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Nomenclature

Nomenclature

y : Vitesse de cisaillement

M, : Viscosité dynamique apparente
7, : Viscosité dynamique

T, : Contraintes seuil de cisaillement
o, : Masse volumique de fluide

P : Pression

f : Force de pesanteur

D : Tenseur de déformation

Tou 7 : Tenseur de taux de frottement
k : consistance du fluide

n : Indice de structure de fluide
(r,0,2) : Coordonnées cylindriques

V=(v,Vy,V,)

(x,,2)

\7=(u,v,w)

(¢}

E
w
W

=

z

: Composantes de la vitesse dans le systéme des coordonnées cylindriques
: Coordonnées cartésiennes
: Composantes de la vitesse dans le systéme des coordonnées cartésiennes

: la position « est » de la maille

: la position « est » de la maille apres interpolation

: la position « ouest » de la maille

: la position « ouest » de la maille aprés interpolation
: la position « nord » de la maille

: la position « nord » de la maille apres interpolation
: la position « sud » de la maille

: la position « sud » de la maille aprés interpolation

: Volume de controle

: La vitesse discrétisée

: Pression discrétisée
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Nomenclature

A : La surface des faces des volumes de controle

u, v : les composantes de la vitesse suivant les directions X et y respectivement
I.J : les notations de la grille décalée suivant les directions x et y respectivement
1,] : les notations de la grille suivant les directions x et y respectivement
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Introduction Générale

Introduction Générale

La Biomécanique, discipline qui étudie, suivant les principes de la Mécanique, la
physiologie des systemes vivants, a pour but d’expliciter et d’aider a mieux comprendre le
comportement des systéemes biologiques, en particulier du fluide sanguin et de ses interactions
avec le systeme cardiovasculaire.

A ce titre, la mise en oeuvre de modeéles théoriques aide a mieux appréhender
I’évolution des fluides et des tissus étudiés ainsi que les pathologies afférentes dans le cadre

d’une vision prédictive.

En effet, le systeme cardiovasculaire et plus particuliérement le systeme artériel,
ensemble de conduits a géométries complexes, révelent des flux sanguins qui varient en

fonction de I’arbre circulatoire.

L’hémodynamique vasculaire reste donc, de fait, toujours un champ d’investigation
important et d’actualité : les explications évoquées dans les travaux de recherche sont encore
souvent sujettes a caution, en partie a cause de la difficulté de traduire les aspects

d’interaction fluide — structure.

Ainsi, I’examen de la nature des écoulements sanguins au sein de I’arbre vasculaire
permet de mettre en évidence I’influence des diametres des structures vasculaires sur le tissu
sanguin qui peut se comporter, du point de vue de la Mécanique, comme un fluide newtonien,

non-newtonien, voire une suspension.

C’est pourquoi, pour étudier le comportement de I’écoulement d’un fluide sanguin a

travers ces géométries complexes, et tenant compte du comportement non linéaire du sang, la
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Introduction Générale

modélisation numérique se présente comme un outil tres utile et efficace pour évaluer le
comportement du sang s’écoulant dans les conduites artérielles ou a travers des dispositifs

artificiels, dans une optique de thérapeutiques de substitution ou de revascularisation.

Dans le cadre de ce travail, nous étudierons les écoulements du fluide sanguin
supposant le régime stationnaire et ce, dans différentes configurations axisymétriques :
conduite cylindrique, conduite convergente, conduite divergente, conduite sténosée, ainsi que

dans des coudes caractérisés par différents angles : 90° et 45°.

Pour ce faire, I’étude numérique mise en ceuvre a été développée dans le cadre de la

méthode aux VVolumes Finis, utilisant le code de calcul COSMOS FloWorks.

Ainsi, nous présenterons d’abord brievement le systeme cardio-vasculaire du point de
vue de la physiologie et de son architecture, ainsi que des pathologies afférentes.
Nous présenterons également les caractéristiques du tissu sanguin du point de vue de

la biorhéologie et exposerons les études relatives aux écoulements sanguins déja realisees.

Le second chapitre concerne I’étude théorique, la formulation mathématique, et la
modélisation numérique réalisée a I’aide du code de calcul COSMOS FloWorks, utilisant la

Méthode aux VVolumes Finis.

Le troisiéme chapitre réuni les résultats obtenus et les discussions qui en découlent
avec deux axes : le premier traduisant notre souci de valider le modele numérique développé :
une étude analytique effectuée dans un cas simple (conduite cylindrique, fluide newtonien)
pour établir une comparaison entre les résultats numériques et analytiques. Le second
concerne I’étude dynamique de I’écoulement dans les différentes configurations géométriques
proposees.

Les profils de vitesses et les zones de recirculation sont étudiés en régime laminaire
stationnaire en fonction de la géométrie, des singularités (exemple de la sténose) et des

aspects non-newtoniens du fluide.
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Chapitrel

L’appareil circulatoire est I’'un des premiers a s’ébaucher. Ce fait traduit I’importance

vitale du flux circulatoire dés le début de I’embryogenése, et constitue 1’'un des caractéres

biologiques les plus fondamentaux de 1’individu. L’appareil circulatoire s’appuie sur un véritable

réseau aussi étendu que précis : un ensemble de conduits a géométries complexes caractérisés par

une variation de leurs diamétres, des grandes artéres vers les capillaires.

I. Systeme cardiovasculaire

Tenant compte du cceur, organe central de la circulation, la mise en mouvement du sang

est principalement due a 1’action de celui-ci qui joue le role de double pompe a quatre cavités, le

cceur droit et le ceeur gauche, chacun formé d’une oreillette et d’un ventricule. La composante

musculaire du systéme cardiaque lui confére la capacité a se contracter afin d’assurer son role de

pompe.

SCHEMA DE LA CIRCULATION

pOmOn capillaires
pultnonaires
VEiNE pulinotaire
artére pultnoraire

oreillette gauche
oredllette droite

] ] ventricle gauche
wentticule droit

) anrte
VEINE CAVE
foie [ intestin
VElnE potte > artire
VELTE g
capillaires

figurel : Les principales arteres et veines de I’homme

Petite
circulation

Grande
circulation
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I.1. Vaisseaux sanguins : caractéristiques géométriques

L’arbre vasculaire est formé de vaisseaux capables de faire varier leurs géométries, non
seulement de manicre passive, mais également de facon active par contraction des muscles lisses
de leur paroi [1] .

Les géométries varient en fonction de 1’arbre vasculaire et la composition de la paroi,

comme indiqué dans le tableau 1 suivant [2-4],

Vaisseau Aorta Artére Artériole capillaire veinule Veine venae cavae
Paroi 2mm Imm 20pm 1pum 2um  |0.5mm 1.5mm
Lumiére 25mm 4mm 30pum Spum 20pum |Smm 30mm
Taille des

différents iy
() |e |o
vaisseaux '

noir : Composition
du de la paroi
d'endothélium  de
cellule

Vert : tissu| &

¢lastique

violet: muscle lisse

orange : tissu
connectif
Pression mmHg 100 100-40 40-30 30-18 18-10 [10-5 5-0
Ecoulement

330-400 50 25 5 10 35 150
mm/sec
Section cm2 8 20 700 5000 3000 |20 14

Tableau 1. Comparaison entre les différents types de vaisseau sanguin
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I.2. Les différents types de vaisseaux et leurs compositions

Il existe plusieurs types de vaisseaux sanguins qui différent par leur longueur, leur
diametre et par 1'épaisseur de leurs parois ( arteres, veines, capillaires et veinules [5]). Ces
vaisseaux ni rigides, ni statiques, sont des structures dynamiques qui peuvent se contracter, se
relacher et méme proliférer selon les besoins du systéme cardiovasculaire. Les propriétés des
parois vasculaires ont ainsi ¢t¢ 1’objet de nombreux travaux expérimentaux et théoriques [6-8].

Les parois des arteres et des veines, sauf les plus petites, sont composées de trois couches,
entourant un espace interstitiel rempli de sang. La couche interne est formée
d’endothélium, un épithélium simple tapissant la lumicre de tous les vaisseaux, en continuité avec
I’endocarde. La couche moyenne comprend principalement des cellules musculaires lisses
disposées en anneaux et des feuillets d’¢lastine continus. La couche externe est composée
de fibres collagénes lachement entrelacées qui protégent les vaisseaux et les ancrent aux

structures environnantes [4].

Adventice
Média

Intima

Vasa vasoril i Lumiére

Lame élastique
interne

Lame élastique externe

Figure 1 : Structure de base d'un vaisseau sanguin

Ainsi, I’observation de I’écoulement sanguin a travers 1’arbre vasculaire révele plusieurs
phases différentes. Les contractions du cceur chassent le sang dans les grosses artéres issues des
ventricules [9] dans de grands vaisseaux dont les dimensions sont beaucoup plus grandes que le
diametre du globule rouge : le mélange apparait comme un fluide homogene. Le sang peut étre
traité ici comme un fluide newtonien dou¢ d’un coefficient de viscosité constant.

Le sang parcourt ensuite les ramifications des artéres, jusqu’aux plus petites, les artérioles.

11 aboutit ainsi dans les lits capillaires des organes et des tissus.

Influence des Caractéristiques Géométriques sur I’Ecoulement sanguin 6



Chapitrel

A sa sortie des capillaires, le sang emprunte les veinules, les veines et enfin les grosses
veines qui convergent vers le coeur [10].

L’on met ici en évidence 1’effet fahreus-lindquist [9] : dans le cadre de cet écoulement, le
coefficient de viscosité efficace diminue avec le diamétre du vaisseau sanguin. Il est en outre
important de noter que seuls les capillaires sont en contact étroit avec les cellules. Leurs parois
extrémement fines permettent des échanges entre le sang et le liquide interstitiel dans lequel

baignent les cellules, le tissu sanguin apparait ici comme une suspension.

I.3. Altérations de la paroi vasculaire

Les maladies cardiovasculaires sont souvent directement liées a la géométrie du vaisseau
sanguin. Pour exemple, le rétrécissement des artéres coronaires (les artéres qui forment une
couronne autour du cceur) entraine une diminution du flux sanguin qui irrigue le cceur, et peut
entrainer alors un infarctus [11] : aussi, I’étude de pathologies propres au systéme vasculaire nous
amene a lier directement le comportement du fluide sanguin et la paroi vasculaire. C’est le cas

d’une étude numérique par la Méthode aux Volumes Finis [12].

Figure 4 : forme normale et pathologique (athérosclérose)

L’athérosclérose a fait I’objet de nombreux travaux d’ordre fondamental et appliqué dans
le but de comprendre la gencse de cette pathologie et les divers parameétres la régissant [4].
Benard [13] a ainsi établi une forte corrélation entre les zones d’athérosclérose et les zones de
recirculation.

Un autre type d’altération, I’anévrisme (il s’agit d’une dilatation anormale d'un vaisseau

qui amene une fragilité de sa paroi) (figure 5)[4] qui peut amener l'artére a se rompre entrainant
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une hémorragie potentiellement mortelle, a également fortement été étudié. Jean-Noel et al [14]
ont réalisé une étude détaillé sur les anévrysmes et les méthodes de diagnostique et de traitement.
D’autres travaux expérimentaux utilisant I’imagerie médicale [15] (pour exemple, des scanners)
pour évaluer I’effet de la pression sur un anévrisme (supposant la paroi €lastique) ont également
été effectués [16, 17]. Finol [18] a ainsi développé une visualisation a trois dimensions (utilisant

la Méthode aux Eléments Finis [19]).

