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Résumé

L’objectif de ce mémoire consiste & qualifier et & quantifier les sources d’erreurs
engendrées par les étapes de modélisation du réseau vasculaire humain — reconstruction,
génération de maillage et simulation numérique de 1’écoulement — et ce, a partir de
géométries analytiques simples comme le cylindre et le demi-tore. L’algorithme de
reconstruction proposé reproduit un domaine similaire a celui de 1’imagerie par

résonance magnétique en éliminant les artéfacts provenant d’images médicales.

Cet algorithme, combiné a un lissage par co-volumes, permet de reconstruire; dans un
premier temps, des géomeétries de volumes unitaires. La quantification de ’erreur
générée par le modele de reconstruction s’avere des lors possible et ce, dans différentes
conditions de discrétisation, d’orientation et de taille du domaine. Les calculs de I’erreur
se basent sur des critéres de conservation de volume et de I’aire de surface. Cette analyse
de I’erreur démontre 1’importance du rapport de taille entre le domaine de reconstruction
et la géométrie & reconstruire, un tel rapport pouvant engendrer une discrétisation

grossiére de faible précision s’il est trop grand.

Dans un deuxiéme temps, 1’algorithme reconstruit des géométries de tailles similaires a
celles des vaisseaux sanguins. Des simulations numériques de 1’écoulement permettent

de distinguer le comportement réel du fluide des artéfacts numériques résultant de la
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reconstruction ou encore, des conditions frontieres imposées au domaine d’écoulement.
Les graphiques de pression et de cisaillement pariétal ainsi que les iso-contours de
vitesse mettent ensuite 1’emphase sur les lacunes de la technique de lissage par co-
volumes qui est privilégiée. Ainsi, la nécessité d’ajouter des sections en aval et en amont
du domaine physiologique s’impose afin d’éviter la confusion entre les « effets de
bouts », présents a I’entrée et a la sortie du domaine d’écoulement, et le comportement

hémodynamique réel dans des géométries plus complexes.

Ce mémoire propose donc un canevas de modélisation pouvant servir de référence lors
de la reconstruction de géométries plus complexes. Cette démarche de quantification de
I’erreur demeure valable indépendamment de 1’algorithme de reconstruction choisi ou

encore de la technique de lissage imposée aux géométries reconstruites.
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Abstract

The objective of this master thesis is to both quantify and qualify the sources of errors
initialized by the various stages of the human vascular tree modelisation — which
includes the reconstruction, mesh generation and computational flow modeling — from
simple analytical geometries such as cylinders and half-torus. To achieve this goal, the
reconstruction algorithm proposed reproduces a domain similar to the one observed in

medical imaging, while eliminating artifacts generated in medical imagery.

First, this algorithm enables us to reconstruct unitary volume geometries when it is
combined to a smoothing technique. The generated error through the reconstructed
model can then be quantified upon various conditions of discretisation, orientation and
domain size. The error computation is based on criterias such as conservation of volume
and surface area. This brings us to acknowledge the importance of the size ratio between
the reconstruction domain and the geometry to be reconstructed, as a larger ratio would

generate a less accurate model.

Secondly, the reconstruction algorithm is applied to geometries that are of a similar size
to blood vessels. Numerical flow simulations will permit us to differentiate the actual
hemodynamics from the artifacts generated by reconstruction or by the boundary
conditions given to the fluid domain. The many defects of the smoothing technique that

we use are clearly revealed by the pressure and wall shear stress graphics as well as the
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speed fringe-plot. Therefore, it becomes necessary to increase the numerical
physiological domain with downstream and upstream geometrical sections in order to
avoid confusion between inlet and outlet effects and actual hemodynamic behavior in

more complex geometries.

This master thesis acts as a modelisation guide that can be used as a reference when
reconstructing more complex geometries. This modelisation guide is in fact an error
quantification method that stays valid as well as independent from the chosen

reconstruction algorithm or from smoothing technique used.
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Introduction

Les maladies cardiovasculaires sont responsables de la majorité des déces dans les pays
développés. Des données récentes montrent qu’il existe une relation causale entre les
propriétés du sang, la géométrie des vaisseaux sanguins et le développement des
maladies vasculaires. Bien que I’expérimentation ait longtemps été une option de choix
pour mesurer ce lien causal, la simulation numérique est depuis le milieu des années 90
de plus en plus utilisée pour étudier les phénomenes a l’origine de la maladie

cardiovasculaire.

Le défi de la CFD (Computational Fluid Dynamics) est de représenter avec fidélité la
complexité physique et géométrique observée dans le corps humain. Pour ce faire, la
reconstruction géométrique du réseau vasculaire se base sur des données anatomiques
provenant d’images médicales. Parmi les différentes techniques d’imagerie disponibles,
I’imagerie par résonance magnétique est 1’'une des techniques les plus précises pour
visualiser le systéme vasculaire. Sur ces images, les vaisseaux sanguins se différencient
des autres composantes du corps par le niveau de gris qui leur est associé. Les cliniciens
sont alors en mesure de visualiser la géométrie des vaisseaux, de connaitre le débit

sanguin et de détecter la présence d’anomalies.



Bien qu’il soit possible de déduire des images médicales les champs de vitesse associés
a I’écoulement du sang, les techniques d’imagerie, dont la résonance magnétique, ne
fournissent pas une mesure directe des forces qui en découlent. La connaissance des
forces générées dans les vaisseaux sanguins est pourtant essentielle pour les spécialistes.
La littérature indique a ce sujet que les informations émanant des techniques d’imagerie
permettent de détecter les signes avant-coureurs de pathologies vasculaires.
Mentionnons & titre d’exemples, la formation d’anévrisme, de thrombus causé par la
présence de zones de recirculation dans les vaisseaux ou encore, la formation de plaques
d’athérosclérose associées & des forces de cisaillement pariétal importantes (Moore,

Steinman et Ethier 1998).

La reconstruction du systeme vasculaire présente d’autres intéréts qui s’ajoutent a celui
de la dynamique. En effet, la reconstitution des vaisseaux sanguins permet de visualiser
le comportement de 1’écoulement du sang en tout point du réseau vasculaire. Elle peut
également conduire & la détermination de sites propices au développement de
pathologies. De plus, elle rend possible une modification virtuelle de la géométrie des
vaisseaux et ce, afin d’en visualiser les effets sur 1’écoulement du sang avant méme

d’intervenir sur le patient.

Les modéles de reconstruction accomplissent bien davantage. En effet, ils créent une
géométrie du systéme vasculaire & partir de laquelle les cliniciens posent un diagnostic.

Mais jusqu’a quel point I’analyse effectuée pour établir ce diagnostic représente t-elle la



réalité in vivo du patient? Que peut-on dire sur la fidélité du modéle reconstruit par
rapport a la véritable géométrie du réseau vasculaire? Quels sont les risques que les

erreurs de reconstruction amenent a un faux négatif ou un faux positif?

Les conditions idéales d’acquisition permettent aux modeéles de reconstruction de
détecter avec précision les frontieres des vaisseaux sanguins. La conformité de I’objet
reconstruit avec 1’objet réel ne dépend, par conséquent, que des erreurs propres aux
modéles de reconstruction telles que la résolution spatiale, la segmentation de I’image et
la construction proprement dite du modele (Moore, Steinman et Ethier 1998). Or, les
conditions réelles d’acquisition ajoutent une source d’erreur supplémentaire: une
incertitude géométrique. Prenons en exemple, la respiration et le mouvement interne des
parois vasculaires dans l’utilisation de la résonance magnétique; ceux-ci créent des
artéfacts sur les images médicales (Karangelis, Firle, Zamboglou, Sakas et Borman
2003). La définition des frontiéres des vaisseaux sanguins n’est donc plus nette et les

modeles de reconstruction ne sont plus en mesure de les détecter avec précision.

La géométrie reconstruite peut donc étre qualitativement fideéle a la véritable géométrie
sans pour autant représenter de fagon quantitative la réalité observée in vivo. Afin
d’obtenir une reconstruction fiable de laquelle un diagnostic puisse étre posé sans risque,
il devient donc important de mesurer 'erreur commise a chaque étape de la

modélisation.



Une fagon simple de quantifier ces erreurs consiste a comparer les volumes des
géométries réelles et reconstruites. Ces erreurs ne peuvent toutefois étre calculées a
partir de la géométrie in vivo du systéme vasculaire en raison de I’absence de gabarit
avec lequel le résultat de la reconstruction des vaisseaux sanguins peut étre comparé
(Chalana et Kim 1997; Moore, Steinman, Holdsworth et Ethier 1999), la vascularisation
étant propre a chaque individu. Néanmoins, il est possible de contourner ce probléme en
appliquant les modéles de reconstruction & des géométries analytiques simples de

volume connu.

Dans le cas du réseau vasculaire, deux géométries analytiques simples peuvent étre
utilisées : le cylindre représentant les vaisseaux et le demi-tore modélisant la crosse
aortique. L’application des modéles de reconstruction sur de telles géométries permet la
quantification de 1’erreur commise lors de la reconstruction et de la simulation de

I’écoulement.

Peu d’auteurs ont consacré leur recherche & la reconstruction de géométries analytiques
simples pour approximer les vaisseaux sanguins et déterminer les erreurs qui en
résultent. Bien qu’une telle approche peut s’avérer, a premicre vue, simpliste voire
méme quelque peu naive, elle demeure néanmoins 1’approche idéale pour distinguer,
dans des géométries beaucoup plus complexes, le comportement réel du fluide des

phénomeénes résultant d’artéfacts de reconstruction ou encore, d’artifices numériques.



Par ailleurs, quelques auteurs ont appliqué leur modéle de reconstruction a des
géométries de formes et de dimensions similaires aux carotides et leur bifurcation
(géométrie in vitro) et ce, a partir d’images médicales. Les travaux de ces différents
auteurs se divisent en deux catégories. La premiére consiste a tester la robustesse de
’algorithme avant de 1’appliquer a la reconstruction des géométries in vivo en mesurant,
par exemple, les rayons des géométries in vitro reconstruites (Yim, Cebral, Mullick,
Marcos, et Choyke 2001; Zahalka et Fenster 2001; Barratt, Ariff, Humphries, Thom et
Hughes 2004). Ces auteurs cherchent donc a valider la performance de leur algorithme
de reconstruction sans pour autant en quantifier les erreurs de reconstruction ni en établir
leurs conséquences sur le comportement hémodynamique. La seconde catégorie vise une
comparaison qualitative du comportement hémodynamique des géométries in vitro et in
vivo reconstruites (Milner, Moore, Rutt et Steinman 1998; Cebral, Yim, Léhner, Soto et
Choyke 2002; Marshall, Zhao, Papathanasopoulou, Hoskins et Xu 2004; Cebral, Yim,
Léhner, Soto et Choyke 2002). Les résultats de ces recherches mettent ’emphase sur la
difficulté de prédiction du comportement hémodynamique dans des géométries
complexes telles les carotides et leur bifurcation. L’incertitude géométrique causée par
I’absence de gabarit ainsi que le manque de connaissances quant au comportement du

sang dans de telles géométries en seraient la cause.

Nous avons toutefois identifié un article traitant d’un sujet proche de notre
problématique. En effet, Moore, Steinman et Ethier (1998) cherchent a établir 1’effet

cumulé des erreurs engendrées par la segmentation de I’image, la construction du



modele et la discrétisation d’un tube droit sur le cisaillement pariétal suite & sa
reconstruction d partir d’images médicales. Cependant, les auteurs ne visent pas a
qualifier ni a quantifier les erreurs relatives a chaque étape de la modélisation. De plus,

cet article ne traite pas spécifiquement des conséquences de la reconstruction sur les

artéfacts numériques qu’elle peut engendrer.

Ce mémoire s’inscrit donc au cceur d’une réalisation d’envergure visant a fournir au
chirurgien, suite a la reconstruction des vaisseaux a partir d’images médicales, un outil
de détection des maladies vasculaires. L’objectif général consiste & qualifier et a
quantifier les sources d’erreurs engendrées par les étapes de modélisation —
reconstruction, génération du maillage et simulation numérique de 1’écoulement — du
réseau vasculaire humain et ce, & partir de géométries analytiques simples comme le

cylindre et le demi-tore.

Les hypothéses suivantes sont posées afin de répondre a cet objectif :

» [’erreur maximale engendrée par le processus complet de modélisation du

réseau vasculaire provient de la reconstruction.

» Le lissage appliqué sur la géométrie reconstruite influence non seulement la
qualité de la représentation géométrique, mais également les résultats de

P’écoulement du sang.



Quatre objectifs spécifiques permettront de tester ces hypothéses :

»  Développer en C++ un outil de reconstruction semblable & celui employé en
imagerie médicale pour la détection de géométries analytiques;

s Simplifier la représentation géométrique de 1’objet reconstruit, fantome
analytique, pour la génération du maillage surfacique et volumique;

s Mesurer les erreurs sous-jacentes aux étapes de reconstruction, de lissage et
de simplification de la représentation géométrique pour chacune des
géométries reconstruites;

s Simuler numériquement 1’écoulement dans le fantdme analytique en vue de

le comparer avec celui de la géométrie exacte.

La figure suivante illustre le cheminement suivi pour atteindre ces objectifs. Elle

représente également les chapitres qui seront traités dans ce mémoire.



Modélisation Analytique ——1

Reconstruction de géométries analytiques simples (chapitre 1)
» Comparaison géométrique (chapitre 2)

’

Simplification et optimisation de la représentation géométrique
de 'objet (chapitre 2)

» Comparaison géométrique (chapitre 2)

’

Génération d'un maillage surfacique et volumique (chapitre 3)

v

Simulation numérique de I'écoulement du sang (chapitre 3)

» Comparaison avec la géométrie exacte (chapitre 3)

Figure 0.1 : Schéma représentant les différentes étapes du projet de recherche

Le premier chapitre a pour objectif de développer un outil de reconstruction et de
I’appliquer a des géométries analytiques simples plutdt qu’a des données anatomiques
provenant d’images médicales. La performance de cet algorithme sera démontrée par la
reconstruction analytique simplifiée du réseau artériel humain approximé par des

cylindres et des demi-tores.

Le deuxieme chapitre s’intéresse a la représentation géométrique de 1’objet. Une
premicre étape permettra de quantifier les erreurs issues de la reconstruction en
comparant le volume des géomeétries reconstruites avec celui des géomeétries exactes.

Une seconde étape consistera a simplifier la surface résultant de la reconstruction de



fagon a en faciliter I’intégration dans le logiciel de génération de maillage; 1’erreur

engendrée par cette modification géométrique sera également calculée.

Le troisiéme chapitre présente finalement les étapes de génération du maillage
surfacique et volumique de géométries simples en vue de simuler numériquement
I’écoulement du sang. Les géométries du cylindre et du demi-tore feront partie de
I’étude et seront testées pour diverses discrétisations du domaine de reconstruction. Les
résultats de ces simulations seront comparés avec ceux obtenus des géométries exactes
afin de mettre en évidence, d’un point de vue numérique, les éléments sur lesquels une
vigilance s’impose lors de la modélisation d’objets résultant d’une reconstruction

géométrique.
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Chapitre 1. Développement d’un outil de reconstruction

applicable a des géométries analytiques simples

L’objectif de ce chapitre consiste a développer un outil de reconstruction pour
reproduire les conditions de détection, de segmentation et de reconstruction du réseau
vasculaire dans un domaine similaire & celui de 1’'imagerie par résonance magnétique.
Dans un contexte analytique, des géométries simples décrites par leur équation générale
se substitueront aux données anatomiques provenant d’images médicales. Nous
¢éliminerons ainsi les erreurs engendrées par les systémes d’imagerie et la variation
interindividuelle du réseau vasculaire; les erreurs attribuables uniquement au modéle de

reconstruction seront alors mises en évidence.

