosquelette.

5. Les moteurs moléculaires sont des moteurs dans lesquels les mouvements individuels de quelques molécules
sont à l’origine de la conversion d’une forme d’énergie (le plus souvent chimique) en travail.
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(a)

(b) (c) (d)

Figure 2.4 – Structure microscopique du cytosquelette : (a) Cytosquelette, (b) Microfilaments
(c) Microtubules , (d) Filaments intermédiaires.

Tout comme les filaments d’actine, ils sont en constant état dynamique de polymérisation
et dépolymérisation. Cet état est régulé par certaines protéines appelées MAP (Microtubule As-
sociated Proteins) qui sont également à l’origine de la diversité des structures adoptées par les
microtubules. Ce sont des structures polaires : l’extrémité dont la croissance est rapide est ap-
pelée l’extrémité "plus", tandis que l’extrémité dont la croissance est lente est appelée extrémité
"moins". Par ailleurs, il semble que les microtubules sont connectés suivant des angles parti-
culiers aux filaments d’actine par des protéines spécifiques de liaison et que leurs interactions
contribuent à fournir une tension interne garantissant la stabilité de l’architecture des cellules
eucaryotes [83], [53], [58].

De façon générale, les microtubules sont présentés comme les véritables "piliers" du cy-
tosquelette. Mitchison et al. estiment qu’ils sont environ 300 fois plus résistants à la torsion que
les microfilaments [122]. Janmey et al. montrent que les microtubules se comportent comme des
solides élastiques présentant une haute rigidité et une relativement faible déformation à rupture
d’environ 50% [72].

2.2.4.3 Réseau de filaments intermédiaires

Un filament intermédiaire est un entrelacement de huit protofilaments de forme à peu près
cylindrique d’environ 10nm de diamètre. Ils sont appelés intermédiaires car leur diamètre appa-
rent est compris entre celui des microfilaments et des microtubules.

Le rôle biologique des filaments intermédiaires est moins bien connu que celui des deux
autres types de composants du cytosquelette et de nombreuses études sont en cours pour com-
prendre leur comportement ainsi que leur fonction. De manière générale, les filaments intermé-
diaires semblent également impliqués dans la stabilité cytoplasmique et l’adhésion cellulaire.
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D’un point de vue mécanique, les filaments intermédiaires possèdent une grande résistance
à la traction. Une fois constitués, ils sont stables, ne se dissocient pas et constituent un groupe
hétérogène de fibres du cytosquelette [26]. Par ailleurs, Brodland et al. considèrent que les fila-
ments intermédiaires rigidifient les microtubules en les empêchant de fléchir et leur permettent
de supporter des efforts de compression 10 fois plus importants [15].

Conclusion

Dans les paragraphes précédents, nous avons donné une description assez générale de la
cellule ainsi que de sa structure interne : membrane, cytoplasme, cytosquelette et noyau.

De nombreux modèles ont été développés pour essayer de quantifier et analyser la réponse
mécanique cellulaire. Nous détaillerons les principaux d’entre eux dans la prochaine section.
Il ressort toutefois de la présentation précédente qu’il semble nécessaire d’utiliser des modèles
biomécaniques performants qui puissent rendre compte de la complexité structurale du cytos-
quelette, charpente de la cellule.

A partir de l’analyse de ces modèles, nous tenterons de déterminer le modèle qui nous
semble le plus adapté pour modéliser au mieux le comportement biomécanique de la cellule tout
en limitant le coût des calculs engendrés.

2.3 Modélisation de la réponse mécanique globale d’une cellule
biologique

Dans cette partie, nous répertorions les principales approches, apparues ces dernières an-
nées pour modéliser le comportement mécanique d’une cellule biologique. La plupart de ces
approches peuvent se rattacher à l’une des trois principales classes que sont les approches par
milieu continu, énergétique et micro/nano structurelles (voir la figure 2.5).

2.3.1 Première classe : modélisation globale de la cellule par un milieu continu

Les premiers modèles développés sont basés sur une approche rhéologique. Ces modèles
s’appuient sur une représentation globale de la cellule et permettent donc de quantifier des
propriétés biomécaniques globales de la cellule étudiée en utilisant différentes techniques expéri-
mentales (micro/nanomanipulation, magnétocytométrie, AFM, etc...). Ces modèles considèrent
la cellule comme un milieu continu constitué d’un matériau solide ou fluide équivalent, dont le
comportement peut être élastique, visqueux ou viscoélastique. Ils ont été développés dans un
premier temps pour analyser les expériences dans les essais d’aspiration par micropipette.

– Une première possibilité est de considérer la cellule comme un matériau solide (voir la
figure 2.6) :
La modélisation la plus simple est celle d’un milieu élastique linéaire isotrope incompres-
sible où la cellule est vue comme un milieu semi-infini soumis à des petites déformations
[180]. Cette approche permet de relier la valeur du module d’Young apparent de la cellule
à la pression appliquée ΔP et à la hauteur de matière aspirée δ :

δ =
ΔP
E

Φ (2.1)
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Figure 2.5 – Classification des modèles biomécaniques pour la modélisation cellulaire suivant
[99] et [101].

où φ est un facteur de forme prenant en compte les géométries de la pipette et de la
cellule.

De nombreux auteurs ont choisi de prendre en compte la dépendance à la vitesse de
sollicitation sur les déformations cellulaires en modélisant la cellule comme un solide
viscoélastique [154], [152], [78]. Ce type de modèle a également permis d’analyser les
déformations exercées par une micropipette d’aspiration. Le modèle rhéologique sous-
jacent est un modèle de Zener qui repose sur l’association d’un élément élastique en
parallèle avec un élément de Maxwell 6. La relation entre déformation de cisaillement
(ou déviateur des déformations) et contrainte de cisaillement (déviateur des contraintes)
peut s’écrire :

τij + μ
K2
τ̇ij = K1γij + μ(1 + K1

K2
)γ̇ij(

σ′ij + μ
K2
σ̇′ij = K1ε

′
ij + μ(1 + K1

K2
)ε̇′ij

) (2.2)

où K1 et K2 sont les constantes de raideurs des ressorts et μ la viscosité du ressort ;
σ′ij = σij − 1

3 σkk δij (σkk = tr(σ) et δij symbole de Kronecker)
– En raison de la très forte proportion de liquide dans une cellule, d’autres auteurs voient

la cellule comme un milieu continu constitué d’un fluide incompressible entouré d’une
membrane élastique précontrainte. Le comportement du fluide qui représente les proprié-
tés moyennes du cytoplasme peut-être de type Newtonien (relation linéaire entre tenseur
contraintes et tenseur taux de déformation) ou de type Maxwell [44], [39], [38] ou encore

6. Un ressort en série avec un amortisseur
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Figure 2.6 – Cellule décrite comme un solide homogène viscoélastique linéaire
par [154], [152] et [78].

de type rhéofluidifiant 7 [181]. Hochmuth a enrichi la modélisation en y ajoutant la re-
présentation du noyau [62].

(a)

(b) (c)
Figure 2.7 – Modélisation d’une cellule par un fluide et une membrane sous
tension : (a) et (b) Cytoplasme modélisé comme matériau fluide visqueux [44]
et [38], [62], (c) Cytoplasme modélisé par un fluide de type Maxwell [39].

Le principal intérêt et la principale force de ces approches globales réside dans une descrip-
tion du comportement mécanique de la cellule avec un nombre de paramètres réduit et l’obtention
de solutions analytiques dans des configurations simples : symétrie de révolution, hypothèse des

7. La viscosité (le temps de relaxation) diminue lorsqu’on augmente le taux de cisaillement (elle serait constante
pour un fluide Newtonien)
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petites perturbations. Dans ce cadre, les modèles cellulaires continus donnent des résultats en
bonne adéquation avec les données expérimentales vis-à-vis de propriétés mécaniques globales.
Cependant, ces modèles ne prennent pas en compte le support cytosquelettique de la cellule.
Le cytoplasme est souvent considéré comme un matériau homogène à comportement élastique
linéaire donc sans prise en compte de non-linéarités géométriques. Leur caractère global engendre
l’impossibilité de les utiliser pour suivre l’évolution de la déformée d’une cellule soumise à un
chargement extérieur. Avec le recours à des méthodes numériques de résolution d’équations aux
dérivées partielles, ces modèles continus peuvent s’appliquer à des géométries plus complexes,
s’affranchir de l’hypothèse des petites perturbations, modéliser le cytoplasme comme un milieu
biphasique... et permettre le suivi des déformations de la cellule en tout point. Nous proposons
ci-dessous quelques exemples :

– Karcher et al. s’intéressent à la micromanipulation par magnétocytométrie et modélisent
la cellule comme un domaine cylindrique divisé en deux parties : une partie principale
représente le cytosquelette et une deuxième partie regroupe la membrane et le cortex
d’actine [81]. Les deux parties sont considérées comme des fluides viscoélastiques de type
Maxwell ou des solides viscoélastiques de Voigt et la microbille magnétique comme un
solide élastique à forte raideur (figure 2.8). La résolution numérique permet ici de dé-
terminer une solution pour un chargement brisant la symétrie de révolution et pouvant
engendrer de grandes déformations.

Figure 2.8 – Cellule modélisée par un domaine cylindrique divisé en deux
parties et résolution numérique par éléments-finis [81].

– Dans le but d’étudier les paramètres géométriques et les propriétés mécaniques des chon-
drocytes 8, Guilak et al. utilisent une modélisation biphasique de la cellule dont la phase
solide est considérée comme un solide élastique linéaire et la phase fluide est vue comme
un fluide incompressible [56]. Les relations entre contraintes et déformations dans les
deux phases peuvent s’écrire :⎧⎨⎩

σs = −Φs P I + λs tr(ε) I + 2μs ε

σf = −Φf P I
(2.3)

avec les notations suivantes : s pour phase solide et f pour phase fluide, P pression dans
le fluide, Φs et Φf fractions volumique de solide et d’un fluide (Φs + Φf = 1) et λs et
μs sont les deux constantes d’élasticité de Lamé.

8. Ce sont de cellules arrondies et volumineuses (d’un diamètre de 20 à 40μm) présentes dans le cartilage
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La résolution est réalisée par la méthode des éléments finis avec un calcul multiéchelles :
un premier calcul est réalisé sans cellule pour définir les conditions aux limites à appli-
quer à la cellule puis la réponse de la cellule est étudiée.

– Caille et al.[18] ont proposé une approche bidimensionnelle pour étudier et quantifier
la compression mécanique de cellules endothéliales. Différents types de cellules (cellules
rondes, aplaties et des noyaux isolés) sont soumises à des forces de compression entre
deux lamelles de verre (figure 2.9). Les auteurs modélisent la cellule comme constituée
d’un noyau et du cytoplasme tous deux vus comme des matériaux solides homogènes,
isotropes et hyperélastiques de type Néo-Hookéen avec comme seul paramètre matériel
le module d’Young (le coefficient de Poisson est pris égal à 0.5 pour assurer l’incompres-
sibilité. Ici la modélisation par éléments-finis permet de prendre en compte de grandes
déformations. Les modules élastiques déduits par comparaison entre les données ex-
périmentales et les simulations sont en bon accord avec les valeurs trouvées dans la
littérature.

(a ) (b) (c)

Figure 2.9 – Géométrie et maillage d’une cellule modélisée par un matériau
hyperélastique d’après [18]. (a) Cellule ronde au repos , (b) Maillage déformé
(30% de compression) (c) Maillage déformé (50% de compression).

2.3.2 Deuxième classe : modèles énergétiques

Dans la plupart des modèles continus, la cellule est vue comme un solide ou un fluide avec
propriétés mécaniques constantes (approches dites passives). Récemment, d’autres auteurs ont
tenté de développer des approches considérant la cellule comme un système actif consommant
de l’énergie avec des propriétés en évolution. Kruse et al. et Julicher et al. considèrent ainsi le
cytoplasme comme un gel actif polaire [92], [76]. Une théorie hydrodynamique macroscopique est
proposée pour décrire ses propriétés mécaniques. Cette approche permet de rendre compte, dans
la modélisation du cytoplasme vu comme un gel viscoélastique, de la polymérisation et la dépo-
lymérisation de l’actine ainsi que des contraintes actives induites dans le gel. Elle a été appliquée
pour décrire les mouvements 2D d’un lamellipode 9 et pour résoudre les instabilités liées à l’actine.

Le revers de ces approches actives est qu’elles requièrent une modélisation précise des
filaments sur toute leur longueur ce qui engendre des temps de calcul qui deveientent prohibitifs
pour cellule complète.

9. Le lamellipode est une large extension membranaire faite de polymères d’actine que la cellule utilise pour
explorer son environnement à la recherche d’une matrice extra-cellulaire.
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2.3.3 Troisième classe : modèles micro/nano structuraux

Au fur et à mesure des avancées technologiques, la microscopie s’est imposée comme une
technique indispensable pour accéder aux propriétés de la matière, inanimée ou vivante. Elle per-
met désormais de manipuler et de mesurer les propriétés biomécaniques de filaments de l’ordre
de quelques nanomètres. Plusieurs nouvelles techniques expérimentales ont vu le jour avec l’ar-
rivé des microscopes électronique et à force atomique. Ces techniques ont permis aux biologistes
d’affiner leurs recherches et d’enrichier leur perception du cytoplasme en faisant apparaître le
rôle primordial joué par le réseau 3D que constitue le cytosquelette.

Nous présentons par la suite une revue de différentes approches micro/nano-structurelles
mises en oeuvre pour tenir compte du rôle du cytosquelette.

2.3.3.1 Modèles de percolation

Les modèles de percolation considèrent le cytosquelette comme un gel dynamique de plu-
sieurs réseaux filamenteux (les filaments d’actine, les microtubules et les filaments intermédiaires)
interconnectés qui s’assemblent et se désassemblent en permanence suivant un processus de per-
colation 10 [47]. Dans ces modèles (figure 2.10), la notion de connectivité est essentielle :

– au delà d’un certain seuil de connexion, le signal mécanique transmis localement par la
matrice extracellulaire via les récepteurs transmembranaires se propage dans toute la
cellule jusqu’au noyau ;

– en revanche, en dessous de ce seuil, aucun signal n’est transmis par le cytosquelette.
La connectivité joue donc un rôle primordial puisque c’est de ses propriétés que va dépendre la
propagation des signaux intracellulaires.

Figure 2.10 – Modèle de percolation utilisé par [47].

Shafrir et al. ont étudié des modèles similaires ou la cellule est représentée par deux cubes
imbriqués : un cube d’arrête de 5 μm représente le noyau et est situé à l’intérieur d’un autre cube
de 10 μm [161]. Le cytosquelette est modélisé par des tiges rigides (filaments d’actine) reliées
par des éléments élastiques (ressorts). La concentration des filaments a été choisie de manière
à dépasser le seuil de percolation. Ces auteurs ont étudié les propriétés de transfert d’énergie

10. La percolation est un processus physique critique qui décrit pour un système, une transition d’un état vers
un autre.
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du cytosquelette, en appliquant différents signaux mécaniques au niveau de la membrane. Une
comparaison est réalisée entre le niveau d’énergie transmis au niveau du noyau par rapport à
celui présent au niveau de la membrane. Les résultats obtenus montrent que le cytosquelette
étudié se comporte comme un filtre passe-bande réglable. Pour une plage de fréquences de sti-
mulation donnée qui dépend de certaines molécules de liaisons, la transmission d’énergie atteint
une valeur maximale, en dehors de cette plage, les signaux sont presque incapables d’atteindre
leur destination. D’autres chercheurs ont montré l’influence de la concentration des protéines de
liaison des filaments sur le comportement mécanique des réseaux filamenteux [185], [186].

Ces modèles de percolation ne contrôlent cepeandant pas la tension interne c’est à dire
l’équilibre entre les efforts de tension et les efforts de compression supportés par les différents
composants du cytosquelette en interaction avec le micro-environnement. De plus, ces modèles
ne suivent pas une structure tridimensionnelle et une redistribution bien contrôlée.

2.3.3.2 Modèles de mousses alvéolaires

Dans ces approches, seul le cytosquelette d’actine est pris en considération. Le volume
élémentaire représentatif du réseau d’actine est une unité alvéolaire de forme cubique. Cette
structure est formée de poutres interconnectées qui sont responsables de sa déformation globale
lorsqu’elles fléchissent, se tordent ou s’étirent sous l’action d’une force [50].

Satcher et al. ont utilisé les modèles de mousses alvéolaires pour étudier la contribution
du cytosquelette d’actine dans la réponse élastique de cellules endothéliales [151]. Ils ont consi-
déré une unité alvéolaire constituée de poutres élastiques sur lesquelles une force est appliquée
(illustration sur la figure 2.11). Ces auteurs ont montré que le module d’Young du réseau peut
se déduire du module d’Young d’un filament d’actine isolé (i.e. une des poutres du modèle).

(a ) (b)

Figure 2.11 – Modèle de mousse alvéolaire utilisé par [151] : (a) alvéole au
repos, (b) alvéole déformée.

Stamenovic et al. ont montré que les modèles de mousse alvéolaires permettent de prédire
correctement les propriétés élastiques de cellules testées par micromanipulation avec des micro-
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plaques 11, où par microscopie à force atomique [166]. Par contre ces prédictions ne sont pas en
accord avec les résultats obtenus par d’autres techniques expérimentales comme la magnétocy-
tométrie où les pinces optiques, où les forces sont appliquées spécifiquement au cytosquelette via
les récepteurs transmembranaires.

Comme ces modèles ne prennent en compte qu’un seul des trois types de filaments compo-
sant le cytosquelette, ils ne peuvent rendre compte de certains aspects essentiels comme le rôle
de la réorganisation spatiale des filaments et de leurs interactions [166], [190] ou encore celui de
la tension interne de la structure et de ses liaisons avec le support externe.

D’autres modèles plus évolués sont donc nécessaires pour décrire le comportement du
cytosquelette.

2.3.3.3 Modèles de tenségrité

Les structures ou systèmes de tenségrité au sens strict datent des années 40 et ont été
coinventés par l’architecte Fuller, père des dômes géodésiques. Il a, dés 1929, proposé un nom
pour ces structures particulières dans lesquelles, l’équilibre entre éléments en traction et éléments
en compression joue un rôle essentiel : "islands of compression in an ocean of tensions". Il forge
l’expression "tensegrity" à partir de "tensional integrity", d’où la traduction française par le mot
tenségrité [48].

Le principe général de la construction de systèmes de tenségrité se caractérise essentiel-
lement par le fait qu’ils sont constitués avec deux éléments de base : des barres travaillant en
compression et des câbles tendus. Les barres sont disjointes tandis que les câbles forment un
ensemble continu. Une structure de tenségrité est donc un système réticulé dans un état d’auto-
équilibre stable comprenant un ensemble discontinu de composants comprimés à l’intérieur d’un
continuum de composants tendus [127].

Si les systèmes de tenségrité ont été conceptualisés dans un premier temps dans les do-
maines de l’architecture et du génie civil, ils trouvent désormais d’autres opportunités d’appli-
cation notamment dans les domaine de la biologie tissulaire et de la santé. Ils sont utilisés à
différentes échelles pour décrire le comportement du corps humain, des tissu vivants comme les
muscles et des cellules vivantes.

C’est Ingber qui, en remarquant l’existence de nombreuses analogies entre les structures
de type tenségrité et la structure cytosquelettique, est le premier a développé les modèles de
tenségrité spécifiquement dédiés à l’étude de la biomécanique cellulaire [65], [66]. Selon Ingber,
la stabilité structurelle dans les cellules et les tissus cellulaires dépend d’un équilibre de forces
entre les réseaux de microtubules et de micro filaments contractiles (figure 2.12). Les filaments
intermédiaires peuvent être assimilés à des contreforts élastiques et le noyau vu lui même comme
une structure de tenségrité avec des fibres de chromatine comprimées interconnectées avec une
matrice nucléaire sous tension continue.

Le tableau 2.1 illustre un certain nombre d’analogies structurelles et mécaniques entre les
modèles de tenségrité et le cytosquelette d’une cellule biologique. Ces analogies restent toutefois
qualitatives et doivent encore être confirmées expérimentalement [65].
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Figure 2.12 – Structures de tenségrité avec et sans modélisation du noyau
d’après [65] et [66].

Structure du cytosquelette (CSQ) Structure de tenségrité

Mictrotubules associés aux Éléments quasi-rigides et incompressibles
filaments intermédiaires Éléments viscoélastiques

Réseau en tension : filaments d’actines Câbles tendus
Supports de compression : microtubules Barres comprimées

Points focaux d’adhérence Noeuds fixés
Mécanorécepteurs transmembranaires Conditions d’efforts aux noeuds

Réorganisation spatiale des Déplacements spatiaux
filaments du CSQ des éléments constitutifs

Tableau 2.1 – Analogie entre la structure de tenségrité et la structure du cytosque-
lette suivant [65]

Par la suite, cette approche a fait école et de nombreuses équipes de recherche se sont intéréssées
à la modélisation du cytosquelette à partir du concept de tenségrité :

– Stamenovic et al. ont étudié l’impact du fléchissement des barres, représentant la pos-
sibilité qu’auraient les microtubules de flamber pour un certain niveau de compression,
sur les propriétés mécaniques élastiques globales du cytosquelette [167].

– A partir de la structure de tenségrité, Wendling et al. ont analysé les relations entre
contraintes et déformations en appliquant différents modes de chargement : traction,
compression et cisaillement [191]. Les mêmes auteurs poursuivent leurs recherches vi-
sant à comprendre la contribution du réarrangement structurel sur la réponse d’une
cellule soumise à des contraintes externes cycliques du type traction-compression.

– Une approche reposant sur le même modèle de tenségrité a permis la prédiction, dans la
réponse du cytosquelette à un effort de compression, d’une courte phase d’adoucissement
induite par le flambement élastique des microtubules précédant la mise en tension du
cytosquelette entrainant une phase de durcissement [184].

– Canadas et al. ont analysé la réponse viscoélastique du cytosquelette en se basant sur

11. La cellule est comprimée entre deux microplaques de verre.
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un modèle d’éléments discrets de la structure tenségrité et une mécanique non régulière
pour les contacts 12. En appliquant sur les deux noeuds supérieurs de la structure de
tenségrité à 30 éléments des oscillations de faible amplitude, ils ont pu étudier la dépen-
dance en fréquence des propriétés mécaniques.

On peut déduire de ce qui précède que les modèles de tenségrité constituent un outil
précieux pour décrire les propriétés mécaniques du cytosquelette et rendre compte de nombreuses
caractéristiques de cellules vivantes. Parmi les modèles mécaniques cellulaires développés à ce
jour, les modèles de tenségrité semblent être les seuls à prendre en compte à la fois :

– la structure tridimensionnelle du cytosquelette issue de l’assemblage de plusieurs types
de filaments,

– l’état d’équilibre autocontraint du cytosquelette,
– l’existance, pour les cellules adhérentes, de points focaux d’adherence.

(a ) (b) (c)

Figure 2.13 – Modèle 3D de la cellule développé par [114] pour l’étude de la
compression cellulaire.

2.3.3.4 Extensions couplant approche tenségrité et approche continue

D’autres approches ont vu le jour, avec toutes pour même objectif l’analyse des déforma-
tions cellulaires, en utilisant les potentialités de la représentation du cytosquelette comme une
structure de tenségrité. L’apport de méthodes numériques performantes comme les éléments finis
a permis d’étendre les développements en permettant de coupler une modélisation microstruc-
turelle de type tenségrité pour le cytosquelette à une modélisation continue de la membrane, du
cytoplasme, le noyau pouvant être modélisé par l’une ou l’aitre des approches. C’est la voie qu’ont
suivie McGarry et al. en considèrant que le cytoplasme et le noyau sont constitués d’un maté-
riau à comportement élastique linéaire et isotrope et que la structure cytosquelettique est une
structure de tenségrité composée de 6 barres et de 24 câbles [114]. Leurs simulations numériques
ont été réalisées avec la méthode des éléments finis au moyen du code de calcul ANSYS. Le
cytoplasme ainsi que le noyau sont discrétisés par des éléments tétraédriques à 4 noeuds, tandis
que, la membrane est discrétisée par des éléments de coque surfacique à 3 noeuds. Le cytosque-
lette qui est modélisé par la structure de tenségrité est discrétisé par des éléments linéiques à 2
noeuds (barres et câbles) (voir figure 3.1). Les auteurs ont étudié la réponse à des sollicitations
de compression. Leur approche semble prometteuse et il est dommage qu’aucune confrontation
avec des données expérimentales n’ait été réalisée qui aurait permis de corroborer les résultats
obtenus.

12. Non Smooth Contact Dynamics
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2.3. Modélisation de la réponse mécanique globale d’une cellule biologique

2.3.4 Conclusion

Dans ce chapitre, nous avons tout d’abord présenté la structure globale d’une cellule bio-
logique ainsi que ses composants internes en précisant leurs rôles et leurs comportements méca-
niques respectifs. Nous avons réalisé une analyse plus détaillée des caractéristiques spécifiques du
cytosquelette en raison du rôle essentiel qu’il joue dans la déformation d’une cellule. Nous avons
ensuite présenté les principales approches permettant de modéliser la réponse mécanique d’une
cellule biologique. Nous avons classé ces approches en trois catégories distinctes. A partir de
l’analyse de ces modèles, le tableau 2.2 tente de dresser une synthèse de ces différentes approches
en évaluant leurs forces et leurs faiblesses dans la description du comportement biomécanique.

Parmi les modèles mécaniques de déformations cellulaires étudiés dans ce chapitre, deux
modèles serons développés au cours de cette thèse, une modélisation par milieu continu, basée
sur un matériau solide viscoélastique et une modélisation prenant en compte l’aspect structurel
du cytosquelette et basée sur un modèle de tenségrité.

Même si nous avons déjà quelque peu évoqué, dans ce chapitre, les méthodes numériques
nécessaires à l’étude de la réponse mécanique tridimensionnelle d’une structure biologique, nous
y reviendrons dans le prochain chapitre. Son objet est en effet de réaliser une description des mé-
thodes numériques qui peuvent s’appliquer à la simulation et à la modélisation des déformations
de tissus biologiques en temps réel.
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Chapitre III
Méthodes numériques en biomécanique
cellulaire
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3.1 Introduction

Quelque soit le type de simulateur chirurgical utilisé, le vrai challenge réside aujourd’hui
dans la modélisation physique des tissus biologiques afin de reproduire au mieux leurs compor-
tements biomécaniques face à la manipulation ou à l’interaction avec des instruments. De plus,
celui-ci doit être capable de simuler avec précision et réalisme les déformations de structures com-
plexes, tout en conservant une complexité compatible avec une utilisation interactive en temps
réel.
Dans cette section nous abordons les différentes méthodes numériques de modélisation utilisées
pour modéliser les objets déformables (en particulier les tissus biologiques) qui sont classées dans
deux grandes familles distinctes : les modèles non physiques (ou encore appelés modèles géomé-
triques) et les modèles physiques. Nous distinguerons principalement deux sous classes dans la
catégorie des modèles physiques, des modèles dits continus et des modèles dits discrets. D’une
manière assez générale, nous avons répertorié les différentes approches de modélisation en fonc-
tion de leur complexité et réalisme, ainsi qu’en fonction de leur coût en temps de calcul (voir
la figure 3.1). Par la suite, nous détaillerons les modèles numériques physiques dits continus,
compte tenu de l’intérêt qu’ils représentent pour satisfaire les contraintes de simulation temps
réel et réaliste.
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3.2. Modèles non-physiques (géométriques)

Figure 3.1 – Schéma illustrant les différentes classes de modèles de déformation suivant leur
complexité, leur réalisme ainsi que le coût de calcul [49].

3.2 Modèles non-physiques (géométriques)

La présentation qui suit a pour objectif de donner un aperçu des principales classes im-
pliquées dans la simulation des tissus biologiques en utilisant des modèles non-physiques. Les
premiers modèles qui ont été développés ont permit de déformer des objets en se basant unique-
ment sur leurs géométries sans prendre en compte leurs aspects physiques. A titre d’exemple,
nous pouvons citer les simulations réalisées à l’aide de metaballs qui ont été utilisées pour la
modélisation des déformations du corps humain [5]. D’autres auteurs ont également utilisé ces
mêmes modèles dans leurs simulateur Bodybuilder afin de modéliser les connections entre les
différentes articulations du squelette [163][131].
Un autre modèle a été largement exploité dans différentes simulations, c’est le modèle de défor-
mation de forme libre (FFD). Yamashita et al.[197] ont utilisé ce modèle dans leur environnement
virtuel nommé ViSurf en utilisant l’adaptation de [192]. Cover et al. [27] utilisent dans leur si-
mulateur de chirurgie de la vésicule biliaire le modèle de déformation de forme libre, afin de
manipuler directement leurs objets, ils ont conclu que cette approche était lente pour des inter-
actions en temps réel.

Dans le but d’augmenter le réalisme des simulations chirurgicales, Sela et al.[160] ont présenté
des simulations de coupures et d’incisions dans une peau pour des applications en chirurgie ab-
dominale laparoscopique. La méthode utilisée se base sur le calcul des déformations locales dues
à l’instrument à partir les déformations globales [9].
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CHAPITRE 3. MÉTHODES NUMÉRIQUES EN BIOMÉCANIQUE CELLULAIRE

Figure 3.2 – Déformations basées sur le modèle de FFD [160].

Une autre approche, intitulée méthode 3D Chainmail, a été proposée par Gibson et al.[51].
Son principe peut se comparer à une chaîne constituée de mailles ; l’objet est décomposé en
noeuds. Chaque noeud est associé à un élément rigide de la chaîne. La déformation qui gouverne
le modèle déformable est décrite par une propagation des contraintes en déplacements que l’objet
subit à sa surface. Citons par exemple les simulateurs chirurgicaux de Gibson et al. qui ont im-
plémenté ce modèle dans leur simulateur de chirurgie arthroscopique du genou ainsi que celui de
Schill et al.[153] pour des opérations intra-occulaires. L’approche ChainMail est intéressante car
elle permet de simuler à partir d’un modèle simple différentes lois mécaniques en jouant sur les
contraintes de distance et de relaxation. Malheureusement, les comportements obtenus à partir
de ce modèle ne sont pas physiquement réalistes puisqu’aucun lien ne peut être établit entre les
paramètres du modèle et les caractéristiques physiques obtenues empiriquement.

Figure 3.3 – Déformation du modèle de chainMail en 1D et 2D développé par [51] .

Bro-nielsen[13] a proposé une extension en 3D des surfaces actives destinée à la simula-
tion d’opérations chirurgicales cranio-faciales. Ce modèle est basé sur la discrétisation de l’objet
en un ensemble de volumes, en définissant une fonction d’énergie qui permet de contrôler les
interactions et les déformations de l’ensemble. Ce modèle a pu être utilisé pour le calcul des dé-
formations de tissus cérébraux soumis à des contraintes mécaniques en neurochirurgie [188][21].
Le principal inconvénient de ce modèle est qu’il ne prend pas en compte les propriétés physiques
des objets en déformation, puisque l’énergie est basée exclusivement sur l’intensité à partir des
images scanner ou IRM.

Dans cette section, nous avons présenté différent modèles géométriques utilisés dans la modéli-
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3.3. Modèles physiques

sation de tissus biologiques. Toutefois, il est nécessaire de constater que le principal défaut de
ces modèles réside dans le fait qu’ils ne sont généralement pas reproductibles et que ceux-ci ne
peuvent pas être généralisés. N’étant pas basés sur des lois physiques, ces modèles vont entraî-
ner des imprécisions notables sur les interactions entres les différents objets ce qui diminuera le
réalisme du simulateur. Pour ces différentes raisons, les modèles géométriques ne seront utilisés
que pour l’animation d’objets (déformation de tissus biologiques par exemple) où la validation
expérimentale n’est pas primordiale.

3.3 Modèles physiques

3.3.1 Méthodes discrètes

3.3.1.1 Systèmes masses-ressorts

A l’heure actuelle, les modèles les plus connus et utilisés par la communauté graphique
sont les réseaux de types masses-ressorts. Ces modèles consistent en un ensemble de points (ou
noeuds) reliés entre eux par des segments. Les points représentent des masses considérées comme
ponctuelles, et les segments sont considérés comme des ressorts. Ce modèle physique a donné
lieu au développement de nombreux simulateurs dans le domaine médical. Citons notamment le
simulateur de chirurgie laparoscopique KISMET adapté notamment à l’enlèvement de la vési-
cule biliaire et à des opérations gynécologiques [93],[84],[19]. D’autres applications en chirurgie
maxilo-faciale utilisant la même approche ont été proposées par [97],[91].
Dans une plus grande échelle, Aulignac et al.[29],[30] ont développé un modèle de la cuisse

Figure 3.4 – Simulateur de chirurgie laparoscopique "Karlsruhe Endoscopic Surgery Trainer"
appliqué pour des opérations gynécologiques [93],[84].

humaine constitué d’une couche surfacique basée sur les systèmes masses-ressorts linéaires où
chaque masse est reliée à un support fixé par un ressort non-linéaire orthogonal à la surface.
Un autre modèle physique basé sur une reconstruction géométrique réaliste à partir d’images
échographiques a été proposé par Padilla et al.[132]. Ce simulateur basé sur l’approche masses-
ressorts permet la simulation des déformations et des découpes en temps réel de la résection de
la prostate construite géométriquement à partir des images échographiques.

Contrairement aux cas précédents, Meseure et al.[117] adoptent une stratégie de décompo-
sition en deux composantes de l’objet modélisé. La première composante représente une partie
rigide de l’objet qui est virtuelle dans la mesure où elle n’interagit pas dans l’environnement. La
deuxième composante, quant à elle, prend la forme d’un maillage surfacique déformable basé sur
des ressorts amortis. Sachant que les deux composantes sont reliées par des ressorts de longueur
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CHAPITRE 3. MÉTHODES NUMÉRIQUES EN BIOMÉCANIQUE CELLULAIRE

Figure 3.5 – Déformation d’un ovaire dans le simulateur d’apprentissage au geste médical de la
bibliothèque SPORE [117].

non nulle, ces modèles ont été incorporés dans un simulateur de coelioscopie gynécologique couplé
à un interface à retour d’effort (voir la figure 3.5).
Une approche similaire étendue au cas de maillages volumiques déformables a été proposé par
Ammi et al.[2] dans le cadre d’un simulateur d’entraînement et d’apprentissage du geste de micro
injection cellulaire. Les auteurs proposent de modéliser la cellule biologique sous forme sphérique
à partir d’éléments masses-ressorts-amortisseurs. Le maillage de la cellule biologique est illustré
sur la Fig.3.6. Le nucleus est maillé à partir de liaisons volumiques en "X" dans le but de réduire
les instabilités, c’est-à-dire des sauts brusques de noeuds alors que l’enveloppe cytoplasmique est
maillée à partir de liaisons surfaciques triangulaires. Ces deux structures sont ensuite assemblées
suivant un volume sphérique pour former le corps de la cellule (fig.3.6.b).

En résumé, ces systèmes masses-ressorts présentent plusieurs avantages :

– des modèles efficaces, rapides, simples à implémenter et bien adaptés à la simulation de
déformation en temps-réel ;

– les modèles donnent une représentation paramétrique : plusieurs comportements sont
possibles (déformations élastiques, plastiques, cisaillement, traction, flexion, etc) selon
les valeurs de ses paramètres (élasticité, viscosité, linéaire ou non-linéaire) ;

– la résolution du système complet possède une complexité 1 linéaire O(n) par rapport aux
nombre n de noeuds du maillage.

Néanmoins, ces modèles présentent certains inconvénients :

– la relation entre les paramètres physiques des objets modélisés et les coefficients de
raideur des ressorts n’est pas toujours facile à déterminer et reste le plus souvent très
approximative ;

– la masse de l’objet est représentée de manière discontinue, ce qui conduit à un compor-
tement mécanique peu réaliste. La comparaison est assez difficile entre les déformations
induites par les systèmes masses-ressorts avec des données expérimentales.

