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Modele pour la simulation de tissus connectifs
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Résumé

Dans le cadre de la simulation médicale, les récents travaxconduit a de réels progrés en terme de simulation
d’'organes. Cependant, la modélisation des tissus corfeexdt trés souvent ignorée malgré le réle mécanique
majeur gu’ils peuvent jouer dans l'interaction entre cénsgorganes. Nous proposons un modele de simulation
de tissus connectifs reposant sur des méthodes sans mdillsfes sur des repéres. Le réalisme des simula-
tions repose sur une formulation variationnelle des éaquratide la mécanique des milieux continus, proche de
la méthode par éléments finis. Notre approche permet de sirdak objets déformables aux topologies diverses
(volumiques, surfaciques et linéiques). Dans le soucibtditr une simulation stable de la dynamique de ces
corps déformables, nous utilisons une intégration temmimplicite. Grace a notre méthode, il est possible de
modéliser ces tissus, sans présager de leur géométrie giamb ainsi le couplage mécanique entre les organes.

Mots clé : Simulation médicale, Méthodes sans maillage, gligées lors des simulations, sous peine de ne pas repeoduir
Mécanique, Objets déformables. fidelement le comportement de chacun des organes.

Actuellement, peu de travaux ont cherché a modéliser les
interactions mécaniques entre les organes. Dans{CJA
ces interactions sont modélisées grace a une loi de contact

La simulation médicale est un domaine de recherche de frottant associée a une méthode de résolution optimisée.
plus en plus actif et les récents progrés ont permis d’ouvrir Bien que constituant un progres car permettant de simuler
de nouveaux champs d'application. Initialement centrés su Plusieurs organes en interaction, ce modele n’est paiotal
la pratique chirurgicale, ces travaux restent nécessaires ~ ment conforme a la réalité car certains organes ne sont pas
les simulateurs commerciaux actuels souffrent parfoisd’'u  €n contact direct. En effet, ceux-ci sont entourés et reliés
mangque de réalisme. Cependant, les résultats obtenus en re€ntre eux par des fibres appeléssus connectifsufascias
cherche permettent d’'améliorer sensiblement la précision ~ On peut prendre pour exemple le foie qui est attaché au dia-

1. Introduction

I'efficacité des simulations, tout en offrant la possiikitin- phragme par le ligament falciforme et a I'estomac par le liga
tégrer des données basées sur des patients réels (générdhent hépato-gastrique. Or, lorsque ces interactions $ont s
lement issues de l'imagerie médicale) [DPP12], ['RE] mulées grace a des contacts frottants, ces organes “glissen

ou encore [HNR10]. Ces travaux permettent d’envisager €s uns sur les autres alors qu'ils devraient étre, au moins
de nouvelles applications, notamment la planification pré- partiellement, liés.
opératoire ou encore la simulation comme assistance aux

chirurgiens durant I'intervention. Une des principales difficultés posées par les tissus

connectifs se trouve dans le fait que certains d’entre eux

Ces applications ont en commun la nécessité de continuer ne possedent pas une topologie uniforme. En effet, ces tis-
a fiabiliser la simulation et a améliorer I'interactivitéyude sus occupent I'espace présent entre les organes. lls geuven
part en améliorant les modéles biomécaniques, et d’autre ainsi présenter a la fois des parties volumiques, et deiepart
part, en réduisant au maximum les temps de calcul. Parmilestrés fines, quasi surfaciques, au sein d'une méme structure
travaux récents, nombreux sont ceux qui traitent d’organes anatomique. De maniére générale, ces tissus peuvent avoir
spécifiques tels que le foie [MHQO], le cerveau [HWMO7] des géométries trés variées (volumiques, surfaciques voir
ou encore les organes du systéme pelvien [RRI). Ce- linéiques). Modéliser ces tissus grace a des maillages volu
pendant, ces organes sont grandement influencés par lesmiques est ainsi problématique. La modélisation des partie
structures anatomiques environnantes (organes, tenlilons, tres fines nécessite I'utilisation d’éléments de petitiéetai
gaments, 0s, etc). Ces dernieres ne peuvent donc pas étre nésouléve des problémes de performance, dus au grand nombre
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2 Julien Bosman / Modéle pour la simulation de tissus confsecti

d’éléments produits, voire de stabilité si ces élément$ son premiers travaux en mécanique envisageaient les méthodes
mal formés. De plus, certains de ces tissus sont difficile- sans maillage comme une généralisation des méthodes par
ment visibles par imagerie médicale et sont mal documen- éléments finis [NTV92]. Pour une introduction et une no-
tés. En raison de ces problémes, les tissus connectifs sontmenclature des méthodes sans maillage, le lecteur pourra se
souvent négligés dans la plupart des simulations. Pourtant référer a [FM04].

ils jouent un réle mécanique majeur dans la mesure ou ils 3 ) o ] )

lient les structures anatomiques entre elles, et influgriesn Les méthodes sans maillage ont €té introduites en infor-

conditions aux limites des modeéles des organes. matique graphique par Cani et Desbrun avec [DC96] en
popularisant la méthode de&dmoothed Particle Hydrody-

Dans ce travail, nous cherchons a développer une mé- namics(SPH), qui était initialement destinée a la simula-
thode numérique capable de simuler ces tissus, et notam-tion de corps célestes. Le principe de cette méthode re-
ment la liaison mécanique qu'ils assurent entre les organes pose sur l'interaction réciproque d’un ensemble de parti-
afin d'améliorer le réalisme des interactions entre ces der- cules en utilisant des fonctions & base radiale et a sup-
niers. Dans ce but, nous proposons une approche nouvelle,port compact. Les SPH permettent 'animation de modéles
ol ces tissus sont modélisés sous la forme d’'une interface trés déformables. Dans [BIT09] Becker al. proposent un
faisant appel aux techniques de simulation sans maillage, i modeéle corotationnel dédié apportant une réponse au pro-
basées sur des repéres, permettant le couplage entre difféblemes des non-linéarités géométriques (rotations Iskale
rents modeles mécaniques simulant des organes. Notre mé-Dans leur travaux de Paivet al. [PPLTO09], et Hosseinet
thode permet également la propagation des conditions auxal. [HMHOQ7], adaptent I'utilisation des SPH a la simula-
limites entre des organes en contact indirect. tion de matériaux non-newtoniens, aux comportements plus

complexes. Dans [GBB09] Gerszewstial. proposent une
approche sans maillage proche des SPH permettant de simu-
2. Etatde l'art ler la plasticité des matériaux. Cependant, les SPH sauiffre

