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Abstract

In this thesis, leveraging advanced medical imaging techniques and numerical simulations, we
delved deeply into physiological flows within the human body, specifically focusing on the carotid
bifurcation. We demonstrated how these advanced computational fluid dynamics methods can reshape
how scientists comprehend physiological processes, enhance the diagnosis of pathologies, and open

new avenues for medical treatment.

We began with the fundamentals of physiological fluid dynamics, emphasizing the significance
of medical imaging, including magnetic resonance imaging (MRI) and computed tomography (CT),
in obtaining precise data. With particular attention to viscosity and pulsatile boundary conditions, we

then meticulously addressed the mathematical and physical foundations that underpin flow modeling.

Next, we explored essential methodologies for numerical flow simulation using specialized
software, including Ansys Fluent. We also examined pulsatile boundary conditions, which are crucial
for simulating physiological flows under laminar and turbulent regimes. Following this, we conducted
a comprehensive hemodynamic and rheological analysis of the carotid bifurcation, showcasing how

our modeling and simulation techniques are beneficial in real-world scenarios.

Finally, we underscored the significance of our findings and here clinical implications. We also
discussed future research avenues, including the integration of artificial intelligence and the adaptation

of these approaches into daily clinical practice.

This thesis opens exciting new prospects for medicine by enhancing our understanding of
physiological flows, enabling more accurate diagnostics, and facilitating personalized treatments. It
marks the beginning of an era where computational fluid dynamics and medical imaging merge to

transform how we approach human health.



Résumé

Dans cette thése, en se basant sur des techniques d'imagerie médicale avancées et des simulations
numeriques, nous avons exploré en profondeur les écoulements physiologiques dans le corps humain,
specifiquement dans la bifurcation carotidienne. Nous avons montré comment ces méthodes avancées
de la mécanique des fluides numérique peuvent changer la fagcon dont les scientifiqgues comprennent
les processus physiologiques, améliorer la facon dont les pathologies sont diagnostiquées et ouvrir de

nouvelles avenues pour le traitement médical.

Nous avons commencé par les bases de la dynamique des fluides physiologiques en soulignant
I'importance de I'imagerie médicale, y compris I'imagerie par résonance magnétique (IRM) et la

tomodensitométrie, dans I'obtention de données précises.

En accordant une attention particuliére a la viscosité et aux conditions aux limites pulsatiles, nous
avons ensuite abordé en détail les fondements mathématiques et physiques qui servent de base a la

modélisation des écoulements.

Ensuite, nous avons exploré les méthodologies essentielles de la simulation numérique des
écoulements en utilisant les performances des logiciels spécifiques, notamment Ansys Fluent. Nous
avons également examiné les conditions aux limites pulsatiles, essentielles pour la simulation des
écoulements physiologiques en régime laminaire et turbulant. Suivi par ’analyse hémodynamique et
rhéologique de la bifurcation carotidienne en détail, mettant en évidence la maniére dont nos

techniques de modélisation et de simulation sont utiles dans des situations réelles.

Enfin, nous soulignons I'importance de nos résultats et leurs implications cliniques. Nous avons
également évoqué les pistes de recherche futures, notamment l'intégration de I'intelligence artificielle

et I'adaptation de ces approches a la pratique clinique quotidienne.

Cette these ouvre de nouvelles perspectives passionnantes pour la médecine en améliorant la
compréhension des écoulements physiologiques, en permettant des diagnostics plus précis et des
traitements plus personnalisés. Elle marque le début d'une ere ou la mécanique des fluides numérique

et I'imagerie médicale se combinent pour transformer la fagon dont nous abordons la santé humaine.
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Nomenclature

Lettres latines

1%}

=~ = &

3

Amplitude constante du gradient de pression kg.m=2.s7?

Amplitude de la composante pulsatile donnant lieu aux pressions kg.m™2.s72
systolique et diastolique

Tenseur d'élasticité

Domaine matériel

Diamétre initial m
Tenseur des taux de deformation s
Déplacement de la structure m
Modules élastiques Pa
Quantite physique

Forces externes appliquées a la paroi kg.m.s?
Forces volumiques kg.m.s2
Forces surfaciques kg.m.s™2
Génération d'énergie cinétique de turbulence due aux effets de la J.s71
pesanteur

Coefficient de relaxation

Génération d'énergie cinétique turbulente due aux gradients de vitesse J.s71
moyenne
Génération d’énergie cinétique du taux spécifiqgue de dissipation J.s71
turbulente

e V4 - -2
Acceélération de pesanteur m.s
Hématocrite critique %

Invariants du tenseur de déformation

Jacobine
Indice de consistance

Energie cinétique turbulente m?.s?
Parametres des matériaux

Longueur de la section d'artere considéree m
Masse kg
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e T N T TR T R

il

<

Indice de loi de puissance
Exposant de Yasuda

Condition de pression périodique

Quantité de mouvement

Pression

Surface

Temp

Période

Densité surfacique des efforts de surface
Vitesse

Volume

Volume initial

Condition de vitesse périodique
Tenseur de Reynolds

Dissipation de 1’énergie cinétique turbulent k

Dissipation du taux spécifique de dissipation turbulente w

Lettre grecques

[
I
14

€kl

m

Diffusivité effective de 1I’énergie cinétique k
Diffusivité effective du taux spécifique de dissipation turbulente w
Taux de cisaillement

Tenseur de déformation

Déformation

Dissipation de I'énergie cinétique turbulente
Constante de temps

Valeurs propres du tenseur de déformation
Viscosité dynamique

Viscosité de Casson

Viscosite a taux de cisaillement faible
Viscosite a taux de cisaillement élevée
Viscosité turbulente

Masse volumique
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mmHg

-2

kg.m™“.s

Pa

-1 <1
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Masse volumique de l'artére

Tenseur des contraintes

Tenseur des contraintes de Cauchy
Contrainte de cisaillement

Tenseur des contraintes visqueuses
Contrainte seuil

Temps de relaxation

Energie de déformation

Taux spécifique de dissipation turbulente

Nombres adimensionnels

Cr
Re
Ok

O¢

Coefficient de frottement

Nombre de Reynolds

Nombre de Prandtl turbulent pour 1’énergie cinétique k
Nombre de Prandtl turbulent pour la dissipation &
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A. Origines historiques de I'étude des ecoulements physiologiques

L'histoire des fluides physiologiques remonte aux civilisations anciennes, ou les premieres
descriptions connues ont été formulées. Parmi ces civilisations, les Egyptiens ont joué un rdle
prédominant. Le papyrus Ebers, un document datant du 16éme siecle avant J.C., a été decouvert et
demeure le plus ancien témoignage connu a ce jour [1]. Les Egyptiens croyaient que I'air inhalé passait
par la bouche jusqu'aux poumons, puis était distribué¢ par le coeur a travers les artéres. Leur

compréhension était basée sur une conception de la circulation sanguine associée a l'air [2].

Les médecins grecs ont également contribué a I'évolution de notre compréhension du systeme
circulatoire. A travers des dissections effectuées sur des animaux, ils ont observé que les artéres étaient
vides tandis que le foie et la rate étaient gorgés de sang. Cette observation a renforcé l'idée égyptienne
selon laquelle les artéres étaient chargées d'air. Parmi les médecins grecs, Galien (131-201) a réalisé
une dissection approfondie des porcs, lui permettant de décrire avec précision le réseau veineux et
artériel. Cependant, son interprétation était erronée. Selon Galien, le sang était produit par le foie a
partir des aliments, circulait dans les veines pour se mélanger a I'air dans les poumons, puis se dirigeait
vers le ventricule droit du cceur. Galien supposait que la paroi interventriculaire était poreuse,
permettant au sang de passer, avant d'étre distribué dans le reste du corps par le ventricule gauche.
Cette époque, la notion d'un circuit fermé de circulation n'était pas encore établie[3].

Les éecrits égyptiens et grecs, y compris le traité de Galien, ont été préservés et traduits par les
médecins musulmans lors de I'invasion de I'Egypte au 7eme siécle. Cependant, ce n'est qu'au 13e
siécle qu'lbn Al-Nafis (1210-1288) a apporté une contribution significative en décrivant la circulation
pulmonaire, les arteres coronaires et la circulation capillaire. Ses decouvertes ont jeté les bases d'une

compréhension plus précise du systeme circulatoire [4], [5].

Au cours de la Renaissance, Andreas Vesalius, dans son traité d'anatomie humaine de 1543, a
corrigé de nombreuses erreurs héritées des travaux de Galien. Puis, en 1551, Amato Lusitano a infirmeé
la théorie de Galien en découvrant que les veines possédaient des valves, ce qui permettait au sang de
revenir vers le ceeur. Cette observation contredisait I'idée selon laquelle le sang ne retournait pas dans

les veines [6].

La description détaillée de la circulation pulmonaire dans le contexte occidental a été réalisée pour
la premiere fois par Michel Servet au 16eme siecle, suivi par Realdo Colombo (1516-1559) en 1559.

Une avancée majeure est survenue avec Andrea Cesalpino (1519-1603), qui a utilisé pour la premiére
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fois le terme “circulation™ pour décrire le mouvement du sang. Alors que la pulsation des arteres était
auparavant considérée comme la cause du mouvement sanguin, Cesalpino a attribué ce mouvement

au ceeur lui-méme [7].

Cependant, il a fallu attendre 1628 pour que William Harvey (1578-1657) réalise une percée
significative en décrivant le systeme circulatoire dans son ensemble. Dans son ouvrage [8], Harvey a
décrit le sens de circulation du sang et a mis en évidence le role des valves veineuses. Il a également
révélé que le débit cardiaque était de plusieurs litres par minute, une constatation en contradiction
avec l'idée antérieure selon laquelle le sang s'écoulait goutte a goutte. Selon Harvey, le systeme
circulatoire forme un circuit unique composé de deux pompes et divisé en deux parties distinctes : la
circulation pulmonaire, également appelée petite circulation, reliant le cceur aux poumons, et la
circulation systémique, ou grande circulation, assurant la circulation du sang entre le cceur et le reste
des organes. L'ensemble du systeme implique un flux du sang a travers les artéres, son retour par les

veines et le réle crucial des vaisseaux sanguins dans cette circulation complexe [9]-[11].

Au 17eme siécle, Marcello Malpighi (1628-1694), un anatomiste italien, a réalisé des observations
microscopiques sur les vaisseaux sanguins. En 1661, il a découvert les capillaires sanguins, de
minuscules vaisseaux reliant les arteres et les veines, ce qui a contribué a une meilleure compréhension

de la circulation sanguine au niveau cellulaire [12].

En 1733, le médecin anglais William Cheselden (1688-1752) a effectué une dissection et a
identifié les vaisseaux lymphatiques, élargissant ainsi notre connaissance du systeme lymphatique et

de son réle dans I'élimination des toxines et des déchets du corps [13].

A la fin du 18eme siécle, Xavier Bichat (1771-1802), un anatomiste et physiologiste francais, a
apporté des contributions significatives a I'étude du systéme circulatoire. En 1800, il a distingué les
différents types de vaisseaux sanguins : les arteres, les veines et les capillaires. Il a également souligné

I'importance de l'irrigation sanguine des tissus dans le fonctionnement des organes [14].

Au 19eme siécle, Rudolf Virchow (1821-1902), un pathologiste allemand, a formulé la théorie de
la thrombose, expliquant la formation de caillots sanguins dans les vaisseaux. Il a également introduit
le concept de lésion endothéliale, mettant en évidence son réle dans le développement de certaines

maladies cardiovasculaires [15].

Au 20eme siécle, de nombreux progres ont été realisés grace a l'utilisation de techniques avancées
d'imagerie médicale. En 1928, Werner Forssmann (1904-1979), un médecin allemand, a realise la

premiére cathétérisassions cardiaque en s'insérant un cathéter dans sa propre veine cubitale et en le
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guidant jusqu'a son propre cceur. Cette avancée a ouvert la voie a de nouvelles possibilités d'examiner

et de traiter les maladies cardiovasculaires [16].

De nos jours, la recherche sur les fluides physiologique se poursuit avec une intensité croissante.
Les avancées technologiques et scientifiques ont permis le développement de techniques d'imagerie
médicale sophistiquées telles que I'imagerie par résonance magnétique (IRM) et la tomographie par
émission de positrons (TEP), qui permettent une visualisation détaillée et non invasive des vaisseaux
sanguins et du flux sanguin[17]. La recherche sur le systéme circulatoire se concentre a la fois sur la
compréhension fondamentale des mécanismes impliqués et sur I'application de ces connaissances pour
améliorer le diagnostic, le traitement et la prévention des maladies cardiovasculaires. Les avancées
scientifiques et médicales continuent de fagconner notre compréhension de ce systeme complexe et

ouvrent de nouvelles perspectives pour une meilleure santé cardiovasculaire pour tous.
B. Contexte et importance de la modélisation des écoulements physiologiques

La modélisation et la simulation numérigque des écoulements physiologiques basées sur I'imagerie
médicale constituent un domaine de recherche en plein essor qui présente un potentiel considerable
pour améliorer notre compréhension des processus physiologiques fondamentaux et pour améliorer
les diagnostics et les traitements médicaux[18]-[21]. Cette these de doctorat vise a explorer les
possibilités offertes par cette approche novatrice afin de faire progresser les connaissances

scientifiques et de contribuer a I'amélioration des soins de santeé.

Les écoulements physiologiques, tels que le flux sanguin, le mouvement du liquide cérébrospinal
et la distribution des fluides dans les tissus, jouent un réle essentiel dans le bon fonctionnement de
I'organisme. Comprendre ces écoulements est primordial pour détecter et prévenir les pathologies
associees, et pour développer des interventions médicales ciblées et efficaces. Cependant, I'étude de
ces écoulements in vivo est complexe en raison de la nature dynamique et tridimensionnelle des

systemes biologiques[22].

L'imagerie médicale, telle que I'imagerie par résonance magnétique (IRM), I'échographie Doppler
et la tomodensitométrie (TDM), offre des moyens non invasifs et puissants pour visualiser les
écoulements physiologiques dans le corps humain[23]. Ces techniques permettent d'obtenir des
données spatio-temporelles détaillées sur les caractéristiques des écoulements, telles que les profils
de vitesse, les gradients de pression et les interactions fluides-structures.

La modélisation et la simulation numérique completent ces techniques d'imagerie en permettant

de reconstruire des modeéles virtuels des systémes physiologiques, basés sur des données d'imagerie
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réelles[24], [25]. Ces modeles peuvent représenter avec précision la géométrie des structures
anatomiques, les propriétés physiques des fluides et les interactions entre les fluides et les tissus. En
utilisant des méthodes numériques avancées, il est possible de simuler les écoulements physiologiques
a différentes échelles, allant des vaisseaux sanguins individuels aux organes entiers, en passant par les

niveaux tissulaires et cellulaires.

La motivation de cette recherche réside dans les nombreuses applications potentielles qui peuvent
découler de l'utilisation de la modélisation et de la simulation numérique des écoulements
physiologiques basées sur I'imagerie médicale. Ces applications vont de I'amélioration des diagnostics
médicaux a la planification préopératoire, en passant par I'évaluation de I'efficacité des traitements et
des thérapies. Par exemple, en utilisant des modéles virtuels précis, il est possible de prédire les
schémas d'écoulement anormaux associés a des pathologies spécifiques, ce qui peut aider les cliniciens

a prendre des décisions éclairées sur les options de traitement les plus appropriées pour chaque patient.

De plus, la modélisation et la simulation numérique des écoulements physiologiques peuvent
contribuer au développement de dispositifs médicaux innovants, tels que des stents vasculaires
personnalisés, des prothéses valvulaires et des systemes de délivrance de médicaments. Ces avancées
technologiques ont le potentiel d'améliorer considérablement les résultats cliniques et la qualité de vie

des patients.

Cette thése valorise la nécessité d'approfondir notre compréhension des processus physiologiques,
d'améliorer les diagnostics et les traitements médicaux, et de contribuer au progres de la recherche en
sciences de la santé. En exploitant les avantages de I'imagerie médicale et des techniques de simulation
numérique, cette recherche offre une approche prometteuse pour relever les défis complexes liés a
I'étude des écoulements physiologiques, avec des implications significatives pour la médecine

personnalisée et les soins de santé de demain.
C. Organisation de la thése

La modélisation et la simulation numérique des écoulements physiologiques basés sur I'imagerie
médicale sont des approches avancées qui permettent d'étudier de maniére plus approfondie la
dynamique des fluides dans le corps humain. En utilisant des données recueillies a partir de techniques
d'imagerie médicale, telles que I'lRM ou la tomodensitométrie, des modeles informatiques sont créés
pour représenter de maniere précise les structures anatomiques et les propriétés des fluides. En
utilisant ces modeles, des simulations numeériques sont réalisees pour reproduire et analyser les

écoulements physiologiques a l'intérieur des organes ou des vaisseaux sanguins. Cela permet d'obtenir
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des informations plus détaillées sur les caractéristiques des flux, telles que les profils de vitesse, les
gradients de pression, les turbulences, etc. Ces informations peuvent aider les chercheurs et les
cliniciens & mieux comprendre les processus physiologiques normaux, ainsi que les anomalies et les
pathologies. Ces techniques de modélisation et de simulation numérique des flux physiologiques
basées sur I'imagerie médicale sont utilisées dans divers domaines de recherche et d'application
clinique, tels que la cardiologie, la pneumologie, la neurologie, etc. Précieuses pour la prise de
décision médicale, I'optimisation des traitements et le développement de nouvelles interventions

thérapeutiques.

Cette thése nous guide vers les interactions entre I'imagerie médicale et la dynamique des fluides.

Décortiquons l'architecture de ce travail :

L'introduction générale ouvre la porte en soulignant I'importance de combiner des techniques
d'imagerie avancées avec la simulation numérique pour découvrir les complexités des écoulements

physiologiques. De plus, elle établit les bases et les objectifs de cette recherche.

Le premier chapitre aborde les écoulements physiologiques en expliquant leurs propriétés,
fonctions et interactions au sein de I'appareil circulatoire. Nous verrons comment les outils d'imagerie
tels que I'IRM et la tomodensitométrie nous ont ouvert les yeux et amélioré notre compréhension de

la dynamique de ces fluides dans le corps humain.

Un deuxiéme chapitre examine les modeles et les méthodes pour conceptualiser les écoulements
physiologiques. Nous commencerons par aborder les modeles mathématiques et physiques qui
éclairent le comportement des fluides au sein de structures anatomiques telles que les vaisseaux
sanguins, le cceur et les poumons. La viscosité des fluides est essentielle a la dynamique des
écoulements. Par conséquent, les modeles de viscosité pertinents pour ces ecoulements occuperont
une grande partie du chapitre. De plus, nous aborderons les conditions aux limites, qui sont les
éléments déterminants de tout systéme de simulation, en soulignant celles qui sont fréquemment
utilisées pour ces types d'écoulements. Pour conclure, nous présenterons la méthode de recherche
utilisée pour résoudre ces problemes de modélisation et fournirons un apercu des étapes, des méthodes

et des outils utilisés pour creer et valider nos modeles.

Dans le chapitre trois, nous explorerons les méthodes fondamentales et les techniques liées a la
simulation numérique des flux physiologiques. Nous commencerons par examiner les principaux
algorithmes et methodes pour simuler les flux dans les environnements biologiques. Puis, nous

évoquerons les outils logiciels qui assistent dans la création de modéles anatomiques, avant de plonger
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dans les techniques numeriques fréquemment utilisées, comme les volumes finis et la méthode des
éléments finis. En mettant un point d'honneur sur le logiciel Ansys Fluent, nous passerons en revue
les étapes de création de géométrie, de maillage et de paramétrage en vue d'une simulation efficace.
Le chapitre se terminera par une discussion sur les conditions aux limites oscillatoires et leur réle dans

la simulation des dynamiques cardiaques.

Dans le chapitre quatre, nous abordons I'application pratique des techniques évoquées a travers un
exemple précis : la bifurcation carotide. Cette zone cruciale du systeme vasculaire, freqguemment
affectée par des anomalies, sert de cas d'étude pour illustrer I'implémentation de nos méthodes de
modélisation et de simulation. Malgré une base théorique robuste et des techniques de simulation
avanceées, il est essentiel de les tester dans un contexte réel pour assurer leur pertinence et leur
exactitude. Dans ce chapitre, nous explorons I'importance de la bifurcation carotide, les obstacles
inhérents a sa représentation fidele et les décisions méthodologiques adoptées pour garantir des

résultats de simulation a la fois fiables et significatifs.

Le cinquieme chapitre se penche sur l'analyse approfondie des résultats dérivés de notre
investigation sur la dynamique et la rhéologie du sang au sein d'une bifurcation carotide spécifique.
Prendre en compte différents types de pulsations et lois de comportement offre une perspective
détaillée des écoulements dans des conditions variées. L'accent est mis sur I'examen des pulsations et
des modeéles rhéologiques utilisés, a travers différentes sections radiales de l'artere, pour mieux
comprendre les schémas d'écoulement. Le choix de se concentrer sur le deuxiéme cycle cardiaque
garantit une perspective sur un écoulement pleinement développé, mettant en lumiere des aspects clés
comme la vitesse, la pression, et d'autres grandeurs hémodynamiques pertinentes. Divers modes de
représentation graphique enrichissent notre compréhension des phénomeénes en jeu. Pour clore cette
these, le chapitre conclut avec une introspection sur la signification et les implications de ces résultats,

jetant les bases pour d'éventuelles explorations ultérieures dans ce domaine de recherche.

Pour conclure cette thése, nous présentons une synthese des travaux effectués et des résultats
obtenus a partir des simulations. Nous abordons également les implications cliniques découlant de ces

découvertes et évoquons les avenues prometteuses pour les recherches a venir.
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Chapitre 1. Ecoulements physiologiques et imagerie médicale

1.1. Introduction

Le corps humain est un réservoir complexe de fluides, qui jouent des réles essentiels dans le
maintien de la vie. Avant d'étudier les écoulements, il est impératif de comprendre les fluides
physiologiques eux-mémes notamment leurs role, propriétés et caractéristiques ainsi que ses

fonctions.

Les fluides physiologiques jouent un réle primordial dans le bon fonctionnement de I'appareil
circulatoire, qui englobe le cceur, les vaisseaux sanguins, les capillaires, les poumons et le systéme
lymphatique. Chacune de ces composantes posséde ses propres fluides spécifiques, qui présentent des
propriétés physiques distinctes et remplissent des réles physiologiques essentiels [1]. L'étude de ces
fluides revét une importance capitale pour une meilleure compréhension de la physiologie et de la

pathologie cardiovasculaire.

Le sang est I'un des fluides les plus connus et les plus étudiés de I'appareil circulatoire. Il s'agit
d'un liquide complexe qui assure le transport des nutriments, de I'oxygene, des hormones et des
déchets métaboliques a travers I'ensemble du corps. Le sang joue un role vital dans le maintien de
I'noméostasie en régulant la température corporelle, le pH, la pression osmotique et la coagulation[26].
Une connaissance approfondie de la composition et des caractéristiques physiques du sang est
essentielle pour évaluer I'état de santé et diagnostiquer les maladies.

Dautres fluides physiologiques jouent des rdles importants dans le fonctionnement global de
I'appareil circulatoire. Le plasma sanguin, par exemple, est la composante liquide du sang. C'est une
solution complexe qui contient des protéines, des électrolytes, des nutriments et d'autres molécules
essentielles. Le plasma assure le transport des substances dissoutes, la régulation de la pression

osmotique et participe également au processus de coagulation.

Les fluides physiologiques incluent également le liquide interstitiel, qui baigne les cellules des
tissus et joue un role essentiel dans les échanges de nutriments, d'oxygéne et de déchets métaboliques
entre le sang et les cellules. Le liquide interstitiel interagit étroitement avec les capillaires sanguins,

facilitant ainsi les échanges nécessaires au maintien des fonctions cellulaires.

Enfin, le systéme lymphatique, étroitement lié a I'appareil circulatoire, transporte la lymphe, un
liquide contenant des globules blancs, des protéines et d'autres substances. 1l joue un role essentiel

dans I'immunité et le drainage de I'exces de liquide des tissus.
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Une compréhension approfondie de ces fluides physiologiques revét une importance fondamentale
pour mieux appréhender la physiologie et la pathologie cardiovasculaire. Les perturbations au niveau
de leur composition, de leur circulation ou de leur fonction peuvent entrainer des déséquilibres graves,
tels que des maladies cardiovasculaires, des troubles de la coagulation ou des cedémes, parmi d'autres

affections pathologiques.

Dans ce chapitre, nous explorerons en détail les notions de base, les propriétés caractéristiques,
les roles, les fonctions et les interactions des différents fluides physiologiques présents dans I'appareil

circulatoire.
1.2. Classification des fluides physiologique

1.2.1. Fluides physiologiques du systeme cardiovasculaire

Le systeme cardiovasculaire, également connu sous le nom d'appareil circulatoire, est un systéeme
complexe composé de trois principales composantes interdépendantes : le cceur, les vaisseaux
sanguins et le sang [26]. Ces élements fonctionnent de maniere harmonieuse pour assurer un transport
efficace des éléments essentiels a travers tout le corps humain. L'équilibre et la coordination entre ces
trois composantes sont essentiels pour maintenir le fonctionnement harmonieux du systeme
circulatoire. Tout déséquilibre ou dysfonctionnement peut entrainer des problémes de santé graves,
tels que les maladies cardiovasculaires, I'hypertension artérielle, I'insuffisance cardiaque et d'autres

affections qui peuvent avoir un impact significatif sur la qualité de vie et la survie
1.2.1.1. Le sang

Le sang, le fluide essentiel du systeme circulatoire, effectue plusieurs fonctions importantes. Il
sert de transporteur pour une variété de substances telles que I'oxygene, le dioxyde de carbone, les

nutriments, les hormones, les déchets metaboliques et les cellules sanguines.

Le sang est une combinaison d'éléments cellulaires immergés dans une substance liquide nommée
plasma [27] (figure 1.1). Le plasma forme entre 55 et 60% du volume total du sang. L'eau est le
composant principal du plasma, en constituant environ 90% de sa masse. D'autres composants du
plasma incluent 7% de protéines, 1% de minéraux et 1% de composés organiques. Les particules
cellulaires prennent le reste, soit 40 a 45% du volume sanguin. Ces particules se divisent en trois
catégories: les érythrocytes (globules rouges), les leucocytes (globules blancs) et les plaquettes. Les
érythrocytes, en assurant le transport d'oxygene et I'élimination des déchets des tissus, dominent en

nombre, constituant 95% du total cellulaire. Bien gu'en moindre quantité, les leucocytes et les
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plaquettes jouent des réles fondamentaux dans la défense du corps et la coagulation sanguine,

respectivement. Il est constitué de plusieurs parties, y compris les éléments :

Figure 1. 1: Les Constituants du sang.

e Les globules rouges (érythrocytes)

Ce sont les cellules les plus abondantes dans le sang. Leur role principal est de transporter
I'oxygene des poumons vers les tissus du corps et de transporter le dioxyde de carbone produit par le

métabolisme des tissus vers les poumons pour son élimination.

Figure 1. 2: (a) Tapis de globules rouges ;(b) Géométrie d'une hématie humaine.

e Lesglobules blancs (leucocytes)

IIs jouent un r6le capital dans la protection de lI'organisme contre les infections et les affections.
Plusieurs variétés de globules blancs existent, et chacune posséde une fonction particuliére dans le

processus immunitaire.
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Figure 1. 3 : Formation d’un caillot (clot) et mise en avant d’un globule blanc au centre.

e Les plaquettes (thrombocytes)

Il s'agit de petites cellules essentielles a la coagulation du sang. En cas de blessure ou de dommage

aux vaisseaux sanguins, les plaquettes se mobilisent pour créer des caillots afin de stopper

I'némorragie.

Figure 1. 4 : Plaquettes comparées a un globule rouge.

e Leplasma

Le plasma sanguin est la partie liquide du sang et représente environ 55% du volume total du sang.
Il est composé principalement d'eau, mais contient également diverses substances, telles que des

protéines, des hormones, des électrolytes, des nutriments et des déchets métaboliques. Les principales

composantes du plasma sanguin comprennent :

e Les protéines plasmatiques

Elles jouent un role crucial dans le maintien de I'osmolarité et de I'équilibre acido-basique du sang.

Les protéines plasmatiques comprennent I'albumine, les globulines et les facteurs de coagulation.
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e Les électrolytes

Ce sont des substances chargées électriquement, telles que le sodium, le potassium, le calcium et
le chlorure. Les électrolytes sont importants pour maintenir I'équilibre hydrique, la pression osmotique

et la fonction neuromusculaire.
e Les nutriments

Le plasma sanguin transporte les nutriments essentiels, tels que le glucose, les acides aminés et les

lipides, vers les cellules du corps pour soutenir leur métabolisme.
e Les hormones

Les hormones produites par divers organes endocriniens sont transportées dans le plasma sanguin
vers leurs sites d'action dans tout le corps. Elles régulent de nombreux processus physiologiques, tels

que la croissance, le métabolisme, la reproduction et la régulation de la pression artérielle.
1.2.1.2. Le cceur

Le cceur est I'organe moteur essentiel du systéme cardiovasculaire, assurant le flux sanguin a
travers tout le corps. Il est constitué d'un muscle creux, conique, de la taille d'un poing fermé, mesurant
environ 12 cm sur 9 cm a son point le plus large et pesant entre 250 et 300 g. Son réle central dans ce
systeme est de distribuer le sang, transportant les nutriments et I'oxygene nécessaires aux cellules de
I'organisme, tout en éliminant les déchets métaboliques, le dioxyde de carbone et la chaleur gu'elles

produisent.

Le cceur est un organe unique composé de deux parties distinctes, une gauche et une droite, qui

travaillent de maniere synchronisée tant sur le plan anatomique que fonctionnel [28].

Le coté droit du cceur regoit le sang pauvre en oxygeéne provenant des tissus et le propulse vers les
poumons, ou il est enrichi en oxygene et débarrassé du dioxyde de carbone. Les vaisseaux sanguins
responsables du transport du sang vers les poumons et de son retour forment ce que I'on appelle la
circulation pulmonaire. Le c6té gauche du cceur regoit ensuite le sang fraichement oxygéné qui revient
des poumons et le propulse a travers tout le corps pour approvisionner les tissus en oxygene et en
nutriments. Les vaisseaux sanguins qui assurent l'irrigation des tissus de I'organisme et le retour du
sang vers le cceur constituent la circulation systémique. Chaque coté du ceeur est composé de deux
cavités, l'oreillette et le ventricule, permettant ainsi I'arrivée du sang dans I'oreillette avant son éjection
par le ventricule (Figure 1.5). Un septum musculaire continu appelé septum empéche le mélange entre

le sang oxygéné circulant dans le cceur gauche et le sang pauvre en oxygeéne qui revient au cceur droit.
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Dans la circulation pulmonaire, le sang est €jecté par le ventricule droit du coeur et est acheminé
vers les poumons sous une faible pression. Ce systéme permet au sang, a travers les alveoles
pulmonaires, de libérer le dioxyde de carbone (CO2) et de se charger en oxygéne (02). Quant a la
circulation systémique, elle assure l'irrigation de tous les organes du corps humain, garantissant ainsi
la distribution des substances nutritives nécessaires. Elle permet également de transporter le sang
chargé de CO2 et de déchets tissulaires vers la circulation pulmonaire. Les ramifications de ces deux
circulations, la pulmonaire et la systémique, présentent des similitudes. On distingue le systéme
artériel a la sortie du cceur, le systéme capillaire ou se produisent les échanges avec les tissus, et le

systéme veineux qui ramene le sang vers le cceur.

Figure 1.5 : Représentation schématique du coeur

Les valves cardiaques sont structurées a partir de lamelles nommées cuspides, assurant la
séparation entre les oreillettes et les ventricules[29] [30]. Ces valves varient selon qu'elles se trouvent
dans le cceur droit ou gauche. Dans le cceur droit, la valve tricuspide est dotée de trois lamelles tandis
que dans le cceur gauche, la valve mitrale possede deux lamelles. Toutefois, les valves situées aux
sorties des ventricules (pulmonaire a droite et aortique a gauche) partagent une similarité en ayant
trois lamelles. L'ouverture et la fermeture rythmiques de ces valves donnent le pouls cardiaque que
nous discernons a I'écoute du cceur via un stéthoscope. Le passage du sang depuis le ventricule gauche
(VG) vers l'aorte est orchestré par ce cycle cardiaque qui alterne entre deux étapes essentielles : la
systole et la diastole.
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Figure 1. 6 : Diagramme de Wiggers du cycle cardiaque et illustration des flux sanguins[29].

La systole ventriculaire, représentant un tiers du cycle cardiaque, est la phase active durant
laquelle le coeur se contracte. Cette contraction des deux ventricules propulse le sang vers les
arteres pulmonaires (via le ventricule droit) et 1'aorte (via le VG). Dans le cceur gauche,
I'intensification de cette contraction provogue une élévation de la pression intraventriculaire.
Lorsque cette pression excéde la pression aortique, cela entraine I'ouverture de la valve

aortique, occasionnant ainsi I'éjection sanguine par différence de pression.

La diastole ventriculaire, couvrant les deux tiers restants du cycle cardiaque, symbolise la
phase de détente des ventricules. Celle-ci s'effectue en deux mouvements. Au départ, la
pression réduite dans le ventricule en phase de détente facilite le transfert du sang des

oreillettes aux ventricules. Ensuite, une impulsion électrique issue du nceud sinusal provoque
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la contraction de l'oreillette (ce qu'on appelle systole auriculaire), facilitant le transfert du

volume sanguin restant vers le ventricule, complétant ainsi son remplissage.

e Energie mécanique : le coeur, qui a pour mission de générer 1'énergie mécanique nécessaire
au maintien de la circulation sanguine dans I'ensemble des vaisseaux du corps, effectue en
moyenne 70 contractions par minute. Chaque jour, il propulse environ 8 000 litres de sang
dans le systeme cardiovasculaire, ce qui équivaut a un débit d'environ 90 ml/s, représentant

ainsi pres de 100 000 battements cardiaques quotidiens.

e Pression systolique : dans la littérature médicale, on utilise le terme "pression systolique" pour
décrire la force avec laguelle le sang est poussé dans les artéres élastiques lors de la contraction
du ventricule cardiaque. A ce moment-a, la pression sanguine atteint son pic maximal, soit
environ 120 mm Hg. Ensuite, au fur et a mesure que les arteres reprennent leur forme initiale,
la pression interne diminue progressivement jusqu'a la prochaine contraction, ce qui

correspond a la "pression diastolique" moyenne, généralement d'environ 80 mm Hg.

e Le cycle cardiaque : lorsqu'une personne est au repos, se compose d'environ 1/3 de temps en
phase de contraction (systole) et d'environ 2/3 de temps en phase de relaxation (diastole). Le
tableau 1.1 présente la fréquence cardiaque pendant une période de repos et pendant une
activité sportive intense chez un individu donné. Cependant, il est important de noter que la
fréquence cardiaque peut varier considérablement en fonction de plusieurs parameétres, tels
que I'age, I'état physiologique et pathologique, parmi d'autres facteurs, ce qui explique les

importantes différences entre ces deux phases.

