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Nomenclature

NOMENCLATURE

Déviateur du tenseur de contrainte

Ensemble des fonctions de pondérations

Erreur estimative

Vecteur ¢lémentaire des sollicitations
Facteur de frottement

Matrice élémentaire

Matrice globale

Longueur de la conduite

Longueur de la sténose

Indice d’écoulement

Fonctions d’interpolation dans un espace de référence

Fonctions d’approximation dans un espace de référence
Fonctions d’interpolation dans un espace réel
Fonctions d’approximation dans un espace réel
Pression

Base polynomiale

Débit

Direction transversale

Rayon de la conduite

Rayon en aval de la conduite

Rayon en amont de la conduite

Rayon d’anévrisme

Résidu

Nombre de Reynolds

Degrés de sténose.

Surface

Temps

Vitesse axiale

Vitesse débitante

Vecteur élémentaire des variables aux nceuds.

Vecteur élémentaire des variations des variables nodales



Nomenclature

Uex(X) Fonction approchée

v Vitesse transversale

\" Volume

% Elément

w* Forme intégrale élémentaire.
W Forme intégrale

Wi Les coefficients poids

Z Direction axiale

Zr Point de recollement

Nombre de Womersley

B Grandeur caractéristique dépendant des temps d’orientation, d’alignement et
d’agrégation de la particule.

X Rapport d’anévrisme.

S(X) Distribution de Dirac.

) Degrés de liberté de sténose.

Lo Caractérise le comportement de la suspension a cisaillement nul,

[T Caractérise le comportement de la suspension a cisaillement infini, ¢’est

un parametre li¢ a la déformation des globules rouges.

Tij Tenseur de contrainte

Tc Contrainte de seuil

Tp Contrainte pariétale

Ten Contrainte a I’entrée de la conduite
° Transformation Eulérienne.

¥ Fonction de pondération

Q° L’élément de référence.

r Contour

Y La déformation de cisaillement

Y Vitesse de cisaillement

Happ Viscosité apparente

W, Viscosite relative

Weom Viscosité complexe

R Coefficient de corrélation de Teil

p Masse volumique
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Introduction Générale

L’utilisation de la mécanique des fluides dans le domaine biomédical et dans de
nombreuses activités industrielles nécessite souvent la compréhension et la modélisation du
transport des fluides dans des réseaux de conduites comportant des singularités (vannes,
coudes, rétrécissements, elargissements).

Dans le domaine industriel, la détermination du diamétre optimum des tubes et de la
puissance des pompes de transfert passe par une connaissance précise des lois régissant les
pertes d’énergie dans les conduites et dans les singularités. Dans les conduites les pertes sont
dites linéaires ou réguliéres, par contre dans les singularités on les appelle des pertes
singuliéres. Ces dernieres peuvent étre attribuées a la viscosité du fluide et aux perturbations,
plus au moins importantes, du champ des vitesses lors des variations de direction ou (et)
section.

Dans le domaine biomédical, les pathologies affectant le fonctionnement de I’appareil
cardio-vasculaire sont une des causes pricipales de mortalité ou d’invalidité. La pompe
cardiaque peut étre incriminée lorsqu’elle ne joue plus son réle de pompe, ou bien lorsque les
vaisseaux n’assurent plus leur fonction de conduction.

Un vaisseau ne remplit plus sa fonction principalement dans deux cas: la rupture (ex.
anévrisme) et I’obstruction (ex. sténose). Ces deux types de singularités se rencontrent dans
I’organisme humain.

De nombreuses études theoriques et expérimentales ont traité le coté mécanique des
sténoses et des anévrismes artériels et les travaux ont été réalisés en assimilant le sang a un
fluide Newtonien. Néanmoins, certaines études faites sur le sang ont montré que celui-ci
change de comportement suivant sa situation dans le lit vasculaire.

Pour étudier le comportement de I’écoulement d’un fluide sanguin a travers les
singularités, en tenant compte du comportement non linaire du sang, la dynamique des
fluides numérique se présente comme un outil trés utile pour évaluer le comportement du
sang s’écoulant dans les artéres normales, dans des veines chirurgicalement reconstruites ou

a travers des dispositifs artificiels.