Figure 5 : la forme d’anévrisme

Plus, le rétrécissement pathologique, congénital ou acquis, du calibre d’un organe, d’un
canal ou d’un vaisseau sont autant d’exemples traduisant 1’intérét de ces études : une sténose
empéche le transit du sang, et peut provoquer une dilatation du segment organique sus-jacent
[20].

Par ailleurs, de nombreuses études simulant les écoulements de différent fluides [21] a
travers les sténoses artérielles, tenant compte de certaines hypothéses, ont permis d’étudier le
comportement de ces fluides ; certains auteurs ont réalisé des études théoriques : Lorthois et al
[22] sur une sténose axisymétrique avec un fluide postulé incompressible en supposant la paroi
rigide et d’autres qui ont pris en considération la paroi élastique [19, 23, 24]. Ainsi, Liepsch [25]
a réalisé un dispositif associé¢ a une sténose de forme cylindrique, suivi par une visualisation des
échantillons de sténoses a différentes valeurs de Reynolds [26]. Gijsen et al [27] ont utilisé un
anémometre laser doppler pour une comparaison entre deux modeles exprimant la bifurcation de
I’artere carotide, la méme technique a été utilisée pour calculer la vitesse dans un divergent [28].
Allard et al [29] ont également utilisé un systeme laser doppler pour mesurer la vitesse dans une

bifurcation.
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D’autres travaux ont pris en considération les écoulements pulsés dans le cadre de
différents modeles géométriques [30, 31] et [32].

D’autres, par le calcul de la contrainte de cisaillement pariétale maximale dans une
sténose, ont développé des modeles par une méthode de couche limite en fonction des parametres
géométriques caractéristiques (degré de sténose et longueur) et du nombre de Reynolds de
I'écoulement [33, 34]. Ainsi, une modélisation du comportement rhéologique du sang a été établie
par I’utilisation de deux lois constitutives donnant la variation de la contrainte de cisaillement en
fonction de la vitesse de cisaillement par la Méthode aux Eléments Finis dans le cadre d’un
écoulement non-newtonien [35, 36].

Plusieurs travaux de recherche ont également associ¢ des formes géométriques aux formes
caractérisant des situations pathologiques [37-39], comme les protheéses coniques [40] ou
«ondulées » [41] : exemple d’une étude numérique dans une conduite conique associée a une
sténose utilisant la loi puissance [42], ou une bifurcation conique associée a une sténose [43,
44].

En outre, des simulations numériques dans le cadre d’études d'écoulements stationnaires
laminaires d’un fluide, dont le comportement rhéologique est rhéofluidifiant, ont été effectuées
dans une bifurcation a trois dimensions [45-47]. Plusieurs travaux de recherche ont également été
réalisé sur une bifurcation coudée (avec un angle de courbure de 90°) [48] : Thiriet et al [49]
(angle de courbure de 90°, rapport de courbure de 1/10) et une bifurcation plane symétrique
(angle de bifurcation de 70°, rapport des sections de 0, 8) par un calcul bas¢ sur la Méthode aux
Eléments Finis. Le fluide est supposé ici traduire un comportement newtonien généralisé,
représenté par la loi de Carreau, adaptée aux observations in situ.

Tout modele d'écoulement de sang doit, a priori, prendre en compte le comportement non-
newtonien du fluide. Toutefois, cet impératif est discuté lorsque l'investigation porte sur les gros
troncs artériels [50, 51], avec un écoulement pulsé [52], voire dans le cas d’études d’un
écoulement laminaire dans une conduite hélicoidale avec la méthode aux volumes finis [53, 54]

Certains auteurs ont ainsi ¢tudié les aspects liés a une sténose, des bifurcations dans le cas
d’un fluide non-newtonien [55-58]. Klanchar [59] a déterminé expérimentalement I’influence de
la paroi ¢élastique déformable sur la contrainte de cisaillement en comparant une conduite simple

et une bifurcation.
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D’autres auteurs se sont intéressés au comportement du tissu sanguin en simplifiant la
géométrie des parois [60]. La modélisation du comportement rhéologique du sang par deux lois
paramétriques (Casson et Cross) ont permis d’évaluer la variation de la contrainte de cisaillement
en fonction de la vitesse de cisaillement [35], caractérisant la comparaison entre les lois
Puissance et Casson [61, 62]. Une approche numérique et expérimentale d’un fluide
viscoplastique dans une conduite simple, un rétrécissement et un élargissement brusque ont

¢galement été développées [63].

II. Le sang - Rhéologie du sang

I1. 1. Caractérisation :

Le sang est un tissu liquide dont les propriétés mécaniques peuvent étre décrites a deux
niveaux :

(1) dans les gros vaisseaux, comme fluide newtonien incompressible de propriétés
physiques connues.

(11) dans les petits vaisseaux, comme fluide complexe, suspension de particules dont
I’influence des propriétés physiques ne sont plus négligeables.

Des variations anormales de ces propriétés peuvent étre a l’origine de changements
importants qui correspondent sur le plan médical a diverses pathologies.

Le sang est le media du systéme circulatoire. Il s’agit d’un mélange de cellules et de
plasma qui compose 55% du liquide sanguin. Le volume restant de sang est la partie pleine
appelée I’hématocrite et contient trois types principaux de cellules: globules rouges
(érythrocytes), les globules blancs (leucocytes), et les plaquettes. Les cellules et les protéines
semi-solides du sang augmentent la viscosité du sang et affectent le comportement de ce fluide

[64]. A noter que le sang est approximativement quatre fois plus visqueux que 1’eau [9].

I1.1.2. Comportement du sang dans la grande circulation

Dans la zone de circulation artérielle, la dispersion des rouleaux d’hématies est
pratiquement totale en raison de I’importance des vitesses de déformation rencontrées, par contre
la fréquence relativement basse des pulsations cardiaques (environ 1 HZ) pourrait permettre au

caractére non-newtonien du sang de se manifester de facon plus ou moins importante. Ainsi la
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rhéologie sanguine dans cette zone peut étre envisagée suivant deux types d’écoulement : les
écoulements permanents et les écoulements pulsés et transitoires.

Elle dépend surtout des propriétés des parois (viscoélasticité, caractéristiques géométriques...)

I1.1.3. Comportement du sang dans la petite circulation

La rhéologie dans cette zone de circulation est envisagée la encore sous deux aspects :
- la circulation capillaire ou 1’on rencontre de trés importantes forces de cisaillement ; les
globules rouges (les hématies) sont pratiquement totalement dispersées est seule intervient leur
déformabilité en raison des dimensions des vaisseaux a traverser (le rayon du capillaire est
inférieur ou égal a celui des hématies). Ainsi, la circulation est dominée par les propriétés
rhéologiques du globule rouge (viscoélasticité de sa membrane et viscosité du fluide intérieur)
[63].
- dans la microcirculation (artérioles, veinules), apparaissent essentiellement les propriétés
rhéologiques (non-newtoniens) du sang dues a la formation et a la désagrégation des rouleaux
des hématies a cause des vitesses de déformation faibles. Dans cette zone de circulation, la
viscoélasticité du sang ne joue aucun rdle, puisque le flux n’est pratiquement plus pulsé, et que
I’écoulement se fait en régime établi. Par contre, la concentration des globules rouges dans la
région axiale et la formation des couches plasmatiques prés de la paroi caractérisent un

écoulement biphasique.

I1.2. Rhéologie sanguine
Les propriétés rhéologiques du sang sont complexes et influencées par de nombreux
facteurs et cela d'autant que le sang n'est pas un fluide homogene. Parmi ces propriétés, la relation

entre contraintes appliquées et vitesses de déformation est I'une des plus importantes a connaitre.

Il s'agit de contraintes de cisaillement, de vitesse de cisaillementy, et le rapport :p,=— qui
Y

constitue la viscosité dynamique apparente.

La viscosité d'un fluide caractérise les modifications transversales que subit la vitesse de

déplacement de ce fluide
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La loi de comportement rhéologique qui caractérise le matériau étudié peut étre défini par la

courbe donnant les variations de tavecy (Figure I1.1) [3].

Quand cette courbe est une droite passant par l'origine, T est proportionnel a y et l'ona: t=py

Tk Fluide non
newhtonien

Fluide
newtonien

-

0 Y

Figure II.1 : Courbes viscosimétriques d'un fluide newtonien et d'un fluide non-newtonien.

Le sang est non newtonien et ce, du fait de sa composante cellulaire (Figure I1.2) [3]. Le
sang est une suspension de cellules dans le plasma, qui a un comportement parfaitement

newtonien, (sa viscosité est de 1.6 102 Po (poiseuille) a 37deg.C).

T L
sang
{non newtonien)
T
plasma
(newtonien)
0 L
H

Figure I1.2 : Comportement rhéologique du sang et du plasma

I1.2.1 Comportement newtonien du sang : La viscosité du sang

Le nombre insignifiant de globules blancs devant le nombre de globules rouges traduit le
fait que le comportement rhéologique du sang est étroitement li¢é au comportement des globules
rouges. Ce comportement est newtonien quand les contraintes visqueuses sont assez fortes, mais
il faut également que 1'échelle des longueurs soit précisée dans ce cadre : le diamétre des conduits

doit étre bien plus grand que celui des globules.
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Les facteurs influencant la viscosité du sang sont essentiellement I'hématocrite, la
température et la déformabilité des hématies.

Aussi, et du fait que le fluide sanguin est une suspension de particules dans un liquide
newtonien, plus I'hématocrite augmente, plus la viscosité est grande. Il est a noter que la viscosité
apparente du sang n’évolue pas avec la température quand le gradient de vitesse est élevé
(supérieur a 80 cm/s), mais augmente quand celui-ci est faible (inférieur a 1 cm/s).
Indépendamment de leur concentration (I'hématocrite) et de leur agrégabilité, la déformabilité et
la viscosité interne des hématies jouent un réle trés important dans la viscosité sanguine globale.
A 1'état normal la viscosité du sang est trois fois plus grande que celle du plasma. Le sang ne se
comporte pas comme une suspension de particules solides, mais plutét comme une suspension de
gouttes de liquide déformables. Cette déformabilité dépend des propriétés mécaniques de la
membrane de la goutte et de sa viscosité interne (hémoglobine). Il est en tout cas remarquable

que, méme avec un hématocrite de 95%, le sang continu a se comporter comme un liquide.

I1.2.2 Comportement non newtonien du sang

Quand les contraintes visqueuses sont insuffisantes, les globules rouges s'agglomerent
face a face en formant des rouleaux et la présence de ces rouleaux modifie profondément le
comportement rhéologique du sang. La viscosité apparente du sang diminue quand il s'écoule
dans des conduits de diamétres décroissants : c'est l'effet Féhreus-Lindquist (Figure 11.3) [3] et il
apparait dés que le diametre vasculaire descend en dessous de 0.5 mm environ. Plusieurs
hypothéses ont été¢ émises pour expliquer ce phénomene. La plus probable est celle qui suppose

l'existence d'une couche de plasma, sans globule, au contact de la paroi.