Dans un premier temps, nous justifierons le choix de notre algorithme par sa simplicité
et sa facilité d’implantation. Dans un deuxiéme temps, nous présenterons cet algorithme
en mettant 1’accent sur les concepts généraux qui le gouvernent. Par souci de clarté, nous
n’entrerons pas dans les détails de la programmation. Nous opterons plutdt pour une
approche descriptive & Dintérieur de laquelle les concepts seront accompagnés
d’illustrations pour en faciliter la compréhension. La reconstruction d’un cercle 2D

servira d’exemple.
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1.1 Choix du modéle de reconstruction

Plusieurs techniques de reconstruction peuvent s’appliquer a la reconstitution du réseau
vasculaire, plus particuliérement des carotides. Pensons entre autres aux modéles
déformables dynamiques de Gill, Ladak, Steinman et Fenster (2000), de Zahalka et
Fenster (2001) ou encore, de Jin et Ladak (2004) qui ont fait suite aux travaux de
Terzopoulos et Vasilescu (1991), de Chen et Medioni (1995) et de Lobreght et
Viergever (1995). Mentionnons également les modeles inspirés de 1’approche level set
de Malladi, Sethian et Vemuri (1995) notamment ceux de Yezzi, Kichenassamy, Kumar,

Olver et Tannenbaum (1997) et d’Antiga, Ene-lordache et Remuzzi (2003).

De plus, soulignons la contribution de Foutrakis, Burgreen, Yonas, Sclabassi (1996), de
Long, Xu, Collins, Bourne et Griffith (1998) ainsi que de Barratt, Arriff, Humpbhries,
Thom et Hughes (2004) pour la reconstruction des carotides via !’interpolation de
contours définis par des splines sur les images médicales. Mentionnons finalement les
travaux de Lorenson et Cline (1987) avec 1’algorithme du marching cube, un algorithme
grandement utilisé pour des reconstructions & partir de logiciels commerciaux tel

sliceOmatic (© TomoVision).

Toutefois, bien que de tels modeles de reconstruction soient forts populaires dans le
domaine de I’imagerie médicale, aucun d’entre eux n’a été retenu dans le cadre de ce

mémoire. En effet, nous avons préféré nous limiter au choix d’un algorithme simple, qui
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se programme aisément, afin d’éviter de concentrer nos énergies & la formulation
d’algorithmes informatiques de haute complexité. Rappelons par ailleurs que 1’objectif
visé par ce mémoire ne consiste pas en la formulation ou ’utilisation d’un modéle qui
soit le plus efficace et le plus performant pour la détection du réseau vasculaire, mais

plutdt en la quantification de I’erreur de reconstruction.

Nous présentons, a la section suivante, 1’outil de reconstruction choisi pour reconstruire
des géométries analytiques simples dans un domaine similaire a celui de ’imagerie par
résonance magnétique. Cet algorithme s’inspire du modéle proposé par Cebral et Léhner

(2001).

1.2 Présentation de I’algorithme de reconstruction

Les images médicales représentent de fagon discrete la réalité observée dans le corps
humain. Afin de demeurer fidele & ce domaine, nous proposons un outil de
reconstruction qui reproduit également un domaine discret, mais qui se compose de
volumes élémentaires, appelés voxels (volume element), plutét que de pixels (picture
element). C’est dans ce domaine que les géométries analytiques seront détectées,

segmentées puis reconstruites.
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1.2.1 Définition du domaine de reconstruction

Les bornes minimales et maximales du domaine dans lequel nous devons détecter I’objet
ainsi que la discrétisation qui lui est imposée sont des données connues. Nous
définissons la discrétisation comme étant le nombre de volumes élémentaires, voxels,
qui composent le domaine suivant les trois axes principaux du systéme des coordonnées.
Elle s’exprime en M\ xN,xL, voxels, ou M,, Ny et L, correspondent au nombre de voxels

suivant I’axe des x, des y et des z respectivement.

Nous associons, par la méthode des éléments finis, une numérotation et une connectivité
aux nceuds résultant de la discrétisation du domaine et nous définissons les volumes
élémentaires qui le composent par une connectivité de huit nceuds de coordonnées
cartésiennes. A titre d’exemple, la figure suivante illustre un domaine de discrétisation
3x3x3 voxels ainsi qu’un volume élémentaire défini par la connectivité de ses nceuds.

Les bornes minimales et maximales du domaine y sont également indiquées.
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3 ’ Domaine |
xa xb

Figure 1.1: Exemple d’un domaine et de son volume élémentaire pour une discrétisation de 3x3x3
voxels

Les dimensions dx, dy, dz du volume élémentaire indiquées a la figure 1.1 se définissent
de la fagon suivante :

dx=(xb—xa) ;dy=(yb—ya) : dz=(zb—za) (1.1)

La prochaine étape consiste & « circuler » & travers le domaine que nous venons de
définir afin d’y distinguer les voxels qui appartiennent a la géométrie de ceux qui ne lui

appartiennent pas. Cette étape s’appelle la segmentation.

1.2.2 Segmentation et reconstruction de la géométrie désirée

La segmentation d’images consiste & séparer les objets les uns des autres ainsi que de
I’arriere-plan en extrayant les contours ou les régions homogénes désirés. Dans un
contexte médical, cette segmentation permet d’isoler les vaisseaux sanguins des autres

composantes du corps en fonction du niveau de gris qui est associé aux voxels; un
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niveau de gris qui, rappelons le, différencie les composantes du corps en imagerie par

résonance magnétique.

Contrairement aux voxels décrits par 1’'imagerie par résonance magnétique, les voxels
composant notre domaine de reconstruction ne correspondent pas & un niveau de gris
particulier. En effet, d’intensités nulles au départ, une intensité ne leur est attribuée que
s’ils appartiennent a la géométrie désirée. Il en résulte un domaine binaire composé de
voxels d’intensités unitaires s’ils correspondent & la géométrie désirée (en bleu a la

figure 1.2) et d’intensités nulles s’ils n’y correspondent pas (en blanc 4 la figure 1.2).

Géométrie a détecter par
l'algorithme

Segmentation de la région | |
appartenant a la géométrie
désirée  — |

Figure 1.2 : Segmentation des voxels (en bleu) appartenant a la géométrie du cercle (en pointillé)

Les voxels appartenant a la géométrie désirée sont sélectionnés en fonction de leur
barycentre. Tel qu’illustré en 2D a la figure 1.2, seuls les voxels pour lesquels le
barycentre appartient & la géométrie reconstruite sont segmentés. Mentionnons que dans

le cadre de ce mémoire, les objets & détecter sont des géométries analytiques simples,
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tels le cylindre et le demi-tore, décrites dans le domaine de reconstruction par leur
équation générale. Par conséquent, le critére de sélection des voxels dans notre outil de

reconstruction n’attribue une intensité unitaire a un voxel que si les coordonnées

cartésiennes de son barycentre appartiennent a la géomeétrie désirée.

La géométrie résultant de la segmentation est fonction de la discrétisation du domaine,
c’est-a-dire du nombre de volumes élémentaires (voxels) qui le composent tel qu’illustré
a la figure 1.3. L’erreur de reconstruction résultant de cette étape est de 1’ordre d’un

demi-pixel.

Figure 1.3 : Géométrie résultante en fonction de la discrétisation du domaine

Afin d’obtenir une représentation géométrique surfacique de 1’objet reconstruit, seules
les surfaces externes a la géomeétrie sont conservées par 1’algorithme. Pour ce faire,
1’algorithme de reconstruction ne retient que les faces des voxels, ou les arétes des pixels

en 2D, qui partagent deux voxels d’intensités différentes. La surface, ou le contour, qui
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en résulte correspond a la frontiere de la géométrie désirée dans le domaine de

reconstruction (figure 1.4).

Géométrie a détecter par
I'algorithme (en pointillé)

Conservation des arétes . Pa
frontieres ey b

:

Figure 1.4 : Conservation des arétes frontiéres entre le domaine appartenant a la géométrie et celui
qui ne lui appartient pas

Pour éviter que la forme en « escalier » résultante de cette étape n’ait des répercussions
numériques indésirables sur 1’écoulement, nous devons appliquer au modéle un

algorithme de lissage.

1.2.3 Lissage de la surface reconstruite

Nous appliquons sur les surfaces externes des voxels un lissage par co-volumes. Pour ce
faire, 1’algorithme de reconstruction calcule les coordonnées du barycentre de chaque
facette composant la géométrie en effectuant une moyenne arithmétique des nceuds qui
lui sont connectés (figure 1.5a). Par la suite, de nouvelles coordonnées cartésiennes sont
associées aux noeuds du domaine; celles-ci résultent de la somme pondérée des

barycentres des faces associées a ce nceud (figure 1.5b et ¢). La valeur attribuée aux
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noeuds de la surface correspond donc 4 une moyenne de la contribution des barycentres

en ce point. Il en résulte une surface lissée (figure 1.5d).

(a) (b) (©) ()]

Figure 1.5 : Lissage des neeuds des surfaces frontiéres via les barycentres (a) barycentre d’une face;
(b et ¢) moyenne pondérée des barycentre a un neeud; (d) surface lissée

A titre d’exemple, la figure 1.6 illustre I’effet du lissage sur un contour 2D. La

géométrie lissée est représentée par le trait rouge.

Géométrie a détecter par
I'algorithme (en pointille)

: T T
5 v ; g
2 B f LA,
,,,,,, d .7 VAR
L v] ! | ;> (: )
// Y ! »’ : . \ ’
Conservation des = B - : -
arétes frontiéres ‘ 5 oA
; {
0 RS T B

Figure 1.6 : Lissage par co-volumes des frontiéres de I’objet reconstruit

La section suivante démontre la performance de notre algorithme par la présentation de

deux exemples d’application de notre outil de reconstruction.
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1.3 Quelques exemples d’application de I’algorithme

Nous présentons dans cette sous-section deux exemples d’application de notre
algorithme : la reconstruction de la crosse aortique et des carotides ainsi que la
reconstruction du réseau artériel humain simplifié. Ces exemples visent a démontrer la

performance de I’outil de reconstruction que nous proposons.

La figure 1.7 présente le résultat de la reconstruction de la crosse aortique et des
carotides & partir de géométries simples (cylindres et demi-tore) pour deux cas de
discrétisations du domaine, soient un domaine de 64x64x64 voxels et un de
128x128x128 voxels. Mentionnons que ces reconstructions sont basées sur des données
géométriques aléatoires des vaisseaux sanguins; ces derniers ne représentent donc pas la

réalité observée in vivo.

(@ (b)

Figure 1.7 : Reconstruction de la crosse aortique et des carotides a partir de géométries analytiques
simples pour une discrétisation du domaine de (a) 64x64x64 voxels et (b) 128x128x128 voxels
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Comme deuxiéme exemple d’application, nous présentons a la figure 1.8 les résultats de
la reconstruction du réseau artériel humain simplifié. Pour ce cas de reconstruction, des
données anatomiques ont été imposées aux géométries analytiques sous forme de
longueurs et de rayons; celles-ci ont été tirées de [’article de Kumar, Quateroni,

Formaggia et Lamponi (2003).

i

;
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i

Figure 1.8 : Reconstruction du réseau artériel humain simplifié

La figure suivante permet de mieux visualiser certaines régions du réseau artériel

humain reconstruit par 1’algorithme.
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(C)) (b)

Figure 1.9 : Zoom sur différentes régions du réseau vasculaire humain reconstruit par I’algorithme
(a) région de la crosse aortique et des carotides et (b) jonction de la crosse aortique avec I’artére
sous-claviére

L’algorithme présenté dans ce chapitre sera utilisé dans les chapitres subséquents pour
reconstruire des géométries analytiques simples afin de qualifier et de quantifier les
erreurs relatives aux étapes de modélisation du réseau vasculaire humain -

reconstruction, génération de maillage et simulation numérique de 1’écoulement.

Dans ces chapitres, une terminologie particuli¢re sera utilisée pour désigner les
géométries reconstruites de celles non reconstruites. Ainsi, les expressions géométrie
analytique, géométrie réelle et géométrie exacte feront référence aux objets que nous
désirons reconstruire alors que les expressions fantdme analytique et géométrie
reconstruite référeront plutdét aux géométries résultantes de 1’algorithme de

reconstruction.
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Chapitre 2. Représentation géométrique de I’objet suite
a sa reconstruction : calcul de I'erreur et simplification

des éléments de surface

Au premier chapitre, nous avons développé un algorithme pour simuler la reconstruction
de géométries similaires aux vaisseaux sanguins. Dans ce chapitre, 1’objectif consiste a
quantifier les erreurs de reconstruction résultant de cet algorithme. Des géométries
analytiques simples seront reconstruites dans différentes conditions de reconstruction de
maniere a évaluer les effets de la discrétisation, de la taille du domaine, du lissage ainsi

que de P’orientation de 1’objet dans 1’espace de reconstruction.

Le second objectif consiste a simplifier la surface des objets reconstruits en vue de la
génération de maillage et de la simulation numérique de 1’écoulement. Un logiciel de
remaillage adaptatif sera utilisé afin de décrire le fantdome analytique (géométrie
reconstruite) avec un minimum de nceuds et d’éléments et ce, sans perte d’information.
L’erreur commise lors de la simplification sera également quantifiée pour assurer une

conformité avec la surface provenant du modéle de reconstruction.
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2.1 Erreurs imputables au modéle de reconstruction

L’utilisation des statistiques est incontournable dans le cas de reconstruction effectuée a
partir d’images médicales et ce, principalement en raison de 1’absence de gabarit. En
effet, sans gabarit & partir duquel la géométrie reconstruite des vaisseaux sanguins peut
étre comparée, la reproductibilité (Ladak, Thomas et Steinman 2001) et la variabilité
(Chalana et Kim 1997; Gill, Ladak, Steinman, et Fenster 2000; Jin et Ladak 2004)
constituent les seules données d’erreurs pertinentes aux modéles de reconstruction.
Pourtant, de telles analyses statistiques n’identifient pas que les erreurs attribuables a la
qualit¢é du modele de reconstruction. Elles prennent également en considération les
erreurs issues des techniques d’imagerie en plus de celles conséquentes de la variation

interindividuelle du réseau vasculaire.

L’application du modele de reconstruction développé sur des géomeétries analytiques
simples présente un avantage de taille puisqu’elle permet la comparaison de la géométrie
reconstruite avec 1’objet réel. L’erreur, sous-jacente au seul modéle de reconstruction,
peut alors étre déterminée explicitement a I’aide de quantités physiques simples tels le

volume et ’aire de surface.
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2.1.1 Choix des géométries et des conditions de reconstruction

Les géométries sélectionnées pour cette analyse sont choisies afin d’évaluer la capacité
de I’algorithme de détecter des caractéristiques géométriques précises. Le tableau 2.1 les
présente en associant, pour chacune, une géométrie analytique simple. Mentionnons que
’utilisation du cube et de la sphére dans ce chapitre est justifiée dans un contexte
d’analyse de la performance de I’algorithme; il va de soi que ces deux géométries ne

ressemblent en rien aux géométries composant le systeéme vasculaire.

Tableau 2.1 : Association des caractéristiques géométriques a des géométries analytiques simples.