Fréquence Cardiaque 75 bpm 200 bpm
(Bat/min) (Phase au repos) | Phase en Activite
Durée d’un cycle (s) 0,80 0,30
Durée de la systole (s) 0,27 0,16
Durée de la diastole (s) 0,53 0,14

Tableau 1. 1: Cycle cardiaque pour un sujet au repos et en plein effort.
1.2.1.3. Vaisseaux sanguins

Les vaisseaux sanguins, tels que les artéres, les veines et les capillaires, jouent un role essentiel
dans la circulation du sang. Les artéres transportent le sang oxygené et riche en nutriments loin du

ceeur vers les tissus et les organes du corps. Les capillaires, les plus petits vaisseaux sanguins, sont
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responsables des échanges de substances vitales avec les cellules, tels que I'échange d'oxygene et de
nutriments contre le dioxyde de carbone et les déchets métaboliques. Les veines, a leur tour, raménent
le sang appauvri en oxygeéne et riche en dechets métaboliques vers le coeur pour étre a nouveau

oxygéné [30].

Le systéeme vasculaire est composé d'un réseau de vaisseaux sanguins qui commence et se termine
au niveau du ceeur. 1 se divise en trois catégories principales : les artéres, les capillaires et les veines.
Les contractions cardiaques propulsent le sang dans les grosses artéres qui partent des ventricules. Le
sang circule ensuite a travers les ramifications des arteres jusqu'aux plus petites, appelées artérioles,
puis il atteint les lits capillaires présents dans les organes et les tissus. Apres avoir traversé les
capillaires, le sang emprunte les veinules, qui sont les plus petites veines, puis il se déverse dans des
veines de plus en plus grosses qui convergent vers le cceur. En réalité, les vaisseaux sanguins ne
peuvent pas étre comparés a de simples tuyaux rigides, car ils sont des structures dynamiques qui se
contractent, se relachent et se multiplient. Il est essentiel de comprendre en détail la structure de ces

voies de circulation cruciales.

Figure 1. 7 : Le systeme circulatoire.
a. Lesartéres

Une artére est caractérisée par une paroi relativement épaisse composée de multiples couches de

tissu musculaire ou élastiqgue. Comme le sang circule constamment sous pression a l'intérieur des
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arteres, le diameétre interne, ou calibre, de I'artére augmente lorsqu'elle est soumise a un afflux sanguin
et diminue lorsque le flux sanguin diminue. En fonction de leur role spécifique et, par conséquent, de
leur composition tissulaire, on peut distinguer les différentes catégories d'arteres, a savoir les arteres

élastiques, les arteres musculaires, ainsi que les artérioles Figure (1.8) [31].

Figure 1. 8 : Structure des vaisseaux.
b. Les artéres élastiques

Les arteres élastiques, telles que l'aorte et ses principales ramifications, sont de grosses arteres
ayant une paroi épaisse située pres du cceur. Elles ont le plus grand diametre (entre 1 et 2,5 cm) et la
plus grande élasticité parmi tous les vaisseaux sanguins. En raison de leur calibre important, elles
servent de conduits a faible résistance pour le sang qui circule du cceur vers les artéres de taille
moyenne. On les appelle parfois les "arteres conductrices” car elles favorisent un ecoulement régulier
du sang, grace a leur élasticité. Les artéres élastiques contiennent une grande quantité d'élastine, mais
également des quantités significatives de muscle lisse[32]. Bien que ces arteres aient un role limité
dans la vasoconstriction, elles jouent un role crucial en tant que réservoirs dont les parois se dilatent
et se resserrent passivement pour maintenir un écoulement sanguin continu. Cependant, si ces
vaisseaux sanguins se durcissent, comme dans le cas de l'athérosclérose, le flux sanguin devient

intermittent, ce qui peut entrainer des problemes de pression artérielle et de fragilité des artéres.
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c. Les arteres musculaires

Les artéres musculaires, qui prennent naissance a partir des artéres élastiques, sont responsables
de I'apport sanguin aux différents organes. Elles sont parfois appelées "artéres distributrices". Leur
diamétre interne varie de 1 cm a 0,3 mm. La tunique moyenne des artéres musculaires est plus épaisse
que celle des autres vaisseaux sanguins, et elle contient davantage de muscle lisse et moins de tissu
élastique[32]. Les artéres musculaires ont un réle plus actif dans la régulation du flux sanguin. Les
muscles lisses de leurs parois permettent de contracter et de dilater ces artéres, ajustant ainsi le calibre
et le débit sanguin selon les besoins spécifiques des organes et des tissus. Par exemple, lorsqu'un
organe a besoin d'un afflux sanguin accru, les muscles lisses des arteres musculaires se contractent
pour rétrécir le diamétre de l'artere, augmentant ainsi la pression sanguine et le flux vers cet organe.
A l'inverse, lorsqu'un organe a besoin de moins de sang, les muscles lisses se relachent, dilatant I'artére

et diminuant le débit sanguin.
d. Lesartérioles

Les artérioles sont les plus petites artéres, avec un diameétre interne d'environ 0,3 mm a 10 pum.
Elles sont connectées aux arteres musculaires et jouent un réle clé dans la régulation du débit sanguin
vers les capillaires. Les artérioles ont des parois plus minces et contiennent moins de muscle lisse par
rapport aux arteres musculaires [33]. Elles sont également capables de se dilater ou de se contracter
pour ajuster le flux sanguin. Les sphincters précapillaires, présents a la jonction entre les artérioles et
les capillaires, contrdlent I'ouverture et la fermeture des voies d'accés aux capillaires, régulant ainsi

I'apport de sang a ces microvaisseaux.
e. Les capillaires

Les capillaires sont les plus petits vaisseaux sanguins du systéme vasculaire. Leur diameétre est
d'environ 5 a 10 um, ce qui correspond a la taille d'un seul globule rouge. Les capillaires sont présents
dans tous les organes et les tissus du corps humain, formant un réseau dense appelé lit capillaire [34].
Leur paroi est constituée d'une seule couche de cellules endothéliales, qui permet les échanges de
substances entre le sang et les tissus environnants, tels que lI'oxygéne, les nutriments, les déchets
métaboliques et les hormones. Les capillaires sont le site ou se produisent les échanges essentiels entre

le sang et les cellules, fournissant les nutriments nécessaires et éliminant les déchets métaboliques.
f. Lesveines

Les veines sont les vaisseaux sanguins qui ramenent le sang des capillaires vers le cceur.

Contrairement aux artéres, les veines ont des parois plus minces et moins élastiques. Elles sont
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également plus grandes en diametre par rapport aux arteres correspondantes. Les veines se regroupent
a partir des veines les plus petites, appelées veinules, pour former des veines de plus en plus grosses
[35]. Les veines ont des valvules, des structures en forme de clapet, qui permettent d'éviter le reflux
du sang et de faciliter son retour vers le cceur, surtout lorsqu'il doit lutter contre la gravité, comme

dans les membres inférieurs.
1.2.2. Fluides physiologiques du systeme respiratoire

Le systéeme respiratoire, une merveille d'ingénierie biologique, se compose d'un ensemble
sophistiqué d'organes et de structures qui assurent I'échange vital de gaz entre l'organisme et
I'environnement. Le processus commence au niveau du nez, ou l'air extérieur est filtré, réchauffé et
humidifié avant de traverser le pharynx, une région clé a la jonction des voies respiratoires et du
systeme digestif. Le larynx, qui abrite les cordes vocales, remplit un double rdle en permettant la

production de sons pour la parole tout en régulant le flux d'air vers la trachée.

La trachée, un tube cartilagineux rigide, achemine I'air vers les bronches, qui se ramifient ensuite
en bronchioles plus fines pour diriger I'air plus profondément dans les poumons. Les bronchioles sont
entourées de muscles lisses, ce qui permet un contréle précis du diametre des voies respiratoires et du
débit d'air. Toutefois, le summum de I'échange gazeux se produit dans les poumons, des organes
complexes contenant des millions d'alvéoles pulmonaires, de minuscules sacs d'air entourés de
capillaires sanguins [36]. Dans ces alvéoles, I'oxygéne passe des voies aériennes aux vaisseaux

sanguins, tandis que le dioxyde de carbone est évacué du sang pour étre expulsé lors de I'expiration.

La principale fonction du systéme respiratoire consiste a réaliser I'échange gazeux crucial entre le
dioxyde de carbone (CO2) excédentaire et le dioxygéne (02) essentiel nécessaire au métabolisme
cellulaire. Cette opération physiologique s'effectue au niveau des poumons grace a un processus de
diffusion entre l'air contenu dans les alvéoles pulmonaires et I'hémoglobine présente dans les
capillaires sanguins (voir Figure 1). Ce transfert de gaz se produit a travers une membrane alvéolo-
capillaire incroyablement fine, mesurant moins d'un micromeétre d'épaisseur et offrant une vaste

surface d'échange, favorisant ainsi une transition rapide de I'02 et du CO2.

Pour garantir un approvisionnement rapide en O2 aux poumons et I'élimination efficace du CO2,
les muscles respiratoires et le diaphragme s'engagent dans une séquence de contractions et de
relachements coordonnés, induisant des variations rapides du volume thoracique. Ces fluctuations

successives créent un flux de gaz, assurant ainsi le déroulement du cycle respiratoire.
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Figure 1. 9 : Les organes de l'appareil respiratoire.
1.2.2.1. L'Air dans les Poumons

L'air provenant de I'extérieur joue un role fondamental dans le fonctionnement des poumons, en
particulier en ce qui concerne I'échange gazeux essentiel a la respiration. Ce processus est crucial pour
maintenir la vie et la santé de cet organe vital. Pour faciliter cette fonction, les poumons sont
enveloppés dans une fine membrane connue sous le nom de plévre, qui produit un liquide appelé
liquide pleural. Ce liquide joue divers roles essentiels pour assurer le bon fonctionnement des

poumons et le maintien de leur intégrité structurale.

Figure 1. 10 : Structures des poumons.

L'air est le principal fluide physiologique présent dans les poumons. Il est essentiel a la respiration,
qui est un processus vital pour I'organisme. L'air que nous respirons de l'extérieur est composé
principalement de dioxygéne (02), d'azote (N2), de dioxyde de carbone (CO2) en faible quantité, ainsi
que de traces d'autres gaz. Lorsque nous inhalons, I'air extérieur penétre dans les voies respiratoires,

traverse la trachée et les bronches, pour atteindre les alvéoles pulmonaires.
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Dans les alvéoles, I'oxygene contenu dans l'air est diffusé a travers les parois minces des alvéoles
et des capillaires sanguins adjacents. Cette diffusion permet le transfert de I'oxygéne dans la
circulation sanguine, ou il se lie a I'némoglobine des globules rouges. L'oxygene transporté par le sang
est ensuite distribué dans tout le corps pour répondre aux besoins métaboliques des tissus et des

organes, soutenant ainsi la production d'énergie cellulaire.

Simultanément, le dioxyde de carbone (CO2), qui est produit comme déchet métabolique lors de
la respiration cellulaire, est extrait du sang dans les alvéoles pulmonaires. Le CO2 est ensuite expulsé

hors des poumons lors de I'expiration.
1.2.2.2. Sécrétions Pulmonaires

Les sécrétions pulmonaires sont un autre fluide physiologique présent dans les poumons. Elles
sont produites par les cellules des voies respiratoires et des alvéoles pulmonaires. Ces sécrétions sont
principalement composées de mucus, d'eau, d'ions, d'enzymes et de cellules immunitaires, notamment
des cellules épithéliales ciliées et des macrophages. Le mucus est une substance visqueuse qui a

plusieurs fonctions essentielles :

e Lubrification : Le mucus recouvre les parois des voies respiratoires et des alvéoles, permettant
ainsi aux surfaces de glisser les unes contre les autres en douceur pendant la respiration,
réduisant ainsi la friction.

e Protection : Le mucus retient les particules étrangeres telles que la poussiére, les bactéries et
les virus, contribuant ainsi a la défense immunitaire des poumons.

e Elimination des déchets : Les cils présents dans les voies respiratoires sont recouverts de
mucus et agissent comme des balayeuses, propulsant les sécrétions vers l'extérieur des

poumons. Cela permet d'éliminer les particules et les déchets inhalés
1.2.3. Fluides physiologiques du systeme lymphatique

Le systeme lymphatique, un composant essentiel du corps humain, est responsable de nombreuses
fonctions vitales, dont la régulation immunitaire et le maintien de I'équilibre hydrique. Au cceur de ce
systeme, la lymphe, un fluide clair et incolore, joue un réle central. Originaire du liquide interstitiel
qui entoure les cellules et les tissus corporels, la lymphe est acheminée par les capillaires lymphatiques
a travers un vaste réseau de vaisseaux lymphatiques. Ces vaisseaux lymphatiques, similaires aux
vaisseaux sanguins, mais dotés de parois plus fines et de valves unidirectionnelles, transportent la

lymphe vers des destinations clés.
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Les ganglions lymphatiques sont des points cruciaux dans ce systeme. Ils servent de centres de
contrdle pour la défense immunitaire de I'organisme. Les cellules immunitaires sont activées dans les
ganglions lymphatiques en réponse a la détection d'agents pathogénes, de cellules cancéreuses ou
d'autres éléments étrangers. La lymphe assure le transport de ces cellules immunitaires vers les

ganglions lymphatiques, favorisant ainsi une réponse immunitaire efficace.

De plus, le systtme lymphatique participe activement au maintien de I'équilibre hydrique en
évacuant l'exceés de liquide interstitiel des tissus, contribuant a prévenir I'eedéme, une accumulation
anormale de liquide dans les tissus. Cette fonction joue un role crucial dans la régulation du volume

sanguin et de la pression osmotique.

Les vaisseaux lymphatiques, qui composent ce réseau lymphatique étendu, propulsent la lymphe
a travers le corps. lls sont équipés de lymphangions, des sections musculaires qui se contractent
périodiquement pour faciliter le mouvement de la lymphe vers les ganglions lymphatiques. Ces
vaisseaux lymphatiques convergent finalement pour former des canaux lymphatiques plus larges, qui
se connectent aux principaux vaisseaux lymphatiques du corps, tels que le canal thoracique et le canal
lymphatique droit.

1.2.4. Autres Fluides Physiologiques

Outre les fluides qui composent les systéemes cardiovasculaire, respiratoire et lymphatique, le
corps humain abrite plusieurs autres liquides essentiels qui jouent des roles spécifiques dans le
maintien de la santé et de I'hnoméostasie. Ces fluides, bien que moins connus que le sang, la lymphe

ou l'air, sont tout aussi cruciaux pour le fonctionnement global de I'organisme.
1.2.4.1. Liquide Cérébrospinal (LCR) :

Le liquide cérébrospinal, également appelé LCR, est un fluide clair qui baigne le cerveau et la
moelle épiniere. 1l remplit plusieurs fonctions vitales, notamment la protection des structures du
systéeme nerveux central contre les chocs et les blessures, la flottaison du cerveau, et la facilitation de

I'échange de nutriments et de déchets entre le systéme nerveux central et le sang.
1.2.4.2, Fluides Digestifs

Le systéeme digestif produit une variété de fluides pour faciliter la digestion des aliments. Les sucs
gastriques, produits par l'estomac, contiennent des acides et des enzymes pour décomposer les
aliments. Le pancréas libere des enzymes pancréatiques dans l'intestin gréle, tandis que la vésicule

biliaire stocke et libére la bile, un fluide essentiel pour la digestion des graisses.
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1.2.4.3. Urines

Les urines sont le résultat de la filtration des déchets métaboliques et de I'exces de substances du
sang par les reins. Elles jouent un réle fondamental dans I'élimination des toxines et la régulation de

I'équilibre hydrique et électrolytique du corps.
1.2.4.4. Fluides Articulaires

Les articulations sont entourées de liquide synovial, un fluide visqueux qui lubrifie les surfaces

articulaires, réduit la friction et facilite les mouvements fluides.
1.2.4.5. Fluides Génitaux

Les organes génitaux produisent des fluides spécifiques au systeme reproducteur, notamment le

sperme chez les hommes et le liquide vaginal chez les femmes.
1.3. Justification de notre choix

Le sang, en tant que fluide physiologique, occupe une place prépondérante au sein de la recherche
biomédicale en raison de son rdle fondamental dans le maintien de la santé et du fonctionnement
global de I'organisme[37]. Plusieurs raisons de poids légitiment la décision d'entreprendre une étude

approfondie du sang en tant que sujet de thése.

Le sang est couramment qualifié de "fluide de la vie" en raison de sa fonction centrale dans la survie
et le fonctionnement de I'organisme. 1l joue un role essentiel dans le transport de I'oxygéne nécessaire
a toutes les cellules, dans I'élimination du dioxyde de carbone, dans le transport de nutriments vitaux,
d'’hormones et de déchets métaboliques, tout en participant activement a la régulation de I'hnoméostasie

corporelle.

De plus, de nombreux problémes de santé sont directement corrélés au sang. Les maladies
hématologiques, telles que I'anemie, la leucémie et les troubles de la coagulation, ont un impact
substantiel sur la qualité de vie des individus. Par conséquent, une compréhension approfondie de la
physiologie et de la pathologie du sang est impérative pour le diagnostic, le traitement et la prévention

de ces conditions médicales.

Le sang, en tant que fluide complexe, englobe plusieurs éléments distincts, a savoir les globules
rouges, les globules blancs, les plaquettes et le plasma. L'étude de ces composants individuels et de
leurs interactions mutuelles constitue une avenue de recherche prometteuse pour approfondir notre

compréhension des mécanismes biologiques sous-jacents.
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Par ailleurs, le sang joue un r6le crucial dans le domaine du diagnostic médical, a travers une
multitude de tests sanguins qui offrent des informations cruciales concernant la santé d'un individu.
En outre, les domaines de la médecine transfusionnelle et de la thérapie par transfusion sanguine

reposent sur une connaissance approfondie du sang et de ses composants.

Enfin, le sang établit un lien essentiel entre divers systémes corporels, notamment le systeme
circulatoire, le systeme immunitaire et le systeme de transport de nutriments. La compréhension des
mécanismes d'interaction du sang avec ces systemes offre des opportunités de recherche
multidisciplinaire aux implications cliniques significatives, notamment dans I'amélioration des
traitements médicaux, le développement de médicaments, la recherche sur les maladies et la
compréhension des mécanismes de régulation biologique. En somme, I'étude du sang dans le cadre
d'une thése est a la fois une démarche pertinente et potentiellement riche en contributions pour la

médecine, la biologie et la santé humaine en général.
1.4. Propriétés dynamiques des fluides physiologiques

La connaissance approfondie des propriétés physiques des fluides physiologiques, telles que la
masse volumique, la viscosité dynamique, la concentration en volume, le débit et la pression, dans
chaque partie de I'appareil circulatoire est essentielle pour comprendre la dynamique de la circulation
sanguine, la régulation du débit sanguin et I'interaction avec les tissus environnants. Ces propriétés
physiques sont déterminantes pour le bon fonctionnement de I'appareil circulatoire et ont des
implications cliniques significatives dans le diagnostic, le suivi et le traitement des maladies

cardiovasculaires.

En choisissant les fluides physiologiques des vaisseaux sanguins comme sujet d'étude dans notre
these, nous nous engageons a approfondir notre compréhension des propriétés physiques de ces
fluides, ainsi que de leur role physiologique et de leurs applications médicales. Cette étude nous
permettra de contribuer a l'avancement des connaissances dans le domaine de la médecine
cardiovasculaire et de développer des approches thérapeutiques innovantes pour améliorer la santé et

le bien-étre des individus.
1.4.1. Viscosité

La viscosité est une mesure de la résistance d'un fluide a I'écoulement. Dans les fluides
physiologiques, tels que le sang, la viscosité est principalement due aux interactions entre les
molécules constitutives et aux forces de frottement entre les cellules sanguines[38]. La viscosité du

sang est supérieure a celle de I'eau en raison de la présence de globules rouges et de protéines
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plasmatiques, qui conferent une certaine cohésion et résistance a I'écoulement[39]. Cette viscosité
accrue garantit que le sang conserve sa fluidité tout en minimisant les pertes d'énergie dues aux

frottements, facilitant ainsi son déplacement dans les vaisseaux sanguins.
1.4.2. Elasticité

L'élasticité est la capacité d'un matériau a subir une déformation réversible lorsqu'une contrainte
lui est appliquée, et a retrouver sa forme d'origine lorsque la contrainte est relachée. Dans le contexte
des fluides physiologiques, I'élasticité est principalement observée au niveau des parois vasculaires,
notamment des arteres. Les cellules musculaires lisses présentes dans les parois artérielles leur
conferent une élasticité inhérente, permettant aux arteres de se dilater en réponse a l'augmentation de
la pression sanguine lors de la systole cardiaque et de se contracter pendant la diastole pour maintenir
un flux sanguin régulier. Cette élasticité artérielle contribue également a I'atténuation des pulsations

de pression, garantissant une perfusion sanguine stable et régulée dans les tissus périphériques[40].
1.4.3. Flux

Le flux sanguin, également connu sous le nom de débit sanguin, désigne le mouvement volumique
du sang a travers les vaisseaux sanguins. Il est principalement régi par le principe de conservation de
la masse et est directement proportionnel a la différence de pression entre deux points dans le systeme
circulatoire, et inversement proportionnel a la résistance au flux[41]. Le flux sanguin est crucial pour
le transport des nutriments, de I'oxygeéne, des hormones et d'autres substances essentielles aux tissus
et organes du corps. Il est régulé par des mécanismes complexes, tels que l'autorégulation locale, le
systéeme nerveux autonome et les hormones, afin de répondre aux besoins métaboliques spécifiques

des différents tissus.
1.4.4. Pression

La pression sanguine se refére a la force exercée par le sang sur les parois des vaisseaux sanguins.
Elle est générée principalement par les contractions du cceur et est essentielle pour maintenir un flux
sanguin adéquat a travers les artéres, les capillaires et les veines. La pression artérielle est la mesure
courante de la pression sanguine dans les artéres. Elle est exprimée par deux valeurs : la pression
systolique, correspondant a la pression lors de la contraction du cceur, et la pression diastolique,
correspondant a la pression lors du relaichement du ceeur[41]. Une pression artérielle équilibrée est
essentielle pour garantir un apport adéquat de sang et d'oxygéne aux tissus, ainsi que pour maintenir

I'intégrité structurelle des vaisseaux sanguins.

48



Chapitre 1 Ecoulements Physiologiques et Imagerie Médicale

1.4.5. Résistance

La résistance vasculaire se réféere a I'opposition au flux sanguin rencontrée dans les vaisseaux
sanguins. Elle est principalement influencée par le rayon des vaisseaux, la longueur des vaisseaux et
la viscosité du sang. La résistance vasculaire totale est déterminée par la somme des résistances
individuelles des vaisseaux sanguins. Les artérioles, les plus petits vaisseaux sanguins, jouent un role
crucial dans la régulation de la résistance vasculaire périphérique et de la pression artérielle [42]. Les
changements dans la résistance vasculaire peuvent avoir un impact significatif sur le flux sanguin

régional, la redistribution du sang selon les besoins et la régulation de la pression artérielle.

1.5. Histologie et de la physiologie de la paroi artérielle

L'étude de I'histologie et de la physiologie de la paroi artérielle permet d'analyser sa structure, sa
composition et ses fonctions. Cette section aborde la microstructure complexe de l'artere, sur laquelle
nous nous baserons ultérieurement pour étudier la mécanique artérielle. De plus, nous présentons

brievement les fonctions de la paroi artérielle et quelques pathologies qui y sont associées.
1.5.1. Anatomie et composition de la paroi artérielle

Les parois artérielles font partie du tissu conjonctif et sont composées principalement de cellules
musculaires lisses, d'endothélium, de fibroblastes, de macrophages et de quelques cellules
immunitaires. Elles sont également riches en matrice extracellulaire, comprenant des collagénes
(types I, 11l et 1V), de I'élastine, de la fibronectine et des protéoglycanes[43]. La paroi artérielle

présente une organisation et une interconnexion des différents éléments tissulaires.
1.5.1.1. Couches des artéeres

Indépendamment du type d'artere, la paroi est composee de trois tuniques concentriques distinctes

: I'intima, la media et I'adventice.
e Couche intima

L'intima est la couche la plus interne de la paroi artérielle. Elle est constituée d'un endothélium
reposant sur une lame basale et séparée de la media par une limitante élastique interne. L'endothélium
est une monocouche de cellules endotheéliales qui tapisse la surface interne en contact avec le sang.
Une sous-couche endothéliale peut se développer avec I'age et I'athérosclérose. L'intima joue un réle
dans la régulation de la circulation sanguine et dans la protection contre la formation de caillots

sanguins.
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Figure 1. 11 : Structure d’une artére.
e Couche media

La media est la couche la plus épaisse de l'artere. Elle est composée d'un réseau complexe de
cellules musculaires lisses, de fibres d'élastine et de collagene. Des lames élastiques divisent la media
des artéres élastiques en couches concentriques. La media a un rdle d'amortissement et de maintien

face a la pression artérielle.
e Couche adventice

L'adventice est la couche externe de la paroi artérielle. Elle est principalement composée de tissu
conjonctif, de fibres de collagéne, de fibres élastiques et de fibroblastes. Elle contient également des
vaisseaux sanguins, des vaisseaux lymphatiques et des nerfs. L'adventice a un role protecteur et fournit

la nutrition nécessaire a la paroi artérielle.
1.5.1.2. Microconstituants artériels
e Constituants cellulaires

Cellules musculaires lisses (CML): Les cellules musculaires lisses sont les principales cellules
présentes dans la paroi artérielle. Elles sont localisées principalement dans la media et sont reliées
entre elles et a la matrice extracellulaire par des jonctions appelées gap junctions. Les CML sont
responsables de la synthése des composants de la paroi vasculaire et jouent un role crucial dans la

régulation du débit sanguin et de la pression artérielle par leur contraction ou relaxation. Elles sont
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sensibles aux contraintes mécaniques, telles que les forces de cisaillement du sang sur I'endothélium
et les contraintes circulaires pulsatiles. Les CML peuvent également étre influencées par des
meédiateurs circulants, tels que l'oxyde d'azote (NO) libéré par I'endothélium, ainsi que par les

terminaisons nerveuses et les métabolites produits par le tissu environnant.

Fibroblastes : Les fibroblastes sont des cellules présentes dans le tissu conjonctif de la paroi
artérielle. ls jouent un réle important dans la production de la matrice extracellulaire, notamment du
collagéne, de I'élastine et des protéoglycanes. Les fibroblastes participent également aux processus de
réparation tissulaire et aux réactions inflammatoires. Les cellules musculaires lisses de phénotype
synthétique présentent des caractéristiques similaires a celles des fibroblastes et sont principalement

activées lors de processus pathologiques tels que la cicatrisation ou la fibrose.
e Matrice extracellulaire

Collagéne : Le collagéne est la protéine la plus abondante dans notre corps et joue un role essentiel
dans la cohésion des tissus. Dans la paroi artérielle, le collagéne de type | et le collagéne de type Il
sont présents en grande quantité. Les fibres de collagene forment un réseau tridimensionnel a
I'intérieur des tissus, avec des orientations spécifiques. Pres des lames élastiques, les fibres de
collagéne sont orientées de maniére circonférentielle, tandis que dans I'espace intralamellaire, elles
sont multiples. Le collagéne confére une résistance a la traction a la paroi artérielle, mais son étirement

progressif peut entrainer une réponse non linéaire.

Elastine : L'élastine est une protéine structurale présente de maniére diffuse dans de nombreux
tissus et organes. Dans la paroi artérielle, I'élastine est principalement localisée dans les lames
élastiques de la media et forme un réseau irrégulier et dispersé, enveloppant les cellules musculaires
lisses. L'élastine confére a la paroi artérielle sa grande élasticité, permettant aux artéres de s'étirer
pendant la systole cardiaque et de revenir a leur état initial lors de la diastole. L'élastine est synthétisée
et sécrétée par les fibroblastes pendant la croissance, et sa quantité diminue avec le vieillissement, ce

qui rend les artéres plus rigides.

Protéoglycanes : Sont des macromolécules constituées d'une combinaison de protéines et de
glucides abondants. Synthétisés par les fibroblastes, ils interviennent activement dans la dispersion
des molécules au sein de la media et conferent une résistance face aux forces compressives. En outre,
ils assument des roles physiologiques, notamment dans la modulation de la prolifération cellulaire et

le processus de coagulation sanguine.
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1.6. Sénescence et pathologies artérielles majeures

Les affections liées aux artéres sont diverses et constituent une cause majeure de déces a I'échelle
mondiale. Les crises cardiaques et les incidents vasculaires cérébraux résultent genéralement de
I'obstruction d'une artére, interrompant I'approvisionnement sanguin vers le cceur ou le cerveau. Cette
obstruction peut résulter de I'accumulation de graisses sur les parois internes des vaisseaux, créant une
Iésion appelée plaque d'athérome. Lorsque cette lIésion se rompt, elle libere un contenu favorisant la
coagulation, conduisant a la formation d'un caillot. Plusieurs éléments, tels que I'age, le genre, la
consommation de tabac, un régime alimentaire inadapté, I'inactivité physique, les conditions socio-
économiques défavorables et le stress, peuvent augmenter le risque de troubles cardiovasculaires. Une
pression artérielle élevée est également un catalyseur de l'athérosclérose, pouvant engendrer des
complications touchant divers organes, notamment le cceur, les artéres, le cerveau, les jambes et les
reins. Ces éléments a risque peuvent aussi contribuer a I'apparition d'anévrismes, notamment au niveau

de l'aorte abdominale.
1.6.1. Vieillissement artériel

Durant le développement, la composition du tissu conjonctif dans la paroi vasculaire évolue. Les
fibres de collagéne et d'élastine deviennent plus abondantes, ce qui modifie le rapport
collagéne/élastine, tandis que le contenu en eau du milieu extracellulaire réduit. Ces modifications
rendent la paroi artérielle de plus en plus rigide avec le temps. On pense que la quantité d'élastine
atteint son maximum a la fin de I'adolescence, alors que la production de collagéne reste stable tout
au long de Il'existence. Le processus naturel de vieillissement artériel conduit a une dilatation du
conduit artériel et a une élévation de la tension artérielle, générant ainsi davantage de tensions
circonférentielles sur la paroi. En vieillissant, les diametres internes et externes de I'artére, ainsi que
I'épaisseur de l'intima, augmentent de maniere significative. La longueur des vaisseaux sanguins

s'accroit aussi, menant a une forme plus sinueuse des arteres.

Figure 1. 12 : Comparaison entre vaisseaux sanguin normal et malformations artério-veineuses
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Au sein de la media, le processus de vieillissement engendre une déstructuration des fibres
d'élastine et de collagéne. Les fibres élastiques deviennent moins nombreuses tandis que la quantité
de collagéne s'accroit. Ces changements se traduisent par une rigidité accrue des arteres et une

réduction de leur élasticité, particulierement notable dans les grandes artéres.
1.6.2. Athérosclérose

L'athérosclérose est une affection qui provoque un rétrécissement de l'artére. Elle se manifeste
surtout au niveau des bifurcations et courbures des grandes et moyennes arteres, notamment les artéres
coronaires, carotides, et celles des membres inférieurs. Cette maladie se caractérise par un
épaississement fibreux de la couche interne des artéres et par un amas de lipides, appelé athérome.
L'étroitesse de I'artere limite le flux sanguin, facilitant ainsi la création de caillots et renforcant la
probabilité de fissure de la plaque d'athérome. En fonction de son emplacement et de son niveau
d'évolution, I'athérosclérose peut étre a l'origine de différentes pathologies cardiovasculaires dues a
une ischémie de I'organe concerné, comme les crises cardiaques, les AVC, l'artérite des jambes et

I'anévrisme aortique abdominal [44].
1.6.3. Hypertension artérielle

L'hypertension artérielle se caractérise par une pression artérielle systolique (PAS) et une pression
artérielle diastolique (PAD) qui excédent ou égalent 140 mmHg et 90 mmHg, respectivement. Face a
une telle élévation de la pression, les parois artérielles subissent des changements dynamiques.
L'accroissement de la pression exerce une tension sur la paroi artérielle et étire les cellules musculaires
lisses. En conséquence, le nombre de cellules et la matrice extracellulaire (composée de collagene et
d'élastine) s'intensifient, provoguant un renforcement de la media. Ceci tend a réguler et équilibrer la
tension exercee sur la paroi. Néanmoins, une croissance excessive des cellules dans les artérioles peut
augmenter la résistance périphérique des vaisseaux sanguins pour des raisons structurelles, ce qui
maintient une pression artérielle élevée. L'hypertension est un facteur de risque majeur pour diverses

pathologies impactant les artéres, ainsi que le cerveau, le cceur et les reins.
1.6.4. Anévrismes

Un anévrisme désigne une expansion localisée d'une artére, souvent observée dans les grandes
artéres comme l'aorte abdominale ou les artéres du cerveau. La paroi de cette dilatation devient plus
fine et est dégradée. La principale menace des anévrismes est leur potentialité de rupture, provoquant

une hémorragie avec un danger immédiat de mortalité. Ces dilatations peuvent avoir une forme

53



Chapitre 1 Ecoulements Physiologiques et Imagerie Médicale

sacciforme (typiquement rencontrée dans les artéres du cerveau) ou une forme fusiforme (couramment

vue dans l'aorte abdominale) [44].

Figure 1. 13 : Formation et la rupture de I’anévrisme.

La présentation des micro-éléments et des réles de la paroi artérielle aide a caractériser les attributs
mécaniques du tissu vasculaire et oriente la sélection des relations fonctionnelles pour les

représentations mécaniques de la constitution artérielle.
1.7. Propriétés mécaniques de la paroi artérielle

Le systéeme vasculaire ne se compose pas simplement de conduits rigides, mais plutdt de vaisseaux
vivants qui changent de taille de maniére passive en réponse aux variations de pression luminal et de
maniere active grace a l'activation des cellules musculaires lisses de la paroi. Ces caractéristiques,
ainsi que la composition hétérogene et variable de la paroi, doivent étre prises en compte pour évaluer

les propriétés mécaniques globales des vaisseaux.
1.8. Propriétés structurales et mécaniques de la paroi

La géométrie des vaisseaux et les proportions de leurs constituants (élastine, collagéne, muscle
lisse, etc.) varient le long de I'arbre vasculaire et influencent leurs propriétés mécaniques. Les fibres
élastiques, présentes en abondance dans les artéres, sont trés extensibles et peuvent étre étirées sans
se rompre, tout en revenant a leur longueur initiale. Elles résistent a la force de distension exercée par
la pression artérielle en se déformant de maniere réversible pendant le cycle cardiaque. En revanche,
les fibres de collagene, moins extensibles que I'élastine, empéchent la distension du vaisseau
lorsqu'elles sont sollicitées. Cependant, a mesure que la pression augmente, les fibres de collagéne se

tendent et contribuent a la rigidité de la paroi artérielle[40].