5
E _______,_

29 T sang 37°C, H=45%
') _F___--'— »

ga3L T

=

i

N / plasma & 37°C
L galsaléea 37°C T )

D enmicrons

Figure I1.3 : Effet Fahreus-Lindqvist : diminution de la viscosité su sang avec la diminution du diamétre du tube.
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Cette couche plasmatique est de trés faible épaisseur, de 1'ordre du diamétre des globules.
En dehors de cette couche, I'hématocrite est soit constante, soit fonction du rayon du tube. Par
ailleurs, 1’on observe que I'hématocrite moyen dans un compartiment vasculaire dont le diametre
est inférieur a quelques 10°™ de mm est inférieur & I'hématocrite du réservoir vasculaire d'amont
(de tres gros diametre) (Figure 11.4) [3]. Il n'est pas indépendant de I'effet Fahreus-Lindquist, tous
deux étant liés au fait que la répartition radiale des globules n'est pas uniforme dans les conduits

de faible diameétre.

0.9 —

Hm/Hg (084

0.7 -

0E I | I | |
1] 200|400 |6OO 200 1000

D enmicrons

Figure I1.4 : Effet Fahreus : diminution de I'hématocrite moyen H,, du tube avec la diminution de son diamétre.

(Hp = hématocrite du réservoir).

I1.2.3. Comportement biphasique

Lorsque le sang s'écoule dans les micro-vaisseaux dont le diametre est de l'ordre de
grandeur de celui des globules rouges, I’hypothése d'un milieu continu devient caduque.
Dans certains cas, le diamétre d'un globule non déformé (7 um) est supérieur a celui du capillaire
qu’il traverse (5 um). Le probléme qui se pose est alors un probléme d'écoulement a deux phases
(biphasique). L’on considére alors un fluide continu, incompressible et newtonien, dans lequel
sont emportés des corps libres et déformables. L'étude de ces écoulements est évidemment
extrémement difficile & mener. Certains auteurs ont montré que la viscosité relative du fluide
varie d'une mani¢re non linéaire avec la vitesse débitante, de telle sorte que la résistance
hydraulique offerte par le conduit diminuait & mesure que le débit augmentait. L'explication
simple de ce résultat inattendu est que la traction tangentielle visqueuse s'exercant sur le globule

s'accroit quand la vitesse moyenne du globule rouge augmente. Le globule rouge prend une
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forme alors plus allongée et par conséquent laisse un espace plus important entre lui et la paroi, et
qui entraine une réduction de la contrainte pariétale.

Si au contraire le débit tend vers zéro, le globule tend a reprendre sa forme naturelle et,
comme un piston, tend a occuper toute la section du capillaire.

Ainsi tous les travaux évoqués ici mettent en évidence I’influence majeure des géométries
des conduits vasculaires et des singularités observées dans le systéme circulatoire sur les
paramétres hydrodynamiques locaux, sur les contraintes de cisaillement pariétal et sur les pertes

de charges singuliéres.

En conclusion, c’est donc dans ce cadre que notre ¢tude de I’influence des géométries sur
le comportement du tissu sanguin est mise en ceuvre, tenant compte de I’hypothése de symétrie
axiale vis-a-vis de I’écoulement sanguin, que celui-ci soit supposé newtonien ou non-newtonien

en régime stationnaire.
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Chapitre 2

La volonté de plus en plus importante d’apporter, depuis maintenant plus d’un quart de
siécle, des thérapeutiques efficaces aux pathologies cardio-vasculaires a engendré un nombre
de plus en plus considérable d’études biomécaniques caractérisant la physiologie vasculaire,
plus particulierement le systéme circulatoire, avec I’ambition de développer des mod¢les
mathématiques capables de traduire le comportement du fluide sanguin au sein de la matrice
vasculaire.

Malheureusement, les modélisations d’ordre analytique ou semi analytique obligent
les investigateurs a postuler des hypotheses en comportement ou en cinématique pour mettre
en ceuvre de tels modéles.

C’est pourquoi, et du fait de la complexité des géométries du réseau circulatoire, notre
choix d’ordre phénoménologique s’est orienté vers une approche numérique par 1’utilisation
de la Méthode aux Volumes finis dans le cadre de la modélisation des écoulements du fluide

sanguin au sein du systéme vasculaire.

I. Etude théorique

Notre modele mathématique se fonde sur les équations de Navier-Stokes. Plusieurs
¢tudes utilisant ces équations et basées sur des méthodes numériques, qu’elles soient aux
Différences Finies[1], aux Eléments Finis[2-5], ou aux Volumes Finis[6-10] ont conduit a
exprimer les bifurcations et les divergents [11, 12], la sphére pulmonaire (les bronches) [13],

voire les aspects d’interactions fluide — structure [14].

Les équations de Navier Stokes, usitées dans différents domaines de la Mécanique des
fluides [15] sont largement utilisées dans le domaine biomédical [3, 4, 16-18]. Notons les
travaux de Lachamp dans le cadre de la résolution des équations dans le cas non-newtonien ou

le modele rhéologique choisi est le modele d’Herschel-bulkley [19].
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Notre étude s'applique plus particulierement a la description de 1'écoulement sanguin
dans le systéme artériel [20, 21]. Des conditions aux limites équivalentes (lois sur les parois)
sont proposées et implémentées utilisant les équations de Navier-Stokes tenant compte des
domaines caractérisées par leurs frontieres [22], relatives a D’expression des réalités

physiologique et histologique.

1. Bilan de quantité de mouvement :

DV

——=f -VP +div.7 1
P (D
DV _ov V .gradV’
Dt ot
Avec : 7=2 ,uS pour un fluide newtonien

7 :tenseur de contrainte de frottement ;

V : la vitesse du fluide ;
p : lamasse volumique du fluide ;
P : la pression ;

f: la force de pesanteur ;

D : tenseur de taux Déformation.

2. Equation de continuité :

Pour un fluide incompressible, hypothése que nous postulons pour le fluide sanguin [23]
divV =0 (2)
Tenant compte de ces hypothéses générales, 1’étude est effectuée en régime stationnaire, donc

indépendamment du temps.

Par ailleurs, le régime est suppos¢€ laminaire : il s’agit 1a d’une hypothése forte mais
cohérente dans le cadre de notre étude. En effet, notre intérét se porte principalement sur les
écoulements dans les petits vaisseaux ou les pathologies vasculaires que nous souhaiterions
caractériser sont plus présentes.

Ainsi, le choix postulé de la valeur de Reynolds, tenant compte des hypothéeses

observées in vivo, est de I’ordre de : Re = 100.
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En outre, et toujours pour les mémes raisons que celles évoquées ci-dessus, les
vaisseaux sanguins sur lesquels se portent notre attention se caractérisent également par une
¢lasticité et une viscoélasticité pariétale faisant plus souvent appel a des processus de
vasoconstriction ou de vasodilatation comparativement faible au regard des déplacements
pariétaux des grands vaisseaux. De fait, il n’est donc pas incongru de supposer la paroi

comme rigide.

Aussi, dans le cas d’un fluide sanguin considéré comme newtonien ou non newtonien,

les hypothéeses développées seront toujours respectées dans le cadre de notre étude.

1- Fluide non-newtonien :

Pour un fluide non-newtonien, la viscosité dépend de la vitesse de cisaillement, les

€quations sont telles que :

» Bilan de quantité de mouvement :

pV gradV' |=f —VP +div.7 (1a)

» Equation de continuité :

divV =0 )

» Le modéle rhéologique :

Dans le cadre de notre étude, et par une approche phénoménologique nous avons choisi le
modele de Herschel-bulkley pour traduire le comportement hémodynamique présent in vivo
[24]. Ce modele rhéologique (Herschel-Bulkley) apparait traduire au mieux le fluide sanguin
[19, 21]. Celui-ci serait ainsi caractérisé par une contrainte seuil, a partir de laquelle il se
comporterait comme un fluide newtonien pour n=1.

Ce modgele n’est pas adapté pour les forts taux de cisaillement
\N
r=1,+k (7) 3)
T: La contrainte de cisaillement ;
k : indice de consistance ;

1¢=5.89727 Pa: contrainte seuil d’écoulement ;

7 :1a vitesse de cisaillement.
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n= 0.86523 : indice de structure

u= 0.05546 Pa.s : relation entre K et v
» Développement des équations :

Compte tenu des hypothéses de travail, et dans le cadre d’un repére cylindrique (r ; 6 ; z)

avec les composantes de la vitesse V=(v,,v,,v,), les équations précédentes s’écrivent :

ov, Vv, 0v, ov, v, oP 1 0 10r,, 71, Or,
plv, + L4y, — =t pg, | —=—(rz, )+ — -y
or r 06 0z r ror r o0 r 0z

ov, Vv, ov, ov, V,V, 1 oP 1 0 (., 1 0r, Oty
vV, —+— +V + =———+ +| ——Ir +——+—
,0|: r or r o0 z pge r2 ar( Trﬂ)

ov, V, o0V, ov, oP 10 10z, Or,
plv, =4+ L Ly, =——+pg, +|——(rz,, )+ = +
or r 06 0z r oo 0z

divV 0= L9 rvr)+1—av‘9 Al
ror r oo 0z

Remplacant T dans les équations

2- Fluide newtonien :

Pour un fluide newtonien, la viscosité dynamique est constante, I’équation se simplifie

alors et ’on écrit :

» Bilan de quantité de mouvement :
oV gradV ]=-VP — 1iVV (1b)
» Equation de continuité :
divy =0 2)

D’ou:
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T=2uD
Avec :
' o, Lo v, v) 1fdv, ov
or 2loro0 r or 282 ar
Do| (O Vo Ny 1[N Ve 1o, o,
2ar89 r or ryod r rog oz
o, o, 11, o, ,
2\ & ar 2\r o0 oz oz |
Ainsi :
- o vy ) 1fdv o) ]
or ara r r 2o or
foylf00 W B0} D ) 1
2loro080 r or oo r 2{r o0 oz
18\/r+5\/Z 18\/ 8\/ ov,
2oz or 2 649 o oz
» Développement des équations
Les équations pour un fluide newtonien (viscosité p est constante : p=cste)
g Ve Ve O ov, Vv, _ 0P g 6}2vr
P10 Tar 00 "oz r or P T rar T
1 2%, d'v, 2 9y, Ve
r’e6° o0z° r* o0 r’
ov, Vv, 0V, ov, vgvr} 1 0P 1 av 82v67
V _— :———+ _
p{far r 060 ozt oo PPt e
1.d%, v, 2 0v, vr)
> 00° 0z r? 00 r’
g Ve, v, 0y, vaVZJ——a—P+ g (1_av +52\/Z+1_52vZ
Pl ar T ae TV | T T TP A T o T e
0°v,
e )
25
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divV 0= L2 rvr)+lav‘9 +
r or r oo 0z

On applique les hypothese de travail on obtient la formule suivante de la vitesse

3. Problématique :

Pour que le probléme soit bien posé, il faut définir les conditions aux limites. La
résolution des équations de Navier-Stokes consiste a trouver les deux variables (\7, P) sur un
domaine ou I’on applique les conditions au fronti¢res : les bords, la section d’entrée, et la
section de sortie.

