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ABSTRACT

Endovascular treatment of intracranial and aortic aneurysms with an endoprosthesis is proposed
for the prevention of the risk of aneurysm rupture and clogging of blood vessels. The goal of
this graduation project is the creation of a tool that helps doctors to choose the type of aneurysm
treatment by studying the impact of stents with different porosities set up in saccular and
fusiform aneurysms on hemodynamic parameters (velocity and shear rate) of flow within
aneurysms using real geometric and hemodynamic conditions. We did numerical simulations
with our code which is based on a more realistic statistical physics method for blood flow called
the Lattice Boltzmann method in 2D and which we modified (The code) to make it apt to
simulate pulsed flows. The results of the simulation with our code agree with the medical
theory.

Key words: Lattice Boltzmann, Saccular aneurysm, fusiform aneurysm, stent, pulsed flow,
CFD.

Résumeé

Le traitement endovasculaire des anévrismes intracraniens et aortiques avec un endoprothése
est proposé pour la prévention des risques de rupture des anévrismes et de colmatage des
vaisseaux sanguins. Le but de ce projet de fin d’étude est de créer un outil d’aide aux médecins
pour bien choisir le type de traitement des anevrismes en ¢tudiant I’impact des stents avec
différentes porosités mises en place dans des anevrismes sacculaires et fusiformes sur les
parametres hémodynamiques (vitesse et taux de cisaillement) de I’écoulement a I’intérieure des
anevrismes en utilisant des conditions geométriques et hémodynamiques réelles. Nous avons
fait des simulations numériques avec notre code qui est basé sur une méthode de la physique
statistique plus réaliste pour les écoulements sanguins appelée méthode de Lattice Boltzmann
en 2D et que nous avons modifié (le code) pour le rendre apte a simuler les écoulements pulsés.
Les résultats de la simulation avec notre code illustrent un bon accord avec la théorie médicale.

Mot clés : Lattice Boltzmann, Anévrisme sacculaire, Anévrisme fusiforme, stent, écoulement
pulsé, CFD.
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Introduction générale

Introduction générale

Les maladies cardio-vasculaires représentent la premiere cause de mortalité dans
le monde. En Algérie, chaque année un (1) Algérien sur quatre (4) meurt a cause de
ces maladies cardiovasculaires, soit 40 000 morts par an. Parmi ses maladies, on
trouve les anévrismes.

Un anévrisme est un désordre vasculaire li¢ a [Daffaiblissement de la paroi d’un
vaisseau donnant naissance a une petite poche de plusieurs formes (fusiforme,
sacculaire.). La paroi de cette poche ou anévrisme peut se rompre dans certaines
circonstances et devenir dangereuse, voire mortelle (Zhang, 2015).

Pour le traiter deux techniques sont applicables, une chirurgicale qui consiste a faire
une opération au patient pour aborder directement la zone anévrismale et la
remplacer par un tube synthétique appelé prothése ou a [Paide d’autre formes de
chirurgie comme le clippage, I’enrobage...etc. La deuxiéme technique est le
traitement endovasculaire, elle consiste a introduire un stent (une endoprothese) dans
I’aorte anévrismale en passant par D'intérieur des artéres fémorales. Cette technique a
I’avantage d’étre peu invasive et de présenter un risque de mortalité et de
complication moins important que la chirurgie sur le court terme. Elle a par contre le
désavantage de présenter de moins bons résultats sur le long terme et nécessite donc
un suivi annuel a vie.

Ce mémoire est consacré a la compréhension du comportement des anévrismes
cerébraux et abdominaux avec et sans stent, et cela en introduisant des conditions
d’entrés réelles tel que I’écoulement pulsé (vitesse variable) et par une analyse
hémodynamique réalisée a 1’aide de notre code de calcul qui est basé sur la méthode
de Boltzmann sur réseau. Cette derniere a éeté utilisée avec succes sur plusieurs cas
en hydrodynamique. Le principe de cette méthode est d’utiliser les modeles de
vitesse  discrete pour obtenir une solution approximative pour un systeme
incompressible de Navier Stokes en utilisant une discrétisation D2Q9.

Notre projet de fin d’études est structuré en cing chapitres. En premier, nous avons
présenté quelques notions importantes sur le systeme cardiovasculaire et la maladie
d’anévrisme. Dans le deuxiéme chapitre, nous avons présenté la composition du
sang, ses caractéristiques ainsi qu’une description de quelques modéles rhéologiques
sanguins les plus utilisés dans la modélisation du comportement du sang. On est
passé par la suite dans le troisieme chapitre a la méthode de Lattice Boltzmann
adopter pour la simulation. La quatrieme partie est une présentation des étapes et
outils utilisés pour aboutir aux résultats, quand a la cinquieme partie est consacré
aux Résultats obtenus par la simulation et leurs discussions.

Mémoire de PFE HAMOUDA S. & MEZALI A. 12



CHAPITRE 1

Généralités sur le systeme
Cardiovasculaire



Chapitre 1 :  Geénéralités sur le systéme cardiovasculaire

1. Genéralites sur le systeme cardiovasculaire

1.1. Introduction

Ce chapitre sera consacré pour présenter un résumé concernant le systéeme
cardiovasculaire, ces maladies avec les principales méthodes de traitement avec la
concentration sur la méthode endovasculaire ainsi qu’une description détaillée des
caracteéristiques de la méthode de traitement par stent.

1.2. Le systéme circulatoire

Le systéeme cardio-vasculaire, aussi appelé appareil circulatoire, est composé par
le ceeur et les vaisseaux sanguins. Il permet la circulation du sang et le
transport de nombreuses molécules (gaz respiratoires, dechets, nutriments ...) au
sein de I’organisme. L’appareil circulatoire comporte donc :

v une pompe appelée cceur,

v’ des vaisseaux transportant le sang (arteres et veines) qui acheminent dans
I’organisme le sang, l'oxygeéne et les aliments nécessaires aux cellules, aux
tissus et éliminent les déchets,

v/ un systéme parallele a ce réseau circulatoire qui est lui-méme composé de
vaisseaux drainant le liquide intercellulaire, c’est le systéme lymphatique
(Jarvis et Saman, 2018).

1.2.1. Le cceur

Le cceur est un muscle creux comportant quatre (04) cavités (2 oreillettes et 2 ventricules)
(Figure 1.1 ci-dessous), ¢’est un muscle qui se contracte automatiquement. Le coeur comporte
son propre réseau circulatoire, il est vascularisé par des arteres et des veines coronaires et il se
trouve entre les 2 poumons, en arriére du sternum, en avant de la colonne vertébrale et au-dessus
du diaphragme.

1.2.2. Les vaisseaux

Les vaisseaux sanguins se composent d’arteres, d’artérioles, de capillaires, de
veinules et de veines (Tortora & Grabowski, 2001).

a) Les arteres

Les artéeres alimentent le corps en sang oxygéné, a l'exception des arteres

pulmonaires du cceur qui transportent le sang désoxygéné vers les poumons
(Jarvis, 2018).
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R/
*

L'aort

forme

< L’aorte

e est la plus grande artére du corps. Elle part du ventricule gauche du cceur,

ce que l'on appelle une crosse, puis descend jusque dans [’abdomen.

Classiquement, elle est divisée en deux (02) parties :

» L’aorte thoracique
Elle est composée de trois (03) segments :

e L’aorte ascendante : constitue le segment initial de 1’aorte. Elle émerge du
ventricule gauche «VG», dont elle est séparée par la valve sigmoide
aortique.

e [’aorte horizontale: passe au-dessus de [Dartére pulmonaire et de la
bronche souche gauche. Trois vaisseaux naissent de cette section
de l’aorte (le tronc artériel brachio-céphalique, 1’artére carotide
primitive ~ gauche et  D’artére sub- claviere gauche, qui irriguent tous 3 la
téte et les bras).

e [’aorte descendante : traverse le médiastin, en arriére du cceur et en avant
de ID’eesophage. Elle traverse ensuite le diaphragme et devient 1’aorte
abdominale.

» L’aorte abdominale

La totalité des vaisseaux irriguant les organes abdominaux sont issus de 1’aorte
abdominale. L'aorte se termine en bifurquant en deux branches en regard de la
4eme vertebre lombaire(les artéres iliaques droite et gauche). Celles-ci
irriguent le bassin et donnent les arteres irriguant les membres inférieurs.

e L’artére pulmonaire : L'artere pulmonaire part du ventricule droit du
ceeur auquel elle est séparée par la valve sigmoide  pulmonaire.
Elle se dirige vers le haut et se sépare rapidement en arteres
pulmonaires  droite et gauche, qui se dirigent alors vers leur
poumon respectif. L'artere pulmonaire droite passe sous la crosse de
laorte. Arrivées au niveau des hiles pulmonaires, elles se divisent en
multiples branches correspondant chacune a un lobe puis a un segment du
poumon. Ce sont les seules artéres du corps qui transportent du sang
veineux (non oxygene).

e Les artéres coronaires: Les artéres coronaires sont des artéres permettant
de wvasculariser, et par conséquent de nourrir le muscle cardiaque (ou
myocarde). Elles naissent de l'aorte thoracique ascendante et restent a la
surface du cceur ou elles cheminent dans les sillons cardiaques.

Mém
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b) Les capillaires

Ce sont des vaisseaux trés fins (2 a 5 p) et tres nombreux (3000 / cm? de peau).
Dans ces vaisseaux, circule le sang, il s’égoutte lentement. Les capillaires
constituent un réseau intermédiaire entre les artéres et les veines.

c) Lesveines

Une veine transporte du sang pauvre en oxygene et riche en

dioxyde de carbone, afin de I’éliminer au niveau des poumons.

Tronc: brachiccéphalique Artére carctide commune gauche

Artére sous-clavere gauche

‘eine cave supérieure bhorte ascendante + crosse

‘eines pulmonaires
‘Wahwule sigmoide
pulmcnaine
Oireillette gauche
‘Wahve mitrale

‘Weines pulmonaires

Oreillette droite

‘Vahluhe sigmoide
aortigque

‘Vahwule tricus pide
‘Wentricule gauche

Clois.on
interaurnicule-
wventriculaire

Ventricule doit

eine
cave inférieurs

forte descendante

Figure 1.1 : morphologie interne du cceur (Caredenas, 2015).

1.2.3 La circulation sanguine

Dans la circulation, le sang s'écoule depuis la zone de hautes pressions
(circulation artérielle) pour atteindre les basses pressions (circulation veineuse) apres
étre passé par les milliers de vaisseaux de la microcirculation avec une pression
d’environ 100 mm Hg) (Stolz, 1986).

Au sein du systeme cardio-vasculaire, il existe trois (03) types de circulation
(Figure 1.2) :

» La grande circulation: également appelée circulation systémique, ou le
sang circule a haute pression, afin de pouvoir irriguer tous les organes.
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» La petite circulation: appelée circulation pulmonaire, ou le sang circule a
basse pression.

|Circulation pulmonaire
ou petite circulation

Poumon

Artére pulmonaire Velne pulmonaire

Veine cave supérieure
Aorte

|Coeur droit Coeur gauche

Circulation systémique

|Foie . .
Intestins | ou grande circulation

Figurel.2 : schéma représentatif de la circulation sanguine (Lacroix, 2010)

1.3. Les maladies cardiovasculaires

Les maladies cardiovasculaires constituent un ensemble de troubles affectant le
ceeur et les vaisseaux sanguins. Elles sont la premiere cause de mortalité dans le
monde, il meurt chaque année plus de personnes en raison de maladies cardio-
vasculaires que de toute autre cause.

On estime a 17,9 millions le nombre de déces imputables aux maladies cardio-
vasculaires, soit 30% de la mortalité mondiale totale. Parmi ces déces, on estime que

7,4 millions sont dus a une cardiopathie coronarienne et 6,7 millions a un AVC
(Kheloufi et al., 2017).

Parmi ces maladies, on va s’intéresser dans ce mémoire aux maladies
d’anévrismes et de thromboses définies ci-dessous.

1.3.1. Anévrisme

L’anévrisme est une dilatation artérielle anormale. En général, elle reste localisée
et sa taille est trés variable. L’anévrisme est la conséquence de [I’affaiblissement
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d’'un segment de la paroi dune artére ou d’une veine, faisant plus ou moins saillie

vers I’extérieur et formant une sorte de sac ballonné (Masson, 2009).
a) Les causes d’anévrismes

Les causes des maladies dun anévrisme ne sont pas claires, mais certains facteurs
prédisposant sont parmi les causes les plus fréquentes :

L’athérosclérose (est une maladie caractérisée par le dépdt par accumulation de
différents éléments graisse, sang) ;

Les traumatismes (est un dommage, ou choc, provoqué par une blessure
physique grave et soudaine) ;

— L’hypertension artérielle (pression artérielle trop élevée) ;

Les anomalies congénitales (depuis la naissance) des vaisseaux sanguins.
b) Les formes d’anévrismes
Il existe plusieurs formes d’anévrisme (figure 1.3) dont les plus fréquentes sont :

— Les distensions fusiformes (figure 1.3): qui touchent principalement I’aorte
et parfois les arteres iliaques ;

— Les anévrismes sacculaires (figure 1.3): qui font saillie sur un c6té de
artére. Ils peuvent étre occasionnés par du collagéne défectueux ;

— Les anévrismes dissequants: qui atteignent principalement I’arc aortique. Ils
sont dus a une infiltration de sang entre l'intima et le média. Ils débutent au
siege d’une lésion de I’endothélium et s’étendent peu a peu tout le long de

Iarteére.

Dépéts de
~_caillots de sang

Anévrisme disséquant

Anévrisme fusiforme Anévrisme sacculaire

Figure 1.3 : anévrismes artériels (Al-Attar, Nataf , 2010)
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c) Les types d’anévrismes

Les anévrismes peuvent se présenter sous la forme d’une poche ou sous la forme
d’un élargissement anormal de D’artére sur quelques centimetres, et ils peuvent étre
classifié comme ci-dessous :

® Selon ’emplacement
Ona:

= Anévrismes aortiques ;
= Anévrismes périphériques ;
= Anévrismes cérébraux.
® Selon la taille (Moret, 2006)
Ona:

= Les micro-anévrismes (<2 mm) ;
- Les petits (2a 6 mm) ;

- Les moyens (6 a 15 mm) ;

- Lesgros (15 a 25 mm) ;

- Les géants (> 25 mm).

Une image réelle d’un anévrisme sacculaire et fusiforme prise d’'un IRM est présenté
dans la Figure 1.4.

Figure 1.4 : image IRM : a gauche anévrisme sacculaire, a droite anévrisme fusiforme
(Augustin, 2015)

d) Complications

Non traité, I’anévrisme grossit et cause des complications trés dangereuses. Ces
derniéres sont :
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— Hémorragie
La paroi du vaisseau sanguin au siége de I’anévrisme peut devenir si mince qu’elle
peut éclater. La rupture d’un anévrisme entraine une hémorragie importante, souvent
accompagnée d’un état de choc, de fortes douleurs, dun accident vasculaire
cérébral, de la mort du sujet ou d’une invalidité variable selon le calibre et le siége

de l’artére concernée.
= Compression

Méme si I’anévrisme ne rompt pas, la tuméfaction anévrismale peut comprimer les
tissus adjacents et ainsi provoquer des Iésions :

v en interrompant la circulation sanguine en comprimant d’autres

vaisseaux sanguins ;
v’ en exercant une compression sur les organes, les nerfs ou les os voisins.
=  Thrombose et embolie

Un caillot sanguin peut aussi se former dans la cavité anévrismale. Un fragment,
appelé embole, peut s’en détacher et suivre le courant sanguin pour venir se bloquer
dans une artére distale de plus petit calibre. Ce phénomene, appelé embolie,
détermine une ischémie et un infarctus.

1.3.2. Thrombose

Une thrombose, c’est un caillot appelé aussi thrombus formant dans un vaisseau
sanguin. Le caillot peut se former dans une veine ou dans une artere. On parle alors
respectivement de thrombose veineuse (ou phlébite) et de thrombose artérielle.

® Thrombose veineuse

Les thromboses veineuses se développent le plus souvent dans les veines des
membres inférieurs. Quand ces thromboses se détachent ou se fragmentent, leur
transport par le flux sanguin a Dartére pulmonaire crée [’embolie pulmonaire
(Drouel, 2013).

® Thrombose artérielle

La thrombose artérielle est la formation d'un caillot dans une artere qui va provoquer
l'interruption du flux sanguin en aval (figure 1.6).