En plus de I'élastine et du collagene, la paroi artérielle contient également des cellules musculaires
lisses, qui jouent un réle essentiel dans la régulation du tonus vasculaire et de la contractilité. Ces
cellules peuvent se contracter ou se détendre en réponse a des signaux physiologiques, ce qui permet

de moduler le diamétre des vaisseaux et donc la résistance au flux sanguin.
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Les propriétés mécaniques de la paroi artérielle sont généralement caractérisées par des essais
mécaniques in vitro. Ces essais peuvent inclure des tests de traction, des tests de compression, des
tests de flexion et des tests de cisaillement. Les données obtenues a partir de ces essais permettent de
déterminer les propriétés biomécaniques clés de la paroi artérielle, telles que la résistance, I'élasticité

et la viscoélasticité[45].
1.9. Comportement hyperélastique et anisotrope

Le comportement mécanique de la paroi artérielle est généralement décrit comme hyperélastique,
ce qui signifie qu'elle présente une réponse élastique non linéaire aux sollicitations mécaniques. Cela
est d0 a la présence de fibres élastiques qui se déforment de maniére réversible sous I'effet de la charge
appliquée. Les modeles hyperélastiques, tels que le modéle de Ogden ou le modéle de Holzapfel-

Gasser-Ogden, sont souvent utilisés pour décrire le comportement de la paroi artérielle[46].

De plus, la paroi artérielle présente une anisotropie mécanique, ce qui signifie que ses propriétés
varient selon la direction dans laquelle les contraintes sont appliquées. Cette anisotropie est
principalement due a I'organisation des fibres élastiques et de collagene dans la paroi. Les modéles
anisotropes prennent en compte cette caractéristique en décrivant les propriétés mécaniques dans

différentes directions.
1.10. Importance de la modélisation et simulation des écoulements physiologiques.

Au cours des derniéres années, l'intérét pour les simulations relatives aux écoulements
biofluidiques a considérablement augmenté. L'analyse de ces processus biologiques est complexe en
raison de leur caractére multi-échelle et des interactions intriquées qu'ils impliquent, comme celles
entre fluides et structures dans les écoulements sanguins. Jusqu'a récemment, face a la limitation des
techniques numériques et des capacités informatiques, de telles simulations demeuraient hors de
portée. L'ambition ultime réside dans I'¢laboration d'outils et de méthodologies de simulation au
service du monde médical. Cela permettrait de conduire des expérimentations virtuelles et de fournir
des éclairages inédits, voire inaccessibles par d'autres moyens, pour l'analyse de patients. Ceci
englobe, par exemple, des études sur I'impact de I'hnémodynamique dans I'émergence de sténoses
artérielles ou les phénomeénes de resténose post-stent. Pour garantir que les simulations reflétent
fidelement la diversité biologique, nous envisageons d'intégrer les données d'images medicales,
comme les angiographies, et d'opérer sur des geométries déduites des volumes vasculaires qu'elles

révelent.
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1.11. Imagerie médicale des systéemes physiologiques

L'expansion de l'imagerie médicale provient des efforts conjugués de diverses disciplines,
englobant la médecine, I'ingénierie et les sciences pures. Cette technologie aspire a collecter des
données pertinentes sur les mécanismes physiologiques et anatomiques du corps, utilisant des énergies
tant internes qu'externes [47]. Dans le cadre de la visualisation du systéme cardiovasculaire, il est
souhaitable de déduire deux catégories d'informations : les détails morphologiques et les éléments
fonctionnels. Les premiers dépeignent I'anatomie du patient, abordant des aspects tels que la paroi, la
lumiére vasculaire ou la cartographie vasculaire. Les éléments fonctionnels, en revanche, offrent une
quantification de certaines variables physiques, essentielles a une meilleure compréhension des
maladies, de leur genése ou de leurs effets. Parmi ces variables, nous retrouvons les mesures de
vitesse, de pression, ainsi que les données dérivees, telles que les contraintes de cisaillement et les

vorticities.

Mesurer la vitesse d'un fluide, en particulier celle du sang in vivo, demeure un challenge. Ainsi, il
nous semble essentiel de présenter un panorama des différentes techniques d'imagerie qui permettent
d'observer les structures vasculaires et/ou de quantifier les aspects physiques liés a I'écoulement
sanguin. Les modalités et méthodes sont vastes, et leur application est variée, s'adaptant a des
contextes cliniques ou expérimentaux spécifiques. Le dessein de ce segment est de proposer une vue
d'ensemble des diverses techniques, en soulignant leurs procédures, leurs limites et les informations
qu'elles peuvent apporter. Pour chaque méthode, nous mettrons I'accent sur la nature de I'information

révélée, gu'elle soit morphologique ou fonctionnelle [48].

Modalité d’imagerie médicale

y

Externe <  Sources d’énergie = —> Externe et interne
Radiographie Interne Imagerie par
Mammographie 3 résonnance magnéetique
Scanner TDM Imagerie nucléaire (IRM)

Echographie

Figure 1. 14: Modalités d’imagerie médicale.
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1.11.1. Echographie

L'échographie, gréace a ses multiples modes et techniques, est un outil précieux en médecine. Son
avantage principal est qu'elle est non invasive et ne nécessite pas l'utilisation de rayonnements
ionisants. Elle est largement utilisée pour le diagnostic, le suivi et I'évaluation des maladies
cardiovasculaires, entre autres conditions médicales. La figure 1.10 mentionnée pourrait illustrer I'une
des techniques, par exemple la mesure de I'épaisseur des parois vasculaires en Mode M ou Doppler

couleur montrant les motifs de flux sanguin [49].

Le Mode Doppler, en revanche, est le plus connu de ces modes. Il est basé sur I'effet Doppler, qui
est le changement de fréquence d'une onde en relation avec un observateur[50]. En médecine, cet effet
est utilisé pour mesurer la vitesse d'écoulement du sang dans les vaisseaux sanguins . Quand les
ultrasons rencontrent un flux sanguin en mouvement, la fréquence des échos renvoyés change
proportionnellement a la vitesse de ce flux. En utilisant le Mode Doppler, on peut obtenir des
informations précieuses sur la vitesse, la direction et la nature (laminaire ou turbulente) de

I'écoulement sanguin.
L'échographie Doppler peut étre divisée en plusieurs types :

e Doppler continu : Ce mode utilise un transducteur qui émet et recoit simultanément, ce qui
permet une détection constante de la vitesse du flux sanguin. Il est utile pour détecter des
vitesses élevées, mais ne localise pas précisément ou le signal est généré.

e Doppler pulsé : Ici, I'émission et la réception sont alternées. Cela permet de localiser
précisement l'origine du signal Doppler, ce qui est utile pour analyser le flux sanguin dans un
endroit précis du vaisseau.

e Doppler couleur : Cette technique donne une cartographie du flux sanguin dans une zone
d'interét. Les zones de flux sont codées en couleur selon la direction et la vitesse du flux, ce
qui donne une représentation visuelle intuitive des motifs de circulation.

e Doppler énergie ou Power Doppler : Plutdt que de mesurer la vitesse ou la direction du flux
sanguin, cette méthode mesure l'intensité du signal Doppler, qui est proportionnelle a la
concentration des globules rouges. C'est utile pour détecter la présence de flux sanguin, méme

a des vitesses tres lentes.
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Figure 1. 15: Echographie en Mode TM.

- ¢ X (f = fo)
2 X fy X cos(H)

Ou : V est la vitesse du flux sanguin, c : est la vitesse de propagation des ultrasons dans le tissu

(environ 1540 m/s), fo est la frequence d'émission des ultrasons, f est la fréquence Doppler détectée, ¢

est I'angle d'incidence entre le faisceau d'ultrasons et la direction du flux sanguin.

Il est important de noter que la précision de la mesure de la vitesse du sang dépend fortement de
I'angle 6. Idéalement, le faisceau d'ultrasons devrait étre paralléle au flux sanguin (6 proche de 0°)
pour une mesure précise. Si lI'angle est trop €loigné de 0°, I'erreur dans la mesure de la vitesse peut

augmenter significativement.

La visualisation en mode Doppler couleur, ou "Color Flow Mapping (CFM)", offre une vue
d'ensemble du flux sanguin dans la région d'intérét. En pratique clinique, la couleur rouge est
généralement utilisée pour indiquer un flux sanguin se dirigeant vers la sonde (flux antérograde), et
le bleu pour un flux sanguin s'éloignant de la sonde (flux rétrograde)[51]. Les teintes plus claires ou
plus foncees de ces couleurs peuvent indiquer des vitesses plus élevées ou plus basses respectivement.
De plus, dans certaines configurations de I'échographe, le vert peut étre utilisé pour indiquer une

turbulence ou un flux instable.

Figure 1. 16 : Echo-Doppler.
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Le mode Doppler, avec ses différentes variantes (comme le Doppler couleur et le Power Doppler),

est un outil puissant pour la caractérisation non invasive du flux sanguin et I'évaluation de diverses

pathologies vasculaires, allant de simples rétrécissements ou élargissements vasculaires a des

conditions plus complexes comme les malformations artério-veineuses.

L'échodoppler est un outil précieux pour évaluer la circulation sanguine, les sténoses et
d'autres phénoménes hémodynamiques tels que les vortex. Comme mentionne, Pourcelot a été
le pionnier dans I'estimation de la vitesse sanguine en utilisant I'effet Doppler sur les vaisseaux

sanguins, ouvrant la voie a une multitude d'applications cliniques.

Les seuils de vitesse tels que la "Peak Systolic Velocity (PSV)" et "End Diastolic Velocity
(EDV)" sont cruciaux pour évaluer la sévérité de la sténose. Une PSV élevée et une EDV
augmentée, comme mentionné, peuvent étre indicatives de sténoses significatives, en

particulier dans des arteres clés comme la carotide.

La présence de vortex dans les arteres, notamment dans la bifurcation carotidienne, est un
phénomene intéressant. Bien que les vortex soient souvent associés a des perturbations du flux
sanguin, Lin et ses collaborateurs ont montré que ce n'était pas nécessairement le cas. En fait,
la formation de vortex peut étre inhérente a la géométrie normale de certaines bifurcations

artérielles.

Comme avec toutes les techniques d'imagerie médicale, I'échodoppler a ses limites:

Dépendance du manipulateur : L'échodoppler est une technique opérateur-dépendante. Cela
signifie que les résultats peuvent varier en fonction de I'expertise et de la technique de

I'opérateur.

Problémes d'angle : Comme mentionng, le positionnement de la sonde peut entrainer des
erreurs de mesure. L'angle entre la sonde et le vaisseau est crucial pour obtenir des mesures
précises. Un angle incorrect peut entrainer une sous-estimation ou une surestimation de la
vitesse. C'est pourquoi, en pratique clinique, un angle inférieur a 60° est recommandé pour

minimiser les erreurs.

Résolution spatiale : Les ultrasons peuvent ne pas étre capables de détecter de petits vortex ou

des variations fines du flux sanguin.

Limitations dans I'évaluation des vortex : Comme mentionné, bien que I'échodoppler puisse

visualiser les zones de vortex, il ne peut pas quantifier précisément la vitesse ou la force de

59



Chapitre 1 Ecoulements Physiologiques et Imagerie Médicale

ces vortex. De plus, la représentation en couleur des vitesses peut ne pas capturer toute la

complexité du vortex.

e En dépit de ces limites, I'échodoppler reste une technique inestimable pour I'évaluation non
invasive de la circulation sanguine et des pathologies vasculaires. Avec l'avancement de la
technologie, il est probable que de nombreux défis soient surmontés a l'avenir, rendant cette

technique encore plus précise et utile dans la pratique clinigue.
1.11.2. Radiographie (Rayon X)

La radiographie représente une des techniques d'imagerie médicale qui emploie les rayons X pour
inspecter des structures ayant des compositions et des densités diversifiées[52]. Lors du processus
d'acquisition, un générateur produit un faisceau varié de rayons X qui est ensuite dirigé vers I'objet.
L'absorption des rayons X dépend de la densité et de la composition de I'objet a chaque point. Ces
rayons, apres avoir traversé I'objet, sont détectés par un capteur situé a I'opposé, créant ainsi une image
bidimensionnelle des structures internes superposées. L'image obtenue révele les contours et les
configurations des différentes composantes corporelles. Avec les progres technologiques, les appareils
radiographiques modernes s'accompagnent d'outils informatisés avances, rendant la numérisation des

images plus aisée. De ce fait, ces images peuvent étre aisément partagées ou méme imprimées.
1.11.3. Angioscanner

La tomodensitométrie a barrettes multiples a considérablement rehausse les capacités du scanner,
facilitant désormais I'examen de presque toutes les artéres et de I'aorte [52]. Grace a I'intégration de
plusieurs barrettes (comme 16, 40, 64) alignées en parallele, il est possible d'obtenir plusieurs images
en une unique rotation. Toutefois, la quantité d'irradiation nécessaire demeure un enjeu, méme si elle
n'est pas supérieure a celle d'une angiographie standard [53]. A I'neure actuelle, cette méthode est
privilégiée pour diagnostiquer une dissection, représentant 61% des premiers examens recommandés
selon I'étude de I'IRAD (International Registry of Acute Aortic Dissection) [54]. Ses capacités, tant
pour le diagnostic que pour I'évaluation de I'étendue des dissections, sont remarquables grace a sa
haute résolution et son volume d'analyse. De nos jours, le scanner est essentiel pour déterminer le
traitement approprié et constitue la référence pour les suivis ultérieurs [55]. La possibilité d'obtenir
des images de haute qualité ayant une résolution temporelle constante proche de 80 ms établit un
nouveau standard pour lI'imagerie cardiaque haute definition [56]. De plus, l'utilisation du scanner a
double énergie est plus ciblée et offre la capacité de distinguer les structures, notamment pour
I'imagerie des plaques d'athérosclérose [57].
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1.11.4. Imagerie par résonnance magnetique (IRM)

L'Tmagerie par Résonance Magnétique (IRM) est une technique d’imagerie médicale innovante,
se distinguant nettement des autres méthodes ou une source d'énergie externe est nécessaire pour la
production d'images [58]. Contrairement a ces méthodes, en IRM, c'est comme si les organes
"s'illuminaient™ d'eux-mémes. Cette luminescence provient des noyaux atomiques des éléments

formant les molécules des organes.

Lors d'une IRM, un champ magnétique est généré par I'appareil. Ce champ stimule les atomes
d'’hydrogéne (ou protons) présents dans le corps. En réponse a cette excitation, ces protons émettent
un signal distinct qui est capté par I'appareil. Ce signal révéle la concentration de protons, qui est

souvent synonyme d'abondance en eau.

Au-dela de I'hydrogeéne, I''lRM peut aussi exploiter le phosphore. Cet élément est essentiel a la
vitalité des tissus et des organes. Bien que les signaux issus des noyaux de phosphore soient plus
complexes a détecter et a decrypter, ils sont cruciaux. lls fournissent des informations précieuses non

seulement sur la structure d'organes définis, mais également sur leur fonctionnement.

L'IRM est particulierement prisée pour le diagnostic relatif au systeme nerveux central, et s'avere
trés efficace pour les examens du crane et de la colonne vertébrale. Elle est aussi couramment
employée pour étudier les articulations, qu'elles soient majeures, comme les genoux, ou mineures,
comme celles du poignet. Notons également que I'IRM est actuellement la seule méthode permettant
de visualiser directement la moelle épiniere [48].

1.11.5. Angiographie par Résonance Magnétique (ARM)

L'IRM des vaisseaux est une technique d'examen efficace et fiable. Grace a sa nature non invasive,
elle est considéree comme la méthode de référence pour le suivi continu, sans risques associés a la
néphrotoxicité ou aux radiations ionisantes. Bien que son adoption varie d'un centre a l'autre, elle
s'avere essentielle pour le diagnostic des pathologies liées a la paroi aortique. Plusieurs séquences

d'examen sont disponibles, notamment:

e Séquence SSFP Single-Shot

e Séquence mono-coupe Turbo Spin Echo T1

e Séquence en écho de gradient T2 haute résolution
e Séquence a effet angiographique (ARM 3D)

e Séquences cinétiques (SSFP multi shot)

e Séquences dynamiques (ARM 2D)
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Néanmoins, des artefacts d'origine métallique peuvent entraver la visualisation, comme ceux
causés par des clips chirurgicaux ou des endoprotheses. De plus, les artefacts cinétiques peuvent surgir

en cas de mauvaise synchronisation, d'arythmie ou d'apnée imparfaite.

L'une des contraintes de I'lRM est la difficulté d'examiner et de surveiller les patients dans un état
instable, notamment en raison du champ magnétique et des limitations physiques de I'appareil. De
plus, la disponibilité de ces machines reste limitée dans certains endroits. Par rapport & la TDM
multidétecteurs, I'lRM présente des inconvénients tels que la durée de I'examen, sa sensibilité aux

artefacts métalliques et une résolution spatiale légerement inférieure.

En ce qui concerne le diagnostic de la dissection, I'lRM se distingue par ses performances
exceptionnelles, avec une sensibilité et une spécificité avoisinant les 100%. L'utilisation d'agents de
contraste, tels que le gadolinium, est sécuritaire. Contrairement aux produits de contraste a base d'iode,
le gadolinium est genéralement dépourvu de néphrotoxicité, bien que quelques cas rares aient été
signalés [59]. Malgreé cela, I'ARM s'avere plus complexe a réaliser sur des patients intubés et ventiles,

méme si elle n'a que peu de contre-indications.
1.12. Lien avec I'imagerie médicale et son importance.

L'imagerie médicale est la pierre angulaire de notre approche pour étudier les écoulements
physiologiques. Elle fournit une fenétre non invasive sur I'anatomie et la physiologie des systemes

vasculaires, permettant une visualisation détaillée de leur structure et de leur fonction.
1.12.1. Géométrie et topologie réalistes

Les techniques d'imagerie, telles que I'angiographie par résonance magnétique (IRM), fournissent
des données tridimensionnelles détaillées des vaisseaux sanguins. Ces données sont essentielles pour

obtenir des géométries et topologies réalistes pour les simulations numériques.
1.12.2. Calibration des modeles

Les images médicales peuvent étre utilisées pour calibrer et valider les modéles numériques. En
comparant les résultats de la simulation avec les observations réelles obtenues par imagerie, on peut

affiner les modeéles pour gu'ils refletent plus précisément les phénomenes physiologiques.
1.12.3. Modélisation patient-spécifique

L'imagerie permet d'obtenir des modeéles personnalisés basés sur I'anatomie réelle d'un patient.
Cela est particulierement pertinent pour les études qui cherchent a prédire comment des interventions

spécifiques, telles que la mise en place d'un stent, peuvent affecter un patient donné.
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1.12.4. Couplage avec d*autres donneées physiologiques

En combinant I'imagerie médicale avec d'autres types de données, comme les mesures de débit
sanguin ou de pression, il est possible de créer des simulations plus completes et précises, I'imagerie
médicale ne se contente pas de fournir une vue statique de I'anatomie. Elle offre une perspective
dynamique, révélant comment les structures changent et interagissent dans des conditions
physiologiques réelles. Dans le cadre de cette thése, son réle est donc inestimable, permettant une
approche intégrée et complete de la modélisation et de la simulation des écoulements physiologiques.
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Chapitre 2 : Modélisation des écoulements physiologiques

2.1. Introduction

Le corps humain est un ensemble complexe d'organes et de systemes travaillant en harmonie,
orchestré par une multitude de processus physiologiques. L'un des plus fondamentaux et vitaux parmi
eux est I'écoulement des biofluides, notamment le flux sanguin a travers notre systeme
cardiovasculaire et la circulation de I'air dans le systéme respiratoire. Le comportement principal de
ces écoulements nécessite une compréhension approfondie de leurs dynamiques pour diagnostiquer,
prévenir ou traiter diverses maladies. La modélisation mathématique et physique joue un role clé dans

cette compréhension, permettant des analyses précises et des prédictions fiables.

Ce chapitre se consacre a l'exploration des approches utilisées pour représenter ces écoulements
physiologiques. Nous débuterons en présente les modeles physiques et mathématiques qui offrent une
fenétre sur le comportement des fluides physiologiques. Cette exploration englobera les formulations
qui décrivent le comportement des fluides au sein des structures anatomiques, mettant l'accent sur le

sang dans les vaisseaux sanguins.

La viscosité, une propriété intrinseque des fluides, joue un rdle capital dans la détermination de la
dynamique des écoulements. Ainsi, une section entiére sera consacrée a détailler les modeles de

viscosité adaptés aux écoulements physiologiques.

Dans tout systeme de simulation, les conditions aux limites jouent un role indispensable pour
définir I'environnement et les contraintes auxquelles le systeme est soumis. Nous discuterons des types

de conditions aux limites couramment utilisées dans la modélisation des écoulements physiologiques.

Enfin, nous détaillerons la méthodologie de recherche adoptée pour aborder ces défis de

modelisation.
2.2. Modéles physique et mathématiques

La modélisation joue un role essentiel dans la compréhension des phénomenes complexes. Les
écoulements physiologiques, présents a travers une gamme d'organes et de systéemes, nécessitent une
approche particuliere en raison de leur spécificité et de leur complexité. Dans cette section, nous
explorerons les fondations des modéles qui guident notre compréhension des écoulements dans le

corps humain.
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2.2.1. Equations fondamentales des écoulements

Nous souhaitons maintenant mettre en lumiere les lois fondamentaux qui gouvernent I'évolution
des milieux continue. Ces principes sont connus sous le nom de lois de conservation de la masse, de
la quantité de mouvement, du moment cinétique [60]. Ils sont le résultat de I'expérimentation et restent

inébranlables tant que I'on reste dans le cadre des hypothéses de la physique classique [61].

e L'échelle du probléeme est nettement supérieure a la taille des particules élémentaires : la
meécanique des milieux continue n'est donc pas soumise aux lois quantiques [62].
e La vitesse des objets est largement inférieure a celle de la lumiéere : par conséquent, la

mécanique des milieux continue n'est ni quantique ni relativiste [62].

Avant de formuler les principes fondamentaux de la mécanique des milieux continus, il est
impératif d'introduire préalablement un lemme qui permettra d'évaluer la dérivée temporelle d'une
quantité F(t) [60]:

F(t) = f@, t)dv (2.1)
V(t)

Le volume V(t) représente le volume de I'espace physique "eulérien™ occupé a un instant t par une
quantité de matiére constante (ce volume se déplace avec les particules matérielles dont il est
constitué).

L’évaluation de la dérivée de 1’intégrale est basée sur un changement de variables qui consiste a
utiliser les variables lagrangiennes a la place des variables eulériennes. En procédant de la sorte, on
raméne 1’intégration sur un volume variable a une intégration sur un volume fixe, défini par le volume

initial V,, occupé par les particules. On a donc :

dF(t 0 —
D [ LEED. v,
dt v, Ot
(2.2)
_ j 2 (FE@(.0).0))Ja, + j FEE 0,0 Lav,
Vo at ) ) VO ) ) at
Aprés développements mathématiques, le terme décrivant la dérivée temporelle du jacobien % est :
]
—=]V.V 2.3
=)V (2.3)
L’équation (2.2) peut donc s’écrire sous la forme :
dF(t) _ of (x, t) -
TR L(ﬂ( 5% + V.(fv) |dV (2.4)
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Par application du théoréme de Gauss, on obtient également :

v+ | fv.mwds (2.5)

S

ar(t) af (x',t)
dt fm) ot

Avant d'élaborer les lois physiques régissant en détail I'évolution des milieux continus dans ce qui
suit, il convient de souligner notre restriction a des milieux continus homogenes, c'est-a-dire des

milieux composes d'un constituant unique.
2.2.1.1. Equations de conservation de la masse

L'axiome de conservation de la masse exprime le fait que la masse d'un volume matériel V(t)
demeure constante au fil du temps. Par conséquent, elle ne dépend pas des différentes positions
occupées par ce domaine au cours du temps, ce qui téemoigne de la persistance de la matiére, excluant
toute création ou disparition spontanée [62]. Lorsque le milieu continu est homogene, la présence de
matiere a l'intérieur du domaine est décrite localement par la seule variable de masse volumique,
symbolisée par p [60]. En fonction de cette masse volumique, la masse m(t) occupant le volume V(t)

peut étre exprimée comme sulit :

m(t) = f p(, t)dV (2.6)
V(t)

Le principe de conservation de la masse stipule que la masse m(t) doit demeurer constante au fil

du temps. Par conséquent, nous avons :

dm(®) _ df 7, 6)dV = 0
dt dt V(op(x' = @)

En utilisant I’équation (2.4), il vient :

d _ op(x, 1) .
—f p(x,t)def —dV+f p(x,t)v'(x,t).ndV =0 (2.8)
dt Jy, vy Ot s®

En appliquant le théoréme d’Ostrogradski a 1’équation (2.8), on obtient :

d 9
= f pdV = f % av + f div(p7)dV = 0 2.9)
dt Jy v 0t 70

A partir de I’équation (2.9), on tire la forme suivante :
d [ap+d' *]dv—f
dt Jy L0t wipv)|dv =

d
[—p + pdiv(@)|dV = 0 (2.10)
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Afin que cette équation soit satisfaite pour tout volume d'intégration V, il est nécessaire que
I'intégrant soit identiquement nul. L'expression décrivant lI'annulation de cet intégrant correspond a
I'équation de continuité, qui représente la forme locale du principe de conservation de la masse. Elle

peut étre formulée sous I'une des deux formes équivalentes suivantes [60]:

d

% 4 div(p7) = 0 (2.11)
ot

d

d—‘t) + pdiv(@) = 0 (2.12)

L’équation (2.11) est dite la forme eulérienne de 1’équation de continuité tandis que 1’équation (2.12)

est sa forme lagrangienne.
2.2.1.2. Conservation de la quantité de mouvement

Le principe de conservation de la quantité de mouvement découle de I'application de la deuxiéme
loi de Newton, également connu sous le nom de loi fondamentale de la dynamique, a un domaine
matériel spécifique [60]. Cette loi stipule que, pour tout référentiel galiléen, le torseur dynamique

associe a un domaine matériel D est égal au torseur des forces extérieures agissant sur D[62] :

Prenons en considération un domaine matériel D qui occupe, au fil du temps, le volume variable
V(t). Par définition, la quantité de mouvement de la matiére contenue dans ce volume s'exprime a
chaque instant t de la maniere suivante :

5 = J Tam= | pwdv (2.13)
10 0

Vu le théoréme de Reynolds, le taux de variation de la quantité de mouvement s’écrit :

dF—J dFdV 2.14
dt V(t)p dt (2.14)

L'ensemble des forces extérieures agissant sur ce volume peut étre divisé en deux composantes :

les forces volumiques Fy, et les forces surfaciques F;. Ainsi, nous avons :

?=Fs+ﬁ=f 7ds+f pgav (2.15)
S®) 40

Ou Tdésigne la densité surfacique des efforts de surface.

Par définition du tenseur des contraintes, les efforts de surfaces peuvent se récrire sous les formes

suivantes :
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f T'ds = f Swds=| div(@)dV (2.16)
S(t) S(t) V(t)

En égalant le taux de variation de la quantité de mouvement a la somme des efforts, il vient :

dv’ _ -
f pZav = div@E)av + f pgdV 2.17)
vy dt V(o) V(o)

Cette equation, qui représente la forme globale du principe de conservation de la quantité de
mouvement, est applicable pour n'importe quel volume V(t). Par conséquent, nous pouvons en déduire
une loi d'évolution "locale™ pour les champs physiques :

dv’
Par
Cette équation, généralement appelée « Premiére loi du mouvement de Cauchy » dans sa forme

= div(7) + pg’ (2.18)

eulérienne, représente la loi du mouvement d'un milieu continu.
Il est important de noter que le tenseur des contraintes se décompose en deux parties : le tenseur des

pressions —pI et le tenseur des contraintes visqueuses T :

G=-pl+T (2.19)

Le tenseur des contraintes visqueuses T est donné par la relation :

T=u (—gdiv(vl‘) + 25) (2.20)

Ou D est le tenseur des taux de déformation et sa formule est :

= 1 - =
D=5 (Vv + V) (2.21)
En remplagant les relations (2.19) (2.20) et (2.21) dans 1’équation (2.18), on obtient :
dF’ . ¥ 2 . T = —
P = div| —pl+pu (—gdw(vb + ZD) + pg (2.22)
Apres des calculs et des réarrangements, nous obtenons I'équation finale de conservation de la
guantité de mouvement, communément appelée équation de Navier-Stokes :
dv’
Pat
Cette équation représente la forme générale des équations de Navier-Stokes pour un fluide

— = 2 _—
= —gradp + div(ZuD) - §grad(u divv) + pg’ (2.23)

compressible et non newtonien en régime variable.
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2.2.2. Adaptation pour les écoulements physiologiques incompressibles

L’équations de conservation de la masse (2.11) et les équations de Navier-Stokes (2.23) que nous
avons précédemment développees sont fondamentales pour décrire le comportement d'un fluide
compressible non newtonien, en particulier dans des situations d'écoulement laminaire en régime
variable. Donc, la forme de ces équations varie suivant la nature du fluide en mouvement, le domaine
physique étudié et les hypotheses prises en considération. Dans le cadre de cette étude, le mouvement
du sang dans la bifurcation carotide est supposé laminaire et instationnaire avec un comportement
rhéologique non newtonien. Les effets de la gravité sont négligés dans notre cas. En tenant compte de
ces considérations, nous réécrivons le systeme d'équations (2.11) et (2.23) de maniere plus précise et

appropriée I’écoulement complexe et tridimensionnel du sang dans cette configuration particuliére :

ap
%P T =0 (2.24)
5 TVv)
0 = N 25 (2.25)
&(pv)+va.Vv=—Vp+/Nv :

Les équations de Navier-Stokes sont des équations hyperboliques d'ordre 2 (eq. 2.25). Pour
résoudre ces équations de maniere précise, il est essentiel de définir des conditions aux limites
appropriées qui spécifient le comportement du fluide aux frontieres du domaine d'étude. Les types de
conditions aux limites varient en fonction du probléme et de la géométrie considérés. Dans la section
2.5, nous examinerons de maniere approfondie les différents types de conditions aux limites qui
peuvent étre utilisés pour la modélisation mathématique des fluides physiologiques. Ces conditions
aux limites joueront un réle essentiel dans la résolution des équations de Navier-Stokes pour les

écoulements de fluides dans des contextes physiologiques.

Il convient de noter que le probléme examiné dans ce travail concerne I'étude de I'écoulement du
sang dans des régimes laminaire et turbulent. Par conséquent, la forme des équations de Navier-Stokes
pour les écoulements turbulents sera présentée en détail dans la section 2.2.4. Cette section permettra
de comprendre comment les équations de Navier-Stokes sont adaptées pour modéliser les écoulements
sanguins dans des conditions turbulentes, ce qui est essentiel pour une analyse compléte des

phénomeénes physiologiques liés a la circulation du sang.
2.2.3. Lois de comportement des fluides

La rhéologie du sang humain révéle ses caractéristiques de viscoélasticité, de thixotropie et
fluidification [63] [64], et ainsi, il peut étre mieux modelisé comme un fluide non newtonien.

Cependant, il est supposé dans de nombreuses études que le sang peut étre également modélisé comme
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un fluide newtonien [65] [66], ce qui est une bonne approximation dans de nombreuses circonstances
telles que I'écoulement dans les gros vaisseaux a des taux de cisaillement moyens et élevés dans des
conditions non pathologiques [67]. Comme il n'y a pas de transition soudaine d'un écoulement non
newtonien a un écoulement newtonien en fonction du taux de cisaillement, il n'y a pas de limite
critique bien définie pour une telle transition [68] et cela reste donc une question de choix qui dépend
d'un certain nombre d'objectifs et facteurs subjectifs. Cependant, il semble y avoir un consensus
général sur le fait que la plage de vitesse de cisaillement pour laquelle les effets non newtoniens sont
considérés comme significatifs est <100 s [69] [70]; au-dessus de cette limite, le sang est
généralement trait¢ comme un liquide newtonien. La section suivante s’intéresse a la modélisation
mathématique du comportement rhéologique du sang. Les modeles newtonien, newtoniens généralisés
et ceux des fluides a seuil seront discutés en détails.

Figure 2. 1 : Comportements rhéologiques des fluides.
2.2.3.1. Modele newtonien a viscosité constante

Le comportement newtonien du sang se décrit mathématiquement par un modeéle simple, en
supposant que la viscosité du sang peut étre approximée par une valeur constante, pl.,, OU en se basant
sur un taux de cisaillement intermédiaire constant auquel les agrégats de globules rouges sont

complétement dispersés [71].
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2.2.3.2. Modeles newtoniens généralisés

Le sang est un fluide complexe non newtonien, ce qui signifie qu'une modélisation précise de son
écoulement dans le systeme circulatoire doit prendre en compte ses propriétés non newtoniennes.
Plusieurs modeles rhéologiques non newtoniens ont été développés pour décrire la rhéologie du sang
a l'intérieur du systeme vasculaire humain. La plupart de ces modeles non newtoniens sont des
modeles newtoniens généralisés, ce qui signifie qu'ils ne tiennent pas compte des effets élastiques ou
thixotropiques dépendant du temps.

Modeéles de type loi de puissance

Ce modele, également connu sous le nom d'équation d'Ostwald de Waele, inclut un exposant
supplémentaire sur le terme de cisaillement (y). La viscosité de ce modéle peut étre exprimeée par la
relation suivante [72]:

p=kmn (2.26)

Ou, n est une constante appelé indice de loi de puissance. Il convient de noter que pour un fluide

rhéofluidifiant:

e 0 <n<1 (ce qui donne Z—Z < 0). La plus petite valeur de n indique des caractéristiques

rhéofluidifiantes plus élevées.
e n = 1 donne un fluide a viscosité constante (newtonien).
K est une autre constante, souvent appelée indice de consistance.

Bien que ce modeéle fournisse une approximation simple des caractéristiques rhéofluidifiantes, il
n'est valable que dans une plage limitée de taux de cisaillement, car il prédit une densité nulle lorsque
y — oo. De plus, dans ce modéle, la viscosité a taux de cisaillement nul n'est pas bornée, ce qui
engendre un comportement non physique. Cela restreint la plage de taux de cisaillement sur laquelle
le modéle de loi de puissance est efficace pour résoudre les cas d'écoulement sanguin. De plus, ce

modele ne tient pas compte de I'approximation des contraintes d'écoulement.
Modele de Cross

Pour corriger les limitations du modeéle de loi de puissance [73], M. Cross a proposé une équation
a quatre parameétres. Cette formulation permet de représenter les variations de la viscosité effective

pour toutes les gammes de contraintes de cisaillement :
1= oo + (Mo — Heo) /(1 + A" (2.27)
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Dans cette équation, A représente le temps caracteristique (inverse du taux de cisaillement) auquel
le comportement du fluide passe de newtonien a une loi de puissance. A partir de I'analyse de ce

modele, nous pouvons observer que :
e Pourn < 1, ce modele capture le comportement rhéofluidifiant ;

e Lorsque A — 0, la limite newtonienne est retrouvée. Ce modele fournit une viscosité finie

non nulle aux deux limites de cisaillement zéro et infini.
Cross modifiée

Le modele de Cross a été adapté pour représenter le comportement des matériaux thermoplastiques

qui présentent une large distribution de poids moléculaire [74].