Caractéristique géométrique Géométrie associée
Arétes droites Cube
Courbure radiale Cylindre
Courbures radiale et axiale Demi-tore
Courbures en toute direction Sphere

La capacité¢ de 1’algorithme de détecter avec précision et fidélité la géométrie réelle
dépend, en plus des caractéristiques géométriques indiquées ci-dessus, de ’orientation
de I’objet dans le domaine de reconstruction. Parmi les positions angulaires que peut
prendre I’objet dans le domaine de reconstruction, deux d’entre elles correspondent aux
bornes minimales et maximales de ['erreur pouvant lui étre attribuée. Telles
qu’indiquées a la figure 2.1 pour la géométrie du cube, ces deux orientations sont celles

4 0 et a 45° par rapport 3 la discrétisation du domaine.
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Figure 2.1 : Positions angulaires du cube dans le domaine de reconstruction correspondant aux
bornes minimales et maximales de I’erreur (a) 0° et (b) 45° par rapport a la discrétisation
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Nous estimons également que I’emplacement de l’objet dans le domaine de
reconstruction est un facteur & prendre en considération, la reconstruction de 1’objet
s’effectuant dans un domaine discrétisé. Nous considérons que I’erreur produite par
’algorithme de reconstruction est plus élevée dans le cas ou I’objet a détecter se situe en
plein centre du domaine de reconstruction que dans le cas ou I'une de ses surfaces
fronti¢res correspond a une face de discrétisation (face d’un voxel). Pour une meilleure
compréhension, la figure 2.2 distingue ces deux cas de reconstruction pour la géométrie

du cube.
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Figure 2.2 : Deux cas de reconstruction du cube dans un domaine discrétisé (a) situé au centre du
domaine de reconstruction, (b) correspondance de I’une de ses surfaces frontiéres a une face de
discrétisation (face d’un voxel)

Certains auteurs affirment, de plus, que la résolution des images médicales ainsi que les
techniques de lissage imposées aux vaisseaux sanguins, aprés reconstruction par
’algorithme, influencent considérablement les résultats de cisaillement pariétal (Moore,
Steinman et Ethier 1998; Cebral, Yim, Lohner, Soto et Choyke 2002; Glor, Hughes,
Augst, Ariff, Thom, Verdonck et Xu 2003). Dans le but de vérifier cette affirmation,
nous ajoutons aux conditions de reconstruction mentionnées précédemment (géométrie,
orientation et emplacement dans le domaine discrétisé) les effets de la discrétisation, de

la taille du domaine et du lissage comme sources d’erreurs du modele de reconstruction.

L’analyse compléte des erreurs imputables a 1’algorithme de reconstruction est illustrée
a la figure 2.3. Quant aux résultats qui en découlent, ils sont présentés dans les sous-

sections qui suivent.
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Figure 2.3 : Analyse compléte des erreurs imputables au modéle de reconstruction

Une analyse basée sur la conservation du volume est choisie pour quantifier les erreurs

découlant du modé¢le de reconstruction. Le volume reconstruit V., €St alors
comparé avec celui de I’objet réel V,,,, sous forme de pourcentage d’erreur £, :

Ev - (Vréel _VVreconstruit ) %100 (21)

réel

Afin de mesurer I’effet du choix de la géométrie sur I’erreur de reconstruction, le
volume de I’objet réel est imposé & un volume unitaire. Le pourcentage d’erreur se
traduit alors par 1’équation suivante :

(LO - Vl're(;onstruit ) %x 100 (22)

E, =
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2.1.2 Effet de la discrétisation

La discrétisation du domaine de reconstruction peut se comparer a la résolution spatiale
d’une image. Prenons I’exemple d’une photographie, la résolution spatiale influence la
qualité de ’image et la précision avec laquelle les détails peuvent se distinguer. Ainsi,
I’'image avec la plus grande définition, composée de plusieurs pixels, est celle qui
représente le mieux la réalité photographiée. Le méme principe s’applique en imagerie
médicale o le standard utilisé en imagerie par résonance magnétique est une résolution

spatiale 2D de 256x256 (Young, Gerbrands et van Vliet 2000).

Il peut des lors sembler injustifié d’étudier 1’effet de la discrétisation du domaine de
reconstruction sur la qualité de la représentation géométrique de 1’objet. Toutefois, dans
un contexte de reconstruction de géométries in vivo, il peut s’avérer pertinent d’en
connaitre les effets. Le cas de la reconstruction de la crosse aortique et des carotides en
est un exemple. En effet, pour un tel cas de reconstruction, 1’algorithme doit
reconstruire, pour une méme discrétisation du domaine de reconstruction, des vaisseaux
sanguins dont les rayons peuvent varier de 1,38 cm pour 1’aorte ascendante a 0,196 cm
pour les carotides (Kumar, Quateroni, Formaggia et Lamponi 2003). Avec un rapport de
taille sept fois plus grand, la discrétisation applicable a la géométrie de 1’aorte
ascendante ne permettra pas de reconstruire avec la méme précision géométrique les
carotides. Nous pouvons donc nous attendre a ce que I’erreur de reconstruction des
carotides soit beaucoup plus €levée que celle de 1’aorte ascendante, une reconstruction

fixée a 256x256x256 voxels pouvant correspondre en fait & une discrétisation de
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32x32x32 voxels pour une taille de vaisseaux sanguins beaucoup plus petite. L’existence
du rapport de taille au sein des géométries du systeme vasculaire justifie 1’intérét de

quantifier I’erreur de discrétisation.

Le volume de I’objet, et son erreur, est calculé pour six cas de discrétisation du domaine
de reconstruction. Mentionnons qu’aucun lissage n’est appliqué aux géométries puisque
cet effet fera ’objet de la sous-section 2.1.4. La taille du domaine est fixée & 10x10x10

unités volumiques (u?).

Les résultats de volume (7)) et d’erreur sur le volume ( £, ) pour les géométries du cube,

du cylindre, du demi-tore et de la sphére qui occupent une position centrée dans le
domaine de reconstruction sont présentés dans les tableaux et les figures ci-dessous. A
titre comparatif, les géométries du cube et du cylindre ont également été reconstruites
pour une orientation a 45° et une position ou ’'une de ses surfaces fronti¢res correspond
a une face de discrétisation (ci-dessous nommée plan YZ). Soulignons que plus I’erreur

E, tend vers zéro, meilleure est la représentation géométrique du fantéme analytique

par rapport a I’objet réel.
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Tableau 2.2 : Calcul du volume V et de ’erreur sur le volume E, du cube (non lissé¢) pour une
position centrée, 4 45° et une position ol I’une de ses surfaces frontiéres correspond a une face de
discrétisation (plan YZ)

Discrétisation Centrée 45° Plan YZ
(voxels) V() E, (%) | V) E, (%) V() E, (%)
16x16x16 1,9531 95,31 | 1,9531 95,31 1,9531 95,31
32x32x32 1,9531 95,31 | 1,4648 46,48 0,8240 17,60
64x64x64 0,8240 17,60 | 0,9155 8,45 0,8240 17,60
128x128x128 | 10,8240 17,60 | 1,0300 3,00 1,0476 4,76
256x256x256 | 11,0476 4,76 1,0600 6,00 1,0476 4,76
512x512x512 | 1,0476 4,76 1,0321 321 0,9883 1,17

100 . ry
80
g 60 ® centré
< . m 45deg
W 40 aplan YZ
20 X [ &
[
0 — — % 1 9
16 32 64 128 256 512
discrétisation (NXNXN voxels)

Figure 2.4 : Conservation du volume exprimée sous forme d’erreur E, pour une géométrie du cube
(non lissée)
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Tableau 2.3 : Calcul du volume et de I’erreur sur le volume E, du cylindre (non lissé) pour une

position centrée, a2 45° et une position ol I’'une de ses surfaces frontiéres correspond a une face de
discrétisation (plan YZ)

Discrétisation Centrée 45° Plan YZ
(voxels) V) E, (%) V() E, (%) V) E, (%)
16x16x16 1,9531 95,31 1,9531 95,31 1,9531 95,31
32x32x32 1,4648 46,48 1,2207 22,07 1,0986 9,86
64x64x64 0,8545 14,55 0,8545 14,55 0,8545 14,55
128x128x128 | 0,9174 8,26 0,9670 3,30 0,9880 1,20
256x256x256 1,0147 1,47 0,9952 0,48 1,0147 1,47
512x512x512 1,0147 1,47 1,0077 0,77 0,9966 0,34
70 S
60
- 30 ® centré
5; ‘3*8 - m 45deg
= 20 - L] . A plan YZ
10 _ s .
0 16 32 64 128 25 512
discrétisation (NXNxN voxels)

Figure 2.5 : Conservation du volume exprimée sous forme d’erreur E, pour une géométrie du
cylindre (non lissée)

Tableau 2.4 : Calcul du volume et de ’erreur sur le volume E, du demi-tore (non lissé) pour une
position centrée

Discrétisation Centré
(voxels) V(u) E, (%)
16x16x16 n/a n/a
32x32x32 0,8545 14,55
64x64x64 0,9766 2,34
128x128x128 | 1,0071 0,71
256x256x256 | 0,9892 1,08
512x512x512 | 1,0021 0,21
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Figure 2.6 : Conservation du volume exprimée sous forme d’erreur E, pour une géométrie du demi-
tore (non lissée)

Tableau 2.5 : Calcul du volume et de I’erreur sur le volume E, de la sphére (non lissée) pour une
position centrée

Discrétisation Centrée
(voxels) V(u) E, (%)
16x16x16 1,9531 95,31
32x32x32 0,9766 2,34
64x64x64 1,0681 6,81
128x128x128 | 1,0376 3,76
256x256x256 | 0,9928 0,72
512x512x512 | 1,0006 0,06

100 N
80
§ 60
:f & ® centré
20
0 . * b 9 - »
16 32 64 128 256 512
discrétisation (NxNxN voxels)

Figure 2.7 : Conservation du volume exprimée sous forme d’erreur E, pour une géométrie de la
sphére (non lissée)



33

Nous observons que la valeur du volume ne décroit pas linéairement en fonction de la
discrétisation, mais qu’elle oscille autour de la valeur exacte (équivalente a un dans
notre cas) et ce, indépendamment des géomeétries reconstruites et de leur orientation dans
le domaine de reconstruction. Un tel comportement s’explique par le critére de sélection

des voxels appartenant a 1’objet par 1’algorithme.

Rappelons a cet effet que le critére de sélection des voxels se base sur son barycentre.
Ainsi, I’algorithme ne détecte les voxels que si leur barycentre appartient a ’objet que
nous désirons reconstruire. A titre de rappel, la figure 2.8 illustre, en 2D, les pixels qui
sont sélectionnés comme appartenant a 1’objet désiré en fonction du barycentre et de la

frontiére de I’objet, ci-dessous représenté par un trait.

cas 1 cas 2 cas 3 cas 4

Figure 2.8 : Détection du pixel en fonction de la position du barycentre par rapport a la frontiére de
Pobjet (le trait correspond a cette frontiére)

C’est ce méme critére de sélection des voxels qui explique qu’aucune géométrie du
demi-tore n’est détectée pour une discrétisation de 16x16x16 voxels, ’espace occupé

dans les voxels étant trop faible pour étre détecté par 1’algorithme.
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De ces tableaux, nous remarquons également qu’un méme volume est obtenu pour les
géométries du cube, du cylindre et de la sphére pour une discrétisation de 16x16x16
voxels et ce, indépendamment de leur orientation dans le domaine de reconstruction.
Dans un domaine de taille 10x10x10 unités volumiques, cette discrétisation ne permet
donc pas de distinguer les conditions de reconstruction ni méme la géométrie a
reconstruire pour un volume unitaire. La taille des voxels (10/16 = 0,625 unités de
longueur d’arétes) est trop grossiére pour distinguer quelques caractéristiques

géométriques que ce soient.

La figure 2.9 présente la surface reconstruite des géométries du cube, du cylindre et de la
sphére pour une discrétisation de 16x16x16 voxels. Nous y remarquons que la
représentation géométrique résultant de 1’algorithme de reconstruction est la méme pour

les trois cas.

(@ (b) (©)

Figure 2.9 : Surface reconstruite des géométries (a) du cube, (b) du cylindre et (c) de la sphére (non
lissées) pour une discrétisation de 16x16x16 voxels

Si nous comparons maintenant 1’effet de la position de 1’objet & détecter dans le domaine

de reconstruction, la comparaison du cube et du cylindre nous permet de constater que la
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position centrée (voir figure 2.2a), correspond & l’orientation qui génére le plus
d’erreurs. En effet, bien que cette constatation soit principalement observée pour des
discrétisations grossieres, il est possible d’en expliquer I’origine par le fait que 1’erreur
d’un tel cas de reconstruction se propage dans tous les sens de la reconstruction (voir
figure 2.10a). La somme des erreurs de reconstruction d’un objet positionné au centre du
domaine de reconstruction est donc supérieure a celle d’un objet dont 1’une de ses
surfaces frontiéres correspond a une face de discrétisation (voir figure 2.2b). L’erreur
générée dans ce cas se propage dans toutes les directions a I’exception de celle
correspondant 4 la face de discrétisation sur laquelle repose la surface frontiére de I’objet

a détecter (voir figure 2.10b).

(@ (b)

Figure 2.10 : Propagation de I’erreur suivant la position de I’objet & détecter (a) position centrée par
rapport au domaine de reconstruction (b) position de I’objet ol ’une de ses surfaces frontiéres
correspond a une face de discrétisation (face d’un voxel)

Egalement, la reconstruction d’une géométrie orientée a 45° engendre moins d’erreurs
que celle d’une position centrée. La discrétisation en « escalier » produite par la
reconstruction d’un objet & 45° par rapport & la discrétisation du domaine favoriserait

donc une meilleure approximation du volume tel qu’illustré 4 la figure 2.11.
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(@ (b)

Figure 2.11 : Détection des voxels en fonction de la position du barycentre par rapport a ’objet
pour une position angulaire (a) nulle ou (b) a 45° par rapport a la discrétisation

Cette justification expliquerait aussi que la discrétisation de géométries avec courbure,
tels le cylindre, le demi-tore et la sphére, produise moins d’erreurs que les géométries
composées uniquement d’arétes droites comme le cube et ce, indépendamment de

I’orientation dans le domaine de reconstruction.

Toutefois, il importe de mentionner que 1I’'importance de ces observations sur 1’erreur
générée par la discrétisation diminue en fonction d’une discrétisation de plus en plus
fine. Ainsi, les tableaux de calcul du volume et de son erreur nous révélent que la
géométrie a détecter, ainsi que la position qu’elle occupe dans le domaine de
discrétisation, n’ont que peu d’influence pour une discrétisation du domaine de
256x256x256 voxels et plus, ’erreur engendrée a cette discrétisation étant inférieure a
5% pour toutes les conditions de reconstruction. Par conséquent, la discrétisation de
256x256x256 voxels suffit pour détecter avec précision un objet de volume unitaire dans
un domaine de taille de 10x10x10 unités volumiques. Nous pouvons ainsi avoir
confiance en la géométrie reconstruite puisqu’elle représente avec fidélité la géomeétrie

exacte.
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2.1.3 Effet du rapport de taille entre le domaine et la géométrie a

reconstruire

La quantification des erreurs sous-jacentes a la discrétisation du domaine de
reconstruction a été justifiée, & la sous-section précédente, dans un contexte de
reconstruction a partir d’images médicales. Dans un tel contexte, il n’est pas rare que les
géométries in vivo détectées par les algorithmes de reconstruction varient en taille. Nous
avons souligné a cet effet, I’exemple de 1’aorte ascendante et de la carotide pour lequel il
n’est pas possible de détecter avec une méme précision géométrique ces deux vaisseaux
pour une résolution spatiale donnée, le rayon de 1’aorte ascendante étant sept fois plus

grand que celui de la carotide.

Pour bien comprendre les conséquences de la taille du domaine (par rapport a la taille de
la géométrie a reconstruire) sur la qualité de la reconstruction, nous présentons, aux
figures suivantes, deux cas de reconstruction ou des vaisseaux sanguins de tailles

différentes sont reconstruits dans un domaine de discrétisation spatiale donnée.

La figure 2.12 illustre le modéle vasculaire présenté au premier chapitre. Reconstruit a
’aide de notre algorithme de reconstruction & partir de géométries analytiques simples,
nous remarquons que la précision de la reconstruction de la crosse aortique est

\

supérieure & celle des carotides. Cela s’explique par le nombre élevé de voxels qui
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compose la crosse aortique, celle-ci occupant un volume dans le domaine de

reconstruction beaucoup plus grand que celui des carotides.