L'interruption du flux artériel provoque une ischémie (diminution de  Il'apport
sanguin) du territoire en aval du caillot.

Le diagnostic est posé par une échographie et cette affection doit étre considérée
comme une Véritable urgence médicale.
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caillot

Figure 1.5 : thrombose artérielle (Bétroune, 2016)

a) Symptémes

Le caillot engendre une obstruction totale ou partielle de la circulation
sanguine. La pression exercée dessus provoque alors un retrécissement du
diametre du vaisseau sanguin. Cela se traduit par une vive douleur au niveau
de la =zone atteinte. Elle s’accompagne d’un cedéme (gonflement de Ila
zone) ainsi que d’une sensation de chaleur. La thrombose veineuse affecte le
plus souvent les membres inférieurs.

Il est a noter que certains facteurs semblent favoriser I’apparition de thrombose

veineuse : prise d’estrogenes, tabagisme ou obésité.
b) Complications

La thrombose peut étre responsable de nombreuses complications en fonction
de la partie du corps touchée et des organes qui ne sont plus suffisant pourvus
en sang oxygéné. La thrombose artérielle peut causer wun infarctus du
myocarde si les coronaires (arteres cardiaques) sont atteints ou un Accident
Vasculaire Cérébrale (AVC) s’il s’agit des artéres du cerveau.

c) Meécanisme de formation de la thrombose

Les problémes de coagulation de sang sont partiellement liés aux phénoménes
de dynamique des fluides biologiques dans le cceur et les arteres. Par exemple,
une lésion des cellules sanguines conduisant a un traumatisme des
érythrocytes est provoquée par une turbulence excessive, et la formation de
caillots sanguins provoquée par un écoulement stagnant. L’hémolyse ou la
rupture de la membrane érythrocytaire due a un flux de cisaillement élevé
aggrave également I’activation des plaquettes. De plus, les plaquettes dans un
écoulement a fort cisaillement ont un plus grand risque d’activation,
conduisant a la formation de thrombus. En méme temps, une contrainte de
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cisaillement élevée est neécessaire pour empécher les plaquettes activées
d’adhérer a la surface artificielle d’un dispositif médical implanté et de
former une agrégation plaquettaire. Par conséquent, 1’activation plaquettaire
et 1’adhérence doivent étre équilibrées en termes de contrainte visqueuse de
cisaillement, ce qui complique considérablement la conception d’un dispositif
artificiel (Jiyuan et al., 2015).

1.4. Traitement des maladies cardiovasculaires
1.4.1. Traitement de la thrombose

Le traitement de la thrombose consiste en la dissolution du caillot. Pour cela,
des anticoagulants (héparine notamment) peuvent étre prescrits pour fluidifier

le sang. Il est également conseillé de porter des bas de contention en cas de
phlébite.
En cas de thrombose artérielle, il est impératif de commencer le traitement

rapidement afin d’éviter toute complication. Une intervention chirurgicale est
souvent nécessaire pour déboucher D’artere, le plus souvent par injection de
produits détruisant le caillot (thrombolyse).

De plus, une adaptation du mode de vie (arrét de la consommation de tabac,
alimentation surveillée en cholestérol, contréle du poids...) peut réduire les
risques de récidive.

1.4.2. Traitement des anévrismes

Les options de traitement conventionnelles pour les anévrismes sont soit chirurgicales soit
endovasculaires. Cependant, les traitements conventionnels sont insuffisants lorsqu'il s'agit
d'analyses d'impact spéciales ou de cas complexes (Zhao et al., 2018).

a) Le traitement chirurgical
La chirurgie utilisée pour traiter un anévrisme peut prendre différentes formes :

Clippage : Il consiste a poser un clip au niveau du col de I'anévrisme, interrompant ainsi I'apport de

sang vers celui-ci (Figure 1.6).

Anévrisme

A s Artére porteuse
)7 Clip chirurgical

Figure 1.6 : Clippage
v Enrobage de I’anévrisme : cette méthode consiste a envelopper l'anévrisme
dans un matériau, ce qui engendre a terme une cicatrice autour de
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l'anévrisme et épaissit ainsi sa paroi. Le risque de I'hémorragie diminue. Elle
était une méthode acceptable de traitement chirurgical jusqu’aux années
1980 (Choudhari, 2004).

v Résection-anastomose : I’anévrisme est retiré et le tissu est réparé.

v’ Ligature de Partére porteuse de I’anévrisme : cette technique consiste a
nouer l'artere avec un lien pour prévenir ou arréter 'hémorragie.

v’ Technique de «By-pass» (Figure 1.7) : <c’est une technique de
microchirurgie ouverte réalisée pour utiliser des vaisseaux sanguins comme
conduits pour faire circuler le sang d’une partie du cerveau a une autre
(Zhao et al., 2018).

Figure 1.7 : technique de Bypass (Zhao et al., 2018)

b) Le traitement endovasculaire

L'avantage du traitement endovasculaire est qu'il ne nécessite pas de pratiquer une
opération ouverte (craniotomie). Des cathéters spéciaux sont introduits au niveau du
pli de laine du patient et suivent le trajet des artéres jusqu'a l'anévrisme. Il existe
plusieurs types de traitements endovasculaires :

v/ Le stent simple : un petit tube grillagé, replié sur lui-méme, est introduit via
les cathéters dans la voie artérielle jusquau col de lanévrisme. Il est ensuite
déployé pour empécher le flux sanguin d'entrer dans la poche de Ianévrisme.
Le stent est devenu l'un des outils les plus importants dans le traitement des
anévrismes  difficiles non réalisables pour un simple enroulement. Les
caractéristiques physiques, les dimensions et les caractéristiques fonctionnelles
des endoprothéses montrent des différences considérables (Byung-Moon et al.,
2011).
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v Les flow-diverters: L'évolution technologique des stents a permis de disposer
depuis début 2008 de nouveaux stents intracraniens dits « Flow Diverter »
présentant un maillage environ 3 fois plus dense que les stents intracraniens
traditionnels. Ce maillage dense redirige le flux sanguin de maniére plus
importante dans [lartere porteuse et perturbe le flux sanguin intra-anévrismal
conduisant a la formation d'un thrombus.

c) Comparaison entre traitement chirurgical et endovasculaire

Comparativement au  traitement  chirurgical, le traitement endovasculaire de
Ianévrisme de [P'aorte abdominale est associé a wune plus faible mortalité péri-
operatoire et moins de complications. Ce bénéfice parait plus durable parmi les
patients plus agés (Med, 2008).

Le traitement endovasculaire des anévrismes géants est une technique fiable avec
I’avantage de préserver I’axe porteur surtout quand il s’agit d’une localisation du
siphon carotidien. Mais c’est une technique cofiteuse. La chirurgie conventionnelle
quoiqu’invasive, a été indiquée chez beaucoup de patients vu son accessibilité et son
moindre colt. La décision de la modalité¢ thérapeutique dépend de la gravité de 1’état
clinique du patient, des constations radiologiques et de la disponibilit¢ de chacune
des deux procédures (Rkhami, 2014).

1.5. Les endoprotheses (stent)

Une endoprothése est un petit tube de métal fabriqué en acier inoxydable ou dans un
autre type de métal (voir figure 1.8). Il peut étre inséré dans un vaisseau sanguin ou
un conduit pour aider a élargir le canal rétrécit en soutenant les parois des vaisseaux
sanguins pour les maintenir ouverts.

Figure 1.8 : une endoprothese « stent » (Science Picture Co, 2018)
1.5.1 Intervention

Un exemple d’intervention permettant de placer I'endoprothése vasculaire dans
l'anévrisme aortique se déroule de la fagon suivante :
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- Le cathéter est introduit dans une artere de la jambe prés de laine. Le cathéter
de pose est introduit via le vaisseau dans lanévrisme pour mettre
I'endoprothese en place.

- Aidé par des techniques d'imageries médicales avancées, le chirurgien guide le
cathéter de pose portant la prothese jusqu'a I'anévrisme aortique abdominal.

- Une fois la prothése en place, le chirurgien la fixe et retire le cathéter de pose.

- L'endoprotheése vasculaire est placée a [lintérieur de laorte abdominale pour
empécher la rupture de l'anévrisme.

1.5.2. Types de stents

De plus en plus de patients sont porteurs d’endoprothéses coronaires, ce qui
nécessite la prescription d’un traitement Anti Agrégant Plaquettaire (AAP) dont les
modalités varient selon le type de stent, nu ou pharmaco-actif.

a) Stentnu

Le stent nu est un tube de métal qui n’est pas recouverts d’une substance
antiproliférative, bien qu’il soit tres utile mais il provogque une resténose progressive

du vaisseau de ’ordre de 15 a 20 %.
b) Stent actif

Pour diminuer le risque d’une resténose progressive causés par des stents nus, une
nouvelle génération de stent dits pharmaco-actifs est proposée, elle diffuse des
médicaments capables d'inhiber la prolifération cellulaire et donc le risque de
resténose a moyen terme. Ils sont enduits d’agents inhibiteurs de la prolifération
endothéliale de type immunosuppresseur, Avec ce type de stent, le taux de resténose
est passé a 3 %. Le prix d'un stent actif en moyenne est 2,2 fois plus cher qu'un stent
nu (Cayla et al., 2013).

Les éléments qui constituent les stents actifs

Le stent actif est constitué de trois (03) éléments : un stent métallique d’architecture
variable, un polymeére et un principe actif (figure 1.9 ci-dessous)

Mémoire de PFE HAMOUDA S. & MEZALI A. 25



Chapitre 1 :  Geénéralités sur le systéme cardiovasculaire

Figure 1.9 : stent actif (Richard et al., 2017)

% Les polymeres

Les polymeres permettent de délivrer le principe actif dans la paroi artérielle
habituellement dans les 2 mois suivant I’implantation. De trés nombreux polymeres
sont utilisés (phosphorylcholine, translute, copolymere fluoré, acide polylactique...),
certains d’entre eux comme I’acide polylactique étant biodégradables (Cayla et al.,
2013).

c) Stent biorésorbables

Les stents biorésorbables sont capables de se résorber une fois le mécanisme de
cicatrisation terminé. Ces endoprothéses ont de nombreux avantages théoriques. lls
permettent la restauration de la vasomotricité coronaire, de limiter les phénomenes
d’inflammation tardive et d’hypersensibilit¢ et diminuent ainsi les thromboses
tardives, une diminution de la durée de la bithérapie, ils permettent aussi de
respecter les collatérales mais aussi d’envisager une imagerie non invasive sur les
segments stentés.

Les stents biorésorbables utilisent, soit des polyméres comme [I’acide polylactique,
I’anhydride d’acide salicylique et d’acide adipique, soit des alliages métalliques a
base de magnésium (Cayla et al., 2013)
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Figure 1.10 : évolution des stents (Cayla et al., 2013)

1.5.3. Caractéristiques dimensionnelles et geométriques

Les stents sont des structures souvent metalliques qui ressemblent a des « treillis ».
IIs sont déployés dans [I’artére afin d’écraser la plaque d’athérosclérose et de
maintenir ainsi une lumicre suffisante de I’artére permettant a nouveau une bonne

circulation sanguine (Charlotte, 2011).

Ces endoprotheses, méme trés élaborées, doivent présenter un certain nombre de
caractéristiques et de propriétés mécaniques :

v’ L’endoprothése  doit étre  suffisamment résistante pour pouvoir maintenir
lartére, sans toutefois endommager la paroi artérielle, aussi sa force radiale
doit étre suffisante. L’ajustement de la valeur du module de Young du stent est
alors prépondérant pour son efficacité.  Par exemple, certains stents perdent

jusqu’a 70% de leurs diametres lors du recul élastique (contraction de I’artére).

v/ Le stent doit étre assez flexible pour pouvoir étre guidé dans les vaisseaux
tortueux, les courbes et les angles, La majorité des modeles de stents autorise

donc une flexion de ’ordre de 45°.

v/ Les dimensions des stents sont relativement variables compte tenu de la
difference de taille des artéeres selon les patients. Les longueurs des

endoprotheses varient de 7 a 50 mm et leurs diametres de 25 a 4 mm.

L’épaisseur du « treillis » est quasiment standard, d’environ 0,1 mm.
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L’ensemble des designs existants est trés vaste, mais la plupart ont des propriétés
proches. Il est alors possible de définir 5 types de géométries : le tube, I’anneau, la
spirale, le grillage et le multi-design.  Aujourd’hui, les formes en tube et multi-
design sont les plus courantes.

- Les stents en tube ou tubulaires sont les plus fréquents. lls sont constitués soit
de plusieurs motifs reliés entre eux par des points de jonction multiples, soit de
structures en hélice. Cette géométric a I’avantage de conférer une grande force

radiale a ’endoprothése, sans diminuer sa flexibilité.

- Les designs en anneau se rapprochent des géométries tubulaires. Ces stents
sont composés de motifs cylindriques attachés entre eux grace a des ponts
placés de facon symétrique le long de I’endoprothése.

= Les stents en spirale ont la particularit¢ de n’étre constitués que par un seul fil
qui est enroulé de sorte a obtenir une structure homogéne. Grossierement, ils
ressemblent a des ressorts.

Comme nous l’avons vu dans ce paragraphe, les dimensions et géométries des stents
sont trés diverses. Il en est de méme pour les matériaux utilisés dans la fabrication
de ces endoprothéses (Charlotte, 2011).

1.6. Conclusion

Dans ce chapitre, nous avons parcouru les connaissances nécessaires concernant le
systeme cardiovasculaire ainsi que les maladies d’anévrismes et leur traitement afin
de mieux comprendre la problématique.

Dans notre mémoire, nous allons traiter deux types d’anévrismes qui sont
I’anévrisme de 1’aorte cérébral antéricur et l’aorte abdominale pour des cas sans et
avec stents.
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2. Comportement rhéeologique du sang

2.1. Introduction

L'interprétation de I'écoulement sanguin dans les vaisseaux ne peut étre envisagée que si l'on
connait ses propriétés rhéologiques. Le présent chapitre traite la rhéologie du sang tandis que
certains aspects physiologiques du sang humain sont donnés, notamment sa composition, sa
morphologie ainsi que ses caractéristiques mécaniques.

2.2. Le sang

Le sang est un fluide complexe, qui transporte les éléments nutritifs et les déchets de toutes les
cellules de l'organisme. Le volume de sang d'un homme se situe entre 64 et 70 millilitres par
kilogramme du poids du corps. La masse volumique de ce fluide est de 1,07 g/cm®a 25°C.
(Wang, 1990).

2.2.1. Role physiologique du sang

Le sang est un tissu fluide, véhiculé en permanence dans le systéeme circulatoire selon un flux
unidirectionnel imposé par la pompe cardiaque. Il a plusieurs fonctions physiologiques :

diffusion du dioxygeéene et des éléments nutritifs dans tous les tissus du corps,

évacuation du dioxyde de carbone et des déchets métaboliques,

transport des cellules du systeme immunitaire,

transport des hormones,

participation a la thermorégulation du corps,
hémostase.

2.2.2. Caractéristiques du sang a I'écoulement

Le sang est constitué de cellules suspendues dans une solution saline contenant différentes
protéines, le plasma. Ces cellules occupent environ 50% du volume total et sont reparties de la
facon suivante :

— 97% sont des globules rouges (hématies ou érythrocytes
— 3% sont des globules blancs (leucocytes) et des plaquettes (thrombocytes).

Le plasma est une solution aqueuse contenant des ions, des sucres, des lipides et des
protéines. Les globules rouges sont des cellules sans noyau en forme de disque,
biconcaves, de diamétre 8 a 9 um (Figure 2.1) et remplies d'une protéine munie d'un
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noyau de fer, I'hémoglobine, sur lequel va se fixer l'oxygéne. L'hémoglobine permet
le transport de l'oxygéne vers les tissus et le gaz carbonique vers les poumons. Il y
en a 4 a 6 millions par mm® de sang. Les globules blancs (ou leucocytes) sont
grossierement sphériques et munies de noyaux, qui ont en charge la défense de
l'organisme. 11y ena 5 a 10 mille par mm?® de sang (Menut, 2017).

Vue en coupe

-I5um -26pm

b ~75 pm

Rouleaux Globules rouges

Figure 2.1 : les globules rouges, (a) Microscopie électronique a balayage de globules rouges
x1800 (colorée) (b) Dimensions moyennes d'un globule rouge (c) Dans les petits vaisseaux,
les globules rouges forment des agrégats appelés rouleaux x250 (Mescher, 2013)

Globule
blanche

Plasma

Figure 2.2 : illustration simplifiée de la composition du sang (Sochi, 2013).