Couramment employée en simulation mécanique, la si- de certains problémes pouvant,lir_ni_ter It_au_rt,JtiIisation_.dEn
mulation basée sur des méthodes sans maillage constituget: Cette méthode offre une precision limitée. Le traitame
une alternative aux méthodes de type éléments finis (FEM). des frontiéres est également difficile en raison de la défi-
La principale différence entre ces deux méthodes intervien Cience en particules sur les frontieres de l'objet. De plus,
au niveau de la discrétisation des objets simulés. Dans une!€S SPH posent le probleme du phénoméne connu sous le
approche FEM, les objets sont discrétisés grace a un en-"0mM d’inSte}t?"[te en tensnom.w apparait lorsque I’c.)b.je't est
semble d'éléments tétraédriques ou héxaédriques consti-fortement etiré. Pour ces raisons, les SPH sont difficilémen
tuant un maillage. Les nceuds de ces maillages ont une utilisables dans le cadre de la simulation de grandes défor-

connectivité structurée par les arétes de leurs élémeats D~ Mations.

le cas des méthodes sans malllgge, les objets sont dI,BGI'etIS_ Parallélement aux SPH, d’autres méthodes d’animation
par un ensemble de points matériels (souvent appellés parti 5ng majllage ont été développées. Des approches basées
cules) que I'on peut assimiler aux nceuds rencontrés dans les,

o . -~ > =>sur la mécanique des milieux continus ont été proposées
FEM. A la différence des méthodes de type éléments finis, par Keiseret al. dans [KNP04] et par Hortonet al.

ces points ont une connectivité non-structurée. Les méthod ;o [HWJIM10]. Dans ces travaux, le champ de déforma-
sans maillage sont associ€es a une descrifagrangienne oy (e e champ vectoriel représentant la déformation)

du probléme. Dans une approche lagrangienne, on observe,g; approximé par la méthode de®ving Least Squares

I’évolution des propriétés de chaque particule (posité#, (MLS). Cette méthode, couramment employée en méca-

placement, etc.) au cours du temps, contrairement a 'ap- nige [BLG94], offre une bonne précision. Cependant, I'ap-
proche eulérienne ou I'on observe cette évolution au cours proximation MLS n’est pas toujours possible, notamment si

du temps sur un ensemble de positions fixes dans le domaine, gistribution des nceuds est colinéaire ou coplanaire. En
(ex :un champ de vitesse). Le principal avantage des me- gftet avec de telles distributions de points, la matrice de

thodes sans maillage par rappo‘rf aux FEM se Sit“‘? auniveaumaingdres carrées devient singuliére rendant impossible le
de la discrétisation. En effet, 'échantillonnage d'unesbj  .;icul des fonctions de forme.

par un ensemble de points est plus simple et plus rapide que

la construction d'un maillage volumique. De fait, ces mé- Des techniques d’animation non basées sur des lois phy-
thodes se révelent intéressantes dans le cas d'un éabiantill  siques, mais gérant les rotations locales, ont égalemént ét
nage adaptatif ou dans le cas ou il est nécessaire de géredéveloppées. Dans [MHTGO5], Millet al. proposent la

des changements topologiques sur un objet (découpes, frac-méthode diBhape Matchingans laquelle les points de I'ob-
tures). Cependant, un des inconvénients des méthodes sanget simulé sont partitionnés en plusieurs groupes pour les-
maillage est qu’elles sont plus colteuses en calcul, notam- quels le mouvement est décomposé en une rotation optimale
ment en raison du parcours des particules voisines et du cal-et une translation. Le retour a la configuration non déformée
cul des fonctions de forme, qui est plus complexe que dans est ensuite assuré par un systeme masse-ressort. Cette idée
le cas des éléments finis. Il est intéressant de noter que lesest reprise dans [MC11], ou I'orientation des particulds es

© REFIG 2014.



Julien Bosman / Modéle pour la simulation de tissus confsecti 3

estimée grace a un Shape Matching généralisé. Cependantplus, notre travail permet le couplage d'objets de difféaen

malgré leur rapidité et leur simplicité d'utilisation, ces- résolutions de fagon simple sans requérir d’'opérations sup
thodes ne permettent pas, a proprement parler, une simula-plémentaires : I'utilisation d’une interface modélisée pae
tion basée sur les lois de la physiques. méthode sans maillage permet de lier différents objets sans

poser de contrainte sur leurs résolutions. Notre approehe p
met également de simuler des structures aussi bien volu-

été proposees, notamment par Kauffm al. dans miques, surfaciques que linéiques. Enfin nous adaptons les
[KMBGO08] ou par Sifakiset al.dans [SSIF07], ou un nuage ques, d ’q . ques. = . \p
formulations de la mécanique des milieux continus a des ob-

de points est associé au maillage des objets simulés afin de. e N N . . P
faciliter la gestion des collisions et des changementsltepo jets discretisés par des reperes a six degrés de liberte afin

. h . d’obtenir une simulation réaliste. A notre connaissankte, i
giques (découpés et fractures). Dans [GDB], Guoet al. e , - ;
- . ‘ - .. N'existe pas d’'autre travaux concernant la simulation ®mp
proposent une simulation basée sur une formulation en élé-

. - . réel de tissus connectifs.
ments coque a partir d’'un nuage de points.

Des méthodes de simulation hybrides ont également

Des méthodes sans maillage basées sur des nceuds 9, Simulation
six degrés de liberté ont également été proposées. Dans
[MKB *10] Martin et al. proposent un modeéle de simulation ~ 4.1. Nomenclature

unifiée d'objets linéiques, surfaciques et volumiques g&c < x| coordonnées du repéralans la configura
une généralisation des MLS permettant de gérer les distri- "™ | tion au repos et déformée

butions de points coplanaires et colinéaires. Ils intreelo — | orientation du repéridans la configuration
également la notiod’elaston une généralisation de la dé- i, Ti au repos et déformée

formation indépendante de la topologie des objets. Cepen- _ coordonnées globales du point d'intégratibn
dant, l'utilisation des MLS généralisées est plus colteuse Ps, Ps sdans la configuration au repos et déformée
en terme de calcul, et cette méthode est difficilement uti- — coordonnées du point d'intégratiandans
lisable dans le contexte de la simulation temps-réel. Enfin, sls | e repérd dans la configuration au repos et
dans [GBFP11], Gillest al. proposent un modéle, repo- déformée.

sant sur la mécanique des milieux continus, basé sur desre- [ matrice de rotation associée a lorientation
péres et utilisant deduals-quaternionsCette méthode per- Ri, Ri | du reperé dans la configuration au repos gt
met de gérer efficacement de grandes déformations, et plus déformée

particuliérement sur des modéles faiblement échantiéenn - matrice antisymétrique associée au produit
Cependant, I'arithmétique sur les duals-quaternionslast p V"] vectoriel dev

codteuse fen_ _calgul et leur L{tlllsatlt_)n se jUStJer prl_n(,epal [M]i= iMeligne de la matricév

ment par I'utilisation de modeéles faiblement echantillésn T eme -

Dans la mesure ol nos modéles sont plus densement échan- M) I~ "colonne de !a matrlck_{l

tillonnés, nous utilisons une méthode plus simple. De plus, {S} | tenseur en notation de Voigt

I'approche présentée par Gilles al. repose également sur
le précalcul des matrices de masse et de raideur permettan4.2. Cinématique
la généralisation du modeéle a un systéeme masse-ressort plus
efficace en terme de calcul. Cependant, le précalcul des ma-
trices de raideur n'est pas possible dans le cadre de {'utili
sation d’une loi de comportement hyperélastique (éldstici
non linéaire).