1. La complexité d’un algorithme donne le nombre d’opérations élémentaires exécutées en fonction de la taille
des paramètres en entrée. Bien souvent, on donne juste son ordre de grandeur.

53



3.3. Modèles physiques

(a ) (b) (c)

Figure 3.6 – Modélisation géométrique d’une cellule biologique flottante utilisant des éléments de
maillage de type masse-ressort-viscosité [2] : (a) structure élémentaire présentant uniquement des
liaisons en "X", (b) maillage interne volumique et externe surfacique déformable, (c) déformation
sous l’action d’une force de ponction.

3.3.1.2 Réseaux de particules

Les réseaux de particules sont une extension du modèle masses-ressorts défini précédem-
ment. La différence principale réside dans le fait que l’on autorise les masses à interagir avec
un ensemble de masses qui peut évoluer au cours de la simulation. Chaque masse interagit
potentiellement avec toutes les autres, mais on seuille généralement à un rayon maximal sa
zone d’influence pour limiter les calculs [130]. Les forces inter-particules sont souvent des lois
d’attraction-répulsion. Similaires aux forces de Lennard-Jones, elles s’apparentent à celles qui
existent entre deux atomes et présentent, comme les ressorts, une distance d’équilibre où la force
est nulle (voir la figure 3.7). La force diminue par contre ici après une certaine distance pour
s’annuler ensuite.

L’intérêt des systèmes de particules est qu’ils sont faciles à mettre en oeuvre et que des lois

Figure 3.7 – Forme générale d’une courbe de potentiel de Lennard-Jones : intensité de la force en
fonction de la distance.

d’interaction simples qui les gouvernent peuvent naître des comportements complexes, dits émer-
gents. A ce titre citons les travaux de Luciani et al.[104] qui modélisent des objets déformables par
des agglomérats de billes 2 de différentes tailles. Le centre appelé le noyau est représenté par des
grosses billes qui sont ensuite entourées par des plus petites formant le "derme". En continuité à
ces travaux, Desbrun et al. définissent un nouveau type de particules inspirées par des approches
SPH (Smoothed Particles Hydrodynamics), issues des recherches menées en astrophysique, pour

2. Masses pontuelles munies d’une sphère de non-pénétration.

54



CHAPITRE 3. MÉTHODES NUMÉRIQUES EN BIOMÉCANIQUE CELLULAIRE

l’animation des fluides et des solides [35], [34].

Les systèmes de particules sont donc une extension des réseaux masses-ressorts. Ils permettent
de simuler une plus grande variété de comportements, comme celui des gaz ou des liquides. L’al-
gorithme reste simple et l’on peut simplement modifier la topologie de l’objet ce qui autorise les
découpes. Il conviendra par contre de bien gérer la complexité algorithmique qui peut apparaître
avec beaucoup de particules lorsque l’on doit chercher celles qui interagissent entre elles. On
utilisera pour cela un partitionnement de l’espace qui ramènera le coût quadratique à un coût
quasi-linéaire en fonction du nombre de masses. Le problème avec ces méthodes tout comme avec
les masses-ressorts, que l’on ne peut généralement pas garantir un comportement indépendant
de la résolution, en plus, on peut se demander si l’application de lois microscopiques à des enti-
tés macroscopiques ne constitue pas une simplification dangereuse. Il est souvent difficile, voire
impossible, de prouver la validité physique des modèles obtenus.

3.3.2 Modélisations continues

Les modèles continus permettent de décrire avec beaucoup de réalisme le comportement
biomécanique de nombreux organes et tissus biologiques.

3.3.2.1 Méthode de Terzopoulos

Un des premiers modèles de déformations basés sur des lois physiques a été proposé
par [178]. Avant Terzopoulos, les procédés d’animation utilisaient des modèles cinématiques,
construits à partir de primitives géométriques ou algébriques se déplaçant le long de trajec-
toires prescrites décrites par des fonctions mathématiques. Cela rendait la création d’animations
d’apparence naturelle longue et ardue. Terzopoulos a rompu avec cette habitude en créant des
modèles actifs, qui répondent à l’action de forces, de contraintes ou de contacts (voir la figure
3.8), comme les objets du monde réel, par opposition aux modèles cinématiques dits passifs. Le
premier modèle de Terzopoulos utilisait la formulation lagrangienne de la théorie de l’élasticité et
sa discrétisation en 1, 2 et 3 dimensions pour représenter des objets déformables. Cette première
formulation était très générale et non-linéaire, ce qui en rendait la stabilité assez incertaine et
obligeait à utiliser des pas d’intégration très petits. La méthode reste très lente car nécessitant
une inversion matricielle à chaque pas de temps. Les mêmes auteurs ont amélioré leur modèle en
décomposant la représentation des objets en deux composantes [177] : une composante rigide,
qui représente la configuration de l’objet au repos et se déplace dans l’espace selon les lois de la
mécanique des corps rigides, et une composante déformable qui évolue selon les lois de l’élasticité
linéaire ce qui a permis d’accroître sensiblement la rapidité et la stabilité des calculs numériques.

3.3.2.2 Méthodes SPH (Smoothed Particle Hydrodynamics)

Le modèle SPH, pour Smoothed Particles Hydrodynamics, est issu de l’astrophysique et
possède l’avantage sur les précédents de proposer une véritable équation d’état du matériau,
conduisant à un comportement indépendant de la résolution. C’est une méthode à base de par-
ticules comme vu précédemment, mais elles sont maintenant vraiment considérées comme les
points d’échantillonnage d’un petit volume les entourant et qu’elles représentent. L’approche
Smoothed Particles Hydrodynamics ou SPH issue des recherches en astrophysique a été utilisée
en synthèse d’images par [35]. Elle consiste à concentrer en un ensemble discrets de points les
divers champs scalaires et vectoriels physiques (densité de masse, force, vitesse...). Ce modèle est
une variante du modèle à système de particules, ces dernières (particules) sont considérées comme
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3.3. Modèles physiques

Figure 3.8 – Exemple d’un objet modélisé par la méthode de Terzopoulos [178].

des positions d’échantillonnage de quantités continues. Un lissage des valeurs échantillonnées à
l’aide d’un noyau de lissage Wh permet de déterminer l’expression continue de ces quantités.
Ce noyau fournit une distribution massique sur le rayon d’influence h. La figure 3.9 montre une
modélisation d’un corps très déformable de type fluide [168].

Ce modèle possède beaucoup des avantages intrinsèques des modèles à base de particules
décrits précédemment. À chaque instant, on est capable de calculer en un temps équivalent à
celui d’un système de particules la force subie par chaque point pour ensuite l’intégrer au cours
du temps. La différence est que le calcul plus subtil de la force en utilisant le formalisme SPH
garantit le respect d’une équation d’état, autorisant un processus multirésolution. Toutefois, ces
modèles sont mieux adaptées à la simulation d’un comportement gazeux qu’a celle d’un véritable
matériau élastique. De plus, l’augmentation de la cohésion interne du matériau entraîne en effet
un coût en temps de calcul important.

Figure 3.9 – Modélisation d’un fluide basée sur la méthode SPH [168] .

3.3.2.3 Méthode des volumes finis (MVF)

Breen et al.[11] ont proposé d’utiliser la méthode des volumes finis pour simuler les défor-
mations des muscles. Le modèle développé est un modèle quasi-incompressible, transversalement
isotrope et hyperélastique, il leur permet de simuler la contraction de tissus musculaires. Des
B-splines sont utilisées pour modéliser les directions des fibres. Cette méthode est très peu ap-
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pliquée à la modélisation des tissus mous.
Les avantages de cette méthode sont ses bases géométriques qui sont relativement intuitives et
le calcul des forces qui est aussi simple que dans les modèles masses-ressorts, tout en conservant
les avantages des modèles continus. Une telle méthode suppose néanmoins des hypothèses fortes,
principalement sur la géométrie des éléments et les fonctions d’interpolation utilisées. Des infor-
mations concernant la possibilité de modéliser une géométrie complexe où bien des interactions
entre plusieurs objets ne sont pas précisées par les auteurs, de même que les simulations effectuées
n’ont pas été validées avec des données expérimentales.

Figure 3.10 – Modélisation de tissus musculaires basée sur la méthode des volumes finis [11].

3.3.2.4 Méthode des éléments longs (MEL)

Costa et al.[22] proposent une nouvelle méthode appelée " Long Elements Method" (LEM)
afin de déformer de manière interactive des objets remplis de fluides. Ce modèle considère les
tissus comme des objets incompressibles composés en majeure partie de liquide [22]. L’objet est
caractérisé par le principe de Pascal, qui établit que dans un fluide incompressible en équilibre,
les pressions se transmettent intégralement. L’incompressibilité du fluide implique que la conser-
vation du volume doit être garantie lorsqu’il y a interaction externe et déformation de l’objet. Ces
auteurs utilisent une modélisation par poutres pour déformer de façon très rapide de tissus mous.
Afin d’obtenir un meilleur réalisme physique, une contrainte sur la préservation du volume total
de l’objet est ajoutée. Cette approche présente certains avantages, elle simule des déformations
globales assez réalistes pour des tissus considérés comme non-homogènes. Un autre avantage de
cette méthode est que le nombre d’éléments est moindre que dans une discrétisation avec des
éléments cubiques ou tétrahédraux. La figure 3.11 illustre le principe de la méthode des éléments
longs.

Sundar et al.[174] ont utilisé la méthode des éléments longs dans le cadre d’un simulateur
chirurgical. Tandis que, Balan et al.[6] ont développé une approche basé sur le modèle (MEL) est "
Radial éléments Method", permet de modéliser des déformations d’objets de forme particulière de
manière très rapide. Une extension de ce modèle, appelée VDM (Volume Distribution Method),
est basée sur la recherche d’une solution en mode statique pour des déformations élastiques
non-linéaires. La surface de l’objet est discrétisée par un ensemble de facettes, ce qui permet
de réduire la complexité du modèle par rapport à une méthode volumique. Les auteurs utilisent
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Figure 3.11 – Principe de déformation basée sur la méthode des éléments longs [22].

le modèle VDM pour la simulation en temps réel de déformations de tissus biologiques mous
tels que : le ligament du genou, la simulation échographique de la cuisse humaine ainsi que la
chirurgie arthroscopique du ligament croisé antérieur du genou [172],[173].

3.3.2.5 Méthode des éléments frontières (BEM)

Une des alternatives à la méthode des éléments finis a été proposée par [68]. Dans cette
méthode, tous les calculs du comportement d’un objet élastique sont effectués à la surface de
celui-ci au lieu de concerner tout le volume. Elle est basée sur la formulation intégrale des équa-
tions de la mécanique des milieux continus. Elle utilise l’équation de Navier, qui est obtenue en
intégrant l’équation de conservation de l’énergie en combinaison avec les équations constitutives
d’un matériau continu, isotrope et élastique linéaire. Le modèle des éléments de frontière repose
sur l’équation suivante :

(Nu)(x) + b(x) = 0 (3.1)

où x est le vecteur des coordonnées cartésiennes du milieu, N un opérateur linéaire différentiel
du second degré, b le champ des forces appliquées au système et u le champ de déplacements. La
frontière de l’objet modélisé est découpée en éléments disjoints, à l’intérieur desquels le champ
des déplacements est interpolé linéairement en fonction des déplacements des noeuds.
Citons les travaux de James et al.[68] qui ont présenté les premières simulations effectuées à
l’aide des éléments frontières dans un système nommé ArtDefo (voir la figure 3.12). Une pre-
mière application médicale développée par Monserrat et al.[126] a concerné la simulation des
déformations mécaniques du foie d’un porc. Cependant, les auteurs n’ont pas réussi à obtenir
un modèle de tissu élastique linéaire réaliste pour des déformations supérieures à 3mm et des
vitesses de déformations supérieures à 0, 4mm/s .

James er al.[69] ont proposé une extension de la méthode avec une approche multirésolu-
tion de l’objet pour une application sur la modélisation des différents types de tissus recouvrant
les doigts de la main. Ils ont exploité la linéarité du système en pré-calculant un ensemble de
réponses élémentaires appelées fonctions de Green. Ces fonctions peuvent ensuite être combinées
pour des applications en temps-réel. En résumé, la méthode des éléments frontières présente
certains avantages :
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Figure 3.12 – Modèles des éléments frontières (BEM : Boundary élément Method) par [68].

– la méthode ne requiert pas un maillage volumique mais uniquement un maillage surfa-
cique ;

– un contrôle plus facile du nombre de sommets de l’objet modélisé en comparant à la
méthode des éléments finis, ainsi le nombre d’équations est diminué ;

– réduction du nombre d’équations à résoudre, ce que favorise une amélioration des temps
de calcul ;

– la structure volumique est correctement prise en compte dans les calculs, ce qui fait tout
l’intérêt de la méthode car les objets sont bien représentés par un continuum volumique.

Néanmoins la méthode des éléments frontières (BEM) présente plusieurs inconvénients :

– le principal inconvénient provient du fait que cette méthode n’est à priori pas adaptable
à des systèmes dont les lois mécaniques sont dites complexes et à des changements de
topologie ;

– le calcul de la matrice de raideur est difficile à implementer et la qualité du maillage
surfacique peut influencer la stabilité des calculs.

– cette méthode ne peut pas calculer les déplacements de noeuds à l’intérieur de l’objet
modélisé.

Au vu des différents inconvénients précités, leur utilisation dans la modélisation des objets
complexes est limité, en particulier des tissus mous qui sont des objets non linéaires, viscoélastique
et non homogènes.

3.3.2.6 Méthode des éléments finis (MEF)

Généralement, la résolution analytique d’un problème basé sur la mécanique des milieux
continus nécessite l’utilisation des méthodes numériques pour approcher cette solution. La mé-
thode des éléments finis est à l’heure actuelle une des méthodes les plus utilisées dans le calcul
de structures solides ou déformables. La méthode des éléments finis est un outil de discrétisation,
qui permet de modéliser l’objet en un ensemble d’éléments afin de pouvoir calculer la solution
des équations écrites dans le cadre de la mécanique des milieux continus. La solution globale est
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ensuite interpolée de manière continue afin d’évaluer les contraintes et les déformations en tout
point de l’objet modélisé.

Principe de la méthode des éléments finis

Le principe de cette méthode est de diviser ou discrétiser spatialement un milieu continu
complexe (l’objet modélisé) en un ensemble d’éléments de formes relativement simples appelés
éléments finis. Ces éléments peuvent être de différentes formes, que se soit en dimension 2 comme
par exemple les triangles ou les quadrilatères, ainsi qu’en dimension 3 comme les tétraèdres ou les
hexaèdres. Les champs physiques sont interpolés sur chaque élément en fonction de leur valeur

Figure 3.13 – En haut : Exemples d’éléments finis en 2D et 3D, en bas : interpolation linéaire ou
quadratique.

en certains points nommés noeuds. La déformation est définie sur chaque élément du maillage
par des fonctions d’interpolation. Ces fonctions sont généralement linéaires ou quadratiques, elles
permettent de calculer le déplacement en tout point de l’élément en fonction des déplacements
nodaux (voir la figure 3.13). A chaque élément est défini un système d’équations obtenu à partir
d’une formulation intégrale variationnelle des équations de la mécanique des milieux continus.
L’ensemble des équations établies sur chaque élément est regroupé via un processus d’assemblage
prenant en compte les différentes interactions entre élément voisins. La résolution du système
global en tenant compte les conditions imposées aux limites, permet d’obtenir les valeurs des
inconnues en chaque noeud du maillage.

3.3.2.7 Extensions et améliorations de la méthode élément finis : vers des simula-
tions réalistes/précises en temps réel

L’avantage principal de la méthode des éléments finis réside dans le fait qu’elle est basée sur
la mécanique des milieux continus, ce qui permet d’approcher avec précision les comportements
physiques des matériaux si les propriétés rhéologiques sont bien identifiées. Elle est largement
répandue dans l’industrie avec des codes commerciaux comme ABAQUS, ANSYS, NASTRAN,
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COSMOS, COMSOL et CAST3M.... Le principal inconvénient de cette méthode concerne le
temps de calcul : ceci peut devenir important selon la taille du système d’équations à résoudre,
car la complexité de ces algorithmes est souvent élevée. De nombreux travaux de recherche ont
concerné l’amélioration de la méthode des éléments en tenant compte des contraintes antago-
nistes "réalisme+précision" et "temps-réel".

Pour rendre l’utilisation des éléments finis interactive en temps réel, plusieurs stratégies et amé-
liorations ont été explorées. Duriez [40] a classeé ces différentes stratégies en quatre catégories :

– Réduction de temps de calculs par une phase de pré-calculs : où toutes les opérations les
plus coûteuses en temps de calcul sont réalisées durant cette phase, à savoir la construc-
tion de l’objet en 3D.

– schémas d’intégration en temps : le choix d’un schéma d’intégration qui assure en même
temps la rapidité et la stabilité n’est pas toujours facile. Plusieurs travaux se sont focalisés
sur ce problème afin d’optimiser leurs calculs et trouver un compromis entre le temps de
calculs et la stabilité de leurs simulations.

– Définition d’un comportement de déformation bien précis : revient à adapter un com-
portement spécifique à des caractérisations physiques bien connues. Par exemple, en
élasticité, on peut trouver une méthode de calcul bien adaptée pour des objets très
mous, mais qui n’est pas adaptée pour les objets rigides ou des objets très structurés.

– résolutions multiples locales : des stratégies de résolutions multiples ou adaptatives
peuvent également améliorer les temps de calcul. Lorsqu’une trop forte discontinuité
est évaluée à un endroit précis, on choisit de raffiner le calcul localement en introduisant
de nouveaux éléments plus petits.

Il est important de noter que la plupart des travaux combinent plusieurs de ces stratégies. De
plus, la capacité des ordinateurs et leurs puissances permet la mise en oeuvre des techniques
de parallélisation et des architectures logicielles et matérielles bien adaptées pour des systèmes
relativement complexes.

Dans la suite de ce chapitre nous illustrons les principales extensions et améliorations techniques
basées sur la méthode des éléments finis adaptées pour des applications en temps-réel.

3.3.2.8 Techniques de pré-calculs et de condensation

Une technique éprouvée consiste à effectuer des prés-calculs avant la simulation des défor-
mations de chaque noeud par un déplacement élémentaire dans le cas d’hypothèse de déforma-
tions linéaires.

Cotin et al.[25] utilisent cette technique pour leur simulateur chirurgical. Les auteurs séparent
les noeuds surfaciques des noeuds volumiques et proposent de pré-calculer la matrice de raideur
liée aux noeuds surfaciques. Ils stockent leurs résultats dans des tenseurs 3× 3 et calculent par
combinaison linéaire au cours de la simulation les déformations effectives des noeuds à l’aide de
ces tenseurs.

Bro-nielsen et al.[14] introduisent des innovations dans la méthode des éléments finis qui conduisent
à un modèle élastique linéaire pré-calculé et quasi-statique dans le cadre d’un simulateur chirur-
gical. Le concept est d’inverser partiellement la matrice de raideur dans une phase de pré-calculs
afin de limiter le nombre de calculs liés à l’inversion de la matrice pendant la simulation en-ligne.
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Cela revient à dire, que seuls les noeuds de surface jouent un rôle dans la visualisation de l’objet
déformé et dans le retour de forces.
Considérons les noeuds surfaciques (indice s) et les noeuds intérieurs (indice i), le système s’écrit
comme suit : [

Fs

Fi

]
=
[
Kss Ksi

Kis Kii

]
·
[
Us

Ui

]
(3.2)

avec la valeur Ui définit par :

Ui = K−1
ii (Fi −KisUs) (3.3)

En remplaçant (3.5) dans (3.2), nous obtenons la forme générale suivante :

(Kss −KsiK
−1
ii Ksi)Us = Fs −KsiK

−1
ii Fi (3.4)

Cette écriture permet d’obtenir le déplacement des noeuds situés à la surface de l’objet modélisé.
De la même manière, les déplacements des noeuds situés à l’intérieur Ui peuvent également être
retrouvés à l’aide de l’expression (3.5) par simple remplacement de la première équation matri-
cielle dans la deuxième équation.

Les deux grandes innovations de cet algorithme ont été la technique de condensation et l’in-
version explicite de la matrice de raideur. Il faut noter que la condensation ne modifie pas le
résultat, le système condensé possède la même solution que le système original. Il s’agit essen-
tiellement de ne calculer que les variables dont on a besoin. Grâce à ces innovations, la méthode
des éléments finis s’est avérée tout à fait applicable à la simulation de déformations mécaniques
en temps réel. Bro-nielsen et al.[113] et Cotin et al.[25] ont évalué les limites de la méthode
en nombre de noeuds de maillage : environ 250 noeuds avec une résolution dynamique et 1500
noeuds avec une résolution quasi-statique .

Le principal problème de la technique de condensation est celui du changement de topologie.
Il n’est pas possible de simuler des coupures, des déchirures ou encore des perforations. En effet,
dès qu’il y a un changement de topologie, la matrice de raideur du système se trouve modifiée.
Il faudrait alors l’inverser une nouvelle fois, ce qui est pénalisant pour des simulations en temps
réel.

3.3.2.9 Parallélisme

L’évolution actuelle des architectures matérielles s’oriente de plus en plus vers le paral-
lélisme. L’une des clés du temps réel dans le cadre des modélisations des objets en utilisant la
méthode des éléments finis est la parallélisation des calculs. Celui-ci peut être mis en jeu de fa-
çons variées, comme les multiprocesseurs ou le multi-cores, les clusters de PC, ou les processeurs
vectoriels tels que les récents GPU programmables.

Généralement, la parallélisation consiste à décomposer spatialement le domaine considéré
en plusieurs sous-domaines, chaque sous-domaine est traité indépendamment par un processeur
(voir la figure 3.14). La connection des informations prend alors une place importante dans le
cas des noeuds se trouvant à la frontière des sous-domaines. Plusieurs architectures matérielles
et logicielles sont développées à l’heure actuelle dans le but d’optimiser les calculs et la commu-
nication entre les processeurs. D’énormes gains en temps de calcul ont pu ainsi être démontrés en
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Figure 3.14 – Principe de décomposition en domaines et sous domaines.

animation physique [198]. Même si la parallélisation des calculs des scènes complexes modélisés
en éléments finis semble une voie prometteuse pour accéder au temps réel, cela reste très peu
utilisé à l’heure actuelle.

3.3.2.10 Techniques des éléments finis explicites

Figure 3.15 – Un exemple de déformation en utilisant la technique des éléments finis explicites
par Mendoza et al. [116].

Les techniques des éléments finis explicites représentent une alternative intéressante aux
éléments finis dans le cadre de simulations en temps réel [12],[32],[123]. La méthode est proche
de celle proposé par Cotin [23], les masses et les forces internes et externes sont regroupées sur
chaque noeud. Les forces élastiques sont calculées pour chaque élément comme des dérivées de
l’énergie de déformation. Les matrices de raideur calculées pour chaque élément sont assemblées
dans une matrice de raideur générale et le système d’équation est résolu dynamiquement. Dans
ce cas précis, les matrices de masses et d’amortissement sont souvent diagonales ce qui facilite
le conditionnement de la matrice inverse de rigidité. Cette approche est utilisée notamment
pour modéliser les déformations non-linéaires mais également les changements de topologie de la
structure étudiée (voir la figure 3.15) [116].
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3.3.2.11 Approche de multi-résolution

Debunne et al.[31] proposent une méthode de modélisation non linéaire semi implicite qui,
en pratique, rend implicite uniquement le mouvement local de chaque noeud. En revanche, l’élas-
ticité interne globale de l’objet est explicite. La méthode est très proche de celle de Cotin [23],
améliorée par Picinbono [137]. Cependant, l’algorithme proposé, qui est assez semblable à l’al-
gorithme masse-tenseur, possède la particularité d’utiliser un maillage adaptatif permettant de
raffiner la résolution dans les zones subissant de fortes déformations (voir la figure 3.16). On ob-
tient ainsi une modélisation avec plusieurs niveaux de résolution. L’approche de multi-résolution
permet les changements de topologie en temps réel, mais des difficultés apparaissent du fait de la
superposition de plusieurs niveaux de maillages. Afin d’évaluer l’amplitude des déformations, un
rapport de différence entre les termes linéaires et quadratiques du champ des déplacements est
calculé, lorsqu’un certain seuil est dépassé, l’algorithme bascule vers un maillage de résolution
plus fin autour de la région en question. Cette approche permet ainsi de concentrer les calculs
dans les zones où les déformations sont maximales.

Figure 3.16 – Déformation du foie en utilisant l’approche de multi-résolution.

A titre d’exemple, la méthode des éléments finis multi-resolution a été appliquée avec suc-
cès à la chirurgie plastique [74]. Dans cette application, un premier maillage utilise des éléments
cubiques, puis lorsque il y a nécessité de raffiner la résolution dans les zones à fortes déformations
linéaires, chaque élément cubique est décomposé en 8 éléments. Cependant, certaines améliora-
tions sont nécessaires en vue d’introduire les non-linéarités physiques et/ou géométriques pour
des applications temps réel [194].

3.3.2.12 Méthode de masses-tenseurs

Pour résoudre les problèmes de changement de topologie en se basant sur la méthode des
éléments finis, Cotin et al. [25] ont proposé une alternative afin de résoudre les systèmes d’équa-
tions de la MEF de manière locale et itérative rendant ainsi possible la simulation de changement
de topologie en temps réel (coupe, déchirure, incision, ponction, etc). L’objet modélisé est dis-
crétisé en éléments tétraédriques 3D et l’ensemble de la masse de l’objet est distribuée sur les
noeuds du maillage tétraédrique.

L’équation dynamique régissant le mouvement pour chaque noeud est donnée par :

Mi
d2Ui

dt2
+Di

dUi

dt
+KiUi = Fi (3.5)
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où les matrices M , D, K représentent les matrices d’inertie, de viscoélasticité et d’élasticité
pour chaque noeud respectivement. Le terme Ui représente le vecteur déplacement du noeud i.

Les matrices M et D sont considérées comme diagonales, c’est-à-dire que la masse et les
effets d’amortissement sont concentrés sur les sommets du maillage. Cette simplification découple
les mouvements de chacun des noeuds, un premier terme correspondant aux forces créées par
le déplacement du sommet et un autre terme correspondant à la somme des forces dues aux
déplacement de ses voisins. Ceci nous permet d’écrire l’équation :

Fi = Kiiui +
∑

j∈P(i)

Kijuj (3.6)

avec Kii représentant la somme des contributions du noeud i pour tous les éléments auxquels il
appartient, Kij représentant la somme des contributions des autres noeuds j voisins du noeud
i, Fi étant la force exercée sur chacun des noeuds i , Pi représentant les voisins du noeud i. Un
des principaux avantages de cette approche vient du fait que les tenseurs Kii, Kij peuvent être
pré-calculés avant la simulation (phase hors-ligne), car ceux-ci ne dépendent que de la géométrie
du maillage au repos et des propriétés mécaniques.

Sur la base du modèle de Cotin, Picinbono a présenté une extension de la méthode des
masses-tenseurs basée sur le modèle d’élasticité de Saint Venant-Kirchhoff en intégrant dans le
modèle de déformation les non-linéarités géométriques [137],[138]. Les mêmes auteurs ont par
ailleurs présenté une autre variante de la méthode dans le cas d’un matériau non-isotrope [139].
Le cas traité est celui de matériaux dont les propriétés sont différentes pour une seule direc-
tion donnée, plus couramment appelés matériaux transversalement isotropes. Citons également
les travaux de Schwartz et al.[157],[156] qui proposent une extension au cas des modèles non-
linéaires viscoélastiques pour la simulation du comportement de tissus biologiques. L’approche
repose essentiellement sur le pré-calcul d’un certain nombre de tenseurs dépendant des caracté-
risques géométriques et mécaniques de chaque élément fini adaptées aux conditions locales de
déformation. Une validation expérimentale a permit de reproduire avec une très bonne préci-
sion les déformations d’un foie lors d’une opération chirurgicale [158]. Dans la continuité de ces
travaux, Mollemans et al.[125] ont également appliqué cette approche dans la simulation dyna-
mique d’expressions faciales chez l’humain. Une optimisation des paramètres biomécaniques de
leur modèle à partir de données expérimentales ont permit de valider le comportement forte-
ment non-linéaire et viscoélastique de la peau du visage. Comme nous pouvons le constater, un
des grands avantages de la méthode masses-tenseurs est que celle-ci peut être généralisée à une
grande variété de comportements nécessitant la simulation numérique des déformations biolo-
giques sous contrainte temps-réel.

3.3.2.13 Modèle hybride

Dans le but de réduire considérablement les temps de calculs, Cotin et al.[24] ont combiné
le modèle élastique quasi-statique linéaire pré-calculé et la méthode des masses-tenseurs dans
un seul système hybride. Etant donné que bien souvent les modifications de topologie restent
restreintes à une petite partie du modèle, Cotin propose d’appliquer la méthode des masses-
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tenseurs à cette partie dynamique alors que le reste du modèle est décrit par la méthode quasi-
statique globale. Comme les deux techniques reposent sur la même representation physique, le
couplage des deux méthodes ne modifie pas le comportement du système, c’est équivalent à celui
d’un système élastique linéaire unique. A titre d’illustration, la figure 3.17 représente un exemple
de la déformation du foie en appliquant le modèle hybride [24].

(a ) (b)

Figure 3.17 – Modélisation hybride proposée par [24]. Les zones où ont lieu les changements de
topologie utilisent le modèle masses-tenseurs alors que le reste de l’organe est modélisé par le
modèle éléments finis quasi-statique.

3.3.2.14 Modèles de déformation globales : analyse modale

Une autre catégorie de modèles consiste à réduire les degrés de liberté en ne proposant
qu’un jeu de déformations possibles. Ces modèles se basent sur le formalisme de Lagrange.
Une première approche consiste à évaluer les déformations globales à partir des amplitudes de
transformations données [8],[193]. On peut alors discrétiser la surface des objets en noeuds, afin
d’ajouter des degrés de liberté supplémentaires associés aux déformations locales [159],[120]. Un
simulateur médical proposé par James et al. [70] combine l’approche modale avec une animation
d’objets rigides pour simuler les déformations de la peau sur les os. La peau, fixée aux os, s’anime
dés qu’un os se déplace et provoque des vibrations.

3.4 Méthodes meshless (sans maillage)

Récemment une nouvelle catégorie de modèles meshless est apparue pour calculer les so-
lutions des équations différentielles partielles. Muller et al.[129] proposent cette méthode pour
animer des objets déformables. L’objet modélisé est représenté par un ensemble de noeuds possé-
dant une masse et considéré comme un ensemble de particules. A chaque itération, les positions
initiales de l’ensemble des particules sont transformées au sens des moindres carrés pour corres-
pondre aux positions actuelles des particules. Dans ce cadre, Muller et al.[129] proposent une
méthode dite "Shape-matching" où l’idée principale repose sur le découpage de l’objet en sous-
groupes à partir d’hexaèdres englobants et interpolants. Pour chaque groupe, une transformation
géométrique entre la position au repos et la position déformée est évaluée. Cette transformation
peut être effectué par un recalage rigide ou élastique, le dernier cas étant plus coûteux en temps
de calcul mais beaucoup plus précis. Des déformations sont déduites dans des repères compa-
rables à partir des positions des points de l’objet au repos et déformés après le recalage. Des
forces sont ainsi créées sur les points pour tenter de les ramener vers leur position non déformée.
Une version superposant ces groupes permet encore plus de souplesse dans la déformation [147].
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Figure 3.18 – Déformations maximales basées sur méthode shape-matching [147].

En résumé, ces modèles donnent un excellent rendu visuel par rapport à leur coût de temps
de calcul (voir la figure 3.18) mais nécessitent une estimation empirique des paramètres des
matériaux constitutifs. De ce fait, il est difficile de déterminer ces paramètres lorsque l’on désire
une grande précision des déformations comme c’est le cas des simulateurs médicaux de chirurgie
invasive où le rendu visuel des déformations doit correspondre aux données expérimentales .

3.5 Conclusion

La recherche de nouveaux outils algorithmiques de calcul rapide de déformations appliquées
à la modélisation des tissus biologiques, apparaît comme une étape indispensable et primordiale
dans le développement de simulateurs physiques réalistes fondés sur la mécanique continue. Toute
approche de modélisation des déformations biomécaniques doit répondre au mieux à la contrainte
de temps réel et plus particulièrement, avoir un compromis entre "réalisme/precision/temps réel".
De ce fait, nos objectifs de modélisation devront vérifier les propriétés suivantes :

– une modélisation précise des cellules biologiques et de leurs déformations ;
– une modélisation réaliste et adaptée aux interactions en temps réel entre la cellule mo-

délisée et l’outil d’interaction (micropipette d’injection ou nanoindenteur AFM) ;
– et enfin, une validation expérimentale de la modélisation adoptée en vue d’une certifica-

tion pré-clinique du simulateur dévelopé.

La majorité des méthodes numériques issues de la mécanique continue adoptent un mo-
dèle physique de déformation issue des lois d’élasticité linéaire. La question importante qui se
pose est de savoir si cette loi est appropriée pour modéliser de façon satisfaisante les propriétés
de tissus biologiques. Les différentes études menées sur le sujet s’accordent pour affirmer que
le modèle élastique linéaire fréquemment utilisé en simulation n’est qu’une approximation très
grossière du comportement de ces tissus, valable uniquement pour de très faibles déformations.
Ces études montrent que le comportement des tissus est plus complexe, fortement non linéaire,
viscoélastique et admet des déformations compression/traction importantes. Il s’avère donc né-
cessaire d’adopter un modèle mécanique plus complexe et plus fiable si l’on souhaite obtenir une
représentation suffisamment précise de la réalité.

Nous avons présenté dans ce chapitre différentes techniques appliquées à la modélisation
des tissus mous en mettant l’accent sur leurs avantages et/ou inconvénients. A partir de l’étude
bibliographique réalisée, nous pouvons résumer ces méthodes par un diagramme sagittal repré-
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Figure 3.19 – Performances des différents types de méthodes continues en fonction des critères
requis pour les simulateurs biomécaniques interactifs.

senté à la figure 3.19. Ce diagramme présente une comparaison qualitative basée sur différents
critères choix issus de notre analyse bibliographique, à savoir le temps de calcul, le réalisme
physique de la simulation, la précision du modèle et la robustesse de la méthode de calcul.

Suite à cette analyse, l’approche masses-tenseurs nous paraît plus compatible avec les
contraintes d’interactivité et présente un meilleur compromis entre ces différents critères. La mé-
thode de masses-tenseurs présente plusieurs avantages :

– le principal avantage de cette méthode réside sur le fait qu’elle appartient aux méthodes
physiques, elle est basée sur des données expérimentales. Cela donne la possibilité d’ex-
traire les paramètres nécessaires au modèle à partir des courbes expérimentales (proprié-
tés mécaniques et géométriques).

– cette méthode appartient à la catégorie des modèles continus de la matière, cela rend
cette approche indépendante de la topologie du maillage ou d’une forme particulière.

– le principe de la méthode masses-tenseurs est basé sur le pré-calculs de la matrice de
rigidité à partir des éléments au repos.

– cette approche permet de simuler le changement et la modification de topologie, ou
toutes les opérations sont effectuées localement sur chaque noeud.

– un des avantages de cette méthode est la grande flexibilité de mise en oeuvre qui permet
d’introduire plusieurs extensions à savoir les non linéarités qu’elles soientt géométriques
ou physiques. De plus, une combinaison avec d’autres approches est possible afin d’aug-

68



CHAPITRE 3. MÉTHODES NUMÉRIQUES EN BIOMÉCANIQUE CELLULAIRE

menter les performances de cette méthode.