1= Poo + (Mo — Hoo)/[(1 + 2P)™]P (2.28)
Modele de Carreau

Le modele de Carreau est une combinaison des modeéles newtonien et de loi de puissance.
Contrairement au modéle de loi de puissance, le modele de Carreau est applicable dans des conditions
de fort et faible taux de cisaillement a la fois [75]. Il permet de représenter le comportement fluidifiant
et épaississant des fluides. Ce modéle est une extension du modele de Cross, qui attribue une densité

finie et nulle a un taux de cisaillement nul et infini, respectivement. Il peut étre exprimé comme suit :
n—1
1= oo + (o — Heo) [(1+ 27)?] 2 (2.29)

Pour mieux tenir compte des faibles cisaillements, Yasuda [76] a modifié I'expression précédente en
ajoutant un nouveau parametre 'P’. Ce modele est également connu sous le nom de modele de

Carreau-Yasuda et peut étre exprimé par la relation suivante :

1= oo + (o — o)1+ )PP (2.30)

Dans cette équation, o et p.. représentent respectivement les viscosités aux taux de cisaillement faibles
et elevées. P est appelé I'exposant de Yasuda, tandis que P et n contrélent tous deux le degré de non-
linarité. La constante de temps (A) régule la plage de taux de déformation ou la transition d'une
viscosite a l'autre se produit. De plus, lorsque la constante de temps est nulle (1=0), les deux modeles

convergent vers le comportement newtonien.
Loi de puissance généralisée ou loi de puissance généralisée de Ballyk
La loi de puissance généralisée englobe trois parameétres : un taux de cisaillement local, une

constante pour tenir compte de la cohérence, et la viscosité limite (newtonienne) [77] :
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u=kly|" (2.31)

Aux faibles taux de cisaillement, ce modéle se comporte comme le modéle de loi de puissance,
tandis qu'a des taux de cisaillement moyens et élevés (supérieurs a 200/s), il se comporte comme un
modeéle newtonien. Les valeurs des parametres A et n dépendent de la limite de viscosité ainsi que des

constantes a, b, c, etd :

-b
A[Y) = U + Apexp I— (1 + %) exp (—)l (2.32)

_<L+%5en(%§ﬂ (2.33)

n(y) = ne, — Anexp

Modele de Walburn et Schneck

Walburn et Schneck [78] ont modifié la loi de puissance afin de la rendre plus adaptée a la
modélisation du comportement non newtonien du sang. Une concentration plus élevée d’hématocrite
(le pourcentage volumique de globules rouges dans le sang) augmente la viscosité du sang en raison
des phénomenes d'agrégation des globules rouges. Par conséquent, dans ce modele, en plus du taux
de cisaillement, la viscosité dépend également de I'hématocrite et des protéines totales moins
I'albumine (TPMA). Les constantes matérielles du modele de loi de puissance ont été généralisees
pour inclure une dépendance a diverses combinaisons de cing paramétres. L'expression de la viscosité

peut étre formulée comme suit :
TPMA

u = cees [z gryen (2.34)

IIs ont formulé les termes k et n comme suit: k = C;exp(C,H) etn =1 — C3H.
2.2.3.3. Fluides a seuil

Comme mentionné précédemment dans la section précédente, le sang ne commence a s'écouler
qu'aprées avoir franchi un seuil de contrainte de cisaillement spécifique. Ce seuil de contrainte est
désigné sous le nom de limite d'¢lasticité du fluide. La limite d'élasticité du sang varie généralement
entre 0,0002 Pa et 0,04 Pa [79]. Par consequent, pour modéliser le comportement non newtonien des

fluides a seuil, plusieurs modeéles ont été développés.
Modéle de Herchel-Bulkley (HB)

Le modele de Herchel-Bulkley englobe a la fois le comportement fluidifiant, épaississant, et un

seuil d'écoulement. Il offre une bonne approximation pour les fluides newtoniens ainsi que pour une
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variété de fluides non newtoniens qui ne dépendent pas du temps [80]. Ce modeéle constitue une
extension du modele de loi de puissance et permet un ajustement précis sur une plage d'étendue de

taux de cisaillement. Il est formulé de la maniére suivante :
T
1= kG + (%) (2.35)

Ou 1y représente la contrainte seuil a laquelle le fluide commence a s'écouler. L’étude paramétrique

de ce modele montre qu’il peut étre réduit a :

e une équation de loi de puissance lorsque 7y=0 ;
e modele plastique de Bingham , lorsque n=1 ;

¢ modele de fluide newtonien lorsque les deux conditions sont satisfaites.
Modele de Casson

Casson [81] a proposé un modele pour décrire le comportement non newtonien des fluides a seuil
et des fluides fluidifiants :

VT = Ju v + 7, si VT > [T, (2.36)
Avec:y =0 sivt < [7,

Ici, Ty représente la contrainte seuil qui peut étre obtenue en utilisant pc, concretement appelée
viscosité de Casson. La contrainte d'écoulement peut étre calculée a l'aide de I'expression suivante
[82]:
s AU = H)
Y 100
Ou A=(0,008+0,002)*% dyne/cm? et Hc représente I'hématocrite critique en dessous duquel contrainte

(2.37)

seuil est nulle.
Modéle KL

Ce modele est formulé par Luo et Kuang [83] et vise a décrire le comportement fluidifiant du sang

a des taux de cisaillement faibles et élevés a la fois a. Il peut étre formulé de la maniére suivante :

U= %[Ty + uc(az\/—)'/ + a1)7)] (2.38)

Ici Ty dépend de I'nématocrite, tandis que, a1 et a» sont la viscosité du plasma et les variables

chimiques, respectivement.
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Modele Quemada

Aussi connu sous le nom de modéle de Casson modifié, ce modéle étend la formulation initiale
proposée par Casson dans son modele rheéologique [84] en ajoutant un parameétre supplémentaire. Le
modele de Casson prend en considération la contrainte seuil d'écoulement, ce qui signifie que lorsque
le taux de cisaillement tend vers zéro, la viscosité tend vers l'infini. Cependant, dans ce modeéle

modifie, a un taux de cisaillement nul, la précision atteint une valeur significative mais finie.

()

Quand A tend vers zéro, ce modele peut étre ramené au modele de Casson.

Dans I'approche de modélisation rhéologique précédente, le sang a été traité comme un fluide non
newtonien homogéne. Des informations sur la modélisation hétérogéne du sang peuvent étre

consultées dans I'étude de Bessonov et al. [85].
2.2.4. Modélisation de la turbulence

Dans des conditions physiologiques normales et dans des vaisseaux sanguins a parois lisses non
ramifiées, I'écoulement sanguin demeure laminaire, c'est-a-dire qu'il est régulier et ordonné. Toutefois,
dans certaines régions telles que l'aorte et les zones de ramification des artéres, des phénomeénes de
turbulence peuvent se produire [86]. Cette transition vers un écoulement turbulent est caractérisée par
des tourbillons et des mouvements chaotiques du sang. Il est important de noter que la turbulence peut
également survenir dans des situations pathologiques, par exemple, en cas d'anémie ou la viscosité du
sang est réduite, ou en présence de rétrécissements vasculaires tels que les sténoses, qui perturbent le
flux sanguin régulier. Comprendre ces variations de I'écoulement sanguin, qu'il soit laminaire ou
turbulent, revét une grande importance pour évaluer les risques de pathologies vasculaires et optimiser

la circulation sanguine dans I'organisme [87], [88].

L'étude de cet écoulement s'avére particuliérement complexe et exige une grande précision. A
chaque point de I'écoulement, les valeurs de la pression et de la vitesse fluctuent de maniere trés
aléatoire au fil du temps. En effet, la vitesse varie considérablement en magnitude et en direction en
chaque point, sans suivre de schéma régulier. Pour aborder cette variabilité, l'utilisation d'outils
statistiques est essentielle dans I'analyse de cet écoulement [89]. Les méthodes statistiques (RANS
pour Reynolds Average Navier-stokes) sont des méthodes plus anciennes et donc largement

développées [90].
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2.2.4.1. Equations de Navier- stokes moyennées

Comme on a mentionné précédemment, une analyse statistique permet de caractériser le
phénomeéne de turbulence, introduisant un champ de vitesse, et de pression moyenne. Pour obtenir les
équations de Navier-Stokes moyennées, un processus de moyennage est appliqué aux équations de
conservation de masse et de la quantité de mouvement en introduisant dans les équations précédentes
une décomposition de la vitesse (vitesse moyenne) et sa fluctuation puis on applique les axiomes de

la moyenne de Reynolds et on trouve les équations suivantes :

dp 0
at Tox,

aui auj 2 auk>

(pu;) =0 (2.40)

4 2 (o) = 224 2 N
ot P T o WP T T T ox M \oxy T Bx;  3°U By

g u; 241
+a_xj(_puluj) ( )

On voit apparaitre dans cette équation un terme supplémentaire représentant les interactions entre
I'écoulement moyen et les fluctuations turbulentes, appelée tension de Reynolds et on définit le tenseur

de Reynolds qui est un tenseur symétrique (Re; ;) comme sulit :

(2.42)

Rejj=plav vo oW
aw  ow ww

Ce tenseur introduit dans 1’équation 6 inconnues supplémentaires. Ces termes nécessitent des
modeles ou des fermetures pour étre résolus, car ils décrivent la fagon dont les fluctuations turbulentes
affectent I'écoulement moyen. Différents modeles sont utilisés pour résoudre les termes non résolus

ou turbulents dans les équations de Navier-Stokes moyennées.
2.2.4.2. Modele de fermeture k — ¢

Ce modele est I'un des plus populaires pour la simulation des écoulements turbulents. Il utilise
deux équations de transport, lI'une pour la turbulence cinétique (k) et l'autre pour la dissipation
turbulente (€). Ces équations sont utilisées pour calculer la viscosité turbulente et modéliser les effets

de la turbulence sur I'écoulement [91].
kZ

r = pCu— (2.43)

L'énergie cinétique turbulente k, ainsi que son taux de dissipation &, sont obtenus a partir des

équations de transport suivantes :
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9 )+ (pkuy) = 2 (+“f>ak G+ G 2.44
at axi PR _ax] # (% axj k b~ PE ( )
( )+ = y =2 (+“t)a S (Gt CoGy) = Coup 2.45
pe PEU; axj U 0. ax] 1ek k 3eYb Zepk ( )

Dans ces deux équations de transport : G, représente la génération d'énergie cinétique de turbulence
due aux gradients de vitesse moyenne ; G, est la génération d'énergie cinétique de turbulence due aux
effets de la pesanteur; oy, et o, et sont les nombres de Prandtl turbulents pour k et &, respectivement.

et sont des termes sources définis par l'utilisateur ; Cy,, C,¢ €t C5,, €t sont des constantes.
2.2.4.3. Modele de de fermeture k — w

Ce modele a été proposé par Wilcox en 1988 [92] et repose sur I’utilisation d’une échelle
caractéristique des gros tourbillons, w = ¢/k, et sur la méme linéarité entre la viscosité turbulente et
le cisaillement du champ moyen. La viscosité turbulente est donnée dans ce cas par la relation

suivante :

pk
He=a— (2.46)

Ou a est un coefficient permettant de diminuer I’influence de la viscosite turbulente en effectuant

une correction “bas-Reynolds”. Les équations de transport pour k et w sont respectivement :

a(k)+a(k) O Rkl 6y 247
at P T P T G K | TR T R (247)
() + 2 (o) = -1, 22 46, v 2.48

Dans ces deux équations de transport, Gy représente la génération d’énergie cinétique turbulente ;
G, représente la génération d’énergie cinétique taux spécifique de dissipation turbulente. I}, et I,
représentent la diffusivité effective de k et w, respectivement. Y, et Y, representent la dissipation de

k et w par la turbulence.
2.2.5. Equations gouvernantes le mouvement des structures solides

Les vaisseaux sanguins, en tant que tissus biologiques, sont soumis en permanence a des
déformations en raison de la force exercée par la pression sanguine pulsatile. Leur structure biologique
leur confére des caractéristigues complexes, notamment une anisotropie et une hétérogenéité
intrinséques. En termes de comportement mécanique, ces vaisseaux peuvent présenter des propriétes

élastiques, hyperélastiques ou viscoélastiques [93]. Cette diversité de comportements mécaniques
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découle de la complexité de leur composition tissulaire et de leur adaptation aux sollicitations

dynamiques imposees par la circulation sanguine.

Pour cette étude spécifique, il est suppose que la paroi de la carotide présente des caractéristiques
d'isotropie [94], d'incompressibilité et d'homogénéité. Cela signifie que la paroi est considérée comme
ayant des propriétés mécaniques equivalentes dans toutes les directions (isotropie), que sa densité ne
varie pas sous l'effet des contraintes (incompressibilité), et qu'elle est uniforme et constante dans sa
composition (homogénéité). Cette simplification des propriétés de la paroi de la carotide est souvent
utilisée pour simplifier les analyses et les modeles mécaniques dans le cadre de certaines études

biomécaniques.

Pour caracteériser les déformations de la paroi artérielle, il est courant de recourir & I'équation du
moment solide élastodynamique [91] [95] [96]. L'équation du moment solide élastodynamique,
également connue sous le nom d'équation du mouvement, est une équation fondamentale en
mécanique des solides déformables. Mathématiquement, [I'équation du moment solide

élastodynamique peut s'écrire sous la forme suivante :
psds = Voos + psf (2.49)

Cette équation est fondamentale pour comprendre le comportement dynamique des solides
déformables, tels que les structures, les matériaux et les tissus biologiques, en réponse a des charges
externes ou a des perturbations. Elle permet de prédire les déformations et les contraintes induites
dans le solide en fonction du temps, ce qui est essentiel dans de nombreuses applications en ingénierie

et en sciences physiques.

Lorsque I'on se trouve dans le régime de petits déplacements de la structure, il est justifié d'adopter
une approximation d'élasticité linéaire pour modéliser ces déformations [97]. Cette approximation
repose sur l'idée que les déformations sont suffisamment faibles pour que la relation entre les
contraintes et les déformations puisse étre considérée comme linéaire, c'est-a-dire que les
déformations sont proportionnelles aux contraintes appliquees. En conséquence, I'équation du
moment solide élastodynamique est simplifiée pour tenir compte de cette linéarité, ce qui facilite
I'analyse et la modélisation des déformations de la paroi artérielle dans le contexte de petites
déformations. Cette approche est largement utilisée dans la caractérisation mécanique des tissus
biologiques, notamment des arteres, ou elle permet de rendre compte des réponses mécaniques sous

des sollicitations physiologiques.
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psds —0;=0 (2.50)

Ou : ps est la masse volumique de l'artere, u, est le vecteur de déplacement de la structure, o
représente le tenseur des contraintes de Cauchy et f représente le vecteur des forces externes

appliquées a la paroi.
2.3. Lois constitutives

Les fluides se déplacent & travers des structures qui ont leur propre dynamique. Les parois des
vaisseaux sanguins peuvent étre élastiques, le ceeur est un organe musculaire qui pompe le sang, et les
poumons ont une architecture alvéolaire unique. La modélisation de ces structures nécessite une
compréhension de leur anatomie, de leur mécanique et de la maniere dont elles interagissent avec les

fluides.
2.3.1. Comportement viscoélastique

Les artéres ont un comportement viscoélastique, ce qui signifie qu'elles possedent a la fois des
propriétés visqueuses (résistance au changement de forme) et élastiques (capacité a revenir a leur
forme originale apres déformation). Bien sir, approfondissons chacun des modéles mentionnés, en

fournissant une description détaillée avec leurs équations appropriées :
Modeéle de Zener (ou modéle standard linéaire)

Ce modeéle est une combinaison des modéles de Maxwell et de Kelvin-Voigt. Il se compose d'un

élément élastique en série avec un élément de Kelvin-Voigt. Son équation constitutive est [98]:

t
o(t) = Eje(t) + Ezj e t/Te(t)dt (2.51)
0

Ou o est la contrainte, € est la déformation, E;et E, sont les modules élastiques, et 7 est le temps de

relaxation.

Ce modele est idéal pour des matériaux qui présentent a la fois un comportement élastique (réponse

immeédiate) et visqueux (réponse retardée) dans un intervalle de temps modéré.
Modeéle de Prony géneéralisé

Le modele de Prony utilise une série de modeles de Maxwell pour approximer le comportement
viscoélastique de divers matériaux. Applicable lorsqu'un matériau montre une relaxation complexe

avec plusieurs temps de relaxation [99]. L'expression est la suivante :
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N
G(t) = Gy + Z G, e~t/T (2.52)
i=1
Ou G (t) est le module de cisaillement en fonction du temps, Go est le module de cisaillement a long
terme, G; sont les coefficients de relaxation et z; sont les temps de relaxation.
Modeles fractionnaires

Ces modeéles intégrent des dérivées d'ordre fractionnaire. L'un des plus simples est le modele de
Springpot, congus pour des matériaux qui n'adherent pas strictement aux modeles standards, mais

présentent un comportement intermédiaire ou " fractionnaire” [100]. Il est donné par :

d%o(t)
o(t) + 1% at% = Ee(t) (2.53)
Ou a est un nombre réel varie entre 0 et 1, et détermine le degré de comportement viscoélastique.

Modéles a base de microstructure

Ces modeéles sont complexes et dépendent souvent de la microstructure spécifique étudiée. Pour
des structures comme les entrelacements moléculaires, un modéle moléculaire serait nécessaire,

nécessitant une description détaillée de la thermodynamique et de la mécanique statistique.
Modeéles quasi-linéaires

Ces modeéles supposent que le comportement viscoélastique dépend du niveau de déformation
comme les cas des polymeres mous et tissus biologiques [101]. L'équation de base serait :

de(s)
ds

o(t) = JtG(t -5) ds (2.54)
0

ou G (t — s) est une fonction qui dépend de la différence de temps entre I'instant présent et un instant
antérieur.
Modeéles basés sur la thermodynamique

Ces modeles dérivent le comportement viscoélastique a partir de principes thermodynamiques,

comme : les polymeres chauffés et métaux a haute température [102]. L'équation de base serait :

de(s)
ds

o(t) = f tG(T,t —5) ds (2.55)
0

Ou G(T,t — s) est une fonction qui dépend a la fois de la température T et de la différence de temps

entre lI'instant présent et un instant antérieur.
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Notez que ces équations sont des simplifications de modeles plus détaillés et complexes. De plus,
la mise en ceuvre numérique de ces modeles nécessite des techniques avancées telles que les

transformées de Laplace pour résoudre les équations intégrales et les dérivées fractionnaires.
2.3.2. Anisotropie

Les arteres sont anisotropes, ce qui signifie que leurs propriétés mécaniques different selon la
direction. Ceci est di a I'orientation préférentielle des fibres dans la tunique média. L'anisotropie fait
référence a la propriété d'étre directionnellement dépendant, ce qui signifie qu'un matériau peut avoir
des propriétés différentes dans différentes directions. Cette propriété est courante dans de nombreux
matériaux biologiques, comme les artéres, qui sont constituées de fibres collagenes orientées dans des

directions spécifiques.
Tenseur d'élasticité

Pour un matériau élastique anisotrope, le tenseur d'élasticité (ou tenseur de Hooke) est donné par
[103]:
0ij = Cijri€r (2.56)

Ou a;; est le tenseur de contrainte, €, est le tenseur de deformation, et C; j; est le tenseur d'élasticité
du quatriéme ordre qui caractérise les propriétés élastiques anisotropes du matériau.
Modeles d'anisotropie pour les artéres

les parois artérielles, en raison de leur structure lamellaire et de l'orientation des fibres de
collagene et d'élastine, présentent une anisotropie marquée. Des modeles tels que le modele de

Holzapfel-Gasser-Ogden (HGO) ont été développés pour décrire ce comportement [104] :
W = L olath9) 1) 4 Y (plhati?) 1) (2.57)
ka ks
Ou VW est I'énergie de déformation, I;et I,sont les invariants du tenseur de deformation, k4, k,, k5 et
k, sont des paramétres matériaux. I,est lié a I'étirement des fibres dans une direction spécifique.

2.3.3. Pression-Volume-Diametre (PVD) Relationship

Cette relation décrit comment le diamétre et le volume d'une artere changent en réponse a des
variations de pression. Elle est essentielle pour comprendre le comportement mécanique des artéres

dans des conditions physiologiques et pathologiques.
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Relation Pression-Diamétre (PD)

La relation entre la pression (P) et le diametre (D) est généralement non-linéaire. Au fur et a
mesure que la pression augmente, le diamétre du vaisseau augmente également, mais la relation peut

ne pas étre proportionnelle en raison de la non-linéarité du matériau de la paroi du vaisseau.
D(P) = Dy + aP + bP? + -+ (2.58)
Ou D, est le diamétre initial (& pression nulle), et a et b sont des coefficients.
La relation Pression-Volume-Diamétre (PVD) est cruciale pour comprendre la mécanique des
arteres. Cette relation permet de décrire comment une artere ou un vaisseau sanguin se déforme en
réponse a des variations de pression interne. Les artéres ont généralement un comportement non-

linéaire en raison de la composition complexe de leurs parois, qui contiennent des cellules musculaires

lisses, de I'élastine et du collagéne.
Relation Pression-Volume (PV)

Le volume (V) d'une section d'artére peut étre approximé par:
L
V(P) = nJ [D(P)]? dx (2.59)

0

Ou L : est la longueur de la section d'artere considérée.
Modele constitutif

Pour décrire la relation PVD, un modele constitutif pour le matériau de la paroi de Il'artére est
nécessaire. L'un des modéles les plus courants pour décrire le comportement des artéres est le modéle

de Mooney-Rivlin, qui est un modele hyperélastique donné par:

lIJ == Cl(ll - 3) + Cz(lz - 3) (260)
Ou W est I'énergie de déformation, I; et I, sont les premiers invariants du tenseur de déformation, et
c; et ¢, sont des paramétres matériaux.

2.3.4. Modeles de matériau hyperélastique

Les modeles de matériau hyperélastique sont couramment utilisés pour décrire le comportement
mécanique des tissus biologiques, y compris les artéres. Ces modeles décrivent comment le matériau
se deforme sous charge, sans considérer les effets de la vitesse de déformation ou du temps, comme

le ferait un modele viscoélastique. Voici quelques modeles hyperélastique couramment utilisés pour
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les tissus biologiques, y compris leur formulation mathématique et les conditions ou situations ou ils

sont appliques :
Modele de Neo-Hookean

C'est I'un des modeles hyperélastique les plus simples, basé sur une analogie avec un ressort.

Utilisé pour les tissus mous a faible déformation [105].

N
W= Z ¢l — 3)! 2.61)
i=1
Ou W est I'énergie de déformation, I; est le premier invariant du tenseur de déformation, et p est le
module de cisaillement.
Modeéle de Mooney-Rivlin

Il est similaire au modele de Neo-Hookean, mais introduit un terme supplémentaire pour améliorer

I'adaptation a la réponse des matériaux réels [106].
W=c,(l; —3)+c,(I, — 3) (2.62)
Ou ¢, et ¢, sont des coefficients matériels, et I, est le deuxiéme invariant du tenseur de déformation.
Utilisable pour une variété de tissus mous, y compris la peau et les artéres.
Modeéle de Ogden

Ce modele est plus général et est capable de capturer une large gamme de comportements non
linéaires [107].
Nl . .
W= S g ag-3) (2:63)
i=1Qi
ou A; sont les valeurs propres du tenseur de déformation, u; et a; sont des coefficients, et N est le
nombre de termes (ou le degré du modeéle). 1l est utilisé pour des tissus présentant des comportements

hautement non linéaires, comme certains ligaments ou artéres sous haute pression.

Modele de Yeoh
un modéle empirique basé sur une série de polyndmes en fonction de I'invariant principal du

tenseur de déformation. Ce modele est souvent utilisé pour les élastoméres et certains tissus mous
[108].

N A
W= zi=1ci(11 _3)i (2.64)

Ou ¢; sont des coefficients matériels.
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2.4. Interaction fluide-structure

L'interaction fluide-structure (IFS) est un phénoméne multidisciplinaire qui décrit les interactions
mutuelles entre un fluide et une structure solide. Dans le contexte des écoulements physiologiques,
les IFS sont particulierement importants car les fluides corporels, comme le sang, interagissent
constamment avec des structures biologiques flexibles, comme les vaisseaux sanguins ou les valves
cardiaques. L'étude de ces interactions est essentielle pour comprendre des phénomenes

physiologiques et pathophysiologiques, et pour concevoir des dispositifs médicaux [109].
2.4.1. Bases théoriques de I'lFS

Lorsqu'un fluide s'écoule autour ou a travers une structure, il exerce des forces sur cette structure.
Inversement, lorsque la structure se déplace ou se déforme, elle modifie I'écoulement du fluide.
Comme il a été déja présenté au début de ce chapitre, le mouvement des fluides incompressibles est
décrit par les équations de Navier-Stokes (eq. 2.25). Cependant pour une structure solide le

mouvement est gouverné par 1’équation suivante :
2.4.2. Techniques numériques pour I'lFS

Les méthodes des couplages entre le fluide et la structure dans un probléme qui s’intéresse a

I’étude de I’interaction-fluides structure sont[110], [111]:

e Couplage fort : Fluides et structures sont résolus simultanément a chaque pas de temps.
e Couplage faible : Les fluides et structures sont résolus séparément, mais les informations

sont échangées entre les deux a chaque pas de temps.

Techniques de partitionnement : On utilise deux solvers distincts, I'un pour le fluide et I'autre pour

la structure, et on échange les informations a la frontiere a chaque pas de temps.
2.4.3. Application aux écoulements physiologiques

Dynamique des arteres : Lorsque le sang s'écoule a travers une artere, il exerce une pression
sur les parois de celle-ci. En fonction de la compliance de la paroi artérielle, cela peut entrainer
une expansion ou une contraction de l'artere.

Valves cardiaques : Les valves cardiaques s'ouvrent et se ferment en réponse a la différence
de pression sanguine, ce qui est un exemple classique d'IFS.

Aneurysmes : La progression et I'éventuelle rupture d'un anévrisme sont influencées par

I'interaction entre le sang s'écoulant a travers I'anévrisme et la paroi de I'anévrisme elle-méme.
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2.4.4 Défis de la modélisation IFS en physiologie

Caractéristiques non linéaires : Les tissus biologiques, comme les parois artérielles, ont
souvent des propriétés mécaniques non linéaires.
Multiscale : Les échelles varient du niveau cellulaire au niveau de I'organe.

Hétérogénéité : Les propriétés des tissus peuvent varier d'un point a un autre.

La simulation précise de I'lFS dans les écoulements physiologiques nécessite une prise en compte
attentive de ces défis, ainsi que l'utilisation d'outils numériques avancés pour résoudre les équations

gouvernantes.

Les équations du mouvement pour une structure élastique sont fondées sur la seconde loi de
Newton et les principes de la mécanique des milieux continus. La déformation d'une structure

élastique sous I'effet d'une charge externe peut étre décrite par les équations suivantes.

Considérons un petit élément volumique au sein de la structure. Les forces agissant sur cet élément

proviennent principalement de deux sources :

e Les forces de volume (ou forces de corps) telles que la gravité.
e Les forces de surface qui sont dues aux contraintes internes engendrées par la

déformation de la structure.

La forme générale de I'équation du mouvement pour une structure élastique en termes de
déplacement est déja donnée dans la section 2.2.5 par I’équation (2.49). Pour une structure élastique

linéaire, le tenseur de contrainte o est lié au tenseur de déformation ¢ par la loi de Hooke [112]:
o=CXe€

Ou C : est le tenseur d'élasticité, qui dépend des propriétés élastiques du matériau (comme le module
dYoung et le coefficient de Poisson) et ¢ est le tenseur de déformation, qui est une fonction du gradient

de deplacement:
1
£=5 (Vu + (Vu)h)

Ainsi, en combinant les équations ci-dessus, on obtient une equation différentielle partielle de
second ordre en termes de déplacement, qui décrit la réponse dynamique d'une structure élastique a
une charge appliquée (eq. 2.50). Pour résoudre cette eéquation pour une structure donnée, des
conditions initiales (pour le déplacement et la vitesse) et des conditions aux limites (par exemple,

déplacements prescrits ou forces appliquées sur la frontiére) doivent également étre spécifiées.
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2.5. Types de Conditions aux limites

Les conditions limites sont indispensables pour garantir I'exactitude et la stabilité des simulations
numériques en mécanique des fluides, et elles sont d'autant plus pertinentes dans les écoulements

physiologiques en raison de la complexité des systemes biologiques.

Dans le contexte des écoulements physiologiques, il est essentiel de choisir judicieusement les
conditions aux limites pour refléter fidelement la physiologie réelle et assurer la stabilité de la
simulation. La spécification incorrecte des conditions aux limites peut conduire a des erreurs

importantes ou a des instabilités dans la solution.

Ci-apres un apercu des types de conditions aux limites courants utilisés dans la simulation des

écoulements physiologiques.
2.5.1. Conditions aux limites de Dirichlet

e Vitesse imposée : La vitesse du fluide est spécifiée sur une certaine partie de la frontiére du
domaine. Ceci est couramment utilisé a I'entrée des vaisseaux sanguins pour spécifier le profil

de vitesse du sang.

e Pression imposée : La pression est fixée a une valeur spécifiée sur une portion du domaine,

généralement utilisée a la sortie des vaisseaux pour modéliser des conditions de décharge.
2.5.2. Conditions aux limites de Neumann

e Flux massique ou vitesse normale spécifiée : Le taux de masse entrant ou sortant du domaine
est fixé, ce qui peut étre utilisé pour modéliser I'apport sanguin provenant d'un vaisseau
secondaire.

e Gradient de pression spécifié : Utilisé pour modéliser une chute ou une augmentation de

pression a une frontiére.
2.5.3. Condition de paroi sans glissement

Dans la plupart des eécoulements physiologiques, comme les écoulements sanguins dans les
vaisseaux, la condition de non-glissement est appliquée a la paroi. Cela signifie que la vitesse du fluide
a la paroi est zéro. Cette condition reflete le fait que le sang n'a pas tendance a glisser le long des

parois des vaisseaux.
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2.5.4. Conditions aux limites de sortie ou d'ouverture

Ces conditions sont utilisées a la sortie des domaines de simulation et permettent aux fluides de
quitter librement la zone de simulation tout en évitant les réflexions parasites. Souvent, ces conditions

peuvent imposer que la dérivée normale de la variable (par exemple, la pression) soit nulle.
2.5.5. Conditions aux limites périodiques

Utilisé pour modéliser des écoulements répétitifs, comme pourrait I'étre le cas dans les structures

capillaires ou pour étudier des phénomeénes cycliques tels que le battement cardiaque.
2.5.6. Conditions aux limites de I'interface fluide-structure

Dans les simulations d'interaction fluide-structure, comme la déformation de la paroi artérielle due
a I'écoulement sanguin, des conditions aux limites spéciales sont nécessaires a l'interface entre le
fluide (sang) et la structure (paroi artérielle). Ces conditions garantissent que la vitesse et le stress du

fluide correspondent a ceux de la structure a I'interface.
2.5.7. Conditions aux limites pour modéles de turbulence

Dans les écoulements ou la turbulence est importante, des conditions aux limites spécifiques pour

les équations de turbulence (par exemple, k- ou k-m) peuvent étre nécessaires.
2.6. Méthodologie de recherche

La modélisation et la simulation des écoulements physiologiques exigent une approche
méthodologique minutieuse, garantissant des résultats précis et reproductibles. La méthodologie de
recherche englobe une série d'étapes, depuis la définition des objectifs jusqu'a la validation des
modeles. Ci-dessous, nous détaillons ces étapes, en insistant sur leurs spécificités dans le contexte des

écoulements physiologiques.
2.6.1. Définition des objectifs de la recherche

Avant toute simulation, il est important de définir clairement les objectifs. Quels sont les
phénomenes spécifiques a étudier ; Est-ce le flux sanguin dans une région particuliére du corps, la
dynamique d'une valve cardiaque, ou les échanges gazeux dans les poumons. Une fois les objectifs

fixés, on peut sélectionner les outils et techniques adequats.
2.6.2. Collecte et traitement des données initiales

Pour la modélisation physiologique, les données patient-spécifiques peuvent étre essentielles.
L'utilisation de techniques d'imagerie médicale, comme I'IRM ou la tomodensitométrie, permet
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d'obtenir des informations anatomiques précises. Ces données sont ensuite traitées pour produire des

géomeétries sur lesquelles les simulations seront exécutées.
2.6.3. Sélection des modeles appropriés

Les écoulements physiologiques couvrent une gamme de comportements fluides, de la turbulence
a l'écoulement laminaire, des fluides newtoniens aux non-newtoniens. La selection du modéle
mathématique et physique le plus adapté a la situation est essentielle. Les équations de Navier-Stokes,
les modéles de viscosité ou les modeles de transport constituent autant d'exemples.

2.6.4. Conception du maillage

Une fois la géométrie établie et le modeéle choisi, un maillage est réalisé. Le maillage doit étre
suffisamment fin pour capturer les détails essentiels, tout en évitant une surcharge computationnelle.
Des techniques de maillage adaptatives peuvent étre utilisées, surtout dans les régions ou les

écoulements présentent des caractéristiques dynamiques ou des gradients élevés.
2.6.5. Mise en place des conditions aux limites

Les conditions aux limites dictent comment le fluide interagit avec son environnement. Cela peut
varier de conditions simples, comme des flux imposés, a des conditions plus complexes reflétant la

pulsation cardiaque ou les mouvements respiratoires.
2.6.6. Execution des simulations

Une fois tout en place, les simulations peuvent étre lancées. Selon la complexité, cela peut prendre
de quelques heures a plusieurs semaines. Les outils de simulation modernes offrent des possibilités

de parallélisation pour accélérer les calculs.
2.6.7. Analyse et validation des résultats

Aprés l'obtention des resultats, une étape critique est leur validation. Cela peut étre fait en
comparant les simulations avec des données expérimentales ou des résultats d'autres études. Une

validation réussie garantit que le modeéle est un reflet fidele de la réalité.
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Chapitre 3 : Simulation numérique des écoulements physiologiques

3.1. Introduction

L'avancée rapide des technologies informatiques au cours des derniéres décennies a ouvert la porte
a une simulation preécise et détaillée des phénomenes biologiques complexes. Parmi ces phénomeénes,
les écoulements physiologiques, qui englobent la circulation du sang et autres fluides corporels,
représentent un domaine d'importance critique, a la fois pour la compréhension fondamentale et pour
des applications cliniques directes. La simulation numérique, en particulier, offre un moyen puissant
pour étudier ces écoulements dans des conditions qui seraient impossibles ou éthiquement

inacceptables a réaliser expérimentalement sur des sujets humains.

Dans ce chapitre, nous aborderons les techniques et méthodologies essentielles associées a la
simulation numérique des écoulements physiologiques. Nous nous présenterons d'abord les
principaux algorithmes et techniques utilisés pour modéliser les écoulements dans les systemes
biologiques. Ensuite, nous discuterons des logiciels spécifiques qui facilitent la conception de
géomeétries anatomiques, suivis par une exploration des méthodes numériques courantes telles que les
volumes finis et les éléments finis. Avec une attention particuliére portée sur le logiciel Ansys Fluent,
nous détaillerons les étapes de géométrie, de maillage et de configuration pour une simulation réussie.
Enfin, nous conclurons le chapitre en examinant les conditions aux limites pulsatiles et leurs

implications pour la simulation des écoulements cardiaques.