Les objets déformables sont discrétisés par un ensemble
de repéres et de points d'intégration, aussi apgedégs de
Gausgfigure 1). Ces derniers sont disposés entre les repéres
et permettent d’échantillonner le volume des objets simulé
Les repéres|; possedent six degrés de liberté (3 en transla-
tion et 3 en rotation) :

3. Contribution g = XX xarirara = [xri (1)

oux; représente les coordonnées;de vecteur rotation cor-
respondant a I'orientation du repére. Les points d’intégna

ne possedent que trois degrés de liberté (3 en translation).
L'approche s’appuyant sur une formulation en lagrangien to
tal, la position globale des points d'intégration est exy®e

en fonction de leur position dans chacun des repéres dans la
configuration non déformée. De cette fagon, les points d'in-
tégration sont asservis aux reperes environnants. Les coor
données d'un point d’intégrationdans le repere dans la
configuration non déformée sont données par :

Nos contributions sont multiples. Notre travail offre la
possibilité de simuler les tissus connectifs et plus paitic
lierement le couplage entre différents modeles mécaniques
L'originalité de ces travaux repose sur I'utilisation d&ume-
thode sans maillage couplée a des modeles de déformation
maillés utilisés pour simuler les organes. L'avantage €’un
méthode sans maillage se trouve dans une discrétisatisn plu
aisée et plus efficace d'objets présentant a la fois desparti
volumiques et des parties tres fines. En effet, discrétiser u
tel objet par un maillage volumique nécessiterait d'eilis
des éléments de tres petite taille pour préserver les partie S
fines, et augmenterait sensiblement les temps de calcul. De ls = R} - [ps — Xi] (2)

© REFIG 2014.



4 Julien Bosman / Modéle pour la simulation de tissus confsecti

oUR; etx; sont la matrice de rotation et les coordonnées du selon le schéma suivant :

reperei et ps, les coordonnées du point d’intégratisdans

| Gourai déformée. L données du boint Uy = Fs — Ls —= S = fi
a configuration non déformée. Les coordonnées du poin Ny - - < N

d’intégrations dans la configuration déformée sont donnés  déplacements gradientde  tenseurde tenseurde force
déformation  déformation  contrainte
par:

Au cours de la simulation, les forces sont uniguement ap-
pliquées sur les repéres qui sont les degrés de liberté de
nos modéles déformables. Les points d'intégration servent
ol wi(-) est une fonction de forme associée au point d'inté- g, calcul du gradient de déformation et des tenseurs de dé-
grations, etx; etR; les coordonnées et la rotation du repére  formation et de contrainte qui permettront ensuite le dalcu
i dans la configuration déformee. La fonction de forme) des forces. En effet, le calcul des forces internes a appliqu
permet l'interpolation des valeurs de déplacements qui ne gy |es repéres doit se faire par intégration sur le volume de
sont connues qu’'aux reperes afin d'estimer le déplacementpobjet car ces forces sont volumiques. La force a appliquer
en chaque point d'intégration. Elle peut étre & support com- gyr un repére s'effectue donc en accumulant la contrainte
pact (du typefonction de Wendlandu spline cubiqug ou calculée sur les points d'intégration voisins. Les poirits-d
non fonction de Shepargar ex). tégration servent ainsi & échantillonner le volume de &bbj
entre les repéres. Plus I'échantillonnage est dense, elus |
calcul des forces est précis.

ps= 3 wi(Ps) (x +Ri-T5) ®)

La méthode décrite dans cet article utilise une formula-
tion en lagrangien total. Dans une formulation en lagramgie
total, les déplacements sont évalués par rapport & la confi-
guration non déformée de I'objet, contrairement a la formu-
lation en lagragien actualisé, ou ils sont évalués par rappo
a la configuration de I'objet au pas de temps précédent. Le
calcul des forces internddait appel au principe ddasavaux
virtuels:

t
W = 3q! - f = o' / %L{S}dg (5)
Figure 1: Discrétisation des objets. Les tissus conne@ifs @ %

jaune) sont discrétisés grace a des repéres (en rouge) et degtl W représente la variation de travail = 3 (F'F — 1) est
points d'intégration (en noir). lls sont attachés a desmega e tenseur de déformation @reen-LagrangevecF, le gra-

(en rose) dont les surfaces sont elles-mémes constituées delient de déformation{S} est le second tenseur de contrainte
repéres (en bleu). de Piola-Kirchhoff dans la notation d&bigt et Q le do-
maine. La dérivée du tenseur de Green-Lagrange par rapport

R o R . aux degrés de liberté des repéres est donnée par :
De la méme fagon, la cinématique des repéres est influen-

cée par le mouvement des points d'intégration qui lui sont oo 1 LFIF+ Fta—F ©6)
associés. La variation de I'orientation du repiéee fonction oqg 2\ dq oq
des déplacements des points d’intégration est donnée par :

dr: ) La premiére étape du calcul des forces internes consiste a
d_pl = Zwi(ﬁs)(l's/\ dps) 4) calculer le tenseur de déformation en un point d'intégratio

S s, en d'autres termes, la dérivée spatiale des déplacements
Fs = Vps. Or, les déplacements sont donnés par I'équation

ou IiS sont les coordonnées du point d'intégratedans le ; ¢
(3). On peut remarquer que dans cette équation, seuls les

reperd. ~
P termesw; (ps) et l§ sont concernés par la dérivation. En re-
prenant I'équation (2), on remarque que :
4.3. Dynamique ili _ a(@ . [55—)7@) _ Ii% @
4.3.1. Expression des forces internes ox ox

En appliquant les régles de dérivation simples a I'’équation
(3) et en utilisant le résultat de I'équation (7), on obtiknt
gradient de déformation au point d’intégratisqui est une
matrice 3x 3 :

Notre approche se base sur la mécanique des milieux
continus (MMC). Les matériaux étudiés sont considérés
comme continus, c’est-a-dire a une échelle suffisamment
grande pour négliger les espaces inter-moléculaires. La
MMC permet de mettre en relation un déplacemeet les Fee ops _ Z {awis

_ Ibs =58 (% +Ri-15) +wsRiRE | (8
déformations subies par un point) avec une force de rappel 57 ox ox (X' +H S) +WisKi '} ®)

© REFIG 2014.
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ou wis = W;(ps). Afin d'obtenir la dérivée du tenseur de En substituant les équations (12) et (13) & I'équation (11)
Green-Lagrangele I'équation (6) il est nécessaire de calcu- puis en factorisant paig on obtient :

ler la dérivée du gradient de déformation par rapp@d an

chaque point d’intégration. On obtiedfs = dFs/dq, qui est

également une matricex33. Ces neuf valeurs s’expriment OLqp= } [,:12“3]17 + Fzz[B]Z’ + Fsz[B}s’

donc en fonction d’une variation infinitésimale de déplace- 2 (14)
ment et d’orientation des repér&s, c’est-a-dire en fonction + F11[B]® + F21[B]® + F41[B]® | - 3q

de dx etdr (3q = [5x &r]' ). Pour chaque coefficient j de

oFsona:

En écrivant ainsi chacune des six valeur$des (matrice
symétrique) avec la notation de Voigt, on obtient :

Mns. i (0 i 4
5F; :z%{“séx'n 7( ;VT‘S [Rn-18"]" + LS
n )] )] i,s
. ©9) L5 ”
. f i, _ MiS. ) 1
wns[Rn- [Rh] A} )~6rn : .Z 30 (15)
28LY5

ol les indices en minuscule dénotent la coordonnée spa- ) _ _
tiale etn identifie un repere. ot chaque ligne d&1"® est de la méme forme que I'équation

(14). Il est désormais possible d’évaluer les forces imgrn
s’appliquant sur les repéres. En effet, en substituantifiéq
tion (15) a I'équation (5) puis en divisant pag, on obtient :

Rn- 12 correspond a la rotation dgparRn, [v"] la matrice
antisymétrique X 3 associée au produit vectorigM]" et
[M]") correspondent respectivement &i98° ligne et a la
j®Mecolonne de la matrics. f:/ M'{S}dQ (16)

En réécrivant les neuf valeurs 8€s sous forme d’un vec- N
teur colonne, I'équation (9) peut étre exprimée sous laéorm
d’un produit matrice-vecteur :

Cependant, I'équation (16) donne I'expression de la force
dans le cas continu. Etant donné que cette intégrale ne peut
étre résolue analytiguement, hormis pour des cas simples,

5F11 il est nécessaire de passer a une version discrete. Laleégr
5F3, is de I'équation (16) doit étre évaluée sur la totalité du domai
: - Z B o (10) Q occupé par 'objet. Pour ce faire, sous la forme discrete,
6F's ' on utilise les points d’intégration qui échantillonnerah*
33 jet. On obtient ainsi I'expression discrete de la force en un
avecdq! = [8x; ori]'. La matriceB (9 x 6) est donnée en  nceud :
annexe. Lt
- R . , fi=y [M"] - {Sshus (17)
L'equation (10) exprime la dérivée du gradient de défor- S

mation. Il faut maintenant exprim@t."°/dq, la dérivée du
tenseur de déformation par rapport aux repéres qui est-égale
ment une matrice & 3. Il est & noter quéL"*/dq doit &tre
calculé pour chaque couple repére/point d’'intégratiomen i
teraction (i.ewis > 0). En reprenant I'’équation (6) on re-
margue que son expression fait intervenir la dérivée du gra-
dient de déformation. On réutilise donc les équations (6) et
(10) pour exprimedL"* = dL"*/dq sous la forme d’un pro-
duit matrice-vecteur. En effet, podk j; aveci =1 etj = 2, Ss=Atr(Ls)l +2uLs (18)
on obtient :

L1z = 5 ([F" [F)2+ [F* - 6F]2)

ou vs est le volume associé au point d'intégratmet {Ss}

en notation de Voigt est calculé grace au modeleSdint
Venant - Kirchhoff qui est un modéle hyperélastique géné-
ralisant laloi de Hookeaux grandes déformations. Cepen-
dant, la méthode est également compatible avec des lois de
comportement plus complexes. Le second tenseur de Piola-
Kirchhoff est donné par :

avecA et qui sont lescoefficients de Lamé

4.3.2. Formulation implicite

_1 2, et
2 <[6F11 OF21 8F31] - [F]" + [F]™ - [0F12 F2 6':32]) La formulation précédente (équation 17) est utilisable
(11) avec un solveur explicite. En effet, en utilisant le prircip
Or, d'aprés I'équation (10) : fondamental de la dynamique (seconde loi de Newton) :

ma — Zfint +fext (19)

puis en effectuant successivement deux intégrations sur le
4 5 5 temps, on peut obtenir les nouvelles positions et les nou-
[0F 12 6F 22 8F37] = [[B} *-0q [B]™ - 8q [B]™ ’5(1} (13) velles vitesses de chaque nceud au pas de temps suivant.

[8F11 3F21 8Fa1) = [[B]"- 3 (B39 [B]* 34|  (12)

et

© REFIG 2014.



6 Julien Bosman / Modéle pour la simulation de tissus confsecti

Cependant, bien qu'ils sont rapides, les solveurs expli- 5. Résultats
cites présentent certains désavantages, notammenéabinst - )
lité. Les oscillations et I'introduction d'énergie supmlén- 5.1. Expeérimentation
taire conduisent la simulation a diverger [BW98]. Ces phé-
nomenes peuvent étre rencontrés lors d’'une simulation com-
portant des modeéles trés détaillés ou des matériaux ayant un

forte ralgleur. Une N olution c_oura[nmg_nt employee pour ré- threadée et les tests ont été effectués avec un processeur In
p(?ndre a ce probleme con3|s’te a utiliser des pas de tempse| yo0n \W3520 cadencé a 2,67 GHz. Le premier test porte
trés courts, avec pour\ effet d augrnent,er’I,eS temps de cal- sur la simulation d’objets volumiques, ici en modélisarg un
cul, dans la mesure ou le temps simulé s'écoule plus lente- poutre. La section de la poutre est modélisée avec 9 repéres

ment.que} li temps reel.tlilioijllr. Cet.s raldsons, o(;] uttlllse unlsol- et 36 points d'intégration. Les points d’intégration sola-p
veur implicite qui permet futiisation de pas de temps pluS ;. antre |es repéres. Une des extrémités de la poutre est

longs tout en gardant une simulation stable — une propriété fixée. La figure (2) montre la modélisation de la poutre. La

|ntet:|essa[1te dalns le c.adr? Fie la S|multz;1t|otn dd o?jets ddefor- figure (3) montre des résultats de tests effectués avec trois
mables. Les solveurs implicites permettent de resoudre un poutres modélisées de fagon identique mais avec un module

probléme non-linéaire de maniére itérative selon la méhod de Young différent. Chacune de ces poutres n'est soumise
* .

de N?Mon-Ra}E)hSOItFDD 12]. Pour permettre a'u solvgur qgu’'a son propre poids (masse : 0,3 kg). Le coefficient de

de résoudre I'équation du mouvement, il est nécessaire de Poisson de chacune de ces poutres et de 0,3

linéariser la force, c’est-a-dire de dériver I'expressitmla
force par rapport aux reperes, ce qui équivaut a exprimer la
variation de la force en fonction d'une variation infinitési
male de la contrainte. D’aprés [BLMO0O0](86.4.2) la dérivée
des forces internes se décompose en deux parties :

Notre méthode a été implémentée sous la forme d'un
composant dans le framework SOFA [Sof] et testée avec
différentes structures. Limplémentation CPU est mono-