69





Partie II - Etude de la Réponse
Mécanique d’une Cellule Biologique :
Modélisation, Implémentation,
Simulation et Validation Expérimentale

71





Chapitre IV
Modélisation des déformations
biomécaniques de cellules biologiques
en temps réel

Sommaire

4.1 Introduction . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 74
4.2 Formulation de la méthode des masses-tenseurs en élasticité linéaire 74

4.2.1 Grandeurs inconnues, données et problème continu à résoudre . . . . . . 75
4.2.2 Formulation faible du problème continu . . . . . . . . . . . . . . . . . . 77
4.2.3 Discrétisation spatiale du problème : éléments-finis . . . . . . . . . . . . 78
4.2.4 Particularités de la résolution en approche masses-tenseurs . . . . . . . 83
4.2.5 Discrétisation temporelle du problème : intégration dynamique . . . . . 85
4.2.6 Synthèse : équation de mouvement discrétisée en temps et en espace . . 88

4.3 Modélisation d’une cellule biologique . . . . . . . . . . . . . . . . . . 89
4.3.1 Modélisation 3D d’une cellule biologique vue comme une structure cy-

tosquelettique . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 89
4.3.2 Modélisation 3D d’une cellule biologique vue comme un solide incom-

pressible . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 95
4.4 Validation expérimentale sur des cellules biologiques flottantes de

type ovocyte . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 104
4.4.1 Simulation avec un modèle de cytosquelette de type tenségrité . . . . . 104
4.4.2 Simulation avec un modèle de solide élastique homogène incompressible 105

4.5 Validation expérimentale sur des cellules souches adhérentes . . . . 110
4.5.1 Pourquoi s’intéresser aux cellules souches ? . . . . . . . . . . . . . . . . . 110
4.5.2 La microscopie à force atomique . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 111
4.5.3 Méthodologie de comparaison . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 119
4.5.4 Caractérisation géométrique et mécanique des cellules . . . . . . . . . . 120
4.5.5 Simulations éléments-finis statiques et masses-tenseurs dynamiques . . . 125

4.6 Conclusion . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 129

73



4.1. Introduction

4.1 Introduction

Nous avons présenté, au chapitre précédent, un ensemble de techniques numériques uti-
lisables pour la simulation de la réponse d’un corps déformable à une sollicitation mécanique.
Nous avons choisi de privilégier les approches développées pour la résolution numérique d’un
vrai problème physique, c’est-à-dire celui d’un problème de mécanique d’un solide déformable
vu comme un milieu continu. Ces approches nécessitent d’extraire des paramètres mécaniques,
nécessaires au modèle de comportement, et des paramètres géométriques nécessaires à la discré-
tisation spatiale, à partir de mesures expérimentales sur le corps d’étude. Parmi ces méthodes,
qui permettent d’obtenir une solution approchée des équations aux dérivées partielles issues de
la mécanique des milieux continus en les remplaçant par un nombre fini d’équations à satisfaire,
nous avons privilégié la méthode des éléments-finis. Les raisons qui ont motivé ce choix sont
essentiellement les suivantes : ses capacités à traiter des géométries, des comportements méca-
niques et des conditions aux limites complexes tout en ayant certaines propriétés de convergence
lorsque la discrétisation est affinée. Toutefois, conscients que cette force de la méthode se traduit
par des coûts en temps de calcul et en utilisation mémoire qui peuvent la rendre inadaptée à
des simulations en temps réels, une formulation particulière de la méthode adaptée aux calculs
dynamiques et à la prise en compte de changements de topologie a été retenue : c’est l’approche
dite masses-tenseurs.

Nous présenterons dans ce chapitre l’application de ce modèle pour décrire la réponse
mécanique de cellules. Deux applications particulières ont été retenues qui correspondent à notre
sujet d’étude : la microinjection d’un ovocyte et la microindentation d’une cellule souche.

Dans un premier temps, nous rappellerons les bases théoriques et les équations régissant
le modèle masses-tenseurs dans le cadre d’un comportement élastique linéaire. Nous nous atta-
cherons à décrire précisément les étapes de discrétisation spatiale et temporelle du problème à
résoudre pour faire ressortir les spécificités de l’approche par masses-tenseurs.

Nous verrons ensuite comment utiliser cette approche pour étudier la réponse d’une cellule.
Deux modélisations simplifiées seront envisagées, à savoir la cellule vue comme une structure
de tenségrité reflétant le rôle primordial du cytosquelette et la cellule vue comme un solide
élastique incompressible. Un détour par une analyse géométrique de la réponse d’un ovocyte à une
microinjection nous amènera à faire évoluer le modèle masses-tenseurs pour qu’il puisse prendre
en compte les effets de transformations finies (grands déplacements et grandes déformations).

Nous terminerons ce chapitre par la mise en application du modèle en détaillant comment
seront identifiés les paramètres du modèle dans chaque expérience. En plus d’une confrontation
simulation versus expérience nous ajouterons une comparaison simulation masses-tenseurs (notre
code) versus simulation éléments-finis (code industriel) ce qui nous permettra tout à la fois de
qualifier notre code et de valider son application en biologie cellulaire.

4.2 Formulation de la méthode des masses-tenseurs en élasticité
linéaire

Nous allons dans cette section décrire de quelles manières sont obtenues les équations
discrètes en espace et en temps de la méthode des masses-tenseurs en élasticité linéaire. La
présentation retenue est calquée sur l’approche classique par éléments-finis pour mieux faire
ressortir à quels niveaux l’approche par masses-tenseurs s’en différencie [57].

74
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4.2.1 Grandeurs inconnues, données et problème continu à résoudre

Champs inconnus

Les inconnues principales d’un problème de mécanique déformable sont les champs de
déplacements, de déformations et de contraintes :

– champ de déplacements :
L’action d’une force externe engendre sur un corps déformable des changements de forme.
En tout point de la structure caractérisé par sa position initiale (X) et sa position actuelle
(x), on définira un déplacement U mesurant le changement de position :

U = x−X
ou
Ui = xi −Xi

(4.1)

Figure 4.1 – Représentation bidimensionnelle des déplacements au cours de la déformation .

– champ de déformations :
Les changements de forme seront évalués au moyen de grandeurs adimensionnelles, les
déformations. Dans un premier temps, on définit le gradient de transformation 1 :

F = I + gradU = I + H
ou

Fij =
∂xi

∂Xj
= δij + Ui,j

(4.2)

Ce tenseur de gradient de déplacement ne peut pas être utilisé directement pour carac-
tériser les déformations parce qu’il contient le tenseur d’identité I.

1. Dans la suite nous utiliserons la convention de de sommation sur les indices répétés est appliquée ; δij

représentera le symbole de Kronecker
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Pour les grandes déformations, il est usuel de travailler avec le tenseur de Green-
Lagrange E défini de la manière suivante :

E =
1
2
(FT .F− I)

= 1
2

(
gradU + gradT U + gradT U .gradU

)
ou
Eij = 1

2 (Ui,j + Uj,i + Uk,iUk,j)

(4.3)

Si les déformations demeurent faibles - on parle de petites déformations - on travaillera
avec le tenseur des déformations linéarisé ε :

ε =
1
2
(gradU + gradT U)

ou
εij = 1

2(Ui,j + Uj,i)

(4.4)

– champ de contraintes :
Le tenseur des contraintes de Cauchy σ représente les efforts intérieurs agissant en un
point matériel par unité de surface du solide (solide déformé) dans la configuration
déformée.
La force interne exercée en un point matériel m par unité élémentaire de surface ds
orientée de normale n peut être exprimée par :

df = σ(m) . n ds
ou dfi = σij nj ds

(4.5)

Mouvement et équilibre en tout point de la structure

La généralisation de la loi fondamentale de la dynamique à un milieu continu déformable
nous donne :

div σ + f = ρ Ü

ou σij,j + fi = ρ Üi
(4.6)

La généralisation du principe de l’action et de la réaction impose la symétrie du tenseur des
contraintes de Cauchy :

σ = σT

ou σij = σji
(4.7)

Données du problème

La résolution du problème mécanique ne pourra se faire que si l’on connaît un certain
nombre de grandeurs.
Nous prendrons le cas de l’injection cellulaire comme illustration.

– La géométrie du domaine d’étude Ω. Celui ci est défini par ses frontières internes et
externes.
Il s’agira de la cellule étudiée.

– Des caractéristiques matérielles. Ce sont les paramètres matériau qui interviennent dans
les équations de comportement qui relient le champs de déformations au champ de
contraintes.
Si le comportement de la cellule est supposé élastique linéaire, isotrope et isotherme, il
s’agira du module d’Young et du coefficient de Poisson.
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– Efforts intérieurs imposés f . Les forces de volumes les plus courantes en mécanique des
solides déformables sont les forces de gravité.
On pourra négliger le poids devant les autres efforts en présence.

– Efforts imposés sur la frontière T .
Des efforts de compression seront générés par la micropipette d’injection et des efforts
de traction pourront également être générés sur une partie du contour par la dépression
générée par la micropipette d’aspiration.

– Conditions aux limites sur le champ de déplacements.
On pourra également considérer que la partie de la cellule en contact avec la micropipette
d’aspiration ne bouge pas.
En tout état de cause, on supposera pour que le problème puisse être bien posé que
ΩT ∪ ΩU = ∂Ω et que ΩT ∩ ΩU = ∅.

– Conditions initiales.
On pourra supposer la cellule immobile au début de l’expérience.

Problème aux limites et à valeurs initiales à résoudre

Dans le cas des petites perturbations, le problème aux limites dynamique à valeurs initiales
peut s’écrire : Trouver U(x, t), σ(x, t) définis pour x ∈ Ω et 0 ≤ t ≤ T vérifiant :⎧⎪⎪⎪⎪⎪⎪⎪⎪⎪⎪⎪⎪⎨⎪⎪⎪⎪⎪⎪⎪⎪⎪⎪⎪⎪⎩

(a) équation de mouvement div σ + f = ρ Ü dans Ω× [0, T ]

(b) équations de comportement σ = F(ε) dans Ω× [0, T ]

(c) équations de compatibilité ε =
1
2
(gradU + gradT U)

(d) conditions aux limites :

{
U = Ug sur ∂Ω2 × [0, T ]
σ.n = T g sur ∂Ω1 × [0, T ]

(d) conditions initiales :

{
U(x, 0) = U0(x) dans Ω
U̇(x, 0) = U̇

0
(x) dans Ω

(4.8)

4.2.2 Formulation faible du problème continu

On choisit comme inconnue principale le champ de déplacement U(x, t) puisque les deux
autres inconnues lui sont liées par les équations de compatibilité (ε ≡ ε(U )) et les relations de
comportement (σ ≡ σ(ε) ≡ σ((ε(U)). L’obtention d’une formulation éléments-finis en déplace-
ments du problème précédent nécessite de le transformer en un problème équivalent 2 obtenu au
moyen d’un principe variationnel comme le principe des travaux virtuels ou le principe d’Alem-
bert 3.

Trouver U(x, t) cinématiquement admissible tel que :∫
Ω

σ
(
(ε(U)

)
: δε(U ∗) dΩ =

∫
∂ΩT

T g . δU ∗ dA+
∫

Ω

(
f − ρ Ü

)
. δU ∗ dΩ ∀ δU∗

où δU ∗ représente un champ de déplacements virtuels cinématiquement admissible et δε∗ le tenseur de déformat
(4.9)

L’expression du principe des travaux virtuels s’écrit finalement :

δW = δWint − δWext + δWkin = 0 (4.10)

2. Comme il s’agit d’une formulation intégrale, on parle de formulation faible.
3. On peut également l’exprimer comme un principe de minimum de l’énergie potentielle.
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avec

Travail virtuel des efforts extérieurs : δWext =
∫

∂ΩT

T g . δU ∗ dA+
∫

Ω
f . δU ∗ dΩ

=
∫

∂ΩT

T g
i δU∗

i dA+
∫

Ω
fi δU

∗
j dΩ

Travail virtuel des efforts intérieurs : δWint =
∫

Ω
σ
(
(ε(U )

)
: δε(U∗) dΩ

=
∫

Ω
σij ε

∗
ji dΩ

Travail virtuel des forces d’inertie : δWkin =
∫

Ω
ρ Ü . δU ∗ dΩ

=
∫

Ω
ρ Üi δU

∗
i dΩ

4.2.3 Discrétisation spatiale du problème : éléments-finis

La formulation éléments-finis nécessite de subdiviser le domaine d’étude Ω en un grand
nombre de sous-domaines élémentaires de formes géométriques simples Ωe qui constituent les
éléments finis interconnectés en des points appelés nœuds. L’ensemble des nœuds et des éléments
est appelé maillage. La qualité du maillage peut influencer notablement la qualité de la solution
approximée du problème.
En ne considérant qu’un seul élément fini Ωe le problème d’équilibre global peut s’écrire :∫

Ωe

σ
(
(ε(U)

)
: δε(U∗) dΩe =

∫
∂Ωe

T

T . δU ∗ dAe +
∫

Ωe

(
f − ρ Ü

)
. δU ∗ dΩe ∀ δU ∗

où δU ∗ représente un champ de déplacements virtuels cinématiquement admissible et δε∗ le tenseur de déformat
(4.11)

Champ de déplacements
Sur chaque élément fini, on recherche une approximation du champ de déplacements à l’intérieur
de l’élément. Celle-ci est obtenue par interpolation des valeurs aux nœuds. La même approxima-
tion est adoptée pour le champ de déplacements virtuels. Les expressions des champs de dépla-
cements réel

{
U
}

et virtuel
{
δUe

}
à l’intérieur d’un élément en fonction des déplacements de

ses sommets
{
ue
}

et
{
δue

}
, sont écrites de la manière suivante :

{
Ue

}
=
[
Ne

] {
ue
}

(4.12)

{
δUe

}
=
[
Ne

] {
δue

}
(4.13)

Avec
{
Ue

}
= [U e

x, U
e
y , U

e
z ]T vecteur des déplacements nodaux et

[
Ne

]
matrice des fonctions

d’interpolation.
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Champ de déformations
On peut de manière similaire exprimer une relation sous forme matricielle entre le champ de
déformations réels (ou virtuel) et les valeurs de déplacements aux nœuds réelles (ou virtuelles) :{

εe
}

=
[
Be

] {
ue
}

{
δεe

}
=
[
Be

] {
δue

} (4.14)

où
[
Be

]
représente la matrice dérivée des fonctions d’interpolation et où l’on a écrit le tenseur

des déformations sous forme vectorielle au moyen de la notation classique de Voigt :{
εe
}

= [εxx εyy εzz 2 εyz 2 εxz 2 εxy]
T (4.15)

Champ de contraintes
En utilisant une nouvelle fois la notation de Voigt, le tenseur des contraintes au sein d’un élément
peut s’écrire sous forme vectorielle :{

σe
}

= [σxx σyy σzz σyz σxz σxy]
T (4.16)

4.2.3.1 Principe des travaux virtuels discrétisés

Le principe des travaux virtuels sur un unique élément peut s’exprimer en notations vec-
torielles ∀

{
δUe

}
de la manière suivante :

∫
Ωe

{
σe
}T {

δεe
}
dΩ =

∫
∂Ωe

T

{
δUe

}T {
Te

}
dAe +

∫
Ωe

{
δUe

}T ({
fe
}
− ρe

{
Üe

})
dΩe

(4.17)

4.2.3.2 Élasticité linéaire

Pour poursuivre la résolution de notre problème discrétisé nous avons besoin de la loi de
comportement reliant le tenseur des contraintes σ et le tenseur des déformations linéarisé ε.
Pour un milieu élastique linéaire isotrope, l’énergie de déformation volumique correspondant aux
efforts intérieurs est une fonction quadratique des déformations et peut s’écrire :

W =
1
2
(λtr(ε)2 + 2μ tr(ε2)) (4.18)

La loi de comportement s’écrit alors :

σ =
∂W

∂ε
(4.19)

Cette relation peut s’écrire tensoriellement sous la forme :

σ = C : ε
où C = λ I⊗ I + 2μ I est le tenseur d’ordre quatre d’élasticité (4.20)

ou plus classiquement sous la forme

σ = λ (tr ε) I + 2μ ε
ou σij = λ εkk δij + 2μ εij

(4.21)
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Cette relation peut se mettre sous matricielle. On peut écrire la relation suivante entre contraintes
et déformations au sein d’un élément de la manière suivante :{

σe
}

=
[
C

] {
ε
}

(4.22)

avec

[
C

]
=

⎡⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎣

λ+ 2μ λ λ 0 0 0
λ λ+ 2μ λ 0 0 0
λ λ λ+ 2μ 0 0 0
0 0 0 2μ 0 0
0 0 0 0 2μ 0
0 0 0 0 0 2μ

⎤⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎦ (4.23)

L’élasticité linéaire a été décrite en fonction des deux constantes de Lamé. On leur préfère
souvent le module d’Young E et le coefficient de Poisson ν qui sont plus faciles à interpréter
expérimentalement.

μ =
E

2(1 + ν)
, λ = ν

E

(1− 2ν)(1 + ν)
(4.24)

4.2.3.3 Éléments tétraédriques

Dans l’approche par masses-tenseurs classique, les éléments géométriques simples retenus
sont des tétraèdres avec quatre nœuds. Ces éléments sont connus pour permettre un maillage
aisé d’un volume tridimensionnel complexe.

p1

p2

p3

p4

Figure 4.2 – Élément fini tétraédrique

La géométrie d’un tétraèdre τ est définie par les positions de repos de ses quatre sommets ;

P τ
i (xi, yi, zi) (i = 1, 2, 3, 4) (4.25)

Les sommets de tous les tétraèdres sont numérotés dans l’ordre canonique de telle sorte que le
calcul du volume d’un tétraèdre V τ soit positif. Il est décrit par la relation suivante :

V τ = 1
6 (P1P2 × P1P3) . P1P4

= 1
6 det

⎡⎢⎢⎣
1 1 1 1
x1 x2 x3 x4

y1 y2 y3 y4

z1 z2 z3 z4

⎤⎥⎥⎦ (4.26)
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La relation entre les coordonnées locales et les coordonnées globales d’un point M(x, y, z) ∈ τ
s’écrit sous la forme :

OM =
4∑

i=1

N τ
i (ζ1, ζ2, ζ3, ζ4)OP τ

i (4.27)

Les fonctions de formes sont simplement les coordonnées tétraédriques :

N τ
i = ζi (i = 1, 2, 3, 4) (4.28)

Déplacements
Cet élément, à interpolation linéaire, est un élément isoparamétrique c’est à dire que les fonctions
d’interpolation sont identiques aux fonctions de forme. On écrira donc le champ de déplacements
dans l’élément de la manière suivante :{

Uτ
}

=
[
Nτ

] {
uτ

}
(4.29)

avec {
uτ

}
= [ux1 , uy1 , uz1, ux2 , uy2 , uz2, ux3 , uy3, uz4 , ux4 , uy4, uz4 ]

T (4.30)

et [
Nτ

]
=

⎡⎣N1 0 0 ... N4 0 0
0 N1 0 ... 0 N4 0
0 0 N1 ... 0 0 N4

⎤⎦ (4.31)

La relation entre les coordonnées cartésiennes du tétraèdre est ;⎡⎢⎢⎣
1
x
y
z

⎤⎥⎥⎦ =

⎡⎢⎢⎣
1 1 1 1
x1 x2 x3 x4

y1 y2 y3 y4

z1 z2 z3 z4

⎤⎥⎥⎦
⎡⎢⎢⎣
ζ1
ζ2
ζ3
ζ4

⎤⎥⎥⎦ (4.32)

On peut aussi l’écrire sous la forme :⎡⎢⎢⎣
N1

N2

N3

N4

⎤⎥⎥⎦ =
1

6V τ

⎡⎢⎢⎣
6V1 m1x m1y m1z

6V2 m2x m2y m2z

6V3 m3x m3y m3z

6V4 m4x m4y m4z

⎤⎥⎥⎦
⎡⎢⎢⎣

1
x
y
z

⎤⎥⎥⎦ (4.33)

avec
m1 = P2P4 × P2P3 ; V1 = m1 . P2O

m2 = P1P3 × P1P4 ; V2 = m2 . P3O

m3 = P1P4 × P1P2 ; V1 = m3 . P4O

m4 = P1P2 × P1P3 ; V1 = m4 . P1O

(4.34)

On obtiendra de manière analogue pour le champ des vitesses :{
Üτ

}
=
[
Nτ

] {
üτ

}
(4.35)

81
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Déformations
Le calcul des déformations fait intervenir les dérivées partielles des fonctions d’interpolations :

∂Ni

∂x
=

mix

6V τ
;

∂Ni

∂y
=

miy

6V τ
;

∂Ni

∂z
=

miz

6V τ
(4.36)

Les déformations réelles (et virtuelles) dans le tétraèdre peuvent s’exprimer en fonction
des déplacements réels (et virtuels) des sommets :{

ετ
}

=
[
Bτ

] {
uτ
}

et
{
δετ

}
=
[
Bτ

] {
δuτ

}
(4.37)

avec

[
Bτ

]
=

1
6V τ

⎡⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎣

m1x 0 0 ... m4x 0 0
0 m1y 0 ... 0 m4y 0
0 0 m1z ... 0 0 m4z

0 m1z m1y ... 0 m4z m4y

m1z 0 m1x ... m4z 0 m4x

m1y m1x 0 ... m4y m4x 0

⎤⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎦ (4.38)

Contraintes
Compte-tenu de la loi de comportement (équation 4.22), les contraintes dans le tétraèdre peuvent
également s’exprimer en fonction des déplacements des sommets :{

στ
}

=
[
C

] [
Bτ

] {
uτ
}

(4.39)

4.2.3.4 Principe des travaux virtuels discrétisé sur un tétraèdre

Compte-tenu de la loi de comportement et du type d’interpolation retenu, le principe des
travaux virtuels sur un élément (équation 4.17) peut se récrire : ∀

{
δuτ

}
{
δuτ

}T
∫

Ωτ

[
BLτ

]T [
C

] [
Bτ

]
dΩτ︸ ︷︷ ︸[

Kτ
e

]
=V τ

[
Bτ

]T [
C

] [
Bτ

]
{
uτ

}
=

{
δuτ

}T
∫

∂Ωτ
T

[
Nτ

]T {
Tτ

}
dAτ

︸ ︷︷ ︸{
Tτ

}
+

{
δuτ

}T
∫

Ωτ

[
Nτ

]T {
f
}
dΩτ︸ ︷︷ ︸{

fτ
}

−
{
δuτ

}T
∫

Ωτ

ρ
[
Nτ

]T [
Nτ

]
dΩτ︸ ︷︷ ︸[

Mτ
e

]
{
üτ
}

(4.40)
Où l’on a fait apparaître la matrice de rigidité d’un élément tétraédrique à comportement élas-
tique

[
Kτ

e

]
et sa matrice de masse cohérente

[
Mτ

e

]
.
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En imposant des déplacements virtuels unitaires à chacune des composantes du champ de
déplacement virtuel, on obtient l’équation de mouvement d’un élément :

[
Mτ

] {
üτ
}

+
[
Kτ

e

] {
uτ
}

=
{
Tτ

}
+
{
f τ
}

︸ ︷︷ ︸{
Fτ

}
ou M τ

ij ü
τ
j +Kτ

ij u
τ
j = F τ

i

(4.41)

4.2.4 Particularités de la résolution en approche masses-tenseurs

L’étape suivante dans une approche classique de la méthode des éléments finis consisterait
à exprimer les équations du mouvement sur la structure complète. Le principe des travaux vir-
tuels serait récrit sur l’ensemble de la structure comme une somme d’intégrations sur tous les
volumes et sur toutes les surfaces de tous les tétraèdres.

Ce n’est pas la démarche retenue dans l’approche masses-tenseurs destinée au temps-réel
où on ne souhaite pas avoir à inverser de grosses matrices ou à résoudre de gros systèmes linéaires.
On s’intéresse directement à la réponse d’un nœud (i.e. un sommet). On introduit les notations
suivantes :

– pour repérer le vecteur déplacement de chaque noeud i :{
uτ

i

}
= [uix, uiy, uiz]T i ∈ [1, 2, 3, 4] (4.42)

– pour repérer au sein de la matrice de rigidité ce qui relie les noeuds les uns aux autres,
on introduit des sous-matrices :

[
Kτ

e

]
=

⎡⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎢⎣

[
Kτ

11

] [
Kτ

12

] [
Kτ

13

] [
Kτ

14

]
[
Kτ

12

] [
Kτ

22

] [
Kτ

23

] [
Kτ

24

]
[
Kτ

13

] [
Kτ

23

] [
Kτ

33

] [
Kτ

34

]
[
Kτ

14

] [
Kτ

24

] [
Kτ

34

] [
Kτ

44

]

⎤⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎥⎦
(4.43)

Ces sous-matrices de rigidité peuvent également se récrire sous forme compacte en :

[
Kτ

ij

]
=

1
36V τ

(
λ
{
mi

} {
mj

}T
+ μ

{
mj

} {
mi

}T
+ μ

{
mi

}T {
mj

} [
I
])

(4.44)

4.2.4.1 Efforts intérieurs

Si l’on tient compte de l’ensemble des tétraèdres présents dans le maillage un noeud sera
soumis :

– à d’éventuels efforts extérieurs, s’il est sur une frontière du maillage global ;
– aux efforts intérieurs exercés par les éléments auxquels il appartient.

Compte-tenu des notations introduites, les efforts intérieurs exercés sur un nœud k pourront
s’écrire comme la somme des efforts exercés par les nœuds de l’ensemble des tétraèdres contenant
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le nœud k et noté Vk (on suppose qu’au sein du tétraèdre l le nœud numéroté globalement k
prend localement le numéro i) :{

Fk
int

}
=
∑
l∈Vk

(
4∑

j=1

[
Kl

ij

] {
uj

})
(4.45)

Comme cela a été déjà évoqué, l’une des motivations qui nous a poussé à sélectionner le modèle
masses-tenseurs est que les matrices

[
Kτ

ij

]
peuvent être pré-calculées et ne dépendent que des

paramètres physiques et géométriques du maillage au repos.

4.2.4.2 Forces d’inertie

La matrice de masse issue de la construction par le principe des travaux virtuels et les
fonctions d’interpolation n’est pas diagonale. Cela ne pose pas de problèmes lorsqu’on utilise
un schéma de résolution temporel implicite puisqu’une inversion est, de toutes façons, néces-
saire. Cela ferait par contre perdre tout intérêt à un schéma explicite. On lui préfère donc une
matrice des masses concentrées qui va nous permettre d’obtenir une accélération à un sommet
indépendante de l’accélération des autres sommets du tétraèdre [57].[

Mτ
c

]
= ρ

V τ

4

[
I
]

(4.46)

Si l’on tient compte de l’ensemble des tétraèdres présents dans le maillage auquel il appartient,
un nœud sera soumis à une force d’inertie due à une masse équivalente :

Mk =
ρ

4

∑
l∈Vk

V k
(4.47)

4.2.4.3 Équation de mouvement d’un sommet

Les équations de mouvement écrites par élément (équation 4.48) peuvent donc se récrire
par sommet :

Mk
{
ük

}
+
∑
l∈Vk

(
4∑

j=1

[
Kl

ij

] {
uj

})
=
{
Fk

ext

}
(4.48)

Nous sommes parvenus par la discrétisation spatiale au moyen de la méthode des éléments-finis
masses-tenseurs à un ensemble d’équations différentielles en temps du second ordre ordinaires
avec pour conditions initiales (par exemple) :{

uj(t = 0)
}

=
{
u0

j

}
et

{
u̇k(t = 0)

}
=
{
u̇0

k

}
(4.49)

Il est possible d’ajouter, dans l’équation (4.48) des forces d’amortissement dépendantes de la
vitesse [57]. Cet amortissement est souvent pris en compte pour représenter l’énergie dissipée
par les vibrations de la structure. Il est souvent choisi proportionnel à une combinaison linéaire
de la masse et de la rigidité - amortissement dit de Rayleigh. Dans le cas d’une approche type
masses-tenseurs, afin de ne pas perdre l’intérêt d’une approche explicite, il convient de le prendre
proportionnel à la masse du sommet considéré. L’équation de mouvement avec amortissement
structurel peut ainsi se récrire :

Mk
{
ük

}
+ Ck

{
u̇k

}
+
∑
l∈Vk

(
4∑

j=1

[
Kl

ij

] {
uj

})
=
{
Fk

ext

}
(4.50)
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Il nous reste à aborder la discrétisation temporelle de ces équations de mouvement pour
parvenir à un système discret d’équations linéaires.

4.2.5 Discrétisation temporelle du problème : intégration dynamique

L’intégration temporelle est l’un des points clefs des simulations dynamiques en particulier
lorsque l’on a recours à une méthode d’intégration explicite. Afin d’obtenir la réponse dynamique,
dans la plupart des simulateurs la méthode d’intégration numérique est appelée dans une boucle
de simulation (Algorithme 1).

En premier lieu, on calcule les forces appliquées sur les objets. Ensuite, à l’aide des forces calcu-
lées, on réalise une intégration qui nous permet de calculer de nouvelles positions. Si nécessaire
on peut appliquer des contraintes issues par exemple d’une détection de collision. En dernier lieu,
on peut procéder à l’affichage visuel et la synchronisation.

On rencontre dans la littérature, de nombreux schémas d’intégration. Notre choix se fera en
fonction de notre principal objectif qui est la recherche d’une approche efficace pour la modé-
lisation des déformations d’objets dans un environnement en temps réel, prenant en compte le
compromis entre le réalisme, la précision et la rapidité des calculs en garantissant le retour visuel
et haptique en temps réel.

initialisation;
Void Simulation ();
while (True) do

CalculerForces();
IntegrationDynamique();
AppliquerContrainte();
visualisation ();
Synchronisationtemps();

end
Algorithm 1: Fonctionnement général d’une simulation dynamique

D’une manière générale, un schéma d’intégration est l’algorithme qui permet de calculer
l’état à l’instant suivant tn+1 à partir de l’instant courant tn et éventuellement d’états antérieurs
en effectuant une intégration temporelle, comme exprimé par la formule :

u(t+ h) = u(t) +
∫ t+h

t
u̇(x, τ) dτ (4.51)

où u(t) = un et u(t + h) = un+1 représentent les déplacements d’une particule au temps t et
t+ h qui nous permettent d’actualiser sa position et h = Δt = tn+1 − tn est le pas de temps.

Il existe plusieurs schémas d’intégration, qui se distinguent par leurs propriétés de précision,
de convergence, de stabilité et leur coût en terme d’espace mémoire requis et de temps de calcul.
Tous sont approximatifs car on ne sait pas calculer analytiquement l’intégrale dans le cas général.
La convergence signifie que plus le pas de temps h se rapproche de 0, plus la solution analytique
se rapproche de la solution réelle recherchée. Toutes les méthodes demandent d’adapter le pas
de temps d’intégration à la valeur des accélérations. Si le pas de temps est trop petit, on perdra
du temps de calcul alors que s’il est trop grand le système divergera ou l’on manquera des phé-
nomènes se produisant à l’intérieur d’un pas de temps.
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Le principe de calcul est d’estimer les dérivées partielles par des quotients sur un petit intervalle
en supposant que la fonction étudiée est suffisamment régulière. On utilise ainsi des développe-
ments de Taylor en avant ou en arrière :

u(t+ Δt) = u(t) + Δt
∂u

∂t
+

Δt2

2
∂2u

∂t2
+

Δt3

6
∂3u

∂3t
+O(Δt4)

ou un+1 = un + Δt u̇n +
Δt2

2
ün +

Δt3

6
˙̈un +O(Δt4)

(4.52)

u(t−Δt) = u(t)−Δt
∂u

∂t
+

Δt2

2
∂2u

∂t2
− Δt3

6
∂3u

∂3t
+O(Δt4)

ou un−1 = un −Δt u̇n +
Δt2

2
ün − Δt3

6
˙̈un +O(Δt4)

(4.53)

On peut distinguer deux grandes classes de méthodes :

– Méthodes explicites : où les dérivées premières et secondes déduites de l’état courant sont
utilisées pour calculer la valeur suivante du champ inconnu. La stabilité de la solution
demande généralement des pas de temps très petits.

– Méthodes implicites : l’idée fondamentale des méthodes implicites consiste à ne plus
trouver la nouvelle position en fonction des forces connues à un instant t, mais plutôt à
chercher la position où les forces à l’instant t+ h. Ces méthodes sont plus stables mais
plus gourmandes en temps de calcul.

Les méthodes explicites sont soumises à un compromis délicat. En général, pour un pas de temps
fixé, plus la discrétisation spatiale sera fine, donc le résultat attendu plus précis, moins la ré-
ponse sera stable. Elles vont ainsi généralement diverger lorsque le pas de temps utilisé pour
l’intégration est trop grand ; les pas de temps doivent en effet être inversement proportionnels à
la racine carrée du matériau simulé (condition de Courant-Friedrichs-Lewy dite CFL). Toutefois,
dans le cadre de simulations en temps réel, on doit également réaliser des calculs à une fréquence
répondant aux contraintes imposées. Il sera donc nécessaire de réduire autant que possible le pas
d’itération, ce qui est favorable aux méthodes explicites.

Différents algorithmes d’intégration explicites ont été mis en œuvre afin de choisir le schéma
le plus adapté à nos simulations. Entre trois schémas à un pas explicites testés : Euler, diffé-
rences finies centrées et Runge-Kutta 4, le schéma des différences finies centrées a été retenu pour
son compromis : précision, coût de calcul. Il est présenté ci-dessous comme un cas particulier
du schéma de Newmark généralisé qui a l’avantage de permettre une présentation commune de
nombreux schémas implicites utilisés dans les codes d’éléments-finis dynamiques (Fox & Good-
win, accélération linéaire, accélération moyenne) et comprend le schéma des différences centrées
comme un cas particulier [57].

86



CHAPITRE 4. MODÉLISATION DES DÉFORMATIONS BIOMÉCANIQUES DE
CELLULES BIOLOGIQUES EN TEMPS RÉEL

4.2.5.1 Schéma de Newmark généralisé

L’utilisation des formules de Taylor appliquées au champ de déplacement et au champ de
vitesses permet de parvenir aux relations suivantes :

⎧⎪⎪⎪⎪⎪⎪⎪⎪⎪⎪⎨⎪⎪⎪⎪⎪⎪⎪⎪⎪⎪⎩

un+1 = un + u̇n Δt+
(

1
2
− β

)
ün Δt2 + β ün+1Δt2 +

⎧⎪⎪⎨⎪⎪⎩
O(Δt3) if β �= 1

6

O(Δt4) if β =
1
6

u̇n+1 = u̇n + (1− γ) ün Δt+ γ ün+1 Δt+

⎧⎪⎪⎨⎪⎪⎩
O(Δt2) if γ �= 1

2

O(Δt3) if γ =
1
2

(4.54)

Cas particuliers :

– Fox & Goodwin : β =
1
12

et γ =
1
2
, le schéma implicite est conditionnellement stable ;

– accélération linéaire : β =
1
6

et γ =
1
2
, le schéma implicite est conditionnellement stable ;

– accélération moyenne : β =
1
4

et γ =
1
2
, le schéma implicite est inconditionnellement

stable ;

– différences centrées : β = 0 et γ =
1
2
, le schéma explicite est conditionnellement stable.