3.2. Ouitils de la construction et conception de la géométrie

Les avancees des technologies numériques ont radicalement transformé le monde médical, en
particulier dans la modélisation et la simulation des flux physiologiques. L'une des avancées les plus
notables est la capacité de construire des géométries anatomiques 3D a partir d'images médicales
acquises, permettant ainsi des simulations numériques en mécanique des fluides computationnelle
(CFD). Ces modeles 3D offrent une perspective tridimensionnelle précise de I'anatomie, essentielle
pour comprendre les flux sanguins, la dynamique des fluides corporels et pour anticiper les
conséquences physiologiques d'éventuelles interventions.

Les images en format DICOM, provenant de modalités telles que I'IRM et la TDM, servent de

base a cette transformation. Ces images capturent des coupes fines du corps, qui, lorsqu'elles sont
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superposeées et traitées a l'aide de logiciels spécialisés, peuvent étre converties en une géométrie 3D
conforme a I'anatomie réelle du patient. Ces géométries 3D permettent des simulations plus réalistes,
en tenant compte des particularités individuelles de chaque patient. Par exemple, nous avons

modéliser et de simuler le flux sanguin a travers bifurcation carotide spécifique.

Pour réaliser cette étape, plusieurs logiciels et outils ont été développés. Des programmes tels
qu'OsiriX, 3D Slicer et RadiAnt DICOM Viewer ont des fonctionnalités dédiées a la transformation

des images DICOM en structures 3D, prétes pour la simulation CFD.
3.2.1. Acquisition d*images DICOM

Le processus d'acquisition n'implique pas directement un logiciel spécifique, mais les machines

IRM et TDM ont leurs propres logiciels intégres.
3.2.1.1. Importation et visualisation des images DICOM

Chaque logiciel ait ses propres avantages, tous les logiciels travaillent ensemble pour convertir les
images DICOM en informations utiles et utiles pour les professionnels de la santé. Le choix entre eux
dépendra des exigences du projet et des préférences personnelles en matiere d'interface et de

fonctionnalités.

e RadiAnt DICOM Viewer se distingue par son interface simple a utiliser. Ce logiciel offre une
puissance de visualisation remarquable malgré sa simplicité apparente. Il est congu pour
permettre aux utilisateurs de parcourir rapidement et efficacement les séquences DICOM,
offrant une navigation fluide a travers les séries d'images axiales, coronales ou sagittales. De
plus, RadiAnt prend en charge un large éventail impressionnant de modalités d'imagerie, des

scans CT aux scans IRM et des scans PET.

Figure 3. 1 : I’interface de RadiAnt DICOM Viewer.
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OsiriX s'est établi comme une référence a c6té de RadiAnt, en véritable particulier pour les
radiologues. OsiriX bénéficie de capacités avancées d'analyse post-traitement au-dela de la
simple visualisation d' images. La reconstruction 3D, la fusion d'images et la segmentation
des zones d'intérét font partie de son ensemble d'outils. Il est inestimable pour les
professionnels cherchant a extraire le maximum d'informations d'une série d'images en raison

de ses fonctions avancées.

3D Slicer propose une vision différente. Il présente une polyvalence inégalée en tant que
logiciel libre et open source pour I'analyse et la visualisation d'images médicales. Le logiciel
est modulaire, ce qui permet aux utilisateurs de I'adapter a leurs besoins, avec des modules
destinés a des applications particuliéres [113]. 3D Slicer est a la pointe de la reconstruction 3D
et de la fusion d'images de différentes modalités. En outre, son caractére open source lui
permet d'avoir une communauté dynamique qui est constamment en recherche d'amélioration

et d'innovation .

Figure 3. 2 : L’interface de 3D Slicer .

3.2.1.2. Segmentation

La segmentation des images médicales est une étape fondamentale pour cerner avec précision les

structures anatomiques d'intérét. Dans ce domaine, plusieurs logiciels ont gagné en notoriété grace a

leur efficacité et leur précision.

ITK-SNAP est un logiciel reconnu pour sa simplicité d'utilisation, tout en étant doté d'outils
puissants. Il facilite la segmentation des structures anatomiques a partir d'images médicales en

utilisant des méthodes manuelles, semi-automatiques, et automatiques. ITK-SNAP est
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particulierement prisé pour sa capacité a geérer les images complexes ou les structures sont

étroitement liées ou difficilement discernables.

3D Slicer : ne se contente pas d'étre un outil de visualisation d'images médicales. Son module
de segmentation est particulierement robuste, offrant aux utilisateurs la flexibilité de choisir
entre diverses méthodes pour isoler les structures d'intérét. Grace a sa plateforme open source,
il bénéficie de mises a jour et d'ajouts constants, permettant une adaptation continuelle aux

besoins changeants de la communauté médicale.

Mimics (Materialise) : c'est un véritable pionnier dans le domaine de la segmentation. Issu de
la société Materialise, connue pour ses solutions dans I'imagerie médicale et I'impression 3D,
Mimics offre une suite compléte d'outils pour la segmentation et la modélisation. Avec sa
capacité a traiter des images de différentes modalités et sa riche palette d'outils de
segmentation, il s'avere indispensable pour des projets nécessitant une haute précision et une

grande finesse d'analyse.

Durant le processus de segmentation, I'objectif principal est d'identifier et d'isoler la carotide et les

structures avoisinantes des autres tissus et structures présents dans I'image. Le choix de la méthode de

segmentation - qu'elle soit manuelle, semi-automatique ou automatique - dépendra grandement de la

complexité des images en question ainsi que de leur qualité. En fin de compte, le logiciel idéal sera

celui qui répond le mieux aux exigences spécifiques du projet tout en garantissant précision et fiabilité.

3.2.1.3. Création du modele 3D

Mimics est un outil populaire pour convertir des images médicales en modeéles 3D. 1l offre une
suite compléte d'outils pour convertir des images segmentées en modéles 3D détaillés. La
capacité de Mimics a créer des modeles 3D de haute précision constitue un atout majeur, méme

pour les utilisateurs les moins expérimentés.

3D Slicer, un logiciel open source, possede également de puissantes capacités de modelisation
3D. Il peut facilement transformer des données segmentées en modeles 3D, offrant une variété
d'outils pour visualiser et analyser le modéle. Ces modeles 3D peuvent étre utilisés pour
diverses applications, notamment la planification chirurgicale, la formation médicale et la

création de prototypes sur place.
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3.2.1.4. Lissage et optimisation de la géométrie

La transformation d'images médicales en modéles 3D est un défi en raison des possibles
irrégularités ou artefacts. Assurer la précision des simulations ou analyses basées sur ces modeles

exige un raffinement minutieux.

e MeshLab, un logiciel open-source pour traiter les maillages 3D, sont essentiels. Il permet la
détection et la correction d'incohérences, comme les trous ou intersections. De plus, il optimise

le modéle en réduisant les polygones sans compromettre la géométrie.

e Geomagic Studio, produit par 3D Systems, est une solution compléte pour I'édition de
maillages, la reconstruction 3D, et la préparation pour des simulations précises. Il transforme
efficacement les données brutes en modéles 3D de haute qualité, lissant les artefacts et
corrigeant les incohérences. Sa capacité a s'intégrer avec d'autres logiciels d'analyse renforce

son utilité.

Lors des simulations, notamment pour I'analyse du flux sanguin, la fidélité du modele 3D a la
réalité anatomique est fondamentale. Tout écart, méme minime, peut fausser les résultats. C'est la que
I'importance de MeshLab et Geomagic Studio est mise en évidence : ils assurent que les modéles sont

précis, fluides et fiables.
3.2.1.5. Exportation et utilisation du modéle

L'exportation des modeles d’images médicales 3D reconstruites en des formats adaptés est aussi
essentielle pour leur utilisation ultérieure. Parmi les formats courants figurent STL et OBJ, prisés pour

leur polyvalence et leur compatibilité avec divers outils et applications.

Le format STL, en particulier, est largement reconnu pour son utilisation dans I'impression 3D,
mais aussi dans divers logiciels de simulation. Dans le cadre des études médicales, exporter un modéle
au format STL offre l'opportunité d'effectuer des simulations poussées, comme celles du flux sanguin
ou d'autres phénomeénes physiologiques. Ces simulations peuvent aider les chercheurs et les médecins

a mieux comprendre et a visualiser les dynamiques internes des structures anatomiques.

ANSYS, un logiciel de simulation leader dans le secteur, accepte les fichiers au format STL,
permettant aux utilisateurs de plonger profondement dans I'analyse des phénoménes complexes tels
que le flux sanguin. Grace a sa gamme d'outils spécialisés et ses capacités de modélisation, ANSYS
peut simuler avec précision le comportement du sang a travers les vaisseaux, en tenant compte des

variables telles que la pression, la viscosité et la vitesse du flux.
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3.3. Algorithmes et techniques de simulation

L'étude et la simulation des écoulements physiologiques requieérent une combinaison
d'algorithmes sophistiqués et de techniques adaptées aux speécificités des systéemes biologiques. Ces
algorithmes sont congus pour capturer la complexité intrinséque des fluides dans I'organisme, qui sont
souvent pulsatoires, non-Newtoniens, et interactifs avec des structures solides comme les parois des

vaisseaux. Cette section détaille les principaux algorithmes et techniques utilisés dans le domaine.
3.3.1. Algorithmes de résolution de Navier-Stokes
3.3.1.1. Méthode des différences finies (MDF)

La méthode des différences finies est une technique numérique utilisée pour résoudre des
équations aux deérivées partielles (EDP) qui modélisent divers phénomeénes physiques, tels que la
dynamique des fluides, la diffusion de chaleur, la conduction électrique, la propagation d'ondes, et
bien d'autres. Elle repose sur I'approximation des dérivées spatiales et temporelles des EDP par des
différences discrétes [114], [115]. Elle est basée sur les étapes suivantes :

e Approximation des dérivées: L'idée fondamentale est de discrétiser I'espace (et le temps si
nécessaire) en une grille ou un maillage. Sur chaque nceud de cette grille, les dérivées de la
solution par rapport a I'espace sont approximées a l'aide d'une différence finie. Par exemple,
pour la dérivée premiére par rapport a I'espace x, on peut utiliser la différence finie centrée,
qui approxime la dérivee comme le rapport de la différence entre les valeurs de la solution aux
neceuds voisins sur la distance entre ces nceuds.

e Transformation en équations algébriques: Une fois que les dérivées spatiales et temporelles
sont approximées, les EDP sont transformeées en un ensemble d'équations algébriques, une
pour chaque nceud du maillage. Ces équations sont des approximations discretes des équations
différentielles originales.

e Maillage structuré vs. maillage non structuré: La méthode des différences finies est
particulierement adaptée aux maillages structurés, ou le maillage est régulier et suit un schéma
prévisible, comme une grille cartésienne. Dans de tels cas, les différences finies peuvent étre
appliquées de maniére directe et systématique. En revanche, pour des maillages non structures,
qui peuvent étre plus adaptés aux géométries complexes, d'autres méthodes numériques, telles
que la méthode des éléments finis, sont souvent préférees.

e Ordre de précision: L'ordre de précision de la méthode dépend de la fagon dont les différences

finies sont calculées. Les schémas d'ordre supérieur utilisent des approximations plus

96



Chapitre 3 Simulation Numérique des Ecoulement Physiologiques

complexes pour les dérivées et offrent une meilleure précision. Cependant, ils peuvent
nécessiter plus de calculs.

e Stabilité et convergence: Pour garantir la stabilité et la convergence de la solution, il est
important de choisir des schémas de différences finies appropriés et d'appliquer des conditions
aux limites adéquates. La convergence est atteinte lorsque les résidus des equations approchées

convergent vers zéro a chaque itération.
3.3.1.2. Méthode des volumes finis (MVF)

La méthode des volumes finis est une technique numérique avancée qui permet de résoudre
efficacement les équations de conservation, notamment celles qui se présentent en mécanique des
fluides. Cette méthode est largement utilisée en ingénierie pour simuler des phénomeénes physiques

complexes impliquant des écoulements de fluides.

e Discrétisation spatiale et temporelle : La méthode des volumes finis consiste a diviser le
domaine d'étude en éléments discrets appelés volumes de contréle. Ces volumes de contréle
sont définis par un maillage, généralement composé de polygones ou de polyedres. Les
équations de conservation sont ensuite intégrées sur chaque volume de contrdle pour obtenir
un systéeme d'équations discrétes.

e Bilan local : L'idée clé de cette méthode est de réaliser un bilan local des quantités physiques
(comme la masse, la quantité de mouvement et I'énergie) a l'intérieur de chaque volume de
contrdle. Cela permet de prendre en compte les échanges entre les voisins immédiats de chaque
élément du maillage.

e Flux numériques : Les échanges d'informations entre les volumes de contrdle se font par le
biais de flux numériques aux interfaces. Ces flux numériques sont calculés en fonction des
gradients de la solution a travers les frontiéres des volumes de contréle.

e Conservation des quantités : L'une des forces de la méthode des volumes finis réside dans sa
capacité a garantir la conservation des quantités physiques[116]. Cela signifie que la masse
totale, la quantité de mouvement totale et I'énergie totale dans le domaine restent constantes au
fil du temps.

e Adaptabilité géométrique : Cette méthode peut étre appliquée a des géométries complexes
grace a son maillage flexible, ce qui en fait un choix précieux pour la simulation d'écoulements

autour de formes irrégulieres ou de systemes complexes.
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e Gestion des chocs : La méthode des volumes finis est capable de gérer efficacement les chocs
dans les écoulements. Des schémas numériques appropriés sont utilisés pour minimiser les
oscillations indésirables tout en capturant correctement les phénomeénes de choc.

e Limitations en ordre élevé : Bien que la méthode des volumes finis soit trés polyvalente,
l'augmentation de I'ordre de précision peut étre difficile en raison de contraintes de stabilité.
Certaines méthodes ont été développées pour permettre des ordres éleves, mais elles peuvent

nécessiter des compromis en termes de stabilité[117], [118]
3.3.1.3. Méthode des éléments finis (MEF)

La méthode des éléments finis est une approche numérique utilisée pour résoudre une variété de
problémes mathématiques et physiques, en particulier dans le domaine de la mécanique des structures
et des équations elliptiques. Son principe fondamental consiste a discrétiser I'espace fonctionnel dans
lequel le probléme continue est formulé. Au lieu de travailler avec des fonctions continue sur un
domaine infini, la méthode des éléments finis cherche une solution approchée en générant un sous-

espace de dimension finie[119].

Cette méthode repose sur la formulation variationnelle du probléme, qui peut souvent étre
interprétée comme la minimisation d'une certaine énergie. Cette caractéristique la rend
particulierement adaptée aux problémes d'équilibre statique, ainsi qu'a la résolution d'équations
elliptiques pour lesquelles une formulation variationnelle est possible.

Un aspect important de la méthode des éléments finis est sa capacité a traiter des complexes
géométriques. Contrairement a certaines autres méthodes numeériques, elle permet de travailler avec
des maillages composés d'élements de forme arbitraire. Cependant, le choix des fonctions de base, qui
occupent le sous-espace de dimension finie, peut étre un défi, en particulier pour des complexes

géométriques.

Pour améliorer la précision de la méthode, il est possible d'augmenter lI'ordre d'approximation en
utilisant des fonctions de base d'ordre plus élevé. Cependant, cela peut entrainer la résolution de
systemes linéaires de grande dimension, ce qui demande plus de mémoire et de temps de calcul. C'est
un compromis important a considerer lors de I'application de la méthode des éléments finis a des

problemes réels, en particulier pour des simulations de grande envergure.
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3.3.1.4. Méthode de décomposition de domaine

Divise le domaine en sous-domaines et résout les équations de maniére itérative, en échangeant
des informations aux frontiéres entre les sous-domaines ; Méthode trés efficace pour la simulation

paralléle sur plusieurs processeurs.
3.3.1.5. Méthode de projection

Cette méthode découple I'équation de quantité de mouvement de I'équation de continuité. Elle
projette la solution intermédiaire (sans pression) sur I'espace des champs de vitesse divergence-libres
pour obtenir une solution qui respecte la continuité. Principalement exploitée pour les écoulements

incompressibles.
3.3.1.6. Méthodes spectrales

Ces méthodes utilisent des bases fonctionnelles (par exemple, des polynémes) pour représenter la
solution. Elles peuvent atteindre une grande précision sur des maillages plus grossiers. Généralement

destinée pour des géomeétries simples, car le maillage adaptatif est plus difficile.
3.3.2. Techniques d'interaction fluide-structure (IFS)

Les écoulements physiologiques, notamment le sang a travers les artéres, présentent des
caractéristiques particuliéres. Le sang est un fluide non-newtonien avec des propriétés viscoélastiques,

et les parois des vaisseaux peuvent se dilater et se contracter en réponse a différentes contraintes.

Les interactions fluide-structure dans le domaine physiologique, et en particulier pour les
écoulements sanguins a travers les vaisseaux artériels, sont complexes et essentielles pour la santé

humaine.
3.3.2.1. Méthodes de couplage dans I'lFS artérie

Couplage fort : Ici, les équations de Navier-Stokes pour le fluide et les équations de déformation
pour la paroi artéerielle sont résolues simultanément. Cette méthode est la plus précise mais aussi la

plus codteuse en temps de calcul.

Couplage faible : Les équations du fluide et de la structure sont résolues séparément avec des

échanges d'informations a chaque étape temporelle.
3.3.2.2. Techniques ALE (Arbitrary Lagrangian-Eulerian)

Cette technique est particulierement pertinente pour I'lFS dans les artéres car elle permet de suivre

les déformations de la paroi artérielle tout en résolvant les équations du fluide. La grille de calcul se
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déplace avec la paroi artérielle, permettant de capturer les déformations structurelles sans nécessiter

un remaillage constant.
3.3.2.3. Méthodes d'immersion

La paroi artérielle est "immergée"” dans le maillage fluide, ce qui est particulierement utile lorsque
la paroi présente des mouvements complexes ou lorsque le maillage de la paroi est beaucoup plus fin

que celui du fluide.
3.3.3. Techniques de maillage adaptatives

Le maillage adaptatif consiste a ajuster la densité et/ou la disposition des éléments de maillage
(nceuds, arétes, faces, cellules) au cours d'une simulation pour mieux capturer les phénomeénes
physiques d'intérét.

Dans les écoulements physiologiques, des gradients importants de vitesse, de pression ou de
contraintes peuvent apparaitre a proximité des parois artérielles, notamment lors de phénomenes
comme la formation d'aneurysmes ou le dép6t d'athérome. Afin de résoudre avec précision ces
gradients et de capturer correctement les déformations de la paroi, un maillage fin et adapté localement

est nécessaire.
3.3.3.1. Raffinement local

Lorsqu'un critére spécifique (tel gu'une mesure d'erreur) est atteint, le maillage est raffiné localement,
c'est-a-dire que de nouveaux nceuds et éléments sont ajoutés a des endroits spécifiques pour augmenter

la résolution.
3.3.3.2. Coarsening

A Tlinverse, dans les régions ol le critére d'erreur est faible, le maillage peut étre grossi pour

économiser des ressources computationnelles.
3.3.3.3. Mouvement des nceuds

Plutot que d'ajouter ou de retirer des nceuds, on peut également déplacer les nceuds existants pour

mieux adapter le maillage a la géométrie actuelle de la paroi.
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3.4. Conditions aux limites pulsatiles

Les conditions aux limites pulsatiles sont essentielles pour modéliser fidélement les écoulements
sanguins dans le systeme cardiovasculaire, car le flux sanguin est intrinsequement pulsatile en raison
de l'action du cceur. Le flux pulsatile est caractérisé par des variations périodiques de vitesse et de

pression au cours du cycle cardiaque.

Les conditions aux limites pulsatiles sont essentielles pour modéliser fidélement les écoulements
sanguins dans le systeme cardiovasculaire, car le flux sanguin est intrinsequement pulsatile en raison
de l'action du cceur. Le flux pulsatile est caractérisé par des variations périodiques de vitesse et de

pression au cours du cycle cardiaque.
3.4.1. Profil de Vitesse Pulsatile a I'Entrée

Une condition aux limites pulsatile peut étre spéecifiée en donnant un profil de vitesse en fonction du
temps base sur des mesures in vivo (par exemple, obtenues par échographie Doppler). Cela donne une
représentation du flux qui entre dans une artere principale pendant le cycle cardiaque.

3.4.2. Pression Pulsatile a la Sortie

Une condition de pression pulsatile peut étre utilisée a la sortie pour représenter la pression variable
dans une grande artére ou dans le réseau artériel global. Comme pour la vitesse, cette pression peut
étre basée sur des mesures réelles ou des estimations basées sur la physiologie.

3.4.3. Condition de Résistance Terminale

Pour modéliser la résistance offerte par les petits vaisseaux non modélisés, une condition de résistance
terminale peut étre utilisée. Cela donne un modeéle simplifié de I'effet des capillaires et des artérioles

sur le flux sanguin, qui varie également de maniére pulsatile.
3.4.4. Impédance Caractéristique

Dans certaines simulations, I'impédance, qui est la relation entre la pression et le débit, est utilisée
pour caractériser la sortie. L'impédance peut varier de maniére pulsatile, reflétant la complexité du

réseau artériel distal.
3.4.5. Conditions d'Interface de I'Interaction Fluide-Structure

Lors de la modélisation des déformations de la paroi artérielle dues a I'écoulement sanguin, il est
crucial de tenir compte de la nature pulsatile de I'écoulement. Les parois des vaisseaux se déplacent
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en réponse a la pression pulsatile, ce qui modifie les conditions aux limites pour le fluide a chaque pas

de temps.

Il est & noter que la précision et la fidélité des conditions aux limites pulsatiles sont capitales pour
obtenir des résultats de simulation significatifs. En particulier, lors de la modélisation d'événements
tels que les ondes de réflexion ou l'interaction entre le flux et la paroi des vaisseaux, une représentation
précise de la pulsation est essentielle. De plus, il est courant de valider ces conditions en les comparant

a des données cliniques pour s'assurer de leur exactitude.

3.5. Utilisation d"Ansys Fluent

Ansys Fluent se présente comme un puissant solveur destiné a la résolution numérique de
problemes en mécanique des fluides. Grace a sa variété de modeles physiques et de schémas
numériques intégrés, ce solveur offre une capacité étendue pour la modélisation et la simulation de
pratiquement tous les aspects fondamentaux de la mécanique des fluides. 1l englobe des phénomeénes
tels que les transferts de chaleur, la turbulence et les réactions chimiques. De plus, Ansys Fluent offre
la possibilité d'adapter et d'élargir son interface en permettant la création de macros et de fonctions de
menu sur mesure. Ces outils facilitent I'automatisation de procédures diverses, notamment la
spécification des conditions initiales et des conditions aux limites, I'ajout de termes sources dans les

équations, ainsi que la modification des lois de comportement au niveau des parois.

En ce qui concerne ses performances, Ansys Fluent se distingue par son exactitude, sa fiabilité, sa
vitesse d'exécution, et sa flexibilité, méme dans des contextes d'écoulements complexes. Sa capacité
de calcul élevée lui permet de modéliser divers régimes d'écoulement, adaptés a une variété de types
de fluides a titre d’exemple les fluides classiques (I’eau, ’air, les huiles...), les nanofluides et les
physiologiques. Généralement, la simulation d’un probléme en mécanique des fluides par Ansys

Fluent suit les étapes suivantes :

e Conception géométrique : Creation et modélisation de la forme qui représente la zone
d'écoulement.

e Maillage : la subdivision du domaine en mailles de calcul pour la discrétisation.

e Configuration : Séelection des modeles physiques, des hypothéses appropriées, des conditions

limites, des algorithmes et des schémas d’interpolation.
e Solutions : Résolution des équations aux dérivées partielles, preéalablement discrétisées et

transformées en formes algebriques, a I'aide d'un algorithme itératif jusqu'a la convergence.
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e Résultats : Visualiser et analyser les résultats.

Les applications utilisées dans chacune de ces étapes sont données dans le tableau 3.1.

Création de la géométrie ANSYS Space Claim
Maillage ANSYS Meshing
Mise en données et simulation ANSYS Fluent
Résultats CFD
Post-traitement CFD Post

Tableau 3. 1: Différentes étapes d’une simulation sous Ansys-Fluent.

Le solver Ansys Fluent utilise la méthode des volumes finis pour la discrétisation et la résolution

des équations de conservation. La procédure se fait de la maniére suivante :

e Ladiscretisation du domaine en volumes de contr6le a I'aide d'une grille de calcul ;

e L'intégration des équations fondamentales sur les volumes de contrdle individuels pour obtenir
un systeme d'équations algébriques en fonction des variables discretes (telles que les vitesses,
les pressions, les températures, etc.) ;

e La linéarisation des équations discrétisées et la résolution ultérieure du systeme d'équations

linéaires résultantes.

Pour utiliser efficacement le solveur Ansys Fluent dans la discrétisation et la résolution numérique
des equations intégrales, comprenant les équations de conservation de la masse, de la quantité de
mouvement, il est essentiel de définir rigoureusement les conditions aux limites du domaine d'étude.
En ce qui concerne la création du maillage, il existe deux options : soit générer le maillage de maniéere

indépendante en utilisant Ansys Meshing, soit recourir cette étape au solveur Ansys Fluent lui-méme.

Une fois ces étapes préliminaires accomplies, la configuration du probléme peut étre effectuée et

la résolution peut étre entreprise avec une grande facilité.
3.5.1. Choix de la formulation du solveur

En exploitant ANSYS Fluent, deux catégories de solveurs se présentent : le solveur a base de
pression et le solveur a base de la masse volumique. Le premier est spécifiguement dédié a la
modélisation des phénomeénes d'écoulements incompressibles et [égérement compressibles, tandis que

le second est spécialement congu pour les écoulements compressibles a haute vitesse.
a) Solveur basé sur la pression « Pressure-based solver »

En optant pour le solveur basé sur la pression, deux algorithmes distincts peuvent étre employés

en fonction de la nature du probléme sous investigation. Le premier, connu sous le nom de " Pressure-
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Based Segregated Algorithm ", s'appuie sur la résolution séquentielle des équations gouvernantes,
lesquelles sont traitées indépendamment les unes des autres. Le second, appelé " Pressure-Based
Coupled Algorithm ", résout les équations gouvernantes de maniere couplée, interdépendante.
L'algorithme séquentiel offre I'avantage notable d'une efficacité en matiere de gestion de la mémoire,
car il stocke les équations discrétisées une seule fois en meémoire [70]. Cependant, il présente une
convergence relativement lente, car les équations sont résolues de maniere découplée. En revanche,
I'algorithme couplé exige davantage d'espace mémoire, mais il améliore la convergence par rapport

au solveur découplé.
b) Solveur basé sur la masse volumique «Density-based solver »

En employant le solveur basé sur la masse volumique, la résolution des équations gouvernantes
peut s'effectuer selon deux formulations distinctes : la premiére est une formulation couplée implicite,
tandis que la seconde est une formulation couplée-explicite. La premiére approche repose sur
I'utilisation des valeurs connues et inconnues des éléments voisins pour déterminer la valeur inconnue
dans un élément spécifique pour une variable donnée. Cette méthode nécessite la résolution
simultanée des equations, car différentes valeurs interviennent dans plusieurs équations du systéme.
En revanche, la deuxiéeme formulation ne se fonde que sur les valeurs connues, évitant ainsi la

nécessité de résoudre simultanément les équations.
3.5.2. Méthode de couplage Pression-Vitesse

Lorsque les vitesses sont définies aux nceuds d'un volume de contrdle conventionnel, telles que
d'autres variables scalaires telles que la pression et la température, il est établi qu'un champ de pression
fortement non uniforme exerce un effet similaire a un champ uniforme sur les équations de quantité
de mouvement discrétisées, comme I'a demontré Versteeg en 1995. Pour surmonter ce défi, une
approche consiste a déefinir les vitesses sur une grille décalée, connue sous le nom de "Staggered grid™,
et a utiliser des algorithmes tels que "SIMPLE" pour établir un couplage cohérent entre la pression et

la vitesse.

La famille d'algorithmes "SIMPLE" constitue une méthode d'estimation et de correction pour le
calcul de la pression sur la grille décalée des composantes de la vitesse. Dans le solveur Fluent, trois

méthodes sont proposées pour le couplage pression-vitesse dans le cadre de la formulation "isolée".

e Les deux premieres méthodes, a savoir la méthode "SIMPLE" (Semi-Implicit Method for a
Pressure-Linked Equation) et la méthode "SIMPLEC" (Simple Consistent), sont trées
similaires. La principale différence réside dans la possibilité d'attribuer un facteur de relaxation
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(correction) de pression proche de 1 a la méthode "SIMPLEC", ce qui peut accélérer la
convergence dans la plupart des cas, mais nécessite une sélection judicieuse pour éviter des
instabilités de la solution.

La méthode "PISO™ (Pressure-Implicit with Splitting of Operation) est une variante de la
famille "SIMPLE". Elle est recommandée pour les écoulements instationnaires ou pour les
maillages présentant des déformations significatives.

La méthode "FSM" (Fractional Step Method) est préconisée pour les écoulements
instationnaires. Elle est utilisée en conjonction avec le schéma NITA et partage des

caractéristiques similaires avec la méthode "PISO".

3.5.3. Schéma de discrétisation

En utilisant le solveur "Fluent”, les variables contenues au centre de chaque cellule du maillage

sont soumises a une interpolation vers les faces du volume de contréle. Lors de la discrétisation des

termes convectifs des équations principales, plusieurs schémas sont disponibles. En ce qui concerne

les termes visqueux, la discrétisation est réalisée de maniere implicite, en recourant a un schéma du

second ordre pour améliorer la précision. Typiquement, le schéma du second ordre "Upwind" est

considéré comme le plus approprié pour les écoulements convectifs, bien que diverses alternatives

demeurent a disposition :

Le schéma « QUICK » (Quadratic Upwind Interpolation for Convective Kinetics) se distingue
par une précision supérieure au schéma du second ordre lorsqu'il est appliqué aux écoulements
rotationnels et tourbillonnaires, particulierement dans le contexte d'un maillage structuré. Il
convient de noter que ce schéma n'est pas applicable aux maillages non structurés.

Le schéma « Power Law » s'avere plus précis que le « First Order Upwind Scheme » dans le
cas d'écoulements caractérisés par de trés faibles nombres de Reynolds (Re < 5). Dans les
autres situations, il offre généralement un degré de précision comparable.

Le schéma « First-Order Upwind » correspond & un schéma upwind du premier ordre.

Le schéma « Second-Order Upwind » correspond a un schéma upwind du second ordre.

Le schéma « Bounded Central Differencing » représente une approche basée sur une
différenciation centrale bornee.

Le schéma MUSCL (Monotone Upstream-centered Schemes for Conservation Laws) est un

autre schéma significatif utilisé dans ce contexte.
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3.5.4. Méthodes d’interpolation de la pression sur les faces

Concernant l'interpolation de la pression, le logiciel Fluent propose une gamme variée de
méthodes d'interpolation. Toutefois, le schéma "standard" est généralement le plus couramment
utilisé, quel que soit le type d'écoulement. Voici un résumé des schémas d'interpolation disponibles

dans le solveur Fluent :

e Le schéma "Body-Force-Weighed" (Force de Volume Pondéré) est recommandé pour les
écoulements soumis a d'importantes forces de volume, par exemple, les phénomeénes de
convection naturelle.

e Le schéma "PRESTO" (Pressure Staggering Option) est particulierement adapté aux
écoulements caractérisés par une forte turbulence, une grande vitesse de rotation ou des
courbures prononceées.

e Le schéma du second ordre est approprié pour les écoulements compressibles, mais il peut
également améliorer la précision dans le cas des écoulements incompressibles.

e Leschéma « Standard »

e Leschéma linéaire« Linear ».

e Leschéma au Second-order
3.5.5. Méthodes d'interpolations (Gradients)

Pour des schémas de discrétisation d'ordre élevé, 1’évaluation des flux diffusifs et des
dérivées de vitesse nécessite la détermination des gradients des variables sur les faces des éléments
du maillage. Ces gradients sont calculés en utilisant une série de Taylor multidimensionnelle. Dans le

cas du solveur ANSYS Fluent, les gradients sont calculés selon les méthodes suivantes :

= Green-Gauss Cell-Based:;
= Green-Gauss Node-Based:;

= Least-Squares cell-Based.
3.5.6. Initialisation

L'étape d'initialisation dans le solveur Fluent revét une importance capitale dans la simulation
numerique des écoulements. Cette phase consiste a définir les conditions de départ pour les variables
fluides telles que la vitesse et la pression. L'initialisation est cruciale pour garantir la convergence
rapide et stable de la solution. Une initialisation correcte permet d'amorcer le processus itératif de

résolution des équations de conservation en fournissant une estimation raisonnable de I'état initial du
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fluide dans le domaine d'étude. Une initialisation précise contribue a minimiser les oscillations
numériques, a accélérer la convergence du solveur et a obtenir des résultats de simulation fiables et

physiquement cohérents.
3.5.7. Critére de convergence

La convergence d'une solution itérative est évaluée a l'aide d'une condition particuliére, connue
sous le nom de critere de convergence, qui se base sur la normalisation des résidus des equations. Pour
qu'une solution soit considérée comme convergente, il est nécessaire que les valeurs normalisées des
résidus des équations de la quantité de mouvement, de la continuité, de la turbulence et de la fraction
volumique atteignent un seuil inférieur & 10, Cependant, il est important de noter que ce critére de
convergence, bien qu'utile, ne suffit pas & garantir la validité de la solution. Dans certains cas, il est
possible que le critere résiduel ne soit jamais satisfait méme si la solution est valide, tandis que dans
d'autres cas, la solution peut étre incorrecte malgré des résidus faibles. Par conséquent, une évaluation
approfondie de la solution, en prenant en compte d'autres indicateurs et critéres specifiques au

probléme, est nécessaire pour confirmer sa validité.

L'expression pour le résidu Res est une somme sur I'ensemble des volumes (ou des cellules) de
notre domaine de calcul. Le résidu dans chague cellule représente la différence entre la contribution

des cellules voisines et la source (ou le terme source) dans cette cellule.

L’équation ci-dessous représente le résidu de calcul Res :

Res = Z lawdw + agdp + S, — apdpl
lrensemble des volumes

Les termes individuels de I'équation sont expliques brievement ci-dessous :

e ay ,agetapsontles coefficients associés aux points voisins ouest (W), est (E) et au point
central (P) de la cellule, respectivement.

e ¢, dp et pp sontles valeurs de la variable (peut-étre une vitesse, une température, une
concentration, etc.) aux points voisins ouest (W), est (E) et central (P) de la cellule,
respectivement.

e S, est le terme source non linéaire ou un terme connu qui s'ajoute a I'équation.