Dans ce travail nous allons étudié numériquement les écoulements laminaires en régime
stationnaire et transitoire du fluide sanguin a travers deux singularités vasculaires : la sténose
et I’anévrisme. Pour cela nous avons élaboré un programme de calcul utilisant la méthode des

éléments finis type formulation mixte (u, p).




Introduction Générale

Le travail suivant est composé d’une introduction générale, de cing chapitres et d’une

conclusion générale :

Le premier chapitre comprend une étude bibliographique sur les principaux travaux des
deux configurations considérées qui sont la sténose et I’anévrisme, ainsi que sur la méthode
des éléments finis type formulation mixte. De méme, pour mieux discerner le fond du
probléme nous allons essayer de donner quelques définitions et explications de ces deux

singularités et leurs influences sur I’étre humain.

Le deuxiéme chapitre porte sur la rhéologie des fluides complexes avec une étude générale
de leur comportement rhéologique et leur classification en fonction des paramétres physiques.
Aprés cela, nous nous sommes intéressés a I’aspect modélisation du comportement du sang
humain en déterminant par voie numérique I’équation rhéologique la plus adéquate et les

parametres rhéologiques correspondants suivant plusieurs criteres de prise de décision.

Le troisieme chapitre concerne I’étude de I’écoulement d’un fluide pseudo plastique a
travers une conduite cylindrique avec une présentation de la méthode de résolution numérique
et le schéma d’approximation. Nous développons un programme de calcul utilisant la
méthode des éléments finis pour prévoir I’influence de la pseudoplasticité du fluide sur
I’écoulement et étudier la structure du champ des vitesses. Afin de valider les méthodes de
calcul, nous procédons a des comparaisons entre nos valeurs numériques et les solutions

analytiques.

L’etude dynamique de I’écoulement & travers des sténoses et des anévrismes est présentée
dans le quatrieme chapitre. Les profils de vitesses, les zones de recirculation, les longueurs
d’établissement et de recollement et les contraintes de cisaillement a la paroi sont étudiés en
fonction du nombre de Reynolds de I’écoulement, de la géométrie des singularités et des

propriétés rhéologiques des fluides.




Introduction Générale

Dans le cinquieme chapitre, nous examinons I’étude de I’écoulement transitoire pulsé
d’un fluide sanguin a travers une conduite sténosiale a symétrie axiale. L’écoulement pulsé
est conditionné par un gradient de pression artérielle sanguine. Ce gradient n’est que la
conséquence des résultats expérimentaux de McDonald (1954) et Womersley (1955).

Les profils de la vitesse axiale, la pression, I’évolution des zones tourbillonnaires et le
déphasage entre les différents parametres hydrodynamiques, sont étudiés en fonction du

nombre de Womersley et du degré de sténose.

Nous terminons notre étude par une conclusion générale dans laquelle nous résumons les

principaux résultats et les perspectives qui restent ouvertes dans cette voie.




CHAPITRE I :

INTRODUCTION




Chapitre | : Etude bibliographigue

1.1. Introduction :

La physiologie du systéme vasculaire a été élucidée progressivement dans I’histoire de la
recherche. C’est surtout au milieu du 20°™ siécle que les études ont été approfondies avec des
modélisations mathématiques limitées aux modeles de base tel que I’écoulement dans les
régions morphologiquement simples [73] ou sur des modeéles basés sur I’analogie électrique
[32]. Les solutions exactes, ainsi que les simulations numériques, sont tres difficiles a obtenir
dans les situations générales a cause des interactions fortes non linéaires entre les différentes
parties du systeme et les complexités geométriques de I’anatomie vasculaire de chaque
individu.

L'athérosclérose est I’une des premiéres causes de mortalité a notre époque et cause de
plusieurs problémes cardio-vasculaires. Cette pathologie évolue silencieusement pendant
plusieurs decennies avant d'étre révélée par un accident grave, di a I'une de ses complications
. infarctus du myocarde, embolie pulmonaire, accident vasculaire cérébral...

1.2. Lasténose :

Bien que la formation d'un caillot soit un processus normal, celui-ci se révéle dangereux
lorsqu'il se produit d’une facon inappropriée. Si ces caillots parviennent aux poumons ils
peuvent provoquer la mort par embolie.

A un stade avancé de la pathologie, son traitement passe par une intervention chirurgicale.
Une de ses interventions est I’introduction d’une sonde a ballonnet gonflable dans une artere
de la jambe et dirigée via l'aorte dans I'artére coronaire. Le ballonnet se gonfle lorsqu'il atteint
I’obstruction, ce qui écrase la sténose et rétablit le débit sanguin.