Dans le cas des différences finies centrées, le système se réduit à :

⎧⎪⎨⎪⎩
un+1 = un + u̇n Δt+

1
2
ün Δt2 +O(Δt3)

u̇n+1 = u̇n +
1
2
ün Δt+

1
2
ün+1 Δt+O(Δt3)

(4.55)

4.2.5.2 Stabilité numérique par critère de Courant-Friedrichs-Lewy

Afin d’assurer la stabilité temporelle d’un processus d’intégration numérique explicite, on
doit respecter le critère de Courant-Friedrichs-Lewy reliant discrétisation spatiale. Ce critère basé
sur l’idée qu’une onde élastique se propageant dans le matériau ne doit pas parcourir plus d’une
maille en un pas de temps. Si on note la longueur minimale d’une arête dmin, le critère peut
s’écrire sous la forme :

�t ≤ dmin

√
ρ0

λ+ 2μ
(4.56)

où ρ0 est la densité du matériau et dmin la plus petite distance entre deux connections. On
observe ainsi que plus le matériau est raide, plus le pas de temps doit être petit.
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4.2.6 Synthèse : équation de mouvement discrétisée en temps et en espace

L’équation de mouvement discrète peut s’écrire pour tout nœud (sommet) du maillage k
au pas de temps n+ 1 avec le schéma des différences finies centrées explicites comme :(

Mk +
Δt
2
Ck

) {
ük

}
n+1

=
{
Fk

ext

}
n+1
− Ck

({
u̇k

}
n

+
Δt
2

{
ük

}
n

)
−

∑
l∈Vk

(
4∑

j=1

[
Kl

ij

] ({
uj

}
n

+ Δt
{
u̇k

}
n

+
Δt2

2

{
ük

}
n

))
(4.57)

Cette équation permet de déterminer la nouvelle accélération en chaque nœud puis les nouvelles
vitesses et positions sont déduites du système (4.55).
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4.3 Modélisation d’une cellule biologique

Cette section est dédiée à la présentation des deux types de modélisations retenues pour
représenter le comportement d’une cellule biologique :
- La première approche considère la cellule comme une structure dans laquelle le cytosquelette
a un rôle très prédominant. En conséquence, seule l’ossature cytosquelettique de la cellule est
modélisée au moyen d’une structure de tenségrité.
- La deuxième approche considère la cellule globalement comme un solide incompressible dont le
comportement est viscoélastique.

La figure 4.3 illustre l’architecture d’un ovocyte et ses différents composants.

Figure 4.3 – Structure globale d’un ovocyte mature.

4.3.1 Modélisation 3D d’une cellule biologique vue comme une structure cy-
tosquelettique

4.3.1.1 Modélisation 3D du cytosquelette

Nous avons présenté dans le chapitre 2, un ensemble de modèles mécaniques utilisés pour
l’étude des déformations biomécaniques d’une cellule biologique. Nous avons apporté une atten-
tion particulière aux modèles structuraux en particulier ceux utilisant des structures de tenségri-
tés en raison des nombreuses analogies entre structure tenségrité et structure cytosquelettique.

Le choix d’une représentation géométrique optimale est de première importance pour simu-
ler les déformations du cytosquelette. La figure 4.4 illustre plusieurs structures de type tenségrité
qui peuvent être retenues pour décrire la géométrie globale de la cellule et/ou modéliser seulement
le cytosquelette de la cellule. Parmi toutes les géométries présentées, le système de tenségrité qui
a été le plus étudié et le plus utilisé pour la représentation du cytosquelette est celui composé
de 6 barres et 24 câbles. Une nouvelle extension de ce modèle a été développée par Sultan et al.,
qui prend en considération les filaments intermédiaires connectés au centre de la structure [169].
C’est cette structure de tenségrité, constituée de 6 barres comprimées par 30 câbles pré-tendus,
qui a été retenue et sur laquelle porteront nos simulations de déformation du cytosquelette.

Afin de mieux comprendre l’analogie entre la structure de tenségrité retenue et le cytos-
quelette cellulaire, la figure.4.5 illustre les liens entre éléments de la structure 3D tenségrité et les
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Modèle 1 Modèle 2 Modèle 3 Modèle 4

Modèle 5 Modèle 6 Modèle 7 Modèle 8

Le modèle choisi

Modèle 9 Modèle 10 Modèle 11 Modèle 12

Figure 4.4 – Structures de tenségrités

différents filaments présents qui composent le cytosquelette réel : les microfilaments, les microtu-
bules ainsi que les filaments intermédiaires. Ces filaments sont définis à une échelle nanométrique
alors que celle du cytosquelette et la structure tenségrité équivalente sont définis à une échelle
micrométrique.

4.3.1.2 Description de la structure de tenségrité choisie

La structure de tenségrité correspond à une structure spatiale 3D réticulée, elle est consti-
tuée de 6 éléments appelés barres, non jointifs et comprimés par un réseau continu de 30 éléments
appelés câbles, pré-tendus qui ne supportent pas d’effort de compression.
Vis à vis du cytosquelette réel :

– les 6 barres sont des éléments très rigides qui représentent le comportement des micro-
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Figure 4.5 – Méthodologie de modélisation de la structure de tenségrité à partir des filaments
nanométriques .

tubules ;
– les 24 câbles sont situés à la surface de la structure de tenségrité (couleur rouge), repré-

sentent le comportement des microfilaments d’actines ;
– les 6 câbles connectent le centre de la structure et les extrémités des barres (couleurs

bleus) et représentent le comportement des filaments intermédiaires.

Les éléments câbles ont une loi de comportement viscoélastique de type solide de Voigt. Cette
loi est représentée par un modèle rhéologique composé d’un élément ressort dont le comporte-
ment est caractérisé par son module d’élasticité, monté en parallèle avec un élément amortisseur
associé à un module de viscosité (voir la figure 4.8). La modélisation des câbles peut donc s’ap-
parenter à une modélisation de type masse-ressort-viscosité (MMRV) qui sera détaillée dans la
prochaine section.

Les éléments barres ont été considérés comme des éléments à comportement purement élas-
tiques (pas de composante visqueuse) et quasi-rigides reprenant les efforts de compression dus
à la pré-tension des câbles. Pour modéliser ces barres, nous avons adopté une représentation en
3D et nous avons donc fait appel à l’approche éléments finis de type "masses-tenseurs" décrite
précédemment.

La structure complète étudiée est donc une structure viscoélastique 3D, constituée de 36 éléments
(voir la figure .4.6), modélisée par un modèle hybride, qui sera la combinaison entre la méthode
élément finis (MEF) de type masses-tenseurs et la méthode masse-ressort-viscosité (MMRV).

4.3.1.3 Discrétisation de la structure de tenségrité

Nous rappelons que les barres de la structure de tenségrité sont modélisées par la méthode
des éléments finis 3D. Le maillage volumique d’une barre repose sur des éléments tétraédriques à
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Figure 4.6 – Structure de tenségrité 3D constituée de 36 éléments : 6 barres 3D pour les microtu-
bules, 24 câbles rouges 1D pour les microfilaments actines et 6 câbles bleus 1D pour les filaments
intermédiaires.

4 nœuds (voir la figure .4.7). A l’issue de cette phase de cette discrétisation, un fichier de données
est créé où sont stockés tous les éléments géométriques volumiques, surfaciques et linéiques ainsi
que les coordonnées de chaque nœud. Ce fichier de données géométriques est utilisé dans la phase
de pré-calcul dans le calcul des matrices de rigidité élémentaires.

Figure 4.7 – Maillage tétraédrique 3D de la structure de tenségrité .

Comme nous l’avons vu lors de la présentation de la méthode, l’approche par masses-tenseurs
permet d’exprimer la force résultante des efforts intérieurs appliquée à chaque nœud en se basant
sur la connectivité de ce nœud avec ses nœuds voisins. La formulation retenue d’un point de vue
informatique est équivalente mais diffère légèrement de celle de l’équation (4.45) :

F barres
i = Kii ui +

∑
j∈Vi

Kijuj (4.58)

Où Vi désigne l’ensemble des nœuds adjacents au nœud i. Kii désigne la somme des tenseurs
Kτ

ii associés aux tétraèdres auxquels appartient le nœud i (Kii =
∑

τ K
τ
ii efforts exercés par le

déplacement du seul nœud i) et Kij désigne la somme des tenseurs Kτ
ij associés aux tétraèdres
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adjacents à l’arête (i, j) de la structure de tenségrité (Kii =
∑

τ K
τ
ij efforts associés au déplace-

ment relatif du nœud i par rapport au nœud j).

Afin d’exprimer la force globale appliquée à chaque nœud de la structure, il convient de prendre
en compte les efforts potentiels exercés par les câbles aux extrémités des barres.

4.3.1.4 Comportement viscoélastique des câbles en utilisant le modèle masse-ressort-
viscosité (MMRV)

Dans cette section, nous présentons le comportement viscoélastique des câbles présents
dans la structure de tenségrité. Ces câbles sont modélisés par le modèle de Kelvin-Voigt (fig.4.8),
ce modèle est bien adapté à la description de solides viscoélastiques et il est couramment utilisé
pour représenter le comportement des matériaux biologiques.
Chaque câble est modélisé par deux masses connectées par un ressort élastique et un amortisseur
en parallèle (fig.4.8).

Figure 4.8 – Modèle de Kelvin-Voigt : ressort et amortisseur en parallèle.

Considérons le cas d’un amortissement linéaire, la contrainte générée par la déformation du câble
vaut :

σ = E ε+ η ε̇ (4.59)

avec S diamètre du câble, l0 sa longueur au repos, E le module d’Young et η le coefficient de
viscosité.

On aura sous l’hypothèse des petites perturbations : σ =
F

S
et ε =

l − l0
l0

.
le vecteur de force F agissant sur le nœud extrémité i :

F câble
local =

(
E S (l − l0)

l0
+
η l̇

l0

)
x (4.60)

En introduisant Pi et Pj , les nœuds auxquels est accroché le câble et en introduisant les notations :
l0ij = l0 ; pij = PiPj ; vij = ˙PiPj et |pij | = ||PiPj ||, cette force peut se réexprimer en repère global
par :

F i =

(
E S

(
|pij|
l0ij
− 1

)
+ η S

(
vij . pij

l0ij |pij |

))
pij

|pij| (4.61)

Si plusieurs câbles sont concourants au nœud i, on somme les contributions :

F câbles
i =

∑
j

{(
E S

(
|pij|
l0ij
− 1

)
+ η

(
vij . pij

l0ij |pij|

))
pij

|pij |

}
(4.62)
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La formulation précédente est incomplète puisque les câbles sont pré-tendus et ne peuvent
pas supporter d’effort de compression. On introduit une fonction de Heaviside 4 H pour distinguer
si le câble est tendu ou relâché :

H(x) =
{

0 si x < 0
1 si x ≥ 0

L’équation précédente peut se récrire :

F câble
i =

∑
j

{
(H(|pij | − l0ij)

(
ES

[
|pij |
l0ij
− 1

]
+ η

(
vij .pij

l0ij |pij|

))
pij

|pij|

}
(4.63)

Le calcul de la force résultante exercée par les câbles est fait via l’équation (4.63) puis ces
forces sont rajoutées au comportement dynamique global de la structure de tenségrité. Le bilan
des forces intérieures pour chaque nœud (figure 4.9) est la somme de toutes les forces qui sont
générées par les câbles ainsi que celles déterminées par la méthode des éléments finis (équation
(4.58).

(a ) (b)

Figure 4.9 – Structures des câbles.

L’expression générale du calcul de la force due aux contraintes internes et aux sollicitations
extérieures, appliquée à chaque nœud du maillage global de la structure de tenségrité, est définie
par :

FGlobale
i = F extérieure

i +

{
fbarres

i si i n’est pas un nœud d’extrémité
fbarres

i +
∑
j
f câbles

j si i est un nœud d’extrémité (4.64)

Une fois les efforts intérieurs déterminés en chaque nœud du maillage à un instant donné,
le système est intégré dans le temps pour obtenir la réponse dynamique. En utilisant le schéma

4. Également nommée fonction échelon ou fonction marche.
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des différences finies centrées explicites appliqué à l’équilibre dynamique du nœud à l’instant t
(pas n), il vient :

mi Üi n + γi U̇i n = F globale
i n

(4.65)

Où mi représente la masse et γi le coefficient d’amortissement structurel associés au nœud i.

Uin+1 = K1

(
fi n +K2 Ui n −K3 Ui n−1

)
(4.66)

⎧⎪⎪⎪⎪⎪⎨⎪⎪⎪⎪⎪⎩
K1 =

2h2

2mi + γi h

K2 =
4mi

2h2

K3 =
mi − γi h

2h2

(4.67)

où h = tn+1 − tn est le pas d’intégration temporelle.

Figure 4.10 – Structure biomécanique de tenségrité modélisée : barres modélisées en éléments
finis 3D et câbles par le modèle masse-ressort-viscosité.

La figure 4.10 illustre la conception générale de la structure modélisée par des éléments
finis tridimensionnels (tétraèdres) et des éléments rhéologiques. La résolution globale peut être
vue comme couplant approches par masses-tenseurs et approche par masses-ressorts-viscosités.

4.3.2 Modélisation 3D d’une cellule biologique vue comme un solide incom-
pressible

Dans cette section, nous allons envisager un autre type de modélisation où la cellule est
considérée comme un solide incompressible ayant un comportement élastique. La réponse mé-
canique de la cellule sera déduite d’une résolution par la méthode des éléments finis de type
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masses-tenseurs.

Un grand nombre de travaux expérimentaux de caractérisation biomécanique de cellules
biologiques, qu’il s’agisse des tests de microinjection ou d’indentation, montrent qu’un compor-
tement élastique linéaire est inapproprié à la modélisation des déformations biomécaniques de
cellules biologiques. L’élasticité linéaire est très souvent retenue en raison de sa facilité de mise
en œuvre des différentes possibilités d’optimisation de la résolution par des pré-calculs qu’elle
autorise. Néanmoins, elle présente une grande restriction puisqu’elle est limitée aux petites trans-
formations (petits déplacements, petites déformations et petites rotations). D’un point de vue
intuitif, on peut considérer que l’élasticité linéaire n’est admissible que tant que les déformations
demeurent inférieures à 10 %. Il semble donc nécessaire de chercher à étendre la modélisation
et la résolution valables pour un comportement linéaire vers une modélisation du comportement
biomécanique plus complexe, qui prenne en compte les non linéarités.

4.3.2.1 Analyse de résultats expérimentaux

Dans un premier temps, nous allons essayer d’y voir plus clair sur l’ordre de grandeur
des déformations mises en jeu lors d’une microinjection (ou lors d’essais d’indentation) sur un
ovocyte. Nous allons ainsi tenter de répondre à un certain nombre de questions qui orienteront
notre modélisation :
Lors d’une injection intracytoplasmique (ou d’une indentation) ,

1. le volume du cytoplasme (ooplasme) demeure-t-il inchangé ?
2. la membrane cytoplasmique (oolemme) est-elle extensible ?
3. a-t-on des petites ou des grandes déformations ?

Méthodologie de mesure

Figure 4.11 – Injection Intra Cytoplasmique : Ovocyte mature à l’état initial

Sur la figure (4.11) est représenté un ovocyte mature maintenu en place par aspiration au moyen
d’une micropipette (holder) 5 :

– les contours rouges et verts représentent les limites de la zone pellucide (enveloppe trans-
lucide entourant l’ovocyte) ;

5. pour voir l’ovule sans obstacle, les cellules du cumulus qui l’entourent ont été enlevées.
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– les contours verts et blancs représentent les limites de l’espace périvitellin (on distingue
au nord le premier globule polaire) ;

– le contour blanc délimite l’ovocyte, il s’agit bien d’un cercle⇒ l’ovocyte peut être assimilé
à une sphère (symétrie de révolution par rapport à l’axe bleu).

Figure 4.12 – Injection Intra Cytoplasmique : Ovocyte état déformé

La figure (4.12) représente une vue de l’état de déformation maximale d’une cellule défor-
mée par une micropipette d’injection à un instant très proche de celui de rupture de la membrane.
On détermine un (pseudo) axe de révolution dans l’état déformé (axe bleu) et on détermine le
nouveau volume de l’ovocyte et la surface de la membrane à partir des deux sections de révolution
(hachurées en rouge et en jaune), pour cela, à partir d’un programme [57] :

– on récupère les points du contour ;
– on interpole linéairement entre deux points ;
– on calcule l’aire de la surface de révolution comme la somme des aires latérales de troncs

de cônes ;
– on calcul le volume comme étant la somme (ou différence) de volumes de troncs de cônes.

Résultats et discussion

Des calculs ont été réalisés dans l’état initial, non déformé, de la cellule. Le tableau (4.1)
en synthétise les résultats qui nous serviront de référence pour qualifier l’état de déformation de
la cellule.

État de référence.
Volume du cytoplasme 7.85195571E+09
Surface de la membrane 19104516

Demi-périmètre de la membrane 3873.58374

Tableau 4.1 – Paramètres pour la cellule au repos (l’état initial).

Différents calculs concernant le volume du cytoplasme, la surface, ainsi que le demi-périmètre ont
été effectués sur les deux demi-section identifiées dans l’état déformé et permettant de générer
la cellule par révolution (table 4.2).
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État déformé.
Première moitié Deuxième moitié

Volume du cytoplasme 7.59988787E+09 7.84427674E+09

L’écart du volume avec l’état initial -3.21025538 % -0.097796984 %

Surface de la membrane 22119376 22105152

L’écart de la surface avec l’état initial 15.7808762 % 15.7064228 %

Le périmètre de la membrane 4174.83057 4205.52295

L’écart avec l’état initial 7.77695417 % 8.56930542 %

Tableau 4.2 – Calculs de la géométrie de la cellule déformée.

L’écart entre les deux moitiés.
Volume du cytoplasme 3.21569037%
Surface de la membrane -0.064305611%

Demi-périmètre de la membrane 0.735176742%

Tableau 4.3 – La différence entre l’état initial et l’état déformé.
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Le tableau (table 4.3) représente l’écart en pourcentage entre les états initial et déformé pour le
volume, la surface ainsi que le périmètre de la cellule.

On peut formuler les premières remarques suivantes :
– la variation de volume est comprise entre 0.1 et 3.2%, soit une moyenne de 1.6% ;
– la variation de surface est de l’ordre de 16%.

De ces premières observations on peut conclure que :

les hypothèses d’incompressibilité du cytoplasme et d’élasticité
de la membrane peuvent être considérées comme satisfaites

On peut noter, dans un deuxième temps, que la variation relative de périmètre est au plus de
8.57%. Nous pouvons donc en déduire que la déformation globale de membrane est inférieure
au 10% évoqués précédemment comme limite de validité des petites déformations. Nous allons
tenter d’affiner cette analyse :

– Peut-on justifier cette valeur de 10%?
les petites déformations sont caractérisées par une linéarité de la réponse et une in-
dépendance vis à vis du trajet de chargement. Ainsi, si on déforme de ε1 puis de ε2
ou de ε1 + ε2, on devrait avoir en petites déformations, la même déformation finale :
l0 (1 + ε1 + ε2) ≈ l0 (1 + ε1) (1 + ε2)
Ce qui est vrai (en prenant par exemple ε2 = ε1) ssi ε21 << 1
Ordre de grandeur ε21 = 0.01⇒ ε1 = 0.1 = 10%
Il paraît donc raisonnable de considérer qu’on reste en petites déformations jusqu’à 10%
de déformation.

– Autre vérification par comparaison des mesures de déformations Une autre vérification
possible est qu’en petites déformations on mesure la déformation uniaxiale par : ε =
l−l0
l0

= 8.57% et qu’en grandes déformations on peut la mesurer par la déformation

logarithmique ε = ln
(

l
l0

)
= 8.22%, la déformation de Green-Lagrange ε = 1

2

(
l2−l20

l20

)
=

8.93%. Ici, l’écart n’est pas très important ±4% ce qui confirme que l’approche en petites
déformations peut être globalement conservée dans la modélisation de la déformation
d’une cellule .
Il est important de souligner que nous n’affirmons pas qu’il ne puisse pas y avoir, de
manière localisée, des déformations plus importantes.

On peut en conclure :

l’hypothèse de petites déformations peut être
considérée comme globalement satisfaite

4.3.2.2 Vers un modèle d’élasticité non linéaire

Dans cette section, nous nous contentons de donner un aperçu général des modèles non
linéaires les plus utilisés dans la modélisation et la simulation des tissus mous, ces modèles appar-
tiennent à la catégorie de matériaux appelés matériaux hyperélastiques. Il existe plusieurs modèles
d’hyperélasticité, de complexités différentes et des domaines de validité différents. Nous ne nous
intéresserons qu’aux plus répandus, les plus utilisés dans la modélisation de tissus et présentent
à nos yeux le meilleur compromis entre simplicité et pertinence des simulations. Nous allons vous
présenter brièvement deux modèles hyperélastiques : le modèle de Saint-Venant Kirchhoff et le
modèle de Mooney-Rivlin.
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Hyperélasticité et transformations finies

Dans le cadre des transformations finies toutes les grandeurs sont déterminées par rapport
à la configuration de référence. Pour les déformations, nous avons déjà présenté le tenseur de
Green-Lagrange E (section 4.2.1). Nous utiliserons également le tenseur de Cauchy-Green droit
C lié au gradient de la transformation C = FTF. Pour les contraintes nous ferons appel au
tenseur de Piola-Kirchhoff 2 qui est associé au tenseur de déformation de Green-Lagrange.

S = det(F )F−1 .σ .F−T

ou Sij = J F−1
ik σkl F

−1
jl

(4.68)

Un matériau est dit hyperélastique s’il existe un potentiel élastique fonction de l’énergie
interne W , tel que sa dérivée par rapport aux déformations détermine les contraintes correspon-
dantes. La fonction W = ρ0 ψ est l’énergie de déformation par unité de volume. ψ est l’énergie
libre spécifique ou énergie libre de Helmholtz. Le tenseur des contraintes de Piola-Kirchhof 2 est
ainsi, d’un point de vue thermodynamique, la grandeur conjuguée du tenseur de déformation de
Green-Lagrange :

S =
∂W (.)
∂E

ou Sij =
∂W (.)
∂Eij

(4.69)

Le théorème de Rivlin-Ericksen implique que, pour un matériau hyperélastique isotrope
objectif, le potentiel élastique W soit une fonction des invariants principaux I1, I2 et I3 du
tenseur de Cauchy-Green droit :

W (X,F) = W (X,C) = W (X, I1(C), I2(C), I3(C)) (4.70)

avec I1 = trC = Cii

I2 =
1
2
(
(trC)2 − tr(C2)

)
I3 = detC

(4.71)

Modèle de Saint Venant Kirchhoff

Le modèle de St Venant Kirchhoff est linéaire pour la relation entre contraintes et déforma-
tions mais par contre non-linéaire pour la relation entre déplacements et déformations. Comme
c’est le modèle hyperélastique le plus simple, c’est aussi le plus utilisé pour modéliser les tissus
mous.

La loi Saint-Venant Kirchhoff satisfait le théorème de Rivlin-Ericksen avec comme potentiel
élastique :

W (F) = μ (I1(C)− 3) + λ+2 μ
8 (I1(C)− 3)2 − μ

2 (I2(C)− 3) (4.72)

En remplaçant ; I2(C)− 3 = 4 trE + 2 (trE)2 − 2 tr (E2) et I1(C)− 3 = 2 trE, on trouve :

W (E) =
λ

2
(trE)2 + μ (trE2) (4.73)

L’énergie de déformation W est un polynôme de degré quatre. On obtient bien une relation
linéaire entre le second tenseur des contraintes de Piola-Kirchhoff et le tenseur des déformations
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de Green-Lagrange :
S = λ (trE) I + 2μE
or Sij = λEkk δij + 2μEij

(4.74)

Ce modèle généralise donc la loi de Hooke pour les grands déplacements.

Modèle de Mooney-Rivlin

Le modèle de Mooney-Rivlin est un modèle complètement non linéaire, que ce soit pour la
relation entre les contraintes et les déformations ou bien pour la relation entre les déplacements
et les déformations.

Il satisfait également le théorème de Rivlin-Ericksen avec comme potentiel élastique :

W (C) =
1
2

(
a
(
Ī1(C) − 3

)
+ b

(
Ī2(C)− 3

)
+ c

(
J(C)− 1

)2) (4.75)

expression dans laquelle apparaissent d’autres invariants :

J(C) = detF =
√
I3(C) ; Ī1(C) = J(C)−2/3 I1(C) et Ī2(C) = J(C)−4/3 I2(C)

sachant que pour permettre de retrouver l’élasticité linéaire dans le cas des petites déformations,
les relations entre les différents paramètres doivent vérifier :

c = K =
E

3 (1 − 2ν)
(module de compressibilité)

a+ b = μ =
E

4 (1 + ν)
(module de cisaillement)

(4.76)

4.3.2.3 Modèle géométriquement non-linéaire : grands déplacements

Dans la section 4.3.2.1, nous avons présenté une analyse de résultats expérimentaux qui
nous a permis de conclure que la déformation de la cellule se fait à volume constant (incompres-
sibilité) et que si l’on a naturellement des grands déplacements, les déformations elles demeurent
petites. Parmi les modèles hyperélastiques présentés précédemment, sans oublier notre objectif
qui est d’avoir un modèle non linéaire adapté pour des applications en temps réel, le modèle
St Venant-Kirchhoff nous a semblé le plus adapté puisqu’il généralise la loi de Hooke tout en
permettant une prise en compte des grands déplacements. De plus, en jouant sur la valeur du
coefficient de Poisson nous pourrons assurer une quasi-incompressibilité (ν ≈ 0.5).

Picinbono et al. ont proposé une extension de l’algorithme des masses-tenseurs qui conserve
le principe de linéarité physique mais qui utilise le tenseur de déformations non-linéaire de Green-
Lagrange [137].

L’algorithme se construit de la même façon que pour la version linéaire, l’équation de base
de l’énergie reste la même que l’équation 4.73. L’écriture complète de tenseur de déformation de
Green-Lagrange directement en fonction du champ de déplacement peut s’écrire :

E =
1
2
(
gradU + gradTU + gradTU .gradU

)
(4.77)
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Pour le modèle d’élasticité de St Venant-Kirchhoff, l’énergie de déformation est donc un polynôme
de degré quatre en déplacements qui peut se récrire :

WNL =
λ

2
(div U)2 + μ‖gradU‖2 − μ

2
‖rot U‖2 +

λ

2
(div U) ‖gradU‖2 +

λ

8
‖gradU‖4

+ μ
(
gradU : (gradTU . gradU)

)
+
μ

4
‖gradTU . gradU‖2 (4.78)

La force exercée par un tétraèdre τ sur chacun de ses sommets i est donnée par l’équation suivante
[136] avec nos notations :

{
Fτ

i

}
=

4∑
j=1

[
Bτ

ij

] {
uj

}
︸ ︷︷ ︸

F τ
1

+

4∑
j,k=1

({
uk

} {
uj

}T
)
{
Cjki

}
+

1
2

({
uj

}T {
uk

}) {
Cijk

}
︸ ︷︷ ︸

F τ
2

+

2
3∑

j,k,l=0

Djkli

{
ul

} {
uk

}T {
uj

}
︸ ︷︷ ︸

F τ
3

(4.79)

F τ
i = F τ

1︸︷︷︸
Force linéaire

+ F τ
2 + F τ

3︸ ︷︷ ︸
Force non-linéaire

(4.80)

où
[
Bij

]
,
{
Cijk

}
, Dijkl sont des tenseurs de rigidité, respectivement d’ordre 2, 1 et 0 .

⎧⎪⎪⎪⎪⎪⎪⎪⎪⎪⎪⎪⎪⎪⎪⎪⎪⎪⎪⎪⎪⎪⎨⎪⎪⎪⎪⎪⎪⎪⎪⎪⎪⎪⎪⎪⎪⎪⎪⎪⎪⎪⎪⎪⎩

[
Bij

]
=

1
36V

[
λ
{
mi

} {
mj

}T
+ μ

( {
mi

}T {
mj

} ) [
I
]

+ μ
{
mi

} {
mj

}T
]

{
Cijk

}
=

1
216V 2

[
λ
{
mi

}({
mj

}T {
mk

})
+

μ
{
mk

} ({
mi

}T {
mj

})
+ μ

{
mj

} ({
mi

}T {
mk

})]

Dijkl =
1

1296V 3

[
λ

4

({
mi

}T {
mj

})({
mk

}T {
ml

})
+

μ

2

({
mi

}T {
ml

})({
mj

}T {
mk

})]

(4.81)

les matrices
[
Bij

]
correspondent aux matrices

[
Kτ

ij

]
du cas linéaire.

Pour la résolution, la structure générale de l’algorithme utilisée dans le cas linéaire reste in-
changée. Tous les paramètres associés aux tenseurs de rigidité ne dépendent que de la géométrie
du maillage au repos et des coefficients de Lamé du matériau. Ils peuvent donc également tous
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être calculés pendant la phase de pré-calcul (phase off-ligne).

Pour plus de détails et une étude plus approfondie du modèle d’élasticité de St Venant-
Kirchhoff dans le contexte de simulations éléments-finis par masses-tenseurs, nous conseillons la
lecture de la référence [136].

103



4.4. Validation expérimentale sur des cellules biologiques flottantes de type ovocyte

4.4 Validation expérimentale sur des cellules biologiques flottantes
de type ovocyte

On s’intéresse dans cette partie à la validation expérimentale de notre méthode dévelop-
pée pour des applications en temps réel. Nous commençons cette confrontation expérimentale
par l’étude de la réponse de cellules de type ovocyte sollicitées lors d’une microinjection. Nous
travaillerons avec les deux approches : ovocyte vu comme une structure tenségrité idéalisant le
cytosquelette et ovocyte vu comme un solide déformable incompressible.

4.4.1 Simulation avec un modèle de cytosquelette de type tenségrité

Nous rappelons que dans l’approche proposée, des calculs préliminaires sont effectués hors
ligne, permettant ainsi un gain de temps lors de la simulation en temps réel. Dans ce paragraphe,
nous présentons deux scénarios de déformation du cytosquelette. Dans la première simulation
l’effort est positionné à l’extrémité d’une barre de la structure de tenségrité (voir figure 4.13).
Dans la deuxième configuration la force est exercée au centre de la structure, c’est à dire appli-
quée au milieu d’une barre (voir figure 4.14). Ces deux configurations ont pour but de visualiser
les différentes déformations à différents instants d’un procédure de microinjection :
- la première simulation illustrera le début d’une phase d’injection ;
- la seconde correspondra à la phase de ponction (la micropipette étant à l’intérieur de la cellule).

La configuration géométrique retenue est la suivante : le maillage volumique tétraédrique
non régulier se compose de 1024 nœuds et 1798 tétraèdres. Tous les nœuds sont laissés libres
de tout mouvement sauf 3 nœuds qui sont fixés. Ces nœuds fixés sont supposés représenter le
maintien de la cellule au moyen de la micropipette d’aspiration.
Le tableau 4.4 résume les différentes propriétés géométriques et mécaniques retenues pour les trois
types filaments constituant le cytosquelette. Ces paramètres sont introduits dans notre moteur
3D afin de simuler le comportement mécanique du cytosquelette modélisé par la structure de
tenségrité.

Microfilaments Microtubules Filaments intermédiaires
E(Pa) 2.6× 109 1.2 × 109 0.3 ∼ 0.4× 109

ν 0.3 0.3 0.3
D(nm) 5 ∼ 9 25 � 10

Section(nm2) : 18 190 −

Tableau 4.4 – Propriétés géométriques et mécaniques pour les différents types de filaments [114],
[56]

Les premiers résultats de simulation de la déformation du cytosquelette sont présentés sur
les figures (4.13) et (4.14) et mettent en évidence les déformations des différents filaments. Le
tracé de la courbe force-déplacement (figure 4.15) est également encourageant puisque la réponse
apparaît bien non-linéaire.

Toutefois cette approche n’a pas été poursuivie dans le temps imparti pour ce travail de
thèse en raison du manque de données sur les propriétés réelles des filaments constitutifs du
cytosquelette mais surtout de la difficulté de faire correspondre ces propriétés du cytosquelette
réel avec celles du cytosquelette idéalisé sous la forme d’une structure tenségrité.

En parallèle du cette modélisation, nous avons réalisé un autre type de modélisation globale
ou la cellule est considérée comme un solide homogène incompressible.
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Structure de tenségrité

Déformation 1 Déformation 2

Déformation 3 Déformation 4

Figure 4.13 – Scénario 1 : Plusieurs étapes de déformations de la structure de tenségrité .

4.4.2 Simulation avec un modèle de solide élastique homogène incompressible

Dans cette section, nous considérons la cellule comme un solide vérifiant un comportement
hyperélastique de Saint-Venant-Kirchhoff.

Caractéristiques de la cellule

Les différentes caractéristiques expérimentales ont été déduites des travaux de Sun et al.
à partir de leurs système de biomicroinjection présenté dans le chapitre 1 [171]. Les auteurs ont
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Structure de tenségrité

Déformation 1 Déformation 2

Déformation 3 Déformation 4

Figure 4.14 – Scénario 2 : Plusieurs étapes de déformations de la structure de tenségrité .

effectué de nombreux tests d’injection (ou d’indentation) sur des cellules embryonnaires de la
souris. L’analyse de leurs résultats nous a permis de créer une base de donnée des différentes
propriétés géométriques et mécaniques pour la modélisation d’un ovocyte.

Nous avons adopté les caractéristiques moyennes suivantes :
– diamètre de 56μm, soit un rayon de 28μm

soit volume de : V =
4
3
π r3 = 91952μm3

– pour la détermination de la masse, on suppose qu’une cellule est essentiellement consti-
tuée d’eau (ρeau = 1000 kg m−3 = 10−9mg μm−3). On en déduit comme masse de la
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Figure 4.15 – Courbe non-linéaire de déformation en fonction de la force pour la structure de
tenségrité.

cellule :
M = ρV = 10−9 × 91952 = 9.1952 10−5 mg (ou 9.1952 10−5 kg)

– Module d’Young : 18 kPa = 18× 103 Pa = 18× 10−3 MPa

Le tableau 4.5 résume les différentes propriétés géométriques et mécaniques d’une cellule sphé-
rique de type ovocyte. Ces paramètres seront introduits dans notre moteur 3D afin de simuler la
réponse mécanique d’une cellule lors d’une injection.

Propriétés mécaniques et géométriques
Module d’Young 18KPa

Coefficient de Poisson 0.49
Diamètre 56m

Masse de la cellule 9.1952 10−5 mg

Masse aux nœuds 0.07995 10−5 mg

Volume 91952μm3

Maillage volumique 115 nœuds et 332 tétraèdres

Tableau 4.5 – Différentes propriétés mécaniques et géométriques de la cellule modélisée (ovocyte
de souris).

L’architecture et la méthodologie de simulation (logicielle et matérielle ) reste la même que
précédemment. La configuration utilisée, est un maillage volumique tétraédrique non régulier qui
se compose de 115 nœuds et 332 tétraèdres ainsi 536 arrêtes, 754 faces triangles. Les conditions
aux limites sont telles que tous les nœuds sont libres sauf sur la portion de cellule aspirée par la
micropipette de maintien (Holder) où tous les nœuds sont fixés (figure 4.16).
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Figure 4.16 – Maillage tétraédrique 3D de l’ovocyte composé de 115 nœuds et 332 tétraèdres pour
la simulation du processus d’injection.

Comparaison entre expérience et modélisation

La figure 4.17 présentes les résultats du modèle géométriquement linéaire, du modèle géo-
métriquement non-linéaire (St Venant-Kirchhoff) et de l’expérience tirée de [171]. On constate
un écart très significatif entre les deux modélisations qui confirme que l’hypothèse des petites
perturbations conduit à une approximation plutôt grossière du comportement pour des éléments
fortement déformés. De plus, dans le cas de l’insertion d’une aiguille dans un tissu biologique, les
déformations vont demeurer faibles sur la plus grande partie de l’objet mais peuvent devenir très
fortes localement près du point d’insertion [155]. Ces éléments localement fortement déformés
apporteront une contribution déterminante pour le calcul de la force exercée sur l’aiguille, ce qui
explique l’écart important observé entre les deux modèles. La comparaison entre le modèle non
linéaire et les données de l’expérience apparaît elle très satisfaisante.