Carotides

Crosse
aortique

Figure 2.12 : Crosse aortique et carotides résultant d’une reconstruction basée sur des géométries
analytiques simples par notre algorithme (modéle vasculaire)

La reconstruction géométrique de la crosse aortique et des carotides a partir des données
anatomiques provenant d’images médicales est présentée a la figure 2.13. Sans entrer
dans les détails de la reconstruction, mentionnons seulement que cette représentation
résulte d’'une segmentation manuelle a partir du logiciel commercial sliceOmatic
(© TomoVision). Cette illustration démontre que le probléme de la qualité de la
représentation géométrique de 1’objet reconstruit en fonction de la taille qu’occupe

’objet dans le domaine se pose quelle que soit la méthode de reconstruction utilisée.
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Reconstruction — sliceOmatic

Figure 2.13 : Reconstruction, a partir de données anatomiques provenant d’images médicales, de la
crosse aortique et des carotides avec le logiciel sliceOmatic

Il est possible de distinguer la précision avec laquelle les géométries de la crosse

aortique et des carotides sont reconstruites a la figure 2.14. Le mode morphologique qui

compose les images représente les zones que 1’usager doit sélectionner manuellement;

plusieurs zones approximent la géométrie de la crosse aortique comparativement a une

seule pour les carotides. Pour une meilleure visualisation des zones appartenant aux

carotides et a la crosse aortique, I’image médicale (DICOM) originale est ajoutée.
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A la lumiére de ces observations, nous désirons quantifier 1’effet de la taille du domaine
sur ’erreur de reconstruction d’un objet de volume unitaire. Pour ce faire, nous
comparons 1’erreur sur le volume obtenue pour une reconstruction dans un domaine de
taille 10x10x10 unités volumiques et un de taille 5x5x5. Le rapport de la taille du

domaine par rapport a la taille de I’objet peut s’exprimer ainsi :

taille du domaine (10 ou 5 dans notre cas) : taille de l’objet (1 dans notre cas)

Les tableaux 2.6 a 2.9 présentent les résultats d’erreur sur le volume pour les géométries
non lissées du cube, du cylindre, du demi-tore et de la sphére pour une reconstruction
effectuée dans un domaine de taille 10x10x10 (10:1) et un de 5x5x5 unités volumiques

(5:1).

Tableau 2.6 : Comparaison de ’erreur sur le volume E, du cube (non lissé) reconstruit dans un
domaine de taille 10x10x10 (10:1) et 5x5x5 (5:1) unités volumiques pour une position centrée, a 45°
et une position o1 I’une de ses surfaces frontiéres correspond au plan YZ

Discrétisation | E, (%) — centrée E, (%) —45° E, (%) —plan YZ
(voxels) 5:1 10 :1 5:1 10 :1 5:1 10:1
16x16x16 95,31 95,31 46,48 95,31 17,60 95,31
32x32x32 17,60 95,31 8,45 46,48 17,60 17,60
64x64x64 17,60 17,60 3,00 8,45 4,76 17,60
128x128x128 4,76 17,60 6,00 3,00 4,76 4,76
256x256x256 4,76 4,76 3,21 6,00 1,17 4,76
512x512x512 1,17 4,76 0,14 3,21 1,17 1,17
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Tableau 2.7 : Comparaison de ’erreur sur le volume E, du cylindre (non lissé) reconstruit dans un
domaine de taille 10x10x10 (10:1) et 5x5x5 (5:1) unités volumiques pour une position centrée, a 45°
et une position ol Pune de ses surfaces frontiéres correspond au plan YZ

Discrétisation | E, (%) — centrée E, (%) —45° E, (%) —plan YZ
(voxels) 5:1 10:1 5:1 10 :1 5:1 10:1
16x16x16 46,48 95,31 22,07 95,31 9,86 95,31
32x32x32 14,55 46,48 14,55 22,07 14,55 9,86
64x64x64 8,26 14,55 3,30 14,55 1,20 14,55
128x128x128 1,47 8,26 0,48 3,30 1,47 1,20
256x256x256 1,47 1,47 0,77 0,48 0,34 1,47
512x512x512 0,14 1,47 0,09 0,77 0,14 0,34

Tableau 2.8 : Comparaison de Perreur sur le volume E, du demi-tore (non lissé) reconstruit dans un
domaine de taille 10x10x10 (10:1) et 5x5x5 (5:1) unités volumiques pour une position centrée

Discrétisation E, (%) — centrée
(voxels) 5:1 10:1
16x16x16 14,55 n/a
32x32x32 2,34 14,55
64x64x64 0,71 2,34

128x128x128 1,08 0,71

256x256x256 0,21 1,08

512x512x512 0,06 0,21

Tableau 2.9 : Comparaison de I’erreur sur le volume E, de la sphére (non lissée) reconstruite dans
un domaine de taille 10x10x10 (10:1) et 5x5x5 (5:1) unités volumiques pour une position centrée

Discrétisation | E, (%) — centrée
(voxels) 5:1 10:1
16x16x16 2,34 95,31
32x32x32 6,81 2,34
64x64x64 3,76 6,81
128x128x128 0,72 3,76
256x256x256 0,06 0,72
512x512x512 0,03 0,06
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De ces tableaux, nous constatons que l’erreur sur le volume présente le méme
comportement indépendamment de la géométrie et de la position que 1’objet occupe
dans le domaine de reconstruction. En effet, nous remarquons que 1’erreur commise a
une discrétisation (par exemple, 64x64x64 voxels) donnée pour un domaine de taille
10x10x10 unités volumiques devient ’erreur de la discrétisation précédente dans un
domaine de taille 5x5x5 (par exemple, 32x32x32). Ainsi, pour une méme discrétisation
dans 1’un ou I’autre des domaines, la reconstruction sera plus précise si I’objet occupe un

rapport volumique 5:1 dans le domaine que s’il occupe un rapport volumique 10:1.

Le méme raisonnement s’applique pour un domaine de taille 20x20x20 unités
volumiques ou ’erreur commise pour une discrétisation de 64x64x64 dans un domaine
de taille 10x10x10 unités volumiques sera désormais celle commise pour une
discrétisation de 128x128x128 dans ce nouveau domaine. La résolution spatiale de
256x256 utilisée en imagerie médicale peut donc s’avérer insuffisante dans des cas ou le

rapport de taille entre le domaine de reconstruction et 1’objet & détecter est élevé.

2.1.4 Effet du lissage

L’incertitude géométrique créée par la présence d’artéfacts sur les images médicales
incite a recourir a des techniques de lissage pour améliorer la qualité de la détection des
vaisseaux sanguins et par conséquent, la fidélité de leur représentation géométrique

(Foutrakis, Burgreen et Slabassi 1996). Dans le cas de notre algorithme, c’est la méthode
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sur laquelle se base la reconstruction qui en justifie I’utilisation, la surface de la
géomeétrie reconstruite étant composée des surfaces frontiéres des voxels appartenant a

’objet.

Bien qu’il soit évident, d’un point de vue numérique, que ce sont les géométries lissées
qui doivent étre retenues pour la génération de maillage et la simulation de 1’écoulement
(afin d’éviter I’intégration d’erreurs numériques conséquentes des géométries exigués en
« dents de scie »), nous désirons dans cette sous-section quantifier 1’effet du lissage sur
I’erreur engendrée par 1’étape de reconstruction et par le fait méme, confirmer ce

qu’avance la littérature au sujet de I’importance du lissage.

Pour ce faire, nous avons comparé les résultats du volume et de I’erreur sur le volume
des géométries non lissées et lissées du cube, du cylindre, du demi-tore et de la sphére
pour une position centrée dans le domaine de reconstruction. Les géométries du cube et
du cylindre, pour une orientation & 45° et une position ou I’une des surfaces frontiéres de
la géométrie correspond a une face de discrétisation (ci-dessous nommeée plan YZ), font
également partie de ’analyse. Les résultats d’erreur sur le volume sont présentés dans
les tableaux et figures ci-dessous pour une taille du domaine de reconstruction de

10x10x10 unités volumiques. Rappelons également que plus I’erreur E, tend vers zéro,

meilleure est la représentation géométrique du fantdme analytique par rapport a 1’objet

réel.
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Tableau 2.10: Calcul de I’erreur sur le volume E, du cube non lissé et lissé pour une position
centrée, & 45° et une position ot I’une de ses surfaces frontiéres correspond au plan YZ

Discrétisation | E, (%) - centrée E, (%) - 45° E, (%) - plan YZ
(voxels) Non lissé Lissé Non lissé Lissé Non lissé Lissé
16x16x16 95,31 5,40 95,31 5,40 95,31 5,40
32x32x32 95,31 64,41 46,48 18,63 17,60 39,35
64x64x64 17,60 23,75 8,45 14,96 17,60 23,75
128x128x128 17,60 19,23 3,00 1,19 4,76 2,99
256x256x256 4,76 4,31 6,00 5,53 4,76 4,31
512x512x512 4,76 4,65 3,21 3,09 1,17 1,28
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Figure 2.15 : Conservation du volume exprimée sous forme d’erreur E, pour une géométrie du cube
non lissée et lissée
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Tableau 2.11 : Calcul de Perreur sur le volume E, du cylindre non lissé et lissé pour une position
centrée, 2 45° et une position ot 'une de ses surfaces fronti¢res correspond au plan YZ

Discrétisation E, (%) - centrée E, (%) - 45° E, (%) -plan YZ
(voxels) Non lissé | Lissé | Nonlissé | Lissé | Nonlissé | Lissé
16x16x16 95,31 5,40 95,31 5,40 95,31 5,40
32x32x32 46,48 18,63 22,07 3,82 9,86 14,94
64x64x64 14,55 20,70 14,55 20,86 14,55 20,70
128x128x128 8,26 9,91 3,30 5,01 1,20 2,90
256x256x256 1,47 1,04 0,48 0,92 1,47 1,04
512x512x512 1,47 1,36 0,77 0,66 0,34 0,45
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Figure 2.16 : Conservation du volume exprimée sous forme d’erreur E, pour une géométrie du
cylindre non lissée et lissée
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Tableau 2.12 : Calcul de I’erreur sur le volume E, du demi-tore non lissé et lissé pour une position
centrée

Discrétisation | E, (%) - centrée
(voxels) Non lissé | Lissé
16x16x16 n/a n/a
32x32x32 14,55 42,00
64x64x64 2,34 10,80
128x128x128 0,71 1,52
256x256x256 1,08 1,64
512x512x512 0,21 0,07
50
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Figure 2.17 : Conservation du volume exprimée sous forme d’erreur E, pour une géométrie du
demi-tore non lissée et lissée

Tableau 2.13 : Calcul de ’erreur sur le volume E, de la sphére non lissée et lissée pour une position
centrée

Discrétisation | E, (%) - centrée
(voxels) Non lissée | Lissée
16x16x16 95,31 5,40
32x32x32 2,34 26,12
64x64x64 6,81 0,14
128x128x128 3,76 2,08
256x256x256 0,72 1,13
512x512x512 0,06 0,04
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Figure 2.18 : Conservation du volume exprimée sous forme d’erreur E, pour une géométrie de la
sphére non lissée et lissée

La lecture des ces tableaux et de ces graphiques nous permet de remarquer que I’erreur

E, résultant des géométries lissées est dans certains cas plus élevée que celle des

géométries non lissées. Une telle observation n’est pas surprenante. Rappelons a cet
effet que la technique de lissage par co-volumes, utilisé par notre algorithme de
reconstruction, génére une surface en fonction du barycentre des facettes composant la
géométrie. Par conséquent, si le volume occupé par la géométrie avant lissage est
supérieur au volume exact de I’objet, I’erreur sur le volume de la géométrie lissée sera
inférieur a celui de la géométrie non lissée, le volume occupé par celle-ci s’approchant
du volume exact (figure 2.19a). Le méme raisonnement s’applique pour une géométrie
non lissée qui occupe un volume inférieur & I’objet réel. Une fois lissée, cette derniére
occupera un volume plus petit que la géométrie non lissée et I’erreur qui en résultera
sera alors plus grande puisque son volume s’éloignera de la géométrie exacte (figure

2.19b).
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Figure 2.19 : Effet du lissage sur le volume de la géométrie a détecter dans le cas ol le volume de la
géométrie reconstruite est (a) supérieur a ’objet réel et (b) inférieur i I’objet réel

Ces mémes tableaux et graphiques nous permettent de constater également que
I’utilisation du volume comme critére d’erreur, ne permet pas de faire ressortir les
avantages que procurent les géomeétries lissées sur les géométries non lissées. En effet,
I’erreur issue des discrétisations fines, telles que 256x256x256 voxels et 512x512x512
voxels, est inférieure a 5% indépendamment du lissage et des conditions de
reconstruction. Pourtant, nous savons que les géométries non lissées conduisent a
I’apparition d’artéfacts numériques séveéres lors de la résolution de 1’écoulement.
Prenons I’exemple du calcul du cisaillement pariétal, la géométrie en « dents de scie »
générée par 1’algorithme crée des pics de cisaillement indésirables qui ne correspondent
pas avec le phénomeéne réel observé. Un second critére de comparaison doit donc étre

développé.



50

Une deuxiéme analyse, se basant cette fois sur la conservation de 1’aire de surface,
complete la quantification des erreurs de reconstruction. Par ce choix, nous espérons
démontrer 'influence du lissage sur la représentation géométrique des fantémes
analytiques. Ce nouveau critére compare la superficie de la surface reconstruite

S econsiruir aVEC celle de I’objet réel §,,, sous forme de pourcentage d’erreur E; de la

fagon suivante :

E, = (S réel "SS reconstruit ) %x 100 (2.3)

réel

Les tableaux et les figures suivantes présentent les résultats d’erreurs sur ’aire de
surface ( E,) pour les géométries lissées et non lissées du cube, du cylindre, du demi-tore

et de la sphére. La taille du domaine de reconstruction est de 10x10x10 unités

volumiques.

Tableau 2.14 : Calcul de I’erreur sur I’aire de surface reconstruite E; du cube non lissé et lissé pour
une position centrée, une orientation a 45° et une position ot I’une de ses surfaces frontiéres
correspond au plan YZ

Discrétisation E; (%) - centrée E; (%) - 45° E; (%) - plan YZ
(voxels) Non lissé | Lissé | Nonlissé | Lissé | Nonlissé | Lissé
16x16x16 56,25 16,59 56,25 16,59 56,25 16,59
32x32x32 56,25 21,68 43,23 3,12 12,11 38,50
64x64x64 12,11 24,84 10,68 19,33 12,11 24,84
128x128x128 12,11 18,36 24,51 4,92 3,15 3,61
256x256x256 3,15 0,20 30,00 0,39 3,15 0,20
512x512x512 3,15 1,48 29,09 0,36 0,78 2,42
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Figure 2.20 : Conservation de ’aire de surface exprimée sous forme d’erreur E; pour une
géométrie du cube non lissée et lissée
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Tableau 2.15 : Calcul de I’erreur sur ’aire de surface reconstruite E; du cylindre non lissé et lissé
pour une position centrée, une orientation a 45° et une position olt 'une de ses surfaces frontiéres
correspond au plan YZ
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(voxels) Non lissé | Lissé | Nonlissé | Lissé | Nonliss¢ | Lissé
16x16x16 69,35 9,59 69,35 9,59 69,35 9,59
32x32x32 55,24 5,01 55,24 8,27 27,01 16,13
64x64x64 2,32 18,51 19,96 18,21 2,32 18,51
128x128x128 12,90 8,57 40,24 6,02 19,08 3,73
256x256x256 19,96 0,58 48,18 0,79 19,96 0,58
512x512x512 19,96 1,88 50,39 1,01 18,41 0,64
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Figure 2.21 : Conservation de I’aire de surface exprimée sous forme d’erreur E; pour une géométrie
du cylindre non lissée et lissée
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Tableau 2.16 : Calcul de ’erreur sur I’aire de surface reconstruite E; du demi-tore non lissé et lissé
pour une position centrée

Discrétisation | E; (%) - centrée

(voxels) Non lissé Lissé
16x16x16 n/a n/a

32x32x32 5,99 31,32
64x64x64 27,81 6,31

128x128x128 41,45 0,28
256x256x256 34,82 0,16
512x512x512 38,96 1,96
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Figure 2.22 : Conservation de ’aire de surface exprimée sous forme d’erreur E; pour une géométrie
du demi-tore non lissée et lissée

Tableau 2.17 : Calcul de I’erreur sur I’aire de surface reconstruite E; de la sphére non lissée et lissée
pour une position centrée

Discrétisation | E; (%) - centrée
(voxels) Non lissée | Lissée
16x16x16 93,86 3,49
32x32x32 45,39 14,01
64x64x64 57,51 3,10
128x128x128 57,51 4,76
256x%256x256 49,18 2,29
512x512x512 50,32 2,79
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Figure 2.23 : Conservation de 1'aire de surface exprimée sous forme d’erreur E; pour une géométrie

de la sphére non lissée et lissée

Le critere d’erreur sur ’aire de surface E; nous permet de constater que I’erreur de

reconstruction est plus élevée dans le cas de géométries non lissées que dans le cas de

géométries lissées. Nous pouvons expliquer une telle observation par le fait que les

géométries caractérisées par des courbures (cylindre, demi-tore et sphére) générent un

grand nombre de facettes lors de la reconstruction. La figure 2.24 illustre les géométries

lissées et non lissées a partir desquelles il est possible d’observer les nombreuses facettes

qui composent la sphére sans lissage.