Dans le cadre de notre problématique, les hypothéses de travail sont :
v=0 sur les bords
v=vqsur la section d’entrée

P=P,m sur la section de sortie

Rord

l T Patm

v >/ _______________________ _

Figure 1 : présentation des conditions aux limites sur le domaine

la premiere égalité correspond a une vitesse nulle a la paroi, qui est la condition de non-
glissement, la deuxiéme exprime le profil de vitesse imposé en entrée, et enfin la troisiéme

signifie que la sortie est a pression atmosphérique.

Il. Etude numeérique :

La méthodologie adoptée ici pour la résolution des équations a nécessité, du fait de la
complexité des géométries considérées, de faire appel a une méthode numérique.
Le choix s’est orienté vers un Code de Calcul permettant la détermination des profils

de vitesses et des taux de cisaillement utilisant la Méthode aux Volumes Finis (MVF).
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1. Quelques notions sur le code COSMOS FloWorkssS :

Toute la partie numérique de ce travail a été réalisée a 1’aide de deux logiciels :

SOLIDEWorks et COSMOS FloWorks.

COSMOSFloWorks peut modeler des états de frontiere environnementaux de pression
aux ouvertures ou la direction de I'écoulement n'est pas connue. Cet état de frontiére agit en

tant que pression totale aux admissions et a pression statique aux sorties [25].

COSMOSFloWorks permet d'animer la trajectoire d'écoulement en utilisant des
fleches ou des sphéres. La visualisation du profil d'écoulement a 1'intérieur du mode¢le est ainsi

améliorée [25].

Le logiciel COSMOS FloWorks nous permet de résoudre les équations établies tenant
compte des hypotheses de notre étude, a savoir les parois sont supposées fixes [24] et le fluide
est caractéris¢é par un comportement rhéologique spécifique et choisi de maniére

phénoménologique [25].

L’¢équation (1) de quantit¢ de mouvement est ainsi résolue par la Méthode aux
Volumes finis pour les fluides, et par la Méthode aux Eléments Finis pour les parois [25].

Soit :

p(gﬂv.grad )\7] = —gradP +div(x(gradv + grad 'v))+ f
(1)
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2. Organigramme du calcul numérique :

Forme du domaine

A 4

SOLIDWOKS

Choix du maillage Conditions aux
limites

A 4

COSMOSFLOWORKS
Subroutine du calcul non-newtonien

Visualisation des champs de
vitesse, pression,...

Figure 2 : organigramme du calcul numérique développé dans le cadre de notre étude

3. Expression de la méthode numérique utilisée :

C'est une méthode mathématique d'intégration numérique des équations aux dérivées
partielles mises sous forme variationnelle [7, 26].

La résolution des équations permet alors de caractériser le comportement d’un corps
sous sollicitations mécaniques ce qui revient généralement a calculer les contraintes et les
déformations associées. C’est dans ce cadre que la résolution des équations de Navier-Stokes
nous permet de traduire le comportement des fluides étudiés.

Alors que la résolution des équations différentielles est possible analytiquement pour
des géométries et des cas simples, cela devient impossible pour des systemes complexes,

discontinus, plus proches de la réalité, en particulier lorsque nous tentons d’approcher au
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mieux les réalités anatomique, histologique et physiologique. C’est pourquoi les formulations
permettant une approximation numérique sont plus indiquées. Une méthode s’est montrée

particulierement efficace : la Méthode aux Volumes Finis [7, 9, 27].

3.1. La methode aux Volumes Finis :

La méthode aux volumes finis qui permet aujourd’hui de répondre a de nombreuses
questions dans de nombreux domaines est un outil puissant et disponible offrant la possibilité
de réduire considérablement le temps de calcul [8, 10, 28].

Cette méthode est aujourd’hui largement utilisée dans le cadre de ’hémodynamique
vasculaire. Ainsi, les travaux de Shibeshi et al [21] ont permis d’explorer les prédictions
hémodynamiques de chaque modele rhéologique a ’aide d’un logiciel de calcul basé sur la
M¢éthode aux Volumes Finis (Fluent 6.1). D’autres études basées sur ce type d’approches ont
¢galement été développées : tenant compte de la géométrie [29], ’écoulement sanguin dans
des conduits hélicoidaux [30, 31], des écoulements aprés la pose de stents ou dans le cadre de
conduites sténosées [16] ou méme caractérisées par une forme d’athérosclérose [32].

Notons que du point de vue de la Mécanique, les équations développées restent
similaires. Nous noterons a titre d’exemples, les travaux de recherche de Amziane [33] qui
portent sur des méthodes d'homogénéisation et d'approximation numérique pour des
écoulements mono ou multiphasiques en milieux poreux hétérogenes et dans le domaine de

I’hydraulique [34, 35].

Algorithme pour la résolution de la vitesse en écoulement stationnaire :

Le champ de vitesses doit satisfaire les €équations de quantité de mouvement et de continuité

ua_u+va_u —_@4_2( a_uj+i a_u (1)
Py )T axaxPax ) oy Moy

UQ+V@ —_@4_2( Q)_Fi @ (2)
PR T )T oy M) Ty My
a_u+@20 3)
oX oy

La solution des équations suivantes introduit deux nouveaux problémes :
% Les termes convectifs des équations de quantit¢é de mouvement contiennent des
quantités non linéaires.

% Les ¢équations sont couplées, car les composantes de la vitesse apparaissent dans

chaque équation de quantit¢ de mouvement de 1’équation de continuité.
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Mais le probléme le plus complexe a résoudre reste le role que joue la pression. Elle
apparait dans les équations de quantit¢ de mouvement, mais il n’y a pas d’équation de
transport pour la pression.

Si le gradient de pression est connu, le processus d’obtention des équations discrétisées
pour la vitesse a partir des équations de quantité de mouvement est moins compliqué pour les
produits scalaires.

Si le gradient de pression n’est pas connu, En écoulement incompressible, la densité est
constante et donc non liée a la pression. Dans ce cas, le couplage entre la pression et la vitesse
introduit une contrainte sur la solution : si le champ de pression appliqué dans 1’équation de
quantit¢ de mouvement est correct, le champ de vitesse résultant doit satisfaire 1’équation de

continuité.

Tenant compte de tous ces éléments, la mise en ceuvre de la Méthode aux Volumes Finis

dans le cadre de notre étude se résume a identifier trois étapes :

a. Génération de maillage :
La premicere étape consiste a diviser le domaine en volumes de contrdle discrets. Les
limites du volume de contrdle sont positionnés a mis distance des deux points nodaux qui lui

sont adjacents. Chaque point nodal est entouré¢ par un volume de contrdle (ou cellule) [7, 27].

Apres la discrétisation du domaine, il peut paraitre logique de définir les vitesses aux
mémes positions que les variables scalaires (pression). Cependant, dans ce cas, et si les
vitesses et la pression sont définies aux mémes nceuds, un champ de pression hautement non
uniforme peut avoir les mémes conséquences qu’un champ uniforme dans les équations

discrétisées de quantité de mouvement.

Tenant compte également de 1’importance du choix du domaine ainsi que des points
de contrdle pour le calcul de la vitesse [7, 27]. Nous présentons ici, pour exemple, une

situation simple bidimensionnelle (figure 3), ou une grille uniforme est utilisée :
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I-1 1 I+1

Figure3 : exemple de maillage

Considérons que nous avons obtenu la distribution hautement irréguliere du champ de
pression montré par la figure ci-dessus :

Si les pressions en « € » et « w » sont obtenues par une interpolation linéaire, le gradient de

. _OoP y . oy .
pression r dans I’équation de quantité de mouvement selon x devient :
X

P+ P, Pyt Py
a_p pe_pW: 2 2 :pE+pW

OX oX oX OX 4)

. P o
De méme le gradient &* pour la direction donne :

Py Py Pyt P
a_p pn_ps_ 2 2 :pN+pS

a oy oy oy (5)
Il est parfaitement évident que si les vitesses sont définies aux mémes nceuds que les
scalaires, I’influence de la pression est mal prise en compte dans les équations discrétisées de
quantité de mouvement.
Un remede a ce probléme consiste a utiliser une grille décalée pour la vitesse [9]. L’idée est
ainsi d’évaluer les variables scalaires comme la pression, la densité en des points nodaux
ordinaires et de calculer les composantes de la vitesse sur une grille centrée autour des faces
des cellules.
Les variables scalaires sont stockées aux points d’intersection des lignes continues.
Les vitesses sont alors définies sur les faces des cellules entre les nceuds nodaux et indiquées

par des fleches (figure 4) [27].
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Dans le cadre d’un arrangement « grille décalée », les nceuds de pression coincident avec les

faces des cellules de controle u. le gradient de pression Z—P est donné par
X

o _ Py Pw

OX OX, 6)
De méme

a_p _ pp - pS

oy 5y, (7)

Si nous considérons les données de I’exemple précédent, les gradients ne sont plus nuls. Ce
décalage évite donc le comportement non réaliste de la discrétisation de 1’équation de quantité
de mouvement. L.’avantage de cette grille est qu’elle permet d’exprimer la vitesse exactement
la ou elle est nécessaire pour le calcul. Aucune interpolation n’est ainsi nécessaire pour le

calcul de la vitesse au centre des faces des cellules.

| | |
I+ E 11+ E 11+ E
o1+ i+ N i1+
j+1 E eilule pouru | n !
"""""""""""" mTTTTTTo x"““ﬂ#—ﬂﬁ#—’r““'
! . ¥ 1)
1 ' = :& e =1 T
i1 w = : :7 AT F
)
R Nl I ————————— /N N
! -1 I+1,
1-1 |
i-1.7-1 | .
! ! Cellule pour v
j—l | | |
———————————————————————— R e i o Rt R B
I-1}j-1 Li-1 I+1,j{1
5 ; ; ;
] ] ]
| | |
) ) )
| | |
] ] ]
1-2 i-1 I-1 i I i+ I+1

Figure 4 : le maillage décalé
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b. Equation de quantité de mouvement

Comme la grille est décalée, une nouvelle notation sera utilisée. Les lignes continues
sont numérotées en utilisant les lettres majuscules I-1, I, I+1,... dans la direction x et J-1, J,
J+1,... dans la direction y. Les lignes discontinues qui constituent les faces des cellules pour
les scalaires sont notées par des minuscules i-1, i, i+1,... pour la direction x et j-1, j, j*+1,...
pour la direction y.

Ecrite dans ce nouveau systéme, la discrétisation de 1’équation de quantité de

mouvement selon x pour la position de la vitesse (i, J) est :

1,J _pl—l,J

p
a'i7Jui,J :Zan,bun,b - SX AVu

u

Ou (8)
a Ui, = zan,bun,b +(P_y = PLa)A
Ou AV, est le volume de la cellule u et A; ; est la surface de la face (« est » ou « ouest ») du

volume de controle u.

Le terme source de pression a été discrétisé en utilisant une interpolation linéaire des

pressions situées sur les limites du volume de contrdle u.
Dans le nouveau systeme de coordonnées E, W, N et S évoqués dans la sommation Z::cln,bun,b
sont respectivement : (i-1, J) ; (i+1, J), (i,J+1) et (i, J-1).