2.3. Rappels en rhéologie

2.3.1. La rhéologie du sang

La rhéologie du sang est le domaine scientifigue travaillant sur les propriétés
biophysiques et les propriétés d'écoulement du sang. L'un des paramétres
hémorhéologiques bien connus est la viscosité du sang. Cette derniére dépend de la
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viscosité du plasma, de I'hématocrite et de la capacité des globules rouges a se
déformer et a s'agréger dans des conditions hémodynamiques spécifiques.

La viscosité dun fluide joue un rdle essentiel en rhéologie. On définit différents
coefficients de viscosité (Wang, 1990) :

a. Viscosité dynamique (i)

Elle est definie par le rapport de la contrainte de cisaillement T sur le taux de
cisaillement y (pour un fluide) :

u= 5 [mPa. s] (2-1)

b. Viscosité cinématique (V)

Elle est définie par le rapport de la viscosité dynamique u sur la masse volumique
p du fluide :

[m?.s7'] (2-2)

° I=

2.3.2. Les types des fluides

a. Fluide newtonien

Un fluide est newtonien si la viscosité p ne dépend ni du taux de cisaillement ni du
temps. L'eau, lalcool, certaines huiles sont des fluides newtoniens. Pour la plupart
des fluides newtoniens la viscosité est une fonction de la température (Wang, 1990).

Les fluides newtoniens portent le nom de Sir Issac Newton qui décrit le
comportement des fluides en écoulement avec une relation linéaire simple entre la
contrainte de cisaillement [mPa] et le taux de cisaillement [s~1]. Cette relation est
maintenant connue sous le nom de loi de Newton sur la viscosité, ou la constante de
proportionnalité u est la viscosité [mPa-s] du fluide :

T=W*y [mPa (2-3)
avec,
T : Contrainte de cisaillement
W : Viscosité
y : Taux de cisaillement

b. Fluide non-newtonien

Un fluide est non-newtonien si la viscosité dépend de la contrainte (force) qu’on leur
applique. Parmi les fluides non-newtoniens on peut citer deux types de fluides : ceux
qui sont fluidifiants (shear thinning) et ceux qui sont épaississant (shear thickening) .
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v" Fluides épaississants (appelé aussi fluide dilatant)
La viscosit¢ de ces fluides augmente lorsque I'on exerce une force sur eux. Ces
fluides s’appellent les fluides rhéoépaississants, car ils « s’épaississent » lorsqu’ils
sont soumis a une contrainte (ex : miel).

v fluides fluidifiants
Les rhéogrammes de ce genre de fluides ont l'allure indiquée dans la figure 2.3. Il
est clair que la viscosité apparente d'un tel matériau diminue avec le taux de
cisaillement. Ce genre de fluide est appelé aussi pseudoplastiques, I’exemple le plus
intéressant que nous pouvons citer est le sang humain (Wang, 1990).

En réalité, la plupart des fluides sont non newtoniens, ce qui signifie que leur
viscosité  dépend du taux de cisaillement (dilution par cisaillement ou
épaississement) ou de [lhistorique de la déformation (fluides thixotropes).
Contrairement aux fluides newtoniens, les fluides non newtoniens présentent soit
une relation non linéaire entre la contrainte de cisaillement et le taux de cisaillement,
une contrainte limite d'élasticité ou une viscosité qui dépend du temps passé ou de
I'historique de la déformation (ou une combinaison de tous les parametres qui
précedent).

Pour les fluides non Newtonien la viscosité dynamique est fonction du taux de

cisaillement. Le tenseur de contrainte s’exprime par la relation :

T=u)*y

Vviscosite Rhéoédpaississant

[mPa.s?]

Newtonien

Rhéofluidifiant

>
contrainte [s7']

Figure 2.3 : Graphique théorique de la viscosité de plusieurs types de fluides en fonction de
la contrainte de cisaillement (Dechamps et al., 2016)
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2.3.3. Les types d’écoulements

a. Ecoulement laminaire

L'écoulement laminaire se produit généralement a une faible vitesse. Les équations
utilisees pour I'écoulement laminaire sont basées sur des modéles découlement de
fluide, tels que Newtonien, Bingham Plastic et loi de puissance (Philips, 2012).

b. Ecoulement turbulent

Le fluide en mouvement dans une région d'‘écoulement a turbulence est soumis a des
fluctuations locales aléatoires dans la direction de I'écoulement et la vitesse du
fluide. Pour l'écoulement turbulent, il est difficile de trouver les équations
appropriées pour décrire les modeles d'écoulement de fluide car I'écoulement a ce
stade est désordonné. Pratiquement, la plupart des ingénieurs et chercheurs utilisent
des équations empiriques pour déterminer les relations pour ce régime d’écoulement
(Philips, 2012).

2.4. Les modelés rhéeologiques du sang

La modelisation de I'écoulement du sang implique le choix d'un modéle approprié se
rapprochant au plus prés de son comportement physiologique pendant un cycle
cardiaque.

Pour une description compléte des phénomenes heémodynamiques, il est essentiel de
tenir compte du comportement du sang a faible et a fort taux de cisaillement. Avec
le choix de parametres approprieés qui correspondent aux résultats expérimentaux
pour chaque modele non-newtonien, la dépendance de la viscosité avec la vitesse de
cisaillement est généralement bien prise en compte. Il existe de nombreuses
équations de comportement pour représenter la propriété visqueuse du sang. En
général, ces modeles sont divises en modéles newtoniens et non-newtoniens. Parmi
les modéles non-newtoniens, il existe différentes variantes : la loi de puissance, les
modéles de Casson et Carreau sont les plus largement utilises et font varier la
viscosité. Pour un fluide newtonien, en revanche, on utilise couramment une
constante, appelée viscosité du sang a fort taux de cisaillement, qui a pour valeur 3,5
mPa.s (Menut, 2017).

Une liste de modéles newtoniens généralisés est donnée dans le Tableau 2-1 avec la
forme de leurs équations et les constantes utilisées. Pour ces modeles, le sang est
considéré comme un fluide homogene et la seule particularité de ces modeles est la
prise en compte de la variation de la viscosité en fonction du taux de cisaillement.
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Tableau 2-1 : équations et constantes pour la loi de puissance et quelques modéles newtoniens

généralisés.
Modéle Equation Constante

Loi puissance t=ky*! n = 0,828, k =0,00927 Pa.s (Kim et al., 2000)
n = 0,708, k = 0,017 Pa.s (Shibeshi and
Collins, 2005)

2
Casson 1= G[uc+t/Y) Ue = 0,00414 Pa.s, T, = 0,0038 Pa (Shibeshi
and Collins, 2005)
Carreau U= g + —F e U = 0,00414 Pa.s, ue, = 0,00345 Pa.s

(1+(Ay)?)n-1
A =3,313005s,n = 0,3568 (Rasavi et

al.,2011)
Carreau-Yasuda U = [y + —HoTHeo Uo = 0,16 Pa.s, u, = 0,0035 Pa.s A = 8,2s
1+Qy)®)n-1
n= 0,2128,a = 0,64 (Boyd et al., 2007)
Cross W= He + % to = 0,0364 Pa.s, ue, = 0,0035Pa.s

A=0,38s,a = 1,45 (Morbiducci etal, 2011)

Avec, k =I'unité de consistance du fluide et n = I’exposant des lois en puissance.

Une autre approche pour modéliser la rhéologie du sang s'intéresse a la théorie des
suspensions diluées ou le sang peut étre considéré comme une solution de particules
rigides dans le plasma. Les globules rouges peuvent étre assimiles a des spheres
rigides ou a des ellipsoides rigides. Toutefois, les globules rouges étant en réalité
extrémement déformables, ces modeles manquent de représentativité (Menut, 2017).

2.5. Modélisation rhéologique et dynamique du sang

Le sang étant un liquide non newtonien complexe, la modélisation fiable du flux
sanguin dans le systéme circulatoire devrait tenir compte de ses caractéristiques non
newtoniennes. Plusieurs modeles rhéologiques non newtoniens ont été utilisés pour
décrire la rhéologie du sang, ces modeéles comprennent le modele de Carreau, le
modéle de Carreau-Yasuda, Casson, la loi de puissance et le modele de Cross. Les
équations constitutives de ces modeéles rhéologiques sont données dans le tableau 2-
1. D'autres modeéles de fluide moins connus ont également été utilisés pour décrire la
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rhéologie du sang. Les modeéles les plus populaires de  modélisation
hémorhéologique et hémodynamique non newtonienne sont Carreau-Yasuda et
Casson (Sochi, 2013).

Le sang est également modélis¢é comme un liquide newtonien, ce qui constitue une
bonne approximation dans de nombreuses circonstances, telles que le débit dans de
grands vaisseaux a des taux de cisaillement moyens et élevés dans des conditions
non pathologiques. Comme il n'y a pas de transition soudaine dun flux non
newtonien a newtonien en fonction du taux de cisaillement, il n'y a pas de limite
critique nettement définie pour une telle transition, ce qui reste une question de
choix qui dépend d'un certain nombre d'objectifs et facteurs subjectifs. Cependant, il
semble exister un consensus sur le fait que la plage de taux de cisaillement pour
laquelle des effets non newtoniens sont considérés comme significatifs est < 100
s71, au-dessus de cette limite, le sang est généralement traité comme un liquide
newtonien (Sochi, 2013).

Aucun modele, ni newtonien ni non newtonien, ne peut capturer toutes les
caractéristiques de la complexité du sang, par conséquent, différents modeéles sont
utilisés pour représenter les différentes caractéristiques de la rhéologie du sang. Ces
modeles, qu'ls soient newtoniens ou non newtoniens, ont évidemment des
differences significatives et peuvent donc produire des résultats tres differents. Les
modeéles non newtoniens varient en complexité et en capacité de capturer différents
phénomeénes physiques (Sochi, 2013).

¢ Les effets Non-Newtonien dans les sous-systémes de circulation

Etant donné que limpact des effets non newtoniens dépend fortement de la forme et
de la taille des conduites d‘écoulement, différents comportements rhéologiques non
newtoniens, et donc différentes approches de modélisation des flux, doivent
sappliquer aux différentes parties du systéeme circulatoire. Différentes approches
sont également nécessaires en raison de la différence entre la nature des processus de
transport du sang dans ces régions, telles que le flux massique a grande échelle dans
les grands vaisseaux opposes a la perfusion ou a la différence dans le tissu poreux
(Sochi, 2013).

Nous pouvons identifier trois (03) types de sous-systemes circulatoires dans lesquels
les effets non newtoniens doivent étre analysés et modélisés différemment :

- Les gros vaisseaux sanguins qui s’appliquent principalement aux arteres et
aux veines.

- Les petits vaisseaux sanguins comprenant de maniére générale les
capillaires.
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- Les artérioles et les tissus poreux tels que le myocarde et les muscles en
général.

2.6. Conclusion

L'augmentation des maladies vasculaires et [linnovation des techniques de traitement
ont entrainé un réel besoin de comprendre le comportement de la rhéologie du sang.

Le rble de la dynamique du sang et de I’hémorhéologie dans [lapparition de ces
pathologies ne peut donc pas étre négligé, et la rhéologie du sang avec ses différents
modeles de comportement sont pris en compte dans notre étude ou on a choisi le
modele Newtonien, le Modéle de Carreau-Yasuda et celui de Cross.
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3. Modélisation des ecoulements sanguin par la methode
de Lattice Boltzmann

3.1. Introduction

Le but de cette partie n'est pas de présenter de facon exhaustive et rigoureuse la
théorie de la mécanique statistique mais seulement les aspects nécessaires pour la
comprehension de la méthode Boltzmann sur Réseau (ou Lattice Boltzmann Method
en anglais). Les développements mathématiques sont aussi présentés de maniere tres
simplifiée pour faire ressortir les notions physiques importantes.

3.2.  Historique sur la méthode de Lattice Boltzmann

La méthode de Boltzmann sur Réseau est une méthode numérique relativement
nouvelle par rapport aux approches classiques utilisées en simulation numérique.
Pourtant, entre le fondement de la physique statistique sur laquelle elle est basée et
son achévement théorique, il s'est écoulé plus d'un siécle.

Nous essaierons dans ce court paragraphe de faire ressortir les étapes fondamentales
dans [Iélaboration de [Iéquation de Boltzmann sur Reéseau dont la construction
théorique sera détaillée dans la suite. Pour cela, nous commencerons au milieu du
XIXeme siécle avec lavénement de la physique statistique basée sur les travaux de
I’Anglais James Clerk Maxwell et de [I'Autrichien Ludwig Eduard Boltzmann. La
physique statistique, dérivée de la théorie cinétique des gaz, s'intéresse non plus a
l'évolution globale des quantités macroscopiques (densité, vitesse, pression) mais au
comportement microscopique de la matiere et tente de décrire [I'évolution des
particules qui la constitue. Ainsi en 1872, Boltzmann propose sa célebre équation
décrivant l'évolution spatio-temporelle d'une fonction f représentant la distribution
des particules ayant une vitesse donnée a un endroit et a un temps donné. Cette
fonction est souvent appelée fonction de distribution et dépend de lespace, de la
vitesse et du temps :

f=1(r,v,t)

Historiguement, la LBM a évolué a partir de la méthode LGA (Lattice Gas
Automata), qui est un modele microscopique artificiel pour les gaz. Il a ensuite été
montré que la LBM pouvait également étre dérivée de [I'équation de Boltzmann
suivant une discrétisation standard. Du premier point de vue, la LBM pouvait étre
considérée comme un modeéle fluide, tandis que le second point de vue indique que
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la LBM est juste un schéma numérique spécial pour l'équation de Boltzmann (Guo
& Chu, 2013). Contrairement aux schémas numériques traditionnels tels que
méthode des différences finis, la méthode des volumes finis, qui sont basées sur la
discrétisation des équations macroscopiques, la méthode de Lattice Boltzmann est
enracinée  dans des modeéles  microscopiques et des équations  cinétiques
meésoscopiques.

3.3 Ladynamique des fluides computationnelle (CFD)

Les aspects physiques de tout écoulement de fluides sont régis par les trois principes
fondamentaux suivants :

v" Conservation de la masse.
v’ Deuxiéme loi de Newton (F = ma).

v Conservation de I’énergie.

Ces principes fondamentaux peuvent étre exprimés en termes d'équations
mathématiques, qui, dans leur forme la plus générale, sont généralement des
équations aux derivées partielles. La dynamique des fluides computationnelle (CFD)
est en partie, Part de remplacer les équations différentielles qui régissent
I’écoulement des fluides par des nombres, et de faire avancer ces nombres dans
I’espace et / ou dans le temps afin d’obtenir une description numérique finale du
domaine d’intérét du flux complet. Ce n’est pas une définition complete du CFD,
certaines applications impliquent des équations intégrales plutdt que des équations
aux dérivées partielles. En tout cas, tous ces problemes impliqguent la manipulation
et la solution des nombres. Le produit final de CFD est en effet une collection de
chiffres, en opposition a une solution analytique sous forme fermée (Wendt, 2009).

3.3. CFDetLBM

La méthode Lattice Boltzmann (LBM) est introduite dans le domaine
« Computational Fluid Dynamics» (CFD) en tant qu'outil de recherche
développement, mais son importance ultime réside dans les nombreuses applications
industrielles et académiques. En raison de son excellente stabilité numérique et de sa
polyvalence constitutive, elle joue un réle essentiel en tant qu'outil de simulation
pour la compréhension des écoulements de micro et de macro fluides (Arumuga,
2015).

3.4. La fonction de distribution de Maxwell a Boltzmann

L’idée de Maxwell est que la connaissance de la vitesse et de la position de chaque
molécule a chaque instant n’est pas importante. La fonction de distribution est le
paramétre important pour caractériser 1’effet des molécules. Pour un gaz dans
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I’équilibre thermique, la fonction de distribution n’est pas une fonction du temps, ou
le gaz est distribué uniformément dans le récipient, le seul inconnu est la fonction de
distribution de vitesse.

Pour un gaz de N particules, le nombre de particules ayant la vitesse dans la
direction x entre v, et v +dv, est Nf(v,)dv,. La fonction f(v,) c’est la fraction des
particules ayant une vitesse dans l’intervalle v, et dans la direction x. De méme pour
les autres directions la fonction de distribution de probabilité peut étre définie
comme avant, puis la probabilit¢ pour que la vitesse se trouve entre v, et v, et v,
(Mohamad, 2011).