1.3. L’anévrisme :

Cette pathologie artérielle est une dilatation ou distension anormale modifiant la structure
de la paroi d'un vaisseau. L'observation des tissus au niveau d'un anévrisme artériel met en
évidence une anomalie de constitution de la zone élastique de la paroi interne. Sur cette paroi
fragilisée les chocs dus a la pression sanguine entrainent la formation d’une hernie (distension
du vaisseau). L’anévrisme se fait vers I’augmentation inévitable de son calibre, c’est a dire
qu’il est menacé d’une rupture. Plus un anévrisme est de grande taille, plus le risque de
rupture est important.

Les anévrismes peuvent étre traités par un procédé chirurgical [12], appelé
anévrismorraphie, qui vise a reconstituer le trajet du vaisseau aprés ablation de la partie
dilatée. Cette derniére peut également étre remplacée par un tube synthétique du diametre du

vaisseau.
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1.4. Etude bibliographique :

L’etude des écoulements a travers des arteres sténosées et des anévrismes est I’un des
problémes fondamentaux en hémomécanique. Depuis une vingtaine d’années, de nombreux
travaux ont eté publiés sur ces phénomeénes en utilisant des modéles expérimentaux (in vitro,
in vivo)!, analytiques et numériques. Dans cette partie, nous allons aborder les principaux
travaux qui nous servirons de réference.

Dans les cas des études des écoulements a travers des sténoses, les travaux théoriques et
expérimentaux de Young (1973) [75], Seely (1976) [65], Deshpande (1976) [27] et
Mc Donald (1979) [50] montrent que les écoulements dépendent de la forme et de la taille de
la sténose, du diameétre de I’artere et du nombre de Reynolds. Hutchison (1985) [38] a étudié
la zone de recirculation en aval d’une artére sténosée (in vivo). L’étude de Prakash (1988)
[60] montre que la variation de la forme et de la taille des sténoses ont une influence
significative sur les paramétres d’écoulement. Il est donc important d’analyser I’influence de
ces parameétres dans un écoulement.

Azuma (1976) [8], en utilisant de la poudre d’aluminium, Liepsh (1992) [45] et Solzbach
(1987) [69] avec une technique photo élastique et Ojha (1988) [55] avec une méthode photo
chromatique ont visualisé la région de séparation et de recollement dans des sténoses
rectangulaires et circulaires (in vitro). Avec la méthode de perturbation Remeli (1993) [79] a
étudié les effets d’une déformation de la paroi sur les champs hydrodynamique et thermique
du caloporteur. Elle a constaté que le champ dynamique de I’écoulement est fortement
perturbé méme en aval de la zone déformée, et ceci quelques soit la position de la
déformation.

Les interprétations des signaux Doppler ont permis a M. Dauzat [24] de localiser et
d’évaluer le degré de la sténose artérielle, par des signes directs et indirects. Ces perturbations
typiques du sonogramme attestent que lorsque le rétrécissement approche 90%, I'écoulement
sanguin devient turbulent, ce qui représente une perte considérable d'énergie, de sorte qu'elle
se comporte comme une résistance additionnelle en serie.

Concernant la propriété non Newtonienne du sang, Nakamura (1988) [53] a étudié
I’écoulement laminaire du fluide sanguin dans une sténose a symétrie axiale en utilisant la
méthode des éléments finis, et a précisé les variations de points de séparation et de

recollement en fonction du nombre de Reynolds.

5

In vivo = expérience directe sur I’homme ou un animal in vitro = expérience hors de I’organisme
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Navidbakhsh (1996) [54] utilisant le code de calcul FIDAP, a consideré I’écoulement
laminaire du sang dans des sténoses avec trois formes de géométries différentes :
rectangulaire, triangulaire, et arc de cercle. Il a observé qu’une sténose rectangulaire, par sa
brutale convergence, a une influence plus forte sur I’écoulement qu’une sténose en arc de
cercle ou triangulaire. Seulement, quelle que soit la forme de la géometrie ou le
comportement rhéologique du fluide, lorsque le nombre de Reynolds augmente, la vitesse
axiale sur I’axe, la longueur de la zone de recirculation, les longueurs d’établissement et de

recollement et le coefficient de perte de charge singuliére augmentent.