(b)

Figure 2.24 : Facettisation, forme « escalier », résultant de I’algorithme de reconstruction pour une
géométrie de la sphére (a) non lissée et (b) lissée (discrétisation du domaine = 256x256x256 voxels)



55

Ce nombre éleve de facettes entraine peu de conséquences sur le calcul de I’erreur de
volume, mais il augmente considérablement 1’erreur générée sur ’aire de surface. Par le
lissage des surfaces, nous atténuons donc [’effet de la facettisation (figure 2.24b) et
réduisons, par conséquent, I’erreur de reconstruction. Mentionnons que ce raisonnement
est également applicable & la géométrie du cube orientée a 45° par rapport a la

discrétisation.

Le seul critére du volume ne suffit donc pas pour démontrer I’importance des techniques
de lissage sur la qualité de la reconstruction. Nous pouvons ainsi affirmer que ’aire de

surface doit elle aussi étre prise en considération.

2.2 Simplification des éléments de surface

La surface des géométries reconstruites dans la section précédente est composée
d’éléments dont le nombre dépend de la discrétisation imposée au domaine de
reconstruction. Nous avons indiqué que [’utilisation d’une discrétisation plus fine du
domaine de reconstruction permet de représenter avec plus de précision 1’objet réel. Or,
le nombre d’éléments qui résulte de cette discrétisation fine alourdit son intégration dans
un logiciel de génération de maillage. L’objectif de cette section consiste alors a réduire
a sa plus simple expression la représentation géométrique de ’objet résultant de la
reconstruction et ce, tout en demeurant fidele a la géométrie reconstruite. Le logiciel

YAMS est utilisé a cette fin.
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2.2.1 Description du logiciel YAMS

Le logiciel YAMS a été développé au sein du projet GAMMA de I'INRIA (Institut
National de Recherche en Informatique et en Automatique) a 1’unité de recherche de
Rocquencourt en France. Il s’agit d’un logiciel automatique de remaillage adaptatif de
surfaces capable, & partir d’un maillage arbitraire, de produire un maillage surfacique de
haute qualité pouvant €tre utilisé tant dans un contexte de simulations numériques que

dans un contexte de visualisation (Frey 2001).

Les caractéristiques de la surface sur laquelle un remaillage adaptatif est désiré doivent
étre fourni & YAMS sous forme de fichier. Typiquement, ce fichier doit contenir les
données géomeétriques de la surface, les coordonnées des nceuds, ainsi que la topologie
des éléments qui la composent c’est-a-dire, la connectivité des arétes et des éléments de

surface. Un exemple de ce fichier est présenté a I’annexe A.

Le logiciel YAMS peut servir & diverses applications :
» Simplification du maillage surfacique par la réduction du nombre d’éléments
composant la surface;
» Enrichissement du maillage surfacique par 1’addition de nceuds sur la surface;
* Optimisation du maillage surfacique par 1’amélioration de la qualité des

¢léments de maillage et la conservation du nombre de nceuds;
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»  Adaptation du maillage surfacique par le contréle de la densité des mailles.

La premiére application, soit la simplification du maillage surfacique, est d’intérét dans
ce mémoire en raison de la réduction du nombre d’éléments qui composent la surface et
du contrdle de la qualité de I’approximation géométrique, des propriétés de la surface

(courbures, arétes et coins) ainsi que de la qualité globale du maillage (Frey 2001).

2.2.2 Application de YAMS aux géométries reconstruites

Deux options disponibles dans YAMS permettent de simplifier le maillage surfacique.
Ces options sont sélectionnées a méme la fenétre d’exécution sous forme de lignes de
commande puisque le logiciel YAMS n’est pas doté d’interfaces usager. A titre
informatif, elles s’expriment ainsi :

yams -O =1 [Nom_Fichier.mesh] (OPTION 1)
yams -0 -2 [Nom_Fichier.mesh] (OPTION 2)

Utilisée dans un contexte de simulations numériques, I’application de la premiére option
de YAMS sur le maillage initial résulte en un maillage surfacique de haute qualité
caractérisé par 1’isotropie de ses mailles (triangles pratiquement équilatéraux). Précisons
que la taille des éléments qui composent un tel maillage est fonction de la courbure
locale. Ainsi, plus la courbure locale est élevée, plus la taille des éléments de maillage

est petite et par conséquent, plus la densité de mailles (concentration) a cet endroit est
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élevée. Le choix de la deuxiéme option, pour sa part, permet d’obtenir un maillage
surfacique géométrique. Cette option se distingue de la premiére par 1’anisotropie de ses
mailles, les éléments triangulaires étant étirés suivant les directions principales de la
courbure. Le maillage qui en découle est donc utilisé dans les cas ou la précision de la
représentation géométrique est exigée, mais ou la qualité du maillage est un facteur de
moindre importance (Frey 2001). Mentionnons que nous avons utilisé les valeurs par
défaut de YAMS pour gouverner le remaillage adaptatif ; elles peuvent étre consultées

au besoin a ’annexe C.

Nous avons appliqué I’algorithme de simplification du maillage de YAMS (option 1 et
option 2) aux géométries lissées et non lissées du cube, du cylindre, du demi-tore et de la
sphére et ce, pour les six cas de discrétisation du domaine. La figure 2.25 illustre, a titre
d’exemple, les résultats de la simplification du maillage par YAMS de ces géométries
pour les discrétisations de 32x32x32 voxels et de 128x128x128 voxels. Trois maillages
y sont représentés : le maillage surfacique résultant de la reconstruction, le maillage
surfacique de haute qualité (option 1 de YAMS) et le maillage surfacique géométrique
(option 2 de YAMS). Les géométries sont lissées, a I’exception du cube, et positionnées
au centre du domaine. La taille du domaine de reconstruction est de 10x10x10 unités
volumiques. Le nombre d’éléments triangulaires composant chacun de ces maillages

peut étre consulté au tableau 2.18.
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Algorithme Option 1 Option 2 Algorithme Option 1 Option 2
(YAMS) (YAMS) (YAMS) (YAMS)
(a) (b)

Figure 2.25 : Résultats de la simplification du maillage par YAMS du cube, du cylindre, du demi-
tore et de la sphére dans un domaine de reconstruction discrétisé a (a) 32x32x32 voxels et (b)
128x128x128 voxels

Tableau 2.18 : Nombre d’éléments triangulaires composant les maillages résultant de I’algorithme
ainsi que de la simplification par Poption 1 et ’option 2 de YAMS

32x32x32 voxels 128x128x128 voxels
Géométrie . Option 1 | Option 2 . Option 1 | Option 2
Algorithme | Vo | (Yams) | Algoritme | Ve | (yaMS)
Cube 192 52 50 1728 48 48
Cylindre 176 176 60 2048 2048 536
Demi-tore 136 136 132 2904 2904 2284
Sphére 144 144 144 2496 2496 2108
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Cette figure et ce tableau démontrent ’intérét de recourir a I’option 2 de YAMS pour
simplifier la représentation géométrique des surfaces reconstruites. Spécifions que
I’ensemble des cas de reconstruction (géométrie, discrétisation, orientation, taille du

domaine, application du lissage) conduit & la méme constatation.

La simplification du maillage surfacique des géométries reconstruites par notre
algorithme met en évidence plusieurs caractéristiques du logiciel YAMS. D’abord, nous
remarquons que la géométrie initiale de 1’objet est respectée lors du remaillage et que les
caractéristiques géométriques d’arétes et de courbure sont conservées. Nous constatons
également que le maillage produit par YAMS est un maillage triangulaire et ce, malgré
le fait que la surface initiale, résultant de notre algorithme de reconstruction, ait été

définie par des quadrangles dans le fichier d’entrée lu par YAMS.

Nous observons aussi que le nombre d’éléments résultant du maillage surfacique de
haute qualité (option 1 de YAMS) et du maillage surfacique géométrique (option 2 de
YAMS) est sensiblement le méme pour la géométrie du cube et ce, quelle que soit la
discrétisation du domaine de reconstruction. L’absence de courbure locale pour cette
géométrie explique le résultat. De plus, nous constatons que la surface du cube n’est pas
réduite a sa plus simple expression, c’est-a-dire deux triangles par face, la longueur des
segments des éléments étant contrlée par les valeurs par défaut de YAMS. Nous
estimons que ces valeurs par défaut pourraient également justifier la non simplification

des ¢léments de maillage des géomeétries du cylindre, du demi-tore et de la sphére
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simplifiées par I’option 1 de YAMS. Mentionnons que nous n’avons pas étudié
I'influence des valeurs par défaut du logiciel YAMS sur les résultats de simplification

dans le cadre de ce mémoire (annexe C).

Nous remarquons finalement que la simplification appliquée a une discrétisation tant
grossiére que fine est limitée par le respect de la courbure locale. En effet, la courbure
locale influence la forme des éléments du maillage de telle sorte que lorsque la courbure
locale augmente, 1’anisotropie des mailles diminue et leur densité augmente. Ceci
explique la simplification limitée des éléments qui composent la sphére ainsi que la
présence de triangles fins au niveau des jonctions des extrémités du cylindre et du demi-

tore.

2.2.3 Evaluation de la qualité de la représentation géométrique

Le logiciel de remaillage adaptatif YAMS fournit une représentation géométrique
simplifiée de la surface reconstruite par 1’algorithme de reconstruction. Nous avons
constaté que 1’option 2 du logiciel permet de représenter la surface des objets
reconstruits avec un minimum de nceuds et d’éléments. Afin d’évaluer la conformité de
la surface simplifiée avec la surface reconstruite, le volume des géométries simplifiées
est comparé  celui des géométries reconstruites. A titre d’exemple, nous présentons au
tableau 2.19 les volumes obtenus pour la géométrie du cylindre avec surface lissé. La

taille du domaine de reconstruction est de 10x10x10 unités volumiques.
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Tableau 2.19 : Comparaison du volume ¥V de la géométrie reconstruite du cylindre lissé avant et
apres simplification par I’option 2 du logiciel YAMS pour une position centrée, 3 45° et une position
ol ’une de ses surfaces frontiéres correspond 2 une face de discrétisation (plan YZ)

Discrétisation |V (u’) - centrée V ) - 45° V (u’) - plan YZ
(voxels) Algorithme | YAMS | Algorithme | YAMS | Algorithme | YAMS
16x16x16 0,9460 [0,9766{ 10,9460 |0,9766 | 09460 | 0,9766
32x32x32 1,1863 [1,1976 | 09618 | 0,9635 0,8506 | 0,8620
64x64x64 0,7930 [ 0,7944 | 0,7914 [0,7935[ 0,7930 | 0,7944

128x128x128 | 0,9009 [0,9014| 10,9499 [0,9507] 10,9710 [0,9715

256x256x256 1,0104 | 1,0105]| 0,9908 | 0,9910 1,0104 1,0105

512x512x512 1,0136 | 1,0136 | 11,0066 1,0066 |  0,9955 0,9955

Nous remarquons que 1’erreur de volume résultant du remaillage adaptatif est inférieure
a 5% pour les différentes conditions de reconstruction imposées au cylindre. Spécifions
que cette constatation s’applique également aux trois autres géométries (cube, demi-tore
et sphére) et ce, indépendamment de la discrétisation, de I’orientation, de la taille du
domaine et de I’application du lissage. Le maillage simplifié obtenu par 1’option 2 du
logiciel YAMS peut donc étre utilisé pour la génération et la simulation de 1’écoulement,

cette étape ne générant aucun biais supplémentaire.

2.3 Conclusions

Dans ce chapitre, nous avons quantifié les erreurs de reconstruction de géométries
analytiques simples. Plus précisément, nous avons remarqué que !’erreur oscille autour
de la valeur exacte du volume de la géométrie en fonction de la discrétisation. Nous

avons également constaté que 1’erreur générée par les caractéristiques géométriques des
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objets (arétes et courbures) ainsi que par les positions qu’ils occupent dans le domaine

de reconstruction est faible pour des discrétisations fines de 256x256x256 voxels et plus.

L’effet du rapport de taille entre le domaine et la géométrie a reconstruire a de plus fait
ressortir que pour une méme discrétisation, 1’erreur de reconstruction peut étre beaucoup
plus élevée dans un domaine ou le rapport de taille avec 1’objet que nous désirons
reconstruire I’est également. Nous avons appuyé cette constatation par I’exemple de la
crosse aortique et de la carotide ou le rapport de taille entre ces deux vaisseaux peut
conduire, pour une méme discrétisation, a une discrétisation de 32x32x32 voxels dans le
cas de la carotide. Dans cette méme optique de quantification de 1’erreur, nous avons de
plus confirmé, a partir des calculs d’erreurs sur le volume et sur I’aire de surface, que les

géométries lissées fournissent la représentation géométrique la plus fidele a 1’objet réel.

Dans ce méme chapitre, nous avons également réduit le nombre d’éléments de surface
qui résulte de I’algorithme de reconstruction de maniére a en faciliter 1’intégration dans
le logiciel de génération de maillage. L’option 2 du logiciel de remaillage adaptatif de

surfaces s’est avérée étre ’option la plus efficace en ce sens.

A la lumiére des résultats obtenus dans le second chapitre, nous pouvons maintenant
générer le maillage et simuler 1’écoulement dans des géométries similaires a celles du

réseau vasculaire. Les géométries du cylindre et du demi-tore seront retenues a cet effet.
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Chapitre 3. Génération du maillage et simulation

numérique de I’écoulement

Dans ce chapitre, nous évaluons I’effet des erreurs de reconstruction, plus précisément
I’effet de la discrétisation, sur la précision des simulations numériques de 1’écoulement
du sang. Nous porterons une attention particuliere aux artéfacts numériques qu’elles
engendrent. Certes facilement identifiables sur des géométries simples, ces artéfacts
peuvent conduire, si leur origine n’est pas connue préalablement, & une fausse
interprétation dans un contexte réel (in vivo) de détection de pathologies vasculaires.
L’objectif de ce chapitre est alors de connaitre les artéfacts numériques résultant de la
reconstruction de géométries simples afin de permettre, dans un milieu ol les géométries

sont beaucoup plus complexes, de les distinguer du comportement réel de 1’écoulement.

En raison de leur similitude avec les vaisseaux sanguins, les géométries du cylindre et du
demi-tore sont retenues. Soulignons toutefois que ces géométries different de celles
utilisées au second chapitre. En effet, nous avons jugé intéressant 1’utilisation de
dimensions plus réalistes; leur volume n’est donc pas unitaire. Ainsi, un cylindre dont la
longueur correspond a huit fois son rayon est construit a partir de 1’algorithme de

reconstruction. De méme, un demi-tore de rayon équivalent a celui de la crosse aortique
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est également reconstruit. La figure 3.1 illustre ces deux géométries avec leurs

dimensions respectives.

r=0,5cm

il

L=4,0cn
(a) (b)

Figure 3.1 : Dimensions des géométries (a) du cylindre et (b) du demi-tore reconstruites en vue de la
simulation de I’écoulement

Les étapes de reconstruction présentées au deuxiéme chapitre sont appliquées a ces
nouvelles géométries : la reconstruction par 1’algorithme pour six cas de discrétisation,
’application du lissage par co-volumes et la simplification du maillage surfacique par
I’option 2 de YAMS. Les objets a détecter occupent une position centrée dans un

domaine de reconstruction de 10x10x10 unités volumiques.