Figure 4.17 – Comparaison de la réponse force en fonction du déplacement de la micropipette
entre simulation et données expérimentales issues de la littérature [171].
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Comme notre objectif est de réaliser un simulateur, la comparaison des déformées est
également un critère important de jugement. Les figures (4.18) et (4.19) montrent les évolutions
comparées des déformées d’une cellule réelle en cours de microinjection et de sa modélisation
par un modèle géométriquement non linéaire 6. La confrontation confirme le bon rendu de la
modélisation non linéaire.

Déformation de 5μm image 1

Déformation de 10μm image 2

Déformation de 15μm image 3

Figure 4.18 – Comparaison visuelle, des différentes étapes de déformation d’une cellule sous
l’action de l’insertion d’une micropipette, entre simulation et expérience réelle d’ICSI : profondeur
d’indentation de 5μm, 10μm et 15μm.

Le modèle proposé semble donc bien approprié à la simulation de la réponse mécanique
d’un ovocyte.

6. Cette comparaison reste purement "mécanique" puisqu’il n’a pas été ajouté d’effets de texture qui amélio-
reraient le rendu réaliste de la simulation.
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Déformation de 20μm image 4

Déformation de 25μm image 5

Déformation de 30μm image 6

Figure 4.19 – Comparaison visuelle, des différentes étapes de déformation d’une cellule sous
l’action de l’insertion d’une micropipette, entre simulation et expérience réelle d’ICSI : profondeur
d’indentation de 20μm, 25μm et 30μm.

4.5 Validation expérimentale sur des cellules souches adhérentes

4.5.1 Pourquoi s’intéresser aux cellules souches ?

L’équipe du laboratoire RAMS de l’université du Maryland, College Park, dirigée par le
professeur Jaydev P. Desai et le professeur Carol Keefer (biologiste), travaillent sur la carac-
térisation et la mesure des propriétés biomécaniques de cellules souches de souris. Ils étudient
leurs transformations et l’évolution de leur comportement mécanique à différents stades de leur
différenciation. Dans le cadre de ma thèse une collaboration entre l’institut Prisme et le labo-
ratoire RAMS a été initiée. Dans le cadre de cette collaboration, j’ai effectué un séjour de 4
mois aux Etats-Unis. Cette collaboration avait pour but de valider les algorithmes de simulation
dynamique explicite, développés dans le cadre de cette thèse, dans une autre échelle dimension-
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nelle de cellules (dimensions ≤ 10μm ; forces : quelques 10−9N) et pour une autre configuration
cellulaire (de type de cellule adhérente).

Pour cela nous avons décidé de modéliser et caractériser expérimentalement des cellules
souches embryonnaires de souris dans différents états (vivants ou fixés) et pour différents stades
de différenciation (différencié et indifférencié). Les cellules souches ont en effet deux propriétés
spécifiques : elles sont capables de se diviser pratiquement à l’infini, et elles peuvent se diffé-
rencier en de cellules spécialisées, telles que les cellules de la peau, du cerveau ou du foie. Le
premier but a été de constituer une base de données de résultats expérimentaux sur la réponse
mécanique des cellules souches embryonnaires afin d’en extraire leurs propriétés mécaniques. Le
second objectif a été de développer, à partir des outils de modélisation précédemment étudiés,
un simulateur interactif permettant de caractériser et de prédire le changement des propriétés
mécaniques (élasticité, viscoélasticité, adhésion...) pour différentes formes de cellules.

4.5.2 La microscopie à force atomique

L’outil qui nous a permis la mesure de ces propriétés mécaniques est la microscopie à force
atomique (AFM Atomic Force Microscope). Cet instrument est devenu ces dernières années un
outil d’analyse des surfaces de plus en plus performant et fait office de technique de référence
pour la caractérisation des propriétés physico-chimiques de surface dans différentes disciplines
(physique, chimie, biologie). Son développement est dû tout autant à sa simplicité et à sa souplesse
d’utilisation qu’à la large gamme de ses applications (topographie, élasticité, adhésion, friction,
électrochimie, organisation moléculaire...). L’AFM est en effet capable de donner des informations
concernant différentes propriétés physiques de surfaces dans la mesure où sa pointe/sonde est
sensible à différents types de forces dont l’intensité peut être très faible avec une plage de mesure
comprise entre 10−10 et 10−6 Newton . Elle peut fonctionner dans différents milieux comme l’air,
le vide ou en milieu liquide ce qui est particulièrement intéressant pour l’étude de matériels
biologiques vivants.

Le principe général de la microscopie à force atomique qui appartient à la classe des micro-
scopies à champ proche, repose sur l’interaction, contrôlée par une céramique piézo-électrique,
entre une sonde de très faible dimension et une surface. L’avantage majeur de cette technique
est sa grande résolution spatiale, avec comme contrepartie le fait que la modélisation et la com-
préhension de l’interaction pointe/surface sont généralement délicates. On peut ajouter que l’in-
terprétation du contraste sur les images est souvent difficile.

Le dispositif expérimental utilisé dans notre étude est un AFM de type MFP3D−BIOTM

Asylum Research Santa Barbara, CA 7 combiné avec un système optique Olympus inversé qui
permet l’imagerie et la mesure de forces d’interactions (figure 4.20). Ce dispositif expérimental
ainsi que les conditions expérimentales d’indentation AFM sont présentés dans la Partie 3 de
ce mémoire. Ne sont donnés dans ce section, que quelques résultats de référence permettant la
validation des modèles analytiques et numériques proposés.

4.5.2.1 Modes de fonctionnement d’un microscope à force atomique (AFM)

Il existe trois modes de fonctionnement de l’AFM : le mode avec contact, le mode avec
contact intermittent (tapping ) et le mode sans contact.

7. http ://www.asylumresearch.com/Products/MFP-3D-BIO/MFP-3D-BIO.shtml
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Figure 4.20 – Dispositif expérimental ; microscope à force atomique (AFM) de type MFP3D-BIO
Asylum Research

Mode avec contact

En mode avec contact, la pointe supportée par une microtige est placée en contact phy-
sique avec la surface de l’échantillon. La force normale d’interaction entre la pointe et la surface
est évaluée en mesurant la déflection verticale de la microtige dont le comportement demeure
élastique. Dans ce mode les forces mesurées peuvent varier de quelques nN à quelques μN . Au
cours du balayage horizontal de la pointe, son altitude Z est asservie pour maintenir constante la
déflection de la tige et donc la force normale d’interaction pointe-échantillon. Les déplacements
latéraux et verticaux sont enregistrés et traités par une unité de calcul (ordinateur PC) ce qui
permet de générer une image 3D de la topographie de la surface.

Avantages :
– grandes vitesses de balayage ;
– haute résolution ;
– possibilité d’analyse d’échantillons présentant une fort variation de rugosité.

Inconvénients :
– La force normale due à l’interaction pointe-échantillon peut être accentuée considérable-

ment sous air en raison d’une couche d’eau adsorbée à la surface par capillarité.
– la combinaison des forces latérales et d’une force normale élevée peut engendrer une

dégradation de la résolution spatiale et un endommagement des échantillons.

Mode sans contact

Le mode sans contact est un mode dans lequel la pointe n’est pas en contact physique avec la
surface d’un échantillon. Au lieu de mesurer la flèche quasi-statique de la microtige, celui-ci subit
une oscillation forcée à sa fréquence de résonance à l’aide d’un petit élément piézo-électrique sur
laquelle elle est fixée. L’amplitude d’oscillation est de l’ordre de quelques nano-mètres (< 10nm).
L’asservissement de l’altitude est réalisé sur l’amplitude de vibration maintenue constante.
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Avantages :
– la pointe ne modifie pas la surface de l’échantillon ;

Inconvénients :
– généralement utilisé uniquement pour des échantillons très hydrophobes où la couche

d’eau adsorbée est très fine ;
– la résolution latérale est très faible en raison de l’absence de contact entre la pointe et

la surface ;
– la vitesse de balayage est très lente par rapport aux autres modes ;
– très peu utilisé en pratique, parce que les forces d’interaction avec des surfaces sont très

faibles et nécessitent alors un environnement à très faible bruit.

Mode avec contact intermittent (tapping)

Dans ce mode, la pointe associée à la microtige oscille : elle s’approche, interagit puis
s’éloigne de l’échantillon avec une périodicité donnée. La pointe est sensible aux forces attractives
et répulsives dépendantes des propriétés chimiques et mécaniques de l’échantillon. La microtige
oscille avec une fréquence proche de celle de sa résonance (typiquement de l’ordre de quelques
dizaines de kHz à quelques centaines de kHz) avec une amplitude typique de 20 à 100 nm. Au
cours du balayage horizontal de la pointe, dans la plupart des cas, l’amplitude de vibration est
maintenue constante par l’intermédiaire d’une boucle de contre-réaction, en ajustant l’altitude.
Les déplacements latéraux et verticaux sont ensuite traités et une reconstruction 3D du relief de
l’échantillon est générée automatiquement.
Le mode tapping est particulièrement approprié pour l’analyse des polymères et des échantillons
biologiques. Il fonctionne également en milieu liquide.

Avantages :
– permet d’obtenir de hautes résolutions latérales (de 1 à 5 nm) ;
– les forces appliquées demeurent faibles et provoquent moins de dommages des échan-

tillons ;
– les forces latérales sont éliminées et ne provoquent pas d’usure de la pointe par friction ;
– la durée de contact avec la surface est réduite ce qui limite également l’usure de la pointe.

Inconvénients :
– Ne permet pas de faire des balayages aussi rapides qu’en mode avec contact.

4.5.2.2 Modèles d’interaction entre la pointe AFM et une cellule biologique

Dans la cadre de la recherche de propriétés mécaniques d’une cellule, l’AFM est utilisé
comme un nanoindenteur et l’on mesure l’effort exercé sur la micropoutre en fonction du dépla-
cement vertical tout au long de l’essai qui comprend une phase d’approche, d’indentation et de
retrait. Le point clef du dépouillement de mesures d’indentation réalisées avec un AFM réside
dans la modélisation de l’interaction entre la pointe de l’AFM et l’objet d’étude qui permette
de faire ressortir des grandeurs mécaniques associées au comportement de l’échantillon. Comme
cela a été évoqué dans les chapitres précédents, la cellule présente une architecture complexe
avec plusieurs constituants internes. Cet état de fait rend actuellement impossible une modéli-
sation de tous ses composants. Cependant, on peut obtenir une connaissance préliminaire sur le
comportement mécanique global d’une cellule avec une approche analytique adaptée.
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Lorsque deux structures sont mises en contact sur une partie de leurs surfaces, il est impor-
tant de pouvoir connaître, en fonction de la force appliquée les attributs de cet état de contact :
aire de contact, distribution des contraintes, profondeur d’indentation... Ces caractéristiques dé-
pendent principalement des propriétés mécaniques d’élasticité des deux matériaux mis en contact.
Différentes théories macroscopiques du contact sont généralement utilisées pour expliquer la na-
ture des micro/nano contacts mécaniques mis en œuvre et permettre d’interpréter les courbes
d’indentation.

Théorie du contact élastique de Hertz La théorie de la déformation élastique engendrée
par la mise en contact entre deux solides sphériques en l’absence d’adhésion a été étudiée par
Hertz [77]. Il a considéré le problème du contact de deux sphères élastiques de rayons R1 et R2.
Si aucune force n’est appliquée entre les deux sphères, le contact se produit seulement en un
point O (figure 4.21.(a)). Sous l’effet d’une force F , les centres des deux sphères se rapprochent
d’une quantité δ (figure 4.21.(b)) et avec une zone de contact de rayon a.

Les différents hypothèses sous-jacentes au modèle de Hertz peuvent être récapitulées :

– les sphères ont un comportement élastique, isotrope et sont homogènes ;
– les déformations demeurent petites, c’est à dire que l’on doit vérifier a << R, où le a est

le rayon de contact et le R est le rayon relatif de courbure donné par l’équation(4.84) ;
– absence de forces d’adhésion et de frottement
– la géométrie de contact est axisymétrique et la force F est dirigée suivant l’axe de révo-

lution.

(a) (b)

Figure 4.21 – Caractéristiques géométriques d’un contact de Hertz.

La relation entre la force d’indentation F en fonction de la profondeur de déformation, qui sera
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pour nous une profondeur d’indentation, δ est définie par :

F =
4
3
E∗R

1
2 δ

3
2 (4.82)

où E∗ représente le module d’Young relatif associé au contact qui prend en compte les caracté-
ristiques élastiques des deux sphères en contact et est donné par :

1
E∗ =

1− ν2

E
+

1− ν ′2
E′ (4.83)

R est la courbure relative qui peut s’écrire en fonction des rayons des deux sphères comme :

1
R

=
1
R1

+
1
R2

(4.84)

Avec (E1, ν1, R1) et (E2, ν2, R2) qui représentent le module d’Young, le coefficient de Poisson et
le rayon des sphères 1 et 2 respectivement. La profondeur d’indentation élastique δ de la pointe
est donné par :

δ =
a2

R
(4.85)

Le modèle de Hertz a été largement employé par de nombreuses équipes de recherche en
se basant sur une indentation AFM pour caractériser le comportement mécanique de diverses
entités biologiques [183], [106].

Modèle de capsule Le modèle de capsule considère la cellule biologique comme ayant une
géométrique sphérique et composée d’une membrane et d’un fluide (le cytosol du cytoplasme)
[171], [105]. Ce modèle suppose que la membrane de cellules est une couche très mince et que
le cytoplasme exerce une pression hydrostatique uniforme sur la membrane. Sun et al. ont déve-
loppé un modèle de capsule pour caractériser les propriétés mécaniques de l’ovocyte de souris et
la zone pellucide des embryons de la souris [171].

Les hypothèse sous-jacentes au modèle de capsule sont les suivantes :
– la membrane a un comportement élastique linéaire ;
– de volume de la cellules demeure constant ;
– les déformations de la membrane ne sont dus qu’aux effets de membrane (ou d’étire-

ments) et les effets de flexions sont négligés ;.
– la membrane est initialement libre de toute contrainte.

Considérons une micropoutre munie d’une pointe cylindrique de rayon c qui exerce une force
F sur la membrane d’une cellule de rayon R, créant une dépression de rayon a associée à une
profondeur d’indentation δ comme représenté sur la figure 4.22.

La relation entre la force d’indentation F en fonction de la profondeur de déformation δ
est définie par [171] :

F =
2π E h δ3

a2(1− ν)
[

3− 4 ζ2 + ζ4 + 2 lnζ2

(1− ζ2)(1− ζ2 + lnζ2)3

]
(4.86)

Avec ζ = c
a et où E, ν et h sont le module d’Young, le coefficient de poisson et l’épaisseur de la

membrane de la cellule.
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Figure 4.22 – Microlevier avec pointe cylindrique déformant une cellule biologique considérée
comme une capsule : F force d’indentation et δ profondeur de déformation.

Par conservation du volume, la relation entre les différents paramètres a, δ et R s’écrit :

4R3 + 3π aR2 + 6 a2R = 4R3
0 +

3 δ
2

[
a2(1− ζ2)2

1− ζ2 + lnζ2

]
(4.87)

où R est le rayon actuel de la cellule (i.e. après indentation figure 4.22) et R0 son rayon au repos
(i.e. avant indentation).

Lulevitch et al. ont fait évoluer le modèle pour l’adapter à une indentation avec une pointe
sphérique [105]. Les hypothèses précédentes demeurent valides sauf celle liée aux effets de flexion
qui sont désormais pris en compte. En outre, le modèle suppose que dans son état déformé la
cellule demeure sphérique excepté dans les zones de contact (figure 4.23).
Une mesure de la déformation relative de la cellule, notée ε est définie par :

ε = 1− H

2R0
(4.88)

où H est la hauteur de la cellule après indentation.
La relation entre la force d’indentation F en fonction de la profondeur de déformation δ s’écrit
comme [105] :

F = 2π
E

1− ν hR0

[1 + R0
2 Rs

]2

(1 + R0
Rs

)4
ε3 +

π

2
√

2
Eh2ε

1
2 (4.89)

où E, ν et h représentent le module d’Young, le coefficient de Poisson ainsi que l’épaisseur de la
membrane de la cellule. R0 et RS sont les rayons de la capsule et de la pointe sphérique.
L’équation (4.89) présente deux termes, Le premier terme représente la contribution due au com-
portement en membrane et le second terme celle due au comportement en flexion.

Ce modèle a été initialement développé pour l’étude de microcapsules de polyélectrolytes
(polymères) puis utilisé aussi pour déterminer le module d’Young de cellules vivantes [107].
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Figure 4.23 – Modèle de capsule basé sur le contact entre deux sphères.

Prise en compte de forces d’adhérence Les modèles de contact présentés précédemment
ne prennent pas en compte la présence éventuelle de forces d’adhésions. Si de telles forces sont
présentes et non négligeables, l’allure de la courbe d’indentation sera fortement altérée lors de la
phase de décharge (figure 4.31).

Nous présentons ci-dessous deux modèles développés pour prendre en compte ces forces d’adhé-
sion :

– Modèle JKR
Le modèle JKR est un modèle adapté au cas du contact de solides mous, fortement
déformables qui présentent des surfaces à faible courbure et à énergie d’adhésion élevée
(par exemple les cellules biologiques). Le modèle repose sur l’hypothèse que les forces
d’attraction intermoléculaires induisent des déformations élastiques supplémentaires et
engendrent une aire de contact supérieure à celle prévue par la théorie de Hertz. Pour
le cas du contact entre deux sphères, la prise en compte de l’adhésion donne la rayon de
contact a comme suit :⎧⎪⎪⎪⎪⎪⎪⎨⎪⎪⎪⎪⎪⎪⎩

a3 =
3R
4E∗ (F + 3π Rw +

√
6π RwF + (3π Rw)2)

δ =
a2

R
−
√

2π w a
E∗

Poff =
3
2
π Rw

(4.90)

Avec W l’énergie d’adhésion, δ représente la déformation d’indentation et Poff repré-
sente la force d’adhérence :

– Modèle DMT
Le modèle DMT convient à des solides peu déformables dont les surfaces sont fortement
courbées et caractérisées par une faible énergie d’adhésion W . Ce modèle suppose que
les forces d’attraction intermoléculaires agissent exclusivement à l’extérieur de l’aire de
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déplacement

Fo
rc

e

Indentation Retrait

Figure 4.24 – Réponse caractéristique de la présence de forces d’adhésions lors d’un essai de
microindentation

Figure 4.25 – Schéma descriptif du modèle JKR : en absence d’adhérence W = 0, la théorie de
JKR se ramène à la théorie de Hertz classique

contact, sans modifier le profile Hertzien de déformation. Elles induisent une augmenta-
tion de la compression à l’intérieur de la zone de contact. Le rayon de contact est alors

118



CHAPITRE 4. MODÉLISATION DES DÉFORMATIONS BIOMÉCANIQUES DE
CELLULES BIOLOGIQUES EN TEMPS RÉEL

donné par : ⎧⎪⎪⎨⎪⎪⎩
a3 =

3R
4E∗ (F + 3π Rw + 2π Rw)

δ = a2

R
Poff = 2πRw

(4.91)

Néanmoins, la théorie DMT sous-estime la valeur du rayon de contact, du fait de la
considération d’une géométrie hertzienne.

– D’autres modèles ont également été développés pour étudier le contact entre deux objets
[146]. Le modèle Dugdale [175], qui a montré que les deux modèles JKR et DMT sont
deux cas limites d’un modèle plus large, sachant que le modèle JKR néglige les forces
d’attraction à l’extérieur de la zone de contact, tandis que le modèle DMT ne tient pas
compte des déformations induites par les forces d’adhésion. La transition entre les deux
modèles DMT et JKR a également été étudiée analytiquement par [112].

Nous avons illustré une revue de différents modèles analytiques d’étude du contact qui
peuvent permettre de déterminer un module d’élasticité global pour une cellule. Ces modèles
vont pouvoir être utilisés pour dépouiller les essais expérimentaux à l’AFM et nous fournir des
paramètres d’élasticité pour nos simulations.

4.5.3 Méthodologie de comparaison

Figure 4.26 – Méthodologie de comparaison entre les données expérimentales issues de mesures
d’AFM et les simulations issues de la méthode éléments finis.

Nous avons profité des essais réalisés à l’AFM pour effectuer des comparaisons supplémen-
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taires. Le code d’éléments finis industriels Cast3M 8 a été utilisé pour réaliser des simulations nu-
mériques par la méthode des éléments-finis. Ce code éprouvé fait appel à une résolution implicite
des équations de mouvement avec un schéma de Newmark à accélération moyenne incondition-
nellement stable (voir paragraphe 4.2.5.1). Les résultats obtenus avec ce code nous permettront
de "qualifier" notre code explicite.
La figure 4.26 illustre la méthodologie retenue pour réaliser les comparaisons qui peut se décom-
poser en trois étapes :

– la première étape est basée sur les mesures expérimentales en utilisant la microscopie à
force atomique appliquée aux cellules souches embryonnaires (EC) de souris. Dans cette
partie, on réalise une campagne de tests et des mesures d’indentations sur différents
types de cellules et à différents stades de leur développement (cellules fixées ou vivantes,
différenciées ou indifférenciées, après 1 journée, 3 jours, 6 jours de différenciation...) 9.
Toujours dans la première partie, nous allons déterminer les propriétés mécaniques (mo-
dule d’élasticité) et géométriques (dimensions) des cellules indentées afin de disposer de
données pour nos simulations numériques avec le code Cast3M (résolution numérique
implicite) ou avec notre simulateur d’indentation (résolution numérique explicite). Les
différents modèles analytiques de contacts pointe AFM/cellule seront ensuite appliqués
afin de déterminer celui qui nous semble le plus approprié pour nos données expérimen-
tales.

– la deuxième partie consiste en une phase de simulation "off-line" utilisant le code de
calcul par éléments finis Cast3M. Les paramètres du modèle de comportement mécanique
utilisé sont ceux déduits du dépouillement réalisé dans la Partie 1. A l’issue de cette
étape, une première comparaison entre les résultats expérimentaux et ceux issus de la
simulation est réalisée ;

– la troisième partie consiste en une phase de simulation "temps réel (ou "on-line") utili-
sant notre simulateur. Ici encore, les paramètres de comportement sont ceux issus de la
première étape. A l’issue de cette étape une double comparaison est réalisée entre :
- simulation numérique EF et simulation masses-tenseurs :

phase de qualification du simulateur
- simulations numériques et expérience :

phase de validation des modèles

Cette troisième partie nécessite de développer une stratégie de détection de contact et
d’interaction haptique en temps réel sera terminée et finalisée dans la partie modélisa-
tion des interactions.

4.5.4 Caractérisation géométrique et mécanique des cellules

Plusieurs séries de mesures ont été réalisées pour évaluer les propriétés géométriques et
mécaniques des cellules souches embryonnaires (EC) de souris indifférenciées vivantes et fixées.
La connaissance et la mesure de la géométrie et de la morphologie du réseau cellulaire est une
étape primordiale précédant la modélisation. La géométrie des cellules a été déterminée en uti-
lisant la microscopie à force atomique.

8. Programme développé au Commissariat à l’Energie Atomique (CEA - DEN/DM2S/SEMT), http ://www-
cast3m.cea.fr

9. Nous ne présenterons dans ce mémoire que certains résultats portant sur des cellules vivantes et fixées non
différenciées.
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(a ) (b)

Figure 4.27 – Images de cellules souches embryonnaires de souris : (a) image obtenue par micro-
scopie optique et (b) image obtenue par fluorescence.

Caractérisation des propriétés géométriques : diamètre et hauteur de la cellule.
Une campagne de mesures sur plusieurs cellules à différents stades de différenciation a été

Figure 4.28 – Image d’une colonie de cellules EC en 2D et 3D.

réalisée. Ces mesures sont des tests d’indentations réalisés en appliquant une force sur la cellule
à une profondeur donnée et en enregistrant l’évolution de l’effort en fonction de la profondeur
(force/distance). La figure 4.27 présente une culture de plusieurs cellules EC visualisées sous un
microscope optique ainsi que la même vue obtenue par fluorescence.
Dans un premier temps, nous avons essayé d’obtenir directement la géométrie 3D de la cellule
en utilisant le mode contact (imaging scan) de l’AFM mais cette procédure a été abandonnée
en raison de difficultés liées à l’utilisation de ce mode dans un milieu liquide : lors de chaque
essai, des résidus et des protéines venaient se coller à la pointe ce qui faussait complètement les
mesures. Néanmoins, nous sommes parvenus à obtenir une image d’une colonie de cellules (figure
4.28). Cette première acquisition nous fournie une première information sur la topologie d’une
combinaison de plusieurs cellules EC.
Cependant, nous avons opté pour une autre stratégie de mesure, basée sur des algorithme de
traitement d’images disponibles dans le logiciel commercial IGOR Pro d’Asylum Research. Ces
algorithmes déterminent la mesure des deux diamètres d’une cellule biologique de forme ovoïde.
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Pour faciliter les mesures nous avons sélectionné des cellules quasi-circulaires (les deux diamètres
ont des valeurs très proches). Une fois la surface de contact avec le substrat déterminée, nous

Figure 4.29 – Mesure du diamètre et de la hauteur d’une cellule souche par microscopie à force
atomique.

allons mesurer la hauteur de la cellule. Pour y parvenir, deux relevés de force/indentation sont
nécessaires. Le premier test est effectué sur le substrat rigide où repose la cellule à étudier. Cette
courbe de calibration force/indentation permet de déterminer exactement la hauteur de la ellule
h0. Un deuxième test d’indentation est effectué au centre de la cellule afin d’obtenir la hauteur
maximale h1 (figure 4.30). A partir de ces deux mesures, la hauteur de la cellule est obtenue par
différence : h = h0 − h1.

Figure 4.30 – Détermination de la hauteur d’une cellule par double mesure h = h0 - h1 .

Le tableau suivant 4.6 résume les différents résultats de mesure obtenus pour des cellules souches
embryonnaires de souris dans les états vivants et fixés.

Caractérisation des propriétés mécaniques : choix du modèle analytique de contact

Nous décrivons dans cette section la méthodologie adoptée pour réaliser l’identification expé-
rimentale des propriétés mécaniques des cellules étudiées, en particulier le module d’élasticité
(module d’Young) dans le cas de cellules vivantes et fixées indifférenciées.
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Cellules 1 2 3 4 5 6 7 8 9 10
Hauteurs (cellules vivantes) 3.7 3.65 3.9 4.1 3.2 3.4 4.4 3.7 4.7 3.7
Hauteurs (cellules fixées) 5.7 7.2 6.7 6.1 6.05 7.6 6.77 6.27 5.22 5.62

Tableau 4.6 – Hauteur pour chaque cellule souche non différenciée, des cellules fixées et vivantes.

Dans un premier temps, nous nous sommes intéressés aux modèles de contact prenant en compte
les forces d’adhésion, c’est-à-dire les modèles JKR et DMT. En analysant les résultats obtenus,
nous n’avons pas observé de forces d’adhésion significatives sur la plupart des tests d’indenta-
tion AFM effectués. Dans les cas où une force adhésion était mise en évidence lors de la phase
de retrait de la pointe AFM (2 cas sur une population de 150), la valeur de cette force restait
très faible (de l’ordre de 0.2 à 0.4 nN). Afin d’illustrer ces propos, nous présentons à la Figure
4.31.(b) un des rares exemples d’adhésion mesurés. De manière générale, la courbe présente dans
son ensemble une forme altérée par rapport aux autres cellules, ce qui nous amène à penser
que l’ensemble de l’essai est à rejeter en raison d’une probable usure de la pointe sphérique.
Par conséquent, nous n’utiliserons pas les modèles JKR et DMT pour identifier les paramètres
d’élasticité.

(a ) (b)

Figure 4.31 – Évolution de la force en fonction du temps : (a) cellules fixées et (b) cellules vivantes
.

Dans un deuxième temps, nous avons utilisé les modèles de contact de Hertz et capsule.
Compte-tenu du fait que le modèle de Hertz suppose que les déformations demeurent faibles, nous
avons identifié le module de Young sur la première partie des essais, c’est-à-dire pour de faibles
profondeurs d’indentation. Les résultats présentés dans les figures 4.32(a), 4.32(b) et 4.33(a),
4.33(b) font une comparaison entre les modèles analytiques de Hertz et capsule appliqués à nos
résultats expérimentaux. Ces essais ont été réalisés pour une faible profondeur d’indentation et
pour un essai complet.

A l’évidence, nous remarquons que le modèle de Hertz donne de meilleurs résultats pour
l’ensemble des courbes expérimentales, que ce soit dans le cas de cellules vivantes ou fixées. Même
si cela apparaît clairement graphiquement, nous avons néanmoins calculé les écarts-types pour
chaque cellule afin de confirmer ce constat. Les tableaux suivants 4.7, 4.8 résument les différents
écarts-types obtenus par les modèles de Hertz et capsule.
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(a ) (b)

Figure 4.32 – Comparaison entre la réponse des modèles analytiques et les données expérimentales
pour de petites déformations.

(a ) (b)

Figure 4.33 – Comparaison entre la réponse des modèles analytiques et les données expérimentales
sur toute la plage d’indentation.

Pour l’ensemble des essais, nous constatons que les résultats d’identification obtenus avec le
modèle de Hertz approchent au mieux les déformations de la cellule. En conclusion, le modèle de
contact de Hertz sera choisi pour le calcul du module d’élasticité dans la suite de nos simulations
en considérant la cellule comme un solide élastique homogène.

Les figures 4.34(a), 4.34(b) montrent les moyennes des modules d’Young calculés pour les
cellules vivantes et fixées.
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Tableau 4.7 – Écarts-types obtenus avec les modèles de Hertz et de capsule pour des cellules
souches embryonnaires fixées indifférenciées.

Cellules 1 2 3 4 5 6 7 8 9 10
R2(Hertz) 0.96 0.99 0.96 0.99 0.98 0.96 0.98 0.98 0.95 0.97
R2(Capsule) 0.48 0.73 0.48 0.67 0.58 0.52 0.59 0.61 0.46 0.56

Tableau 4.8 – Écarts-types obtenus avec les modèle de Hertz et de capsule pour des cellules
souches embryonnaires vivantes indifférenciées .

Cellules 1 2 3 4 5 6 7 8 9 10
R2(Hertz) 0.99 0.98 0.99 0.99 0.98 0.99 0.98 0.99 0.98 0.98
R2(Capsule) 0.68 0.82 0.80 0.68 0.79 0.74 0.73 0.90 0.64 0.65

(a ) (b)

Figure 4.34 – Moyenne des modules élastiques (modules d’Young) estimés par le contact de Hertz :
(a) cellules fixées indifférenciées et (b) cellules vivantes indifférenciées.

4.5.5 Simulations éléments-finis statiques et masses-tenseurs dynamiques

Nous présentons dans cette section les résultats de simulations de la réponse à l’indenta-
tion de cellules EC de souris vivantes ou fixées. Ces simulations sont obtenues au moyen, d’une
part, d’un calcul statique implicite avec un code de calcul commercial Cast3M, et d’autre part,
d’un calcul dynamique explicite avec notre code EF masses-tenseurs. Les caractéristiques géo-
métriques des maillages et les propriétés mécaniques sont issues de la campagne d’essais que
nous venons de détailler. Nous analyserons et comparerons les résultats issus des simulations
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(numériques et temps réel) avec ceux issus des expériences d’indentation AFM. Il est important
de noter que les simulations numériques avec le code Cast3M ont été réalisées dans le cas d’une
configuration axisymétrique. De plus, plusieurs topologies de maillages, de plus en plus précises,
ont été considérés en vue d’assurer la convergence du code EF implicite.

Les figures 4.35, 4.36 montrent une comparaison entre les résultats des simulations et les
mesures expérimentales pour des cellules vivantes et fixées. Ces courbes reproduisent la force
exercée lors d’une indentation en utilisant une pointe sphérique en fonction de la profondeur
d’identation.

Figure 4.35 – Comparaison des réponses force d’indentation / profondeur d’indentation entre
simulation EF, modèle de Hertz et résultats expérimentaux pour des cellules EC vivantes indif-
férenciées : identification sur tout l’essai E = 153Pa, identification en HPP E = 169Pa.

Une confrontation des simulations éléments-finis Cast3M et des résultats de l’expérience met en
évidence l’importance de bien choisir la plage d’identification du module d’Young.

– Si le module d’Young est identifié pour les faibles déformations (conformément à la
théorie de Hertz), l’adéquation entre réponse EF et expérience est excellente jusqu’à
divergence du calcul éléments-finis provoquée par une distorsion trop forte du maillage
sous l’indenteur ;

– A l’inverse, lorsque le module d’Young est identifié sur la totalité de l’essai, on observe
un phénomène trompeur : la simulation numérique s’éloigne de la réponse expérimentale
qui semble coïncider avec le modèle de Hertz mais en fait l’écart en début d’essai (là ou
la théorie de Hertz peut s’appliquer) est considérable.

Les observations réalisées sont similaires que l’on travaille sur des cellules vivantes ou des cellules
fixées.
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Figure 4.36 – Comparaison des réponses force d’indentation / profondeur d’indentation entre
simulation EF, modèle de Hertz et résultats expérimentaux pour des cellules EC fixées indiffé-
renciées : identification sur tout l’essai E = 23.5KPa, identification en HPP E = 26.7KPa.

Figure 4.37 – Comparaison entre les données expérimentales ainsi que les différentes simulations
en éléments finis pour les cellules vivantes.
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Figure 4.38 – Comparaison entre les données expérimentales ainsi que les différentes simulations
en éléments finis pour les cellules fixées.

Les figures 4.38, 4.38 présentent une autre comparaison entre les données expérimentales,
les données des simulations issues de notre code dynamique explicite et celles obtenues avec
Cast3M. Ces résultats attestent de la bonne adéquation des deux types de simulation : quasi-
statique implicite 2D ou dynamique explicite 3D. On observe un écart relativement marqué sur
le début de l’indentation. Il s’explique par la différence de densité de maillage, assez grossier pour
notre code explicite, qui engendre une moins bonne évaluation de la surface en contact. Les figures
6.25 illustrent ces différences de maillage et les déformations en EF 2D et en masses-tenseurs 3D
pour plusieurs profondeurs d’indentations.
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Déformation 2D de 0.2μm Déformation 2D de 0.4μm

Déformation 3D d’indentation visualisation surfacique 3D

Figure 4.39 – Déformation éléments finis 2D et 3D d’une cellule souche en utilisant une pointe
d’indentation sphérique.

4.6 Conclusion

Dans ce chapitre, nous avons présenté différentes modélisations de cellules biologiques qui
ont été utilisées pour deux types d’applications différentes : la microinjection cellulaire ICSI où
les cellules modélisées sont de type ovocyte et la nanoindentation utilisant la microscopie à force
atomique où les cellules étudiées sont des cellules souches embryonnaires de souris.
Nous avons décrit dans un premier temps les différentes étapes de modélisation et construction
d’un modèle éléments finis du type masses-tenseurs. Nous avons ensuite adapté ce modèle pour
pouvoir l’appliquer à la modélisation d’un cytosquelette ou d’une cellule soumise à des grands
déplacements.

Des études expérimentales réalisées sur les cellules souches ainsi que sur les ovocytes nous
ont permis à la fois d’obtenir des données indispensables à la modélisations que sont les propriétés
mécaniques et géométriques des cellules étudiées et de vérifier aussi que les modèle développés
durant cette thèse permettent effectivement de reproduire qualitativement (rendu visuel de la
déformée) et quantitativement (efforts exercés sur la micropipette ou l’indenteur) le comporte-
ment mécanique d’une cellule biologique avec une bonne précision.