En appliquant la nouvelle notation, nous avons :

COL T Ui U+l |
J+1 : :—> L|J+1 :
| N |
o I | I TR L
————————————————————— To-----k e i ek ) st
. VI, VL i+l |
J W == e ' E T+ T
) | W = i
Ui-1J '+ 1-1.] LI Uitl, ]/
—> |
j : o
""""""""""" T"""T' ; B 5 el iiieieil Bttt
i VI-1, 1S 1
I i —> |
J-1 v L1l Ui, -1 L1
i 'S i
1-2 i-1 I- i I i+l I+1

Figure 5 : maillage de pression et les différentes directions de la vitesse
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Aussi, et pour exprimer les différents flux :

Flux a travers la face « ouest w »

FitF _1[AitAa Pirt Piaj
FW=(,0U)W= 3| . Lj =EK . . I,J]Ui’j+( Lj . Z’JJuil,ji|"'(9a)

Flux a travers la face « est e »

FoitFi 1| P to Pijt PO
SIS Y PR R ERE S e

Flux a travers la face « sud s »

F.+F_ . o+ =1 O
FS :(pv)s __bi +2 i-1,j :% {pl,j +pl,j Jvi,j +(p|1,1 +p|—1,171 jvilﬁj:|'-'-(9c)

Flux a travers la face « nord n »

Fi j+ +Fi— j+ 1 pi j+ +pi' pi— j+ +pi— j
Fn :(pV)n =L 5 L+l :5|:( ) 12 ) ]Vi,j+1+(—l’J 12 L Vifl,j+1 (9d)

T
D = =L ...(9
X =X ()
T .
D = L (9f
) X =X ( )
o O+ A0 L+ ..__(99)
4(yj - yj—l)
p, < Tt Ty 4Ty g

(YY)

Les expressions (9) révelent que lorsque les variables ou composantes de la vitesse ne
sont pas disponibles sur la face du volume de contrdle u, il est donc souhaitable d’utiliser une
moyenne sur les deux ou quatre points les plus proches ou ces valeurs sont disponibles.
Durant chaque itération les composantes uetv de la vitesse utilisée pour calculer les
expressions (9) proviennent de I’itération précédente. Il faut noter que ces valeurs connues de
uet deventrent dans le calcul des coefficient a de I’expression (8). Ces valeurs sont distinctes

des valeurs u. et u , quisontdes valeurs scalaires inconnues.
Par analogie, la discrétisation de la deuxiéme équation de quantit¢ de mouvement devient :

I :zan,bvn,b+(pl,J—l_ pI,J)AI,j (10)
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V1 +1
it ! !
| N |
-1,J| uiJ ! n 'Ui+l,) +1,J
J ~ : >
i VI-1, | = e V I+,
__________________ w E
W I-1,J L E
J-1 —
> :
I-1, J+ Ui,J—Il s UL T T+
i-1 v1i-1
| S |
I-1 i I i+1 I+1

Figure 6 : maillage de U et V

Les équations de quantit¢ de mouvement discrétisées (8) et (10) sont ensuite résolues

en utilisant le champ de pression p* pour obtenir les composantes de vitesses u* et v comme

suit :

a U, = Zan,bu*n,b +(P' Ly — P DA (11)
al,jv*l,j = zan,bv*n,b +(P'\ o~ p*I,J)AI,j (12)
Pour la définition de p*, p est tel que : p=p* +p’ (13)
De fagon similaire u =u* + v’ (14) v=v*+y’ (15)

En substituant le champ de pression dans 1’équation de quantité de mouvement nous obtenons
le champ de vitesse (u, v).
Les équations discrétisées (8) et (10) lient le champ de pression au champ de vitesses

En soustrayant les équations (11) et (12) des équations (8) et (10) nous aurons :

ai,J(ui,J_u*i,.])zzan,b(un,b nb) [(puj pI]J) (P~ pIJ):'AiJ

(16)
Vi =V D= D8 (Ve =V )+ [ (Prs = P ) = (Pry = P0) A an
En introduisant les expressions de (13), (14) et (15) dans (16) et (17) :
0= 28U (P L= P)A, (18)
a Vv =8V (P = PA (19)
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. o . au' a, V' -y
Faisant I’approximation suivante, (les sommes Z b= nb et Z nbT b gont négligeables)

u'i,J :di,J(p'I—l,J_ p'I,J) (20)
V'I,j =d|,j(p'l,.]—l_p'|,.]) (21)
Ou
A .
d;, _As d, =
ai,J a,,j (22)

Les équations (20) et (21) précisent la correction qu’il faut appliquer a la vitesse a travers les

équations (14) et (15). Nous avons alors :

U, = u*i,J + di,J ( p'l—l,J - p'I,J) (23)

Vl,i:V*I,j+dl,j(p'l,371_pvl,J) (24)

, . e u. VA .
Des équations similaires pour '3 et "!J* existent :

Uy = U*m,J + di+1,J (p VI,J - p'|+1,3) (25)
Vl,j+1:V*I,j+1+dl,j+1(p'l,J_p'I,J+1) (26)
Ou
di+1,J = A+1’J dl’jJrl — ALJ.+1

a‘i+1,J a.l’j+1 (27)

Au-dela des hypothéses de travail et des considérations permises. Le champ de vitesses doit
tenir compte d’une autre contrainte : satisfaire 1’équation de continuité sous forme discrétisée

sur le volume de controle scalaire (voir figure 7 ci-dessous) [27].
[(pUA)m,J N (pUA)i,J } + [(pVA)| g (pVA)I,j } =0 (28)

En remplacant les vitesses provenant des équations (23, 24, 25 et 26) dans ’équation de

continuité discrétisée (28) nous obtenons :
|:pi+1,J AH,J (U*m,J + di+1,J ( Pis = Pra ))_pi,J A,J (u*i,J + di,J ( P = Pig ))}

+|:pl,j+lAl,j+l (V*I,j+l +d|,j+1(p;,J - p;,J+l))_pl,jAl,j (V*I,j +d|,j(p;,J—l - p;,J ))} =0 (29)

Qui peut se mettre sous la forme :
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[(pdA),,, +(pdA)  +(pdA), | +(pdA),  |pi, =
(pdA)i+1,J p;+1,.] +(pdA)LJ p;—l,‘] +(pdA)|,j+1 p;,JJrl +(pdA)|,j p;,J—l

+|:('Ou*A)i,J _(pu*A)H—l,J +('OV*A) j (pV A)I,J+l:| (30)
J+1 i N i
| |
_____________________ \\%L________"_______
J W e—> E
IS R
J-1 1J-1
i s
I-1 i I il+1 I+1

Figure 7 : maillage de pression

En identifiant les coefficients de p’ (30) :
aI,J Ps= al+1,J pl+1,J + al—l,J pl—l,J + al,.]+1 pI,J+1 + aI,J—l pI,J—l +b'l,.] (31)
Ou

a'I,J = a'I+1,J + al—l,J + a'I,J+1 + aI,J—l

Et les différents coefficients qui sont donnés par :

8,1, =(pdA),,, |
a, ., :(pdA)u
& 50 = (pdA)l,j+1
a (pdA)I’j

b":J :('Du*A)i,J —(pU*A)M,J +(pV*A)I,j _(pV*A)I,H1
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L’équation (31) montre que I’équation de continuité est utilisée comme une équation
de correction pour la pression P’, en résolvant cette équation (31), est obtenu le champ de
pression P’en tout point, en utilisant 1’équation (13) pour le calcul de P. il reste donc a

calculer les composantes de la vitesse en utilisant les expressions (23), (24), (25) et (26).

c. Le maillage avec Cosmosfloworks :

L’utilisation du logiciel dans la mise en ceuvre du maillage de la structure recherchée
revient, tenant compte des géométries complexes étudiées, a réaliser celui-ci et de s’assurer de
I’assemblage de tous les éléments qui formeront le maillage de la structure dans toute sa
complexité : utilisation du maillage paramétrique (manuel) ou du maillage automatique, en
prenant en compte la forme "idéale" des volumes de contrdle, leur densité optimale et les

problémes de convergence des volumes a la frontiere entre les surfaces maillées [25].

Pour la détermination des profils de vitesses et des taux de cisaillement utilisant la
M¢éthode aux Volumes Finis (MVF) dans le cadre de la résolution des équations de Navier

Stokes, nous avons :

v, __10P 0 ( aui] "
J J

= 7
Pox;  pox; x| ox

Pour un fluide incompressible :

oU;
X
J
(2]
Les équations précédentes peuvent se mettre sous la forme générale :
= a,U, PP AV,
5 X

Ou
Ulj = ZanbUnb _(pi,j - pi—l,j)Aj
Ou AV, est le volume de la cellule u, A; est la surface de la face (« est » ou «ouest ») du

volume de controle u.
Le terme source de pression est discrétisé en utilisant une interpolation linéaire des pressions

situées sur les limites du volume de contrdle u.
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Dans le nouveau systéme de coordonnées E, W, N et S évoqué dans la simulation Za”bu”b
sont : (i-1,5) ; (it1,)), (i,j+1) et (i,j-1).

Cette équation est intégrée sur le volume de controle (figure 2) [27] en appliquant un schéma

. . . a.,a
d’approximation pour calculer les coefficients 1’

I-1 I I+1

Figure 8 : Volume d’intégration

Le Mailleur intégré a COSMOS permet donc de diviser le domaine en cellules
cubiques permettant alors d’obtenir un maillage structuré uniforme [9]. Tenant compte des
complexités géométriques, celui-ci est affiné pour une meilleure précision prés de la paroi

[25].

-l
1
-l
-
=

Figure 9 : Section longitudinale d’une conduite cylindrique
Maillage affiné pres de la paroi

En conclusion, la mise en ceuvre du maillage des structures pour lesquelles nous
¢tudierons 1’écoulement fluide qui les traverseront, permet, grace au code de Calcul utilisé et
bas¢ sur la Méthode aux Volumes Finis, d’offrir une bonne approximation des modes

d’écoulement dans différentes configurations.
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Dans le prochain chapitre, nous présenterons ainsi les résultats obtenus obtenus dans le
cadre de 1’étude de 1’écoulement fluide dans des conduites divergente, convergente, sténosée,

et caractérisées par un coude d’angles spécifiques.
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Chapitre 3

Dans le cadre de ce travail de recherche, et suite aux modélisations développées
utilisant le code de calcul COSMOS FloWorks dans le chapitre précédent, nous présentons ici
les résultats obtenus caractérisant I’hémodynamique vasculaire, qu’il s’agisse d’écoulement
d’ordre physiologique ou pathologique. Par ailleurs, est également évalué le comportement du
fluide sanguin lorsque celui-ci traverse des singularités ou des conduits coudés (avec une
estimation de I’influence de I’angle caractérisant ces conduits).

Pour ce faire et dans une premiere phase, un calcul analytique est d’abord réalisé pour
caractériser I’écoulement permanent d’un fluide Newtonien et d’un fluide Non Newtonien a
travers une conduite cylindrique a symétrie axiale et ce, dans une optique de validation de la
méthode numérique aux volumes Finis mise en ceuvre.