Cette équation quand elle est intégrée (additionnée) pour toutes les valeurs possibles
des vitesses elle rapportera tout le nombre de particulescad :

MJ £ E(vy )fCv,) dvydvydv,=1 (3-1)

Depuis n’importe quelle direction x, y ou z, la fonction de distribution ne dépend pas
de la direction et seulement de la vitesse des particules.

La probabilité de trouver une particule qui a une vitesse spécifique est zéro, alors la
question significative est qu’on doit trouver la probabilit¢é d’une particule ou des
particules dans une marge de vitesses plutdét qu’a une vitesse spécifique. Au fur et a
mesure que la température augmente le nombre de molécules qui ont la vitesse
élevée augmente. La vitesse la plus probable est égale a :

v= [ 3-2
| (32

Ceci peut étre obtenu en placant la dérivative de la fonction de distribution. Ce qui
ramene la vitesse a zéro. La vitesse moyenne est egale a :

KT
Vmoy = ’?r—m (3-3)

Elle peut étre obtenue par [lintégration de la fonction de distribution de zéro a
’infini, comme :

Vimoy = [ V2f(v) dv (3-4)

1
La vitesse moyenne est égale a (vi®+vy*+v,?)z Des gaz plus légers ont

habituellement une vitesse moléculaire plus rapide que des gaz plus lourds (un poids
moléculaire plus élevé).

Boltzmann a généralisé la distribution de Maxwell pour des grands systemes
arbitraires, il 1’a établi pour n’importe quel systéme grand ou petit dans I’équilibre
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thermique. A la température T la probabilité de présence dans un état particulier a
E
I’énergie E est proportionnelle a e~ &D) ¢’est a dire que:

_(E
f(E) = Ae” & (3-5)
Ceci s’appelle la distribution de Boltzmann. Considérons [I’énergie cinétique des

. - - 1
molécules dans la direction x : E = Emvxz

Pour une fonction normale de probabilité, la fonction de probabilité intégrée pour
toutes les valeurs de vitesse devrait étre egale a 1. Par conséquent :

[ Ae_(?TVTZ> =1 (3-6)

A= \/T (3-7)

La probabilité de trouver la vitesse v, est :

Donc :

mvx2
f(v.)= |5 e (5%5) (3-8)
La probabilité de (v) est le multiple de la probabilité de chaque fonction, ¢’est a dire :
f(vx)f(vy)f(vz) = f(v) (3-9)
Doncona:
m .2 —Gmf)
f(v) = Grepze 7 (3-10)

En faisant ces étapes a partir de Dexpression de distribution de la vitesse de
Boltzmann, cette fonction de distribution (3-10) doit étre multipliée par le facteur

4nv?

(qui est la superficie d’une sphére dans I’espace de phase) pour expliquer la
densité des états de vitesse disponibles aux particules et avoir finalement la fonction

de Maxwell-Boltzmann :

m
2mKT

f(v) = 4n( )% (Vze_(%)) (3-11)

Ou, K= Nﬂ =1.38 10‘231K , avec N, est le nombre d’Avogadro

a

Maxwell n’a pas mentionné comment I’équilibre est atteint. Et C’est la la
contribution révolutionnaire de Boltzmann, qui a fondé la base de la méthode de
Lattice Boltzmann (Mohamad, 2007).
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3.5. Développement de I’équation de Boltzmann
3.5.1. Equation de Boltzmann

Une description statistique d’un systéme peut é&tre expliquée par la fonction de
distribution f(r,v,t) qui est le nombre de molécules au temps t placé entre les
positions r et r+dr ,qui ont des vitesses entre v et v+ dv. Les actes de la force
extérieure F sur une molécule de gaz de la masse d'unité changeront la vitesse de la
molécule de v en v + Fdt et sa position de r en r + vdt.

Comparons maintenant le nombre de molécules f(r,v,t) avant dappliquer la force
externe au nombre de molécules apres la perturbation f (r +vdt, v +Fdt, t +dt).

On peut distinguer deux (02) cas selon qu’on néglige la collision entre les particules
ou pas.

e Sans collision

Le nombre de molécules avant dappliquer la force externe est égal au nombre de
molécules apres sollicitation ce qui nous donne :
f(r + vdt, v + Fdt, t + dt)drdv — f(r, v, t)drdv = 0 (3-12)

e Avec collision

Cependant, si les collisions ont lieu entre les molécules il y aura une différence nette
entre les nombres de molécules dans lintervalle drdv. Le taux de changement entre
le statut final et initial de la fonction de distribution sappelle l'opérateur de collision
Q. Par conséquent, I'équation de I'évolution du nombre de molécules s’écrit comme
suit :

f(r + vdt, v + Fdt, t + dt)drdv — f(r, v, t)drdv = Q(f)drdvdt (3-13)
On va s’intéresser au deuxiéme cas vu qu’il présente I’état général.

Si on divise I’équation précédente par drdvdt, et comme dt tend vers zéro, ona:

df

< =Q (3-14)

dt

L'éguation ci-dessus témoigne que tout le taux de changement de la fonction de
distribution f est égal au taux de la collision.

Puisque f est une fonction de r, v et t, alors le taux de changement peut étre exprimé
comme

df = Ldr +L qv + Lt (3-15)
ar ov ot
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En Divisant I’équation précédente par dt, on aura :

df _ afdr 6fdv+6f

dt_ ardt avdt ot (3-16)

—

r . : . :
On remarque que @ c’est la variation de la distance en fonction du temps et qui

, . - dv : : . . .
représente la vitessev, et que 3 exprime bien la variation de la vitesse en fonction
du temps qui représente bien évidemment ’accélérationa .
Alors I’équation précédente s’exprime :

df _of, of,  of
Pl ANt R -17
dt arV ava ot (3-17)

Ou, f = f(r,v, t) représente la densité de particule ayant la vitesse v au point r et au
temps t. Ainsi, la probabilité de trouver une particule ayant une vitesse comprise
entre v et v + dv dans le voisinage de r peut sécrire : f(r, v, t)drdv. Pour un

systéme sans force extérieure, I’équation précédente peut étre écrite comme :
of =
Pl V.f=Q(f) (3-18)
Q est en fonction de f qui doit étre déterminé pour la résolution de I'équation de

Boltzmann.

Cette équation est la forme génerale de l'équation de Boltzmann. Le probleme est
que Q est une fonction de f et la derniére équation (3-18) est une équation integro-
differentielle, qui est difficile a résoudre.

3.5.2. Simplification de I’opérateur de collision

L’équation de Boltzmann permet non seulement d'écrire les lois de conservations
mais elle contient aussi intrinsequement le principe d'irréversibilité des mécanismes
thermodynamiques, c'est-a-dire la notion de production d'entropie. Pour montrer
cela, on considere la fonctionnelle H de Boltzmann définie par (Ricot, 2002) :

H(t) = f(r, v, t) Inf(r,v, t) drdv (3-19)

Une généralisation de la notion dentropie S () a une situation hors équilibre
thermodynamique, peut étre donnée par la relation :

S(t) = —KgH(t) + C (3-20)
Ou, C est une constante et Kg est la constante de Boltzmann.

L'éguation de Boltzmann associée a l'intégrale de collision permet de montrer que :

dH
= =0 (3-21)
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Ou la condition d'égalité n'est Vérifiece qua I'équilibre thermodynamique, c’est a dire
pour f=f®d, Ceci signifie que la quantité H est strictement décroissante dans le
temps jusqua atteindre une valeur constante correspondant a  I'équilibre
thermodynamique. Ce théoréme est connu sous le nom de théoreme H de
Boltzmann.

Ainsi, le théoreme H de Boltzmann peut étre relié au second principe de
thermodynamique qui impose la croissance de lentropie d'un systeme isolé. Ce
théoréeme permet la construction d'un opérateur de collision trés simple. En effet, si
l'on considere que les collisions entre particules ont pour effet de faire tendre les
fonctions de distribution vers un état déquilibre en un temps caractéristique donné
« A », l'opérateur de collision peut prendre la forme suivante :

1
Q(f) = —[f — 9] (3-22)
Tel que la fonction d’équilibre est donnée par :
m 3 _(m(v—u)z)
fe(r, v, ) = p(G e T (3-23)

Cet opérateur de collision linearise est appelé lapproximation de Bhatnagar-Gross-
Krook, ou opérateur BGK. Concrétement, on peut interpréter le temps de relaxation
a comme le temps moyen entre deux collisions successives pour une particule
donnée. Il est donc inversement proportionnel a la densité du fluide. Le probleme de
fermeture des équations de conservation peut donc étre traité de facon beaucoup plus
simple en utilisant cet opérateur linéaire (Ricot, 2002).

Dans la suite, nous considérerons l'équation de Boltzmann munie de l'opérateur de
collision BGK :

S LV = - - £ (3-24)

3.5.3. Equation de Boltzmann sur réseau (discréte)

Pour pouvoir implémenter numériquement I'équation de Boltzmann, il faut effectuer
une discrétisation des variables continuest,¥,v. Commengons par  discrétiser
l'espace des vitesses, nous avons :

ofj — =" 1
E + \S Vrfi = —X [fl - fieq] (3-25)

Cette équation est appelée équation de Boltzmann discréte. La discrétisation a
laquelle il est fait référence est celle de I'espace des vitesses.
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Nous allons maintenant discrétiser (en temps et espace) I'équation de Boltzmann
discréte. Nous choisissons un schéma implicite pour assurer une bonne stabilité
numerique.

Donc on aura finalement I'équation de Boltzmann sur réseau dans l'approximation

BGK :

@ +vidt t+40 ~£@,0 = = 5 ((0 0 - T 0) (3-26)

Tel que f, est reliée a f; par la relation :

(0 = 0 + 2[00 - £°9(r, 0] (3-27)

3.6. Arrangements et dimensions de la LBM

La terminologie commune utilisée en LBM pour se reférer a la dimension du
probléeme et du nombre de vitesse est DnQm, ou, n représente la dimension du
probleme (1-D, 2-D ou3-D) et m se réfere au modele de vitesse comme nombre des
directions de propagation comprenant les lattices avec longueur de zéro (centre de
nceud de particule). Les paragraphes suivants présentent le titre le plus généralement
utilisé par arrangement de lattice, 1-D, 2-D et 3-D (Taoussi, 2010).

3.6.1. Unidimensionnel 1-D

En général, deux modeéles peuvent étre utilisés pour des arrangements de Lattice,
appelé D1Q3 et D1Q5 (figure 3.1).
+¢ Discrétisation D1Q3

L’appellation D1Q3 du réseau (figure 3.1) signifie qu’on se place en une dimension
d’espace (1-D) et avec trois vitesses discretes (Q3). Ce réseau est le plus
couramment utilisé pour les simulations en une dimension.

Ax Ax
At

L

Figure 3.1 : réseau D1Q3 (Bechereau, 2017)

PP . . . A A .
On considére des vitesses discrétes Vo = 0, Vi = A—’; et Vo =- A—’; On vy associe des

distributions d’équilibres discrétes fo, f1 et f (Bechereau, 2017).

Une pratique générale est de laisser AXx = At, donc, Vi= 1 et Vo= -1 ou AX et At sont

la distance et ’intervalle du temps.
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Pour cet arrangement, le nombre de particules factices pour chaque instant ne peut
pas excéder trois particules. Une particule stagnante (vitesse nulle) réside sur
I'emplacement (nceud central). Les deux autres particules se déplacent au nceud
gauche ou au nceud droit dans la procédure de déplacement. Les facteurs de
pondération, wi, peuvent étre utilisés 0, 1/2 et 1/2 pour fo, fi et f, respectivement. Il
est également possible d'utiliser des facteurs de pondération de 4/6. 1/6 et 1/6 pour
fo, fi et fo, respectivement. Dans ce schéma fo doit d'étre calculée et larrangement
s'appelle D1Q3.

DIQ3 DIQS5

A
v
A
¥
W
v

Figure 3.2 : Lattice arrangement pour un probléme 1-D (Amarsid, 2015)

3.7.2. Deux dimensions 2-D
+¢ Discrétisation D2Q5

Le réseau le plus simple en deux dimensions est le D2Q5. Les vitesses discretes
associees sont :

010 -1 0 )
Vi_s(o 01 0 —1) (2-28)

Ou, s est la vitesse du son numérique et vaut Ax/At, tel que AX = At, donc s = 1.

Ce modele a cinqg (05) vecteurs de vitesse des nceuds centraux (figure 3.3). Une des
particules réside dans le nceud central, par conséquent sa vitesse est nulle, notant que
Vo(0,0). La fonction de distribution fi et fs deplace avec Vi(l,0) et V3(-1,0) (a l'est et
I’ouest), respectivement, tandis que f, et fs déplacent avec la vitesse V2(0,1) et V4(0,-
1) (au nord et du sud), respectivement. Pour larrangement D2Q5, les facteurs de
pondeération sont O pour fo et 1/4 pour fi, f2, f3 et fs.

C2

C3 C1
co

C4

Figure 3.3 : vitesses discrétes du modele D2Q5 (Bechereau, 2017).
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+ Discrétisation D2Q9

Ce modéle est trés connu, particulierement pour résoudre les problémes
d’écoulement de fluide. Il y’a neuf (09) vecteurs de vitesse, Les vitesses discréetes
associées sont :

0 1. 0-1 0 1-1 -1 1
Vi=s(0 0 10 -1 11 -1 _1)avecs:1 (3-29)
La vitesse centrale est nulle comme dans le modele D2Q5. Les vitesses sont : V(0,0), V1(1,0),
V2(0,1), V3(-1,0), V4 (0,-1), V5(1,1), Ve (-1,1), V7 (-1,-1) et Vg(1,-1) pour fo, 1, T2, f3, T4, f5, e,
f, et fs respectivement. Les facteurs de pondération pour des fonctions de distribution

correspondantes sont 4/9 pour fo, 1/9 pour f1, f2, f3, f4, 1/36 pour fs, fs, f7.

Figure 3.4 : vitesses discrétes du modele D2Q9 (Bechereau, 2017).

3.7.3. Tridimensionnel 3-D
+¢ Discrétisation D3Q15

C’est le modeéle le plus utilise en simulation 3D. Il y a quinze (15) vecteurs de
vitesse. Les vitesses discretes associées sont: V(0,0,0), Vi(1,0,0), V2(0,1,0), V3 (-
1,0, 0), Va4 (0,-1,0), V5(0,0,1), Vs (0,0,-1), V7 (1,1,1), Vs(1,1,-1), Vo(1,-1,-1), V1o (1,-
1,1),Vi (-1,1,-1), Vio(-1,1,1), Viz (-1,-1,1) et Vi (-l,-1,-1). Les facteurs de
pondération pour des fonctions de distribution correspondantes sont 16/72 pour fo
,8/72 pour f1, f2, 3, fa, f5, foet 1/72 pour f7 , f7, Ty, 10, f11, fi2, fiz €t f1a.

11

144

10

Figure 3.5 : vitesses discrétes du modele D3Q15 (Taoussi, 2010)
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+ Discrétisation D3Q19

Il y’a dix-neuf vecteurs de vitesse, Les vitesses discrétes associées sont: V/(0,0,0),
V1(1,0,0), V2(0,1,0), Vs(-1,0,0), Vi(0,-1,0), Vs5(0,0,1), Vs(0,0,-1), V+(1,1,0),Vs(-
1,1,0), Vo(-1,-1,0), Vi0(1,-1,0), V1(1,0,1), Vi2(1,0,-1), Vi3(-1,0,-1) et Via(-1,0,1),
V15(0,1,1), V16(0,1,-1), V17(0,-1,-1), V1(0,-1,1). Les facteurs de pondération sont
pour foest 12/36, pour fi, T, f3, s, f5, fo est 2/36 pour f7, fg, fo, fi0, f11, fio,f13 €t f14, fis,
fi6, f17 et figest de 1/36.

Figure 3.6 : vitesses discretes du modele D3Q19 (Taoussi, 2010).
3.7. Conditions aux limites

Le choix des conditions aux limites utilisées ne doit pas étre pris a la légere. Elles
jouent un réle important dans la stabilit¢ et la précision du modele. Cependant, les
conditions sont imposées sur les variables macroscopiques et il n’est pas toujours
évident de les transposer sur les distributions de densité. Il existe une multitude de
maniere d’imposer une méme condition limite. Dans cette section, nous présenteront
les plus utilisées ainsi que leur implémentation (Bechereau, 2017).