Dans le but de connaitre I’erreur de reconstruction spécifique aux géométries plus
réalistes du cylindre et du demi-tore, nous avons calculé le volume et ’erreur sur le
volume des fantdmes analytiques reconstruits. Nous croyons pertinent leur mention dans
ce chapitre puisque le rapport de taille entre le domaine et les objets a détecter est
beaucoup plus petit que dans les cas présentés au chapitre précédent. Ces résultats

peuvent étre consultés au tableau 3.1.
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Tableau 3.1 : Calcul du volume V et de ’erreur sur le volume E, des géométries du cylindre et du
demi-tore (lissées) pour une position centrée dans un domaine de taille 10x10x10 unités volumiques

Discrétisation Cylindre Demi-tore
(voxels) rew) | Ev(%) yw) | E(%)
16x16x16 3,8757 23,37 35,5032 7,91
32x32x32 3,8718 23,24 38,1145 0,96
64x64x64 3,0398 3,24 38,4988 0,09

128x128x128 3,0405 3,22 38,5570 0,01

256x256x256 3,1772 1,13 38,5684 0,03

512x512x512 3,1228 0,06 38,5588 0,01
géométrie exacte | 3,1416 0 38,5531 0

Les résultats d’erreur sur le volume confirment les observations établies au deuxiéme
chapitre quant a I’effet du rapport de taille entre le domaine et 1’objet & reconstruire sur
I’erreur de reconstruction. En effet, ce rapport de taille ayant grandement diminué, la
précision de reconstruction atteint désormais une valeur inférieure & 5% pour des
discrétisations plus grossiéres de 64x64x64 voxels dans le cas du cylindre et de
32x32x32 voxels pour le demi-tore (comparativement a 256x256x256 voxels et

128x128x128 voxels au chapitre précédent).

L’interprétation que nous devons donner a ces résultats s’exprime comme suit. Si deux
objets de tailles différentes doivent étre détectés dans un méme domaine, 1’objet le plus
gros, pouvant correspondre a une discrétisation de 256x256x256 voxels, sera représenté
par une erreur sur le volume inférieure a 5% tout comme 1’objet le plus petit, qui lui
correspond & une discrétisation de 64x64x64 voxels. Par conséquent, le seul critére

d’erreur sur le volume nous pousse a croire que 1’'une ou ’autre de ces approximations
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représenterait, dans un contexte de simulations de I’écoulement, le méme comportement
hémodynamique. Mais qu’en est-il vraiment? Pouvons-nous effectivement étre confiants
face aux résultats d’écoulement fournis par une discrétisation grossiére de la géométrie?
N’est-il pas possible qu’une telle discrétisation engendre des artéfacts numériques qui ne
correspondent pas a la réalité? La comparaison de 1’écoulement engendré par les
fantdmes analytiques et les géométries exactes du cylindre et du demi-tore nous

permettra de répondre a ces questions.

Afin de permettre cette comparaison, les sections suivantes présentent dans un premier
temps la génération du maillage surfacique et volumique des géométries reconstruites.
Ce maillage sera imposé a la géométrie simplifiée par YAMS au moyen d’un logiciel
commercial. Dans un deuxiéme temps, nous présenterons les résultats des simulations
numériques de 1’écoulement du sang dans ces géométries appuyés par des graphiques de
pression et de cisaillement pariétal; ceux-ci permettront de comparer 1’effet de la

discrétisation.

3.1 Génération du maillage surfacique et volumique

Nous avons choisi le logiciel ICEM comme outil de génération de maillage a cause de sa
compatibilité avec le logiciel TascFLOW. Les géomeétries simplifiées par YAMS sont

importées dans ICEM sous un format STL qui sert de support & la discrétisation
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volumique puisqu’il comprend une liste des surfaces triangulaires du modéle a

visualiser.

Une fois importées dans ICEM, les facettes qui composent la surface des géométries
sont d’abord fusionnées en trois régions principales du domaine d’écoulement du fluide :
I’entrée (inlet), la sortie (outlet) et les parois (wall). Un bloc sous forme d’« o-grid » est
ensuite construit autour de la géométrie importée. Les arétes et les faces de ce bloc sont
alors projetées sur les surfaces de la géométrie de maniére a bien épouser ses frontiéres.
Il constitue ainsi le domaine fluide a I’intérieur duquel se calcule 1’écoulement. Un
maillage surfacique structuré est par la suite généré sur cette enveloppe. Mentionnons
que les géométries exactes du cylindre et du demi-tore sont construites directement dans
ICEM. Elles correspondent aux géométries réelles qui doivent étre approximées par les

géométries reconstruites.

Dans le but de ne mesurer que les effets de la discrétisation sur 1’écoulement, il importe
que les géométries tant reconstruites qu’exactes soient composées du méme maillage et
ce, indépendamment de la discrétisation du domaine de reconstruction. Nous comparons
ainsi un méme probléme numérique résolu dans divers domaines d’écoulement du
fluide. Les figures 3.2 et 3.3 indiquent la répartition des nceuds de maillage ainsi que les
régions du domaine d’écoulement des géométries du cylindre et du demi-tore
respectivement. C’est ce maillage qui sera également imposé sur les fantdmes

analytiques.
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.

INLET™

Figure 3.2 : Répartition des neeuds composant le maillage de la géométrie du cylindre (nombre total
de moeuds = 72 450)

Figure 3.3 : Répartition des nceuds composant le maillage de la géométrie du demi-tore (nombre
total de noeuds = 190 365; nombre de noeuds composant le demi-tore seulement = 173 817)

Précisons que la géométrie du demi-tore a été volontairement allongée. Cette extension
cylindrique résulte de I’extrusion de la région de sortie du demi-tore; les effets de la
discrétisation sont alors propagés sur toute sa longueur qui est équivalente & 4 cm. Un tel
ajout est purement numérique. I1 évite ainsi de couper le domaine d’écoulement a un

endroit critique permettant ainsi a 1’écoulement de se stabiliser.
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Tel qu’illustré aux figures 3.2 et 3.3, nous imposons un maillage uniforme (représenté
par U sur les figures) au domaine d’écoulement avec une répartition unidirectionnelle
des mailles vers la paroi des géométries pour capter la couche limite qui y est
développée. Dans ICEM, ce maillage unidirectionnel est décrit en fonction d’un ratio
d’espacement entre les nceuds de maillage permettant ainsi de concentrer les mailles vers
I’une ou l'autre des extrémités du segment du bloc « o-grid » sur lequel est décrit le
maillage. Cette concentration de mailles est exprimée entre des parenthéses de la facon
suivante : (espacement ; ratio). Notons qu’a la figure 3.3, un maillage unidirectionnel est
également imposé sur la section intrados de ’extension cylindrique de sorte que la

répartition des mailles demeure uniforme sur toute la longueur de cette section.

Le maillage surfacique obtenu pour chacune des discrétisations des géométries du
cylindre et du demi-tore est présenté aux figures 3.4 et 3.5. La géométrie exacte est
également ajoutée puisque I’écoulement généré dans les fantdmes analytiques lui sera
comparé. De telles images nous permettent d’observer 1’effet de la discrétisation sur

I’approximation du contour de ces géométries.
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discrétisation discrétisation discrétisation discrétisation
16x16x16 32x32x32 64x64x64 128x128x128

discrétisation discretisation géométrie
256x256x256 512x512x512 exacte

Figure 3.4 : Maillage surfacique de la géométrie exacte du cylindre et des fantémes analytiques
reconstruits pour six cas de discrétisation (nombre total de noeuds = 72 450)
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discrétisation discrétisation discrétisation discrétisation
16x16x16 32%32x32 64x64x64 128x128x128

NAAA
000

discrétisation discrétisation géometrie
256X256x256 512x512x512 exacte

AANA

Figure 3.5 : Maillage surfacique de la géométrie exacte du demi-tore et des fantdmes analytiques
reconstruits pour six cas de discrétisation (nombre total de noeuds = 190 365; nombre de nceuds
composant le demi-tore seulement =173 817)




73

Le tableau 3.2 indique la qualité du maillage de ces géométries. Nous évaluons la qualité
du maillage en fonction de deux critéres : le critére de 1’angle, qui doit étre en tout point
du domaine supérieur a 20°, et le critére du déterminant 3x3x3, qui doit atteindre une
valeur supérieure a 0.3. Ces valeurs sont choisies afin d’assurer une résolution adéquate

de I’écoulement par TascFLOW.

Tableau 3.2 : Qualité du maillage des géométries exactes du cylindre et du demi-tore ainsi que de
leurs fantdmes analytiques respectifs en fonction des critéres de 1’angle et du déterminant 3x3x3

. o Cylindre Demi-tore
Discrétisation - - 8 .
(voxels) angleen ® | déterminant | angleen® | déterminant
(220°) | 3x3x3(=203)] (=20°) |3x3x3(=0.3)
16x16x16 45,63 0,783 24,48 0,517
32x32x32 46,08 0,607 37,53 0,594
64x64x64 46,26 0,639 36,45 0,483
128x128x128 38,43 0,585 35,19 0,579
256x256x256 47,79 0,727 33,84 0,559
512x512x512 48,15 0,781 35,73 0,572
géométrie exacte 4725 0.765 36,0 0,62

Nous constatons que la qualité du maillage des géométries du cylindre et du demi-tore
respecte les conditions imposées par TascFLOW pour toutes les géométries. Par
conséquent, les maillages volumiques de ces géométries peuvent étre utilisés pour la

simulation numérique de 1’écoulement.
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3.2 Simulations numériques de I’écoulement

Les simulations numériques de 1’écoulement dans les fantdmes analytiques simplifiés
par YAMS sont réalisées a partir du logiciel TascFLOW. Une premiére étape consiste a
spécifier les propriétés du fluide et les conditions frontieres du probléme. Les tableaux
3.3 et 3.4 les présentent telles qu’elles seront définies lors des simulations. Notons ici

que le sang y est approximé par un analogue sanguin newtonien.

Tableau 3.3: Propriétés de P’analogue sanguin utilisé pour les simulations numériques de
I’écoulement

Propriétés Valeurs
densité p (kg/m’) 1100
viscosité u (kg/m*s) 0,00366

Tableau 3.4 : Conditions frontiéres imposées au domaine d’écoulement

Région surfacique Conditions frontiéres et valeurs imposées
WALL « Wall » stationnaires
INLET « Inlet » avec imposition d’un débit massique

m = 0,091666 kg/s (Q =S5L/min)
- une direction est imposée a I’écoulement

Cylindre : dx=1,dy=0,dz=0
Demi-tore : dx=0,dy=1,dz=0
OUTLET « Opening » de pression nulle imposée de fagon implicite

- nous permettons ainsi au fluide d’entrer ou de sortir
du domaine d’écoulement
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Les conditions frontieéres énoncées dans ce tableau correspondent a celles suggérées par

le logiciel TascFLOW pour un écoulement laminaire dans un tube.

La combinaison des propriétés du fluide avec les caractéristiques géométriques des
fantdmes analytiques nous permet de déterminer le nombre de Reynolds qui régit
I’écoulement. Ce rapport adimensionnel des forces d’inertie sur les forces visqueuses est

défini de la fagon suivante :

_puy Dy , 45 1Y
S

ouny, Dy=—¢ctu, = 3.1
P H=p f (3.1)

Re

Les valeurs obtenues pour les géométries exactes du cylindre et du demi-tore sont

présentées au tableau 3.5.

Tableau 3.5 : Nombre de Reynolds associé aux géométries exactes du cylindre et du demi-tore pour
un débit de SL/min

Géométrie exacte | Nombre de Reynolds (Re)

Cylindre 3176
Demi-tore 1270

Bien que I’écoulement du sang dans le cylindre se caractérise par un nombre de
Reynolds supérieur & 3000, I’hypothése d’un écoulement laminaire dans les vaisseaux
demeure tout de méme justifiée. En effet, le débit sanguin imposé pour le calcul du
nombre de Reynolds, soit 5L/min, ne représente qu’un maximum possible de débit dans
les vaisseaux. Mentionnons que ce débit maximum n’est observé que de fagon

intermittente en raison de la pulsation cardiaque et ce, dans l’aorte seulement.
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L’écoulement dans les autres vaisseaux sanguins est alors laminaire 4 moins, bien sfir, de
la présence de pathologies vasculaires qui selon Ladak, Thomas, Mitchel, Rutt et

Steinman (2001) engendrent des changements hémodynamiques locaux.

Une seconde étape consiste a choisir le schéma de discrétisation approprié a la résolution
de I’écoulement. Nous avons choisi le schéma modified linear profile avec un facteur de
correction physical advection correction que nous avons résolu en simple précision, un
schéma précis et robuste a la fois. Les simulations numériques sont réalisées avec un pas

de temps (dtime) équivalant & 0,005 et le critére de convergence est fixé a 5,0x10~.

Aux sous-sections suivantes, nous présentons, sous forme de graphiques de pression et
de cisaillement pariétal, les résultats numériques d’écoulement dans les géométries du
cylindre et du demi-tore. Nous débuterons 1’analyse par une étude de I’indépendance de
la solution par rapport au maillage imposée aux géométrie exactes du cylindre et du
demi-tore. Par la suite, nous comparerons la géométrie exacte avec les fantomes
analytiques reconstruits pour six cas de discrétisation en discutant des effets du lissage et
de la discrétisation sur 1’écoulement du sang et la formation d’artéfacts numériques.
Nous déterminerons enfin si les discrétisations approximant la géométrie réelle avec un
minimum d’erreur sur le volume (< 5% ) représentent avec fidélité 1’écoulement du sang

par son analogue.
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3.2.1 Indépendance de la solution par rapport au maillage pour les

géométries exactes du cylindre et du demi-tore

L’indépendance de la solution par rapport au maillage pour les géométries exactes du
cylindre et du demi-tore est déterminée par la comparaison de trois maillages de tailles
différentes. Le tableau 3.6 indique le nombre de noeuds composant chacun des
maillages. Soulignons que le maillage le plus grossier, mesh_I, correspond a celui
imposé aux fantdmes analytiques et que la taille du maillage imposé au demi-tore
correspond au domaine complet d’écoulement (demi-tore et cylindre). La répartition des
noeuds pour les géométries du cylindre et du demi-tore maillées avec mesh_1, mesh_2 et

mesh_3 peut étre consultée a I’annexe D.

Tableau 3.6 : Nombre de noeuds composant les trois maillages imposés a la géométrie exacte du
cylindre et du demi-tore

. . Nombre de neeuds composant le maillage
Identification du maillage
Cylindre Demi-tore
mesh_1 72 450 190 365
mesh 2 264 000 340 000
mesh_3 608 280 604 800

Nous présentons aux figures 3.6 a 3.9 les graphiques de pression et de cisaillement en

fonction du maillage imposé aux géométries réelles du cylindre et du demi-tore.
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Figure 3.6 : Moyenne de la pression dans le cylindre en fonction du maillage
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En examinant ces figures, nous remarquons d’abord la présence d’un effet de bout a
’entrée des géométries. Cet effet peut étre attribué a la condition imposée a I’entrée du
domaine d’écoulement. En effet, rappelons que cette condition consiste en 1’imposition
d’un débit massique qui se traduit numériquement par un profil de vitesse plat en entrée.
En se développant, ce profil non-développé engendre des artéfacts numériques; ceux-ci
résultent de I’imposition non physique du débit qui se traduit par des variations de

pression et des pics de cisaillement.

Les graphiques de pression et de cisaillement des figures 3.6 a 3.9 nous permettent de
constater qu’il y a indépendance de la solution par rapport au maillage sur 75% de la
longueur de la géométrie du cylindre et sur 97% de la longueur de la géométrie du demi-
tore. Ils suggerent de plus la nécessité d’ajouter une section en aval des géométries et ce,
afin que I’effet de bout ne soit pas confondu avec le comportement réel du fluide pour
des géométries plus complexes. Il en va de méme pour fournir au fluide un temps
suffisant lui permettant de se développer complétement avant de pénétrer dans le

domaine d’analyse proprement dit.

