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Introduction

Les phénomenes physiologiques qui s’installent lors d’une irritation mécanique de la peau
ont été mentionnés déja dans les années vingt par Lewis. Trois différentes réactions a une
égratignure avec une aiguille ont été distinguées. La premiere décrit la vasodilatation sur
la ligne de stimulation. La deuxieme réaction décrit 1'étalement de la zone de vasodilata-
tion dans les alentours. La troisieme réaction est, en cas de stimulation forte, le transfert
de plasma des vaisseaux vers l'interstitium. Les processus physiologiques entrainant la va-
sodilatation de la premiere et celle de la deuxieme réaction sont de natures différentes. La
premiere est liée a un phénomene local, la deuxieme s’installe suite a un réflexe nerveux.

L’objectif de la these est de proposer un modele permettant de simuler une irritation
mécanique de la peau tenant compte de la premiere et de la deuxieme réaction. Cela nécessite
d’une part un modele permettant de modéliser I’hémodynamique du réseau vasculaire de la
peau. D’autre part, il est nécessaire de connaitre le degré de vasodilatation suite a I’applica-
tion d'une force donnée. Cela permet de négliger la modélisation des phénomenes d’irritation
au niveau cellulaire. Nous avons proposé deux modeles du réseau vasculaire. Les modeles
consistent en trois couches : une couche d’irrigation, une couche intermédiaire et une couche
de drainage. Le premier modele, le modele discret, tient compte de la structure du réseau
vasculaire. Les vaisseaux de la premiere et de la troisieme couche sont décrits comme tuyaux
rigides. Flux et pressions sont obtenus a partir de la loi de Poiseuille. La couche intermédiaire
est décrite par un modele de compartimentation. Les vaisseaux de la couche intermédiaire
sont souples. Le deuxieme modele, le modele continu, décrit la premiere et la troisieme couche
comme milieu poreux. La couche intermédiaire est aussi décrite par un modele de comparti-
mentation. Les vaisseaux des trois couches sont souples. La relation entre la force appliquée
et le degré de vasodilatation peut seulement étre obtenue expérimentalement. Nous avons
choisi la Vélocimétrie Laser Doppler. C’est une technique non-invasive en temps réel qui
permet de mesurer une valeur liée au flux sanguin. La relation force-degré de vasodilatation
est ensuite utilisée pour adapter le modele continu aux mesures.

Le premier chapitre de ce mémoire présente une courte revue de la physiologie et anatomie
de la peau ainsi que de la circulation cutanée.

La premiere partie présente le modele discret du réseau vasculaire cutané. Le deuxieme
chapitre consiste en une étude bibliographique concernant la description du réseau vasculaire
comme milieu discret ainsi que les méthodes pour calculer les flux et pressions a l'intérieur
du systeme. Cette étude nous a inspiré la méthode permettant décrire le réseau vasculaire
cutané, la méthode d’optimisation contrainte. Le troisieme chapitre décrit la construction du
réseau vasculaire a I’aide de la méthode d’optimisation contrainte. Le chapitre 4 est consacré
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a la formulation du modele discret a trois couches. A la fin de ce chapitre nous montrons
I'influence de l'irritation sur le comportement hémodynamique du systeme.

La deuxieme partie de la these montre le modele continu. Le chapitre 5 est consacré a une
étude bibliographique sur 'utilisation des milieux poreux dans le domaine de la modélisation
du réseau vasculaire. Nous réalisons dans le chapitre 6 un modele de milieu poreux a trois
couches permettant de décrire les flux et pressions du systeme sans avoir la nécessité de
connaitre la géométrie spatiale des vaisseaux. Dans le chapitre 7 nous présentons la simula-
tion de l'irritation ainsi que les résultats obtenus.

La troisieme partie est consacrée a 1’étude expérimentale. Nous présentons dans le cha-
pitre 8 les méthodes de mesure de l'irritation. A partir de cette étude bibliographique nous
avons choisi la Vélocimétrie Laser Doppler. Cette technique de mesure est bien adaptée a nos
besoins. Ensuite, nous décrivons de fagon détaillée le principe de mesure de la Vélocimétrie
Laser Doppler ainsi que les modeles de Bonner et al.. Le chapitre 9 concerne les résultats
expérimentaux. Dans un premier temps nous présentons les résultats obtenus suite a ’ap-
plication de forces de différents niveaux a la peau. Ensuite nous décrivons 'adaptation du
modele continu aux résultats expérimentaux.



Chapitre 1

Physiologie et irritation de la peau

Dans ce chapitre nous présenterons dans un premier temps ’anatomie et la structure de
la peau. Cela inclut la circulation cutanée et la géométrie du lit vasculaire. Ensuite nous
décrirons les processus physiologiques ayant lieu au niveau de la circulation. Finalement,
nous présenterons le phénomene de l'irritation mécanique.