3.8.1. Conditions aux limites périodiques

Les conditions aux limites périodiques permettent de modéliser des domaines "non
bornés"”, par exemple toriques. Ainsi, tout ce qui sort a une extrémité du domaine,
rentre par Dextrémité opposée, comme dans la (figure 3.7). Ainsi, pour un réseau
D1Q3 sur un domaine de N cellules, on aura :

(2 )y = (), (3-30)

(f1*H), = (f+)N (3-31)
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Oou,(f) correspond a la distribution f aprés la collision. (f), correspond a la valeur
de la distribution f dans la k-ieme cellule. + et - représentent des directions opposées
l'une a l'autre.

A S R ‘I‘“"'ST“"I.""‘.'/‘ " ‘.’"ST""I.""?
PP N S /i».._-_lr___.'_\___é ~ 'L_"il’"fl“_\"";
i t+ At

Figure 3.7: illustration de conditions aux limites périodiques pour un réseau D2Q9
(Bechereau, 2017).

3.8.2. Conditions aux limites de rebond ""Bounce-back™

Les conditions aux limites de rebond, aussi appelées "Bounce-back”, sont
principalement utilisées pour modéliser des murs stationnaires (conditions aux
limites de Dirichlet homogénes). Comme leur nom [I’indique, quand une particule
atteint la frontiere, elle "rebondit” et repart dans le sens opposé suivant sa direction
d’arrivée (Bechereau, 2017).

Les distributions entrantes (et donc inconnues), en bleu sur la (figure 3.8), sont
déterminées a partir de celles en rouge, de sorte que la vitesse au niveau du mur soit
nulle. Les distributions en vert peuvent étre remplacées également par leurs
opposées. Pour un bord gauche, comme on peut le voir sur la (figure 3.8),ona:

(f)-1j=~(f3)s (3-32)
(fS)—l,j+1 =—( f6)1,]'—1 (3-33)
(fs)—l,j—l =—( f7)1,j+1 (3'34)

T T e e Al o i

o feed B 2 F

-/ ___I___l = ___l___l :;" ___I___I

i1 T\ + } -+ + S | 4._\ +

Figure 3.8 : lllustration du rebond (bounce-back) sur une frontiere mouillée au bord gauche
du domaine (Bechereau, 2017).
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3.8.3. Conditions aux limites d’Inamuro

En 1995, Inamuro et ses collaborateurs ont envisagé une nouvelle méthode pour
gérer les conditions aux limites. Ils ont remarqué que I’approximation de réflexion
diffuse utilisée dans le cadre de la théorie cinétique des gaz donne des résultats
intéressants et ont proposé de I’exporter aux méthodes Lattice Boltzmann tout en en
corrigeant les erreurs. L’approximation de la réflexion diffuse consiste a supposer
que les particules qui frappent le mur en repartent avec une vitesse calculée a partir
de I’équilibre Maxwellien avec la vitesse et la température du mur. Cette vitesse
n’est cependant pas égale a la vitesse du mur. La vitesse normale est bien celle
attendue mais la vitesse tangentielle au mur est shiftée. La méthode d’Inamuro et ses
collaborateurs est basé donc sur I'idée que les distributions inconnues seront
calculées avec leur distribution équilibre en utilisant une densitée p’ et une vitesse
u’ telle que la vitesse finale obtenue soit bien égale a la vitesse du mur. On choisit
u’ = u + s. La composante normale au mur de s sera nulle, mais pas sa composante
tangentielle. Le systéme a résoudre est le suivant :

L BTG I A (3-35)

PmurUmur

Les inconnues de ce systeme sontp,.., €t p’ la composante tangentielle au mur. On
a donc bien trois équations pour trois inconnues et on peut résoudre ce systeme.
Cette méthode a quelques difficultés pour gérer les coins du domaine. Il est possible
de calculer les distributions inconnues de chaque co6té du coin et d’en prendre la
moyenne mais cette approche produit des erreurs. Elle est exceptionnellement
précise sur la plupart des benchmarks 2D mais pas trés stable numeriquement pour
de grands nombres de Reynolds (Bechereau, 2017).

3.8.4. Conditions aux limites de Zou & He

En 1997, Zou et He développent une nouvelle approche pour calculer les
distributions en bordure de domaine et cela en imposant la vitesse ou la pression (ou
densité) au niveau du "mur". On suppose connaitre up,. = (u,v),si on s’intéresse
au mur gauche avec un schéma D2Q9, aprés I’étape de propagation, les distributions
fo, fy, f5, f,, fg et f; venant de I'intérieur du domaine sont connues tandis que les
distributions f;, f- et fg sont inconnues, tout comme la densité . En utilisant les
contraintes sur les moments, ils expriment :

f1+f5+f8:p_(f0+f2+f4+f3+f6+f7) (3'36)
f]_ + f5 + f8 = pu + (f3 + f6 + f7) (3'37)
f5 - f8 = pV - f2 + f4 - f6 + f7 (3'38)
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C’est un systeme de trois équations pour quatre inconnues. Il manque donc une quatriéme
équation pour fermer le systeme.

On peut cependant déterminer p grace aux deux premieres équations (équations 3-36 et 3-37).
Onaainsi :

p=lfy+ By +fy+ 206 + fo + )] (3-39)

L’astuce utilisée par les auteurs est qu’ils considérent que la régle du rebond
("bounceback™) reste valable méme hors équilibre pour la distribution normale a la
bordure. Ainsi leur quatrieme contrainte (toujours dans le cas du mur gauche) est :

On aurait la méme contrainte pour le mur droit, sauf que I’inconnue serait alors f;et
non pas f;.

Il est impossible d’imposer la pression et la vitesse au mur. Le systeme serait alors
trop contraint. Cette méthode permet d’obtenir des résultats précis en deux
dimensions mais elle est difficilement généralisable aux géométries complexes et
devient instable pour de grands nombres de Reynolds (Bechereau, 2017).

3.8.5. Conditions aux limites de Dirichlet

Des conditions de Dirichlet (ou de pression imposée) peuvent étre prises en compte
au bord de domaine fluide en utilisant une relation qui relie la pression a la densité
du fluide. Imposer une pression p au bord revient alors a imposer p

Figure 3.9 : application d’une pression dans un nceud fluide. Les directions en rouge
correspondent aux f; manquantes (Amarsid, 2015).

Pour illustrer cette condition aux limites, on consideére un nceud fluide sur le bord gauche du
domaine au niveau duquel on impose une pression p voir (Figure 3.9). Si ’on suppose que la
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vitesse du fluide selon I’axe y est nulle (uy, 0), il faudra déterminer les quatre inconnues fi, fs,
fs et la vitesse uy a partir de :

= D’expression de la densité macroscopique p :
p=f+f,+--+1g (3-41)
= de la décomposition de I’expression du flux pusur les axes x ety :
puy = f; +f5 +fg — (f3+f5 +£,) (3-42)
puy = 0= f, +f5 +f — (f, +1f; +f3) (3-43)

= et d’une quatriéme équation qui satisfait I’hypothése de Zou et He. Elle consiste a
appliquer un bounce-back pour la partie non-équilibrée des deux fonctions de densités fi
dont les directions de vitesses visont normales au bord :

fi— 7= f— £ (3-44)

La résolution de ce systéme permet d’obtenir les expressions suivantes dans le code de calcul

Uy = 14+ f0+f2+f4+§(f3+f6+f7) (3-45)

f = f3+2 puy (3-46)
fs = f, — > (f, — £,) + = puy (3-47)
fg = fo += (F, — ) + = puy (3-48)

3.8.6. Conditions aux limites de Neumann

Le cas des conditions de Neumann est dual & celui des conditions de Dirichlet. Si
I’on considére le méme exemple que précédemment et que 1’on souhaite imposer
une vitesse u = (uy,0) au fluide, les inconnues deviennent fi, fs, fg et la densité p
du fluide. A partir des équations précédentes on obtient les mémes expressions pour
fi, fs, fs avec :

p=UE++f,+2(+f +1,))/(1—uy) (3-49)

3.9. Conclusion

Le présent chapitre a été consacré a la méthode de Boltzmann sur réseau. 11 s’agit d’une méthode
basée sur 1’équation de Boltzmann, permettant de simuler la dynamique d’un écoulement sur
ordinateur. Pour notre cas d’étude on a choisi une discrétisation D2Q9 et des conditions aux
limites de type : Neumann, Dirichlet et bounce-back.
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4. Simulation de I'écoulement pulsé dans un anévrisme
aortique et intracranien avec et sans stent

4.1. Introduction

Dans ce chapitre, nous présenterons les étapes que nous allons suivre pour arriver
aux résultats souhaités, nous discuterons sur notre cas d’étude, nous discuterons
aussi sur les différents outils ainsi que sur les parametres de simulation utilisées tel
que les conditions aux limites et les parametres d’écoulements et cela pour bien
comprendre le travail fait dans ce projet de fin d’étude.

4.2. Matériels et outils utilises
Plusieurs logiciels ont été utilises.
4.2.1 Ubuntu

C’est unsysteme d’exploitation GNU/Linux basé sur la distribution Linux Debian. Il
se definit comme un systeme d'exploitation utilise par des millions de PC a travers le
monde et avec une interface simple, intuitive, et sécurisee.

4.2.2 Code blocks

C’est une excellente option pour la programmation en C. IlI s'agit d'un
environnement de développement multiplateforme open source intégré qui supporte
l'utilisation de compilateurs multiples comme : GCC (MingW/GNU GCC), MSVC,
Digital Mars, Borland C 5.5 et Open Watcom.

4.2.3 Matlab

Cest un langage de développement informatique particulierement dédi€ aux
applications scientifiques, il est utilisé pour résoudre des problemes mathématiques.
MATLAB permet de

manipuler des matrices, d'afficher des courbes et des données, de mettre en ceuvre
des algorithmes, de créer des interfaces utilisateurs, et peut s’interfacer avec d’autres

langages comme le C, C++, Java, et Fortran.
4.2.4 ParaView

ParaView est un logiciel libre de visualisation de données. C’est une application
multi-plateforme ouverte pour la visualisation scientifigue et interactive, elle est
créée a partir des bibliotheques VTK (VisualizationToolKit).
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4.2.5 Ansys (fluent)

Ansys est un éditeur de logiciels spécialisé en simulation numérique. Son solveur
« fluent » utilise la méthode des volumes finis pour résoudre les équations de
Navier-Stockes. On utilise souvent ce logiciel peut modéliser le flux, la turbulence,
le transfert de chaleur et les réactions pour les applications industrielles.

4.3. Présentation du code

Notre code est une adaptation au code de calcul anb (anb's not best) développé par
Joerg BERNSDORF, programmé sous FORTRAN77. Ce programme est un logiciel
libre, redistribuable et modifiable selon les termes de la licence publique générale
GNU telle que publiée par la fondation des logiciels gratuits.

Structure de notre code

Comme tous les codes qui sont programmés sous la méthode de Lattice Boltzmann,
notre code a une structure trés simple, montrée dans la figure ci-dessous.

1- Initialisation
>|
Début de la boucle temporelle
v
2- Etape de propagation
v

3- Calcul des quantités macroscopiques

v

4- Calcul de la fonction d’équilibre

v

5- Etape de collision

v

Fin de boucle

v

Figure 4.1 : Structure principale du code

Notre code qui a été modifié en premier lieu par MEZALI Farouk est basé sur la
méthode de Lattice Boltzmann en deux dimensions et contient 22 subroutines (sous
programmes), chacune d’entre elles a une fonction bien spécifiée (conditions aux
limites, parametres géométriques, coagulation, résolution des équations...). Il utilise
la grille D2Q9 et le modéle linéaire BGK, et pour la résolution des équations non
linaire il utilise la méthode du point fixe.
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Notre code traite la dynamique des fluides pour des géométries simples et
complexes, en regime laminaire et turbulent pour des fluides Newtoniens et Non
Newtonien.

Pour les fluides Non-Newtonien, notre code utilise plusieurs modéles qui sont :

- Modéle de Carreau

Modele de Carreau-Yasuda

Modele de Cross

Modele de la loi de puissance

Modele de la loi de puissance généralisée

Les conditions aux limites utilisées sont :

- Condition type Von Neumann
= Condition type Dirichlet
- Condition type Bounce-back

Modification introduite dans le code

Le code programmé par MEZALI Farouk est programmé pour simuler les
écoulements des fluides avec une vitesse d’entrée constante, il est juste destine a
comprendre la méthode de Lattice Boltzmann, mais trop loin de faire des
simulations fiables sur des cas réels ou la vitesse est variable.

Notre contribution a été donc de trouver et d’introduire dans le code que MEZALI
Farouk nous a fourni une fonction (figure 4.2) qui va nous permettre de simuler
I’écoulement a vitesse pulsée par le cceceur avec quelques modifications dans les
parametres du code aprés avoir trouvé les fonctions mathématiques correspondantes

a chaque cas d’étude.
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t=time*dt

if (t<0.Z2) then
ux0=(1.40/e)* (0.09163+(0.01L316* (L))
L —(1.189125% (£)** [{2))+(53.98175% () **3)+
L ([L15.e0872% (L) **4)— (3959 907TE5% (L) **5)
L £ (19484  01lE4E¥* (L) ® g — (44650, 21133% [¢)*&T)
& +({54599.73733*% (L) **3)—-(34553.63538*% (L) **9)
& +(8929.84385% () **10))/S0.116148
end if
do while (t>=0.3)
t=t-0.82
enddo
ux0=({1.40/e)* (0. 09163+ (0.01L316* (L))
& —(1.18125% (L) ** [(2) )+ (53.898175% (L) **3)+
& (L1S5.80872% (L) **4)— (3959.,90765% (L) **5)
& + (19484 . 01546* (L) **6)— (44659 . 21133% (L) **7T)
& +({54599 . 73733%(t)**3)—-(34553.63538% (t)**9)
& + (3929 .84385% () **10))/0.116148

Figure 4. 2 : fonction introduite pour simuler les écoulements pulsés par le coeur

4.4, Cas d’étude
Nous avons traité deux (02) types d’anévrismes avec et sans stents. Ces deux types sont :
= Anévrisme fusiformes qui se trouve dans 1’aorte abdominal (figure 4.3 a gauche C)

= Anévrisme sacculaire qui se trouve dans le cerveau(intracranien) (figure 4.3 a droite).

Cerebral Aneurysm

Blood vessels
Brain N

Figure 4.3 : a droite anévrisme cérébral sacculaire, a gauche A : Aorte normale, B :

Anévrisme de I’aorte thoracique, C : Anévrisme de I’aorte abdominale. (Yuan, 2018)
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4.5. Parameétres de la simulation
4,5.1. Paramétres géométriques

On a utilisé la géométrie et les dimensions de deux (02) cas d’anévrismes réels. Ces
anévrismes sont montrés dans les figures (4.4) et (4.5).

Notre code réalisé sous une plateforme de code Blocks exige une géométrie de type
pbm_ascii. Et nos géométries sont de type pbm_binaire, pour les convertir en
pbm_ascii on a utilisé le systéme d’exploitation Ubuntu sous linux.

a) Anévrisme de I’aorte abdominal

Pour cet anévrisme, on a utilisé la géométrie et les dimensions de Ruby et al.(2013).

Figure 4.4 : anévrisme de 1’aorte abdominale (Ruby et al., 2013)
Les caractéristiques de cet anévrisme sont :

Sa longueur | = 71.7mm, sa hauteur h = 47.6mm, la longueur du vaisseau
L=126mm, diamétre d’entré D. = 23mm et le diamétre de sortie D s= 24.4mm.

b) Anévrisme intracranien

Pour cet anévrisme, on a utilisé la géométrie de Jagadeesan (2014) et les
dimensions de Jeong (2009).
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Figure 4.5 : anévrisme de 1’aorte cérébrale antérieure (Jagadeesan, 2014)
Ces caractéristiques sont les suivantes :

Longueur d = 8mm, hauteur h = 547 mm, longueur du vaisseau L =24 mm,
diamétre d’entrée De = 2.61mm (Jeong, 2009),

En raison de la complexité de la géometrie arterielle, on a utilisé des géometries
ideales (simplifiées) pour représenter les géométries réelles ci-dessus.

La taille de la géométrie de notre modele de simulation est de 274 x 120 (unité
lattice), avec une largeur de canal de 274 (unité lattice).

Les géométries simplifices de I’anévrisme de [’aorte abdominale et de [I’anévrisme
de l'aorte cérébrale antérieures ont montrées dans les figures 4.6 et 4.7 ci-dessous et
leurs dimensions (en lattice) sont détaillées dans le tableau (4-1) et (4-2).