3.2.2 Comparaison des résultats d’écoulement dans les géométries

exactes et les fantdmes analytiques

Dans un premier temps, nous avons simulé 1’écoulement dans les géométries exactes du

cylindre et du demi-tore. Nous présentons les résultats de ces simulations sous forme
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d’iso-contours de vitesse a la figure 3.10. Les vecteurs d’écoulement principal et
secondaire ainsi que les iso-contours de pression et de vitesse de ces géométries
analytiques peuvent étre consultés a ’annexe E. Mentionnons également que les
résultats d’écoulement de la géométrie du demi-tore ne sont pas calculés sur I’extension

cylindrique puisque ce dernier ne fait pas partie du domaine d’analyse.
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Figure 3.10 : Iso-contours de vitesse pour les géométries exactes du cylindre et du demi-tore

La figure 3.10 fait ressortir deux caractéristiques de 1’écoulement dans les géométries
réelles. La premiére est la présence d’une couche limite en paroi du cylindre et du demi-
tore; cette couche résulte de la condition frontiere imposée a la paroi (stationnaire). La
deuxiéme caractéristique, pour sa part, est la présence d’une zone de décollement du
fluide sur la courbure intrados du demi-tore; une zone ou la vitesse est nulle a cet

endroit.
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Dans un deuxiéme temps, nous avons comparé les résultats d’écoulement des fantdmes
analytiques avec les géométries exactes. Cette comparaison permet de distinguer le
comportement réel du fluide des artéfacts numériques engendrée par la discrétisation du
domaine. Les iso-contours de vitesse des géométries reconstruites du cylindre et du
demi-tore en fonction de la discrétisation sont présentés aux figures 3.11 et 3.12. Au
besoin, d’autres résultats d’écoulement (vecteurs d’écoulement et d’iso-contours de

pression) dans les fantdmes analytiques peuvent étre consultés a I’annexe F.
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Figure 3.11 : Iso-contours de vitesse des fantomes analytiques du cylindre en fonction de la
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Figure 3.12 : Iso-contours de vitesse des fantomes analytiques du demi-tore en fonction de la

discrétisation du domaine de reconstruction
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Ces figures présentent les mémes caractéristiques d’écoulement que celles observées sur
les géométries exactes : présence d’une couche limite, pour les deux géométries, et
d’une zone de décollement pour le demi-tore seulement. Par contre, nous notons la
présence de zones de recirculation aux extrémités des géométries ainsi qu’en paroi des
géométries du demi-tore pour des discrétisations grossiéres du domaine de
reconstruction; celles-ci sont représentées sur les images par des régions de vitesses
nulles. Nous attribuons ces zones, qui s’atténuent au fur et & mesure que la discrétisation
du domaine devient fine, & des artéfacts numériques résultant de deux sources d’erreurs

de reconstruction : le lissage par co-volumes et la discrétisation.

Les erreurs générées par les simulations numériques de 1’écoulement soutiennent
’incapacité de notre algorithme de lissage a respecter les arétes vives. Pour en expliquer
la cause, rappelons que la technique des co-volumes lisse la surface en fonction du
barycentre de ses facettes sans tenir compte des caractéristiques géométriques a
conserver. Cela étant, les arétes de la surface sont lissées. La figure 3.13 illustre en 2D
cette lacune qui se traduit par un lissage des coins des géométries. Précisons a cet effet
que nous n’avons pas cherché a corriger ce défaut dans ce mémoire, bien qu’il nous était

connu.
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CONTOUR DE 1A GEOMETRIE UNE FOIS LISSEE

CONTOUR AVANT LISSAGE

Figure 3.13 : Effet du lissage par co-volumes sur les caractéristiques de coins des géométries,
exemple du cylindre

Par conséquent, I’effet du lissage des arétes vives sur 1I’écoulement explique la présence
de zones de recirculation du fluide a I’entrée et & la sortie des géométries reconstruites
pour des discrétisations grossiéres (figures 3.11 et 3.12). Mentionnons cependant que les
zones de recirculation présentes sur les parois du demi-tore sur ces mémes images sont
des artéfacts numériques causés par la discrétisation grossiere du domaine de

reconstruction,

Le lissage par co-volumes engendre également des répercussions sur les graphiques de
pression et de cisaillement pariétal du cylindre et du demi-tore. Nous les identifions sur
les figures 3.14 & 3.17 par les « effets de bouts » observés a 1’entrée et a la sortie du
domaine d’écoulement. Mentionnons que ces derniers sont plus prononcés a 1’entrée
qu’a la sortie des géométries. Nous attribuons cette observation a ’effet combiné du

lissage et de I’imposition non physique du profil d’écoulement du fluide.
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Pression dans le cylindrs en fonction de la discrétisation
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Cisaillement pariéral dans le cylindre en fonction de la discrétisation
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Figure 3.15 : Moyenne du cisaillement pariétal du cylindre en fonction de la discrétisation du

domaine de reconstruction
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Figure 3.16 : Moyenne de la pression dans le demi-tore en fonction de la discrétisation du domaine

asalllement {Pa)

Figure 3.17 : Moyenne du cisaillement pariétal du demi-tore en fonction de la discrétisation du

de reconstruction
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Nous désirons apporter une précision supplémentaire quant aux résultats de cisaillement
observés en sortie du demi-tore (figure 3.17). En effet, soulignons que ceux-ci sont
causés par la forme que prennent les fantdmes analytiques au niveau de la jonction du
demi-tore et du cylindre pour des discrétisations grossiéres. Afin d’illustrer cette
observation, la figure 3.18 compare la jonction du demi-tore et du cylindre d’une
géométrie reconstruite dans un domaine discrétisé de 16x16x16 voxels avec la jonction
de la géométrie exacte. Nous y remarquons la présence d’une jonction non lisse résultant
de la discrétisation grossiére 16x16x16 voxels et de 1’effet du lissage des arétes vives.
Par conséquent, plus la jonction du demi-tore et du cylindre sera lisse, c’est-a-dire plus
la discrétisation sera fine, moins le pic de cisaillement sera prononcé au niveau de la

jonction.

(@ (b)

Figure 3.18 : Géométrie des fantdmes analytiques résultant de discrétisations grossiéres au niveau
de la jonction du demi-tore et du cylindre (a) géométrie reconstruite dans un domaine discrétisé a
16x16x16 voxels ; (b) géométrie exacte
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Des erreurs propres a la discrétisation du domaine de reconstruction sont aussi a
P’origine d’artéfacts numériques présents sur les graphiques de pression et de
cisaillement pariétal (figures 3.14 & 3.17) : la présence d’oscillations sur le graphique de
cisaillement du demi-tore (figure 3.17) ainsi que le décalage observé entre les courbes de
pression du cylindre et du demi-tore (figures 3.14 et 3.16 respectivement). Nous
remarquons finalement que le décalage entre les courbes de pression est plus élevé pour
la géométrie du cylindre que pour le demi-tore. Ce décalage s’explique par ’erreur
d’approximation du contour d’entrée qui est propagée sur toute la longueur du cylindre.
La pression calculée est donc affectée d’un facteur d’erreur équivalent sur toute la
longueur. Un phénomene similaire est également observé pour le demi-tore. Cependant,
son effet est moins grand en raison de sa courbure longitudinale qui, combinée au

lissage, atténue le décalage de pression entre les discrétisations.

Les résultats numériques présentés dans cette sous-section nous permettent maintenant
de déterminer si les discrétisations approximant la géométrie exacte avec un minimum
d’erreur sur le volume (< 5%) représentent avec fidélité 1’écoulement par ’analogue
sanguin. Rappelons que ces valeurs correspondent a une discrétisation de 64x64x64
voxels (E, =3,19%) pour le cylindre et de 32x32x32 voxels (E, =1,14%) pour le
demi-tore. Pour ce faire, nous nous référons aux graphiques de pression et de

cisaillement des géométries du cylindre et du demi-tore.
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Le tableau suivant indique la discrétisation minimale requise pour représenter, avec un
minimum d’erreur, le volume exact de la géométrie comparé a la discrétisation minimale

permettant d’obtenir un écoulement fidele a la géométrie exacte.

Tableau 3.7 : Discrétisation minimale requise pour ’étape de la reconstruction comparativement a
celle requise pour les simulations numériques de I’écoulement

Géométrie Reconstruction Simulations numériques
Cylindre 64x64x64 voxels 512x512x512 voxels
Demi-tore 32x32x32 voxels 128x128x128 voxels

De ce tableau, nous constatons que la discrétisation du domaine qui était appropriée pour
I’étape de reconstruction ne permet pas d’obtenir des résultats satisfaisants pour
I’écoulement; une discrétisation plus fine est nécessaire pour les deux géométries

étudiées afin de limiter 1’effet de la reconstruction sur les résultats d’écoulement.

3.3 Conclusions

Dans ce chapitre, nous avons simulé 1’écoulement dans des géométries similaires aux
vaisseaux sanguins. Des dimensions plus réalistes que celles utilisées au deuxi¢me
chapitre ont été imposées aux géométries du cylindre et du demi-tore. Nous avons
reconstruit ces nouvelles géométries a 1’aide de 1’algorithme de reconstruction et nous
avons calculé I’erreur sur le volume qui en résulte. Ce calcul nous a révélé que des

géométries reconstruites pour des dimensions grossi¢res du domaine de reconstruction
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1

obtiennent une erreur inférieure & 5%. Cette constatation nous a incité a résoudre
I’écoulement afin de déterminer si les discrétisations optimales de la géométrie exacte

(erreur sur le volume < 5% ) représentent avec fidélité 1’écoulement du sang.

Nous avons démontré, a I’aide des iso-contours de vitesse ainsi que des graphiques de
pression et de cisaillement pariétal, que les résultats numériques sont grandement
influencés par la technique de lissage employée ainsi que par la discrétisation du
domaine. Finalement, les simulations de 1’écoulement dans les géométries reconstruites
nous ont permis de constater qu’une discrétisation jugée adéquate pour la géométrie
reconstruite n’est pas nécessairement suffisante pour la résolution numérique de

I’écoulement.

Nous pouvons faire ressortir de ce chapitre I’importance d’ajouter des sections en aval et
en amont des géométries pour éviter les « effets de bout » & I’entrée et a la sortie de
celles-ci. Nous évitons ainsi le risque de confusion entre le comportement réel du fluide
et le comportement sous-jacent aux artéfacts numériques causés par le schéma de
discrétisation, les conditions frontieres imposées au domaine d’écoulement et la

techniques de lissage par co-volumes.

Nous sommes donc en mesure de valider les hypotheéses que nous avions posées au
début de ce mémoire : (1) ’erreur maximale engendrée par le processus complet de

modélisation du réseau vasculaire provient de la reconstruction et (2) le lissage appliqué
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sur la géométrie reconstruite influence non seulement la qualité de la représentation
géométrique, mais également les résultats de 1’écoulement du sang. Ces résultats
viennent confirmer ceux de Moore, Steinman et Ethier (1998), de Moore, Steinman,
Holdsworth et Ethier (1999) ainsi que ceux de Glor, Long, Hughes, Augst, Ariff, Thom

et al. (2003).
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Conclusion

Dans ce mémoire, nous avons qualifié et quantifié les sources d’erreurs engendrées par
les étapes de modélisation du réseau vasculaire humain — reconstruction, génération du
maillage ou simulation numérique de I’écoulement — et ce, a partir de géométries
analytiques simples comme le cylindre et le demi-tore. Ces étapes nous ont permis, a
partir d’un outil de reconstruction reproduisant un domaine similaire a celui de
I’imagerie médicale, de répondre aux deux hypothéses de recherche que nous avions
posées soient: (1) Dl’erreur maximale engendrée par le processus complet de
modélisation du réseau vasculaire provient de la reconstruction et (2) le liésage appliqué
sur la géométrie reconstruite influence non seulement la qualité de la représentation

géométrique, mais également les résultats de 1’écoulement du sang.

En effet, nous avons démontré, dans un premier temps, que 1’erreur maximale engendrée
par le processus complet de modélisation du réseau vasculaire provient de la
reconstruction. Cette hypothése a été confirmée par le calcul de I’erreur sur le volume et
de la résolution de 1’écoulement en faisant ressortir dans les deux cas I’importance du
rapport de taille entre les géométries reconstruites dans un méme domaine de
reconstruction. Nous avons observé qu’une géométrie reconstruite a 1’intérieur d’un

domaine discrétisé en 256x256x256 voxels peut résulter en une discrétisation de
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32x32x32 voxels si son rapport de taille avec le domaine est grand et ce, en étudiant le

rapport de taille entre le domaine et I’objet réel en fonction de la discrétisation imposée.

Dans un deuxiéme temps, nous avons confirmé la seconde hypothése de recherche qui
affirme que le lissage appliqué sur la géométrie reconstruite influence non seulement la
qualité de la représentation géométrique, mais également les résultats de 1’écoulement
du sang. L’erreur résultant de ’algorithme de reconstruction nous a permis de valider en
partie cette hypothese par le calcul de 'erreur sur ’aire de surface plut6t que sur le
volume, ce dernier critére n’ayant fait ressortir aucune différence significative entre les

géométries non lissées et lissées par la technique des co-volumes.

Les résultats des simulations numériques de 1’écoulement dans les géométries du
cylindre et du demi-tore nous ont également permis de valider cette deuxiéme
hypothése. Effectivement, les conséquences du lissage se sont traduites en « effets de
bouts » observés a 1’entrée et a la sortie du domaine de calcul occasionnant ainsi, en
raison du lissage des arétes vives par la technique des co-volumes, des zones de
recirculation de méme que des zones plus élevées de pressions et, dans le cas du demi-

tore, des pics de cisaillement en sortie du domaine.

Nous avons élaboré dans ce mémoire un canevas de modélisation comprenant
différentes étapes a suivre pour quantifier les erreurs qui en découlent. Ce canevas de

modélisation se compose de trois étapes principales : 1’algorithme de reconstruction et le
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lissage par co-volumes, la génération de maillage ainsi que la simulation numérique de
’écoulement. Notre démarche montre que notre approche de quantification de 1’erreur
est valable peu importe 1’algorithme de reconstruction choisi ou encore la technique de

lissage imposée aux géomeétries reconstruites.

Nous croyons que les artéfacts numériques résultant de la reconstruction demeureront
sensiblement les mémes quelles que soient les modifications qui seront apportées au
modele de reconstruction, a la complexité des géométries sur lesquelles ce modéle sera
appliqué ou encore a la technique de lissage choisie,. Nous recommandons toutefois
d’inclure au domaine d’écoulement des sections en aval et en amont du domaine
physiologique a 1’étude pour éviter que les effets d’entrée et de sortie du domaine
d’écoulement, résultant des conditions frontiéres imposées ou de la reconstruction, ne se
confondent avec le comportement réel du fluide. Un tel ajout revét une importance
majeure principalement dans le cas des géométries complexes. Mentionnons & titre
d’exemple, les carotides et leur bifurcation ou il serait difficile de distinguer le

cisaillement résultant des effets de bouts de la géométrie réelle des vaisseaux.