5fim _ 6fmat+6fgeo (20)

ou 3™ est la raideur tangentielle 89 est |a raideur géo-
métrique. Dans notre cas, nous nous limitons a l'utilisatio
de la premiere. En effet, les déformations subies par les ob-
jets permettent de négliger la raideur géométrique. Lespr
sion de la raideur tangentielle est donnée par :

of = /Q M'{3S}dQ (21) Figure 2: Modélisation de la poutre avec notre méthode.

avec:

{8S} = C{3L} (22) 'Le second test concerne la simulation d'quets surfa-
ciques. La structure de la figure (4) est modélisée avec 91

ol la matriceC, donnée en annexe, est la matrice des coef- repéres et 1024 points d'intégration coplanaires. Lessord
ficients élastiques associés a la loi de Hooke. En substituan gauche et droit de la surface sont fixés. La déformation vi-

I'équation (15) a I'équation (21) on obtient : sible sur cette figure résulte d’'une simulation ot une force
constante de 300 N a été appliquée sur les repéres, mis en
of :/ MicMm .3qdQ (23) évidence par les marqueurs oranges, perpendiculairement a

Q la surface et orientée vers le bas. Le module de Young de

la surface est de 25000 Pa et son coefficient de Poisson est
de 0,3. Malgré la disposition coplanaire des reperes et des
points d’'intégration, la simulation est stable.

De méme qu'avec I'équation (16), il est nécessaire de passer
a une formulation discrete afin d'intégrer I'équation (23)
1,S

ofi = ZM 5. ASSvs (24) Le troisieme test concerne la simulation d'objets li-
néiques. La figure (5) montre une structure composée de 10
avec . repéres et de 50 points d'intégration disposés de fagon coli

is néaire. Le repére de gauche est fixé en rotation et en trans-

S’ = IZCM ~- 00 (25) lation. Initialement, tous les repéres ont la méme orienta-
tion (identique a celle du repére de gauche). La simulation
qui exprime la variation de la contrainte en un point d’inté- consiste a effectuer une rotation d’'un demi-tour sur lenepé
gration en fonction d’une variation des DDL des différents le plus a droite. On observe alors que tous les repeéres de la
noeuds voisins. structure subissent une torsion.

© REFIG 2014.
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(a) E = 18000 (b) E = 9000 (c) E = 3000

Figure 3: Poutres simulées avec différents modules de Yourg0.3).

Convergence

0.08
0.07
0.06
0.05
0.04
0.03
0.02
0.01

0

Diffférence (cm)

T

2000 4000 6000 8000 10000 12000 14000
Degrés de liberté

Erreur commise

Erreur (%)

Figure 4: Modélisation d'un objet surfacique avec notre mé-
thode.

1350 3750 7350 12150
Degrés de liberté

Figure 6: Précision de la méthode sur le cas de la poutre

. “a‘ﬁ:%m!@ (résolution sur la longueur fixée).
\ﬁ .8 Z.

tests sont présentés sur les figures (6) et (7). La figure (6)
présente I'écart entre la solution analytique et la sinat
variant en fonction du nombre de degrés de liberté utilisé,
ainsi que le pourcentage d’erreur commise par rapport a la
solution analytique. On fait varier le nombre de degrés de
liberté de la section de la poutre. Le nhombre repére sur la
5.2. Comparaison longueur est fixé a 25. De méme, la figure (7) présente les
mémes données dans le cas ou on fait varier le nombre de
repéres sur la longueur de la poutre, avec le nombre de re-
peres de la section fixé &85 repéres.

Figure 5: Test de torsion sur une structure linéique.

Dans le but de vérifier la validité du modele mécanique,
différents tests sur des poutres ont été effectués. Le premi
test consiste a simuler une poutre soumise uniqguement a son
propre poids de 16 0,5 x 0,5 métres, pesant 31200 kg, dont Le second test de vérification porte sur la comparaison de
le module de Young est de 200 GPa et le coefficient de Pois- deux poutres simulées avec notre méthode, a deux poutres
son de 0,3. On étudie ici le comportement de la poutre lors- simulées avec la méthode des éléments finis (modéle coro-
gu’'on fait varier le nombre de degrés de liberté. Ces degnier tationnel) proposée par SOFA. Ces poutres sont uniquement
sont disposés suivant une grille réguliére. Chaque poimt d’  soumises a leur propre poids. Les degrés de liberté de cha-
tégration posséede 8 repéres voisins. La fonction de forme cune de ces 4 poutres sont disposés de maniére identique, en

utilisée est une interpolation tri-linéaire. La déflexioaxi grille réguliére. La premiéere poutre simulée avec notre mé-
male (a I'extrémité de la poutre) obtenue pour chaque simu- thode utilise 4 repéres voisins par point d’'intégrationyret
lation est comparée a la solution analytique de la paare interpolation linéaire comme fonction de forme. La seconde

tilever. Le solveur utilisé pour ce test est un gradient conju- poutre simulée avec notre méthode utilise 8 repéres voisins
gué ayant une précision fixée a18. Les résultats de ces et une interpolation trilinéaire. Les poutres simuléese@

(© REFIG 2014.



8 Julien Bosman / Modéle pour la simulation de tissus confsecti

Convergence Convergence
0.07 7

0.06 65 LIS
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45
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15
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1

0 1000 2000 3000 4000 5000 6000 7000 8000 9000 10000
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1350 1950 3750 4950 7350 9750 tetraédres (3-DOF) —e— repéres (6-DDL, linéaire) —e—
Degrés de liberté hexaédres (3-DOF) repéres (6-DDL, trilinéaire) —o—

Figure 7: Précision de la méthode sur le cas de la poutre Figure 8: Comparaison de la convergence de la méthode.
(résolution de la section fixée).
Im Im Im

la méthode des éléments finis sont modélisées avec des té- Y A B
traedres pour la premiéere, et des hexaédres pour la second O—>

Les dimensions de la poutre sont dexlf x 1 metres, sa P T
masse est de 5 kg, son module de Young est de 40 000 Pa, e |

e

son coefficient de Poisson de 0,3. Le choix d'une poutre tres : L
déformable est volontaire et a pour but d'étudier la conver-
gence de la méthode en cas de grandes déformations. Les ré- Figure 9: Test en traction (VPCS).

sultats de ce test sont présentés en figure (8) ou on voit la dé-

flexion maximale de la poutre varier en fonction du nombre

de degrés de liberté. On remarque sur ce graphique I'appari- voisins et les fonctions de forme utilisées sont des infarpo
tion d’'une limite asymptotique montrant la convergence de tions trilinaires. Le résultats de ce test sont préserigs d
chaque méthode. On y voit également que la méthode ba- |a table (1). La différence entre les résultats expérimenta
sée sur les reperes nécessite moins de degrés de liberté poust les résultats théoriques est inférieure a 0,7%.