En ce qui concerne les anévrismes ; Scherer (1973) [64], Drexler et Hoffman (1985) [28]
et Budwig (1993) [17] constatent expérimentalement que le champ d’écoulement laminaire
est caractérisé par un jet de fluide (passant directement a travers I’anévrisme) entouré d’un
tourbillon recirculant pouvant favoriser I’apparition de trombe. Budwig a également étudié
I’écoulement stationnaire d’un fluide Newtonien dans les anévrismes de I’aorte abdominale

avec la méthode des éléments finis en utilisant le code FIDAP.

Sur une patiente de 20 ans ayant un bilan médical donné, Keller (2002) [39] a étudié I’effet
d’un anévrisme, causé par |’hypertension artérielle rénovasculaire sur I’artére rénale.
Par artériographie, il confirme la présence d’une sténose de 75% précédant un anévrisme de
3,5 cm de diamétre de I’artere rénale droite. Une résection chirurgicale de ces lésions et la

réimplantation de I’artere rénale droite sur I’aorte est réalisée.

D’ailleurs, d’apres les enregistrements Doppler [25] au niveau de I’anévrisme, la vitesse
circulatoire est réduite en propagation inverse de I’augmentation du diamétre, ce qui diminue
I’énergie cinétique et augmente la pression locale au pic de I’anévrisme, ce qui va contribuer a

entretenir la croissance de I’anévrisme.

Tong & Vawter (1972) [71] ont rapporté, avec la méthode des éléments finis, les solutions
d’un écoulement rampant pour plusieurs rapport d’anévrisme, avec une onde artérielle se
propagent le long de l'aorte. Cette étude était d’un grand intérét pour D.Brown & Hung (1977)
[15], qui ont simulé par la méthode des différences finis I’écoulement d’un fluide non
Newtonien a travers différents rapports d’anévrisme. Leurs résultats ont été en bonne

concordance avec les visualisations expérimentales.
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Steiger (1990) [70] a étudié un modeéle d’anévrisme et Bluth (1990) [14] celui d’un
anévrisme de I’aorte abdominale. lls montrent que les écoulements dans les anévrismes sont
parfois laminaires et turbulents (in vivo). Les derniers travaux de P-Y. Lagrée (1998) [42]
portent sur les modélisations des écoulements sanguins a travers différentes pathologies

cardio-vasculaires on utilisant la méthode couche limite interactive.

Navidbakhsh [54] pour sa these de doctorat (1996), en utilisant le code de calcul FIDAP, a
trouver que les lignes de courant, de I’écoulement laminaire, montrent qu’un jet de fluide
passe directement a travers I’anévrisme et est entouré par une zone de recirculation. Il
constate que I’influence du nombre de Reynolds est plus accentuée pour un fluide sanguin que
pour un fluide Newtonien. Seulement, les résultats actuels a notre disposition sont

principalement des études in vitro, car les données in vivo sont tres difficiles a obtenir.

L’existence de nombreux systéemes biologiques et industriels nécessite de connaitre le
comportement d’un écoulement pulsé dans une conduite cylindrique, afin de I’exploiter dans
le secteur de I'industrie biomédicale (dispositifs implantables, imagerie médicale, matériel
medical et chirurgical). L’écoulement en question est celui de I’écoulement transitoire pulsé,

générer par la pompe cardiaque a travers des artéres ou des veines.

Dans le domaine biomédical, I’écoulement pulsé a été étudié pour connaitre les
modifications de I’écoulement du sang dans des sténoses (Ahmed & Giddens 1984 [2],
Navidbakhsh 1996 [54], J.R. Buchanan Jr. 2000[16]), des coudes et des bifurcations (Ku &
Giddens 1987 [41]) et des anévrismes (D.Brown & Hung (1977) [15], Sobey 1978 [68], Low
1993 [47], Navidbakhsh 1996 [54]) puis, pour connaitre le potentiel nécessaire aux systémes
hautes fréquences, utilisés lors d’interventions chirurgicales et pour les soins intensifs (Gaver
1986 [34], Lorenzetti 2001 [46]).