En raison des dimensions des anévrismes étudi€és, on a choisi d’utiliser deux types
de stent, stent a quatre (04) entretoises’ et un autre a six (06) entretoises. Les
entretoises utilisées dans ont une forme carrée de longueur [;= 40 (unité lattice) et
d’épaisseure,= 4 (unité lattice) pour le cas de stent a 4 entretoises et une longueur de
[, =25(unité lattice) et [, =19(unité lattice) respectivement pour la géométrie
aortique et cérébral, avec une épaisseur e,= 4 (unité lattice) pour le cas de stent a six
(06) entretoises. Les parametres des stents utilisés pour chaque cas sont montrés
dans le tableau (4.3).

Sortie

Entrée

Il

78\

Sortie

L
Figure (4.6) : géométrie simplifiée de I’aorte abdominale

Entretoises’ : ensemble de piéces métalliques qui forment le stent, séparées entre elles par des
espacements.
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— —
Entrée —
— —_—

Figure (4.7) : géométrie simplifiée de I’aorte cérébrale antérieure

Tableau 4-1 : dimensions de I’anévrisme de 1’aorte abdominale en (ul)

Parameétres d’anévrisme D Ds1 Ds> d 1 L

Dimension (ul) 93 50 79 311 184 274

Tableau 4-2 : dimensions de ’anévrisme de 1’aorte cérébrale antérieure en (ul)

Paramétre d’anévrisme D d h L

Dimension (ul) 113 228 148 274

Tableau 4-3 : paramétres des stents pour la simulation.

Parameétres (ul)

Type d’anévrisme Type de stent ls Espacement  Porosité %
Abdominale 4 entretoises 40 44 50

6 entretoises 25 38 61
Cérébrale 4 entretoises 40 20 30

6 entretoises 19 26 58

—r Sortie
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La porosité est donnee par :

_ d—(nxly)
d

P (4-1)

Avec, P : la porosité ; d : la longueur de I’anévrisme (ul) ; |s : la largeur d’une entretoise (ul) et
n : nombre des entretoises (ul).

Les six (06) geométries utilisées dans les simulations sont montrées ci-dessous :

(=) (f}

Figure 4.8 : @) anévrisme de I’aorte abdominal (AAA) sans stent- b) anévrisme de 1’aorte
cérébrale antérieure (AAC) sans stent- ¢) AAA avec stent a 4 entretoises- d)
AAC avec stent a 4 entretoises- ) AAA avec stent a 6 entretoises- f) AAC avec
stent & 6 entretoises.

45.2. Parameétres de I’écoulement

Dans notre simulation, nous n’avons pas pris en considération 1’élasticité de la paroi.

Pour rendre notre simulation plus réaliste on a utilisé un écoulement pulsé turbulent

et donc I’effet des battements du cceur n’est plus négligé.

On a pris un temps de 0.8 seconde comme la moyenne d’un cycle de battement de
ceeur, car la phase de contraction du cceur (systole) dure environ 0,25 seconde. La
phase de relaxation (phase de remplissage) s'appelle la diastole. Sa durée est
d'environ 0,55 seconde donc la somme des deux phases est 0,8 seconde.

Pour faire entrer une vitesse pulsée dans notre code, on a cherché et trouvé des
graphes de débits de I’écoulement sanguin correspondants aux zones d’étude (le
cerveau et l'aorte abdominal), (figures 4.9 et 4.10 ci-dessous), apres ¢a on a divisé
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les valeurs des débits sur les sections correspondantes pour avoir les graphes des
vitesses souhaités.

100 Abdominal Acra Inflow
$
E
F
-4 /'\—r'
e
o - 1
o 03 [+N-3 0.8

Timi [S8c)

Figure 4.9 : débit du sang dans 1’aorte abdominale (Guzman et al., 2007)

CEREBRAL VESSELS

ml / min FLOW PROFILES

400

———  CAROTIOR
- BASILAR
MIDDLE-R
ANTEHXIR-H

300

/7

200 4

‘L)l.l-J

0 20 40 §0 80 100

% cardiac cycle

Figure 4.10 : débit du sang dans 1’aorte cérébrale antérieure (Enzmann et al., 1994)

Le logiciel Origine a été utilisé pour extraire des points des graphes de vitesses
réelles (46 points pour laorte cérébrale antérieure et 39 pour laorte abdominale).
Les fonctions mathématiques approximatives de la vitesse du sang sont :

Mémoire de PFE HAMOUDA S. & MEZALI A. 63



Chapitre 4 : Simulation de I’écoulement pulsé dans un anévrisme aortique et
intracranien avec et sans stent

» Dans I’aorte abdominale :
V(t)=0.091+0.013t-1.191*t?+53.981*t3+115.608*t* -3959.907*t> +19484.015*t5-
44659.211*t'+54599.737*t8-34553.635*1°+8929.843*t1°

» Dans ’aorte cérébrale antérieure :
V(t)= 0,118 +0,228*t -4,839*t? +159,776*t3 -1962,818*t*
+11469,183*t°37177,801*t%+70884,873*t” -79225,260*t® +48082,556*t° -12242,977*t1°

Ces fonctions sont valables que pour un temps inférieur a 0,8s et pour les rendre
périodiques et valables quel que soit le temps choisi, nous avons écrit un programme
en langage Fortran qui recoit nos fonctions mathématiques comme entrées et les

rend peériodiques avec une période de 0.8 s.Le fonctionnement du programme a été
vérifié a I’aide du logiciel Matlab (figures 4.11 et 4.12).
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Figure 4.11 : courbe de vitesse pulsée périodique dans I’aorte abdominale.
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Figure 4.12 : courbe de vitesse pulsée périodique dans 1’aorte cérébrale antérieure

Mémoire de PFE HAMOUDA S. & MEZALI A. 64



Chapitre 4 : Simulation de I’écoulement pulsé dans un anévrisme aortique et
intracranien avec et sans stent

Pour la rhéologie du sang, nous avons traité le sang comme un fluide newtonien en
supposant que la viscosité est constante par rapport au taux de cisaillement et ensuite
comme un fluide non newtonien en utilisant les modéles de Cross et Carreau-
Yasuda.

4.6. Modele numérique

Le modéle de Lattice-Boltzmann utilisé dans cette étude est celui de Bhatnagar-
GrossKrook (BGK) avec une discrétisation (D2Q9) représenté dans la figure (4.13).

Le modele BGK Lattice-Boltzmann se définit par [I’équation de propagation-
collision comme suit :

F(r+vAt t +At) — F(rt) = — % Fr, o) = £, ) (4-2)

2

Figure 4.13 : vitesses discretes du modéle D2Q9 (Marie, 2017).

4.7. Conditions aux limites
A la sortie, la condition aux limites type Von Neumann est utilisée.

A D’entrée
La condition aux limites type Dirichlet (Type Zou et He) est posée. De plus, on a

introduit a Dintérieur de son programme notre fonction programmée pour rendre la

vitesse variable a ’entrée de ’aorte.

Aux parois

Aux parois nous utilisons dans notre simulations la regle dite de rebondissement
(bounce back) : les particules qui arrivent aux parois retournent simplement au
fluide dans la direction d'ou elles sont venues (He et al., 1997).

A la sortie
A la sortie, la condition aux limites type Von Neumann est utilisée.
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Apres la Vérification de touts les parametres sur la plateforme de Code Blocks tels
que les conditions initiales, les conditions aux limites, le type d’écoulement
(newtonien ou non newtonien), le type de la géométrie, la simulation est lancée.

Le code enregistre les résultats dans un fichier tmp, pour les visualiser avec le
logiciel ParaView.
4.8. Simulation avec Ansys Fluent

4.8.1. Parameétres utilisés

L’écoulement sanguin dans l’aorte abdominale et cérébrale est calculé a partir des
équations de Navier-stokes résolues a 1’aide du logiciel ANSYS FLUENT 19.0 par
la méthode des volumes finis. Dans cette simulation, le sang est considéré comme un
fluide newtonien de viscosité 0,003, de masse volumique 1060 kg /cm®.

Type de maillage :

La simulation a duré 19 minutes avec un maillage quadrilatére triangulaire en utilisant
12252 neeuds, 11469 éléments et 150 divisions des arétes.

Vitesse d’entrée :

Comme le code fluent ne traite pas les vitesses variables directement, nous avons
congu un programme sous langage C++ qui permettent a ANSYS de lancer comme
conditions initiales les vitesses pulsées.

4.9. Conclusion

Le développement des outils numériques au fil du temps nous a permis de simuler
difféerents types d’écoulements avec plus de précision et d’élaboration pour aboutir
aux résultats souhaités qui sont I’objet du prochain chapitre.
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5. Résultats obtenus via le code élaboré et discussions

5.1. Introduction

Dans ce chapitre, sont présentés les résultats obtenus via le code qui a été
programmé pour qu’il soit capable de simuler les écoulements en régime pulsé. Tout
d’abord, nous avons fait une analyse de la vitesse et du taux de cisaillement du sang
qualitativement pour une vitesse moyenne et quantitativement pour la plus grande et
la plus petite vitesse pulsée par le cceur pour différents points des anévrismes
étudies.

Ensuite, pour confirmer nos résultats numeriques, nous les avons comparés a ceux
obtenus via le code de calcul « Ansys Fluent ».

5.2.  Analyse qualitative

L’analyse qualitative est faite en se basant sur 1’étude de la variation de la vitesse
et du taux de cisaillement pour les deux cas d’étude.

5.2.1. Anévrisme sacculaire de I’aorte cérébrale antérieur
5.2.1.1 Champ de vitesse

Les vitesses relativement importantes se trouvent a Ientrée et a la sortic de
Ianévrisme. Et les plus faibles vitesses sont observées au niveau de la poche
anévrismale

a) Pour la plus grande vitesse (systolique)

Une comparaison entre les différents modeles dans le cas de la vitesse systolique est
donnée dans la figure 5.1. C’est la plus grande vitesse qui traverse 1’aorte cérébrale.

Dans le tableau 5-1 sont données les valeurs maximales de la vitesse obtenues a
I'intérieur du sac pour les trois (03) modeles rhéologiques
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Sans stent 4 entretoises 6 entretoises

vasuda Newtonien

Carreau-

Cross

Vitesse (ul)
0.0e+00 0.01 0.02 0.03

| | — _

Figure 5.1: représentation du champ de vitesse pour les 3 modéles rhéologiques dans le cas d’une
vitesse systolique.

Tableau 5-1 : valeurs maximales de la vitesse (ul) obtenues dans la ligne de contrdle (a I’intérieur du
sac) pour les trois modeles rhéologiques

Sans stent 4 entretoises 6 entretoises
Modele Newtonien 0,0441 0,0198 0,0178
Modele de Carreau-Yasuda 0,0451 0,0211 0,0189
Modele de Cross 0,0423 0,0194 0,0156

i. Interprétation des résultats de la vitesse obtenues a intérieur du sac anévrismal
Modéle Newtonien

L’analyse des résultats nous permet de dire que la vitesse de 1'écoulement pulsé est grande dans
I’anévrisme sans stent avec une valeur de 0,0441 (ul), elle diminue apreés la mise en place d’un
stent a quatre (04) entretoises, elle atteint sa valeur minimal en plagant un stent a six (06)
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entretoises avec une valeur de 0,0178 (ul). Cette diminution de vitesse est donc due a la

diminution de la porosité a I’entrée de ’anévrisme.
Modeéle de Carreau-Yasuda

Ce mode¢le donne la plus grande vitesse d’écoulement par rapport aux deux autres modeles
(Newtonien et Cross). On remarque le méme phénomeéne que celui du modéle newtonien. La
vitesse diminue dans le sac anévrismal apres la mise en place d’un stent dans ’anévrisme. La
vitesse maximale pour ce modele est de 0,0451 (ul) pour I’anévrisme sans stent, elle atteint une
valeur de 0,0189 (ul) dans I’anévrisme avec six (06) entretoises.

Modéle de Cross

Méme constat. La vitesse maximale sur la ligne de contréle est 0,0423 (ul) pour le modele sans
stent et diminue jusqu’a 0,0156 (ul) dans le modele a six entretoises. Ces valeurs sont proches
des valeurs obtenues dans le Modele de Carreau-Yasuda ainsi que dans le modéle Newtonien.

ii. Interprétation des résultats de la vitesse au milieu de ’artére

Les valeurs de la vitesse au milicu de 1’artére augmentent par rapport a celles obtenues a
I’intérieur de I’anévrisme (Tableau 5-2)

Tableau 5-2 : valeurs maximales de la vitesse (ul) obtenues au milieu de I’artére pour les trois
(03) modeéles rhéologiques

Sans stent 4 entretoises 6 entretoises
Modele Newtonien 0,0754 0,0791 0,0797
Modele de Carreau-Yasuda 0,0352 0,0363 0,0364
Modele de Cross 0,0724 0,0773 0,0780

iii.  Discussion
Apres la visualisation de I’écoulement des trois (03) modéles avec et sans stent,
on remarque une légére augmentation de la vitesse d’écoulement au milieu de

l’artére aprés la mise en place d’un stent, ce qui signifie que les stents influencent la

vitesse d’écoulement du sang.
b) Pour la plus petite vitesse (diastolique)

Dans la figure 5.2 est donnée une représentation du champ de vitesse pour les trois
(03) modeles rhéologiques dans le cas de vitesse diastolique.

Les valeurs de la vitesse pour le cas de I’écoulement diastolique sont beaucoup plus
petites que les valeurs de vitesses systoliques ce qui est trés logique.
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Figure 5.2 : représentation du champ de vitesse pour les 3 modeles rhéologiques dans le cas
d’une vitesse diastolique.

Dans le tableau 5-3, sont présentées les valeurs maximales de la vitesse obtenues a
Iintérieur du sac pour les trois modeles rhéologiques dans le cas de vitesse

diastolique.

Tableau 5-3 : valeurs maximales de la vitesse (ul) obtenues dans la ligne de contrble (a I’intérieur du
sac) pour les trois modeles rhéologiques

Sans stent 4 entretoises 6 entretoises
Modele Newtonien 0,01010 0,00521 0,00260
Modele de Carreau-Yasuda 0,00240 0,00115 0,00084
Modéle de Cross 0,00558 0,00428 0,00237
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Modéle Newtonien

L’analyse des résultats nous permet de dire que la vitesse de I'écoulement pulsé est
grande dans D’anévrisme sans stent avec une valeur de 0,0101 (ul), elle diminue
aprés la mise en place d’un stent a quatre entretoises, elle atteint sa valeur minimale
en placant un stent a six (06) entretoises avec une valeur de 0,0026 (ul), cela est due

a la diminution de la porosité a I’entrée de I’anévrisme.
Modéle de Carreau-Yasuda

On remarque que le modeéle de Carreau-Yasuda a la plus petite vitesse d’écoulement
par rapport aux deux autres modeles. La vitesse diminue dans le sac anévrismal
apres la mise en place d’un stent dans I’anévrisme. La vitesse maximale pour ce
modele est de 0,0024 (ul) pour I’anévrisme sans stent, elle atteint une valeur de
0,00084 (ul) dans I’anévrisme avec six (06) entretoises.

Modele de Cross

Méme constat est fait: la vitesse maximale sur la ligne de contrdle obtenue est
0,00558 (ul) pour le modéle sans stent et diminue jusqu’a 0,00237 (ul) dans le
modeéle a six (06) entretoises. Ces valeurs sont proches des valeurs obtenues dans le
modele Newtonien.

Tableau 5-4 : valeurs maximales de la vitesse (ul) obtenues au milieu de I’artére pour les trois
(03) modeles rhéologiques

Sans stent 4 entretoises 6 entretoises
Modele Newtonien 0,0410 0,0599 0,0608
Modeéle de Carreau-Yasuda 0,0226 0,0284 0,0302
Modeéle de Cross 0,0370 0,0460 0,0480

Discussion

D’aprés le tableau ci-dessus, on remarque une augmentation de la vitesse au
milieu de Dlartére aprés la mise en place du stent, ce qui signifie que I’écoulement a

diminué a 'intérieur de I’anévrisme et donc la mise en place du stent est réussi.

5.2.1.2. Taux de cisaillement

Cette analyse concerne le taux de cisaillement, ce dernier nous permet de connaitre la possibilité
de formation de thrombose
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a) Pour la plus grande vitesse (systolique)

Dans la figure 5.3 est donnée une comparaison du taux de cisaillement entre les différents
modéles avec et sans stent dans le cas de la vitesse systolique.