La seconde partie est consacrée aux écoulements de fluide newtonien ou non newtonien
dans des configurations a géométries plus complexes: conduite cylindrique, conduite
convergente, conduite divergente, conduite sténosée, et conduite caractérisée par des coudes
de différents angles (90° et 45°), avec I’ambition de traduire le comportement du tissu

sanguin.

1. Validation du modeéle numerique

L’étude analytiqgue de I’écoulement laminaire d’un fluide newtonien ou non
newtonien a travers une conduite cylindrique est ici développée. La méme étude est

également réalisée utilisant la méthode aux volumes finis précédemment développée.

Les résultats obtenus par ces deux études sont alors comparés : sont ainsi analysées
les différentes evolutions en fonction des paramétres de I’écoulement.
Dans ce cas simple, le calcul analytique a ainsi permis de valider les résultats obtenus
numeriquement a I’aide du Code de Calcul COSMOS, dans le cas d’un écoulement laminaire
et stationnaire d’un fluide newtonien (figure 1)
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Figure (1) : Profils de vitesses dans le cas d’une conduite cylindrique
de rayon r=5mm de longueur L=500 mm , Re= 100
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Figure (2) : la pression le long de la conduite rayon r=5mm de longueur
L=500 mm, Re= 100

Une petite comparaison entre le fluide newtonien et non newtonien a été réalisée dans
les mémes conditions et pour la méme géomeétrie (figure 3).

Le profil de vitesses établi du fluide non-newtonien est de forme bouchon, ceci
signifie qu’au niveau de la paroi, le cisaillement est important, d’ou une viscosité proche de
la valeur constatée pour le fluide newtonien. Par contre, le profil de vitesses du fluide
newtonien a une forme parabolique dans le cas présent, avec un cisaillement plus faible a la
paroi que celui du fluide non-newtonien. En résumé, la contrainte de cisaillement pariétale est
plus élevée pour le fluide non-newtonien.

Ces résultats se retrouvent a I’aide de la méthode numérique mise en ceuvre [1-3].
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—aA— fluide newtonien (numerique)
—— Herchel-bulkley (numerique)
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Figure (3) : profils de vitesses dans le cas d une conduite cylindrique comparaison entre fluide newtonien et
fluide non-newtonien, rayon r= 5mm de longueur L=500 mm, Re= 100
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Figure (4) : profils de pressions le cas d une conduite cylindrique comparaison entre fluide newtonien
et fluide non-newtonien, rayon r= 5mm de longueur L=500 mm, Re= 100

Il Etudes numériques dans le cas de conduites complexes

Sont étudiés ici les écoulements de fluides newtoniens ou non-newtonien incompressibles
dans le cas d’une conduite sténosée, d’une conduite divergente, et d’une conduite convergente. Ainsi
gue dans des coudes a différents angles (90°et 45°).
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1. Etude de I’écoulement d’un fluide Newtonien et d’un fluide non-newtonien dans
une conduite divergente
La conduite divergente et caractérise par une longueur L=500mm et un rayon d’entre
r;=3mm et un rayon de sortie r;=6mm.

Le nombre de Reynolds est constant Re= 100

a. fluide newtonien

Le graphe (figure 5), représentant I’évolution de la vitesse le long de I’axe en trois
positions de la conduite. Nous constatons que la vitesse diminue entre I’entrée et la sortie de
la conduite [3]

La conduite a une faible variation de divergence

0,15
—n—1

0,10+

v(m/s)

0,054

0,00 4

T T T T T T T T T T T T T
-0,006 -0,004 -0,002 0,000 0,002 0,004 0,006
y(m)

»
»

I Figure 5 : Les trois positions de vitesses

La figure suivante, représente I’évolution de la pression le long de la conduite suivant la
direction x
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Figure 6 : profil de pression

b. fluide non-newtonien (Herchel-bulkley)

Le graphe (figure 7), représentant la vitesse le long de I’axe en trois positions de la

conduite, montre que la vitesse diminue entre I’entrée et la sortie de la conduite

_0—0—0__ —e—1
. ° a2
0,10 ? s 3
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\\
\I
/
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) ;j o **‘*\Q\x
| ] ! u
/ //° \\_\*
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0,00 # -'.l oL ik
0006 -0004 0002 0000 0002 0004 0006
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— — —_— #

Figure 7 : profils de vitesses a différentes positions de x
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La figure suivante, représente I’évolution de la pression le long de la conduite suivant la
direction x

102400 —
102200 +
102000 +

101800 +

p(pa)

101600 +

101400 +

101200 . , . , . , .
-0,15 -0,10 -0,05 0,00 0,05 0,10

X(m)

Figure 8 : la pression le long de la conduite

2. Etude de I’écoulement d’un fluide Newtonien et d’un fluide non-newtonien dans

une conduite convergente

La conduite divergente et caractérise par une longueur L=500mm et un rayon d’entre
r;= 6 mm et un rayon de sortie r,=3 mm.

Le nombre de Reynolds est constant Re= 100
a. fluide newtonien
Le graphe (figure 9), représente I’évolution de la vitesse pour trois positions sur I’axe de

la conduite. A I’inverse, nous constatons que la vitesse augmente entre I’entrée et la sortie de

la conduite par rapport a la conduite divergente.
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. Figure 9 : Les trois positions de vitesses
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La figure suivante, représente I’évolution de la pression le long de la conduite suivant la
direction x
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Figure 10 : la pression le long de la conduite
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b. fluide non-newtonien (Herchel-bulkley)

Le graphe (figure 11), représente I’évolution de la vitesse pour quatre positions sur I’axe
de la conduite. A I’inverse des observations pour la conduite divergente, nous constatons que

la vitesse augmente entre I’entrée et la sortie de la conduite.

—n—1
—e—2
—v—3

0,10 ———a

v(m/s)

0,05

-0,006 -0,004 -0,002 0,000 0,002 0,004 0,006
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Figure 11: profil de vitesses a différente position de x

La figure suivante, représente I’évolution de la pression le long de la conduite suivant la
direction x
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Figure 12 : la pression le long de la conduite
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3. Etude de I’écoulement d’un fluide Newtonien et d’un fluide non-newtonien dans
une conduite sténosee
la forme de la sténose est semi sphérique de dimension 3mm, la longueur L=500m le
rayon r=5 mm
a. fluide newtonien
Le graphe (figure 13) représente la vitesse sur I’axe en fonction de Y pour différentes
positions de X. Elle augmente au passage de la sténose, mais ne reprend pas la valeur qu’elle

avait en amont puisque la recirculation crée un effet de jet

0,45—-
0,40—-
0,35—-
0,30—-

0,254

v(m/s)

0,201

0,15
0,10

0,05

0,00

-0,05

I 1 2 3456 7 8

Vitesse

A 4

Figure 13 : les différentes positions de vitesses

b. fluide non-newtonien (Herchel-bulkley)

Le graphe (figure 14), représente la vitesse sur I’axe en fonction de Y pour différentes
positions de X. celui-ci révele une augmentation de la vitesse du fluide au passage de la
sténose, mais ne reprend pas la valeur qu’elle avait avant puisque la recirculation crée un
effet de jet, par contre la nature du fluide non-newtonien révele que cet effet de jet est a

I’origine d’un palier horizontal parfaitement observable au niveau de la figure représentée [4].
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Figure 14 : profil de vitesse suivant I’axe de symétrie de la conduite

La figure suivante, représente I’évolution de la pression le long de la conduite suivant la
direction x
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Figure 15 : la pression le long de la conduite

Influence des Caractéristiques Géométriques sur I’Ecoulement sanguin 53




Chapitre 3

Remargue pour les conduites divergente, convergente, et sténosée :

Ce type de singularités géomeétriques se rencontre souvent dans les réseaux
physiologiques comme dans les sténoses (diminution locale du diamétre d’un vaisseau) ou

dans les anévrismes (augmentation locale du diamétre d’un vaisseau).

< >

Longueur de retablissement

Figure 16: CONVERGENT: la paroi est représentée en gris, les profils de vitesses en pointillés bleus et les

vecteurs vitesses par des fleches bleues
Une diminution de section (appelée convergent, voir figure 16) impose par
conservation du débit, une augmentation de la vitesse. Plus le changement est brusque, plus
les profils de vitesse sont longs a se rétablir. Ce type de singularité correspond a une entrée de
sténose ainsi qu’a une sortie d’anévrisme. A l'inverse, une augmentation de section, ou
divergent (figure 17), engendre une diminution de la vitesse. Une zone de stase, voire de
recirculation, peut méme naitre juste a l'aval de la singularitt. Ce phénoméne est

généralement observé en sortie de sténose [1] , il est également présent en entrée d’anévrisme.

< >

- . Longueur de retablissement
Zones de recirculation 9

Figure 17: DIVERGENT: recirculations (en orange), profils de vitesses (pointillés bleus), vecteurs vitesses

(fleches bleues). La paroi est dessinée en gris.
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4. Etude de I’écoulement d’un fluide Newtonien et d’un fluide non-newtonien dans
une conduite coudée caractérisée par un angle de 90°

a. fluide newtonien
Le fluide est soumis a une force d'inertie centrifuge supplémentaire, qui agit
perpendiculairement a la direction locale de I'axe du tube. La répartition asymétrique par
rapport a I'axe du tube de la quantité de mouvement impose une nouvelle distribution de la
pression transversalement. Le mouvement des particules fluides est caractérisé par une
trajectoire hélicoidale [5, 6] (figure 18). A tout instant et en tout lieu du domaine fluide, le
vecteur vitesse est décomposé en une composante parallele a la direction locale de I'axe du
tube et une composante perpendiculaire, dans le plan de la section droite. Cette derniére
composante constitue le vecteur vitesse de I'écoulement secondaire. Le méme résultat est
retrouvé dans le cadre d’une simulation numérique d'écoulement stationnaire laminaire de
fluide newtonien qui a été effectuée dans une bifurcation coudée (angle de courbure de 90

degrés) par la Méthode aux E1éments Finis [7, 8].
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Figure 18: les différentes positions de la vitesse dans une conduite coudée de rayon r=3mm
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Figure 19 : les différentes positions de la vitesse

La figure suivante, représente I’évolution de la vitesse le long de la conduite suivant la
direction x
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Figure 20 : profil de vitesses suivant I’axe x

La figure suivante, représente I’évolution de la pression le long de la conduite suivant la
direction x
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Figure 21 : la pression le long de la conduite

b. fluide non-newtonien (Herchel-bulkley)

Le graphe (figure 24) représente la vitesse sur I’axe en fonction de Y pour différentes
positions le long de la conduite. Le profil de vitesses établi est de forme bouchon pour le
méme nombre de Reynolds (Re=100) choisi pour tout les cas étudiés, si I’on augmente le
nombre de Reynolds a 500 [7], I’on retrouve une trajectoire hélicoidale comme pour le fluide

newtonien mais celle-ci est décalée par rapport a la premiére simulation [5, 8].
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Figure 22 : profil de vitesses sur différentes sections

La figure suivante, représente I’évolution de la pression le long de la conduite suivant la
direction X
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Figure 24 : profils de vitesses suivant I’axe de symétrie de la conduite de rayon r=3mm

Re =100
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5. Etude de I’écoulement d’un fluide Newtonien et du fluide sanguin dans une
conduite coudée caractérisée par un angle de 45°

a. fluide newtonien

Les mémes remarques que celles formulées pour les conduites coudées avec un angle de
90° peuvent étre développées une nouvelle fois : ainsi, I’on observe pour I’angle de 45° que le
mouvement des particules fluides est caractérisé par une trajectoire hélicoidale (figure 28)
mais décalée par rapport a celle obtenue pour une conduite coudée d’angle 90°.