Lorsqu'une simulation atteint une convergence totale, la valeur des résidus (notée Res) tend vers
zéro. Pour garantir une convergence de haute qualité tout au long de la simulation, des critéres stricts

sont appliqués, visant a obtenir des résultats précis. La surveillance de la convergence s'effectue en
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suivant I'évolution des résidus. Toutefois, il est important de noter que des instabilités numériques
peuvent surgir dans le cas d'un probléme mal formulé, d'un maillage de mauvaise qualité, ou encore
de parameétres de résolution inappropriés, ce qui se traduit par une augmentation des résidus, les
rendant divergents ou "bloqués”. Ces résidus divergents indiquent un déséquilibre croissant dans les
équations de conservation. Pour résoudre ces problemes, plusieurs mesures peuvent étre prises,

notamment :

e La Vérification de la formulation correcte du probléme ;
e Ll'utilisation d'un schéma de discrétisation de premier ordre pour calculer une solution initiale;
e Lareduction des facteurs de sous-relaxation, favorisant une convergence plus rapide.

e Remailler ou raffiner les cellules de la geométrie.

3.6. Validation

L'avénement du calcul numérique et de l'ingénierie assistée par ordinateur a été une étape décisive
dans le domaine de la modélisation et de la simulation des écoulement physiologiques. Cependant,
avec la croissance exponentielle de la complexité des outils associés au calcul numérique, tels que le
maillage et la visualisation, la nécessité de vérifier et de valider les méthodes de calcul numérique

devient de plus en plus critique.

Dans ce contexte, les préoccupations liées a I'estimation et a la caractérisation de I'erreur de
prédiction des solutions, ainsi qu'au controle de qualité des algorithmes et des codes de calcul,
prennent une importance croissante. Les ingénieurs et les chercheurs doivent étre en mesure de
quantifier I'exactitude de leurs simulations numériques afin d'assurer des résultats fiables et de prendre
des décisions éclairées. La validation et la vérification des modéles numériques sont devenues des

étapes essentielles pour garantir la sécurité et la performance des systemes complexes.

Afin d'évaluer la fiabilité de notre modéle numérique, nous procéderons a une étude de validation
en comparant nos simulations avec ceux de K. Mamuna and K. Funazakia [120], qui ont réalisé une
étude numérique pour faire la comparaison entre I’écoulement du sang dans un artére sténosé rigide
et ¢lastique. Dans cette étude, 1’écoulement a été considéré incompressible, non newtonien décrit par
le modeéle de Cross et turbulent modélisé avec le modele k-omega. La comparaison de nos résultats
avec ceux de la reférence [120] est visualisé en termes de contrainte de cisaillement (WSS) au début

de la systole (t=0.1189 s) pour I’artere sténosée de 55 %. D’apres la figure 4, la comparaison entre les
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résultats montre une légére différence entre les deux courbes, ce qui suggére une concordance notable

des résultats du présent travail avec ceux de la référence [120].

Figure 3. 3 : Contrainte de cisaillement (WSS) au début de la systole (t=0.1189 s) pour I’artére

sténosée de 55 % (Validation du modele numérique des simulations CFD (paroi rigide).

Pour valider les mode¢les de I’interaction fluide-structure, les résultats de nos simulations aux ont
été comparé avec les données expérimentales et numérigques obtenues par M. Samaee et al. [121], qui
ont été intéressé a la détermination numérique de la contrainte de cisaillement liée a I’écoulement du
sang dans des géométries de différents degrés de sténose symétrique en tenant en compte 1’interaction
fluide-structure. Cette étude est basée sur des données expérimentales obtenues en utilisant un
dispositif congu pour produire un écoulement sanguin pulsée et mesurer les ondes de pression
sanguine dans des géométries élastiques de différentes échelles de sténose symétrique. D’aprés les
figures 4.a et 4.b, la comparaison entre la pression mesurée a I’entrée de la sténose de 50% (figure
4.a) ainsi que la contrainte de cisaillement (figure 4.b) calculée a la paroi de la sténose de 80% avec
nos résultats montre une bonne concordance entre les résultats présentés ; la faible différence observée

entre les courbes, indique la fiabilité du modele numérique utilisé.

Figure 3. 4 : Validation du modéle numérique des simulation IFS (paroi élastique).
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Chapitre 4 : Application sur la bifurcation carotide

4.1. Introduction

La complexité de la physiologie humaine est telle que, méme apres avoir établi des fondements
théoriques solides et des techniques avancées de modélisation et de simulation, une application
concrete est indispensable pour Vérifier, valider et affiner ces méthodes. La bifurcation carotidienne,
point névralgique du systeme vasculaire et souvent le siége de phénomenes pathologiques, est un cas
d'étude exemplaire pour appliquer notre approche. Ce chapitre mettra en lumiére I'importance de cette
région anatomique, les défis associés a sa modélisation précise et les choix méthodologiques faits pour

garantir des simulations fiables et pertinentes.
4.2. Présentation du probleme

Au repos, pres de 13% de la circulation sanguine est acheminée vers le cerveau chez les adultes
[122]. Les arteres carotides jouent un role essentiel dans I'approvisionnement en sang du cerveau.
Selon la figure 4.1, l'artére carotide commune (ACC) gauche provient directement de I'arc aortique,
tandis que I'ACC droite et I'artére vertébrale droite émanent de I'artére sous-claviére droite. L'ACC se
sépare ensuite en artéres carotides internes (ICA) et externes (ECA). L'ECA irrigue principalement
les muscles du visage et de la langue. Quant a I'lCA, elle alimente les orbites et une grande partie du
cerveau en sang. Les artéres vertébrales transportent le volume sanguin restant, et sont interconnectées

avec les ICA via le cercle de Willis, garantissant ainsi une circulation cérébrale optimale.

Figure 4. 1: Représentation des artéres vertébrale et carotide.

Sur le plan clinique, la bifurcation carotidienne (figure 4.2) est une zone d'intérét majeur car elle

est frequemment le siége de plagques athéromateuses, susceptibles de causer des accidents vasculaires
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cérébraux. C'est pourquoi une modélisation fidele de cette région est trés importante et primordiale

pour la recherche médicale, I'évaluation clinique et la préparation chirurgicale.

Figure 4. 2 : Schéma de la bifurcation carotide.

Le présent travail s’intéresse a I’étude de I’écoulement du sang dans une bifurcation carotidienne
specifique (figure 4.3), sous I’action de trois formes différentes de pulsations physiologiques tirées de
la littérature. Ces pulsations sont résumées en trois couples de conditions pression-vitesse : P1-V1, Po-
V et P3-Vs (figures 4.11 et 4.12). Le nombre de Re a I’entrée de la carotide varie entre 605.81 et
431.15.

L’objectif de cette étude est de mener une analyse numérique approfondie de 1'effet des pulsations
cardiaques sur la rhéologie sanguine dans la géométrie considérée. En utilisant des simulations basées
sur Fluent, nous chercherons a examiner en détail les modifications des schémas d'écoulement, des
distributions de contrainte de cisaillement et des variations de pression le long de la paroi artérielle en
réponse aux pulsations cardiaques. Cette approche permettra une évaluation précise de I'impact

hémodynamique des pulsations cardiaques dans la bifurcation carotide.

Figure 4. 3 : Bifurcation carotide.
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Afin d’arriver a cet objectif, les calculs sont réalisés en trois étapes : écoulement du sang considéré
incompressible, laminaire dans le premier cas et turbulent modelisé avec le modéle k — ¢ dans le
deuxieme cas (la paroi de la carotide est supposée rigide). Le troisiéme cas traite I’interaction fluide-
structure entre le sang et la carotide en régime turbulent. Le comportement rhéologique du sang est
examiné en faisant la comparaison entre le cas newtonien traduit par une viscosité constante de 0.0035
Pa.s et le cas non newtonien décrit par les modeles de Cross, Carreau et Quemada. Le choix de ces
lois vise a déterminer les caractéristiques du sang (fluidifiant, fluide a seuil...) sous I’effet des
conditions et hypothéses choisis. Les équations qui traduisent ces trois lois de comportement sont

données dans la section 2.2.3.

Les modéles de 1’¢lasticité linéaire détaillés dans la section 2.2.5 sont adoptés pour décrire la
nature élastique de la paroi artérielle. Cette derniére est considérée isotrope, homogeéne et
incompressible. Ses propriétés mécaniques sont résumées dans le tableau 4.1. Les conditions
d’interface sont adoptées telle que: le sang et la paroi ont la méme vitesse ; le méme déplacement et
les forces du sang a l'interface agissent comme une charge surfacique sur la paroi artérielle. De plus,
les extrémités de la carotide (entrée et sorties) sont fixées afin de limiter le déplacement axial et radial
de la bifurcation carotide.

Paroi artérielle

Rapport de Poisson | Masse volumique (kg/m3) = Module d’¢élasticité (kPa) | Epaisseur (m)
0.49 1300 910 0.0005

Tableau 4. 1 : Propriétés mécaniques de la paroi artérielle [95].

Le processus de modélisation et de simulation de ce probleme impligue plusieurs étapes, allant de
la conception de la geométrie a la présentation des résultats. Les détails de ces différentes étapes seront

exposés dans les sections suivantes de ce chapitre.
4.3. Conceptions de la géométrie

Afin d’obtenir des images médicales d’un organe du corps humain en exploitant des modalités
d'imagerie appropriées, comme I'IRM ou le scanner CT (Tomodensitométrie). Ces images sont
généralement sauvegardées au format DICOM (Digital Imaging and Communications in Medicine ),

le standard pour le stockage et la transmission d'informations médicales par image.

Concevoir une géomeétrie spécifique a partir d'images DICOM, telle que la bifurcation
carotidienne, est une tache complexe qui joins expertise médicale et technologies de pointe en matiére

d'imagerie et de modélisation. Les images DICOM, qui sont la norme industrielle pour I'imagerie
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médicale, renferment des informations détaillées sur les structures anatomiques du corps humain.
Cependant, la transformation de ces images en un modele 3D exploitable nécessite un processus

minutieux et précis.

La premiere étape consiste a importer les images DICOM, obtenues dans un logiciel spécialisé
pour la visualisation et I'analyse. Il est primordial que cette visualisation préliminaire identifie

clairement la zone d'intérét afin d'assurer une segmentation précise ultérieurement.

La segmentation est une étape essentielle qui vise a distinguer la bifurcation carotidienne des
autres structures présentes sur les images. Compte tenu de la complexité des images médicales, cette
étape peut exiger une intervention manuelle pour garantir que seule la bifurcation carotidienne est
isolée et que aucun détail important n'est omis. Apres la segmentation, la création du modele 3D peut
commencer. Les données segmentées servent a établir une représentation tridimensionnelle de la
bifurcation carotidienne. Le modele est ensuite soumis a des étapes de lissage et d'optimisation. Ces
étapes sont fondamentales pour s'assurer que le modele final est non seulement anatomiquement exact,
mais aussi adapté a toute simulation ou analyse ultérieure, telle que I'étude de la dynamique du flux
sanguin. Pour accomplir les étapes precédentes, il est nécessaire d'utiliser un certain nombre de

logiciels couramment utilisés. Certains d'entre eux sont listés ci-dessous.
4.3.1. Choix d’outils informatiques

Lors de la réalisation de notre étude axée sur la conception de la géométrie de la bifurcation
carotide, le choix des outils logiciels était d'une importance capitale. C'est dans cette optique que nous

avons privilégié l'utilisation de « 3D Slicer ».

Figure 4. 4 : L’interface 3D-Slicer 4.11 Ver.
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« 3D Slicer » est un logiciel open source offrant une plateforme riche pour l'analyse et la
visualisation d'images médicales (figure 4.4). Il est largement reconnu pour sa capacité a traiter
efficacement des données DICOM et a produire des reconstructions tridimensionnelles d'une grande
précision. Sa flexibilité et son interface conviviale en font un choix privilégié pour des projets tels que

le nGtre, ou une représentation détaillée et précise de la bifurcation carotide était essentielle.

Apres avoir réussi la conception et la reconstruction de la géomeétrie, nous avons dd passer a la
phase de modélisation numérique des écoulements sanguins. C'est ici qu'intervient ANSYS. Réputé
dans le monde du génie et de la recherche, ANSYS offre des solutions de simulation avancées qui
nous ont permis de modéliser avec précision les écoulements sanguins dans notre géométrie. Grace a
ses capacités de calcul, nous avons pu simuler les dynamiques complexes du flux sanguin, tenant

compte de facteurs tels que la viscosité du sang, la pression et la structure du vaisseau.

En combinant les capacités de « 3D Slicer » pour la conception de la géométrie avec le potentiel
de modélisation d'/ANSYS 20.R1 (figure 4.5) , nous avons pu garantir que notre travail était non
seulement basé sur une représentation anatomique précise, mais aussi sur une analyse détaillée et
fiable des écoulements sanguins au sein de cette géométrie. Ce choix judicieux d'outils a été

fondamental pour la réussite de notre projet et pour I'obtention de résultats fiables et significatifs.

Figure 4. 5: Logiciel Ansys 20.R1.
4.3.1.1. Algorithme d’extraction de la bifurcation carotidienne

L'algorithme d'extraction de la bifurcation carotidienne par 3D Slicer passe par plusieurs étapes
essentielles pour parvenir a une segmentation précise de cette structure anatomique complexe (figure
4.6). Tout d'abord, I'algorithme debute par I'importation des données d'imagerie médicale en 3D,
généralement obtenues a partir de scanners ou d'IRM. Ensuite, il effectue une pretraitement de ces

données pour éliminer le bruit et améliorer la qualité de I'image. Apres cela, I'algorithme utilise des
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techniques de seuillage pour segmenter les voxels qui correspondent a la bifurcation carotidienne.
Cette étape est cruciale car elle permet d'isoler la région d'intérét du reste de I'image. Une fois la
segmentation effectuée, I'algorithme peut réaliser des opérations de post-traitement pour affiner les
contours de la bifurcation et éliminer les éventuels artefacts. Enfin, les résultats de la segmentation
sont affichés et visualisés dans I'interface utilisateur de 3D Slicer, ce qui permet aux cliniciens et aux
chercheurs d'analyser et d'interpréter les données de maniere efficace. L'algorithme s'appuie sur des
techniques avancées de traitement d'image et de segmentation pour extraire avec précision la
bifurcation carotidienne, ce qui revét une grande importance dans le domaine de la médecine

diagnostique et de la recherche médicale.

Figure 4. 6: Architecture du 3D Slicer [123].
4.3.1.2. Creéation de la géométrie

L’application des étapes de ’algoritmes 3D Slicer nou a conduit a ’image présenté ci-dessous.
C’est une image en format STL[123]. qui doit etre préparé pour la convertir en geométrie numérique
3D. Dans notre cas 1’éditeur de géométrie Ansys SpaceClaim a été utilisé pour extraire la géométrie

de la bifurcation carotide présentée dans 1’image médicale de la figure (4.7).
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Figure 4. 7: Image STL de la bifurcation carotide spécifique.
La conversion de cette image en géométrie éditable passe par les étapes suivantes :

e Importation de lI'image STL : La premiére étape consiste a importer I'image médicale de la
bifurcation carotidienne au format STL dans Ansys Space Claim. Cette opération permet de
charger I'image dans I'environnement de modélisation.

e Préparation de la geométrie : Une fois I'image STL importée, des opérations de préparation de
la géométrie y compris I'élimination de parties non pertinentes de I'image ou la simplification
de la géométrie pour réduire la complexité sont appliquees.

e Nettoyage de la géométrie : les outils de nettoyage permettent de supprimer les imperfections,
les artefacts ou les détails indésirables de la géométrie. Cela garantit que la géométrie
numerique est propre et préte pour la modélisation.

e Modélisation 3D : A laide des fonctions de modélisation d'Ansys Space Claim, la
représentation 3D de la bifurcation carotidienne exige la création de surfaces et des régions
solides.

e Exportation : Enfin, vous pouvez exporter la géométrie numérique 3D est exporté dans le

format de fichier approprié pour la simulation spécifique au format ANSYS Fluent.

La géométrie obtenue apres I’application de ces différentes étapes dans 1’éditeur Space claim est

celle présentée dans la section précédente (figure 4.3).
4.4, Adaptation du maillage

Le maillage, dans le contexte de la modélisation et la simulation numérique, fait référence a la
discrétisation d'un domaine continu en eléments ou en cellules plus petites, ainsi de représenter des
phénoménes complexes sous forme de données numeériques. Selon la nature du probléme étudie, le
maillage peut étre statique ou dynamique (figure 4.8). Le maillage dynamique désigne une technique
ou le maillage utilisé pour discrétiser un domaine physique peut étre adapté et modifié au cours du
temps en réponse aux évolutions du phénomene étudié. Plus précisément, le maillage dynamique
permet d'ajuster la densité et la forme des éléments de maillage en fonction de I'évolution des
propriétés du domaine, des déformations des objets simulés, ou encore des gradients de certaines
variables physiques. La présente étude prendre en considération les deux types de maillage ; le
maillage statique sera utilis€¢ pour simuler I’écoulement du sang dans 1’artére carotide rigide et le

maillage dynamique pour simuler 1’élasticité de la paroi artérielle et les déformations résultantes.
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Figure 4. 8: Maillage dynamique selon la méthode de © Diffusion’.

La qualité du maillage joue un réle fondamental dans la stabilité des calculs numériques et la
précision des résultats obtenus. En effet, un maillage de haute qualité, caractérisé par des éléments ou
des cellules de forme réguliere et bien équilibrée, entraine des distorsions excessives ou des éléments
extrémement petits. Un tel maillage permet une répartition homogene des informations, notamment
les erreurs numériques et les instabilités résultant de déformations excessives. Par consequent, la
création d'un maillage de haute qualité est essentielle pour assurer la précision et la stabilité des calculs
numériques, garantissant ainsi les résultats les plus proches de la réalité. L obtention de tel maillage
repose sur 1’étude de I’effet du maillage. Cette derniere est de grande utilité, car elle vise a choisir un
maillage qui converge vers des résultats précis tout en minimisant la consommation de temps CPU.
Cette démarche est basée sur I'équilibre délicat entre la résolution fine des détails du phénomene étudié
et la limitation du nombre d'éléments pour réduire la complexité des calculs. En optimisant le
maillage, on vise a obtenir une représentation numérique du domaine, ou chaque élément capture
efficacement les variations locales sans générer une surcharge de calcul inutile. Donc, cette étude
garantit I’indépendance entre les résultats obtenus et le maillage choisi, c'est-a-dire que la variation
de la discrétisation ne devrait pas altérer de maniére significative les résultats globaux. Cette
indépendance est intéressante pour établir la fiabilité et la validité des simulations et gagner en

confiance dans les résultats obtenus.

Lorsqu'il s'agit de modéliser les géométries réelles, le maillage a base d’éléments tétraédrique est
une approche puissante pour modéliser des géométries complexes comme l'artére carotide, car il allie
la précision nécessaire a une simulation réaliste des écoulements sanguins a une efficacité calculatoire
optimale. Il est particulierement adapté pour capturer les détails complexes et les variations de
diameétre et de forme présents dans I’artére carotide, ce qui permet une simulation plus précise des
écoulements sanguins. De plus, il offre une grande flexibilité, car il peut étre raffiné localement pour

augmenter la résolution la ou c'est nécessaire.
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Le probléme qu’on a adapté pour étudier I’effet du maillage sur la variation des grandeurs
hémodynamiques et choisir celui qui semble le plus adéquat & notre probléeme consiste a étudier
I’écoulement laminaire du sang dans la géométrie considérée en tenant en compte la condition de
paroi rigide. Pour cette raison, cinq tailles de maillage a base d’¢léments tétraédrique ont été généré
et examiné comme il est présenté dans le tableau 4.2. Conformément a ces informations (tableau 4.2),
les valeurs de la vitesse moyenne, obtenues a partir d'une section de I'artére carotide commune, sont
utilisées pour évaluer I’influence de la taille du maillage sur les résultats. Un maillage de 154717
éléments (figure 4.9.a) a été choisis et utilisé dans toutes les simulations effectuées dans ce travail. La
taille d’¢lément choisi pour générer le maillage du domaine fluide a été utilisée pour générer le
maillage de la structure (figure 4.9.b), qu’on a besoin ultérieurement dans la simulation de I’interaction

fluide-structure entre le sang et la paroi artérielle.

Taille du maillage Nombre d’éléments i (M/s)

Taille 1 105438 0,00470
Taille 2 110007 0,00481
Taille 3 119054 0,00501
Taille 4 133468 0,00528
Taille 5 154717 0,00536
Taille 6 209791 0,00536
Taille 7 466421 0,00560

Tableau 4. 2 :Analyse de I’effet du maillage.

(a) (b)
Figure 4. 9 : (a) Maillage du domaine fluide, (b) Maillage de la structure.
En plus de I'analyse de 1’effet du maillage, il est possible de vérifier la qualité du maillage dans

le logiciel Fluent en calculant deux paramétres spécifiques : la qualité orthogonale et le Jacobien. La

qualité orthogonale est un parameétre de grande utilité et est calculée pour chaque cellule en utilisant

les vecteurs A,, c, et f, qui représentent le vecteur normal de chaque face, le vecteur reliant le centre

de la cellule au centre de chacune de ses cellules voisines et le vecteur reliant le centre de la cellule a
chacune de ses faces respectivement. Les cosinus des angles (4,,¢c;) et (4, f,) sont calculés pour

chaque face, et la plus petite valeur des cosinus obtenues représente I'orthogonalité de la cellule. La
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qualité orthogonale varie en fonction du type de cellule. Les valeurs de la qualité orthogonale
s'étendent de 0 & 1, et un maillage est considére comme de bonne qualité lorsque sa qualité orthogonale
se rapproche de 1. A l'inverse, une qualité orthogonale proche de 0 indique un maillage de mauvaise
qualité [124].

Un autre critére essentiel a prendre en compte pour garantir la validité de la simulation est le
rapport jacobien mis a I'échelle, dont les valeurs varient de 0 a 1 pour les éléments valides. Ce rapport
jacobien est une mesure de la conformité d'un élément donné par rapport & un elément idéal, et il
correspond au minimum du déterminant de la matrice jacobienne divisée par la norme des trois
vecteurs colonnes. L'objectif est d'obtenir des éléments dont le rapport jacobien mis a I'échelle tend
vers 1, ce qui signifie que leur forme se rapproche de celle d'un pavé avec des angles droits. Il existe
deux méthodes pour calculer ce rapport jacobien : soit en utilisant les nceuds d'angle (points nodaux),
soit en utilisant les points de Gauss (points d'intégration) [124]. Le tableau 4.3 résume les valeurs de
la qualité orthogonale et le Jacobien du maillage choisis. D’aprées le tableau 4.3, ainsi que les figures
4.10.a et 4.10.b, la valeur moyenne de chacun de ces deux parametres pour I'ensemble des éléments
du domaine d'étude (la qualité orthogonale = 0.7892, le Jacobien = 1) indique une discrétisation

spatiale excellente.

@) (b)

Figure 4. 10: (a) Qualité orthogonale du maillage choisi, (b) Rapport de jacobien (points de Gauss).

Parameétres du - Rapport de jacobien
maillage Qualite orthogonale (p?opints de JGauss)
Min 0.1815 1
Max 0.9952 1
Moyenne 0.7892 1
Ecart type 0.1120 0

Tableau 4. 3: Parametres du maillage.
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Pour simuler I’interaction fluide-structure entre le sang et la paroi de I’artére carotide, le processus
de calcul nécessite 1’utilisation du maillage dynamique pour prendre en considération 1’¢élasticité de
la paroi artérielle et les déformations résultants. Cette approche permet de représenter avec précision
les deformations et les mouvements de la paroi artérielle sous I'influence du débit et de la pression du
sang et capturer les interactions complexes entre le sang et la paroi artérielle. Dans notre travail,
I’adaptation des parameétres du maillage dynamique s’appartient aux étapes de la configuration du

probléme dans le solveur Fluent, alors plus de détails seront donnés dans la section suivante.
4.5. Choix des conditions aux limites

Le flux sanguin pulsatile qui circule dans I'ensemble du réseau artériel systémique trouve son
origine dans les contractions du ventricule gauche du cceur. Cette onde pulsatile se propage a travers
les vaisseaux sanguins, les dilatant et les contractant au passage, ce qui engendre des variations de
pression artérielle et de débit sanguin dans le temps et I'espace. Ces fluctuations sont intrinsequement
liées aux caractéristiques physiques du systéme cardiovasculaire, certaines étant susceptibles d'étre
altérées par des conditions pathologiques, comme la contraction cardiaque, la rigidité artérielle ou la
résistance vasculaire périphérique. Ainsi, les configurations des ondes de pression et de débit
mesurées en un point donné du systéme artériel recélent des informations cruciales sur la santé et le
fonctionnement du systéeme cardiovasculaire. Ces données offrent des indices précieux pour évaluer
la performance du cceur et des vaisseaux sanguins, permettant ainsi aux professionnels de la santé de

diagnostiquer, surveiller et traiter les affections cardiovasculaires avec une précision accrue.

A la différence de l'application de conditions aux limites constantes ou temporellement
indépendantes, I'intégration des pulsations physiologiques en tant que conditions aux limites dans une
simulation numérique de problémes d’hémodynamique s'avére extrémement bénéfique. En effet, cette
approche tient compte de la nature pulsatile inhérente a I'écoulement sanguin, ce qui permet d'obtenir
des résultats beaucoup plus proches de la réalité. Dans le cadre de notre étude, nous avons inclus trois
profils de vitesse distincts ainsi que trois profils de pression pulsés, ce qui nous a permis de mieux

reproduire les caracteristiques dynamiques du flux sanguin dans notre simulation.

Tenant en compte 1’approximation de Womersley [97], le profil pulsé de la vitesse V;, donné par
la fonction (3.1) sera utilis¢é comme premicre condition représentant I’évolution temporelle de la
vitesse a I’entrée de la bifurcations carotide [97].

V() = uo(l + Asin(a)t)) (3.1)

2T

Avec : A=2/3, w = -
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La deuxieme condition V, (3.2) est obtenue par la transformée de Fourier. Cette condition est déja

utilisée dans les travaux de Tan et al. [125] et Arindam et Himadri [126] :

V,(t) = 0.1006 + al.cos(wt) + bl.sin(wt) + a2.cos(2wt) + b2.sin(2wt)
+ a3.cos(3wt) + b3.sin(3wt) + a4.cos(4wt) + b4.sin (4wt)

(3.2
+ a5.cos(5wt) + b5.sin(5wt) + ab.cos(bwt) + b6.sin(bwt)
+ a7.cos(7wt) + b7.sin(7wt) + a8.cos(8wt) + b8.sin(wt)
Les valeurs des coefficients a; et b; sont donnés dans le tableau 4.4.
a, a; as a, as Ae a; ag
-0.06001 | 0.01797 | 0.004013  0.0002017 @-0.01081 & 0.004275 @ 0.002519 | -0.002491
b, b, b, b, bs bg b~ bg

0.02598 | -0.03354 @ 0.0036 0.0123 | -0.008332 | 0.0008295 | 0.0002386 0.002568

Tableau 4. 4 : Valeurs des coefficients pour la condition V.

La troisieme condition de la vitesse V5 (3.3) est ajustée a I'aide d’une fonction gaussienne comme
il est décrit par Kleinstreuer [127]. Les courbes qui représentent ces conditions de vitesse V1, V2 et V3

sont illustrées dans la figure 4.11.

(52 ) (<9522 | | (452
] R (| K (]

Les coefficients a; b; et ¢; sont donnés dans le tableau 4.5 :

V5(t) = a,exp

+ ay

aq a, as ay as Qg
-0.0214 | 0.04842 0.0407 0.08353 0.09432 0.08364
by b, b3 b, bs be
0.5458 | 0.3374 0.4749 0.6215 ' 0.002087 1.006
C1 (&) C3 Cq Cs Ce

0.008372 0.1284 | 0.1268 | 0.234 0.3171 0.314
Tableau 4. 5 : Valeurs des coefficients a; b; et c;pour la condition V.
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Figure 4. 11 : Conditions de vitesse pulsatile : (a) V;, (b) V,, (c) V3, (d) comparaison des trois

conditions de vitesse.

En plus des conditions sur la vitesse, des conditions de pression ont été utilisées afin de modéliser
la nature pulsée de la pression dans le systéme artériel. La premiére condition P; (3.4) est celle utilisé
par P. Kumar Mandal et al. [128], [129]. La forme du gradient de pression a été prise suivant Burton
[130] comme suit :

d
- a—z = Ay + Ajcos(wt), t < 1 (3.4)

Ou Ag est I'amplitude constante du gradient de pression, A1 est I'amplitude de la composante

pulsatile donnant lieu aux pressions systolique et diastolique.

La deuxieme condition P, est I’onde de pression utilisée par K. Perktold et G. Rappitsch [131]. La
troisieme condition P; est celle utilisé par Vasava et al. [132], elle est donnée sous forme de polyndme
de huitieme degré (3.5) developpé a partir des données fournies par Conlon et al. La figure 4.12 illustre

les deux conditions de pression P1, P2 et P3 discutées ci-dessus [133] :
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9
Z C.(t—0.85n) +79.20 if t € [0.85n,0.85(n + 1) — 0.34]
i=1

P,(t) = (3.5)

—61.50(t — 0.85n) + 131.47 if t €[0.85(n+ 1) — 0.34,0.85(n + 1)]
Les coefficient C; sont résumés dans le tableau 4.6:

C, C, Cs C, Cs Ce C, Cq
0.5601 | 0.1882  -1.4424  1.2239  -0.426 0.0664 -0.00492 0.000432

Tableau 4. 6 : Valeurs des coefficients pour le polyndme utilisé comme forme d'onde de pression

(x 10°).
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Figure 4. 12 : Conditions de pression pulsatile (a) P;, (b) P,, (c) Ps, (d) comparaison des trois

conditions de pression.
4.6. Configurations des parametres dans fluent

La complexité des problemes de I’écoulement sanguin et la procédure de résolution utilisée dans
cette étude exige la préparation de certains fichiers pour les intégrer dans le processus de calcul via le

solveur Fluent. Cette étape augmente la fiabilité du solveur et offre le pouvoir d’intégrer des propriétés
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physiques spécifiques, et appliquer des conditions aux limites détaillées pour arriver a une simulation

plus proche de la réalité.

Comme il a été présenté dans la section (4.2), notre étude prendre en compte une variété de lois
de comportement et de conditions aux limites. Le comportement rhéologique du sang est modélisé en
utilisant trois modeles de la viscosité : Cross, Carreau et Quemada. Ces modeéles sont intégrés dans le
solveur Ansys fluent via des fichiers UDF (User-Defined Function). Un fichier UDF est un script ou
un programme personnalisé écrit en langage C ou C++ spécifiquement pour le logiciel de simulation
Fluent, développé par ANSYS. Les fichiers UDF permettent aux utilisateurs de définir des modeles
mathématiques, des équations aux dérivees partielles, des conditions aux limites, des sources, des
réactions chimiques, etc., qui ne sont pas couverts par les fonctionnalités standard du logiciel. Ils
permettent ainsi d'ajouter une personnalisation avancée aux simulations Fluent. Les fichiers UDF sont
compilés et intégrés au logiciel Fluent, ce qui permet de les utiliser comme des fonctions natives dans

les simulations.

Les pulsations physiologiques dans cette étude sont modélisees avec des conditions de pression et
vitesse et représentées avec des tableaux de donnés en deux colonnes : (temps, pression) pour les
conditions de pression et (temps, vitesse) pour les conditions de vitesse. Ces conditions sont associées
au solveur a I’aide des fichiers de type " Profile . Dans le contexte du solveur Fluent, un profil définit
une distribution spatiale ou temporelle de conditions initiales et aux limites a I'intérieur d'un domaine
de simulation. Les profils peuvent étre utilisés pour accélérer des variations non uniformes de
parametres tels que la vitesse, la pression, la concentration, etc. Ces profils peuvent étre importés a
partir de données expérimentales ou théoriques ou générées a partir de calculs préliminaires. lls sont
essentiels pour représenter avec precision les conditions réelles d'une simulation et sont appliqués sur
des surfaces, des volumes ou des points spécifiques du domaine pour définir les conditions d'entrée et

de sortie.
4.7. Procédures de calcules

4.7.1. Configuration Fluent

La configuration d'un probleme de mécanique des fluides dans le solveur Fluent suit une
procédure bien définie. Les étapes de cette procédure varient en fonction de la nature du probleme
étudié, des hypotheses formulées, de la nature du fluide en écoulement et du type de conditions aux
limites. Les fonctionnalités du solveur destinées a adapter ces différentes étapes ne peuvent étre

appliquées qu'apres la lecture du maillage créé lors d'une étape antérieure. Pour parvenir a une lecture
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automatique du maillage, I'éditeur de géométrie "Space Claim", que nous avons utilisé pour convertir
I'image médicale de la carotide spécifique en géométrie numérique, a été lié au logiciel de maillage
"Meshing". Dans ce dernier, le maillage présenté dans la section précédente a été généré, puis lié au
solveur Fluent (figure 4.13).

Figure 4. 13 : Procédure d’une simulation CFD en utilisant le solveur Fluent.

Comme présenté précédemment, dans notre cas, les modeles de la viscosité dynamique du sang
et les conditions aux limites périodiques sont rédigés sous forme de fichiers "UDF" et "Profile"
respectivement. Avant de commencer la configuration du probléme dans le solveur Fluent, il est
recommandé de lire ces fichiers. Pour les fichiers UDF, la lecture s'effectue en sélectionnant
"Interpreted" de la fonction "Functions" dans la section "User-Defined" (figure 4.14). Pour les fichiers
"Profile", la lecture se realise en utilisant le bouton "Profiles" dans la section "Cell Zone Conditions"
(figure 4.15).

Figure 4. 14 : Lecture d’un fichier UDF.

Figure 4. 15 : Lecture d’un fichier Profile.
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Selon la nature mécanique de la paroi artérielle : rigide ou élastique, la configuration du probleme
détaillé dans la section (4.2) est devisée en deux parties. Dans le premier cas ou la paroi est supposée
rigide, la configuration est réalisée avec le solveur Ansys fluent (figure 4.13). I’écoulement du sang
sera consideré laminaire dans la premiére étape et turbulent dans la deuxiéme étape. La configuration

de cette partie de 1’étude dans le solveur Fluent est réalisée selon la procédure suivante :

La configuration commence par le choix du type du solveur. Ce choix repose sur la nature du
fluide en mouvement. Comme le sang est un fluide incompressible, cette propriété nécessite
I’utilisation du solveur basé sur la pression " Pressure-based solver” (figure 4.16). Ce solveur est
employé pour déterminer le champ de pression en résolvant simultanément les équations de continuité
et de quantité de mouvement dans le cadre d'un régime variable (non permanant). Pour préciser le
régime d’écoulement, le solveur fluent offre une variété de modele qui couvre la plage des
écoulements laminaire et turbulent. Parmi ces modeles, sous la section " Models" le régime laminaire
est choisi dans le premier cas et le régime turbulent modélisé avec le modéle k-¢ est sélectionné avec
un traitement élevé au niveau de la paroi en choisissant : " Enhanced Wall Treatment " dans le

deuxiéme cas.

La deuxieme étape de la configuration consiste a définir le fluide présent dans le domaine d’étude

en introduisant ces propriétés physiques dans la section " Materials" (figure 4.16). Pour le cas
newtonien, les valeurs constantes de la masse volumique et la viscosité dynamique sont introduites.
Pour le cas non newtonien, la viscosité dynamique est définie en choisissant le fichier UDF qui

représente le code source du modele demandé a savoir : les modele de Cross, Carreau et Quemada.