fournir la méme solution qu’'une méthode par éléments finis

utilisant des tétraédres ou des héxaédres. On peut égdlemen

remarquer qu’un faible nombre de degrés de liberté inttodui 5.3. Couplage

une rigidité artificielle de la structure. Les poutres prése Le couplage est rendu possible par la capacité de notre
tées sur la figure (13), dont les propriétés mécaniques sontmodele a partager ses repéres avec d’autres modéles simulés
les mémes que celles décrites précédemment, sont modéli-avec des méthodes différentes basées sur I'utilisatioe-de r
sées avec 2% 3 x 3 repéres disposés en grille réguliére (& péres. Cette technique permet de modéliser rapidement des
droite), et avec 64 4 x 4 hexaedres & gauche. La différence tissus connectifs entre deux organes utilisant d’autres mo
entre les déflexions de ces deux poutres est inférieure & 2%. deles : il suffit de définir la zone correspondant aux tissus
connectifs en y plagant des repéres et des points d'intégra-
tion puis en définissant quels sont les repéres des organes qu
doivent étre partagés avec les repéres des tissus. La figure
(10) présente ce principe. Les repéres des surfaces (en bleu
et des tissus connectifs (en rouge) a l'intérieur de la régio
délimitée en vert sont considérés comme faisant partie d’'un
méme objet mécanique. De plus grace a l'utilisation de mé-
thodes sans maillage, et a leur propriété de connectivité no
structurée, notre méthode permet de coupler simplement et
efficacement des modeéles de résolutions différentes dans la
mesure ou un point d'intégration influence les repéres pré-
sents dans son rayon d'influence.

Le troisieme test est tiré du guide Walidation des Pro-
giciels de Calcul de Structure®/PCS), publié par 'AF-
NOR [VPC90]. Le but de ce test est de valider le comporte-
ment d’'une poutre en traction. La poutre mesure 6 metres, sa
section est circulaire et d’'un rayon de 1 metre. Le test,-sché
matisé en figure (9), consiste a effectuer une traction dans
I'axe du cylindre de facon a obtenir un déplacement de 3
mm et a mesurer le déplacement des points A, B, C sur I'axe
y. Ce test est proposé pour un coefficient de Poisson de 0,3.
Pour reproduire ce test, nous fixons une des faces du cylindre
et effectuons la traction sur I'autre face. Le mouvement des
repéres de la face subissant la traction n'est contraint que
sur 'axex. La poutre est discrétisée par des repéres dispo- La figure (11) montre le résultat d'un test de couplage
sés de facon réguliere. Chaque point d'intégration pos8ede entre notre méthode et d’autres modéles mécaniques, en

© REFIG 2014.
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Figure 10: Technique de couplage de deux modéles méca-
nigues grace a notre méthode. Les repéres des deux surface
(bleu) a I'intérieur de la région en vert sont partagés aeec |
repéres servant & modéliser les tissus connectifs (rouge).

lc—‘igure 12: Un modele d'utérus (en haut) relié a un modéle
vessie (en bas)

Test wA | wB) | W)
Valeur VPCS | 0,015 | 0,015 | 0,015
Valeur obtenue| 0,0151 | 0,0151 | 0,0151

Table 1: Résultats des tests en traction.

I'occurrence des éléments coqueshellsflCDC10], qui per-
mettent de simuler des organes creux et/ou aux parois trés
fines. Ce cas test représente typiquement la situation ot deu
organes (en rose) sont reliés par des tissus connectifs (enFigure 13: La méme poutre modélisée avec notre méthode
jaune). Les tissus connectifs sont modélisés grace a deux(a gauche) et avec des hexaedres (a droite).

couches de repéres. Les nceuds des deux surfaces sont éga-

lement des repeéres. La surface supérieure est fixée sur deux

bords opposés et les repéres de la surface inférieure santto
lement libres. Les centres des deux surfaces sont “attachés
de part et d’autre de I'objet jaune car ils partagent leurs re
péres avec lui. La masse des tissus connectifs est de 1 kg,
son module de Young est de 6000 Pa et son coefficient de
Poisson de 0,3. On peut observer que les conditions aux li-
mites sont transmises d’'un modéle a l'autre tandis que les
déformations subies par les objets sont cohérentes.

a des éléments coque. L'échantillonnage des tissus connec-
tifs est réalisé grace a dedistribution de Poissobasée sur

la distance inter-particule. La premiére est utilisée camnm
position des repeéres et la seconde, avec une distance inter-
particule plus faible, sert de position au points d'intéigra

Les tissus connectifs sont modélisés avec 22 reperes et envi
ron 800 points d'intégration.

5.4. Performances
5.4.1. Implémentation CPU

Le tableau 2 recense les performances obtenues lors de
nos tests. Les paramétres pris en compte sont : le nombre de
repéres, le nombre de points d'intégration et le nombre de
repéres voisins par point d'intégration. On remarque efair
ment que les principaux facteurs affectant les perfornmnce
sont le nombre de reperes voisins pour chaque point d'inté-
gration ainsi que le nombre de points d’intégration.

Figure 11: Couplage multi-modéle. L'image montre la mo-
délisation des organes et des tissus connectifs. . .
9 5.4.2. Implémentation GPU
Des tests de couplage avec des modeles plus complexes La méthode présentée a fait I'objet d’'une implémentation
ont été réalisés. La figure (12) montre le résultat d'un mo- sur GPU en utilisant CUDA. La principale difficulté po-
dele d'utérus couplé a un modele de vessie grace a des tissusée par I'implémentation de cette méthode est due au fait
connectifs (en jaune). L'utérus et la vessie sontsimulésegr ~ que cette derniére se déroule en deux étapes. La premiére

(© REFIG 2014.
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Test Reperes| Pts. d'int. | Voisins | Temps (ms).
4 32165 Sampley
8 45,42
400 6 55,15
72 10 69,56 '
.

jg\ Scatter
HENN

Vecteur
222 22’12 tempor:ire .
Poutre 1470 1143 S| Gather
2340 4 160,53 '
144 54,49 Frame, Frame, Frame,
288 56,64
500 750 58,5
792 69,12 Figure 14: Schéma de l'algorithme GPU
Couplage 160 400 4 53,22

Table 2: Performances de I'implémentation CPU.