La figures suivantes, représentent I’évolution des profils de vitesses et la pression le long
de la conduite suivant la direction x
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Figure 25 : profils de vitesses suivant I’axe de symétrie de la conduite
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Figure 26 : la pression le long de la conduite
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Le graphe suivant représente I’évolution des profils de la vitesse axiale a différente
position de la conduite coudée
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Figure 27 : profils de vitesses suivant I’axe de symétrie de la conduite
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Figure 28 : profils de vitesses r=3mm, Re=100

b. fluide non-newtonien (Herchel-bulkley)

Le graphe (figure 31) représentant la vitesse sur I’axe en fonction de Y pour
différentes positions le long de la conduite exprime le profil de vitesses établi. Celui-ci est de
forme bouchon

La figure suivante, représente I’évolution de la pression le long de la conduite suivant la
direction x
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Figure29 : la pression le long de la conduite

Le graphe suivant représente I’évolution des profils de la vitesse axiale a différente

positions de la conduite coudée
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Figure 30 : profil de vitesses a différentes sections
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Vitesses

S

Figure 31 : profils de vitesses suivant I’axe de symétrie de la conduite r=3mm , Re=100

Les coudes donnent naissance a des circulations secondaires se manifestant par des
phénomenes tourbillonnaires (figure 32). Le caractere tridimensionnel des écoulements est
alors tres marqué. Les particules fluides, déviées par la courbure de la géométrie, sont
soumises a deux forces opposées. La premiere, liée a I’inertie du fluide, agit de l'intérieur vers
I'extérieur du coude et est prédominante tant que la vitesse de la particule est grande ; c'est le
cas au centre de I’écoulement. En conséquence, dans le plan du coude le maximum du profil
des vitesses se décale vers le bord extérieur ou la pression augmente (dessin de droite sur la
figure 32). La seconde force, issue du gradient de pression agit de I’extérieur vers I’intérieur
du virage et gouverne I’écoulement pour les faibles vitesses, c’est a dire pres des bords. Une
direction secondaire d’écoulement s’établit prés des parois. L’écoulement le long de celles-ci
s’effectue en sens inverse de celui du centre, deux tourbillons symétriques, appelés tourbillons
de Dean, apparaissent (dessin de gauche sur la figure 32). De ce fait, chaque particule
parcourt un plus grand chemin que dans le cas d’une conduite droite de méme longueur [9].

Influence des Caractéristiques Géométriques sur I’Ecoulement sanguin 62



Chapitre 3

+ Force de pression
# Force d’mertie

Figure 32: COUDES: répétition des forces (fleches rouges et noires), lignes tourbillonnaires (en orange, a
gauche), profils de vitesses (pointilles bleus, a droite), vecteurs vitesses (fleches bleues, a droite)

6. Etude de I’écoulement d’un fluide Newtonien : application au stent

a- stent : définition

Un stent est un dispositif a base de matériau supposé biocompatible congu pour servir
d'échafaudage interne provisoire ou permanent pour maintenir ou augmenter la lumiére d'un
vaisseau. Il répond ainsi a une inquiétude constante chez les praticiens : celle de s’assurer de
la perméabilité du conduit vasculaire (la perméabilité est, ici, a prendre au sens des
chirurgiens vasculaires), et éviter ainsi de possibles collapses des vaisseaux artériels en

particulier.

Malheureusement, et malgré des évolutions considérables dans le domaine de la
conception et du design de ces structures appelées également endoprotheses, celles-ci restent
potentiellement thrombogenes, et I’installation de stents (en particulier au niveau coronaire)
entrainent encore aujourd’hui des effets thrombogénes associés a des risques de resténose
élevés car il s’agit la d’un probleme tres sérieux d’interaction entre le fluide sanguin, et la
structure artérielle. De fait, les probléemes de revascularisation ne sont pas toujours pas

entierement élucidés.
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Figure 33: image réel d une sent

b- application dans le cadre de notre modéle

L’intérét dans notre étude a été d’évaluer I’influence de la forme géométrique du stent
vis-a-vis de I’écoulement sanguin. Le maillage défini a été realise sur la base de
caracteristiques réelles d’un stent afin que notre simulation évalue au mieux I’influence de la

mise en place d’un stent sur I’écoulement sanguin vasculaire.

Figure34 : schéma du modeéle utilisé dans notre calcul

Ainsi, les figures suivantes représentent I’évolution de la pression et de la vitesse le long
de la conduite a différentes positions, supposant le fluide sanguin comme newtonien :
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Figure 35 : profils de vitesses a différentes positions d’un stent
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Figure 36 : profil de vitesses suivant x
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Figure 37 : profil de pression le long de la conduite
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Figure38 : profil de pression
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I11. Discussion

Dans le cadre de ce chapitre, nous avons examiné les modifications du champ de
vitesses de I’écoulement permanent de fluides newtoniens et non-newtoniens et tenté ainsi
d’approcher au mieux le fluide sanguin, et ce, a travers différents types de conduits
cylindriques caractérisés par différentes géométries qui éventuellement sont accompagnées de
singularités parfois complexes comme une sténose (retrécissement vasculaire) ou des conduits
coudés, avec toujours I’ambition d’évaluer non seulement I’influence des géométries sur
I’hémodynamique vasculaire, et également si celle-ci reste influencée lorsque la modélisation

du fluide sanguin est affinée (cas du fluide non newtonien).

Ainsi, I’étude numérique des écoulements d’un fluide Newtonien ou d’un fluide non-
newtonien, en I’occurrence rhéofluidifiant (représenté par la loi de d’HERSCHEL-
BULKLEY[10]), a travers une conduite circulaire a été présentée (écoulement laminaire d’un
fluide newtonien), avec un effort de validation : permettre en effet la validation du code de
calcul par la confrontation des résultats obtenus vis-a-vis d’un calcul analytique a résolution

exacte dans un cas simple [1].

Nous noterons la que I’évolution des profils de vitesse est fortement dépendante de la
géométrie de la conduite : lorsque celui-ci diminue, la vitesse axiale, la perte de charge

singuliere et la contrainte pariétale diminuent [1, 10, 11].

Dans une seconde partie, I’étude s’est portée sur I’écoulement laminaire permanent d’un
fluide non-newtonien avec I’ambition d’approcher au mieux le fluide sanguin [10].

Nous avons considéré I’écoulement laminaire a travers différentes configurations
géométriques pour un fluide newtonien ou non-newtonien. Ce dernier est représenté par la loi
de comportement de Herchel-bulkley.,

Les deux configurations convergente ou divergente confirment I’importance de
I’évolution du diametre du conduit vis-a-vis des écoulements fluides. Ainsi, et a I’inverse de
la conduite divergente, la conduite convergente offre des profils de vitesses caractérisant une
augmentation des vitesses du fluide le long de la conduite [3, 12]. Ce résultat qui reste
cohérent qu’il s’agisse d’un fluide newtonien ou non newtonien met en exergue la différence
de comportement en termes de contraintes de cisaillement a la paroi, caractéristiques

importantes d’un point de vue biomédical.
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Nous avons également observé qu’a cause des forces visqueuses la vitesse axiale sur
I’axe de la conduite est moins importante pour un fluide non-newtonien qu’un fluide
newtonien. Ce qui rend les tailles des zones de recirculation plus grandes pour le cas du fluide
newtonien pour la conduite sténosée [1, 11, 13], considérations éloignées de la réalité
physiologique.

Tous les résultats obtenus nous confortent donc dans I’optique de choisir le fluide de

Herchel-bulkley pour traduire le comportement du fluide sanguin in situ.

En outre le réseau artériel est caractérisé par la présence de nombreux coudes et
bifurcations. Notre modéle permet d’appréhender ainsi I’évolution de la vitesse sous forme

hélicoidale due aux fortes contraintes de cisaillement que nous retrouvons in vivo[5-9].
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Conclusion Générale

Conclusion Générale

Dans le cadre de ce travail de recherche, nous avons realisé une etude numérique basée
sur la Méthode aux Volumes Finis pour mieux évaluer et appréhender I’influence des
géomeétries des conduits sur les écoulements sanguins.

Cette étude s’est ainsi orientée vers la caractérisation de ces écoulements tenant compte
d’une modélisation de ceux-ci lorsque les fluides sont supposés newtoniens ou non

newtoniens (exemple du modele de Herschel-Bulkley)

Dans une premiére partie, une étude numérique des écoulements de fluides Newtonien
et non newtonien a travers une conduite circulaire a été présentée.

Pour ce faire, nous avons disposé d’un code de calcul utilisant la Méthode aux
Volumes Finis. Un effort de validation du modéle numérique mis en ceuvre a été réaliseé et ce,
en comparant les résultats numériques et analytiques obtenus dans le cadre du calcul de la
vitesse axiale du fluide au sein de la conduite axisymétrique choisie.

L’évolution constatée des profils de vitesses est fortement dépendante de I’indice de
structure : lorsque celui-ci diminue, la vitesse axiale, la perte de charge singuliére et la

contrainte pariétale diminuent également.

Dans une seconde partie, et dans I’optique d’approcher au mieux la caractérisation de
I’hémodynamique vasculaire, I’étude s’est ensuite portée sur I’écoulement laminaire sur de
fluides newtonien ou non-newtonien tenant compte de géométries plus complexes.

Nous avons ainsi considéré ici I’écoulement laminaire a travers différentes
configurations géometriques pour un fluide newtonien ou non-newtonien, dont ce dernier est

représenté par la loi de comportement de Herschel-Bulkley.
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Nous avons alors observé que, quelque soit le comportement rhéologique du fluide, les
deux configurations, convergente ou divergente, confirment I’importance de I’évolution du

diametre du conduit vis-a-vis des écoulements fluides.

Ainsi, et a I’inverse de la conduite divergente, la conduite convergente offre des profils de
vitesses caractérisant une augmentation des vitesses du fluide le long du conduit biosolide,
avec des taux de cisaillements & la paroi comparativement plus importants. Ces résultats
explicitent, pour exemple, I’intérét de produire des prothéses vasculaires coniques pour

améliorer leur intégration in situ.

En outre, le choix de modélisation se révéle également important dans le cadre d’une
meilleure appréhension de I’hémodynamique vasculaire, du fait de la caractérisation des
forces visqueuses. Ainsi, la vitesse axiale sur I’axe de la conduite est moins importante pour
un fluide non-newtonien qu’un fluide newtonien.

Aussi, dans le cadre d’une approche phénoménologique, le choix d’une modélisation a
partir de I’hypothese d’un fluide caractérisé par une loi de Herschel-Bulkley explique de
maniere plus cohérente la présence de zones de recirculation au niveau des rétrécissements

vasculaires (exemple d’une stenose) comme celles observées in vivo.