Pour imposer les conditions aux limites aux extrémités de 1’artére carotide, le type " Velocity-
inlet" est choisis a I’entrée et le type " Pressure-outlet” aux sorties depuis la section " Boundary
Conditions". Les fichiers " Profile" représentant les conditions de vitesse et pression détaillées dans

la section (4.5) sont imposées aux sections d’entrée et de sortie respectivement.

L’étape qui suit la configuration des conditions aux limites consiste a choisir les algorithmes et
les schémas d’interpolation. Depuis la section " Solution Methods" (figure 4.16), I’algorithme "
SIMPLE" est adopté pour le couplage pression-vitesse, le schéma " second order" est choisi pour la
discrétisation spatiale de la pression et le schéma " second order upwind" pour la discrétisation spatiale
de la quantité de mouvement. Comme le phénomene étudié est transitoire, le schéma ™ first order

implicit" est adopté pour la discrétisation temporelle.
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Figure 4. 16 : Etapes de la configuration dans le solveur Fluent.

Avant de lancer le calcul, la solution doit étre initialiser depuis la section " Solution Initialization"
(figure 4.16). Ensuite, le nombre de pas est fixé a 600 (3 periodes), la taille du pas a 0.004 (s) et le
nombre d’itérations pour chaque pas est de 100 itérations. Ces trois parametres sont configurés dans

la section " Run Calculation" et le calcul commence en cliquant sur " Calculate” (figure 4.17).

Figure 4. 17 : Adaptation des paramétres de la discrétisation temporelle.

Dans le deuxiéme cas ou la paroi est supposée élastique, le solveur Ansys fluent est couplé au

solveur Mechanical destine a la résolution des problémes de structures (en insérant une rubrique
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Transient Structural) via un troisieme solveur appelé " System Coupling”, afin de modéliser

I’interaction fluide-structure entre le sang et la paroi de la carotide.

L'élasticité de la paroi artérielle induit des déformations au sein du sang pendant son mouvement.
Ces déformations nécessitent I'utilisation d'un maillage dynamique, comme expliqué dans la section
(Choix du Maillage). La configuration des parameétres du maillage dynamique s'effectue au niveau du
solveur Fluent. Dans ce contexte, les étapes de la configuration Fluent sont identiques a celles
présentées dans la premiére partie du probléeme (paroi rigide). La seule différence réside dans la
configuration spécifique des paramétres du maillage dynamique, qui doit étre prise en compte. Dans
la section " Dynamic Mesh", la case " Dynamic Mesh " doit étre coché afin d’utiliser la méthode du
maillage " Smoothing". Dans cette derniére, on a choisi la méthode " Diffusion" avec un parametre
de diffusion égale a 2. Ensuite, les zones du maillage dynamique doivent étre crées ; le type "
Deforming" est choisi pour le domaine fluide et le type " System Coupling” pour I’interface (figure

4.18).

Figure 4. 18 : Etapes de création d’un maillage dynamique dans le solveur Fluent.
4.7.2. Configuration Mechanical

La premiére étape dans le paramétrage du mouvement de la paroi artérielle consiste a introduire
les propriétés physiques du tissu artérielle. La densité, le module d’¢élasticité et le coefficient de

Poisson résumeés dans le tableau 4.1 doivent étre inclus comme un nouveau matériau dans une rubrique
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" Engineering Data" (figure 4.19). Cette derniére est ensuite couplée avec le solveur " Mechanical".
Dans la rubrique " Engineering Data", les mod¢les de 1’¢lasticité linéaire sont choisis pour modéliser

la réponse de la paroi artérielle.

Figure 4. 19 :Méthode de liaison des differents solveurs.
Au niveau du solveur Mechanical, le modéle mécanique est créé selon la procédure suivante :

La configuration commence par 1’élimination du domaine fluide (figure 4.20), seule la paroi est
prise en considération dans le mod¢le et son épaisseur est adaptée a 0.5 mm. L’étape qui suive consiste
a déterminer le nature du domaine solide, donc le nouveau matériau créé dans la rubrique "
Engineering Data" est choisi depuis la section " Materials" (4.20). Ensuite, la modélisation du
probleme exige la discrétisation du domaine solide. Un maillage basé sur la méthode tétraédrique avec
un dimensionnement des éléments identique a celui utilisé dans le maillage du domaine fluide est

généré (figure 4.20).

Comme le mouvement du sang et de la paroi artérielle s’effectue simultanément, les parameétres
de la discrétisation temporelle a savoir la taille et le nombre de pas doivent étre identiques dans les
deux solveurs Ansys Fluent et Mechanical. Ces deux parameétres sont introduits depuis la section "
Analysis Settings". Pour les changer, la discrétisation automatique " Auto Time Stepping" doit étre
éteigne " Off". Ensuite, la taille du pas est fixée a 0.004 et le nombre de pas qui représente le temps
du dernier pas " Step End Time" est fixé a 2.4 s (trois périodes) . Afin de sauvegarder les données,

I’option " Retain Files After Full Solve" doit étre réglé a " Yes" (figure 4.20).

La dernicre étape porte sur la fixation de la géométrie et la définition de I’interface. Afin de fixer
la géométrie, une fonction de " Fixed Support" a été insérée est appliqué a I’entrée et les sorties de la
carotide. En plus, I’interface entre les domaines solides et fluides est déterminée en insérant la fonction
" Fluid Solid Interface™ (figure 4.20).
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Figure 4. 20 : Etapes de la configuration Mechanical.
4.7.3. Configuration System coupling

Le couplage entre les deux solveurs Fluent et Mechanical s’effectue par la liaison de ces
derniers avec le troisieme solveur " System Coupling" (figure 4.19). Dans cette derniére étape de la
configuration du probléme de I’interaction fluide-structure, la démarche commence par la
détermination des paramétres de la discrétisation temporelle. Toujours, ces paramétres doivent étre
identiques a ceux utilisés dans les deux solveurs Fluent et Mechanical. Ensuite, afin d’assurer le
transfert de données entre le sang et 1’artere carotide, le processus de calcul exige la définition de la
zone de transfert de données. Depuis la case " Setup" du systeme "System Coupling ", I’interface
défini précédemment dans le solveur Mechanical et la paroi définie dans le solveur Fluent sont
sélectionnés et utilisés pour créer une région de transfert de données "Creat Data Transfer" (figure

4.21). Finalement, le calcul débutera lors de la mise a jour de la solution depuis la section " Solution™.
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Figure 4. 21 : Etapes de la configuration System Coupling.
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Chapitre 5 : Résultats et discussions

5.1. Introduction

Le présent chapitre porte sur I’interprétation des résultats obtenus de notre étude sur 1’écoulement
et la rhéologie sanguine dans une bifurcation carotide spécifique. Les trois types de pulsations
physiologiques introduits sous forme de couple pression-vitesse et les quatre lois de comportement
(newtonien, Cross, Carreau et Quemada) utilisés en régimes laminaire, turbulent et en considerant
I’élasticité de la paroi artérielle, sont prises en considération lors de la présentation des résultats. Trois
sections radiales ont été créées afin de faire la comparaison entre les schémas d’écoulement dans les
différentes branches de ’artére carotide (figure 5.1). Le deuxiéme cycle cardiaque est choisi pour
assurer un écoulement totalement développé et présenter les grandeurs hémodynamiques étudiees a
savoir la vitesse, la pression, la contrainte de cisaillement et I’indice de cisaillement oscillatoire OSI
en considérant les moments du pic systolique et le début de la diastole (tableau 5.1). Différents
schémas de représentation ont été adopté pour illustrer les phénoménes hémodynamiques dans la

bifurcation carotide comme les courbes, les contours et les vecteurs.

Pic Systolique Début de la diastole
t1(5) t2 (5)
Pi1 Vi1 P, V> P3 V3 P1 V1 P2 V2 Ps3 Vs
1 1.04 0.967 1.056 0.967 1.056 1.42 123 1.072 1.12 1.072 1.12

Tableau 5. 1: Moments de présentation.

Figure 5. 1: Sections crées pour présenter la vitesse radiale.
5.2. Présentation et discussion des résultats

5.2.1. Evolutions temporelles

Les figures de cette section montrent 1’évolution temporelle de la pression et la vitesse dans un
point de la branche CCA pour toutes les lois de comportement et les conditions aux limites cités dans

la section 4.2. D’aprés les figures (5.2.a, 5.3.3, 5.4.3, 5.5.a, 5.6.a et 5.7.a), on constate que la pression
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dans la bifurcation carotide est indépendante des différents parameétres étudiés a savoir le régime
d’écoulement, la loi de comportement et le type des conditions aux limites. Cependant, les figures
(5.2.b,5.3.b, 5.4.b, 5.5.b, 5.6.b et 5.7.b), montrent une différence remarquable entre les courbes de la
vitesse d’écoulement laminaire et turbulent pour toutes les formes de pulsations physiologiques
étudiées. La vitesse systolique en régime laminaire (37 m/s) et plus faible a celle atteinte en régime
turbulent (38.5 m/s).

()

(b)

Figure 5. 2: Evolution temporelle de : (a) la pression Py, (b) la vitesse V1; en régime laminaire.

(@) (b)

Figure 5. 3: Evolution temporelle de : (a) la pression Py, (b) la vitesse V1; en régime turbulent.

De plus, la présentation de la vitesse montre que 1’effet de la loi de comportement en régime
laminaire et plus clair qu’en régime turbulent. Malgré la [égére différence remarquée entre les courbes,
les figures (5. 2.b, 5. 4.b et 5. 6.b) montrent que la valeur maximale de la vitesse systolique caractérise

le modele de Carreau (37 m/s) tandis que la valeur minimale (36.5 m/s) caracterise le modele de Cross.
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(b)

(@)

Figure 5. 4: Evolution temporelle de : (a) la pression P2, (b) la vitesse V2; en régime laminaire.

() 0)

Figure 5. 5 : Evolution temporelle de : (a) la pression P2, (b) la vitesse V2; en régime turbulent.

(b)

(@)

Figure 5. 6: Evolution temporelle de : (a) la pression Pz, (b) la vitesse V3 ; en régime laminaire.

En régime turbulent, les résultats obtenues de la simulation en utilisant les condition V1 et V>
(figures 5. 3.b et 5. 5.b) montrent que la différence entre la vitesse du cas newtonien, Cross et Carreau
est négligeable (toutes les courbes attiennent la vitesse de 38 m/s). Cependant, I’écoulement modélisé

par le modéle de Quemada a marqué la vitesse la plus élevée (38.5 m/s). En utilisant la 3°™ condition
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V3 (figure 5. 7.b), on constate cette fois ci que la valeur élevée de la vitesse systolique (39 m/s) est

obtenue en utilisant le modéle de Cross tandis que la valeur faible caractérise le modéle de Carreau.

(b)

(@)

Figure 5. 7: Evolution temporelle de : (a) la pression Pz, (b) la vitesse V3; en régime turbulent.

5.2.2. Pression

L’analyse des résultats de la pression, obtenus dans les différents cas étudiés conduit a un certain
nombre de remarques importantes. En général, la diminution rapide de la pression le long de l'artere
carotide commune (CCA) jusqu'au point de ramification reflete les changements significatifs qui se
produisent dans 1’écoulement sanguin a mesure qu'il se déplace dans le systeme vasculaire (figures
5.8-5.25). Cette diminution de pression est le résultat de plusieurs facteurs physiques clés. Tout
d'abord, lorsque le sang pénetre dans la branche CCA, il rencontre une plus grande résistance en raison
de la réduction de la taille de l'artére. Cette diminution de la lumiére de l'artére entraine une
augmentation de la vitesse du flux sanguin, ce qui, conformément au principe de Bernoulli, entraine

une diminution de la pression.

Au point de ramification, I’écoulement sanguin subit une bifurcation ou la branche CCA se divise
en branches ICA et ECA, ce qui provoque un changement brusque de la vitesse. Selon le principe de
conservation de I'énergie, cette variation de vitesse entraine une augmentation de la pression. Ainsi,
le point de ramification présente des valeurs de pression plus élevées en raison de la conversion de
I'énergie cinétique de 1’écoulement sanguin en énergie potentielle de pression. Cette observation
souligne l'importance de comprendre les mécanismes physiques sous-jacents pour évaluer les
variations de pression dans la circulation sanguine et leurs implications sur la santé et le

fonctionnement du systéme vasculaire.
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() (b) (©) (d)

Figure 5. 8: Contours de la pression systolique Py (t=1.2 s) en régime laminaire : (a) newtonien, (b)

Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.

(@) (b) (©) (d)

Figure 5. 9: Contours de la pression systolique P1 (t=1.2 s) en régime turbulent : (a) newtonien, (b)

Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.

() (b) @) (@)

Figure 5. 10: Contours de la pression systolique P1 (t=1.2 s) en régime turbulent (FSI) : (a)
newtonien, (b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.
Contrairement a ’artére CCA, les branches ICA et ECA sont soumises a des phénomenes physiques
plus complexes qui modifient les variations de pression. La forme et la configuration des branches de

la bifurcation carotide introduisent des éléments supplémentaires qui influencent le comportement du
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sang. La ramification de la branche CCA et la courbure de la branche ECA créent un gradient de
pression radial, c'est-a-dire une variation de pression dans une direction perpendiculaire a lI'axe de
I'écoulement. Cette configuration particuliere entraine l'apparition d'un écoulement secondaire
considérable, ou le sang se déplace dans des directions transversales a I'écoulement principal. Ces
écoulements secondaires peuvent affecter la distribution de la pression et les forces exercées sur les
parois vasculaires, ce qui peut avoir des implications physiologiques importantes. Par exemple, une
pression plus élevée dans la branche ICA pendant la phase systolique (figures 5.8-5.16) peut favoriser
le flux sanguin vers le cerveau, tandis qu'une pression plus élevée dans la branche ECA peut influencer
I'apport sanguin vers les tissus environnants. Comprendre les profils de pression complexes dans cette
région de ramification de l'artére carotide est donc essentiel pour évaluer I'état de santé vasculaire et

comprendre les mécanismes physiques sous-jacents aux troubles circulatoires.

(a) (b) (©) (d)

Figure 5. 11: Contours de la pression systolique P> (t=0.9 s) en régime laminaire : (a) newtonien,
(b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.

(@) (b) © (d)

Figure 5. 12 : Contours de la pression systolique P2 (t=0.9 s) en régime turbulent : (a) newtonien,
(b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.
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() (b) (©) (d)

Figure 5. 13: Contours de la pression systolique P2 (t=0.9 s) en régime turbulent (FSI): (a)

newtonien, (b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.

Le changement entre la modélisation laminaire et turbulente de 1’écoulement sanguin dans la
bifurcation carotide est de grande utilité. D’un point de vue théorique, la forme complexe de cette
artére favorise le développement de mouvements chaotiques et écoulements secondaires en particulier
dans la branche ICA. La forme du sinus carotidien est la cause principale des mouvements
secondaires. D’apres les figures (5.8, 5.9, 5. 11, 5. 12, 5.14 et 5. 15), on remarque que la différence
de pression entre le régime laminaire et turbulent est lIégere au pic systolique. Cependant, au début de
la diastole (figures 5. 17, 5. 18, 5. 20, 5. 21, 5. 23 et 5. 24), la pression en régime turbulent est plus

élevée, ce qui peut endommager les cellules endothéliales [134] [135].

() (b) (©) (d)

Figure 5. 14: Contours de la pression systolique P3 (t=0.976 s) en régime laminaire : (a) newtonien,
(b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.
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€)) (b) (c) (d)

Figure 5. 15: Contours de la pression systolique P3 (t=0.976 s) en régime turbulent : (a) newtonien,
(b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.

(a) (b) (©) (d)

Figure 5. 16: Contours de la pression systolique Ps (t=0.976 s) en régime turbulent (FSI) : (a)

newtonien, (b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.

Les profils de pression dans l'artére carotide sont également influencés par les propriétés
rhéologiques du sang. Car il présente des propriétés rhéologiques complexes qui varient en fonction
de nombreux facteurs, tels que la concentration des cellules sanguines, la température et la présence
de substances particulieres... Les propriétés rhéologiques du sang, particulierement sa viscosité a
également une influence sur les profils de pression. La viscosité du sang détermine sa résistance a
I’écoulement, et une Viscosité accrue peut entrainer une augmentation de la pression artérielle. De
plus, la rhéologie du sang peut étre altérée dans certaines conditions médicales, telles que la viscosité
accrue dans les cas d'anémie ou de maladies héematologiques. 1l est donc d'une importance capitale de
prendre en considération plusieurs modéles de viscosité lors des simulations numériques des
problemes liés a I'écoulement sanguin. En incluant plusieurs modéles de viscosité dans les simulations
numériques, il est possible de capturer avec précision les caractéristiques rhéologiques réelles du sang
et de mieux comprendre les interactions complexes entre I’écoulement du sang et les structures
vasculaires. Cela permet d'obtenir des résultats plus précis et réalistes, et d'évaluer plus efficacement

les impacts hémodynamiques sur la santé et la physiologie vasculaire.
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(a) (b) (© (d)

Figure 5. 17: Contours de la pression Py au début de la diastole (t=1.42 s) en régime laminaire : (a)

newtonien, (b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.

(a) (b) (©) (d)

Figure 5. 18: Contours de la pression P; au début de la diastole (t=1.42 s) en régime turbulent : (a)

newtonien, (b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.

(@) (b) (©) (d)
Figure 5. 19: Contours de la pression Py au début de la diastole (t=1.42 s) en régime turbulent (FSI):
(a) newtonien, (b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.

Dans notre cas, les modeles de Cross, Carreau et Quemada ont été utilisés. Le modele de Cross
est un modéle non newtonien couramment utilisé pour représenter les propriétés viscoélastiques du

sang. Il prend en compte la dépendance du taux de cisaillement et de la concentration des cellules
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sanguines sur la viscosité. Ce modele est particulierement adapté pour capturer les comportements
non linéaires et les effets de la viscoélasticité dans le flux sanguin. Le modéle de Carreau est un autre
modéle non newtonien fréquemment utilisé pour décrire la viscosité du sang. Il considére une relation
puissance entre le taux de cisaillement et la viscosité, ce qui permet de prendre en compte les variations
du comportement du sang en fonction du taux de cisaillement. Ce modele peut mieux représenter les
caractéristiques rhéologiques du sang a des taux de cisaillement plus éleves. Le modéle de Quemada
est également un modele non newtonien utilisé pour modéliser la viscosité du sang. Il tient compte
des variations de la concentration des cellules sanguines et de leur déformation dans le flux sanguin,
ce qui permet de capturer les comportements complexes du sang, tels que l'effet de migration des

cellules.

€)) (b) (© (d)

Figure 5. 20: Contours la pression P» au début de la diastole (t=0.96 s) en régime laminaire : (a)

newtonien, (b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.

() (b) (© (d)

Figure 5. 21: Contours de la pression P> au début de la diastole (t=0.96 s) en régime turbulent : (a)

newtonien, (b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.
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(a) (b) (c) (d)

Figure 5. 22: Contours de la pression P2 au début de la diastole (t=0.96 s) en régime turbulent (FSI):
(@) newtonien, (b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.

L'élasticité de la paroi artérielle est un autre facteur qui joue un réle essentiel dans la modification

de la pression sanguine. Donc, Il est essentiel de prendre en compte I'élasticité de la paroi dans les

simulations numériques des problemes d'hémodynamique, car cela permet de mieux reproduire les

conditions réelles de I'écoulement sanguin et d'obtenir des résultats plus proches de la réalité.

En incluant I'élasticité de la paroi artérielle, les simulations numériques peuvent capturer les
interactions dynamiques entre 1’écoulement du sang et la paroi vasculaire. L'¢lasticité de la paroi
permet de modéliser la réponse mécanique des vaisseaux sanguins aux changements de pression et de
débit sanguin. Lorsque le flux sanguin augmente, la paroi artérielle élastique se dilate pour accueillir
ce volume supplémentaire, ce qui réduit la résistance a I'écoulement et favorise un flux sanguin
régulier. De méme, lorsque le flux sanguin diminue, la paroi artérielle se contracte pour maintenir la

pression et le débit nécessaires.

() (b) (© (d)

Figure 5. 23: Contours de la pression P3 au début de la diastole (t=1.072 s) en régime laminaire : (a)

newtonien, (b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.
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() (b) (© (d)

Figure 5. 24: Contours de la pression P3 au début de la diastole (t=1.072 s) en régime turbulent : (a)

newtonien, (b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.

(@) (b) (© (d)

Figure 5. 25: Contours de la pression P3 au début de la diastole (t=1.072 s) en régime turbulent
(FSI): (a) newtonien, (b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.

5.2.3. Vitesse

Cette deuxiéme partie des résultats concerne la présentation des profils de vitesse et des schémas
d’écoulement dans différentes régions de 1’artére carotide. En plus des sections radiales présentées
dans la figure 5. 1, une autre section axiale a été créé afin de présenter 1’évolution de 1’écoulement

tout au long de la géométrie.

Lorsque le sang est éjecté du ceeur, il traverse l'artére carotide commune (CCA) avec une vitesse
maximale au pic systolique, correspondant & la phase d'éjection cardiaque. A ce moment, la vitesse de
I’écoulement sanguin atteint son apogée en raison de la contraction ventriculaire et de la pression
artérielle élevée. La présentation de la vitesse systolique dans différentes sections de 1’artére carotide

¢tudié, montre un profile assez complexe au fur et a mesure qu’on se déplace le long la géométrie.
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@ (b) ()

Figure 5. 26: Vitesse systolique V1 de la CCA (t=1.04 s): (a) régime laminaire, (b) régime turbulent,
(c) FSI.

Auniveau de I’artére carotide commune (section S1), les figures (5.26.a, 5.26.b et 5.26.c) montrent
que le profil de vitesse est quasi-parabolique, la forme de I’artére carotide altére la symétrie du profile
radiale de vitesse et les maximas sont décalés vers la branche ICA. C'est-a-dire que la vitesse

maximale se produit plus prés de la paroi ou se situe la branche ICA.

A la sortie de I’artére carotide commune, on se retrouve a la zone de ramification. C’est une zone
tres importante car elle marque le point de divergence de I'artére carotide commune (CCA) en deux
branches, I'artére carotide interne (ICA) et l'artére carotide externe (ECA) (figures 5.27, 5.28, 5.29).
Cette configuration géométrique particuliere engendre des phénomeénes physiques nettement plus
complexes que ceux observés dans la branche CCA, qui se caractérise par une forme cylindrique plus

simple.

() (b) (©) (d)

Figure 5. 27: Contours de la vitesse systolique V1 (t=1.04 s) en régime laminaire : (a) newtonien,
(b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.
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() (b) (©) (d)

Figure 5. 28: Contours de la vitesse systolique V1 (t=1.04 s) en régime turbulent : (a) newtonien, (b)

Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.

(@) (b) (c) (d)

Figure 5. 29: Contours de la vitesse systolique V1 (t=1.04 s) en régime turbulent (FSI) : (a)

newtonien, (b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.

() (b) (©)

Figure 5. 30: Vitesse systolique V2 de la CCA (t=1 s): (a) régime laminaire, (b) régime turbulent,
(c) FSI.
Les contours de la vitesse axiale systolique, illustrés dans les figures (5. 27, 5. 29, 5. 31, 5. 33 et
5. 35- 5. 37) montrent clairement qu’une grande quantité de fluide est trainée avec une vitesse ¢levée
vers la paroi interne de la branche ICA [136] [137]. Ce phénomeéne s’oppose au principe de
conservation de masse qui exige que le débit massique reste constant le long de la conduite. Dans une

conduite cylindrique ou la section d'écoulement se réduit, la vitesse du fluide s'accroit pour maintenir
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ce débit constant. Cependant, dans le cas de la bifurcation carotidienne, cette regle est enfreinte, car
la vitesse dans la branche ICA (dotée d'une grande section) est supérieure a celle dans la branche ECA
(& section plus petite). Les facteurs qui interviennent dans cette complexité sont multiples.

() (b) (©) (d)

Figure 5. 31: Contours de la vitesse systolique V2 (t=1 s) en régime laminaire : (a) newtonien, (b)

Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.

() (b) (©) (d)

Figure 5. 32: Contours de la vitesse systolique V2 (t=1 s) en régime turbulent : (a) newtonien, (b)

Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.

(@) (b) (© (d)

Figure 5. 33: Contours de la vitesse systolique V2 (t=1 s) en régime turbulent (FSI): (a) newtonien,
(b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.
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D'abord, I'élargissement brusque de l'artere CCA pour maintenir un débit constant perturbe
I'écoulement laminaire attendu dans une conduite cylindrique réguliére. A cet endroit, des turbulences
et des zones de recirculation peuvent se former, entrainant des variations locales de la vitesse et de la
pression. En plus, la courbure présente dans la branche ECA crée des forces centrifuges qui entrainent
une pression plus faible dans cette région. Cette baisse de pression entraine un débit relativement plus
faible dans la branche ECA par rapport a la branche ICA. La conservation du débit total de sang est
essentielle pour assurer un approvisionnement adéquat en oxygene et en nutriments aux tissus. Pour
maintenir ce debit, une augmentation compensatoire de la vitesse du sang dans la branche ICA est
nécessaire, ce qui résulte en un phénomeéne de "backflow™ pour équilibrer les débits entre les

différentes branches.

La forme de la zone de ramification a un effet direct sur la déformation de I'écoulement et
I'interférence des lignes de courant. Elle crée des variations locales de pression et de vitesse. Ces
variations induisent des gradients de pression le long de la bifurcation carotidienne, entrainant ainsi

des forces résultantes qui influencent le mouvement du sang.

(a) (b) (©

Figure 5. 34: Vitesse systolique Vs de la CCA (t=1.056 s): (a) régime laminaire, (b) régime
turbulent, (c) FSI.

(a) (b) (©) (d)

Figure 5. 35: Contours de la vitesse systolique V3 (t=1.056 s) en régime laminaire : (a) newtonien,
(b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.
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() (b) (© (d)

Figure 5. 36: Contours de la vitesse systolique V3 (t=1.056 s) en régime turbulent : (a) newtonien,
(b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.

(a) (b) (©) (d)

Figure 5. 37: Contours de la vitesse systolique V3 (t=1.056 s) en régime turbulent (FSI) : (a)

newtonien, (b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.

L'observation des contours de la vitesse systolique dans les figures (5.38-5.46) confirme
I’alignements du profil de vitesse vers la paroi interne de la branche ICA. Cette orientation particuliere
des profils de vitesse est le résultat de I’écoulement secondaire généré a proximité de la paroi externe
du sinus carotidien comme, clairement visualisé par la présentation vectorielle associée aux contours
(figures Figure 5.38- 5.46). Lorsque le sang s'écoule dans le sinus, il subit des forces de cisaillement
dues a la courbure de l'artére et aux gradients de pression, ce qui crée une perturbation locale de

I'écoulement et forme un tourbillon dans le sens positif.
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(@) (b)

(c) (d)
Figure 5. 38: Contours de la vitesse systolique V1 du sinus carotidien (t=1.04 s) en régime laminaire

- (a) newtonien, (b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.

(@) (b)

© (d)
Figure 5. 39: Contours de la vitesse systolique V1 du sinus carotidien (t=1.04 s) en régime turbulent
: (a) newtonien, (b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.

Le fort tourbillon qui se forme dans cette région d'accélération peut sembler similaire a une zone
de recirculation typique. Cependant, contrairement a une véritable recirculation ou le fluide revient
en arriere, I'écoulement sanguin reste dynamique ici. Cela signifie que le sang continue de s'écouler
dans la direction générale de I'écoulement sans créer de stagnation significative a cet endroit. Cette
dynamique complexe résulte des interactions entre les forces de cisaillement, les gradients de pression

et les effets de courbure.
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(@) (b)

(© (d)

Figure 5. 40: Contours de la vitesse systolique V1 du sinus carotidien (t=1.04 s) en régime turbulent
(FSI): (a) newtonien, (b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.

(@) (b)

(c) (d)

Figure 5. 41: Contours de la vitesse systolique V2 du sinus carotidien (t=1 s) en régime laminaire:

(a) newtonien, (b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.
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€) (b)

() (d)

Figure 5. 42: Contours de la vitesse systolique V2 du sinus carotidien (t=1 s) en régime turbulent:

(a) newtonien, (b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.

(@) (b)

© (d)

Figure 5. 43: Contours de la vitesse systolique V> du sinus carotidien (t=1 s) en régime turbulent
(FSI): (a) newtonien, (b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.
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(a) (b)

(©) (d)

Figure 5. 44: Contours de la vitesse systolique V3 du sinus carotidien (t=1.056 s) en régime

laminaire : (a) newtonien, (b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.

(@ (b)

(©) (d)

Figure 5. 45: Contours de la vitesse systolique V3 du sinus carotidien (t=1.056 s) en régime

turbulent : (a) newtonien, (b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.
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() (b)

(©) (d)

Figure 5. 46: Contours de la vitesse systolique V3 du sinus carotidien (t=1.056 s) en régime

turbulent (FSI): (a) newtonien, (b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.

Les courbes présentées dans les figures (5.47, 5.51 et 5.55) mettent en évidence une caractéristique
intéressante de I'écoulement le long de la branche ICA. On observe que les variations de vitesse le
long de cette branche ne dépendent pas de la section d'écoulement. Au lieu de cela, la vitesse augmente
depuis le sinus carotidien jusqu'a la sortie de la branche ICA. Cette augmentation de vitesse prés de
la paroi est principalement due aux gradients de pression localement importants induits par les effets

de courbure.

(@) (b) (©)

Figure 5. 47: Vitesse systolique V1 de la ICA (t=1.04 s): (a) régime laminaire, (b) régime turbulent,
(c) FSI.
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(@) (b) (c) (d)

Figure 5. 48: Contours de la vitesse systolique V1 de la branche ICA (t=1.04 s) en régime laminaire

- (a) newtonien, (b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.

(@) (b) (©) (d)

Figure 5. 49: Contours de la vitesse systolique V1 de la branche ICA (t=1.04 s) en régime turbulent

- (a) newtonien, (b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.

(a) (b) (© (d)

Figure 5. 50: Contours de la vitesse systolique V1 de la branche ICA (t=1.04 s) en régime turbulent
(FSI) : (a) newtonien, (b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.

(@) (b) (©)

Figure 5. 51: Vitesse systolique V2 de la ICA (t=1 s): (a) régime laminaire, (b) régime turbulent, (c)
FSI.
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(@) (b) (©) (d)

Figure 5. 52: Contours de la vitesse systolique V2 de la branche ICA (t=1 s) en régime laminaire :

(a) newtonien, (b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.

@) (b) (© (d)

Figure 5. 53: Contours de la vitesse systolique V2 de la branche ICA (t=1 s) en régime turbulent :

(a) newtonien, (b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.

(@) (b) (© (d)

Figure 5. 54: Contours de la vitesse systolique V2 de la branche ICA (t=1 s) en régime turbulent
(FSI): (a) newtonien, (b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.

(@) (b) (©)

Figure 5. 55: Vitesse systolique V3 de la ICA (t=1.056 s): (a) régime laminaire, (b) régime
turbulent, (c) FSI.
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(a) (b) (© (d)

Figure 5. 56: Contours de la vitesse systolique V3 de la branche ICA (t=1.056 s) en régime

laminaire: (a) newtonien, (b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.

(@) (b) (©) (d)

Figure 5. 57: Contours de la vitesse systolique V3 de la branche ICA (t=1.056 s) en régime

turbulent: (a) newtonien, (b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.

@ (b) (©) (d)
Figure 5. 58: Contours de la vitesse systolique V3 de la branche ICA (t=1.056 s) en regime turbulent
(FSI): (a) newtonien, (b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.

Dans la branche ECA de la bifurcation carotidienne, la courbure prononcée du vaisseau induit des
phénomeénes physiques complexes qui jouent un role déterminant dans le developpement des plaques
d'athéromes. Lorsque le sang traverse cette courbure, les particules proches de la paroi externe de
I'artére doivent parcourir une plus grande distance dans un temps donné par rapport a celles proches
de la paroi interne. Cette différence de trajet génére un gradient de pression radiale, ou la pression est
plus élevée pres de la paroi interne et diminue progressivement en s'éloignant du centre de l'artere. Le
gradient de pression radiale induit un écoulement secondaire dans la branche ECA, c'est-a-dire un

mouvement transversal au flux principal.
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Ces ecoulements secondaires sont associés a la formation de deux tourbillons contrarotatifs, se
développant pres de la paroi externe de I'artére et tourbillonnant vers le centre de I'artére (figures 5.60-
5.62, 5.64-5.66 et 5.68, 5.70). Ces tourbillons sont caractéristiques des zones ou I'écoulement est
fortement perturbé, et ils peuvent influencer les propriétés de I'écoulement local, notamment les
gradients de vitesse, de pression et les mouvements de particules sanguines. Ces phénomeénes
physiques sont étroitement liés au développement des plaques d'athéromes dans les stades précoces et
moderés de I'athérosclérose. Les gradients de pression radiale induits par la courbure de la branche
ECA créent des zones locales de recirculation du sang. Ces zones de recirculation sont favorables a
I'accumulation de lipides, car les particules de cholestérol ont plus de temps pour interagir avec la

paroi de l'artére, favorisant ainsi leur incorporation dans les plaques.

() (b) (©)

Figure 5. 59: Vitesse systolique V1 de la ECA (t=1.04 s): (a) régime laminaire, (b) régime turbulent,
(c) FSI.

(@) (b) (© (d)

Figure 5. 60: Contours de la vitesse systolique V1 de la branche ECA (t=1.04 s) en regime laminaire

- (@) newtonien, (b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.
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@) (b) ) (d)

Figure 5. 61: Contours de la vitesse systolique V1 de la branche ECA (t=1.04 s) en régime turbulent

- (a) newtonien, (b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.

(a) (b) (© (d)

Figure 5. 62: Contours de la vitesse systolique V1 de la branche ECA (t=1.04 s) en régime turbulent
(FSI): (a) newtonien, (b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.

(@) (b) (©)

Figure 5. 63: Vitesse systolique V2 de la ECA (t=1 s): (a) régime laminaire, (b) régime turbulent,
(c) FSI.
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(@) (b) (©) (d)

Figure 5. 64: Contours de la vitesse systolique V> de la branche ECA (t=1 s) en régime laminaire:

(a) newtonien, (b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.

(@) (b) (©) (d)

Figure 5. 65: Contours de la vitesse systolique V2 de la branche ECA (t=1 s) en régime turbulent:

(a) newtonien, (b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.

@ (b) (c) (d)

Figure 5. 66: Contours de la vitesse systolique V2 de la branche ECA (t=1 s) en régime turbulent
(FSI): (a) newtonien, (b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.
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Figure 5. 67: Vitesse systolique V3 de la ECA (t=1.056 s): (a) régime laminaire, (b) régime
turbulent, (c) FSI.

(@) (b) (©) (d)

Figure 5. 68: Contours de la vitesse systolique V3 de la branche ECA (t=1.056 s) en régime

laminaire : (a) newtonien, (b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.