Afin de compléter notre étude, nous allons exposer dans la suite de ce mémoire, les mo-
dèles d’interaction en temps réel adaptés et couplés à nos modèles de déformations mécaniques.
Une méthodologie et une architecture logicielle et matérielle sera présenté afin d’introduire les
interactions haptiques en utilisant une interface à retour d’effort. Le simulateur SIMIC (Simula-
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teur Interactif de Micro Injection Cellulaire) développé sera présenté en soulignant ses différentes
fonctionnalités. Une adaptation de cette plate-forme qui nous permettra de le transformer en un
simulateur d’indentation d’AFM 3D, outil de prédiction et de caractérisation du comportement
ou de l’état de cellules souches.
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Chapitre V
Modélisation des Interactions en temps
réel

5.1 Introduction

Le chapitre est organisé en deux parties : dans un premier temps, nous présentons une
revue générale des méthodes les plus connues dans le domaine de détection de collisions pour les
objets solides et déformables, suivi par une description des différentes stratégies d’accélération
du temps de calculs, que se soit, des stratégies algorithmiques ou des stratégies matérielles. Pour
le traitement des multi contacts, nous présentons une brève description des différentes catégories
et méthodes de détection de collisions multiples.
Nous illustrons et nous détaillons les deux algorithmes mis en oeuvre et intégrés dans nos déve-
loppements, à savoir le développent d’un simulateur d’injection cellulaire (détection de collision
entre la micropipette et l’ovocyte) et un simulateur d’indentation d’AFM, basé sur le contact
entre une pointe sphérique et une surface cellulaire discrétisée en éléments triangles.

Pour sécuriser et faciliter le geste opératoire durant la puncture, nous proposons une approche
pour remédier aux problèmes d’instabilités haptiques basé sur la notion de couplage virtuel entre
l’interface haptique et le modèle virtuel 3D. De plus, nous proposons à l’opérateur des guides
virtuels basés sur des contraintes de mouvements afin de faciliter et guider au mieux son geste
durant la phase d’injection.

5.2 Détection de collision

La détection de contact est l’étape la plus critique dans une simulation dynamique. Elle
consiste à détecter s’il existe un instant où les deux objets ont une intersection non vide. Soit on
échantillonne les trajectoires au cours du temps et on considère les intersections à des instants
discrets de la simulation. Soit au contraire, on s’intéresse à l’évolution au cours du temps, et on
cherche l’instant où le contact se produit [10].
Plusieurs algorithmes et librairies ont été proposés dans la littérature, les disciplines concernées
sont vastes qu’il est difficile d’être exhaustif sur ce sujet. Une classification assez générale des
différentes familles de méthodes de détection de collision à été proposé par [118]. Pour une pré-
sentation plus détaillée, on pourra se référer au rapport issu de l’AS Collision [119], et à une
revue des méthodes adaptées aux objets déformables proposée dans [75], [179], [46].
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Il n’existe pas aujourd’hui un algorithme universel. Chaque application ou domaine de recherche
possède ses exigences. On peut trouver dans la littérature beaucoup d’algorithmes pointus et
très spécifiques. Citons certains critères permettant de choisir un algorithme de détection de
collisions :

1. Complexité géométrique de la scène et des objets ainsi que la nature des géométries simu-
lées : nombre d’objets dans une scène, nombre des primitives élémentaires d’un objet et
la nature des primitives élémentaires qui constituent la définition géométrique des objets
simulés (points , arrêtes, triangles...)

2. La mémoire exigée par l’algorithme pour stocker des résultats intermédiaires ou les données
utiles.

3. La robustesse ainsi que la stabilité
4. Compromis entre la précision et le temps de calcul.

Nous proposons par la suite une présentation non-exhaustive des concepts et techniques les plus
communément utilisés dans le cadre de simulations répondant aux caractéristiques citées pré-
cédemment. Il est possible de répartir les méthodes de détection de collisions en deux grandes
catégories :

– Les approches de détection spatiale (méthode statique), tel que les méthodes d’inter-
section vide, la distance inter-objets, intersection des surfaces ainsi que la mesure des
interpénétrations. Ces méthodes sont généralement moins coûteuse en temps de calcul,
mais l’analyse de la robustesse montre que c’est un sujet de recherche épineux [118].

– Les approches spatio-temporelles n’exploitant que l’intersection 3D sont qualifiées de
discrètes car elles examinent le système à des instants donnés. Les autres approches
spatio-temporelles sont dites continues car toute la trajectoire est examinée. Dans cette
dernière catégorie, les approches géométriques par intersection de volume de trajectoire
3D ou de volumes extrudés 4D font intervenir des formes complexes entraînant des al-
gorithmes généralement coûteux en temps. Par ailleurs, les approches analytiques sont
cantonnées à des formes très simples comme des polyèdres à faces triangulaires.

5.2.1 Algorithmes basés sur la gestion de la complexité géométrique

D’une manière générale, une tâche de détection de collisions, visant à fournir au solveur
dynamique les informations géométriques matérialisant les contacts entre objets, est généralement
décomposée en trois sous-tâches (voir la figure 5.1). Les deux premières tâches de ce cycle sont
assimilables à des filtres plus ou moins grossiers destinés à réduire l’espace géométrique considéré
lors de la phase de détermination des informations de contact.
Dans un premier temps, les paires de modèles susceptibles d’entrer en collisions (broad phase),
puis, dans un deuxième temps, les zones géométriques (narrow phase) à prendre en compte pour
la détermination des informations de contacts. Les algorithmes de détection des intersections sont
en général très coûteux en temps de calculs. Par exemple, l’intersection géométrique de surfaces
triangulées déformables nécessite l’exécution d’un test d’intersection triangle-triangle pour toutes
les paires de triangles. De ce fait, une large part des recherches menées sur la détection des
intersections s’est concentrée sur l’accélération de la phase de détection des intersections rendant
prohibitoire toute interaction temps-réel possible. Les méthodes d’accélération ont deux objectifs :

– l’établissement rapide de la non-intersection de deux objets composés de nombreuses
primitives
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Figure 5.1 – Les différents cycles de détection de collisions.

– la localisation des primitives effectivement en intersection.

5.2.1.1 Recherche de proximité : subdivision spatiale

Différentes stratégies d’accélération du temps de calcul se basent sur le découpage de l’es-
pace. Ces techniques consistent à subdiviser l’espace géométrique en un ensemble de régions afin
d’être en mesure d’identifier les paires d’objets susceptibles d’entrer en collision. Un premier
groupe de méthodes, divise l’espace en une grille uniforme ou variable en taille [42]. Cependant
, une autre façon est de représenter l’espace par des arbres hiérarchiques. Les octrees et les
arbres binaires de recherche (BSP "binary space partition") sont souvent utilisés [59]. Avec ce
type de formalisme, les régions obtenues sont de forme cubique et leur décomposition hiérar-
chique consiste en un découpage en huit sous-boîtes identiques, découpage réalisé selon les axes
principaux de la scène (voir la figure 5.2).
D’autres algorithmes basés sur des critères topologiques, consistent en l’établissement d’une carte
de proximité contenant l’ensemble des distances minimum globales séparant les objets. Aussi, les
tests inhérents à la détection des collisions seront uniquement effectués au sein des paires d’objets
présentant une proximité importante. Afin d’établir efficacement une pseudo-carte de proximité,
il est envisageable d’appliquer des algorithmes basés sur les domaines de Voronoï (voir la figure
5.3)[80].

Les éléments géométriques contenus dans le domaine de Voronoï d’un objet sont plus proches
de celui-ci que de tout autre objet au sein de la scène. L’une des limites de ce type d’approche
réside dans la mise à jour de la carte de proximité à chaque cycle de calcul. Les techniques
permettant la mise à jour des domaines de Voronoï sont généralement de complexité O(n log n)
avec n égal au nombre d’objets contenus dans la scène. Plusieurs approches visant à simplifier le
processus peuvent cependant être appliquées afin de réduire les temps de mise à jour des cartes
de proximité. Elle vont le plus souvent consister en une approximation géométrique des objets
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Figure 5.2 – Subdivision spatiale

visant à ne considérer non plus la géométrie exacte des modèles mais des volumes englobant ces
derniers, tels que des sphères ou encore des enveloppes convexes.

Figure 5.3 – (a) Domaine de Voronoï : chaque domaine définit une zone de proximité autour d’un
objet, (b) exemple de mise à jour des domaines de Voronoï suite au déplacement de l’un des
objets.

5.2.1.2 Méthodes de volumes englobants

Le principe de cette approche, est d’englober les objets dans des volumes pour lesquels
le test de détection de collisions est très rapide. Les volumes sont définis avant le début de
la simulation. Lorsque les volumes englobants (VE) sont en collision, on ne peut pas conclure
à la collision des objets, une recherche plus avancée est nécessaire. Pour être efficace, un VE
doit permettre un test rapide de détection de collision, de maximiser le rapport entre volume
englobé et englobant, d’être défini rapidement à partir d’un ensemble de sommets, d’être mis
à jour facilement en cas de rotation et/ou de translation et ne pas être trop gourmand en mémoire.

Plusieurs types de géométries peuvent être utilisés dans le cadre de cette décomposition de
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l’objet. Les plus communément utilisés sont les sphères [144], les boîtes isothétiques (AABB :
Axis Aligned Bounding Boxes) [96] et les boîtes englobantes orientées (OBB : Oriented Bounding
Boxes) [54]. D’autres types de volumes englobant plus sophistiqués ont été proposés tels que les
polytopes à orientation discrète (k-dops) [90], les tribox [28] ou encore les enveloppes convexes
(figure 5.4). Chacun de ces types de volumes englobants se voit être plus ou moins adapté en
fonction de la géométrie considérée et du niveau de performance escompté. L’hiérarchie de vo-

Figure 5.4 – Les différents types de volumes englobants

lumes englobants consiste en une décomposition hiérarchique des objets de la scène. Dans cette
approche, plusieurs tests d’intersections donnant lieu à des descentes récursives des hiérarchies
permettent d’isoler les paires de zones au sein desquelles des collisions sont susceptibles d’avoir
lieu.

Dans le cas rigide, le positionnement relatif des primitives qui composent les objets au sein
de leur repère de construction n’évolue pas durant la simulation. Dans ce cas, il n’est pas né-
cessaire de mettre à jour les hiérarchies de volumes englobants. Ceci n’est pas vrai dans le cas
déformable. En effet, une déformation est assimilable au déplacement de tout ou partie des com-
posantes d’un objet dans son repère de construction. L’utilisation d’approches basées sur des
hiérarchies de volumes englobants nécessite une mise à jour régulière de ces dernières, en fonc-
tion de l’évolution de la forme des objets simulés. Il est à noter que le temps nécessaire à ces
mises à jour vient s’additionner à la durée du processus global de détection des collisions et qu’il
doit, par conséquent, être minimisé : soit par reconstruction totale de la hiérarchie à chaque
pas de simulation, ou par une modification de la configuration actuelle de la hiérarchie visant à
permettre un englobement optimal des primitives nouvellement positionnées. Sachant que cette
dernière est beaucoup plus rapide qu’une reconstruction totale [80].

5.2.1.3 Méthodes stochastiques

Les méthodes stochastiques sont basées sur les probabilités ou les statistiques pour trou-
ver les collisions, ne garantissent pas d’inclure toutes les collisions. Par contre, la vitesse de
convergence est assez rapide. Les résultats imprécis sont défendus par le fait que la description
surfacique n’est qu’une approximation de la géométrie de l’objet, et qu’il est plus important
d’obtenir des résultats rapides qu’exacts. Klein et al.[89] ont proposé une approche probabiliste
pour détecter des collisions dans des applications où le temps de calcul est critique. Ils proposent
de contrôler le rapport entre temps de calcul et fiabilité des résultats en se basant toujours sur
des volumes englobants. D’après les auteurs, cette approche peut être intégrée dans les codes
existants en ajoutant simplement les paramètres de probabilité au sein des noeuds des structures
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Figure 5.5 – Hiérarchies de volumes englobants : les sphères englobantes ne sont pas très compactes
mais permettent le test de superposition le plus rapide, les AABB sont plus compactes mais
les tests de superposition sont moins rapides, tandis que, les OBB sont les plus compactes et
nécessitent le moins de tests de superposition.

hiérarchiques. Joussemet et al.[79] proposent un algorithme ESPIONS, qui utilise le concept de
l’évolution des populations sur les paires des sommets des deux objets qui vont subir la détection
de collisions.

Figure 5.6 – Les résultats à différents niveaux de populations de la stratégie ESPIONS [59].

La figure 5.6 montre trois itérations de ESPIONS avec les individus trouvés. Cette méthode
aboutit finalement à la liste de paires de sommets qui présentent les plus petites distances trouvées
et qui sont les individus de la dernière génération. Il faut souligner que malgré sa rapidité, cette
méthode, comme toutes les méthodes stochastiques, ne garantie pas de trouver la plus petite
distance.

5.2.1.4 Accélération matérielle

Le matériel d’accélération de l’affichage graphique offre de nos jours des performances
impressionnantes. On a même vu apparaître un langage particulier le "Cg " permettant d’im-
plémenter directement les instructions des cartes afin de modifier l’utilisation d’un tel matériel.
Certaines équipes de recherche ont proposé des approches visant à exploiter des calculateurs
hardware, et particulièrement les unités de calculs dédiées à la restitution graphique (GPU). Les
approches basées sur ce type de matériel imposent l’utilisation de géométries de nature poly-
édrique. Elles sont classifiables en deux catégories :

– Algorithmes basés sur les triangles : Ces approches se basent sur la récupération des
triangles appartenant au cône de visée (view volume) [102]. Elles sont limitées par la
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géométrie du view volume qui, au sein des cartes graphiques actuelles, ne peut être que
de deux types : boîte parallélépipédique ou pyramide tronquée à base rectangle.

– Algorithmes basés sur les pixels : Ces approches, dites basées sur l’image, exploitent le
pixels shader [88]. En d’autres termes, elles ne se basent pas sur les triangles proprement
dits, mais sur leur représentation pixélique. Il est à noter que la précision de la détection
est ici liée à la taille des pixels. Aussi, un compromis entre niveau de résolution et temps
de calcul est à considérer. Des techniques plus récentes également basées sur ce type
d’approches utilisent les nouvelles fonctionnalités proposées dans les cartes graphiques
les plus évoluées telles que la détection d’occlusions [55].

5.2.1.5 Méthodes de détection de collisions multiples

Dans le cadre de détection de collisions multiples, plusieurs principes et stratégies ont été
développés. Ont peut les classifier suivant 3 catégories[176] :

– les méthodes avec fonction de pénalité explicite : ce sont des méthodes qui modélisent
la force de contact par un ressort et un amortisseur virtuels. La force de contact est
alors proportionnelle à la distance et la vitesse d’interpénétration des corps en contact.
Il est donc très facile de traiter des contacts multiples par cette méthode. Néanmoins,
ce type d’approche engendre quelques difficultés : l’existence de l’interpénétration qui
n’est pas très satisfaisante visuellement et qui peut engendrer des difficultés au niveau
du détecteur de collisions, ainsi que la difficulté du choix de la valeur des paramètres de
raideur et d’amortissement. Une raideur trop forte conduit à des instabilités numériques
propres à la résolution d’equations différentielles ordinaires. Enfin la prise en compte du
frottement sec augmente les risques d’instabilité numérique.

– les méthodes des collisions avec contacts successifs : ces méthodes traitent un seul contact
à la fois comme un impact. On itère jusqu’à qu’il n’y ait plus de points en contact. Cette
approche est plus adaptée à des problèmes d’impact entre plusieurs corps rigides. Elles
sont simples est peu coûteuses en temps de calculs dans le cas de contacts intermittents.
Cependant, elles peuvent conduire à des boucles de calculs infinis dans certaines confi-
gurations comme le cas d’une chaîne fermée de solides en contact. La difficulté de cette
méthode est d’estimer le temps de vol afin de trouver l’instant du choc. Redon et al.[145]
proposent une méthode continue pour des corps rigides. Les méthodes des collisions ne
s’appliquent pas directement à des contacts entre corps déformables qui sont des contacts
persistants.

– les méthodes des contraintes avec contacts simultanés : elles traitent tous les contacts à
un instant donné, on n’avance pas dans la solution tant que toutes les forces de contact
ne sont pas calculées. C’est un problème d’optimisation qui est formulé au niveau des
forces et des accélérations mais qui peut être également formulé au niveau des vitesses
et des impulsions (méthode impulsionnelle). Cette approche permet de traiter aussi bien
des contacts persistants que des contacts intermittents. Elle est adaptée aux contacts
entre corps déformables [176]. Dans le cas des corps rigides compte tenu des discontinui-
tés en cas de choc, une formulation impulsionnelle est préférable [43].
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A travers cet état de l’art, nous avons proposé une présentation des différentes techniques
et concepts les plus utilisés dans le cadre de la problématique qu’est la détection des collisions au
sein d’environnements virtuels (objets rigides et déformables). Malgré le caractère non-exhaustif
de cet état de l’art, nous avons pu constater les diverses difficultés d’utiliser ces algorithmes, qui
sont fortement liées aux aspects géométriques des objets modélisés ainsi qu’aux environnements
complexes de la scène.
Dans le cadre des travaux menés durant cette thèse, nous avons cherché à réduire au maximum
ces contraintes inhérentes par l’implémentation d’algorithmes simples et rapides dans le cadre
de simulations interactives.

5.2.2 Méthodes implémentées

Nous avons considéré deux méthodes distinctes suivant le type d’interaction cellulaire si-
mulé.

5.2.2.1 Méthode adaptée au simulateur de microinjection cellulaire

Les contraintes temps-réel imposées par le simulateur de microinjection, nécessitent l’utili-
sation d’algorithmes de détection de collisions optimisés et simples d’implementation. L’extrémité
de la micropipette est représentée par un noeud alors que la surface de la cellule est discrétisée
par un maillage surfacique. Le calcul d’intersection entre la micropipette d’injection et la surface
de la cellule est réalisé par le calcul de l’intersection entre le noeud qui se déplace et une facette
triangulaire (triangle) [124] au point de ponction. La figure 5.7 illustre le principe de collision
de détection entre l’extrémité de la micropipette et la cellule. Un moyen simple et efficace pour
calculer l’intersection d’un rayon avec un triangle consiste à calculer les coordonnées du point
d’intersection I(x, y, z) dans la base (�u,�v,�r). Le triangle est défini dans le repère de la scène par
trois points A1, A2, A3. On représente le triangle de la manière suivante (voir la figure 5.7).

Tout d’abord, il faut déterminer l’équation du rayon, qui peut s’écrire comme suit :

⎧⎪⎪⎪⎪⎪⎨⎪⎪⎪⎪⎪⎩
x = d0t + p0

y = d0t + p1

z = d0t + p2

(5.1)

où d(d0, d1, d2) représente la direction du rayon (micropipette) et P (p0, p1, p2) le point ori-
gine du rayon.

Pour obtenir la normale au triangle, il faut réaliser le produit vectoriel entre les deux vec-
teurs u et v. On calcule ensuite l’intersection entre le rayon et le plan défini par le triangle. Cette
intersection existe, si et seulement si, le plan et le rayon ne sont pas parallèles, donc si le produit
scalaire entre la normale au plan et le rayon est non nul, c’est à dire( �u.�v �= 0).
Dans ce cas, le point d’intersection I(x, y, z) entre le plan (A,u, v) et le rayon vérifie le système
d’équations suivant : I(x, y, z) ε plan (A,u, v)
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Figure 5.7 – Schéma illustrant le calcul d’intersection d’une pointe d’injection et la cellule en se
basant sur l’algorithme l’intersection "ray/triangle" .

⎧⎪⎪⎪⎪⎪⎨⎪⎪⎪⎪⎪⎩
X = aXu + bXv +XA

Y = aYu + bYv + YA

Z = aZu + bZv + ZA

(5.2)

Soit

p0 −XA = aXu + bXv − d0t

p1 − YA = aYu + bYv − d1t

p2 − ZA = aZu + bZv − d0t

(5.3)

Les inconnues de ce système sont t, a et b. Sachant que leur déterminant peut s’écrire sous
la forme : D = −(�u ∧ �v).�d, nous en déduisons le vecteur de distance de collision définit par
W ((p0 −XA), (p1 − YA), (p2 − ZA)). Finalement, nous obtenons :⎧⎪⎪⎪⎨⎪⎪⎪⎩

a = −(W ∧ v).d/D
b = −(u ∧W ).d/D

t = −(u ∧ v).W/D

(5.4)

Le point d’intersection I(x, y, z) est dans le triangle, si et seulement si :

– a et b sont positifs
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– a+ b inférieur ou égal à 1.

Finalement, afin d’avoir un algorithme de détection de collisions le plus précis possible tout
en respectant le compromis entre le temps de calculs et le nombre des triangles de la surface, nous
avons localisé la recherche juste dans la zone de la ponction. Pour cela, nous avons opté pour une
topologie du maillage avec deux niveaux de résolution. Cette méthode permet de concentrer les
calculs dans les zones où les déformations sont maximales. Dans notre application, un premier
maillage utilise des éléments surfaciques triangulaires, puis autour de la zone de punction, chaque
élément est découpé de nouveau en 8 éléments surfaciques consécutifs (voir la figure 5.8).

Figure 5.8 – Maillage multi résolution autour de la zone de ponction.

Dans le cas des objets déformables, la force d’interaction résultante est donnée par la
relation :

Finteraction =
{
−K.dist.n − b.(d(dist.n)

dt ) si dist < 0
0 sinon

où les paramètres suivants n, b et K représentent l’orientation normale, le coefficient d’amortis-
sement et le coefficient de rigidité respectivement. On définit la constante dist comme étant la
plus petite distance entre la pointe de micropipette et la surface cellulaire.

L’opération de perforation des barrières ovocytaires lors de la phase de ponction nécessite
des changements de topologie du maillage importants. Un des avantages de la méthode masses-
tenseurs non linéaire utilisée provient du fait que le changement de topologie est possible [33],
[156]. Les méthodes de simulation utilisées pour simuler l’action de l’instrument sur les tissus
mous sont :

– soit par subdivision de liaisons de l’espace géométrique en un ensemble de régions. ;
– soit par suppression d’éléments.

La représentation d’une modification de topologie (découpe, incision, poncture...) par mo-
dification des liaisons (subdivision de liaisons) définies entre les masses du modèle peut être
réaliste. La mise en oeuvre est, par contre, assez complexe en particulier pour un maillage volu-
mique.
Afin de simuler la rupture de la membrane, nous avons mis en oeuvre un algorithme simple et ra-
pide inspiré par [156] basé sur les approches par suppression d’éléments. Cet algorithme consiste
à supprimer les arrêtes et les liens entre les voisins d’un tétraèdre (voir figure 5.9). Son principe
de base consiste à exploiter l’information concernant la nature extérieure ou intérieure des faces

142



CHAPITRE 5. MODÉLISATION DES INTERACTIONS EN TEMPS RÉEL

lorsqu’un seuil de déformation cellulaire est atteint. Au moment de la rupture, si une face du té-
traèdre appartient au point de contact à éliminer est extérieure, elle disparaîtra complètement du
maillage lorsque le tétraèdre aura été éliminé, alors qu’une face intérieure appartient forcément
à deux tétraèdres différents et par conséquent reste présente dans le maillage.

Figure 5.9 – Détermination des faces et des arêtes à éliminer dans le tétraèdre à éliminer.

Les algorithmes de gestion de collisions actuels n’intègrent pas tous les phénomènes phy-
siques liés à l’interaction micropipette-objet déformable, à savoir, la prise en considération des
forces de frottement lors de la pénétration de la pipette dans les barrières cellulaires ainsi que les
forces de clampage (Fig.5.10). Ces propriétés physiques feront l’objet de développements futurs.

Figure 5.10 – Forces s’appliquant sur l’aiguille d’insertion d’après [61]

5.2.2.2 Méthode adaptée au simulateur d’indentation AFM

Dans le cadre de la simulation d’indentation AFM, nous avons mis en oeuvre et adapté
un algorithme de détection de collisions multiples. Celui-ci considère les collisions entre la pointe
sphérique du microlevier AFM (représenté par une sphère) et le maillage surfacique de la cellule
(représentés par des éléments triangulaires).

Afin d’introduire une méthode simple et rapide, nous avons mis en oeuvre une méthode
avec fonction de pénalité explicite. Afin d’accélérer les calculs et dans le but d’avoir un algorithme
rapide, nous n’avons effectué les tests d’intersection qu’avec les points du maillage de surface. La
figure 5.11 illustre la recherche de détection de collisions et le calcul de distance entre le centre
de la pointe sphérique AFM et les noeuds de la surface cellulaire.

L’algorithme de calculs de distances et les collisions multiples est une approximation ité-
rative. Il est basé sur la différence de distance entre le centre et la surface. Le schéma de fonc-
tionnement de l’algorithme est détaillé sur la figure 5.12 : Dans la phase pré-calculatoire, nous
avons enregistré les coordonnées du centre de la pointe sphérique AFM ainsi que les points to-
pologiques du maillage de la cellule. Dans la phase d’interaction, la recherche d’interpénétration
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Figure 5.11 – Illustration de l’approche de recherche de distance entre le centre de la pointe
sphérique d’AFM et la surface d’une cellule biologique

se fait suivant deux boucles d’itérations :
– une première boucle de l’algorithme de détection parcours rapidement tous les triangles

de la surface en repérant l’ensemble des noeuds (3 par triangle),
– puis, une seconde boucle d’itération effectue un test de distance entre les points et le

centre de la pointe sphérique. L’arrêt de l’algorithme est conditionné par la profondeur
d’indentation imposée par l’utilisateur.

La force d’interaction résultante est exprimée de la même manière que précédemment.

5.2.2.3 Stabilité du rendu haptique en utilisant le couplage virtuel

La boucle interne de fonctionnement de l’interface haptique (PHANToM Desktop où
l’Omni), nécessite des fréquences de rafraîchissement avoisinant les 1KHz. Hors, la fréquence de
mise-à-jour du système élément finis ne dépasse pas les 30Hz. Cette différence importante des
fréquences de fonctionnement ne permet pas d’assurer une cohérence entre les deux systèmes, ce
qui introduit une instabilité au niveau du rendu haptique [16], [1], proposent une approche pour
remédier à ce problème d’instabilité et d’utiliser un couplage virtuel entre l’interface haptique et
le modèle virtuel 3D. Cette approche repose sur l’insertion d’une liaison virtuelle passive entre
le module haptique (équivalent virtuel haptique) et le dispositif de rendu haptique afin d’assurer
la stabilité et les performances du système (voir la figure 5.13). Ainsi, l’insertion de ce calcula-
teur numérique dans la boucle de commande permet à l’opérateur d’utiliser les différentes outils
relatifs au rendu haptique avec plus d’efficacité et de sûreté, cela en assurant toujours un retour
l’interaction en temps réel. Le modèle d’interaction sous forme de schema bloc - connectés en
cascade - est représenté dans la figure 5.14.

En general, le couplage virtuel peut avoir une structure arbitraire, dans le cas simple d’un
dispositif haptique à 1 degré de liberté, l’implantation d’un couplage virtuel constituée d’un res-
sort de raideur Kc et d’un frottement visqueux bc (voir la figure Fig 5.15, dont la fonction de
transfert :

Zcvi(z) =
Vd(z) − Ve(z)

Fe(z)
= bc +

kc

s
|s−→ z−1

Tez
(5.5)
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Figure 5.12 – Schéma de fonctionnement de l’algorithme de recherche de collision entre la pointe
sphérique d’AFM et la surface d’une cellule biologique

Figure 5.13 – Principe du couplage virtuel [16]

où :

– G∗(jω) : représente la dynamique du mécanisme Echantillonneur/Bloqueur et de l’opé-
rateur humain.

– C(z) : représente le couplage virtuel.
– m et b : sont respectivement la masse et la viscosité de interface haptique. La fonction
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Figure 5.14 – Interaction haptique avec un couplage virtuel : modèle d’interaction et impédance

de transfert Zdi (à un DDL) correspondante s’exprimer comme suit :

Zdi = (m s+ b)|s−→(2/T )(z−1/z+1) (5.6)

– T : est le pas de temps.
– BOZ : est un bloqueur d’ordre zero, utilisée pour conserver la dernière valeur de la force

discrete issue de l’environnement virtuel Fd entre chaque deux pas d’échantillonnage. Sa
fonction de transfert peut être appropriée comme suit :

BOZ(z) =
1
2

(z + 1)
z

(5.7)

Figure 5.15 – Modèle mécanique d’interaction pour un degré de liberté
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Finalement la matrice discrete hybride de l’impédance du rendu haptique s’écrit :[
Fh

−X∗
d

]
=

[
Zdi(z) BOZ(z)
−1 0

] [
Xh

F ∗
d

]
(5.8)

L’avantage de cette structure est le bon fonctionnement en mouvement libre à cause de la trans-
mission directe de l’état du dispositif haptique à l’environnement virtuel, dans ce cas le retour
d’effort est nul. Cette structure présente toutefois des inconvénients, à titre d’exemple lors de
la simulation d’une raideur infinie dans un environnement virtuel, la raideur ressentir par l’opé-
rateur n’est pas infinie, c’est seulement celle du couplage virtuel, ce qui explique sa mauvaise
transparence en contact. Toutefois, cette contrainte s’adapte très bien aux outils que nous pro-
posons (champ de potentiel, guides de mouvements) puisqu’elle ajoute un confort d’utilisation.
La matrice de transfert du couplage virtuel hybride prend la forme :[

F ∗
d

−X∗
e

]
=

[
0 1
−1 1

Zcvi(z)

] [
X∗

d

F ∗
e

]
(5.9)

La matrice hybride de l’interface haptique est :[
Fh

−X∗
e

]
=

[
Zdi(z) BOZ(z)
−1 1

Zcvi(z)

] [
Xh

F ∗
e

]
(5.10)

5.2.2.4 Conditions de stabilité haptiques

Le critère de stabilité inconditionnelle de Liewellyn [98], pour les quadripôles linéaires
donne la condition nécessaire et suffisante suivante :⎧⎨⎩

Re(s11) ≥ 0

2 Re(s11) Re(s22) ≥ |s12s21| Re(s12s21)
(5.11)

On appliquant ce critère au système de rendu haptique (comprenant le couplage virtuel) 5.10
nous obtenons les conditions suivante :⎧⎪⎪⎪⎪⎨⎪⎪⎪⎪⎩

Re(Zdi(z)) ≥ 0 , 1
Zcvi(z)

≥ 0

cos( ∠ BOZ(z)) +
2 Re(Zdi(z)) Re( 1

Zcvi(z)
)

|BOZ(z)| ≥ 1

(5.12)

ceci permet d’écrire la condition de stabilité inconditionnelle suivante :

1
Zcvi(z)

≥ 1− cos( ∠ BOZ(z))
2 Re(Zdi(z))

|BOZ(z)| (5.13)

5.2.2.5 Implémentation du couplage virtuel

A partir de la condition de stabilité 5.13 nous remontons dans un premier temps aux pa-
ramètres de l’impedances du couplage virtuelle. Connaissant la viscosité (b = 0.005N/(mm/s))
et la masse (m = 45g) du PHANTOM ainsi que le temps d’échantillonnage (T = 0.066s), nous
commençons par par représenter la partie droite de l’inégalité 5.13, puis à rechercher les valeurs
limites des paramètres kc et bc pour que l’inégalité soit toujours vérifiée. La recherche de ces
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Figure 5.16 – Diagramme de Bode représentant la condition de stabilité inconditionnelle

paramètres consiste à donner une valeur fixe à kc puis à faire varier bc jusqu’au point limite
de stabilité, cette méthode permet d’obtenir les paramètres offrant le meilleur compromis entre
stabilité et transparence du couplage virtuel. Le couplage virtuel consiste à coupler un moteur
physique au moteur haptique existant. Le modèle mécanique de ce moteur est celui du couplage
virtuel représenté par (kc, bc).

5.3 Guides virtuels haptiques

Afin de faciliter le geste opératoire durant l’intervention, nous proposons à l’opérateur des
guides virtuels basés sur des contraintes de mouvements. L’objectif de ces guides est de sécuriser
le geste en éliminant toutes sortes de perturbations tels que les tremblements ou les gestes
brusques. Ces guides visent aussi à compléter l’information visuelle et haptique pour améliorer
les performances de l’opérateur.

Les guides proposés se présentent sous forme de mécanismes virtuels appliqués au dispositif
maître. Nous proposons deux types de guides : La contrainte conique et la contrainte rectiligne
[3].

5.3.1 Contrainte conique

Ce guide présente deux comportements (voir figure 5.17(a)). Le premier a lieu à l’extérieur
de la cellule, il est caractérisé par une force répulsive qui tend à rapprocher progressivement
la pipette d’injection de l’axe de pénétration. Le guide présente ainsi une forme conique aux
frontières. Le deuxième comportement prend effet lorsque la pipette entre en contact avec le
cellule. Il est caractérisé par une contrainte rectiligne le long de l’axe de pénétration. L’expression
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du guide est la suivante : {
Fx = − k1 d D si D > R
Fx = − k2 d si D < R

(5.14)

Avec k1 et k2 les coefficients de raideur du guide respectivement à l’extérieur et à l’intérieur
de la cellule.

5.3.2 Contrainte rectiligne

Ce guide présente le même comportement à l’extérieur et à l’intérieur de la cellule (voir fi-
gure 5.17(b)). Il se résume en une contrainte rectiligne le long de l’axe de pénétration. Il s’exprime
de la façon suivante :

Fx = − k d (5.15)

Avec k le coefficient de raideur du guide virtuel.

(a) (b)

Figure 5.17 – Guides virtuels proposés : (a) présente la contrainte conique, (b) présente la
contrainte rectiligne

5.3.3 Conclusion

Nous avons proposé une présentation des différents algorithmes de détection de collisions
et de stratégies d’accélération pour résoudre des problèmes de détection de collision entre les
objets solides et déformables. Dans le cadre des travaux menés durant cette thèse, nous avons
cherché à réduire les contraintes inhérentes liées aux simulateurs chirurgicaux à savoir le temps
de calcul. A partir de cet état de l’art, nous avons proposé des algorithmes de détection de
collisions pour des contacts simple et multiples. Une des solutions adoptée dans nos travaux
pour remédier au problème d’instabilité consiste à utiliser un couplage virtuel. Cette approche
repose sur l’insertion d’une liaison virtuelle passive entre le module haptique (équivalent virtuel
haptique) et le dispositif de rendu haptique afin d’assurer la stabilité et les performances du
système. Finalement, les contraintes de sécurité imposées par les procédures d’injection, nous
a conduit à proposer une assistance virtuelle permettant de contraindre les déplacements de la
micropipette.