Nous ouvrons donc la voie a d’autres chercheurs qui pourront compléter cette analyse en
testant ’effet de différents algorithmes et de techniques de lissage sur les artéfacts
numériques engendrées lors de la simulation numérique de 1’écoulement. Plus ces effets
seront connus, meilleure sera notre compréhension de 1’écoulement dans les géométries

complexes. Egalement, plus les artéfacts numériques pourront é&tre distingués du
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comportement réel du fluide, plus nous aurons confiance en les prédictions
hémodynamiques et plus faible sera la possibilité de poser un faux diagnostic dans un

domaine ou, le comportement réel du fluide nous est inconnu.
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Annexe A. Dimensions des vaisseaux du réseau

artériel humain simplifié

Les données de rayons et de longueurs utilisées pour la reconstruction analytique du
réseau artériel humain sont tirées de I’article de Kumar, Quateroni, Formaggia et

Lamponi (2003).
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Figure A.1 : Réseau artériel humain simplifié (tiré de Kumar, Quateroni, Formaggia et Lamponi
2003, p.323)



Table . Data wlated 10 the simplified arcrial tree with $5 main ancrics

# Artery Length {cm) Arca fem®) B kg s% em™) R
1 Ascending Aorta 4.0 5.983 97 -
2 Aortic Arch | 0 5147 87 -
? 3 Brachioccphalic 34 1.219 233 -
i 4 R. Subclavian | 14 0.562 423 -
! 5 R. Carotid 17.7 0.432 516 -
| & R. Veriehral 14.8 0.123 2500 0906
; 7 R.Subclavian Il 422 0.510 466 -
| 8 R. Radial 215 0.106 2866 0.82
9 R. Ulnar | 6.7 0.145 2246 -
i 10 R. Interossocous 159 0431 12894 0956
i 11 R Uar 1 17.1 0.133 2446 0893
| 12 R. Intornal Carotid 17.6 6.121 2644 0.784
: 13 R. Extemal Carotid 17.7 ¢.121 2467 0.79
f 14 Aartic Arch 11 19 3142 130 -
5 15 L. Carotid 0.8 0.430 519 -
: 16 L. Internal Carotid 17.6 0121 2644 0.784
i 17T L. External Carotid 17.7 0.121 2467 0.791
‘ 18 Thomek Aarta | 52 1142 124 -
; 19 L. Subclavian 1 14 0.562 416 -
! 0 Vertebral 14.3 0.123 2590 0906
, 21 L. Subclavian 11 42.2 0.510 466 -
; p.n] L. Radial 235 0.106 286 0821
; 23 L. Ulnar I 6.7 0.145 2246 -
i 4 L. Inrosscous 3.9 0.031 12894 09356
j 25 L. Ulnar 1l 17.1 0.133 2446 0893
i 26 Imercostals £.0 0.19% 885 0627
‘ 27 Thomck Aarta 1l 10.4 a7 117 -
; b ] Abdominal | 5.3 1.911 167 -
| 9 Caliac 1 2.0 0478 475 -
; 30 Celiac 11 L4 0.126 1805 -
| 3 Hepatic 6.6 0152 1142 0925
| n Guastric 7.1 o.102 1567 0921
| 13 Splenic 6.3 0.238 806 0.93
i M Spenor Mesenterie 59 0.430 49 0934
; 35 Abdominal It 1.0 1.247 7 -
: 16 L. Renal iz 0.3312 566 0861
; ki) Abdominal Ul 1.0 102t 278 -
| k] R. Renal 12 0.159 1181 0561
| k1 Abdominal IV 10.6 0.697 381 -
5 40 Inferior Mesenteric 50 0.080 1895 0918
41 Abdominal V 1.0 0.578 399 -
; 42 R. Common liac 59 0.3 649 -
| 43 L. Common Iliac 58 0.3 649 -
: 44 L. External Diac 14.4 ¢.252 1493 -
43 L. Imernal Niac 5.0 0181 3134 0925
4% L. Femoml 4.3 0.139 2559 -
47 L. Decp Femoral 12.6 0.126 2652 0885
48 L. Posicrior Tibial kb3 | 0.110 5508 0724
49 L. Anterior Tibia) 34.3 0,060 9243 0716
50  R. External lliac 14.5 0.252 1493 -
5l R. lniemal Hliac 5.1 0.181 3134 0925
52 R. Femoral 4.4 0139 2559 -
53 R. Decp Femoral 12.7 0.126 2652 O888
54 L. Posteriar Tihial 122 0.110 S808 074
55 R. Anterior Tibial 4.4 0.060 9243 0716
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Figure A.2 : Dimensions des vaisseaux composant le réseaux artériel humain simplifié (tiré de

Kumar, Quateroni, Formaggia et Lamponi 2003, p.324)
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Annexe B. Fichier d’entrée du logiciel YAMS

Le fichier nom_fichier.mesh contient les divers champs de données requis par le
logiciel de remaillage adaptatif YAMS. Ces champs, obligatoires ou facultatifs, sont
extraits du rapport technique de Frey (2001). Ils s’identifient par des mots clés et des
valeurs scalaires spécifiques. Précisons que, dans le cadre du mémoire, la description des
données géométriques fournies & YAMS s’est limitée aux champs obligatoires et que les

éléments de surfaces que nous avons décrits dans le fichier sont des quadrangles.

La description du maillage dans le fichier d’entrée doit obligatoirement commencer avec
la description suivante :

MeshVersionFormatted 1
Dimension 3

\

Les champs obligatoires puis facultatifs font suite a cette description. Les champs
obligatoires correspondent a la géométrie et & la topologie du maillage tandis que les
champs facultatifs décrivent les contraintes d’entités et les singularités. Au besoin, les

normales et les tangentes de la surface peuvent également &tre spécifiées.
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The other fields supported by YAMS are either required or faculative. The required fields correspond
to the geometry (i.e., the coordinates) and to the topology description (i.e., the mesh entities). Tn the
folowing tables, the term u; indicates a vertex number (Le., the " vertex in the verix list), e; is an
edge number, {; is a triangle number and ¢; is a quadrilateral number. Notice that the vertices are real
numbers in single precision.

Keyword Card. Syntax Range

Vertices npooT s ref; {i=1,np}

Edges na a al ref; {i=1,na}

Triangles nt ol ref; {i=1,nt}, {j =1,3}

Quadrilaterals ng vl ref; {i=1,ng}, {7 =14}
(@

Then, follows the description of constrained entities or singularities. In particular, a corner point
Corner is a point where there is a C° continuity between the edges sharing it (this type of item is
necessary a mesh vertex). By analogy, a Ridge is an edge where there is a C° continuity between
the adjacent faces. The fields of type Requiredsx make it possible to specify any type of entity
that must be preserved by the meshing algorithm.

Keyword Card. Syntax Range
Corners ne v {i=1,nc}
| RequiredVertices nrv {i =1,nrv}
| Ridges nro e {i =1,nr}
Requiredidges nre g {i =1, nre}
RequiredTriangles nrt 4 {i=1,nrt}
RequiredQuadrilaterals = nrg ¢ {i=1,nrq}

(b)

As mentioned above, it is also possible to specify normals and tangents to the surface. The nor-
mals (resp. tangents) are given as a list of vectors. The normal at a vertex, keyword NormalAtVer -
tices, is specified using the vertex number and the index of the corresponding normal vector. The
normal at a vertex of a triangle, NormalAt TriangleVertices, corresponds to the combination
of the triangle number, the index of the vertex in the triangle and the index of the normal vector at this
vertex. Similarly for the field corresponding to the keyword NormalAtQuadrilateralvVer-
tices. The tangent vectors are described in the same way.

Keyword Card. Syntax Range
Normals nnoox Y2 {i =1,nn}
Tangents nnt X % % {i = 1,nnt}
NormalAtVertices no v n, {i = 1,nv}
NormalAtTriangleVertices nty vy n {i =1, ntv}
NormalAtQuadrilateralVertices ngu ¢ v; 7 {i = 1,nqu}
TangentAtEdges te ¢ vt {i =1,te}
()

Figure B.1 : Champs obligatoires et facultatifs du logiciel YAMS (a) champs obligatoires, (b)
champs facultatifs et (c) normales et tangentes a la surface (tiré de Frey (2001), p.31 et 32)
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Un exemple de fichier pouvant étre fourni 8 YAMS peut étre consulté a la page suivante.

Cet exemple est extrait de Frey (2001).

# Mesh generated by YAMS (INRIA) V2.1
MeshVersionFormatted 1
Dimension 3

# Set of mesh vertices
Vertices

7902

-3.299989 1.829990 -4.139999 0
-3.209990 1.620000 -3.939990 0

# Set of mesh edges (vl,v2,ref)
Edges

891

401 13 0

13 389 0

410 15 0

# Set of mesh triangles (vl1,v2,v3,ref)
Triangles

15346

13 389 401 O

410 15 406 O

# Set of corners

Corners 82

1

2

9 (point 9 1is corner)

.....

# Set of ridges
Ridges
891

ooooo

# List of normal vectors
Normals

8299

0.244684 0.031587 -0.969088
0.254205 0.033309 -0.966576
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# Normals at vertices

NormalAtVertices

7006

406 1391

412 6 (normal vector 6 associated with vertex 412)
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Annexe C. Valeurs par défaut de YAMS

L’algorithme de remaillage adaptatif de YAMS se base sur des paramétres de contrdle
imposés au maillage via le fichier nom fichier.yams ou DEFAULT.yams. Ces
parametres de contrOle sont représentés sous forme de champs associés & des mots clés
et sont définis par des valeurs scalaires. Nous présentons ci-dessous les valeurs par

défaut du logiciel YAMS; nous avons utilisé ces valeurs dans le cadre de ce mémoire.

Parameters that can be specified are as follows (notice that all keywords are not case sensitive) :

s Absolute
indicates that the tolerance and size parameters are specified in model unit. Default is to consi-
der relative values (e.g. in 1/1000 of the bounding box size).

s Tolerance, é (Float)
used to specify the maxunum allowable chordal deviation 6,
Default value is 1/1000 of the bounding box size {or model units).

e GeomApp, ¢ (Float)
used to control the surface smoothness (bound the maximal deviation of the mesh edges from
the tangeni plane at mesh vertices).
Range : 0.001 to 0.1, default value : 0.01.

¢ Ridge, o (Float)
allows to specify the angular value for the detection of ridges and corners (i.e., the measure of
the angle between the normals of adjacent faces or edges).
The default value is 45 degrees.

e Gradation, grad (Float)
indicates the rate of the size variation between neighboring elements.
Values : -1 if no gradation is desired, range : 1. to 100, default : 1.3.

e MinSize, by (Float) and MaxSize, hyge (Float)
allow to prescribe a minimal (resp. maximal) element size.
Default hyy is 5/1000 of the bounding box size (or model units). No default value for fpg,.

¢ NbIter, n (Integer)
used to prescribe the number of smoothing iterations when invoking the option ~O 9. The
default value is set to 50.

Figure C.1 : Valeurs par défaut du logiciel YAMS (tiré de Frey 2001, p.11 et 12)
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Annexe D. Maillages des géomeétries exactes utilisées
pour I'analyse de I'indépendance de la solution par

rapport au maillage

L’indépendance de la solution par rapport au maillage a été vérifiée pour trois tailles de
maillage. Nous présentons ci-dessous la répartition des noeuds de maillage dans les
géométries du cylindre et du demi-tore. Rappelons que le maillage mesh_I correspond
au maillage imposé aux fantdmes analytiques (géométries reconstruites par 1’algorithme)

pour la simulation numérique de 1’écoulement.

A titre de rappel, nous joignons aux figures un tableau comparatif des nceuds composant

le maillage des géométries.

Tableau D.1 : Nombre de noeuds composant les trois maillages imposés a la géométrie exacte du
cylindre et du demi-tore

Nombre de nceuds composant le maillage

Identification du maillage
Cylindre Demi-tore
mesh 1 72 450 190 365
mesh 2 264 000 340 000
mesh_3 608 280 604 800
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Figure D.1 : Répartition des nceuds composant le maillage de la géométrie du cylindre pour trois
tailles de maillage (mesh_1, mesh_2 et mesh_3)
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Maillage mesh_3

Figure D.2 : Répartition des nceuds composant le maillage de la géométrie du demi-tore pour trois
tailles de maillage (rmesh_1, mesh_2 et mesh_3)
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Annexe E. Ecoulement dans le cylindre et le demi-tore

analytique

Géomeétrie exacte du cylindre
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Figure E.1 : Iso-contours de pressions et vecteurs de vitesse résultant de 1’écoulement dans les
géométries analytiques du cylindre et du demi-tore
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Annexe F. Ecoulement dans les fantdémes analytiques

du cylindre et du demi-tore

@rX (@5 @

- 2 [ orrem
discrétisation=16x16x16 # anad discrétisation=16x16x16 + seenad discrétisation=16x16x16 oo
2 et 1010 ) 1 saemioo
Iso contours de preesion 2 ise contours de pression 5 soston verleurs d'écoulement | atatoo
1880 3 si000 1 assnce
2300102 258201 118600
2 0002 2 1+ assnan
2.0841:02 2 2671002 1.0201,08)
1 sermor s e
1 880R02 1 8871,02| LRCH RN
1 7720402 12188402 a 022101
1 tesmes o it 7
1 ssmo \ T 6 5001
e 1 essnal & 01
1.3442:00 1 808E:O| 2 1041-01
1 2102 -8 08m01 camol
1 isne -8 gm0l 2 sun.ol
1 oxsn -1 200803 2ol
5130001 - 99 1 oot
;__Y 8.0811:0) ;_X ~1,9298.02 1.4tat-00
7 oestan 2 om0 7 200
s s 2 eaomoy o smvneit

(eBd @R CFX

P 4 viTEsy

discrétisation=82x32x32 7 deemoy discretisation=32 x32x32 : teomn discrétisaiion=32 x32x32 | 2400
2 oz 2 mmo2 1 2smco
ieo contours de pressian 2 nemo {50 contours de pression 3 eaumon vecleurs d'écoulement | 1e6100,
2 oasts 2 oo 1 100800
1978002 PRI 1008000
1 st 2 im0 o n0n.0l
) raero y, |] 1000 S X T o.082101
1 6185102 1 830E:03) - - ~ - # 4185-01]
1 488E.02| 1 2605103 y i 7 1895.01]
) s 1 loston R 7 120801
1 2536407 6 AT7R0] e . ~ & 4738-01
1138503 % 9 88800 - . ; 2938450}
1 0188002 3 280k0] — = - 9 1785-01.
o osamal o s16m00) ool
1 7EARL -1 98eki0! 3 9841-01,
& ssmor <4 sz 2201
& s8a801 ERtury 201
; 4 1835004 L 4,‘7511051‘ 2 1 $42L.01
298301 BE i 1.204801
_y _x X
s etmn R & 4oy
s s -1 260802 & 90051

@x @% @ g
i

U

=" - vosss |

discrétisation=64x64x64 2 sadhoy discrétisalion=64x64x64 8. $a00.03 discrétisation=64x64x64 3667000
2 040 ® teamor 1.576100]

iso contoure de praselon + e is0 conlours da prassion ©soinos vecleurs d'écoulemant ) inen

3 aam02 1 wmer 140800,

3.380%01] corme 1 9261.00]

9240102 5.420802 12422400

» om0z » 227003 1 18000

3 oo 1‘ 2 sl i, " | armoo

2 re7m.0 2 voncal | [, e i o s

2 sanen 3 oamoa} | |z ; - 3 — o o Uaton

3 asation R 1 esmo & N c ¥ (1o

2 200m02 1 260m02 - - . S 2406101

3.1583003] v.666801 & wan-o

2 oo «ramol a0l

1 so0m03, 7 se8mi00 190l

3 280003, -3.138m01 L1a100

1 s -7 cranol 3 a0l

? | 4152 -1 toomaa 2 4em-0)
" 1 aoaen Errs 1Lesmol
| isasn - sz 2 2007

1 oo -1 200 5 st

Figure F.1 : Iso-contours de pressions et vecteurs de vitesses résultant de I’écoulement dans les
fantdémes analytiques du cylindre pour des discrétisations de 16x16x16, 32x32x32 et 64x64x64 voxels
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Figure F.2 : Iso-contours de pressions et vecteurs de vitesses résultant de I’écoulement dans les
fantomes analytiques du cylindre pour des discrétisations de 128x128x128, 256x256x256 et de
512x512x512 voxels
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Figure F.3 : Iso-contours de pressions et vecteurs de vitesses résultant de I’écoulement dans les
fantdmes analytiques du demi-tore pour des discrétisations de 16x16x16, 32x32x32 et 64x64x64
voxels
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Figure F.4 : Iso-contours de pressions et vecteurs de vitesses résultant de I’écoulement dans les

fantomes analytiques du demi-tore pour des discrétisations de 128x128x128, 256x256x256,

512x512x512 voxels