(@) (b) (©) (d)

Figure 5. 69: Contours de la vitesse systolique V3 de la branche ECA (t=1.056 s) en régime

turbulent : (a) newtonien, (b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.
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(@) (b) (©) (d)

Figure 5. 70: Contours de la vitesse systolique V3 de la branche ECA (t=1. 056 s) en régime
turbulent (FSI): (a) newtonien, (b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.

Le comportement rhéologique du sang dans I’artere carotide dépend fortement des dimensions de
I’espace physique. Dans la branche CCA, la différence entre le comportement newtonien et non
newtonien du sang en régime laminaire est négligeable. Comme il est présenté, les courbes des cas :
newtonien et non newtoniens décrit par les modeles de Cross, Carreau et Quemada se coincident et
les valeurs de la vitesse s’égalisent pour les deux moments de présentation choisis : pic systolique
(figures 5. 26.a, 5. 30.a et 5. 34.a) et début de la phase diastolique (figures 5.71.a, 5. 75.a et 5. 79.a).
Cependant, la différence est remarquable dans les branches ICA (figures 5.47.a, 5.51.a et 5.55.a) et
ECA (figures 5.59.a, 5.63.a et 5.67.a); le diametre du vaisseau a un impact direct sur le comportement
rhéologique du sang. D’apres les figures, le comportement non newtonien du sang est bien clair en
utilisant les conditions V2 et V3. L’utilisation du modéle de Carreau a connu la vitesse la plus élevée
suivie du modéle de Quemada et Cross respectivement. Le cas newtonien a marqué la vitesse la plus
faible.

L’effet des lois de comportements étudiées sur le profil de vitesse en considérant 1’écoulement
turbulent et la paroi artérielle élastique est négligeable dans les trois branches de la bifurcation
carotide, la différence entre les courbes de la vitesse correspondantes aux cas : newtonien, Cross,
Carreau et Quemada est négligeable. Les courbes des cas newtoniens et non newtonien se coincident

pour les trois conditions de vitesse (V1, V2 et V3) étudiées.
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Figure 5. 71: Vitesse V1 de la CCA au début de la diastole (t=1.23 s): (a) régime laminaire, (b)
régime turbulent, (c) FSI.

(@) (b) (© (d)

Figure 5. 72: Contours de la vitesse V1 au début de la diastole (t=1.23 s) en régime laminaire : (a)

newtonien, (b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.

(@) (b) (©) (d)

Figure 5. 73: Contours de la vitesse V1 au debut de la diastole (t=1.23 s) en régime turbulent: (a)

newtonien, (b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.
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@ (b) (©) (d)

Figure 5. 74: Contours de la vitesse V1 au début de la diastole (t=1.23 s) en régime turbulent (FSI) :

(a) newtonien, (b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.

(@) (b) (©)

Figure 5. 75: Vitesse V2 de la CCA au début de la diastole (t=1.2 s): (a) régime laminaire, (b)
régime turbulent, (c) FSI.

Contrairement a ’effet de la loi de comportement, les résultats montrent que ’effet de 1’¢élasticité
de la paroi sur les profils de vitesse et les schémas d’écoulement dans la bifurcation carotide est tres
marqué, en particulier dans la partie du sinus carotidien. La paroi artérielle élastique a la capacité de
se deformer en réponse aux variations de pression sanguine. Cette déformation élastique de la paroi

peut avoir un effet significatif sur le profil de vitesse du sang.

I'élasticité de la paroi modifie sa réaction a la force exercée par le fluide en mouvement. Cela se
traduit par des variations périodiques de la géométrie de l'artére en réponse aux fluctuations de
I’écoulement sanguin. Lorsque le sang circule dans une artere carotidienne rigide, le flux sanguin suit
généralement un schéma laminaire régulier, avec un profil de vitesse régulier le long de l'artere.
Cependant, lorsqu'une artére présente une élasticité significative, cela ajoute une dimension

supplémentaire a I'écoulement sanguin.
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(@) (b) (© (d)

Figure 5. 76: Contours de la vitesse V- au début de la diastole (t=1.2 s) en régime laminaire: (a)

newtonien, (b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.

() (b) (©) (d)

Figure 5. 77: Contours de la vitesse V2 au début de la diastole (t=1.2 s) en régime turbulent: (a)

newtonien, (b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.

@ (b) (c) (d)

Figure 5. 78: Contours de la vitesse V- au début de la diastole (t=1.2 s) en régime turbulent (FSI):

(a) newtonien, (b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.
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La réaction de la paroi élastique de I'artere aux fluctuations de la pression sanguine introduit des
changements dynamiques dans la géométrie de l'artére. Lorsque le sang est éjecté par le coeur dans
I'artere, la pression augmente brusquement, ce qui entraine une expansion de la paroi de l'artére. Cette
expansion conduit a un stockage temporaire de I'énergie sous forme d'élasticité dans la paroi est se
traduit par une diminution de la vitesse du sang par rapport a celle obtenue dans le cas de la paroi
rigide. Lorsque la pression diminue, la paroi élastique se contracte et libére cette énergie, propulsant
le sang vers I'avant. Ce phénomeéne est important pour maintenir un flux sanguin régulier et stable tout
au long du cycle cardiaque. Toutes les figures de cette section confirment la différence de vitesse entre

les cas de la paroi rigide et élastique.

(a) (b) (©)

Figure 5. 79: Vitesse V3 de la CCA au début de la diastole (t=1.12 s): (a) régime laminaire, (b)
régime turbulent, (c) FSI.

(@) (b) (©) (d)

Figure 5. 80: Contours de la vitesse V3 au début de la diastole (t=1.12 s) en régime laminaire: (a)
newtonien, (b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.
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Figure 5. 81: Contours de la vitesse V3 au début de la diastole (t=1.12 s) en régime turbulent: (a)
newtonien, (b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.

@ (b) (©) (d)

Figure 5. 82: Contours de la vitesse V3 au début de la diastole (t=1.12 s) en régime turbulent (FSI):

(a) newtonien, (b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.

En analysant les écoulements secondaires au niveau du sinus carotidien dans le contexte de la
paroi élastique, il est observé que ces tourbillons sont moins prononcés que dans le cas de la paroi
rigide. En effet, I'élasticité de la paroi tend a amortir les fluctuations de la vitesse du flux sanguin, ce
qui diminue I'amplitude des tourbillons géneérés. De plus, les écoulements secondaires sont moins
persistants dans le temps, car I'élasticité de la paroi permet une récupération élastique qui rétablit plus

rapidement le flux sanguin dans son état de base.
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(@) (b)

(© (d)

Figure 5. 83: Contours de la vitesse V1 du sinus carotidien au début de la diastole (t=1.23 s) en
régime laminaire : (a) newtonien, (b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.

() (b)

() (d)

Figure 5. 84: Contours de la vitesse V1 du sinus carotidien au début de la diastole (t=1.23 s) en
régime turbulent : (a) newtonien, (b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.
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Figure 5. 85: Contours de la vitesse V1 du sinus carotidien au début de la diastole (t=1.23 s) en
régime turbulent (FSI): (a) newtonien, (b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.

(@) (b)

© (d)

Figure 5. 86: Contours de la vitesse V2 du sinus carotidien au début de la diastole (t=1.2 s) en

régime laminaire : (a) newtonien, (b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.
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(@) (b)
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Figure 5. 87: Contours de la vitesse V2 du sinus carotidien au début de la diastole (t=1.2 s) en

régime turbulent : (a) newtonien, (b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.

Ces effets de 1’¢lasticité se traduit par une baisse importante de la vitesse du sang par rapport a la
vitesse d’écoulement en cas de paroi rigide. A titre d’exemple, au niveau du sinus carotidien la valeur
maximale de la vitesse diastolique V1 diminue de 34.39 m/s (figure 5.84) a 28.53 m/s (figure 5.85),
V2 diminue de 38.24 m/s (figure 5.87) a 33.73 m/s (figure 5.88) et Vs diminue de 37.09 m/s (figure
5.90) a 30.83 m/s (figure 5.91). Ces exemples confirment que 1’effet de I’¢lasticité artérielle sur les
variations de vitesse et trés important. Ces conclusions sont confirmées de nouveau dans les branches
de la carotide. Les écoulements secondaires dans les branches ICA et ECA en cas de paroi élastique
sont moins intenses que ceux obtenus dans le cas de paroi rigide et les valeurs de la vitesse sont plus

faibles. Ceci peut étre observé dans les figures présentées par la suite.

169



Chapitre 5 Résultats et Discussions

(@) (b)

(©) (d)
Figure 5. 88: Contours de la vitesse V2 du sinus carotidien au début de la diastole (t=1.2 s) en

régime turbulent (FSI): (a) newtonien, (b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.

(@) (b)

(©) (d)

Figure 5. 89: Contours de la vitesse V3 du sinus carotidien au début de la diastole (t=1.12 s) en
régime laminaire : (a) newtonien, (b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.
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(@) (b)

() (d)

Figure 5. 90: Contours de la vitesse V3 du sinus carotidien au début de la diastole (t=1.12 s) en
régime turbulent: (a) newtonien, (b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.

(@ (b)
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Figure 5. 91: Contours de la vitesse V3 du sinus carotidien au début de la diastole (t=1.12 s) en
régime turbulent (FSI): (a) newtonien, (b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.
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(@) (b) (©

Figure 5. 92: Vitesse V1 de la ICA au début de la diastole (t=1.23 s): (a) régime laminaire, (b)
régime turbulent, (c) FSI.

() (b) (©) (d)

Figure 5. 93: Contours de la vitesse V1 de la branche ICA au début de la diastole (t=1.23 s) en

régime laminaire : (a) newtonien, (b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.

(@) (b) (©) (d)

Figure 5. 94: Contours de la vitesse V1 de la branche ICA au début de la diastole (t=1.23 s) en

régime turbulent : (a) newtonien, (b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.

(@) (b) (© (d)

Figure 5. 95: Contours de la vitesse V1 de la branche ICA au début de la diastole (t=1.23 s) en

régime turbulent (FSI): (a) newtonien, (b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.
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(@) (b) (©)

Figure 5. 96: Vitesse V2 de la ICA au début de la diastole (t=1.2 s): (a) régime laminaire, (b) régime
turbulent, (c) FSI.

(a) (b) (c) (d)

Figure 5. 97: Contours de la vitesse V- de la branche ICA au début de la diastole (t=1.2 s) en
régime laminaire : (a) newtonien, (b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.

(a) (b) (c) (d)

Figure 5. 98: Contours de la vitesse V- de la branche ICA au début de la diastole (t=1.2 s) en

régime turbulent : (a) newtonien, (b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.

(@) (b) (©) (d)

Figure 5. 99: Contours de la vitesse V2 de la branche ICA au début de la diastole (t=1.2 s) en

régime turbulent : (a) newtonien, (b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.
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(a) (b) (©)

Figure 5. 100: Vitesse V3 de la ICA au début de la diastole (t=1.12 s): (a) régime laminaire, (b)
régime turbulent, (c) FSI.

(@) (b) (c) (d)

Figure 5. 101: Contours de la vitesse V3 de la branche ICA au début de la diastole (t=1.12 s) en
régime laminaire : (a) newtonien, (b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.

(a) (b) (c) (d)

Figure 5. 102: Contours de la vitesse V3 de la branche ICA au début de la diastole (t=1.12 s) en

régime turbulent : (a) newtonien, (b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.

(@) (b) (©) (d)

Figure 5. 103: Contours de la vitesse V3 de la branche ICA au début de la diastole (t=1.12 s) en

régime turbulent (FSI): (a) newtonien, (b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.
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(a) (b) (©

Figure 5. 104: Vitesse V1 de la ECA au début de la diastole (t=1.23 s): (a) régime laminaire, (b)
régime turbulent, (c) FSI.

(@) (b) () (d)
Figure 5. 105: Contours de la vitesse V1 de la branche ECA au debut de la diastole (t=1.23 s) en
régime laminaire : (a) newtonien, (b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.

(@) (b) () (d)
Figure 5. 106: Contours de la vitesse V1 de la branche ECA au debut de la diastole (t=1.23 s) en

régime turbulent : (a) newtonien, (b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.

(@) (b) ©) (d)

Figure 5. 107: Contours de la vitesse V1 de la branche ECA au début de la diastole (t=1.23 s) en
régime turbulent (FSI): (a) newtonien, (b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.
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(a) (b) (c)

Figure 5. 108: Vitesse V2 de la ECA au début de la diastole (t=1.2 s): (a) régime laminaire, (b)
régime turbulent, (c) FSI.

(@) (b) (©) (d)
Figure 5. 109: Contours de la vitesse V2 de la branche ECA au début de la diastole (t=1.2 s) en

régime laminaire : (a) newtonien, (b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.

@) (b) (© (d)

Figure 5. 110: Contours de la vitesse V2 de la branche ECA au début de la diastole (t=1.2 s) en

régime turbulent : (a) newtonien, (b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.

(@) (b) (©) (d)

Figure 5. 111: Contours de la vitesse V2 de la branche ECA au début de la diastole (t=1.2 s) en

régime turbulent (FSI): (a) newtonien, (b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.
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(@) (b) ©)

Figure 5. 112: Vitesse V3 de la ECA au début de la diastole (t=1.12 s): (a) régime laminaire, (b)
régime turbulent, (c) FSI.

(a) (b) (c) (d)

Figure 5. 113: Contours de la vitesse V3 de la branche ECA au début de la diastole (t=1.12 s) en

régime laminaire : (a) newtonien, (b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.

(@) (b) (c) (d)
Figure 5. 114: Contours de la vitesse V3 de la branche ECA au début de la diastole (t=1.12 s) en

régime turbulent : (a) newtonien, (b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.

(@) (b) (c) (d)
Figure 5. 115: Contours de la vitesse V3 de la branche ECA au début de la diastole (t=1.12 s) en

régime turbulent (FSI): (a) newtonien, (b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.
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5.2.4. Contrainte de cisaillement

Les figures de cette section présentent une visualisation de la distribution de la contrainte de
cisaillement le long de I'artére carotide étudié. La contrainte de cisaillement, représente la composante
tangentielle du vecteur contrainte exercée par 1’écoulement sanguin sur la paroi interne de I'artére.

L’analyse de la distribution de la contrainte de cisaillement le long de 1’artére carotide étudié
montre que I'écoulement dans la branche CCA est de type Poiseuille, ce qui implique que la contrainte
de cisaillement est constante et unidirectionnelle. D’aprés les figures (figure 5.116-5.118), on
remarque que la contrainte de cisaillement présente un fort gradient dans la région d’entrée
hydrodynamique et diminue rapidement d’une valeur maximale de 1’ordre de 10 Pa a I’entrée de
I’artére a une valeur faible de 1’ordre de 2 Pa a I’entrée de la zone de ramification. Ce profile est le
résultat de la contrainte de cisaillement nulle dans la zone de ramification. Cette derniére présente une
ligne de stagnation en forme de C s’étendant du coin extérieur de la jonction interne-commune au coin

extérieur de la jonction externe-commune.

(@) (b) (© (d)

Figure 5. 116: Contours de la contrainte de cisaillement systolique (t=1.04 s) en régime laminaire :

(a) newtonien, (b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.

(@) (b) © (d)

Figure 5. 117: Contours de la contrainte de cisaillement systolique (t=1.04 s) en régime turbulent :

(a) newtonien, (b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.
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() (b) (©) (d)

Figure 5. 118: Contours de la contrainte de cisaillement systolique (t=1.04 s) en régime turbulent
(FSI) : (a) newtonien, (b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.

(@) (b) (© (d)

Figure 5. 119: Contours de la contrainte de cisaillement systolique (t=1 s) en régime laminaire : (a)

newtonien, (b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.

(@) (b) (© (d)

Figure 5. 120: Contours de la contrainte de cisaillement systolique (t=1 s) en régime turbulent : (a)

newtonien, (b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.
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Figure 5. 121: Contours de la contrainte de cisaillement systolique (t=1 s) en régime turbulent
(FSI): (a) newtonien, (b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.

Le long de la paroi externe du sinus, la contrainte de cisaillement est plus faible, probablement
encore plus basse que celle de la branche CCA (figures 5.119-5.121); cependant, plus en aval, la
contrainte de cisaillement augmente considérablement. Au niveau du sinus carotidien, le
comportement est un peu plus complexe, comme les lignes de courant prennent une forme hélicoidale,
la contrainte de cisaillement est plus faible vers la paroi externe du sinus et plus élevée vers l'apex.
D’apres les figures on remarque que les valeurs de la contrainte de cisaillement de I’apex (figures
5.122-5.124) sont plus élevées méme a celle observée dans la branche CCA. A cause des fluctuations
de I’écoulement qui se produisent dans le sinus, la contrainte de cisaillement a I'angle externe prend
un caractere oscillatoire. Dans la carotide externe, la contrainte de cisaillement est assez élevée pres

de I'apex et faible a I'angle extérieur.

(@) (b) (©) (d)

Figure 5. 122: Contours de la contrainte de cisaillement systolique (t=1.056 s) en régime laminaire :

(a) newtonien, (b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.
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Figure 5. 123: Contours de la contrainte de cisaillement systolique (t=1.056 s) en régime turbulent :

(a) newtonien, (b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.

(a) (b) (c) (d)

Figure 5. 124: Contours de la contrainte de cisaillement systolique (t=1.056 s) en régime turbulent
(FSI): (a) newtonien, (b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.

D’apres les études présentes dans la littérature, les variations de la contrainte de cisaillement dans
la bifurcation carotide ont un effet tres marqué sur le développement des plaques lipidiques et
I’apparition de 1’athérosclérose [138]. Plusieurs études expérimentales [139], [140], [141] montrent
que la comparaison du mouvement sanguin et la distribution de la contrainte de cisaillement avec les
zones atteinte par I’athérosclérose indique que cette maladie se situe le plus souvent dans les régions
a faible contrainte de cisaillement. Les particules lipidiques s'accumulent généralement dans la région
en forme C et non au sommet de la bifurcation. Les valeurs faibles de la vitesse et la contrainte de
cisaillement dans cette région de la carotide favorisent I'accumulation des particules lipidiques [142],
[67]. A ces facteurs, certains auteurs ont rajouté la séparation des flux et les vortex au niveau du sinus

carotidien au parametres qui favorisent I'accumulation de particules lipidiques [143].

181



Chapitre 5 Résultats et Discussions

() (b) (© (d)

Figure 5. 125: Contours de la contrainte de cisaillement au début de la diastole (t=1.23 s) en régime

laminaire : (a) newtonien, (b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.

(@) (b) (©) (d)

Figure 5. 126: Contours de la contrainte de cisaillement au début de la diastole (t=1.23 s) en régime

turbulent : (a) newtonien, (b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.

(@) (b) (©) (d)
Figure 5. 127: Contours de la contrainte de cisaillement au début de la diastole (t=1.23 s) en régime
turbulent (FSI): (a) newtonien, (b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.

L’analyse des différents résultats obtenus montre que la distribution de la contrainte de
cisaillement dans la branche CCA en régime laminaire en utilisant le modele de Cross est comparable

a celle obtenue en modélisant le sang comme un fluide newtonien (figures 5.116, 5.119, 5.122, 5.125,
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5.128 et 5.131). De la méme maniere, les simulations en utilisant les modeles de Carreau et Quemada
donnent des distributions comparables. Par contre, la modélisation en régime turbulent donne des
résultats différents ; les profils de la contrainte de cisaillement dans la branche CCA en utilisant les
modeles de Cross et Carreau sont analogue a celui obtenu en utilisant 1’approche de la viscosité
constante, seul le modele de Quemada donne un résultat different (figures 5.117, 5.120, 5.123, 5.126,
5.129 et 5.132). Tenant compte les branches interne et externe de la carotide, la modélisation en
régime laminaire ou turbulent ne présente pas une différence remarquable dans le profil de la

contrainte de cisaillement.

() (b) (© (d)

Figure 5. 128: Contours de la contrainte de cisaillement au début de la diastole (t=1.2 s) en régime

laminaire : (a) newtonien, (b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.

() (b) (©) (d)

Figure 5. 129: Contours de la contrainte de cisaillement au début de la diastole (t=1.2 s) en régime

turbulent : (a) newtonien, (b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.
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Figure 5. 130: Contours de la contrainte de cisaillement au début de la diastole (t=1.2 s) en régime
turbulent (FSI) : (a) newtonien, (b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.

La considération de 1’¢lasticité de la paroi artérielle a un effet important sur la distribution de la
contrainte de cisaillement. La réponse de la paroi artérielle aux variations de pression et du débit
modifie le profil de contrainte de cisaillement. Contrairement aux résultats obtenus des simulations
CFD ( paroi considérée rigide), les résultats de 1’interaction fluide-structure montrent que 1’¢lasticité
de la paroi artérielle altére sa réaction avec les contraintes du sang ; la distribution de la contrainte de
cisaillement dans la branche CCA varie suivant le modéle de la viscosité utilisé. Cependant, les profils
sont comparables au niveau des branches ICA et ECA. Les résultats montrent aussi que les profils de
la contrainte de cisaillement systolique et diastoliques sont similaires, seules les valeurs
changent. D’aprés les figures on remarque que cette grandeur varie entre une valeur maximale de
I’ordre de 10 Pa au pic systolique (figures 5.118, 5.121 et 5.124)a une valeur minimale au début de la
diastole (figures 5.127, 5.130 et 5.132). Cette valeur minimale varie suivant le couple de conditions
physiologiques utilisé. Les figures montrent que la valeur maximale de la contrainte de cisaillement
diastolique obtenus en utilisant le couple P1-V1 (Figure 5. 127) est plus faible a celles obtenus en
utilisant les couples P3-V3 (figure 5.132) et P>-V> (figure 5.130) respectivement.
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Figure 5. 131: Contours de la contrainte de cisaillement au début de la diastole (t=1.12 s) en régime

laminaire : (a) newtonien, (b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.

(@) (b) (©) (d)

Figure 5. 132: Contours de la contrainte de cisaillement au début de la diastole (t=1.12 s) en régime

turbulent : (a) newtonien, (b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.

(@) (b) (©) (d)

Figure 5. 133: Contours de la contrainte de cisaillement au début de la diastole (t=1.12 s) en régime

turbulent (FSI) : (a) newtonien, (b) Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.
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5.2.5. Indice de Cisaillement Oscillatoire (OSI)

L'Indice de Cisaillement Oscillatoire OSI (Oscillatory Shear Index) est un paramétre sans
dimension utilisé en biomécanique pour évaluer les fluctuations de I'écoulement sanguin a travers les
vaisseaux. Plus précisément, il mesure les variations de direction et d'amplitude de la contrainte de
cisaillement exercée par le flux sanguin sur les parois des vaisseaux tout au long d'un cycle cardiaque.
Il est défini par le rapport entre la direction moyenne de la contrainte de cisaillement (WSS) sur une
période complete du cycle cardiaque et la magnitude moyenne de la contrainte de cisaillement dans
cette région [144], [145]:
| I Wdt|

OSI =05%x|1-— O —
Jy [WSs| dt

La valeur de I’OSI varie entre zéro et 0,5. Bien que la valeur nulle de I’OSI indique que la direction
du vecteur WSS par rapport a la direction de I’écoulement est invariable, la valeur maximale (0.5)
indigue un changement de 180° de la direction du vecteur WSS par rapport a la direction de

I’écoulement.

L'intérét de I'Indice de Cisaillement Oscillatoire réside dans sa capacité a fournir des informations
spécifiques sur les caractéristiques dynamiques de I'écoulement sanguin dans les vaisseaux. Les
variations fréguentes et importantes de la direction et de I'amplitude de la contrainte de cisaillement
peuvent indiquer des conditions d'écoulement non laminaires, c'est-a-dire des mouvements turbulents
du sang. Ces mouvements turbulents sont potentiellement associés a des zones de faible vitesse, de
récurrence de sténoses et de phénomeénes de turbulence, qui sont tous des facteurs connus pour

contribuer a la formation de plaques d'athérome.

() (b) (© (d)

Figure 5. 134: OSI pour le couple de condition P1-V1 en régime laminaire: (a) Newtonian, (b)
Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.
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Figure 5. 135: OSI pour le couple de condition P1-V1 en régime turbulent: (a) Newtonian, (b)

Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.

(a) (b) (©) (d)

Figure 5. 136: OSI pour le couple de condition P1-V1 en régime turbulent (FSI): (a) Newtonian, (b)

Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.

L’anatomie de D’artere carotide étudié crée un changement considérable de la direction
d’écoulement entre les différentes branches de la géométrie. En suivant le vecteur vitesse dans le
temps, en remarque que la vitesse d'écoulement a proximité de la paroi de la branche CCA est
continuellement dirigée vers l'avant (figures 5.134-5.136). A cause de la forme réguli¢re de ’artére
carotide commune, les perturbations hémodynamiques et les changements dans la direction de
I’écoulement dans cette branche sont négligeables et 1’écoulement est pratiquement laminaire. Ceci
entraine une contrainte de cisaillement qui agit dans la direction axiale et positive de 1’écoulement.
Ce comportement est observé aussi dans la zone de ramification malgré les valeurs élevées de la
contrainte de cisaillement dans cette région par rapport a la branche CCA. 1l en résulte des valeurs

trop faibles du coefficient OSI comme il est illustré dans les figures (figures 5.134-5.142).
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Figure 5. 137: OSI pour le couple de condition P2-V2 en régime laminaire: (a) Newtonian, (b)

Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.

(a) (b) (©) (d)

Figure 5. 138: OSI pour le couple de condition P2-V2 en régime turbulent: (a) Newtonian, (b) Cross,

(c) Carreau, (d) Quemada.

(@) (b) (c) (d)

Figure 5. 139: OSI pour le couple de condition P2-V2 en régime turbulent (FSI): (a) Newtonian, (b)

Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.

Dans les branches ICA et ECA, le comportement est complétement différent. Les résultats illustrés
dans les figures (figures 5.134-5.142) montrent que les valeurs de 1’OSI dans les branches interne et

externe de la carotide sont plus élevées par rapport a celles de la carotide commune. Le changement
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de la direction du vecteur vitesse au cours du temps, a cause des écoulements secondaires developpés
dans le sinus carotidien conduit a un vecteur de contrainte de cisaillement qui alternait transitoirement
entre les directions axiales positives et négatives. Les changements considérables de direction et
d'amplitude de la contrainte de cisaillement dans ces deux branches traduisent les perturbations
importantes de 1’écoulement sanguin et indiquent le caractere turbulent démontré par les fluctuations
de vitesse dans la section précédente. Ces perturbations créent des schémas hélicoidaux dans les deux
Branches ICA et ECA et donne lieu & un vecteur de contrainte dont la direction changeait avec le
temps et des valeurs assez élevées du coefficient OSI. La cause principale de 1’augmentation des
valeurs de ’OSI dans les branches de la carotide sont les irrégularités de la géométrie de la paroi. La
forme du sinus carotidien et la courbure de la branche ECA jouent un r6le trés important dans le
changement de la direction et la magnitude de la contrainte de cisaillement et par conséquent

I’augmentation des valeurs de I’OSI.

@) (b) (c) (d)
Figure 5. 140: OSI pour le couple de condition P3-V3 en régime laminaire: (a) Newtonian, (b)

Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.

(a) (b) (©) (d)
Figure 5. 141: OSI pour le couple de condition P3-V3 en régime turbulent: (a) Newtonian, (b)
Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.
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(@) (b) (©) (d)

Figure 5. 142: OSI pour le couple de condition P3-V3 en régime turbulent (FSI): (a) Newtonian, (b)

Cross, (c) Carreau, (d) Quemada.

La comparaison de ce facteur pour les différents modeles de viscosité et pulsations physiologiques
utilisés montre que la différence entre les différents cas est faible. D’apres la littérature, les variations
du coefficient OSI sont fortement liées a la forme géométrique de I’artére et au facteurs
hémodynamique associés. Les résultats de la littérature confirment que les dépdts lipidiques se
forment aux endroits ou 1’0OSI est maximale et ou la contrainte de cisaillement est faible [65], [66].
Au contraire, la vitesse d’écoulement et la contrainte de cisaillement élevées peuvent étre considérés

comme des facteurs qui empéchent I'accumulation de particules lipidiques [142].

L’analyse des résultats de I’OSI en régimes laminaire et turbulent en considérant la paroi rigide
montre que les zones caractérisées par des valeurs élevées de 1’OSI sont plus vastes en régime
turbulent (figures 5.135, 5.138 et 5.141). De méme, 1’¢lasticité de la paroi artérielle jouent un role
intéressant dans le changement de la direction et I’amplitude du vecteur contrainte de cisaillement et

I’augmentation des zones affectées par les dépots lipidiques particuliérement a 1’entrée de la branche
ECA (figures 5.136, 5.139 et 5.142).
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Conclusion générale

Ce travail de these a exploré en profondeur les liens entre I'imagerie médicale et la dynamique des
fluides, mettant en lumiére I'importance de ces domaines interconnectés pour mieux comprendre les
écoulements physiologiques et les phénomeénes physiques associes. Les cing chapitres précédents ont

jeté les bases nécessaires pour aborder ces domaines de fluides complexes.

Au début de cette these nous avons bien expliquée les fluides physiologiques, leurs constituants
biologique et leurs propriétés physiques en mettant I’accent sur le sang. Nous avons aussi présenté un
apercu sur la structure anatomiques des vaisseaux ainsi que les notions basiques des avancées en

imagerie médicale, telles que I'lRM, la TDM et 1’échographie.

Le deuxieme chapitre a exploré les modéles physiques et mathématiques sous-jacents, démontrant

comment ils peuvent représenter avec précision les écoulements dans diverses structures anatomiques.

Dans le troisieme chapitre, on a mis en lumiere les techniques et méthodologies essentielles pour
la simulation numérique des écoulements physiologiques, mettant en évidence I'importance des

logiciels spécifiques et des conditions aux limites appropriées.

Le quatrieme chapitre a illustré concrétement I'application de ces méthodes a travers I'étude de la
bifurcation carotidienne, montrant comment la modélisation et la simulation peuvent étre appliquées

a des situations réels pour mieux comprendre les phénomeénes hémodynamiques.

Enfin, fruit a cette thése, résumant les résultats des simulations, discutant leurs implications

cliniques et ouvrant la voie a de futures recherches.

Cette these a contribué a élargir nos connaissances sur la dynamique des fluides dans le contexte
des écoulements physiologique du sang. Les méthodes avancées de modélisation et de simulation
basées sur l'imagerie médicale ont montré leur potentiel pour améliorer la compréhension des
processus physiologiques normaux, ainsi que pour détecter et caractériser les anomalies et les
pathologies. Notre étude fournit des perspectives precieuses sur les interactions complexes entre les
phénomenes hémodynamiques et rhéologiques dans une bifurcation carotidienne en tenant compte
d'une multitude de variables comme les régimes laminaire et turbulant d'écoulements, les modeles
rhéologiques y compris les modéles de Cross, Carreau et Quemada, ainsi que les conditions aux limites
de types pulsatoires. En utilisant le solveur Fluent, nous avons observé des phénomeénes fascinants au
sein de la bifurcation carotidienne et avons présenté les résultats a travers diverses méthodes de

visualisation, y compris des courbes, des contours et des vecteurs.
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Cette etude contribue a une meilleure compréhension des écoulements sanguins, tout en identifiant
des domaines qui pourraient bénéficier d'une exploration plus approfondie dans les recherches futures.
Ces avancees sont précieuses pour la prise de décision medicale, I'optimisation des traitements et

I'ouverture de nouvelles perspectives dans le domaine de la recherche médicale.
A. Les implications cliniques

Les résultats de cette thése ont de nombreuses implications cliniques et peuvent avoir un impact
significatif sur la pratique médicale. Parmi d’autres implications cliniques en présente ci-apres les

plus importantes.

¢ Diagnostic et Dépistage Précoces : Les avancees dans la modélisation et la simulation des
écoulements physiologiques permettront un diagnostic plus précoce et précis de nombreuses
pathologies. Par exemple, la capacité a simuler les écoulements sanguins dans les arteres
carotides peut aider a détecter les sténoses ou les formations de plaques athéroscléroses a un stade
précoce, permettant une intervention médicale plus préventive.

e Planification Chirurgicale : Les modeles de simulation peuvent étre utilisés pour planifier des
interventions chirurgicales complexes. Par exemple, dans le cas de la chirurgie cardiaque, la
simulation des écoulements sanguins peut aider les chirurgiens a concevoir des prothéses
vasculaires sur mesure et a anticiper les résultats post-opératoires.

e Optimisation des Traitements : La compréhension plus approfondie de la dynamique des
fluides dans le corps humain permettra d'optimiser les traitements existants. Par exemple, dans le
domaine de la cardiologie, la simulation des écoulements sanguins peut aider a déterminer les
meilleures stratégies pour traiter I'hypertension ou d'autres troubles cardiovasculaires.

e Développement de Nouvelles Thérapies : Les donnees issues de la modélisation des
écoulements physiologiques peuvent étre utilisées pour developper de nouvelles thérapies. Par
exemple, la simulation des écoulements sanguins peut contribuer a la conception de dispositifs
médicaux innovants, tels que des stents vasculaires plus efficaces.

e Personnalisation des Traitements : En combinant des données d'imagerie médicale individuelle
avec des simulations personnalisées, il sera possible d'adapter les traitements de maniére
spécifique a chaque patient, optimisant ainsi les résultats cliniques.

e Réduction des Risques : Les simulations peuvent aider a identifier les risques potentiels associes
a certaines procédures médicales, ce qui peut contribuer a réduire les complications post-

chirurgicales et a ameliorer la sécurité des patients.
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B. Perspective de travail
En perspective de travail, nous proposons ces domaines clés

e Modéles de Flux Complexes : Les futurs travaux de recherche se concentreront sur le
développement de modeles de flux encore plus complexes et réalistes, intégrant des facteurs
d’interactions multi-physiques.

e Intelligence Artificielle : Une modélisation plus rapide et plus précise, ainsi que
l'automatisation de l'analyse des résultats, seront rendues possibles par l'intégration de
I'intelligence artificielle dans la simulation des écoulements physiologiques.

e Applications Cliniques Spécialisées : Les chercheurs se pencheront sur des applications
cliniques spécialisées, telles que la modélisation des écoulements physiologiques pour la
détection précoce d'AVC ou la modélisation des écoulements pulmonaires pour la prise en
charge de la fibrose kystique.

e Intégration dans la Pratique Clinique : L'intégration de ces méthodes dans la pratique
quotidienne de la clinique sera un défi important. La formation des professionnels de la santé
et I'adaptation des protocoles cliniques seront nécessaires.

e Collaborations Interdisciplinaires : Des collaborations plus étroites entre les ingénieurs
biomédicaux, les cliniciens, les chercheurs en imagerie médicale et les experts en dynamique

des fluides seront nécessaires dans les recherches a venir.

Les concepts présentés dans cette these posent les bases des méthodes CFD basées sur I'imagerie
médicale, qui nous aident a comprendre les phénomenes et les gradeurs physiques liées aux
écoulements sanguins. Les conséquences cliniques sont nombreuses, et les futures recherches dans ce
domaine promettent de révolutionner la médecine en rendant les diagnostics plus précis, les

traitements plus efficaces et la médecine plus personnalisée.
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