Plusieurs études expérimentales ont été consacrées a I’analyse de I’effet d’une fonction
périphérique pulsée sur les maladies cardio-vasculaires. La plupart de ces études ‘in vivo’,
étant tres difficile a réaliser, coltant cheére et de plus les artéres faciles étant limitées. Sobey
[68] a était le premier a observer les zones tourbillonnaires expérimentalement. Cependant la
bonne alternative est d’utiliser les modelés numériques (Porenta 1986 [58], Balar 1989 [10],
Almeder 1999).
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Etant donné que I’hémodynamique artérielle nécessite des analyses sous forme d’onde de
pression et d’écoulement et que ce type de pulsations n’est pas unigue, nous avons rencontré
plusieurs types de recherche dans ce domaine qui modélisent chacun différentes formes
d’ondes dans les écoulements laminaires et turbulents pour connaitre les parametres
hydrodynamiques. Nous pouvons citer pour les sténoses, Womersley 1955 [73], Buchanan Jr.
2000 [16] et Mittal 2003 [78].

Néanmoins, ces simulations numériques d’écoulement de fluides non Newtoniens pose des
problémes spécifiques liés au couplage existant entre loi de comportement du fluide et les lois

du mouvement, ainsi qu’a la nature des équations.

Les développements récents ont montré que de nombreuses difficultés rencontrées dans la
résolution des équations de Navier-Stokes étaient dans: la meéthode de résolution ou
algorithme (convergence et stabilité), dans la maniere dont les variables indépendantes ou les
équations étaient reliées (couplage), dans le choix de la grille de calcul (génération du
maillage) et dans le fait que pour des nombres de Reynolds élevés tous les termes des
équations de Navier-Stokes n'avaient pas la méme importance (parabolisation, direction

privilégiée de I'écoulement, interaction de pression, caractére mathématique des équations).

Compte tenu de la complexité des deux géométries et de I’état rhéologique du fluide, le
choix de la méthode pour la résolution numérique des équations de Navier-Stokes s’est porté

sur la méthode des éléments finis type formulation mixte.

La méthode des éléments finis (M.E.F) est une méthode trés générale qui s’applique a la
majorité des probléemes rencontrés dans la pratique : Problémes stationnaires ou non
stationnaires, linéaires ou non linéaires, définis dans un domaine géométrique quelconque a

une, deux ou trois dimensions.

Pour que la M.E.F soit efficace pour des applications industrielles ou biomécaniques, il
faut utiliser des programmes d’assistance a la préparation des données et a I’interprétation des
résultats. C’est pré- et post- processeurs se développent rapidement en ce moment; ils
utilisent les techniques de I’informatique graphiques et interactives.
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Cette méthode numeérique est maintenant trés répandue dans les industries, en particulier
en construction aéronautique, aérospatiale, navale et nucléaire. Ces derniers temps elle s’est
développée dans les applications de la mécanique des fluides : interactions fluide- structure,
transport de sédiment, milieux poreux, étude de la marée et surtout dans la biomécanique. De
nombreux programmes généraux de calcul sont disponibles pour utiliser la méthode des
éléments finis, citons par exemple : NASTRAN, FIDAP, ASKA, ASP, MARC, ANSYS, TITUS,
ADINA.

Nous pouvons citer dans ce domaine le travail de Hassan Manouzi [48], qui consiste a
I’étude d’une formulation mixte des équations de Navier-Stokes faisant intervenir comme
inconnues la vitesse du fluide ainsi que son gradient. Il démontre I’existence et I’unicité, ainsi
que les propriétés de convergence d’une solution approchée par la méthode des éléments finis

au voisinage d’une solution non singuliere de ces équations.

Yong et al. [74] ont considéré le comportement des fluides non Newtonien du sang dans
une artéere. R.W.G. Shipman et Coll. [66] ont considéré le comportement des fluides non
Newtoniens viscoélastiques par un modele appelé “* Falling Plate “’ extensif, et ils ont
compare trois méthodes différentes d’élements finis (Galerkin, Streamline-Upwind, Petrov-
Galerkin).

Pour sa thése de doctorat a I’l.N.P.L., Mahdi Navidbakhsh [54] a étudié I’évolution des
écoulements permanents et transitoires pour des fluides sanguins, a travers des singularités
complexes (sténose et anévrisme) en deux et en trois dimensions. Pour la résolution
numerique I’auteur a utilisé une méthode de Galerkin en éléments finis type itératif avec point
fixe.