algorithme. Le calcul de la dérivée des forces est similaire

Chaque point d’'intégration étant fortement indépendast de
consiste a calculer le gradient de déformation et les ten- autres, le calcul des forces ne nécessite que trés peu ds poin
seurs de deformation et de contrainte en chaque point d'in- de synchronisation, ce qui limite le nombre de threads inac-
tegration puis la dérivée du tenseur de Green-Lagrange pourtifs. Enfin, dans I'implémentation GPU, les matridBset
tout couple repére/point d’'intégration en interaction.sea M des équations (10) et (15) ne sont pas construites expli-
conde étape consiste ensuite a calculer les forces inteuines  citement et stockées en mémoire : chaque composante du
chaque repere en accumulant la contrainte des points d'in- vecteur force est calculée “a la volée”. De cette facon, la
tégrations voisins. Cette deuxieme étape est probléngatiqu consommation de mémoire vidéo et de registres est limi-
dans le cas de I’implémentation GPU car le nombre de re- tée, ce qu| permet au GPU d’ordonnancer I'exécution d’un
peres est moins élevé que le nombre de points d'intégration. plus grand nombre de thread et donc d’augmenter les perfor-
De ce fait, allouer un thread a chaque repere pour le calcul mances.
des forces internes ne permet pas d’extraire suffisamment
de parallélisme, c’est-a-dire qu'il est difficile d’explei au Les tests comparatifs ont été effectués avec un solveur de
maximum les capacités des GPU qui sont capables de gérertypegradient conjuguéffectuant 60 itérations a chague pas
I'exécution de milliers de threads en paralléle. De plug, un de temps. Chaque point d'intégration possede 4 reperes voi-
telle solution contraint & stocker au minimum le gradient de Sins. La carte graphique utilisée pour ces tests est unaaNvid
déformation et la dérivée du tenseur de Green-Lagrange en GTX 570 avec 1280 Mo de mémoire vidéo. Le tableau 3 pre-
mémoire vidéo, ce qui est trés colteux en terme de perfor- Sente le résultat de ces tests. Les données recueillieslsont
mance. On ne peut éga|ement pas envisager que les point§10mbre de pOintS d’intégration, la durée nécessaire pour un
d'intégration accumulent eux-mémes les forces internes su Pas temps sur CPU et sur GPU, ainsi que le facteur d'accélé-
les repéres en raison des problémes d'écritures concessrent ration. On remarque que I'implémentation GPU apporte un
(ex : deux points d'intégration tentant d'écrire simultané- gain de performance non négligeable avec un facteur d'ac-
ment dans le vecteur force d’un repére). célération allant jusqu’a plus de 52.

La solution adoptée pour palier a ce probléme et augmen-

ter le taux d’occupation de la puce graphique consiste a ef- [ Pts d'int. | Temps (CPU)| Temps (GPU)| Accel.
fectuer la quasi-totalité des calculs sur les points djraé 360 34,84 14,85 2,35
tion. Lors du calcul des forces internes, un thread est@kou 800 78,42 15,25 5,14
chaque point d’'intégration. Chaque point d’'intégration-pr 2600 251,77 17,11 14,72
duit des contributions partielles de force (une contriuti 6070 595,77 23.39 25,47
pour chaque repére voisin) qui sont stockeées dans un vecteur——37g0 1228.8 32.29 38,07
temporai[e. Dans un seFond temps, on effectue, une opéra- 16210 1561.8 39,29 39.75
ropéro ot accumtle s contibutions partelles de cheoun a |_29%0 | 199006 | 4512 | 465
ses noeuds voisins grace a une table d’indirection. Cette opé 26750 267547 23,09 50,39

34610 3468,54 66,1 52,47

ration de réduction paralléle est trés simple et donc relati
vement rapide ce qui permet de limiter I'effet de la faible
occupation du GPU et de maintenir des performances plus
hautes. La figure (14) schématise la fonctionnement de cet

Table 3: Performances CPU/GPU (temps en ms).

© REFIG 2014.
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6. Conclusion et travaux futurs

La méthode proposée permet de simuler des tissus
connectifs aux topologies variées (linéiques, surfasque
volumiques). Elle offre la possibilité de coupler différes
structures anatomiques (organes, os, etc.), permettamt I’
position et la propagation des conditions aux limites de ces

mémes structures. Elle permet ainsi de simuler aisément

les interactions entre les organes. De plus, la formulation
basée sur des repéres permet, a précision égale, d'utilise
moins de degrés de liberté, diminuant ainsi la taille des sys
temes d'équations, et I'intégration temporelle impligir-

met I'utilisation de pas de temps plus grands tout en conser-
vant la stabilité de la simulation. Cependant, il existe cer
taines limitations. En effet, bien que les reperes et lestpoi
d’intégrations nous permettent de simuler des structines |

11

Références

[BITO9] BECKERM., IHMSEN M., TESCHNERM. : Co-
rotated SPH for deformable solids. Pmoc. Eurographics
Workshop on Natural Phenome(2009), pp. 27-34.

[BLG94] BELYTSCHKOT., LUY. Y., GuL.: Element-
free Galerkin methoddnternational Journal for Numeri-
cal Methods in Engineering. Vol. 3Rum. 2 (1994), 229—

256.
r
[BLMOO] BELYTSCHKO T., Liu W. K., MORAN B. :

Nonlinear Finite Elements for Continua and Structures
Wiley, 2000.

[BW98] BARAFF D., WITKIN A. : Large steps in cloth
simulation. InProceedings of the 25th annual conference
on Computer graphics and interactive techniqybew

néiques et surfaciques, ces cas n'ont pas été validés numé- York, NY, USA, 1998), SIGGRAPH '98, ACM, pp. 43—

riquement. Il serait intéressant de comparer notre méthode

54.

celle des éléments poutre et des éléments coque. De mémejcpc10] Comas O., DURIEZ C., COTIN S. : Shell Mo-

pour ces cas particuliers, il pourrait également étre astér
sant de donner une formulation de la raideur géométrique.
La gestion du couplage pourrait étre améliorée. En effet, ac
tuellement, les organes couplés et les tissus qui les umisse
sont considérés comme un seul objet mécanique produisan

un systéme a résoudre pouvant étre de grande taille. On peut

envisager I'utilisation de techniques basées sur la déoemp
sition de domaine qui permettrait de simuler, dans un pre-

mier temps, le comportement de chaque organe séparément

puis, dans un second temps, de calculer les interactiores ent

ces organes. Enfin, afin de reproduire plus fidélement les ca-

ractéristiques des tissus connectifs, I'emploi de loisata-c
portement plus complexes, et la simulation de matériaux hé-
térogenes sont envisageable.

© REFIG 2014.

del for Reconstruction and Real-Time Simulation of Thin
Anatomical Structures. IMICCAI (2) (Chine, 2010),
pp. 371-379.

t[CJA*lO] COURTECUISSEH., JUNG H., ALLARD J.,
Durlez C., LEED. Y., CoTIN S. : GPU-based Real-
Time Soft Tissue Deformation with Cutting and Haptic
FeedbackProgress in Biophysics and Molecular Biology.
Vol. 103 Num. 2-3 (2010), 159-168.

[DC96] DESBRUNM., CANI M. : Smoothed particles :
A new paradigm for animating highly deformable bodies.
Proceedings of the Eurographics workshop on Computer
animation and simulatio1996), 61-76.

[DPP12] DerAM A., PAYAN Y., PROMAYON E. : To-
wards a generic framework for evaluation and comparison
of soft tissue modeling. IfProceedings of the 19th Me-
dicine Meets Virtual Reality Conferen@ewport Beach,
USA, 2012), pp. 116-122.