Sans stent 4 entretoises 6 entretoises

Newtonien

Carreau-
yasuda

Cross

taux de cisaillerment (ul)
3

1 2
-

Figure 5.3 : représentation du taux de cisaillement pour les 3 modéles rhéologiques pour une vitesse
systolique

Les valeurs maximales du taux de cisaillement dans le sac pour les trois modéles rhéologiques
sont données dans le tableau 5-5.

Tableau 5-5 : valeurs maximales du taux de cisaillement (ul) obtenues dans le sac de I’anévrisme pour
les trois (03) modeles rhéologiques

Sans stent 4 entretoises 6 entretoises
Modéele Newtonien 2,849 2,143 2,252
Modéle de Carreau-Yasuda 4,26 4,089 3,89
Modéle de Cross 5,102 4,911 4,994

Mémoire de PFE HAMOUDA S. & MEZALI A. 73



Chapitre 5 : Résultats obtenus via le code élaboré et discussions

Modéle Newtonien

Les valeurs enregistrées pour le modeéle Newtonien sont plus petites que celles des
deux autres modé¢les (couleur vert a l’entrée de Danévrisme pour le modéle
Newtonien et la couleur rouge pour les autres modeles). On remarque que le taux de
cisaillement diminue aprés la mise d’un stent, sa valeur sans stent est 2,849 (ul),

aprés la mise d’un stent elle devient 2,252 (ul).

Modéle de Carreau-Yasuda

Le taux de cisaillement diminue aprés la mise en place d’un stent. Le taux de
cisaillement maximal de I’anévrisme sans stent dans la ligne de contrdle est 4,26 (ul)
et 3,89 (ul) pour une géométrie a six entretoises.

Modele de Cross

C’est le modéle qui a le plus grand taux de cisaillement comparé aux deux autres
modeles, Le taux de cisaillement maximal de I’anévrisme sans stent dans la ligne de
contréle est 5,102 (ul) et 4,994 (ul) pour une géométrie a six entretoises.

b) Pour la plus petite vitesse (diastolique)

La figure 5.4 donne la représentation du taux de cisaillement pour les trois (03) modéles
rhéologiques pour une vitesse diastolique. Dans le tableau 5-6 sont données les valeurs
maximales du taux de cisaillement (ul).
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Figure 5.4 : représentation du taux de cisaillement pour les 3 modéles rhéologiques pour une vitesse
diastolique.

Le tableau 5-6 donne les valeurs maximales du taux de cisaillement (ul) obtenues dans le sac

de ’anévrisme pour les trois (03) modeles rhéologiques.

Tableau 5-6 : valeurs maximales du taux de cisaillement (ul) obtenues dans le sac de I’anévrisme pour
les trois (03) modeéles rhéologiques

Sans stent 4 entretoises 6 entretoises
Modéele Newtonien 0,783 0,424 0,253
Modele de Carreau-Yasuda 0,471 0,248 0,223
Modele de Cross 0,898 0,609 0,431
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Interprétation
Modéle Newtonien

On remarque que le taux de cisaillement diminue considérablement dans
I’écoulement diastolique par rapport au systolique, ce qui donne une grande
possibilit¢ pour la formation de la thrombose, aprés la mise d’un stent la valeur du
taux de cisaillement diminue a Dintérieur de D’anévrisme sa valeur sans stent est
0,783 (ul), apres la mise d’un stent elle devient 0,253 (ul)

Modéle de Carreau-Yasuda

Les valeurs enregistrées pour le Modéle de Carreau-Yasuda sont plus petites que les
deux autres modeles. Le taux de cisaillement diminue aprés la mise en place d’un
stent. Le taux de cisaillement maximal de D’anévrisme sans stent dans la ligne de
contréle est 0,471 (ul) et 0,223 (ul) pour une géometrie a six entretoises.

Modeéle de Cross

C’est le modéle qui a le plus grand taux de cisaillement comparé aux deux autres
modeéles que ce soit dans 1’écoulement systolique ou diastolique. Le taux de
cisaillement maximal de I’anévrisme sans stent dans la ligne de controle est 0,898
(ul) et 0,431 (ul) pour une géométrie a six entretoises.

5.2.2. Anévrisme fusiforme de ’aorte abdominale
5.2.2.1 Champ de vitesse

Les vitesses relativement importantes se trouvent a [I'entrée et a la sortie de
Ianévrisme. Et les plus faibles vitesses sont observées au niveau de la poche
anevrismale.

a) Pour la plus grande vitesse (systolique)

Une comparaison entre les différents modeles dans le cas de la vitesse systolique est
donnée dans la figure 5.5. C’est la plus grande vitesse qui traverse 1’aorte
abdominale
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Sans stent 4 entretoises 6 entretoises
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Figure 5.5 : représentation du champ de vitesse avec différentes porosités pour les 3 modeles
rhéologiques (vitesse systolique)

Le tableau 5-7 contient les valeurs maximales de la vitesse obtenues a I’intérieur des poches

pour les trois (03) modeles rhéologiques.

Tableau 5-7 : valeurs maximales de la vitesse (ul) obtenues dans la ligne de contrdle (a I’intérieur des
poches) pour les trois (03) modeéles rhéologiques

Sans stent 4 entretoises 6 entretoises
Modele Newtonien 0,0173 0,0138 0,0126
Modele de Carreau-Yasuda 0,0142 0,0118 0,0109
Modele de Cross 0,0166 0,0131 0,0119

Modéle Newtonien

La vitesse maximale est autour de 0,0173 (ul) pour un anévrisme sans stent, elle
diminue aprés jusqu’a 0,0138 (ul) dans le modele & quatre (04) entretoises et
diminue aussi pour atteindre la valeur 0,0126 (ul) pour le modéle a six (06)
entretoises, cela est due a la diminution de la porosité causée par les entretoises du

stent a ’entrée de I’anévrisme.
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Modéle de Carreau-Yasuda

Ce modele est différent des autres modeles, la seule chose qui est similaire c’est
qu’on a une réduction de la vitesse obtenue a Ilintérieur des poches anévrismales
aprés la mise en place d’un stent. La vitesse maximale dans la ligne de contrble a
lintérieur des poches diminue de 0,0142 (lu) dans le modéle sans stent a 0,0109 (lu)
dans le modele & six entretoises.

Modéle de Cross

On peut faire la méme interprétation que celle sur le modéle Newtonien. La vitesse
diminue dans les poches anévrismales aprés la mise en place dun stent dans
Ianévrisme. La vitesse maximale pour ce modé¢le diminue de 0,0166 (ul) pour
I’anévrisme sans stent jusqu’a atteindre une valeur de 0,0119 (ul) dans I’anévrisme
avec six (06) entretoises. Ces valeurs sont plus petites que les celles enregistrées
dans le modele Newtonien.

i. Interprétation des résultats de la vitesse au milieu de I’artére

Afin de voir linfluence de I’emplacement des stents sur 1’écoulement, on a Vérifié
les vitesses au milieu de I’artére pour les trois (03) modeles rhéologiques (tableau 5-
8).

Tableau 5-8 : valeurs maximales de la vitesse (ul) obtenues au milieu du stent pour les 3 modéles
rhéologiques

Sans stent 4 entretoises 6 entretoises
Modele Newtonien 0,04889 0,0687 0,0864
Modele de Carreau-Yasuda 0,0381 0,0562 0,0627
Modele de Cross 0,0467 0,0651 0,0783

ii. Discussion

Apres la visualisation de 1’écoulement des trois modéles avec et sans stent, On
remarque une augmentation considérable de la vitesse d’écoulement aprés la mise en
place d’un stent plus précisément dans le milieu du stent, ce qui signifie que la mise

en place du stent favorise I’écoulement vers la sortie de I’anévrisme fusiforme.
b) Pour la plus petite vitesse (diastolique)

Nous allons représenter les valeurs de la vitesse pour la plus petite vitesse qui

traverse I’aorte abdominale.
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Figure 5.6 : représentation du champ de vitesse avec différentes porosités pour les 3 modeles
rhéologiques (vitesse diastolique).

Tableau 5-9 : valeurs maximales de la vitesse obtenues dans la ligne de contrdle (a I’intérieur des
poches) pour les trois (03) modeéles rhéologiques

Sans stent 4 entretoises 6 entretoises
Modele Newtonien 0,00189 0,00107 0,00068
Modele de Carreau-Yasuda 0,00091 0,00056 0,00042
Modele de Cross 0,00174 0,00102 0,00056

Modéle Newtonien

La vitesse maximale est autour de 0,00189 (ul) pour un anévrisme sans stent, elle
diminue aprés jusqu’a 0,00107 (ul) dans le modele a quatre entretoises et diminue
aussi pour atteindre la valeur 0,0006 (ul) pour le modéle a six entretoises. Cela est

dd a la diminution de la porosité causée par les entretoises du stent a I’entrée de

I’anévrisme.
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Modeéle de Carreau-Yasuda

Ce modele est different des deux autres modéles, la seule chose qui est similaire
c’est qu’'on a une réduction de vitesse obtenue a lintérieur des poches anévrismales
aprés la mise en place d’'un stent. La vitesse maximale dans la ligne de controle a
Iintérieur des poches diminue de 0,00091 (lu) dans le modeéle sans stent a 0,00042
(lu) dans le modeéle a six entretoises.

Modéle de Cross

On peut faire la méme interprétation que celle sur le modéle Newtonien. La vitesse
diminue dans les poches anévrismales aprés la mise en place dun stent dans
Ianévrisme. La vitesse maximale pour ce modé¢le diminue de 0,00174 (ul) pour
I’anévrisme sans stent jusqu’a atteindre une valeur de 0,00056 (ul) dans I’anévrisme
avec six entretoises. Ces valeurs sont plus petites que les celles enregistrées dans le
modele Newtonien.

i. Interprétation des résultats de la vitesse au milieu de ’artére

Afin de voir l'influence de I’emplacement des stents sur I’écoulement, on a wvérifié
les vitesses au milieu de I’artére pour les trois (03) modeles rhéologiques. Le tableau
5-10 donne les valeurs maximales de la vitesse (ul) obtenues au milieu du stent.

Tableau 5-10 : valeurs maximales de la vitesse (ul) obtenues au milieu du stent pour les trois (03)
modeles rhéologiques

Sans stent 4 entretoises 6 entretoises
Modele Newtonien 0,00910 0,01020 0,01080
Modele de Carreau-Yasuda 0,00199 0,00210 0,00220
Modele de Cross 0,00840 0,00980 0,01020

ii. Discussion

Apres la visualisation de 1’écoulement des trois modeles avec et sans stent, on remarque une
augmentation considérable de la vitesse d’écoulement apres la mise en place d’un stent plus
précisément dans le milieu du stent. Ceci signifie que la mise en place du stent favorise

I’écoulement vers la sortie de I’anévrisme fusiforme.
5.2.2.2 Taux de cisaillement
a) Pour la plus grande vitesse (systolique)

Une représentation du taux de cisaillement entre les différents modéles avec et sans stent dans
le cas de la vitesse systolique est présentée dans la figure 5.7.
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Figure 5.7 : représentation du taux de cisaillement pour les 3 modeles rhéologiques (vitesse
systolique).

Le tableau ci —dessous (5-11) contient les valeurs maximales du taux de cisaillement dans les
poches de I’anévrisme pour les trois (03) mode¢les rhéologiques et pour la vitesse systolique.

Tableau 5-11 : valeurs maximales du taux de cisaillement (ul) obtenues dans les poches de
I’anévrisme pour les trois (03) modeles rhéologiques (vitesse systolique).

Sans stent 4 entretoises 6 entretoises
Modele Newtonien 24,780 20,410 15,330
Modele de Carreau-Yasuda 19,835 16,224 12,187
Modele de Cross 24,499 19,246 15,124

Modéle Newtonien

Les valeurs de la contrainte de cisaillement dans le vaisseau parent sont plus grandes que les
valeurs a I’intérieur. On observe une augmentation de la contrainte de cisaillement aprés la mise
en place du stent. La contrainte de cisaillement maximale dans la ligne de contréle est 24,78
(ul) pour le modéle sans stent et augmente jusqu’a atteindre une valeur de 15,33 apres la mise

en place d’un stent a six (06) entretoises.
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Modeéle de Carreau-Yasuda

Ce modele est différent par rapport aux autres modeles Ce modele donne des
petites valeurs de la contrainte de cisaillement a 1intérieur du sac anévrismal par
rapport aux autres modeéles. Sa contrainte de cisaillement maximale est 19,835 (ul)
pour le modéle sans stent et 12,187 (ul) pour le modele a six (06) entretoises.

Modeéle de Cross

Ce modéle fournit presque les mémes résultats que ceux du modéle Newtonien,
on constate une diminution de la contrainte de cisaillement a [Iintérieur du sac
anévrismal aprés la mise en place d’un stent est observée. La diminution est de
24,499 (ul) pour le modéle sans stent jusqu’a 15,124 (ul) pour le modéle a six
entretoises.

b) Pour la plus petite vitesse (diastolique)

La figure 5.8 donne la représentation du taux de cisaillement pour les trois (03)
modeles rhéologiques pour la plus petite vitesse qui traverse 1’aorte abdominale.

Sans stent 4 entretoises 6 entretoises

Newtonien

Carreau-
yasuda

Cross

0.0e+00 X 1.5 2.5e+00
| |

Figure 5.8 : représentation du taux de cisaillement pour les 3 modéles rhéologiques (vitesse
diastolique)
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Le tableau ci —dessous (5-12) donne les valeurs maximales du taux de cisaillement dans les
poches anévrismales pour les trois (03) modeles rhéologiques et pour la vitesse diastolique.

Tableau 5-12 : valeurs maximales du taux de cisaillement (ul) obtenues dans les poches de

I’anévrisme pour les trois (03) modeles rhéologiques (vitesse diastolique)

Sans stent 4 entretoises 6 entretoises
Modéle Newtonien 1,610 1,140 0,980
Modele de Carreau-Yasuda 0,920 0,690 0,650
Modeéle de Cross 1,399 0,920 0,870

Modéle Newtonien

Les valeurs de la contrainte de cisaillement dans le vaisseau parent sont plus grandes que les
valeurs a I’intérieur. On observe une augmentation de la contrainte de cisaillement apres la
mise en place du stent. La contrainte de cisaillement maximale dans la ligne de contrdle est
1,61 (ul) pour le modéle sans stent et augmente jusqu’a atteindre une valeur de 1,02 apres la
mise en place d’un stent a six (06) entretoises.

Modele de Carreau-Yasuda

Ce modele est different par rapport aux autres modéles comme pour toutes les
visualisations précédentes sur les champs de vitesse. Ce modéle donne des petites
valeurs de la contrainte de cisaillement a lintérieur du sac anévrismal par rapport
aux autres modeles. La contrainte de cisaillement maximale est 1,12 (ul) pour le
modeéle sans stent et 0,76 (ul) pour le modele a six (06) entretoises.

Modele de Cross

Ce modéle fournit presque les mémes résultats que ceux du modeéle Newtonien. On
voit une augmentation de la contrainte de cisaillement a l’intérieur du sac anévrismal
aprés la mise en place d’un stent. L’augmentation est de 1,499 (ul) pour le modeéle
sans stent jusqu’a 0,94 (ul) pour le modéle a six (06) entretoises.

c) Conclusion concernant le champ de vitesse

Aprés la visualisation des résultats pour les deux cas d’études (anévrisme sacculaire et

fusiforme) on constate que :

» Pour les trois modeles rhéologiques la vitesse diminue aprés la mise en place
d’un stent et la diminution de vitesse pour I’anévrisme sacculaire est plus
importante par rapport au cas d’anévrisme fusiforme en systolique et en
diastolique.
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>

>

Les résultats de champ de vitesse donnés par le Modéle de Carreau-Yasuda
sont différents comparés aux deux autres modéles, et le modele Newtonien
présente les plus grandes valeurs de vitesses pour les deux cas d’anévrismes
traités et cela est d0 a la différence des parametres des formules empiriques
correspondantes a chaque modele.

Les valeurs des vitesses pour le modele newtonien et de celui de cross sont
trés proches.

Pour les trois modéles rhéologiques la vitesse augmente considérablement au
milieu de P’anévrisme fusiforme aprés la mise en place d’un stent par rapport a
la vitesse au milieu de l’artéere contenant I’anévrisme sacculaire et cela est di
aux géométries différentes des deux anévrismes.

L’ajout des stents dans les cas d’anévrismes sacculaire ralentit la vitesse
obtenue a [Pintérieur du sac anévrismal et permettra ainsi la formation de Ila
thrombose et le colmatage du sac anévrismale.