Notre but, est d’étudier numériquement I’influence de deux types de singularités
vasculaires, sur les parameétres hydrodynamiques locaux et principalement sur la contrainte de
cisaillement pariétale et les pertes de charges singulieres.

Dans la premiére étape de cette étude, on analyse les influences des modéles de sténose et
d’anévrisme a symétrie axiale dans une conduite cylindrique sur I’écoulement du fluide
newtonien et non newtonien en régime stationnaire.

La deuxiéme étape est consacrée a I’étude des problémes en régime transitoire par un

écoulement pulsé dans une sténose.
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11.1. Introduction :

D’un point de vue physique, les lois de conservation sont valables pour tous les milieux
continus : fluides ou solides. Si le mouvement du milieu est déterminé seulement par les
équations qui traduisent les lois de conservation, cela impliquerait que soumis a des efforts

identiques, ces milieux continus subissent les mémes mouvements, ce qui est faux.

Il en résulte que les lois de conservation dont le caractére est universel sont insuffisantes
pour étudier les mouvements des milieux continus. On doit les compléter par des lois
spécifiques [43] dites lois de comportement qui sont propres a chaque milieu. Ces dernieres
vont relier les forces de contact aux déformations locales au méme point du milieu choisi. Ces

forces de contact sont caractérisées en tout point par le tenseur des contraintes.

Avant d’entamer les aspects rhéologiques et leurs lois de comportement, nous allons
essayer de donner quelques précisions et définitions des parameétres physiques qui constituent

la base de ces derniers.

Apres une représentation générale et une classification des fluides complexes, nous allons
étudier le comportement du fluide sanguin afin de I’exploiter dans la suite de notre travail en
tant que loi de comportement d’un fluide non Newtonien. Pour cela, nous allons déterminer
les parametres de différentes lois de comportement en s’appuyant sur des résultats

expérimentaux.

Finalement, par le calcul du coefficient de dispersion et du coefficient de corrélation de
Teil pour les quatre lois de comportement, on prendra celle qui représente le mieux le

comportement non Newtonien du fluide sanguin.
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11.2. Definitions et parametres physiques :
11.2.1. Contrainte de cisaillement :

Du point de vue de la mécanique, la propriété essentielle des fluides est la possibilité de
supporter des déformations arbitrairement grandes sans perte de cohésion. Les contraintes
engendrées dans un fluide ne dépendent donc pas de I'amplitude de déformation, comme c'est
le cas des solides.

Pour un fluide au repos, son tenseur de contrainte est isotrope et ses contraintes

tangentielles sont nulles. Sur chacun des axes la contrainte normale est I'opposé de la pression

Tyx = Tyy= Tzz =—P (2.1)
Par contre pour un fluide en mouvement, le tenseur de contrainte tj; est décomposé en la

somme d'une contribution isotrope, que nous connaissons comme pression P, et d'une
contribution anisotrope, due a la viscosité du fluide, tel que :
Tij = —-P 8” + dIJ (22)

dij Est également appelé déviateur.

La contrainte de cisaillement correspond a 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 défini par :

_dr
ds

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

(2.3)

T

11.2.2. Déformation de cisaillement :

Deux couches d’une substance, situées dans la méme section droite a I’instant initial,
parcourent une distance dx, apres cisaillement entre un plan fixe et un plan mobile. La
distance parcourue dépend de la vitesse propre de chaque couche par rapport au plan
immobile.

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

dx

“dy (2.4)

Y

dx : variation du déplacement
dy : écart entre deux couches voisines.
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11.2.3. Vitesse de cisaillement :
Dans le cas d’un mouvement unidimensionnel la vitesse de cisaillement ou gradient de

vitesse est défini par :

& _ddx_dox_du

ot dtdy dydt dy

(2.5)

Dans la suite de ce chapitre nous examinerons différents types de relations contraintes-
déformations qui existent pour des fluides non Newtoniens, qui sont en réalité tres

nombreuses.

11.2.4. Viscosité :

La viscosité est une propriété du fluide, qui tend a empécher ce dernier a se déformer
lorsqu'il est soumis a une force tangentielle. Les fluides de grande viscosité résistent a
I'écoulement et les fluides de faible viscosité s'écoulent facilement. La viscosité est
déterminée par la capacité d'entrainement que posséde une couche en mouvement sur les
autres couches adjacentes.