[FDD*12] FaurReF., DURIEZC., DELINGETTEH., AL-
LARD J., GLLES B., MARCHESSEAUS., TALBOT H.,
COURTECUISSEH., BOUSQUETG., PETERLIK |., Co-
TIN S.: SOFA : A Multi-Model Framework for Inter-
active Physical Simulation. 180oft Tissue Biomechanical
Modeling for Computer Assisted SurgeBRayan Y., (Ed.).
Springer, juin 2012.

[FM0O4] FRIEST.-P., MATTHIES H.-G. : Classification
and Overview of Meshfree Method$ech. Rep. 2003-3,
TU Brunswick, July 2004.

[GBB09] GERSZEWSKID., BHATTACHARYA H., BARG-
TEIL A. W. : A point-based method for animating elas-
toplastic solids. Proceedings of the 2009 ACM SIG-
GRAPH/Eurographics Symposium on Computer Anima-
tion - SCA '09(2009), 133.

[GBFP11] QLLES B., BOUSQUETG., FAURE F., Rl
D. : Frame-based Elastic ModelACM Transactions on
Graphics. Vol. 30Num. 2 (avril 2011).



12 Julien Bosman / Modéle pour la simulation de tissus confsecti

[GLB*06] GuoX., LI X.,BAoY.,GuX., QINH.: Me- shape matching.ACM Trans. Graph.. Vol. 24Num. 3
shless thin-shell simulation based on global conformal pa-  (juillet 2005), 471-478.
rameterization. IEEE transactions on visualization and [MKB*10] MARTIN S., KAUFMANN P., BOTSCH M.
computer graphics. Vol. 1Num. 3 (2006), 375-85. GRINSPUNE., GROSSM. : Unified simulation of elastic
[HMHO7] HOSSEINIS. M., MANZARI M. T., HANNANI rods, shells, and solidsACM Transactions on Graphics.
S. K. : Afully explicit three-step SPH algorithm for simu- Vol. 29 Num. 4 (juillet 2010), 1.
lation of non-Newtonian fluid flowlnternational Journal [NTV92] NAYROLESB., TOUZOTG., VILLON P. : Gene-

’c\)lf Nur;eggg; M;}tlr;oc;z;or Heat & Fluid Flow. Vol. 17 ralizing the finite element method : Diffuse approximation
um. 7 ( ), ~ ’ and diffuse elementComputational Mechanics. Vol. 10
[HNR*10] HOSTETTLERA., NICOLAU S., REMONDY., Num. 5 (1992), 307-318.

MARE.SCAUX J., S?LER.L' - A rea_l-_tlme p"‘td'c“"‘? si- [PPLT09] RnIvAa A., PETRONETTOF., LEWINERT., TA-
mulation of abdominal viscera positions during quiet free . . . - . o
VARES G. : Particle-based viscoplastic fluid/solid simu-

breathing.Progress in Biophysics and Molecular Biology. . ; .
Vol. 103 Num. 2-3 (2010), 169 — 184. Special Issue on ?8g)_r]él(:‘10mPUt' Aided Des.. Vol. 4blum. 4 (avril 2009),

Biomechanical Modelling of Soft Tissue Motion.
RRD*11] RivAux G., RusoD C., DEDET B., BRIEU
HWJIM1 HORTON A., WITTEK A. LDE . R. [ ! ! !
[HWJIM10] ORTO ' » JO sG ' M., GABRIEL B., DE LANDSHEERE L., DEvVOS P.,

MILLER K. : A meshless Total Lagrangian explicit dy- e . ;
namics algorithm for surgical simulatiomtegration The PELMAS VZ’ C(.)SSONM' i qume_chanlcal charac_tensa—
tion of uterine ligaments. implications for the pelvic floor

Visi Journal Num. March (2010), 977-998. Pelvi-Perineologie. Vol. BNum. 2 (2011), 67—74.

[HWMO7] HORTON A., WITTEK A., MILLER K. : ) . .
Subject-specific biomechanical simulation of brain inden- [S°f]  Simulation open framework architecture ww.
sof a- f ranewor k. or g.

tation using a meshless method. Pmoceedings of the
10th international conference on Medical image compu- [SSIFO7] SFAKIS E., SHINAR T., IRVING G., FEDKIW

ting and computer-assisted intervention - Volume Part | R. : Hybrid simulation of deformable solidBroceedings
(Berlin, Heidelberg, 2007), MICCAI'07, Springer-Verlag, of the 2007 ACM SIGGRAPH/Eurographics symposium
pp. 541-548. on Computer animatio{2007), 81-90.

[KMBG08] KAUFMANN P., MARTIN S., BOTSCH M., [VPC90] Guide de validation des progiciels de calcul de
GROSsS M. : Flexible simulation of deformable mo- structures AFNOR, Paris-La Défense, 1990.

dels using discontinuous Galerkin FENProceedings of
the 2008 ACM SIGGRAPH/Eurographics Symposium on
Computer Animatiof2008), 105—-115.

[KNP*04] KEISERR., NEALEN A., PauLY M., GROSS
M., ALEXA M. : Point Based Animation of Elastic, Plas-
tic and Melting Objects.Proceedings of the ACM SIG-
GRAPH/Eurographics symposium on Computer anima-
tion (2004), 141-151.

[LPC*12] LuBOz V., PROMAYON E., CHAGNON G.,
ALONSOD., FaVIER C., BARTHOD C., PayaN Y. : Va-
lidation of a light aspiration device for in vivo soft TIssue
characterization (LASTIC). I$oft Tissue Biomechanical
Modeling for Computer Assisted SurgeRayan Y., (Ed.).
2012, pp. 243-256.

[MC11] MULLER M., CHENTANEZ N. : Solid simulation
with oriented particlesACM Trans. Graph.. Vol. 30Num.
4 (juillet 2011), 92 :1-92 :10.

[MHC*10] MARCHESSEAUS., HEIMANN T., CHATELIN
S., WILLINGER R., DELINGETTEH. : Fast porous visco-
hyperelastic soft tissue model for surgery simulation : Ap-
plication to liver surgery. Progress in Biophysics and
Molecular Biology / Progress in Biophysics & Molecular
Biology. Vol. 103Num. 2-3 (2010), 185-196.

[MHTGO5] MULLER M., HEIDELBERGERB., TESCH
NER M., GROSSM. : Meshless deformations based on

© REFIG 2014.



Julien Bosman / Modéle pour la simulation de tissus confsecti

Appendices

A. Calcul de la matrice B

0W.s| [ —R;- | ] —[Ri- [ } x /\] WIS:|
RIS _ 0w.s| [ —R;- | N -[Ri-R H,y A Wis]
Wal [R5~ [Ri-[RI"] ws]

et

avecwis = wi(ps) etl la matrice identité.

B. Matrice de Hooke

E
C= X

(1+v)(2-V)
1—v \Y \Y

\Y 1-v \Y O

\Y \Y 1-v

(1—2v)
2
0 (1-2v)
2
(1—2v)
2

ou E etv sont respectivement laodule de Youngt le coef-
ficient de Poissan

© REFIG 2014.

13