149





Chapitre VI
Implémentation et validation
expérimentale

Sommaire

6.1 Introduction . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 152
6.2 Simulateur SIMIC . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 152

6.2.1 Environnement Matériel . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 152
6.2.2 Interface Utilisateur . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 153
6.2.3 Architecture logicielle . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 154

6.3 Mesures expérimentales et validation du simulateur interactif de
micro-injection cellulaire . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 158

6.3.1 Description du dispositif et des conditions expérimentales . . . . . . . . 158
6.4 Mesures expérimentales et validation du simulateur interactif d’in-

dentation AFM cellulaire . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 164
6.4.1 Description du dispositif et des conditions expérimentales . . . . . . . . 164
6.4.2 Préparation du milieu de culture cellulaire . . . . . . . . . . . . . . . . . 165
6.4.3 Calibration : détermination de la constante de raideur du cantilever . . 166
6.4.4 Résultats expérimentaux . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 167
6.4.5 Validation expérimentale du simulateur . . . . . . . . . . . . . . . . . . 169

6.5 Conclusion . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 171

151



6.1. Introduction

6.1 Introduction

Dans ce chapitre, nous décrivons l’architecture logicielle et matérielle du simulateur SI-
MIC (SIMulateur Interactif de Micromanipulation Cellulaire) que nous avons développé dans le
cadre des procédures de micro-injection intracellulaire et de micro-indentation extracellulaire.
Une description détaillée des fonctionalités ainsi que de l’environnement matériel et logiciel né-
cessaires à la mise en oeuvre du simulateur interactif est donnée. Il est montré que le simulateur
permet de restituer fidèlement les caractéristiques physiques de l’interaction opérateur-cellule
biologique dans le but d’être exploité comme outil de formation, d’assistance et de guidage du
geste opératoire. Une partie importante de ce chapitre est consacré à la validation expérimen-
tale des modèles biomécaniques développés dans le chapitre 4. Un premier banc expérimental
de télémicromanipulation à retour d’effort a été développé au sein de l’Institut PRISME pour
valider les procédures de micro-injection sur des cellules de poisson (saumon et poisson zèbre).
Une deuxième plate-forme expérimentale, à base d’un microscope à force atomique (AFM) dé-
veloppée au Robotics, Automation, manipulation and Sensing (RAMS) Laboratory, University
of Maryland, a été utilisée pour valider expérimentalement les procédures de nano-indentation
sur des cellules souches embryonnaires identifiées chez la souris. Les mesures issues de ces deux
plate-formes ont permit d’identifier les différentes caractéristiques géométriques et mécaniques
des cellules testées, et ainsi valider les résultats numériques issus du simulateur. Ces modèles
numériques sont évalués du point de vue temps de calcul et complexité par rapport au nombre
d’éléments de maillage.

6.2 Simulateur SIMIC

On distingue deux fonctionalités intégrées dans le simulateur SIMIC, s’appuyant chacune
sur des propriétés physiques et géométriques différentes ainsi que sur des modèles d’interaction
outil/cellule dédiés :

– Simulation interactive pour l’apprentissage du geste de micro-injection cellulaire (voir
la figure 6.2). Ce simulateur est basé sur la modélisation d’une cellule flottante de type
ovocyte, et d’une micropipette d’injection. La collision entre l’outil et la cellule modélisée
est ponctuel et ne nécessite pas de contacts multiples à l’interface de contact outil/cellule.

– Simulateur d’indentation à partir d’un levier d’indentation de type microscope à force
atomique (voir la figure 6.3). Ce simulateur prend en compte la modélisation d’une cel-
lule adhérente de type cellule souche embryonnaire et un outil d’indentation de type
sphérique. Dans ce cas, la détection de collision entre la cellule et l’outil d’indentation
est basée sur un modèle d’interaction de multicontacts.

Dans les deux cas, l’interaction est réalisée par l’intermédiaire d’une interface mécanique à
retour d’effort respectant le geste opératoire de micro-injection et de nano-indentation cellulaire.
Nous décrivons dans ce qui suit l’architecture matérielle et logicielle ainsi que le fonctionnement
du simulateur SIMIC avec rendus visuel et haptique.

6.2.1 Environnement Matériel

L’environnement matériel du simulateur SIMIC est composé d’une unité de calcul et d’une
interface à retour de force communiquant par l’intermédiaire d’une interface de type FireWire.
Leurs caractéristiques sont décrites ci-dessous :
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1. Unité de calcul de type PC sous windows XP, doté d’un processeur Intel(R) Coeur2Duo
de 2 GHz, d’une mémoire type DDR2 de 2Go et d’une carte graphique de type NVIDIA
GeForce 8600 GTS munie d’une mémoire DDR3 de 256 Mo.

2. Dispositif mécanique haptique considéré comme interface à retour d’effort type Phantom
Desktop ou Phantom Omni de Sensable Technologies (figures 6.1). Elles disposent de plu-
sieurs degrés de liberté (DDL) en position et en force : 6 DDL en position et orientation
et de 3 DDL en efforthttp ://www.sensable.com.

Figure 6.1 – Interfaces haptiques : Phantom Desktop et Phantom Omni de SensAble technologies.

6.2.2 Interface Utilisateur

L’analyse des difficultés opératoires lors des procédures de micromanipulation cellulaire,
nous a conduit à proposer un environnement de simulation ergonomique en temps-réel. L’ob-
jectif principal étant de fournir à l’utilisateur un outil d’apprentissage du geste opératoire à la
fois en terme de formation initiale, pour les nouveaux techniciens, et de perfectionnement sur
une banque de données regroupant un certain nombre de cellules biologiques test (flottantes ou
adhérentes).

L’interface utilisateur du simulateur SIMIC comprend deux scènes virtuelles 3D dédiés à
la simulation du geste de micromanipulation pour l’injection (figure 6.2) ou pour l’indentation
cellulaire (figure 6.3). Les deux environnements intègrent :

– une fenêtre de visualisation représentant la vue globale de la cellule et le (ou les) micro-
effecteur(s) de manipulation ;

– un panneau de contrôle permettant de configurer l’affichage suivant l’activation ou non
de guides haptiques basés sur des contraintes de mouvements et des guides visuels.

A partir d’un menu déroulant, l’opérateur choisi le type de cellule simulé (adhérente ou flot-
tante), le mode opératoire choisi (injection ou indentation cellulaire), ainsi que le mode d’affichage
de l’environnement virtuel (fils de fer représentant les points du maillage, plein ou transparent).
Certaines options liées à l’éclairage de la scène, la gestion de texture ou encore le point de vue
de l’opérateur peuvent être paramétrées pour fournir une assistance visuelle à l’opérateur. Deux
modes opératoires sont possibles :

1. L’interface utilisateur permet à l’utilisateur expérimenté de planifier une stratégie de micro-
injection particulière et de la répéter en vue de son expérimentation. C’est notamment le cas
lorsque certains ovocytes matures présentent des rigidités membranaires élevées (possibilité
de faire varier le module d’Young et le coefficient de Poisson), ou encore d’éviter les effets
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Figure 6.2 – Scène virtuelle 3D et l’interface des paramètres : Simulation de geste de micro
injection cellulaire .

de glissement injecteur/cellule lors de la ponction (introduction de lois mécaniques de
frottement - non disponibles sur la version actuelle-). Dans le cas précis, le simulateur a
une vocation pédagogique pour aider, guider et assister par la simulation les nouveaux
techniciens. Cette assistance par guides virtuels ne concerne pas seulement les aspects
visuels mais aussi les aspects haptiques par la mise en place de guides haptiques restreignant
les gestes de l’opérateur. Un retour de force est mis en oeuvre lorsque l’on s’éloigne du trajet
planifié selon le modèle d’interaction décrit dans le chapitre V.

2. L’interface permet également de prédire le comportement biomécanique de cellules adhé-
rentes par la simulation de contraintes mécaniques extérieures. Notamment, pour connaître
le stade de développement et/ou de différentiation de certaines cellules souches embryon-
naires, l’état cellulaire du matériau biologique (mort, vivant), la caractérisation du phéno-
type de cellules souches, etc. Le micro-effecteur d’indentation peut être choisi par l’opéra-
teur (par exemple : sphérique, pyramidal ou plan) en vue de tests mécaniques d’indentation,
de compression ou de traction (non disponibles sur la version actuelle). Le rendu haptique
permet alors à l’opérateur de ressentir l’échelle des forces de nanoindentation réalisés par
un microscope à force atomique.

6.2.3 Architecture logicielle

Le simulateur 3D de déformations biomécaniques a été développé sous l’environnement
Microsoft Visual C + + basé sur les concepts d’une architecture orientée objet modulable et
évolutive. La figure 6.4 présente la structure générale de moteur 3D en language orienté objet
C + + ainsi que l’architecture logicielle.
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Figure 6.3 – Scène virtuelle 3D et l’interface des paramètres : Simulation de geste d’indentation
d’AFM en utilisant une pointe sphérique.

Figure 6.4 – Structure générale de moteur 3D en orienté objets C++, les principales classes de
la structure de noyau.
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– la classe principale Class_Mesh comporte la liste et le nombre des tétraèdres, faces,
arêtes et noeuds constituant le maillage, c’est une classe mère où les autres classes
héritent de ses variables ;

– les classes Class_Noeuds, Class_Faces, Class_Tetra, Class_adjacents, sont des classes
dérivées de la classe mère. La classe Class_Noeuds calcule et référence toutes les in-
formations concernant chaque noeud, à savoir son numéro, ses coordonnées, la liste des
tétraèdres, des triangles et des arêtes où se trouvent ce point. La classe Class_Faces
décrit une face de chaque triangle du maillage. Les attributs d’une face qui y sont ré-
pertoriés sont : sa couleur, les coordonnées de son centre de gravité, les noeuds et arêtes
qui la constituent ainsi que la liste des tétraèdres qui la contiennent. La Class_Tetra
permet de représenter un tétraèdre, les numéros des noeuds qui composent le tétraèdre,
la liste et le nombre des tétraèdres voisins ainsi que la matrice de raideur du tétraèdre. ;

– La classe Class_haptique, permet de gérer le moteur haptique et le solveur de collision de
détection (recherche de l’intersection, liste des points en contact, gestion de collisions...)

Figure 6.5 – Méthodologie de simulation haptique en temps-réel basée sur la méthode des éléments
finis (FEM).

La figure 6.5 illustre la méthodologie et l’architecture logicielle du simulateur adopté dans
le but d’intéragir en temps-réel avec des objects biologiques déformables.
La méthode de simulation haptique comporte deux phases de traitement :
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6.2.3.1 Phase pré-calculatoire

Toutes les opérations les plus coûteuses en temps de calcul sont réalisées durant cette
phase de pré-traitement. Tout d’abord, la construction des objets constituant la scène est réalisé
à partir d’un logiciel de conception par ordinateur CAO 3D. Dans le cadre de notre étude, nous
avons utilisé le logiciel MSC de chez Software Marc/Adams 1 couplé au logiciel Solidworks 2. La
construction du maillage 3D est réalisé à partir d’un logiciel de maillage automatisé "GID".
Celui-ci génère un fichier texte contenant les informations du maillage à savoir, le nombre et
les coordonnées en 3D des noeuds, des tétraèdres et des triangles. Les propriétés mécaniques
et géométriques des objets simulés sont obtenues à partir d’une base de données regroupant les
propriétés biomécaniques de cellules telles que le module d’Young, le coefficient de Poisson, le
diamètre, la section ...etc. Afin d’utiliser la méthode des éléments finis pour des applications
en temps réel, il est nécessaire de calculer la matrice de raideur et les tenseurs élastiques dans
une phase de pre-calculs avant la simulation - cas linéaire ou non-linéaire - et ainsi de limiter
le nombre de calculs liés à la construction de ces matrices pendant la simulation. Il est possible
de simuler des coupures, des déchirures ou des perforations. Cette phase pré-calculatoire permet
ainsi d’initialiser le noyau de simulation avant toute interaction haptique temps-réel. Ces diffé-
rents pré-calculs sont résumés à la Figure 6.2.3.1 ainsi que par l’algorithme 2.

Fichier descriptif du modèle mécanique de l’objet déformable discrétisé

– Propriétés mécaniques : module d’Young E, Coefficient de Poisson ν
– Masse volumique ρ, masse de chaque noeud m, viscosité du calcul γ
– Coordonnées et numéros des noeuds du maillage volumique
– Liste et coordonnées des tétraèdres à 4 noeuds
– Liste et coordonnées des triangles surfaciques
– Conditions de Dirichlet

Start;
// Lire les données de la base " les coordonnées du maillage ; les noeuds, tétraèdres,
triangles ; les noeuds fixes, les propriétés mécaniques : module d’Young,coefficient de
Poisson"
LoadFile1();
ConstructionClasseMaillage ();
ConstructionClasseAdjacentes ();
ConstructionMatriceRaideurs();
LoadGaphicalOpengl();

Algorithm 2: Algorithme général de la phase pré-calculatoire.

6.2.3.2 Phase d’interaction temps-réel

La deuxième phase est la phase d’interaction et simulation en temps réel. Durant cette étape
l’algorithme se comporte principalement comme une boucle alternant la recherche détection de
collisions, le calcul des forces et celui des déformations ainsi que le rendu haptique et visuel. La
visualisation est mise à jour après chaque calcul de déplacements et le retour haptique après

1. http ://www.mscsoftware.com/
2. http ://www.solidworks.fr/
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chaque calcul de forces. Dans le cadre d’une simulation en temps réel, une fréquence minimale
de 25 images par seconde est nécessaire pour garantir une bonne interactivité visuelle. Un des
grands avantages de ce modèle masses-tenseurs provient du fait que l’algorithme se comporte
principalement comme une boucle alternant le calcul des forces et celui des déformations. L’action
de l’opérateur se traduit par des déplacements imposés en certains noeuds du maillage (les
noeuds de contact). Ainsi, à chaque instant, s’il y a collision, les déformations induites au niveau
de la cellule sont calculées. Les noeuds concernés par cette collision sont également relevés et
stockés. La méthode utilisée consiste à parcourir tous les noeuds du maillage surfacique, et pour
chacun de ces noeuds, de multiplier son déplacement courant par la matrice de raideur pré-
calculée correspondante. La somme des forces d’interaction en chaque noeud restitue la force
totale appliquée aux noeuds de contacts. La force (retour haptique) induite et les nouvelles
positions du maillage sont ensuite calculées. Le rendu haptique est basé sur une interface haptique
de type PHANToM Desktop. La boucle interne de fonctionnement de cette interface nécessite
des fréquences de rafraîchissement avoisinant les 1000Hz. Hors, la fréquence de mise à jour du
système élément finis ne dépasse pas les 40Hz. Cette différence importante des fréquences de
fonctionnement ne permet pas d’assurer une cohérence entre les deux systèmes, ce qui introduit
des instabilités au niveau du rendu haptique. La solution retenue pour remédier à ce problème
et d’utiliser un couplage virtuel entre l’interface haptique et le système élément finis (voir le
Chapitre V).

6.3 Mesures expérimentales et validation du simulateur interactif
de micro-injection cellulaire

6.3.1 Description du dispositif et des conditions expérimentales

Dans ce paragraphe, nous allons décrire les différents composants matériels du système télé-
opéré de micro-injection développé au sein de l’Institut PRISME.

6.3.1.1 Système de micromanipulation robotique

Un système de micro-injection comporte généralement un micromanipulateur mécanique de
maintien de la cellule (appelé, holder) par aspiration, un micromanipulateur d’injection (appelé,
injecteur) à 3 degrés de liberté de translation (tX-tY -tZ). Ce dernier est contrôlé par l’opérateur
par l’intermédiaire d’une interface haptique sous le champ de vision d’un (ou plusieurs) micro-
scope(s) optique(s) couplé à des caméra CCD. La Figure 6.6 présente une version simplifiée de
ce dispositif développé au sein de l’Institut PRISME.

La structure mécanique du micromanipulateur d’injection est constitué de trois tables de
micropositionnement X, Y , et Z à courant continu (M-111.1DG) couplé à un nanomanipulateur
piézoélectrique X-Y -Z à très haute résolution (P-611.3S NanoCube) de la société Physics Ins-
truments (voir table 6.1). Notre système comporte donc 6 degrés de mobilité. Le micro-effecteur
d’injection muni d’un capteur de force est attaché au nanomanipulateur piézoélectrique. Nous
avions à disposition deux types de capteurs de forces en fonction des cellules biologiques considé-
rées. Un premier capteur piézo-électrique de force de type 406A de chez Aurora Company (série
400A) permettant de mesurer des valeurs de force comprises entre 0 à 200μm avec une résolution
de 10 nN soit 1μg (voir Annexe C). A ce titre, la Figure 6.7 présente la courbe de calibration
Force-Tension du capteur considéré. Un deuxième capteur piézorésitif de force de chez Femto-
Tools (série FT-S270) permettant de mesurer des forces comprises entre 0 à 2000μm avec une
résolution de 0.4μm.
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L’observation des cellules biologiques confinées dans une boite de Petri est réalisée à partir
des microscopes optiques sous différents points de vue :

Figure 6.6 – Architecture matérielle du système de bio-micromanipulation.

– Microscope optique frontal : Un microscope optique de type Mitutoyo FS70Z équipé
de trois objectifs M-Plan Apo (×2, ×20 et ×50 ) et d’une lentille dont le facteur de
grossissement varie de ×1 à ×2 ;

– Microscope optique latéral, observation locale : Un microscope optique de type TIMM −
400 avec un grossissement continu de ×0.1 à ×400 (supportée par un écran 17”). La caméra
CCD (540 × 600pixels) est intégrée au microscope. Résolution : 7.3× 4.7μm) ;

– Microscope optique latéral, observation globale : Un microscope optique de type TIMM−
150 avec un grossissement continu de ×0.1 à ×150. La caméra CCD (540× 600pixels) est
intégrée au microscope. Résolution : 7.3× 4.7μm) ;

– Caméra CCD : Une caméra de type Chugai Boyeki N&B FC − 55 − II équipée d’un
capteur Sony (500 × 582pixels). Résolution : 9.8 ×6.3μm) ;

Course 15 mm
Résolution 15 nm
Commande en position
Capteurs encodeur rotatif

(a) Micropositionnement (3×M-111.1DG)

Course 100 μmm
Résolution 1 nm
Commande en position
Capteurs jauge de contrainte

(b) Nanopositionnement (P-611.3SF)

Table 6.1 – Caractéristiques du micromanipulateur d’injection fournit par la société Physics
Instruments.

Les forces mesurées sont ensuite retournées en temps-réel à l’interface haptique via une carte
d’acquisition DSP-1100 en vue de réaliser le retour de force de la chaîne de micro-téléopération.
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Figure 6.7 – Calibration du capteur de force .

6.3.1.2 Résultats expérimentaux

Nous avons effectué plusieurs études expérimentales de micro-injection cellulaire sur le sys-
tème de télé-micromanipulation afin de valider les résultats de simulation des modèles bioméca-
niques développé au Chapitre IV. Une des difficultés majeures que nous avons rencontrés lors
de nos essais a été de contrôler avec une grande précision les mouvements de l’effecteur. L’outil
d’injection devant être commandé avec des précisions et des résolutions inférieures aux dimen-
sions de la cellule pour les déplacements et de l’ordre des forces cytoplasmiques pour les efforts
(eg. < 100 μN). Différentes limitations technologiques liées aux non-linéarités des matériaux
piézoélectriques utilisés (hystérésis, dérive thermique, saturation), à l’influence de l’environne-
ment extérieur (température, humidité, efforts appliqués) ainsi qu’aux architectures de contrôle
(robustesse limitée vis-à-vis des perturbations extérieures, performances dégradées) ont limité la
précision des micromanipulateurs piézoélectriques commerciaux utilisés. Pour cela, nous avons
développé un compensateur H∞ loop-shaping associé au correcteur existant de type PI dé-
veloppé par le fabricant. L’architecture de commande de type "plug-in" a permis d’augmenter
sensiblement la robustesse du geste opératoire vis-à-vis des perturbations extérieures (vibrations,
tremblements du geste opératoire, etc.) et des nonlinéarités liées aux matériaux piézo-électriques
[94] (voir Annexe A).

Figure 6.8 – Tests d’indentation appliqués sur des embryons de poisson zèbre de type Danio
Rerio (diamètre entre 500 et 1000 μm.
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Figure 6.9 – Tests d’indentation appliqués sur des oeufs de saumon (diamètre entre 600 et 1200
μm).

Figure 6.10 – Force ressentie par l’opérateur lors de la ponction/indentation d’un embryon de
poisson zèbre.

Afin de calibrer le système de micromanipulation à retour d’effort, différents tests d’inden-
tation et de ponction sur des embryons de poisson ont été considérés. La Figure 6.8 présente
des images d’indentation/ponction d’une micropipette de tungstène sur un embryon de poisson
zèbre de type Danio Rerio. La Figure 6.9 présente les images d’indentation/ponction d’une mi-
cropipette de verre sur des oeufs de saumon. La force ressentie par l’opérateur lors de la ponction
de la partie membranaire externe et de l’indentation du chorion est représenté sur la Figure 6.10
pour divers spécimens d’embryons de poisson zèbre. La partie linéaire correspond à l’élasticité de
la membrane jusqu’au point de poncture (250μN) puis au fur et à mesure de l’état d’avancement
de la pipette, un comportement en dents de scie de la force ressentie par l’opérateur est observée.
Nous constatons que l’opérateur est capable de ressentir les efforts de ponction, de frottement
visqueux et de perforation. Des essais identiques ont été menés sur des oeufs de saumon.
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6.3.1.3 Validation expérimentale du simulateur

En collaboration avec l’unité fonctionnelle du Laboratoire de Biologie De la Reproduction
(LBDR) du CHU Pitié-Salpétrière, Hôpitaux de Paris, dirigée par la Professeure Catherine Poi-
rot, nous avons cherché à effectuer des tests de ponction sur des ovocytes humains à partir de la
plateforme expérimentale développée. Ces résultats permettront de valider expérimentalement
les modèles biomécaniques théoriques et numériques développés au Chapitre IV. N’ayant pas
obtenu l’accréditation pour manipuler des ovocytes humains en dehors des locaux du LBDR,
l’installation d’une version simplifiée de la plateforme expérimentale sur site s’avère être néces-
saire. Bien que cette installation soit en cours, des résultats probants n’ont pu être obtenus par
manque de temps. Comme nous l’avons mentionné dans le chapitre IV, la validation de notre
simulateur repose sur des travaux expérimentaux issus de la littérature scientifique. Nous nous
sommes donc reportés aux essais expérimentaux réalisés par Sun et al.[171] avec leur permission.
A partir des propriétés géométriques et mécaniques des cellules souches fournis par les auteurs,
nous les avons introduites dans la base de données de pré-traitement du simulateur SIMIC (voir
tableau 4.5).

(a ) (b)

Figure 6.11 – Simulateur interactif de la microinjection cellulaire (ICSI) .

Différentes tâches d’interaction à retour d’effort de mouvements d’approche, de contact, d’in-
dentation et de poncture outil/cellule ont pu être ainsi simulés en temps-réel. A titre d’illustra-
tion, la figure 6.11 présente une tâche d’assistance et de guidage du geste de l’opérateur par des
guides haptiques restreignant les gestes de l’opérateur autour d’un cone d’évolution et centré sur
le point de contact outil/cellule. La figure 6.12 illustre la déformation nonlinéaire de la membrane
jusqu’à son point de rupture. Enfin, la confrontation des résultats expérimentaux et d’interaction
haptique est donnée à la figure 6.13 pour les modèles de déformation masses-tenseurs linéaires
et non-linéaires. Nous constatons qu’au point de rupture du maillage, la valeur atteinte par la
force d’interaction reste identique pour les deux modèles de déformation. Le modèle non-linéaire
de St Venant-Kirchhoff reste cependant le plus proche du comportement fortement non-linéaire
de la cellule biologique.

6.3.1.4 Résultats et analyse des performances

Nous présentons ici une étude portant sur la complexité de calcul en fonction du nombre et
le type d’éléments constituant le maillage de la cellule biologique. Nous présentons au tableau
6.2 des mesures exaustives de temps de pré-calcul et les temps de simulation "temps-réel" en
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Figure 6.12 – Déformation cellulaire jusqu’au point de la rupture.

Figure 6.13 – Validation expérimentale du simulateur d’injection cellulaire : rupture de la
membrane liée à la ponction.

fonction de différents nombres de tétraèdres, noeuds et arrêtes. Nous pouvons remarquer sur
les figures 6.14(a), 6.14(b) le temps de pré-calcul augmente globalement de façon non linéaire
en fonction du nombre de tétraèdres, tandis que le temps de simulation "temps-réel" augmente
à peu près linéairement par rapport au nombre de tétraèdres. Comme l’a souligné également
Ghembaza [49], les parties non-linéaires et visco-élastiques, qui constituent les parties prédomi-
nantes, dépendent linéairement du nombre de tétraèdres. Évidemment, le temps de calcul des
forces pour le modèle non linéaire est nettement plus long que dans le cas linéaire. D’abord
parce qu’il nous faut parcourir en plus des sommets et des arrêtes, tous les triangles et tous les
tétraèdres du maillage. En effet, bien que le maillage de cellule sphérique comprend beaucoup
de surfaces extérieures (nombre élevé de noeuds et d’arêtes), cette partie intervient peu dans le
temps de calcul. Le nombre de triangles et de tétraèdres reste l’élément prédominant. Ensuite,
parce que les expressions des forces sont nettement plus compliquées que le modèle linéaire.
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Table 6.2 – Temps de calcul en fonction du nombre d’éléments : noeuds, arêtes, triangles et
tétraèdres

Noeuds Arêtes Triangles Tétraèdres Temps de pré-calculs Temps de simulation
115 536 754 332 0.875 0.021
123 593 850 379 0.99 0.047
128 626 906 407 1.094 0.063
165 765 826 546 1.718 0.078
176 905 1644 614 2.031 0.094
192 991 1472 672 2.359 0.109
271 1425 2134 979 4.546 0.156
282 1484 2222 1019 4.859 0.156
346 1842 2766 1269 7.39 0.187
516 2921 4536 2130 18.828 0.328
731 4170 6500 3060 36.5 0.453

(a ) (b)

Figure 6.14 – Temps de calcul en fonction du nombre d’éléments tétraédriques : (a) temps de
précalculs, (b) simulation en temps réel.

6.4 Mesures expérimentales et validation du simulateur interactif
d’indentation AFM cellulaire

Dans ce paragraphe, nous allons décrire les différents composants matériels du système d’in-
dentation AFM que j’ai utilisé pour une durée de 4 mois au sein du Robotics, Automation,
Medical Systems (RAMS) Laboratory, University of Maryland pour étudier le comportement
mécanique de cellules souches embryonnaires identifiés chez la souris.

6.4.1 Description du dispositif et des conditions expérimentales

L’objectif principal du dispositif expérimental est de mesurer des propriétés mécaniques de
cellules souches embryonnaires identifiées chez la souris utilisant un microscope à force atomique
(AFM). L’instrument consiste en une pointe très effilée de type pyramidale ou sphérique située
à l’extrémité d’un microlevier agissant comme un ressort dont la déflexion est directement pro-
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Figure 6.15 – Microscopie à force atomique de type MFP3D−BIOTM Asylum Research Santa
Barbara, CA.

portionnelle à la force. La pointe est utilisée pour indenter localement la cellule. La gamme de
forces applicables par cette technique va de la dizaine de pN à quelques centaines de nN. Pour
la mesure des propriétés viscoélastiques des cellules en régime fréquentiel, les forces appliquées
restent faibles (typiquement quelques centaines de pN) ; la pointe n’est alors que posée sur la cel-
lule. On mesure la force appliquée à la cellule ainsi que la déformation de celle-ci, et leur rapport
est proportionnel au module viscoélastique. Outre les propriétés viscoélastiques, les nanoinden-
tations AFM sont utilisées pour évaluer la rigidité de la cellule. C’est cette méthode que nous
utiliserons tout au long de notre étude expérimentale. Le microscope à force atomique utilisé
dans nos expériences de nanoindentation (figure 6.15) est du type MFP3D − BIOTM Asylum
Research Santa Barbara, CA (voir Annexe D). Les pointes utilisées lors des expérimentations
AFM sont les pointes MSCTR, fournies par la societe VeecoProbesR. Les microleviers sont en
nitrure de silicium et leur très faible constante de raideur (0.01N.m−1) autorise des mesures de
forces particulièrement précises. Les pointes utilisées sont de forme (figure 6.15) :

– sphérique : rayon de courbure de 10 nm, diamètre 5 μm;
– pyramidale : hauteur comprise entre 2,5 et 3,5 μm.

Le but des essais expérimentaux de nanoindentation AFM étant d’évaluer la reproductibilité de
la mesure (dérivée au point d’indentation maximale de la courbe force-déplacement et calcul du
module de Young local), de la stabilité de la mesure au cours du temps et de l’effet du milieu de
culture.

6.4.2 Préparation du milieu de culture cellulaire

Les cellules souches sont des cellules indifférenciées capables de proliférer, de s’autorenouveler
et de se différencier, dans certaines conditions, en un, plusieurs ou tous les types cellulaires.
Dans nos expériences, nous avons utilisés des cellules souches embryonnaires (ES) de souris
en anglais embryonic stem cells qui ont été au préalable isolées et cultivées in vitro dans un

165



6.4. Mesures expérimentales et validation du simulateur interactif d’indentation AFM cellulaire

état indifférencié. Ce sont des cellules souches pluripotentes présentes dans l’embryon de souris
peu de temps après la fécondation jusqu’au stade de développement dit de blastocyste où elles
constituent encore la masse cellulaire interne. La préparation du milieu de culture cellulaire
a été préparé au Department of Animal and Avian Sciences, Université du Maryland, Etats-
Unis. Des boîtes de Pétri possédant une surface d’accroche spécifique (surface collagène) ont
été utilisés afin de faciliter l’adhésion cellulaire des cellules ES. Ces cellules ont la capacité
de s’autorenouveller de façon illimitée lorsqu’elles sont placées dans un milieu approprié. Ces
dernières ont été ensemencées dans un milieu de culture de type R1 (SCRC-1011, American
Type Culture Collection (ATCC), Manassas, VA). Le milieu de culture des cellules est composé
de 1000 U/ml de facteur inhibiteur de leucémie (LIF, ESGRO, Chemicon, Temecula, CA), 15%
de sérum de veau fĲtal (FBS)(Invitrogen), 2mM L-glutamine, 1x acides aminés essentiels et
0.1mM de mercaptoethanol. La différenciation des cellules est provoquée par la présence du
LIF -Leukemia Inhibitory Factor- dans la culture. Juste avant de réaliser les tests, les cellules
vivantes sont séparées en utilisant de la Trypsine afin d’obtenir des cellules souches individuelles.
Les expérimentations ont été réalisées sur

– des cellules ES vivantes différenciées et indifférenciées pour des temps de culture de 0, 3 et
6 jours,

– des cellules ES fixées différenciées et indifférenciées pour les mêmes temps de culture de 0,
3 et 6 jours.

Les cellules ES indifferenciées et différenciées sont ensuite conservées dans un tampon PBS (Phos-
phate Buffered Saline) et incubées à 37 ◦C en présence de 0.8 mL de la solution de substrat réactif.

6.4.3 Calibration : détermination de la constante de raideur du cantilever

La calibration de la tête AFM comprend la calibration de la sonde locale, constituée d’un
microlevier sur lequel une pointe est fixée- et la calibration de l’actionneur piézoélectrique de
balayage de la sonde locale. Dans un premier temps la sensibilité de l’actionneur piézoélectrique
est évaluée. Le but de cette calibration est de savoir précisément de combien se déplace l’échan-
tillon pour une tension donnée. Pour cela, une courbe de force sur un échantillon de référence
présentant une surface dure est enregistrée. L’utilisation du logiciel commercial MFP3D d’IGOR
Pro (Asylum Research, Santa-Barbara, US) fourni avec le microscope permet la détermination
de la sensibilité à partir de la courbe réalisée. Les pointes sont changées régulièrement à chaque
expérimentation, elles ne sont utilisées que quelques heures au total.

A la suite de cette calibration est déterminée la constante de raideur du microlevier par la
méthode des fluctuations thermiques [64] qui consiste à mesurer les fluctuations de la déflexion
du microlevier au repos. Ces mesures sont réalisées dans le milieu de culture afin de maintenir
les mêmes conditions expérimentales que lors des essais sur cellules. L’amplitude des fluctuations
d’origine thermique est directement reliée à la constante de raideur du microlevier par la relation :

K〈Z2〉 = kBT (6.1)

où kB est la constante de Boltzmann, T la température absolue, 〈Z2〉 la moyenne des carrés
des positions du microlevier par rapport à sa position moyenne prise comme référence ( 〈Z〉=
0), et K une constante proportionnelle à la constante de raideur du ressort.

Le calcul de la constante de raideur du microlevier par la méthode des "fluctuations ther-
miques" revient à :

1. Déterminer la pente de la région de contact à partir d’une courbe de force pour déterminer
la sensibilité (nm/V )(Voir la figure 6.16)
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2. Mesurer la densité spectrale de puissance thermique (DSP) pour déterminer la fréquence
de résonance du microlevier confirmant ainsi le bon alignement entre la source laser et le
microlevier. Les résultats sont ensuite tracés en exprimant l’amplitude de la déviation du
cantilever déterminé par la transformé de Fourier (m/sqrt(Hz)) en fonction de la fréquence
(Hz) (Voir la figure 6.17).

Le logiciel commercial (MFP3D d’IGOR Pro) 3 permet alors la détermination de la constante
de raideur du microlevier.

Figure 6.16 – Détermination la sensibilité (nm/V ) de microlevier.

Figure 6.17 – Détermination et calcul la fréquence de résonance de microlevier.

6.4.4 Résultats expérimentaux

L’indentation par AFM comme outil pour l’étude de la mécanique cellulaire n’est pas encore
totalement maîtrisée. De nombreux artefacts de mesure restent délicats à prendre en compte,
et des difficultés dans l’interprétation des résultats poussent à l’amélioration de la modélisation
du contact entre la pointe et une cellule. C’est pourquoi, nous avons effectué plusieurs séries de

3. Interface logiciel qui fonctionne avec le système MFP3D-BIO Asylum Research qui permet la visualisation
et le contrôle du système
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Table 6.3 – Propriétés géométriques et mécaniques.
Cellules ES vivantes Cellules ES fixées

Module de Young (KPa) 0.169 26.7
Coefficient de Poisson 0.49 0.49

Diamètre de la cellule(μm) � 12 � 12
Hauteur de la cellule(μm) 8 8

mesures d’indentation appliqués sur une grande population de cellules souches embryonnaires
indifférenciées : cellules vivantes et cellules fixées. La caractérisation cellules ES est réalisée par
l’intermédiaire d’un microlevier muni d’une pointe sphérique de raideur K1= 0.06 N/m (cellules
vivantes) et K2= 1.75 N/m (cellules fixées).

(a ) (b)

Figure 6.18 – Relation entre la force d’indentation et la profondeur d’indentation : (a) cellules
ES vivantes, (b) cellules ES fixées.

Les figures 6.18(a), 6.18(b) présentent 10 courbes de force d’indentation (correspondant à 10
cellules testées) en fonction de la déformation. L’indentation imposée étant égale à 2μm avec
une vitesse d’indentation de 4μm/s. A partir de toutes les indentations réalisées, nous évaluons
le module élastique en utilisant la méthode décrite au chapitre IV. Le tableau 6.3 résume les
caractéristiques mécaniques et géométriques des cellules ES testées.

On peut observer que les résultats présentent une très bonne reproductibilité : les courbes
obtenues restent quasi identiques pour différentes cellules. Nous remarquons également que les
cellules fixées sont plus rigides que les cellules vivantes. Les deux types de cellules envisagées
dans cette étude présentent donc bien une rigidité différente. Les cellules ES fixées (traités à la
jasplakinolide) présentent une profondeur moyenne d’indentation plus faible que les autres, as-
sociée à un module élastique plus élevé. Cependant, il est à noter que les fonctions de répartition
des dispersions de modules élastiques sur la dizaine de cellules souches embryonnaires étudiées
montrent une non uniformité de la réponse mécanique intracellulaire dépendante du lieu d’inden-
tation. Il est observé une forte variation de la valeur du module élastique en fonction de la zone
indentée. On peut aussi observer que le comportement des cellules est fortement non linéaire et
viscoélastique comme le prouve les résultats présentés à la Figure 6.19.
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Figure 6.19 – Nature viscoélastique des propriétés des cellules souches embryonnaires de souris..