Par ailleurs, et appliqué au réseau artériel, caractérisé par la présence de nombreux
coudes et bifurcations, notre modele permet de mieux appréhender le comportement du fluide
sanguin, et en particulier I’évolution de la vitesse visualisée par une forme hélicoidale due aux

fortes contraintes de cisaillement que nous retrouvons physiologiquement.

En conclusion, tous les résultats obtenus au cours de ce travail de recherche
confirment I’importance majeure de I’influence des géométries sur I’hémodynamique
vasculaire, avec une explicitation de la genése des pathologies afférentes du point de vue de la
biomécanique, en particulier pour les dilatations anévrismales ou les rétrécissements artériels.

Enfin, et pour améliorer la capacité prédictive de notre modélisation, il nous apparait
important dans le futur de tenir compte des aspects d’interaction fluide sanguin — structures

vasculaires, tout en confrontant les résultats obtenus a la réalité expérimentale.

Influence des Caractéristiques Géométriques sur I’Ecoulement Sanguin 72



ANNEXE
I:

LA RHEOLOGIE



Annexe |

ANNEXE | : LA RHEOLOGIE

l. Définition :

La rhéologie est une science qui traite de I’écoulement et de la déformation des
matériaux sous I’action des contraintes qui leur sont appliquées. C’est une discipline qui tente
d’exprimer tous les comportement de la mati¢re, depuis le comportement parfaitement

¢lastique de Hooke, jusqu’au comportement parfaitement visqueux du liquide de Newton.[1]
I1. Classification des Fluides :

La classification des fluides s’opére en fonction de la relation dite de comportement,

qui lie a la contrainte de cisaillement t, la vitesse de cisaillement y .

- Contrainte de cisaillement :

La contrainte de cisaillement t est une grandeur fondamentale de la rhéologie. Elle
représente la force de frottement par unité de surface qui s’exerce tangentiellement
(parallelement au mouvement) a la surface des strates. Elle varie donc d’une couche a I’autre,
mais demeure constante en tout point d‘une lamelle donnée.

Elle est définie par :

_dr
ds

Les forces normales exercées par une couche sur sa voisine sont généralement négligées.

T

- Déformation de cisaillement :

Deux couches d’une substance, situées dans la méme section droite a 1’instant initial,
parcourent une distance dx, aprés cisaillement entre un plan fixe et un plan mobile. La

distance parcourue dépend de la vitesse propre de chaque couche par rapport au plan

Influence des Caractéristiques Géométriques sur I’Ecoulement Sanguin 74



Annexe |

immobile. Dans le cas d’un mouvement unidimensionnel, la déformation de cisaillement est
donnée par :

_dx

"

- Vitesse de cisaillement :

L’on définit la vitesse de cisaillement, la vitesse de déformation, ou encore le taux de
cisaillement comme étant le rapport de la déformation sur le temps que met celle-ci pour se
produire, et caractérisé par :

,_dy_ddc_ddx_du
dt dtdy dydt dy

Pour les fluides Newtoniens, la relation de comportement est décrite par une loi linéaire

dy ) T
T:/IE:M/ - ,UZ;

Ou p représente la viscosité dynamique du fluide, qui s'exprime en poiseuille

1l
(1Poiseuille = 1Pa.s = 1kg.m s )

I111- Comportement rhéologique des fluides complexes :

Si le modele du fluide newtonien décrit trés bien la grande majorité¢ des fluides
composés de molécules simples, il existe un bon nombre de fluides (dont certains sont d'usage
trés courant) qui ont un comportement plus complexe.

Pour les fluides non-newtoniens, selon Midoux[2] le comportement d’un fluide est
directement 1i¢ aux modifications de structure induites par un écoulement. La notion de
viscosité structurelle est alors induite permettant de justifier ou d’élaborer des modeles
rhéologiques utilisables dans la pratique.

A partir de ces observations expérimentales en cisaillement simple, I’on distingue [2]:
- Les fluides au comportement indépendants du temps
- Les fluides dépendant du temps

- Les fluides viscoélastiques.
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I11.1- Les fluides ou comportement indépendant du temps :

Ce sont des fluides purement visqueux pour lesquels la contrainte de cisaillement t

dépend seulement du taux de cisaillementy. Les fluides non-newtoniens qui représentent

notre domaine d’étude sont caractérisés par la non linéarité entre la contrainte de cisaillement
et la vitesse de cisaillement. Trois grands types de comportement de ces fluides peuvent étre

mis en évidence au vu de leurs rhéogrammes [2]

Viscoplastique

Pseudo plastique
Newtonien

Dilatant

Figure : theogramme des fluides

a- les fluides sans seuil de contrainte

Le comportement de ce type de fluides est représenté par la loi dite d’Ostwald de
Waele [initiation a la rhéologie] ou loi en puissance
t=k)"
ou k est I’indice de consistance ou la consistance du fluide et n, I’indice de structure .
e pourn = 1, le fluide newtonien
e pourn < 1, le fluide est dit rhéofluidifiant ou pseudoplastique. Dans ce cas, la viscosité
apparente diminue avec le cisaillement. Nous pouvons citer en exemple le savon, les
polymeres fondus, les colles et certaines peintures.
e Pour n > 1, le fluide est dit rhéopaississant ou dilatant, les fluides de ce type sont
caractérisés par une augmentation du coefficient de viscosité avec la vitesse de

cisaillement.

b-les fluides avec seuil de contrainte
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Ce sont des fluides qui ne s’écoulent comme des liquides que lorsque les contraintes
qui leur sont appliquées dépassent une certaine valeur appelée contrainte seuil. Au dela de
cette contrainte, ils suivent une évolution qui tend asymptotiquement vers une loi de
puissance. Ces fluides obéissent dans une large plage du taux de cisaillement a la loi de

comportement d’Herschel-Bukley qui s’écrit :

T=71,+ky"
Pour n = 1, ces fluides sont appelés fluides de Bingham, ils ont alors un comportement
newtonien une fois le seuil de contrainte dépassé.
Il existe également dans cette catégorie de fluides, des fluides dont le comportement
peut se schématiser par la loi de Casson généralis¢ qui traduit le comportement initial du

fluide a fort taux de cisaillement et qui s’écrit :

) .n
T=T,+p, y+Ky
A, représente la viscosité limite a vitesse de cisaillement infinie

Nous avons reporté dans le tableau ci-dessous un certain nombre de lois de comportement de

fluides au comportement indépendant du temps
111.2- les fluides viscoplastiques :

L’étude des propriétés viscoplastiques linéaires d’un corps permet de caractériser sa
structure au repos, puisque le comportement linéaire est reli¢ a I’aptitude du matériau a
supporter des déformations, sans modification de sa structure initiale.

Le comportement des fluides viscoplastique s’apparente a la fois du comportement

parfaitement élastique du solide de Hooke et du liquide parfaitement visqueux newtonien
111.3- les fluides au comportement dépendant du temps :

Le comportement de ces fluides est caractérisé par 1’évolution de leur structure interne
puisque le tenseur des contraintes est non seulement fonction du tenseur des taux de
déformation, mais également du temps. L’on distingue deux catégories : les fluides
thixotropes dont la viscosité apparente diminue avec le taux de cisaillement et avec le temps,

et les fluides rhéopexiques qui présentent le phénomene inverse.
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modele Loi rhéologique parameétres
Ostwald de waele =k ()" K,n
Ellis T_' g ) Ko, 12,0
7i_l+{r.-""t], Lt !
Prandtl-eyring t=155h 7 (ty ) To »to
Powell-eyring it ;:0 (1, ) Wo » Wi, to
Sisko 0 Ho, K, n
T= o Yk (v)"
Reiner phillipoff SO PSR o - Ko Koo 5 Ts
1+('r.-" 13]2 ‘
Loi de  puissance | T MoV YS Yo Mo, 7Y 0,1
_ -/ - \n-1 - -
tronquée de spriggs T= Mo Y 0) Y Y270
Williams P +/”0;'“wp Los 5 5D
(1 +2t} 75J
~ . Hos Hops A5 D
Cross T=(u, +'u()—{lwp)7
(1 +1 ;/j
_ .
Quemada T=|u, "+ 5
(12, ] 11,)'"” +(/1 7)
Krieger-Dougherty H— U ) Hos Hos 25 P
s (135)
Il’lO - /’loo
Bingham . Ts> Hp
T=7,+Ky
Herschel-Buckley r=1,+k 7,'n Ts, Up,n
C
asson T2 =k y 2 g )2 T,k n
Skelland
Uo7 Tc, Ho,Mm, C

Roberston-Stiff

T—T.=

c_l—c{t—TC

r:k(j/.0+7./)

}]Jl

k,n, 7, =Ky,
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ANNEXE 11 : Maillages structurés et non-structurés (Avantages et inconvénients)

Dans le cadre d’une étude numérique, le maillage du domaine d’étude est la premiere
étape fondamentale dans le calcul a effectuer. Le choix du maillage est ainsi indispensable et
ce choix se définit par la forme de la maille et par la possibilité d’optimiser celui-ci. Ainsi
celle-ci peut revétir des formes et des dimensions différentes [1], a partir de formes linéiques,
surfaciques, ou méme volumiques. Dans le but d’uniformiser et d’automatiser les calculs, est
introduite la notion de maille de référence. On ne donne ici que les mailles les plus classiques,

par convention généralement admise. (\Voir la figure)[2] (9).

X
X, 3
1 / 1
— |
1 ; 1
0 : A0 .
1 2 LA =1 2
_ . 1

Maillage structuré (régulier) :

Un maillage structuré est un maillage qui peut étre généré en reproduisant plusieurs
fois une maille élémentaire. Dans ce type de maillage, tout noeud peut étre repéré par un
doublet ou un triplet (i,j,k).

En 2D, un noeud (i,j) a quatre voisins (i£1,j) et (i,j£1), et appartient a quatre mailles.
En 3D un noeud (i,j,k) a six voisins (i+1,j,k), (i,j£1,k) et (i,j,k+1), et appartient a huit mailles.
Le maillage structuré tire profit de la numérotation, et la topologie est implicite (stockage
quasi-nul).

Les avantages du maillage structuré
- Bon contréle de I'épaisseur des mailles.

- Facilité pour mailler des géométries tres allongées.
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Les inconvénients du maillage structuré

- Limitation d'emploi aux domaines descriptibles par un quadrilatere (2D) et un hexaedre
(3D).

. Pas de possibilité de raffiner le maillage sans en augmenter la taille

Maillage non-structuré :
En 2D, c'est un maillage dont les éléments sont des triangles ou des quadrilatéres
assemblés de maniere quelconque.
La topologie est completement arbitraire.
En 3D, si I'on considere des eléments d'ordre 1, il s'agit de tétraedres, de prismes,
d'hexaédres ou de pyramides.
Les avantages du maillage non-structuré
- Création de maillages triangulaires ou tétraédriques dans des géométries quelconques.
- Economie de points par rapport aux maillages structurés
Les inconvénients du maillage non-structuré
- Difficultés pour contrdler la densité des points dans une zone précise.

- Contrainte de stockage (structure de données)

Il existe aussi des maillages hybrides qui tentent de tirer profit des deux types précédents.
Il'y a donc tout intérét a avoir des maillages réguliers : Plus un élément a une forme torturée,
plus les résultats produits sont sujets a caution.
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