L’ajout des stents dans les cas d’anévrismes fusiformes favorise I’écoulement
sanguin vers la sortie de l’artére ce qui permet d’éviter la rupture de la poche
anévrismale.

La diminution de la porosité des stents ralentit 1’écoulement dans les poches

anévrismales et augmente 1’écoulement au milieu de I’artére.

L’effet des stents est plus visualis¢é dans le cas de vitesse systolique que dans le
cas de la vitesse diastolique.

d) Conclusion concernant le taux de cisaillement

D’apres les résultats trouvés dans les anévrismes sacculaire et fusiforme on constate que :

>
>

Le taux de cisaillement diminue apres la mise en place d’un stent.

Dans le cas de D'anévrisme sacculaire, la valeur du taux de cisaillement
diminue considérablement a l’intérieur de la poche anévrismale (points bleus
au milieu de I’anévrisme) aprés la mise en place du stent ce qui indique une
grande probabilit¢ de formation de la thrombose. Par contre, dans le cas
d’anévrisme fusiforme, le taux de cisaillement augmente aprés la mise en
place du stent.

Dans le cas d’anévrisme sacculaire, le modele de Cross présente les plus
grandes valeurs de taux de cisaillement par rapport aux autres modeles.
Dans le cas d’anévrisme fusiforme c’est le modele newtonien qui affiche les
plus grandes valeurs du taux de cisaillement.
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> Les valeurs du taux de cisaillement sont beaucoup plus élevées dans le cas
de Tl'anévrisme de laorte abdominale que dans [P’anévrisme cérébral
antérieur, ce qui coincide avec la théorie médicale que le phénomene de
thrombose est trés rare dans les anévrismes aortiques (une grande valeur du
taux de cisaillement indique une faible probabilité de formation de
thrombose).

> Le but de la mise en place des stents dans le cas d’anévrisme sacculaire
cérébral est de favoriser la formation de thrombose a [Dintérieur du sac
anévrismal. Le but de la mise en place des stents dans le cas d’anévrisme
aortique abdominal est de favoriser I’écoulement sanguin rapidement vers

I’extérieur de ’anévrisme dans le cas d’anévrisme aortique abdominal.

» L’effet des stents est plus visualis¢é dans le cas de vitesse systolique que de
vitesse diastolique.

5.3.  Analyse quantitative

Afin d'effectuer une analyse quantitative sur le pourcentage de changement de la vitesse et du
taux de cisaillement li¢ a I’effet et a I'efficacité du stent, on a pris les vitesses pour la plus grande
et la plus petite pulsation du cceur pour tester le role de la stent dans des différents régimes
d’écoulements sanguin. Pour faire cette analyse, on doit chercher :

> Le taux de changement de vitesse pour la plus grande pulsation du ceeur V.4,
> Le taux de changement de vitesse pour la plus petite pulsation du ceeur V.,
> Le taux de changement du taux cisaillement pour la plus grande pulsation du ceeur Tc,.,

> Le taux de changement du taux cisaillement pour la plus petite pulsation du ceeur T'c; .

Tel que :
V=" %100 (5-1)
T TlS_T S
Tcrzﬁ*mo (5-2)

Avec, V* : la vitesse pour un cas étudié avec stent, V™ : la vitesse pour un cas étudié sans stent,

Tc™ : le taux de cisaillement pour un cas étudié sans stent et T'cS : le taux de cisaillement pour
un cas étudié avec stent

Les pourcentages du changement de la vitesse et du taux de cisaillement sont calculés dans
différents points de I’anévrisme afin de voir I’impact du stent sur ’écoulement sanguin dans
des différentes parties de ce dernier. Comme on a fait cette analyse quantitative sur les deux
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(02) types d’anévrismes (sacculaire et fusiforme) afin de connaitre le role et I’efficacité des

stents dans ces différents types d’anévrismes.

5.3.1. Anévrisme fusiforme

Nous avons fait une analyse quantitative pour trois points de I’anévrisme fusiforme (a

I’entrée, au milieu et a la sortie de I’anévrisme).

> A Pentrée de ’anévrisme

Modele Stent Porosité (%) Vg Vip Tcyy Tcyp
(%) (%) (%) (%)
Newtonien Sans stent 100,00 0,00 0,00 0,00 0,00
4 entretoises 70,00 5,61 12,30 6,61 4,46
6 entretoises 59,00 10,29 18,01 11,18 8,93
Carreau- Sans stent 100,00 0,00 0,00 0,00 0,00
Yasuda 4 entretoises 70,00 16,95 11,20 18,66 10,90
6 entretoises 59,00 20,08 13,79 21,82 16,00
Cross Sans stent 100,00 0,00 0,00 0,00 0,00
4 entretoises 70,00 7,77 2,54 5,52 17,36
6 entretoises 59,00 12,03 9,60 10,48 22,40

> A la sortie de ’anévrisme

Modeéle Stent Porosité (%) Vig Vip Tcrg Tcyp
(%) (%) (%) (%)
Newtonien Sans stent 100,00 0,00 0,00 0,00 0,00
4 entretoises 70,00 11,57 8,30 17,57 9,91
6 entretoises 59,00 16,80 8,00 22,50 14,69
Carreau- Sans stent 100,00 0,00 0,00 0,00 0,00
Yasuda 4 entretoises 70,00 5,26 4,58 9,13 6,19
6 entretoises 59,00 7,63 6,66 25,82 17,85
Cross Sans stent 100,00 0,00 0,00 0,00 0,00
4 entretoises 70,00 17,50 11,38 511 2,8
6 entretoises 59,00 10,89 14,02 6,92 531
» Au milieu de la poche anévrismale
Modéle Stent Porosite (%) Vig Vip Tcyg Tcyp
0,
(%) w 0
Newtonien Sans stent 100,00 0,00 0,00 0,00 0,00
4 entretoises 70,00 5,78 36,36 13,22 14,44
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6 entretoises 59,00 10,93 19,09 19,09 18,88

Carreau- Sans stent 100,00 0,00 0,00 0,00 0,00
Yasuda 4 entretoises 70,00 6,25 37,93 25,00 16,25
6 entretoises 59,00 8,12 46,89 31,90 20,18

Cross Sans stent 100,00 0,00 0,00 0,00 0,00

4 entretoises 70,00 2,08 25,31 29,16 25,81

6 entretoises 59,00 3,14 26,46 33,54 38,36

Discussion

On remarque qu’on a une réduction de la vitesse d’écoulement et du taux de cisaillement dans

les poches anévrismales apres la mise en place d’un stent et qu’elle différe d’un point a un autre,

et on remarque aussi une légére augmentation a ’entré et a la sortiec de I’anévrisme. Les
pourcentages de changement de vitesse et du taux de cisaillement ne sont pas influencés par le

type de pulsation du cceur ou par le modele rhéologique, mais le nombre d’entretoises (ou la
porosité) a influencé nos resultats pour les trois modeles ou on voit que le taux de changement
pour les cas des stents a six (06) entretoises est supérieur a celui a quatre (04) entretoises sauf
pour quelques cas.

5.3.2. Anévrisme sacculaire

Une analyse quantitative pour trois points de I’anévrisme sacculaire (a ’entrée, au milieu et a

la sortie de ’anévrisme) a été faite.

> A Pentrée de ’anévrisme

Modeéle Stent Porosité Vig Vip Tcrg Tcyp
%

e (%) %) (%) (%)

Newtonien Sans stent 100,00 0,00 0,00 0,00 0,00
4 entretoises 70,00 9,86 1,19 16,64 4,01

6 entretoises 59,00 12,70 3,29 26,21 7,64

Carreau- Sans stent 100,00 0,00 0,00 0,00 0,00
Yasuda 4 entretoises 70,00 6,02 8,33 13,95 5,61
6 entretoises 59,00 8,84 12,5 17,91 7,75

Cross Sans stent 100,00 0,00 0,00 0,00 0,00
4 entretoises 70,00 9,82 2,43 15,76 11,73
6 entretoises 59,00 13,65 2,88 20,87 18,94
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> A la sortie de ’anévrisme

Modele Stent Porosité Vig Vip Tc,, Tc,,
) (%) ) ) )
Newtonien Sans stent 100,00 0,00 0,00 0,00 0,00
4 entretoises 70,00 8,25 1,74 15,72 1,77
6 entretoises 59,00 15,04 3,35 23,52 17,03
Carreau- Sans stent 100,00 0,00 0,00 0,00 0,00
Yasuda 4 entretoises 70,00 6,95 2,96 10,34 3,96
6 entretoises 59,00 13,21 7,40 18,01 10,89
Cross Sans stent 100,00 0,00 0,00 0,00 0,00
4 entretoises 70,00 4,71 4,47 11,72 8,20
6 entretoises 59,00 8,69 8,95 20,86 21,92

> Au milieu de la poche anévrismale

Modeéle Stent Porosité Vig Vip Tcrg Tc,p

) (%) %) ) %)
Newtonien Sans stent 100,00 0,00 0,00 0,00 0,00
4 entretoises 70,00 45,53 48,41 49,78 45,80
6 entretoises 59,00 70,75 74,25 62,62 67,68
Carreau- Sans stent 100,00 0,00 0,00 0,00 0,00
Yasuda 4 entretoises 70,00 46,86 52,08 24,76 47,34
6 entretoises 59,00 76,56 65,00 37,73 52,65
Cross Sans stent 100,00 0,00 0,00 0,00 0,00
4 entretoises 70,00 49,34 43,29 42,65 41,18
6 entretoises 59,00 77,87 67,52 67,83 57,04

Discussion

On constate une réduction de la vitesse d’écoulement et du taux de cisaillement a I’intérieur du
sac anevrismal apres la mise en place d’un stent, elle difféere d’un point & un autre, une légére
augmentation a I’entrée et a la sortie de I’anévrisme est observée. On remarque aussi que les
pourcentages de changement de vitesse et du taux de cisaillement sont les plus petits pour le
Modele de Carreau-Yasuda et qu’ils sont au hasard et ne sont pas influencés par le type de
pulsation du cceur. Le nombre d’entretoises (ou la porosité) a influencé les résultats pour les
trois modeles.
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Conclusion

v' La réduction de la vitesse et de la contrainte de cisaillement a I’intérieur du sac pour
I’anévrisme sacculaire aprés la mise en place des stents est remarquablement plus
grande que celle de I’anévrisme fusiforme, et cela explique la formation de la thrombose
pour les anévrismes cérébraux par rapports aux anévrismes de 1’aorte abdominale.

v' L’augmentation de la vitesse d’écoulement a ’entrée et a la sortie de I’anévrisme
fusiforme est beaucoup plus importante que celle de ’anévrisme sacculaire apres la mise
en place du stent, ce qui nous confirme que le stent est utilisable pour favoriser
I’écoulement horizontal dans le cas des anévrismes fusiformes.

v' La mise en place d’un stent influence considérablement sur le sac anévrismal et

légerement sur I’entré et la sortie de ’anévrisme.
La pulsation du cceur n’a pas une influence sur I’analyse quantitative de I’écoulement.

Une faible porosité des stents donne un changement de vitesse et de taux de cisaillement
plus importants, mais ce n’est pas toujours une implication car pour quelques cas on a
eu l’effet contraire, cela est di a I’influence des champs de turbulence sur I’écoulement
qui le rend plus ou moins aléatoire.

5.4. Comparaison des résultats de notre code avec ceux d’Ansys-Fluent

Dans cette partie une comparaison des résultats de deux simulations concernant le
régime systolique (plus grandes vitesses) est realisee. La premiére simulation est
faite a 1’aide de notre code basé sur la méthode de lattice Boltzmann. La deuxieme
simulation est faite avec le code Ansys-Fluent basé sur les équations de Navier
Stocks résolues par la méthode des volumes finis.

a) Anévrisme sacculaire de ’aorte cérébrale antérieure

Afin de vérifier la fiabilité du code pour le cas des anévrismes sacculaires, on a comparé ces
résultats avec les ceux donnés par Ansys.

On remarque qu’ill y a wune ressemblance considérable entre les deux codes

concernant I’anévrisme sacculaire (figure 5.9).
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Sans stent 4 entretoises 6 entretoises

Newtonien

Vitesse (uh)
0.0e+00 0.01 0.03

| ' B

Figure 5.9 : comparaison entre la vitesse de 1’écoulement pour les deux solveurs : notre code et Ansys
pour I’anévrisme sacculaire

b) Anévrisme fusiforme de I’aorte abdominale

Afin toujours de Vérifier la fiabilité de notre code pour le cas des anévrismes fusiformes, on a
également comparé ces résultats avec ceux donnés par Ansys.

Méme remarque que celle faite pour I’anévrisme fusiforme, il y a une grande
ressemblance pour les deux cas avec une légere différence dans le cas d’anévrisme
sans stent (figure 5.10).
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Sans stent 4 entretoises 6 entretoises
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Figure 5.10 : comparaison entre la vitesse de 1’écoulement pour les deux solveurs : notre code et
Ansys pour ’anévrisme fusiforme.
Discussion

La simulation a duré 19 minutes avec le solveur Ansys sur un processeur i5, 4eme
génération et 35 minutes avec notre code sur le méme processeur pour le modéle
newtonien, le code a pris 11 heures pour les 2 autres modéles Non Newtonien.

Le solveur Ansys est donc environ deux fois plus rapide que celui de notre code. On
peut lier cette durée plus élevée pour le solveur de lattice Boltzmann par le fait que
cette méthode n’est pas encore optimisée du point de vue programmation, et donc
l'approche par équations N-S reste la plus fiable, en raison de sa maturité.

Une analyse qualitative des deux simulations est faite en introduisant les mémes
conditions d’entrée. De cette comparaison, il en ressort que :

= La distribution de la vitesse est semblable dans les deux solveurs avec une
petite différence a l'intérieur de I’anévrisme, e qui montre qu’ils sont en accord

acceptable.
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- Ansys donne une meilleure modélisation de la turbulence (proche des
entretoises) par rapport a notre code.

= On a pris une échelle de vitesse de valeur maximal de 0,1m/s (petite valeur)
afin d’avoir une meilleure visualisation du changement de vitesse obtenues a
I’intérieur de ’anévrisme.

- Comme on a fait une simulation pour deux cas seulement il est donc difficile
de faire une comparaison détaillée entres ces deux solveurs.

5.5. Conclusion

Dans ce dernier chapitre, nous avons présenté les résultats de notre projet de fin d’étude. Le but
de ce travail est de proposer un outil d’aide a la décision en milieu hospitalier entre les mains
de speécialistes, a qui revient la tache de conclure et de prendre le choix du type des stents ainsi
que le traitement approprie.
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Conclusion genérale

Dans notre travail on a utilisé la méthode Lattice Boltzmann pour la simulation des
écoulements sanguins en utilisant une discrétisation D2Q9 et trois types de
conditions aux limites : Bounce-back aux parois, Dirichlet a I’entré, Von Neumann a
la sortie sur notre code de calcul et la visualisation sur le logiciel PARAVIEW en
utilisant un écoulement pulse.

D’apres les résultats de la simulation on constate que la vitesse diminue apres la
mise en place d’un stent, cette diminution est plus importante pour I’anévrisme
sacculaire que pour I’anévrisme fusiforme, dans le cas de I’anévrisme sacculaire, la
valeur du taux de cisaillement diminue considérablement a [Dintérieur de la poche
anévrismale apres la mise en place du stent ce qui favorise la formation de Ila
thrombose. Par contre au cas d’anévrisme fusiforme le taux de cisaillement
augmente apres la mise en place du stent. Ce qui nous permet de conclure que le
placement des stents dans les anévrismes fusiformes a pour but de favoriser
I’écoulement sanguin et éviter la rupture de la poche anévrismale par contre on place
des stents dans les anévrismes sacculaires pour favoriser la formation de Ila
thrombose a Ulintérieur de [I’anévrisme.On remarque aussi que la diminution des
parametres  hémodynamiques  (vitesse,  pression, taux de cisaillement..) est
proportionnelle au changement de la porosité des stents.

Pour finir, on note que le développement de simulations numériques est un des
moyens les plus prometteurs aujourd’hui afin de prédire le comportement de tissus
artériels. Actuellement, il n’existe pas de simulations numériques permettant de
décrire de mani¢re fiable I’évolution des anévrismes. Le principal obstacle au
développement de ces simulations est le manque de valeurs expérimentales
pertinentes pour alimenter en paramétres les modeles de comportement qui régissent
ces simulations numérigues.
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