6.4.5 Validation expérimentale du simulateur

La Fig.6.20 présente la configuration matérielle du simulateur SIMIC. L’interface graphique
utilisateur présente l’environnement virtuel de simulation. Le contact entre la sonde et la sur-
face jouant un rôle important dans les mécanismes d’interaction, plusieurs pointes en nitride
de silicium ou en silicium critallin ont été maillées avec différentes configurations géométriques
(sphérique, conique et pyramidale). Suivant la topologie du maillage de la pointe choisie, la ges-
tion de collision pointe-cellule implique une gestion de collisions complexe faisant intervenir des
multi-contacts de type arête-triangle ou triangle-triangle qui sera la plupart du temps à l’origine
d’instabilités haptiques. Pour ce faire, nous avons choisi de modéliser l’extrémité de la pointe
AFM par une sphère de diamètre variable. Le rayon sera de 5 μm pour une pointe sphérique
(le même que l’étude expérimentale), de 2 à 50 nm pour une pointe pyramidale et tétraédrique
(les différentes caractérisques sont présentées à l’annexe C). Une configuration sphérique est re-
présentée à la Figure 6.20. Bien que le microlevier ne soit pas représenté sur l’environnement
virtuel, il est possible d’introduire un ressort de faible raideur (de 0,01 à 50N/m) pour prendre
en compte l’élasticité du microlevier et étudier sa déflection lors de la nanoindentation AFM.
A partir des paramètres mécaniques et géométriques identifiés précédemment (voir tableau 6.3),
nous avons simulé l’interaction pointe-cellule sur des configuration géométriques identiques aux
cellules ES indifférenciées testées (diamètre cellule : 12 μm, diamètre pointe sphérique : 5 μm).
Afin de simuler le comportement de déformation d’une cellule ES en temps réel, nous avons
considéré les deux cas tests précédents.

Les figures 6.21 et 6.22 confrontent les résultats issus des données expérimentales et ceux
issus des simulations d’interaction temps-réel. Ces courbes présentent la force produite par la
simulation d’une indentation par une pointe sphérique lorsque le mouvement de l’opérateur
est assisté par un guide haptique. Nous pouvons constater que l’accord obtenu est tout à fait
satisfaisant entre les courbes expérimentales et les courbes simulées. Dans les deux cas de figure
les résultats sont probants car nous nous sommes assurés que le centrage de la pointe AFM par
rapport au sommet de la cellule était réalisé. Dans ces conditions d’indentation AFM optimales
la réaction de contact normal est maximale (Fz=Fzmax) alors la réaction de contact tangentielle
est quasi-nulle (Fx ≈ 0). Un léger décalage de la pointe autour du sommet de la cellule peut
provoquer une augmentation de la réaction de contact tangentielle Fx à l’origine d’erreurs de
mesure. Les figures 6.24(a), 6.24(b) montrent clairement les résultats de déformations 3D de la
cellule pour les deux cas précités. On constate en effet que le simulateur SIMIC peut aisément
quantifier le taux d’imprécision sur la mesure d’indentation au travers de la simulation interactive.
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Figure 6.20 – Simulateur interactif d’indentation d’AFM en temps réel en utilisant un micro-
levier à pointe sphérique : les figures (a) et (b) présentent l’interface graphiques et haptique du
simulateur, les figures (1), (2) illustrent les déformations dues à un effort vertical appliqué à la
cellule.

Figure 6.21 – Validation et comparaison entre des données expérimentales et des résultats
d’interaction pour une cellule vivante.
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Figure 6.22 – Validation et comparaison entre des données expérimentales et des résultats
d’interaction pour une cellule fixée.

Figure 6.23 – Représentation d’un maillage surfacique afin de mieux visualiser les déformations
.

Les figures 6.25(a), 6.25(b) illustrent l’intensité des différents composantes de la force en
fonction de la profondeur d’indentation. Nous remarquons que pour une indentation au centre
de la cellule, la composante Fz est importante comparée à la composante Fx qui est presque
négligeable, ce qui n’est plus le cas dans une configuration décentrée. Des lois microphysiques
liées aux forces d’adhésion et de frottement entre la pointe et la surface cellulaire sont à l’étude
en vue d’optimiser le réalisme physique du simulateur.

6.5 Conclusion

Nous avons présenté dans ce chapitre l’implémentation matérielle et logicielle de notre simula-
teur SIMIC dédié à la simulation interactive pour l’aide à l’assistance et à l’apprentissage du geste
de microinjection et de de nanoindentation cellulaire. Afin de valider les résultats d’interaction
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(a ) (b)

Figure 6.24 – Indentation verticale d’AFM : (a) force appliquée au centre de la cellule, (b) force
appliquée à coté.

(a ) (b)

Figure 6.25 – Les composantes de la force de réaction : (a) indentation appliquée au centre de
la cellule, (b) indentation appliquée à coté .

haptique basés sur des modèles biomécaniques physiques, nous avons mené des études expéri-
mentales au travers de plateformes microrobotiques dédiés à la microinjection intracellulaire et
à la nanoindentation extracellulaire. De manière générale, l’analyse des résultats obtenus montre
que les modèles viscoélastiques non linéaires utilisés sont bien adaptés à la simulation temps-réel
de la déformation de tissus biologiques mous. Dans les deux cas de simulation considérés, nous
avons opté pour un rendu visuel supérieur à 25 Hz et une fréquence appropriée au rendu haptique
de 300Hz permettant un bon compromis réalisme-précision. Les imprécisions liées à l’interaction
haptique dépendent essentiellement de deux paramètres : la complexité du maillage et la précision
du modèle biomécanique identifié expérimentalement. Dans le premier cas, les configurations de
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maillages utilisées représentent de manière réalistes le comportement biomécanique des cellules.
Dans le deuxième cas, les incertitudes de modélisation (liées l’identification expérimentale des
paramètres biomécaniques) et de mesure (liées à la géométrie de la cellule) peuvent conduire à
des rendus haptiques faussés. Pour cela, de nombreuses nanoindentations AFM ont été menées
sur plusieurs populations de cellules souches embryonnaires (vivantes ou fixées ) avec des cultures
distinctes (non-différenciés et différenciés) en vue d’évaluer de manière locale et globale la rigidité
de la cellule. D’autres essais mécaniques de type de nanotraction ou nanocompression devront
être également investiguées en vue d’obtenir des caractéristiques mécaniques globales.
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Conclusion et Perspectives

Synthèse Générale

L’objectif fondamental du simulateur développé dans ce travail de thèse est de développer un
outil interactif de formation clinique et éthique au travers duquel l’opérateur pourra se former
et s’entraîner aux techniques de micromanipulation biologiques (micro-injection ICSI et inden-
tation AFM) en développant une gestuelle proche de celle exécutée en réalité avec une meilleure
maîtrise. Dans le cas des techniques ICSI, les nouveaux praticiens n’auront pas à s’entraîner
sur des ovocytes test provenant d’animaux ou encore de vieux ovocytes humains. La conception
d’un tel environnement de simulation nécessite de trouver un compromis entre la complexité des
modèles adoptés et la vitesse de calcul. La recherche de structures topologiques et de modèles de
déformation des tissus biologiques constitue donc un verrou scientifique important. Les résultats
illustrés dans ce travail ont permis d’apporter plusieurs contributions.

Nous avons proposé dans un premier temps un modèle biomécanique de l’ovocyte (structure
de tenségrité) en utilisant un modèle hybride (modèle éléments finis masse-tenseur connecté à
un modèle discret masse-ressort-viscosité) pour la modélisation de déformations de la structure.
Pour améliorer le réalisme de la simulation, le modèle de Saint Venant-Kirchhoff a permis de
prendre en compte les caractères viscoélastique et non linéaire des tissus biologiques soumis à de
grands déplacements. Ces mêmes modèles ont également été adoptés pour modéliser les déforma-
tions mécaniques d’indentation AFM de cellules souches embryonnaires de souris. La restitution
dynamique du comportement non linéaire et viscoélastique des cellules a été rendu possible en
satisfaisant les contraintes temps réel du simulateur.

La modélisation des interactions entre l’outil et la cellule a nécessité le développement d’algo-
rithmes de détection et de gestion de collisions. L’algorithme proposé par Redon a été utilisé dans
le cas des objets déformables pour la gestion de détections de collisions multiples. La synthèse
du rendu haptique est basé sur la méthode de pénalité non linéaire. Compte-tenu des instabilités
haptiques rencontrées, nous avons opté pour un couplage virtuel entre l’interface haptique et le
modèle virtuel 3D. Enfin, des guides visuels et haptiques ont été également proposés en vue de
guider et assister le geste opératoire du technicien.

Finalement, les différents modèles proposés ont été implémentés dans le simulateur SIMIC
que nous avons développés pendant cette thèse. Ce dernier est dédié à la simulation interactive
pour l’aide à l’apprentissage du geste de microinjection et de nanoindentation cellulaire. Dans
les deux cas considérés, nous avons opté pour un rendu visuel supérieur à 25 Hz et une fréquence
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appropriée au rendu haptique de 300Hz permettant un bon compromis réalisme-précision. Une
validation expérimentale des modèles biomécaniques proposés a nécessité le développement de
deux plateformes micro-robotiques de manipulation. Une première plateforme télérobotique à re-
tour d’effort, développé au sein de l’Institut PRISME, a permis de valider le modèle d’interaction
lors d’une tâche de microinjection. Une deuxième plateforme expérimentale de nanoindentation
par AFM à retour d’effort, développé au RAMS Laboratory, Université du Maryland, a validé
les essais mécaniques d’indentation AFM sur des cellules souches embryonnaires de souris. Ces
deux campagnes d’essais ont montré de manière convaincante les performances du simulateur
SIMIC en termes de ressenti de force, de réalisme des modèles de déformation et d’interactivité
homme-machine.

En conclusion, il est important de noter que ces travaux se sont attachés à traiter l’intégra-
lité du développement d’un simulateur biologique interactif : les tissus mous, les interactions
temps-réel, la validation expérimentale et le système haptique dédié.

Perspectives futures

L’ensemble des recherches menés dans cette thèse CIFRE, financé par le Centre de Recherche
en Biologie de Baugy, avait pour vocation de pouvoir disposer d’un outil de simulation inter-
actif adapté à la micromanipulation biologique, notamment à la micro-injection intracellulaire
de cellules flottantes et à l’indentation extracellulaires de cellules adhérentes. L’utilisation du
simulateur SIMIC comme outil de formation, d’assistance et de guidage du geste nécessite néan-
moins un travail important de développement et d’évaluation en vue de son utilisation. Plusieurs
perspectives de recherche sont envisagées :

Figure 6.26 – Modèles réalistes de cellules (a) flottantes et (b) adhérentes comprenant le cytos-
quelette et le cytoplasme.

A court terme

Les améliorations à court terme concernent essentiellement les modèles déformables que nous
avons proposé.

– Micro-injection ICSI : Un nouveau modèle de déformation beaucoup plus réaliste de l’ovo-
cyte est en cours d’intégration. Le modèle proposé est représenté à la figure 6.26(a). Celui-ci
combine les deux modèles proposés au chapitre IV pour former la structure ovocytaire, à
savoir le cytoplasme, le cytosquelette et la biomembrane. Ce type de modèle pourra refléter
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l’état de maturation de l’ovocyte qui n’est pas pris en compte dans le modèle actuel. Dans
ce cas précis, les opérations de perforation des barrières ovocytaires nécessitera des chan-
gements de topologie importants. Ces changements de topologie du maillage nécessiteront
une reformulation de la subdivision des tétraèdres en contact avec la pipette d’injection
pour un fonctionnement stable en temps-réel.

– Indentation AFM de cellules adhérentes : Les résultats de simulation et d’expérimentation
menés sur les cellules ES soumises à de faibles forces d’indentation ont montré une bonne
corrélation "simulation-expérience". Ceci s’explique du fait que pour de faibles chargements
seule la partie supérieure de la cellule était sollicitée. La structure sous membranaire est
alors principalement responsable de la réponse mécanique de la cellule. Pour des inden-
tations importantes (δ > 2μm), le cytosquelette a alors une très forte importance dans
les mesures de rigidités. La cellule est alors sollicitée beaucoup plus globalement, ce qui
nécessite de prendre en compte dans les simulations la réponse mécanique causée par la
présence du cytosquelette d’actine (figure 6.26(b)). De plus, il sera nécessaire d’introduire
des lois de contact et frottement, pour reproduire des phénomènes tels que l’adhesion et le
glissement au contact.

A moyen terme

En vue de l’utilisation du simulateur SIMIC dans un laboratoire de procréation assisté, dif-
férentes campagnes de validation devront être menées :

– Il sera alors important de bien définir le protocole d’évaluation, afin d’identifier les points
critiques. Une campagne de mesures au sein du LBDR (Hôpitaux de Paris - Salpétrière),
devra être menée en vue de faire l’acquisition de données sur des cas réels (position du geste,
efforts transmis, méthodologie de ponction). Sur la base de ces données, des algorithmes
d’apprentissage (du type réseaux de neuronnes ou Q-learning) seront intégrés au simulateur
afin d’offrir une aide personnalisée au geste de l’opérateur.

– Des outils de guidage et d’assistance seront ainsi intégrés au fur et à mesure des tests de
validation tels que des modes opératoire " nouvel apprenant " (apprentissage du geste, res-
senti du geste de ponction, évaluation de la maturité des ovocytes...) et " perfectionnement
" (injection de substances tests particulières tels que les plasticides, spermatozoides, gènes,
ou molécules ADN).

– Finalement, une étude ergonomique auprès des opérateurs permettra de vérifier l’adapta-
tion aux modalités sensorielles du biologiste. Une validation clinique permettra de valider
la maîtrise du geste opératoire, le taux de réussite ainsi que l’amélioration de la perception
sensorielle de l’opérateur.
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ANNEXE A

.1 Modélisation et identification des axes X-Y-Z du micromani-
pulateur
En vue de synthétiser notre correcteur du système "actionneur+correcteur ", nous nous proposons

de modéliser et d’identifier son comportement. Afin de simplifier l’étude, nous considérons un modèle
linéaire autour des points de fonctionnement du système.

.1.1 Modélisation

Le concept de modèle mathématique d’un processus est vital dans le domaine de l’automatique
avancée. Afin d’identifier le couple "actionneur+correcteur" pour chaque degré de liberté du micromani-
pulateur, nous avons opté pour un modèle de représentation paramétrique. Le modèle linéaire proposé
est caractérisé par un ensemble fini de coefficients des polynômes au dénominateur et au numérateur de
la fonction de transfert. La forme classique du modèle est alors la suivante :

H(z) =
b0z

m + b1z
m−1 + . . .+ bm−1z + bm

a0zn + a1zn−1 + . . . an−1z + an
. (2)

.1.2 Identification
Le système à identifier est constitué d’un actionneur piézoélectrique connecté à une carte d’ac-

quisition. La carte d’acquisition possède des entrées et des sorties numériques de type CAN et CNA.
La méthode des moindres carrées simples a été retenue pour l’identification du système. Ce choix est
motivé par la simplicité qu’elle offre et du fait que dans de nombreux cas pratiques cette méthode suffit
à elle seule pour faire une identification satisfaisante. De plus, étant donné que d’une part on considère le
modèle linéaire au voisinage du point de fonctionnement, et d’autre part le modèle identifié ne sera pas
mis à jour en temps réel, l’utilisation de cette méthode d’identification est suffisante [103]. La technique
des moindres carrées se résume à déterminer un vecteur de paramètres ϑ minimisant le vecteur d’erreurs
entre la mesure et le modèle, soit : ε(tk) = y(tk)− φ(tk)ϑ = yk − φkϑ = εk.

La fonction J(ϑ) : Rp → R, à minimiser est définie par :

J(ϑ) =‖ εk ‖2= εT
k εk = (yk − φkϑ)T (yk − φkϑ). (3)

Le vecteur de paramètres qui minimise le critère J(ϑ), noté ϑ̂k, est appelé vecteur de paramètres estimés.
En supposant que la matrice d’observation φk est de rang plein p, le vecteur de paramètres estimé est
unique et est donné par :

ϑ̂k = (φT
k φk)−1φT

k yk. (4)

Différents types de signaux peuvent être utilisés pour identifier le système donné à savoir un
signal carré, triangulaire ou encore sinusoïdal. Cependant, nous avons préféré un Signal Binaire Pseudo
Aléatoire (SBPA) plus représentatif (cf. figure 30(a)) du système réel car il possède l’avantage d’avoir
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à lui seul plusieurs harmoniques d’excitation correspondant au spectre fréquentiel des signaux d’entrée
(entre 0 < f < 3 kHz).

.1.3 Résultats expérimentaux

Paramètres
ϑ de H(z)

U(z) Y(z)

H(z)

CNA CANG(s)

Identification

Figure 27 – Système d’identification de la fonction de transfert pour chaque axe.

Le système d’identification du processus est résumé par la identification. Dans le cadre de notre
étude, la fonction de transfert dans le domaine discret (2), se réduit à :

H(z) =
b0z

2 + b1z + b2
a0z3 + a1z2 + a2z + a3

. (5)

Ainsi, les paramètres fournis par l’identification sont définis par les ai et bj de la fonction de transfert (5).
Les termes U(z) et Y (z) représentent les transformées en Z de l’entrée du signal numérique (SBPA) et
la sortie numérique du système. Le système est muni de convertisseurs numérique/analogique (CNA) et
analogique/numérique (CAN) permettant d’effectuer des conversions du domaine discret vers le domaine
continu et vice-versa. G(s) représente la fonction de transfert du système en continu. Les différentes
étapes de la synthèse des correcteurs sont résumés par la Principe.

Figure 28 – Description des différentes étapes de synthèse du correcteur.

Notons que l’identification a été faite dans un premier temps en boucle ouverte. Cependant, la
synthèse du correcteur a montré une limitation du gain maximal supporté par les convertisseurs CNA de
la carte constructeur. Compte tenu de cette limitation technologique, une identification a été menée en
boucle fermée ce qui procure un certain nombre d’avantages en termes de stabilité et de prise en compte
des harmoniques de grande amplitude mais réduit par conséquent la bande passante du système.

L’identification a été effectuée pour plusieurs points de fonctionnement avec des incréments suc-
cessifs de 10μm pour une étendue de mesure comprise entre 0μm et 60μm (cf. figure 29). Les fréquences
de fonctionnement sont inférieures aux fréquences de résonance du système. La moyenne de l’ensemble de
ces paramètres (pour une plage spécifique) a permis l’identification des modèles définis par les équations
suivantes pour les axes X , Y et Z respectivement :

Hx(z) =
0.00535z2 + 0.0271z + 0.0507
z3 − 0.00557z2 + 0.0196z − 0.93

(6)

Hy(z) =
0.003z2 + 0.00741z + 0.0117

z3 − 0.00579z2 + 0.025z − 0.997
(7)

Hz(z) =
0.000556z2 + 0.00535z + 0.00761
z3 − 0.00566z2 + 0.0222z − 1

(8)

Les résultats expérimentaux ayant permis l’identification du système sont présentés sur la figure 30.
Afin de valider les modèles retenus, une consigne de type échelon a été appliquée sur chacune des

entrées du système. À titre d’illustration, les résultats expérimentaux pour l’axe X sont donnés par la
echelon. L’analyse des caractéristiques montre une erreur négligeable entre la réponse du modèle obtenue
et celle du système expérimental. En outre, on observe également un retard temporel correspondant aux
délais de communication du réseau qui n’est pas ici optimisé.
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Figure 29 – Réponse fréquentielle de l’axe X pour différents points de fonctionnement (PF) :
20, 40, 60 ; 80 et 100 μm.
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(a) Signal d’entrée pour l’identification : Signal Bi-
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40 μm.
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Figure 30 – Résultats d’expérimentations d’identification du système.

La dernière étape de la synthèe consiste à passer du domaine discret vers le domaine continu
en utilisant une méthode d’approximation bilinéaire. Les fonctions continues sont représentées par les
équations suivantes pour les axes X , Y et Z respectivement :

Hx(s) =
12s2 − 1.106 · 104s+ 8.045 · 106

s3 + 29.03s2 + 6.971 · 105s+ 8.13 · 106
(9)

Hy(s) =
1.967s2 − 926.4s+ 6.371 · 105

s3 + 0.812s2 + 3.177 · 105s+ 6.399 · 105
(10)

Hz(s) =
1.038s2 − 924.7s+ 5.32 · 105

s3 + 9.979 · 10−13s2 + 3.918 · 105s+ 6.51 · 105
. (11)

Le tracé des différents diagrammes de Bode fait ressortir une grande similarité entre les différents
axes (voir identificatin4).

L’analyse des zéros et des pôles de Hx(s) montre que l’axe X du système identifié reste stable car
les pôles sont tous à partie réelle négative alors que les zéros sont à partie réelle positive ce qui en fait
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Figure 31 – Réponse à un échelon de tension.

un système à non minimum de phase. Les fonctions de transfert identifiées des axes Y et Z sont quant à
eux instables, expliquant la différence de phase apparente par rapport à l’axe X .

.2 Synthèse de la commande
Les différentes imperfections du micromanipulateur piézoélectrique (hystérésis, dérive des caracté-

ristiques nominales, bruit de mesure et dynamique limitée) ainsi que de la dépendance de sa dynamique
vis-à-vis des charges mécaniques appliquées, un simple correcteur industriel Proportionnel-Dérivé () ne
peut assurer des performances optimales. Il devient alors primordial de synthétiser un correcteur robuste
qui pourra dans une certaine mesure assurer de bonnes performances du système même en cas de va-
riation des paramètres. Plusieurs types de correcteurs robustes existent dans la littérature : régulateur
RST, commandes par modes glissants, commande adaptative ou commande . Ces commandes permettent
d’avoir un bon compromis performances/robustesse vis-à-vis de perturbations externes et d’incertitudes
de modélisation. Parmi les correcteurs précités, la commande semble être la mieux adaptée à notre
système, et en particulier la commande par loop shaping (cf. fig32).

.2.1 Commande Loop Shaping : Choix des fonctions de pondération
Le loop shaping est le fait de modeler la fonction de transfert en boucle ouverte. Le réglage des

performances est obtenu en affectant un modelage ouvert (loop-shaping) du processus avant de calculer
le correcteur. Cette approche se décompose en plusieurs étapes [52, 45] :

1. Ajouter à la matriceG(s) du système à réguler un pré-compensateurW1(s) ou un post-compensateur
W2(s) de manière à améliorer des performances du système augmenté Ga(s) = W2(s)G(s)W1(s) (cf.
fig32 :a). Typiquement, on assurera des grands gains en basse fréquence (par exemple au moyen
d’une action intégrale) et des faibles gains en haute fréquence. Dans le cas monovariable, cette
démarche est menée en contrôlant le gain et la phase de Ga(jw) dans le plan de Bode.

σi(Ga(jw)) = (λi(Ga(jw)Ga(−jw)T ))1/2 (12)

2. À partir des factorisations premières de Ga(s), appliquer les résultats précédents pour calculer ε,
puis un correcteur K assurant avec une valeur de ε légèrement inférieure à ε.∥∥∥∥ (

I
K

)
(I −W2GW1K)−1(I W2GW1)

∥∥∥∥
∞

= γ−1 = ε−1 (13)

Ce problème peut bien sûr être résolu par la méthode de Glover-Doyle. Cependant, McFarlane et
Glover [52, 45] ont montré que la valeur minimale γ est connue à l’avance :

γ = ε−1 =
√

1 + λ(XY ) (14)
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où λ désigne la plus grande valeur propre de XY . De plus pour tout ε < ε un correcteur stabilisant
tous les modèles appartenant à ξε est donné par :

K(s) = BTX(sI −A+BBTX − γ2ZY CTC)−1γ2ZY CT

Z = (I + Y X − γ2I)−1 (15)
γ = ε−1

3. La structure de correction est obtenue en combinant le correcteur K et les compensateurs W1 et
W2 (cf. fig32 :b).

K(s)

K(0)W (0)1
.

G (s)aRéférence

+

−
G(s)W (s)1 W (s)2

Figure 33 – Synthèse par loop-shaping.

Les fonctions de pondération sont choisies de manière à satisfaire les spécifications de la boucle
ouverte. De ce fait, ce choix doit se faire judicieusement :

– Un grand gain en basses fréquences où les incertitude liés aux effets d’hysteresis sont importants.
Pour cela un correcteur a été synthétisé dont l’équation pour l’axe X est la suivante :

W1 = 50
10s+ 35.2

10s
(16)

– Un gain faible en basses fréquences où les erreurs de modélisation de la dynamique du système
sont les premières causes des incertitudes. Ainsi, un filtre passe bas a été synthétisé toujours
pour le même axe X :

W2 =
1

s+ 11.3
(17)

Le tracé du diagramme de Bode du système renforcé par les fonctions de pondération est illustré sur la
figure 34.

Le correcteur final en boucle fermée, que l’on nommera K, est synthétisé à partir de la toolbox
μ-analysis and synthesis et la commande ncfsyn de qui utilise une combinaison de modelage ouvert et la
stabilité robuste [7]. Cette méthode génère un correcteur dont le degré minimal sera la somme des degrés
du système étudié et les degrés des fonctions de pondération. Le correcteur K final calculé est le résultat
de l’adjonction des fonctions de pondération et du correcteur Ks : K(s) = W1KsW2 [108]. Le correcteur
synthétisé s’écrit :

K(s) =
num
den

, avec

⎧⎪⎪⎨⎪⎪⎩
num =−72.66s5 − 3345s4 − 5.068 ·107s3

−1.453 ·109s2 − 9.211 ·109s+ 1.663 ·1010

den = s6 + 86.11s5 + 6.988 ·105s4 + 4.91 ·107s3

+6.03 ·108s2 + 1.552 ·109s

(18)

Le degré du correcteur étant assez élevé (degré 6). Afin de réduire la difficulté d’implémentation numé-
rique, nous avons réduit la complexité du contrôleur à l’ordre 3 en utilisant une méthodologie basée sur
la notion de valeurs singulières de Hankel en boucle fermée. Les résultats de la reduction montrent que le
correcteur réduit est pratiquement identique au correcteur initial. Le correcteur réduit s’exprime comme
suit :

Kr(s) =
−72.69s2 − 1824s− 6706

s3 + 66.88s2 + 625.7s− 5.07 · 10−11
. (19)

Finalement, l’expression finale de la fonction de transfert discrète s’écrit :

Krd
(z) =

0.1726z2 − 0.3347z + 0.1622
z3 − 2.842z2 + 2.688z − 0.846

(20)
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Figure 34 – Système renforcé par les fonctions de pondération.

Figure 35 – Correcteur initial(-) et correcteur réduit(*).

0 0.2 0.4 0.6 0.8 1 1.2 1.4 1.6 1.8
0

0.2

0.4

0.6

0.8

1

A
m

pl
itu

de

Step Response

Time (sec)

Figure 36 – Comparaison entre le modèle (ligne continue) et les résultats expérimentaux (ligne
avec points).
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L’analyse de la figure 36 montre une bonne convergence des résultats pour les deux systèmes réel
et expérimental au bout d’un temps de 0.5s.
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ANNEXE B

.1 Caractéristique du capteur de force Aurora série 400A
The Model 400A series of force transducers were designed to fill the need for research instruments

that possess excellent frequency response and resolution, and are also extremely thermally stable. The
design is based on a variable displacement capacitor whose plates are formed by vacuum metalization on
the surface of cantilevered fused silica beams.

Figure 37 – les différentes caractéristique du capteur de force utilisé dans nos expérimentations.

.2 General Specifications
Operating Temperature : 0 to 40 ◦C.

Linearity of Output : ś1% of full scale over full scale. ś0.2% of full scale over 50% of full scale. Power
Requirements : 120 ś10% VAC, 50/60 Hz, 20 Watts, maximum. 100 VAC, 220 VAC and 240 VAC optional.
Cable length supplied : 6 feet (1.8 m).
Dimensions of electronics : 3.5 in. (8.9 cm) high x 8.4 in. (21.3 cm) wide x 10 in. (25.4 cm) deep (1/2-rack
mountable, adapter kits available).
Weight : Electronics : 5 lbs. (2.25kg).
Head : 105 grams.
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ANNEXE C

.3 Microscopie à force atomique de type MFP3D−BIOTM Asylum
Research Santa Barbara, CA

The Atomic Force Microscope (AFM), has been the instrument of choice for three dimensional mea-
surements at the nanometer scale. With the MFP-3D Stand Alone (MFP-3D-SA) (38) AFM, scientists
can now choose a sensitive and precise AFM with the lowest noise performance that also includes a com-
plete scientific software environment. The MFP-3D-SA is ideal for many applications including physics,
material science, polymers, chemistry, nanolithography, bioscience, and quantitative nanoscale measure-
ments. The MFP-3D has the flexibility to acquire your data, analyze it, and even make publication-ready
graphics. Your imagination is your only limit.

Figure 38 – Microscope à force atomique de type MFP3D −BIOTM Asylum Research Santa
Barbara, CA.

.3.1 Technical Innovations
1. Sensored, closed loop positioning for high resolution imaging, accuracy, and reproducibility.
2. Pioneering all-digital controller for open software adaptability, power and flexibility.
3. Built-in advanced features such as real-time 3D rendering, nanolithography/nanomanipulation, and

Dual ACŹ Mode for dual resonance and harmonic imaging.
4. Designed for flexibility and expandability, with a wide range of available system, environmental

and application options to enhance capabilities, including nanoindentation and Piezoresponse Force
Microscopy (PFM). Please refer to the MFP-3D Options data sheet for details.

.3.2 MFP-3D Head : Low noise, eliminates interference
Sensored optical lever with diffraction limited optics and a low coherence light source virtually eli-

minates interference artifacts. The NPSŹ sensored Z axis provides precise measurements of the cantilever

1



.4. D’autres pointes d’indenteur utilisées dans nos expérimentations

position for accurate force and topography measurements(39).

.3.3 MFP-3D XY Scanner :Precision and accuracy unlike any tube scanner
The MFP-3D uses a flexured scanner and patented NPS sensors which measure the exact position

of each axis (X-Y). They correct for hysteresis and creep, providing flat scans and the ability to accurately
zoom and offset with one mouse click.

.3.4 Digital ARC2 Controller and Software Flexibility
All-digital configuration allows virtually the entire system operation to be controlled through the

MFP software interface (IGOR Pro) for easy addition of new microscope capabilities.
– 100% digital for low noise, fast operation, and flexibility
– Field Programmable Gate Array (FPGA) and Digital Signal Processor (DSP)
– Fast analog-to-digital/digital-to-analog conversions

.3.5 MFP-3D Base
Three configurations for illuminating and viewing your sample :
– Top view for opaque samples
– Bottom view for transparent samples
– Dual view for both viewing options

Figure 39 – MFP-3D Head.

.4 D’autres pointes d’indenteur utilisées dans nos expérimenta-
tions
Les figures Fig.41, Fig.42 présentent les caractéristiques mécaniques et géométriques des différentes

pointes d’indenter (pointe tetraédrique et une pointe quadrilaterale) utilisées dans nos expérimentations
afin de caractériser et calculer les propriétés mécaniques et géométriques des cellules embryonnaires de
souches de souris.

2
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Figure 40 – Digital ARC2Ź Controller and MFP-3D Head MFP-3D XY Scanner.

Figure 41 – Validation et comparaison entre des données expérimentales et des résultats d’in-
teraction pour une cellule vivante.

.5 Simulation éléments finis d’une indentation d’AFM en utilisant
une pointe conique
Dans ce paragraphe nous illustrons d’autres simulations d’éléments finis en utilisant un autre code

explicite (Comsol multiphysiques). Ces simulations d’indentation sont basées sur une pointe tétraédre
afin de caractériser et identifier les propriétés mécaniques des cellules souches (cellules vivantes et des
cellules fixée : différenciées et indifférenciées). Nous présentons certaines expérimentations et simulations
basées sur une pointe de type tétraédre et sphériques en utilisant Comsol multiphysiques.
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.5. Simulation éléments finis d’une indentation d’AFM en utilisant une pointe conique

Figure 42 – Validation et comparaison entre des données expérimentales et des résultats d’in-
teraction pour une cellule vivante.

(a)

(b) (c)

Figure 43 – Indentation en utilisant deux type de pointes AFM : (a) Désigne la géométrie de la
cellule et les pointes d’indentation, (b) Indentation basée sur une pointe conique, (c)Indentation
basée sur une pointe sphérique, les deux simulations sont effectuées par le code explicite Comsol
multiphysiques .
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(a) (b)

Figure 44 – Confrontation entre les courbes expérimentales issues de l’AFM et les courbes de
simulations en utilisant une pointe conique via le le code explicite Comsol.
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DÉVELOPPEMENT D’UN SIMULATEUR HAPTIQUE 

POUR LA CARACTÉRISATION ET LA MICROINJECTION CELLULAIRES 
 

L'objectif fondamental de cette thèse est de développer et de mettre en œuvre un outil interactif de 
simulation des techniques de micromanipulation biologiques de cellules. Au moyen de cet outil, l'opérateur 
pourra se former, s'entraîner et améliorer sa maîtrise en développant une gestuelle proche de celle exécutée 
en réalité. La conception d'un tel environnement de simulation en temps-réel nécessite de trouver un 
compromis entre le réalisme des modèles de comportement biomécanique utilisés, la précision et la stabilité 
des algorithmes des méthodes de résolution et de rendu haptique utilisées ainsi que la vitesse de calcul. La 
modélisation mécanique retenue repose sur l'utilisation du modèle hyperélastique de St Venant-Kirchhoff et 
une formulation dynamique explicite éléments-finis du type masses-tenseurs. Le bien-fondé de cette 
modélisation est vérifié sur des essais de microindentation par Microscopie à Force Atomique (AFM) de 
cellules souches embryonnaires de souris et de microinjection d'ovocytes. Nous avons développé et 
implémenté des modèles d'interaction en temps-réel qui s'articulent autour de la détection et la gestion  
rapide des collisions entre outil/cellule.  
La synthèse du rendu haptique fourni à l'opérateur est également proposée par l'intermédiaire d'un couplage 
virtuel. Pour chaque application, nous avons justifié nos choix méthodologiques et Algorithmiques qui sont 
guidés par les contraintes de "réalisme+précision" "temps-réel". Les différents modèles proposés ont été 
intégrés dans le simulateur SIMIC que nous avons développé pendant cette thèse. Ce dernier est dédié à la 
simulation interactive pour l'aide à l'apprentissage du geste de microinjection et de nanoindentation 
cellulaire. 
Mots clés : AFM, Eléments finis, Simulation et interaction haptique, objets déformables, temps réel    

 
HAPTIC SIMULATOR FOR CELL CHARACTERIZATION AND 

MICROINJECTION 
 

 
The fundamental objective of this thesis is to develop and implementing an interactive simulation techniques 
for micromanipulation biological cells. Using this tool, the operator can form, train and improve its control by 
developing a gesture similar to that performed in reality. The design of such a simulation environment in real 
time requires a compromise between the realism of biomechanical models used the accuracy and stability of 
algorithms and solution methods used haptic rendering and computational speed. Modeling Mechanical 
restraint involves the use of hyperelastic model of St Venant-Kirchhoff formulation and explicit dynamic finite 
element-type mass tensors. The validity of this model is tested on microindentation tests by Atomic Force 
Microscopy (AFM) of mouse embryonic stem cells and microinjection of oocytes. We have developed and 
implemented models of real-time interaction that revolve around the detection and management of rapid 
collisions between tool / cell. 
The synthesis of the haptic feedback provided to the operator is also available through a virtual coupling. For 
each application, we have justified our methodological choices and Algorithms that are guided by the 
constraints of realism + precision "" real time ". The various proposed models have been integrated into the 
simulator SIMIC that we developed during this thesis. This is dedicated to interactive simulation to support 
learning of gesture microinjection and cell nanoindentation.  
 
Keywords : AFM, Finite element, Simulation and haptic interaction, deformable objects, Real time 
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