D’aprés I’hypothese de Newton, la viscosité est une fonction qui relie le tenseur de
contrainte a celui des déeformations, d’ou la loi de Newton :

d ) T
r=ud—¥=uv = u=§ (2.6)

La viscosité dynamique a pour dimension le produit d'une pression par un temps. Dans le

Systeme International de mesures, la viscosité dynamique s'exprime en poiseuilles
(1Poiseuille = 1Pa's = 1kg m™ s™).

11.2.5. Différentes définitions de la viscosité :

» Laviscosité cinématique : v=t [m%s] ( p : masse volumique).
p

» Laviscosité dynamique ou apparente : par analogie aux fluides Newtoniens on a

u=""[Ns/m’ ou Pa.s]
Y

» Laviscosité relative : souvent cette derniere est utilisée pour I’étude des solutions ou
des suspensions :

o u : viscosité dynamique delasolution
Hr= Us Us: Viscosité dynamique du solvant
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» La viscosité spécifique :

_ K ~Hs
Hepe = ——
s

» Laviscosité intrinséque :

n N . . .
[u]z lim (ﬂ] Ou C represente la concentration de la solution.

C—0
» Laviscosité complexe :

G 14
Heom = (O)) +J
Q)] Q)]

G'() G'(cw) mod ule de conservation
G"(w)mod ule de perte
Cette viscosité intervient pour des contraintes et des deéformations sinusoidales a

pulsation @, et des liquides présentant une certaine élasticité.

11.3. Classification et comportement rhéologiques des fluides complexes :
Si le modéle de fluide Newtonien décrit tres bien la grande majorité des fluides composés
de molécules simples ; il existe un bon nombre de fluides, dont certains sont d'usage tres

courant, qui ont un comportement plus complexe.

La définition d'un fluide Newtonien est assez restrictive : les contraintes de cisaillement sont
proportionnelles au gradient de vitesse, ce qui implique que :
% Dans un écoulement de cisaillement simple, les seules contraintes crées par

I'écoulement sont des contraintes de cisaillement.

K/
L X4

La viscosité est indépendante de la vitesse de cisaillement.

>

X/
*

% La viscosité est indépendante du temps et les contraintes s'annulent immédiatement

lorsque I’écoulement est arréte.

Toute déviation a ces regles est le signe d'un comportement non Newtonien. La description
des ces comportements et leur interprétation en relation avec la structure microscopique du
fluide constitue la discipline appelée rhéologie. Cette discipline est assez récente ; elle a

connu un développement considérable avec I'apparition des polymeéres synthétiques.
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11.3.1. Classification des fluides :
La classification des matériaux est établie a partir de différents critéres :

1) Propriété d’élasticité, viscosité, de plasticité (i.e, notion de seuil de contrainte)

2) Comportement linéaire ou non.

3) Comportement dépendant du temps ou non (historique du matériau)

4) Caractéere physique : solide, liquide, pateux, ...

5) Matériaux homogéne ou non.

5) T

Généralement, pour le cas d’un comportement du fluide, la classification est faite a partir

d’un écoulement de cisaillement simple que I’on traduit par une relation entre la contrainte de

cisaillement t et le taux de cisaillementy .

» Pour les fluides Newtoniens, ce comportement est decrit par une relation linéaire :

T=py (27)

ol p représente la viscosité dynamique du fluide.
» Pour des les fluides complexes dits non Newtoniens, la viscosité n’est plus constante a
température et pression donnée mais dépend de la vitesse de cisaillement ou, plus

généralement, de I’historique cinématique du fluide.
D’aprés TANNER et BIRD, le comportement du fluide est lie aux modifications de

structure induites par I’écoulement. Généralement, I’évolution de la viscosité avec le taux de

cisaillement v (Fig.2.1.), qui en coordonnées logarithmiques a le comportement suivant :

Ho | I 1l

v

[T Y

v

Fig.2.1. Comportement rhéofluidifiant d’un fluide non- Newtonien : separan AP-30 en solution dans
eau et glycérine (TANNER).
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On peut distinguer trois régions :

- Région | a faible taux de cisaillement, la viscosité tend vers une valeur constante p, : le

fluide a un comportement Newtonien.

- Region 11, la viscosité décroit quand le taux de cisaillement augmente, la courbe présente

souvent une partie linéaire sur plusieurs décades appelées région de loi de puissance.

- Région 1ll, & taux de cisaillement trés élevé ou la viscosité tend vers une valeur

constante p, .

A partir de ces observations expérimentales en cisaillement simple, on distingue [52] :

- Les fluides independants du temps

- Les fluides dépendant du temps

- Les fluides viscoélastiques.

Nous résumons toutes ses classifications des fluides complexes dans le tabeau.2.1.

Constatation expérimentale Expression formelle de t Appellation
. . Fluide viscoélastique ou
y# 0 T="f yy,t _
plastique (linéaire ou non)
. . Fluides inélastiques
y# 0 t="f 7, t ,
dépendants du temps
(thixotropes, rhéopexes)
. o) o Fluides visqueux
y# 0 T=W| Y|y -
indépendants du temps (non
Newtonien)
. . Fluides visqueux linéaires
y# 0 t=py  (u=cte) .
(Newtoniens)
Fluides sans frottement
{( =0 t=0 (parfait ou pascalien)
Tableau.2.1. Classification des fluides complexes.
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11.3.2. Description et comportement des fluides complexes :

Lorsque la viscosité n'est plus indépendante du taux de cisaillement, il est nécessaire
d'utiliser plusieurs parametres pour d’écrire le comportement mécanique du fluide. Un certain
nombre de modéles empiriques permettent cette description.

Les objectifs de la loi de comportement sont :
1) Etre en accord avec des donnés expérimentales sur une large gamme de contraintes.

2) Faire appel a un nombre minimal des constantes indépendantes.

3) Calculé aisément ces contraintes, qui doivent avoir une signification physique.

Tres souvent, pour les solutions de polymere, la viscosité diminue au fur et a mesure que
I'on augmente le taux de cisaillement (gradient de vitesse) auquel est soumis le fluide. C'est le
comportement rhéofluidifiant. Ce comportement est également observé dans les suspensions

de particules solides, dans les suspensions de vésicules déformables comme le sang.

a. Les fluides dont la viscosité est indépendante du temps :

Ce sont des fluides purement visqueux pour lesquels la contrainte de cisaillement <
dépend seulement du taux de cisaillement y au point considére.

Trois grands types de comportement de ces fluides peuvent étre mis en évidence au vu de

leurs rhéogrammes (Fig.2.2.) :

Viscoplastiaue

T Pseudo plastique
Newtonien

Dilatant

Fig.2.2. Rhéogramme type pour différents fluides dont la viscosité est indépendante du temps
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= Les fluides pseudo plastiques ne présente pas de contraintes seuil pour s’écouler ; le

rhéogramme montre que le rapportt /3'(, habituellement appelé viscosité apparente
L, (par analogie avec les fluides Newtoniens), décroit quand le taux de cisaillement

augmente. On présente quelques lois de comportements, les plus utilisées dans la

mécanique des fluides (le tableau .2.2.).

= Les fluides viscoplastiques (ou fluides a seuil de contraintes) sont caractérisés par le

fait qu’il est nécessaire d’atteindre une contrainte minimale t, pour qu’il y ait mise en

mouvement, quelques lois de comportement sont présentées dans le tableau.2.3.

= Les fluides dilatants sont caractérisés par une viscosité apparente qui augmente avec le

taux de cisaillement.

Loi rhéologique

Pour: 121,
Modele Paramétres

y =0si t<1,

Plastique de bingham [13] T—T, :pr Te » Hp

Herschel-Buckley [36.37] T — 1o =(ky)" .k, n

A2 ke 2y T(:1/2 KeTe

Ko ¥

Casson [20]

T_’t - ’C ll’l' )mlC
’ 1+c(t—tc)" o
Skelland (67 -1 1.2+0L[_(C11:)_0'2+1]_3 .
elland (o7 " |12-2a](c 1) 02 41 '

Tableau.2.2. Lois rhéologique des fluides ‘’indépendants’” du temps présentant une contrainte

critique.
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Modeéle Loi rhéologique Parameétres
Ostwald de waele [56,26] T =k (y)n K, n
. Ho .
Ellis [52 =l |V y T1/9, O
[ ] |:1+(’C/’51/2)a_1:| Ko T1/2
Prandtl-eyring [40,62] 1=155h (ty7) T, tp
Powell-eyring [59] T=M1Y+T—05h_l(