1.1 Structure et anatomie
[Lassagne, 2004, Peyrefitte, 1997]

La peau est un organe tres complexe qui contient plusieurs mécanismes nécessaires au
fonctionnement intégral du corps humain. Elle est une barriere physique entre la personne et
I’environnement pour établir une protection du corps humain contre des agressions externes
nuisibles. Ces dernieres peuvent étre des bactéries ou des virus et ou des stimulations nocives
telles que des températures extrémes, ou des forces élevées. Cette barriere physique ne
présente pas seulement une protection contre les influences externes mais elle protege aussi
le corps de la déshydratation. La fonction la plus importante de la peau est la sensation. Elle
est I'un des plus importants organes du corps pour la sensation et représente une interface
sensible entre le corps et 'environnement. Elle contient beaucoup de récepteurs sensibles
a différents types de stimulations, qui sont la température, la pression légere ou forte, la
vibration et la douleur. Un autre mécanisme de la peau est la régulation de la température du
corps a l’aide des vaisseaux cutanés et du tissu adipeux. De plus, la peau est responsable de la
synthese de la vitamine D en absorbant de 'UV. Pour mieux comprendre le fonctionnement
de la peau il est d’abord nécessaire de connaitre son anatomie. Elle est composée de trois
différentes couches qui sont I’épiderme, le derme et le tissu subcutané (hypoderme). Chacune
de ces couches a sa propre composition et son propre role.

L’épiderme L’épiderme est la couche extérieure avec une épaisseur allant de 0,07mm pour
la paupiere a 1, 4mm pour la plante du pied. La couche n’est plus vascularisée, ce qui signifie
que l'apport en nutriments de I’épiderme dépend du derme. Pour cela un liquide intercellu-
laire, qui vient des vaisseaux sanguins du derme est diffusé dans I’épiderme. Bien qu’il ne
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soit pas vascularisé, I’épiderme contient des terminaisons nerveuses libres, qui fonctionnent
comme récepteurs de douleur (nocicepteurs). La couche cornée est la couche la plus superfi-
cielle de I’épiderme. Elle est formée par des cellules anucléées tres plates en forme d’écailles
qui sont organisées en plusieurs couches dont le nombre varie avec la région du corps. Ces
cellules mortes de la surface sont constamment desquamées et remplacées. L’épaisseur du
stratum corneum est environ de 10 pum [Koutroupi et Barbenel, 1990].

Le derme Le derme est la couche située en dessous de 1'épiderme. Il a des épaisseurs
allant de 1Imm pour le visage a 4mm pour le dos et la cuisse. Il est séparé de I'épiderme
par la membrane basale, qui représente un filtre de diffusion vis-a-vis des produits qui cir-
culent entre le derme et I’épiderme. Le derme est constitué de cellules et d'une matrice
extracellulaire. Il y deux types différents de cellules dans le derme. Il contient d’une part
des fibroblastes, qui sont responsables de la synthese des différentes macromolécules pour la
matrice extracellulaire. Il contient d’autre part des cellules migratoires, qui participent a la
défense de 'organisme. Elles peuvent étre entre autres des macrophages et des lymphocytes.
La matrice extracellulaire contient des fibres de collagene, des fibres élastiques et une sub-
stance fondamentale. La substance fondamentale est formée d’eau, de sels minéraux et de
macromolécules. Le derme peut étre partagé en deux couches, qui sont le derme papillaire
(la couche superficielle) et le derme réticulaire.

Le derme superficiel est composé des papilles dermiques. Dans les papilles, les fibres de
collagene et élastiques sont fines et de texture assez laches. Les fibres de collagene forment
dans cette couche un réseau irrégulier. Les fibres élastiques sont fixées a la jonction dermo-
épidermique. Ainsi, cette jonction permet d’augmenter la résistance aux forces de cisaille-
ment qui se créent entre les deux couches. Le derme superficiel contient les capillaires san-
guins et lymphatiques et de nombreuses terminaisons nerveuses. C’est dans cette partie du
derme que s’effectuent les échanges nutritifs avec les couches profondes de I’épiderme.

Le derme réticulaire est un tissu conjonctif dense dont les fibres de collagene sont orientées
irrégulierement parallelement a la surface de la peau pour permettre 'adaptation de la peau
au mouvement du corps. Elles forment des faisceaux de plus en plus épais avec la profondeur.
Plusieurs types de récepteurs cutanés se trouvent dans le derme réticulaire ainsi que des
artérioles et veinules.

L’hypoderme L’hypoderme est la couche la plus profonde. Il est formé de tissu adipeux.
Il est constitué de lobes graisseux limités par des travées de fibres de collagene issues du
derme, qui vont se fixer a 'aponévrose des muscles (gaine fibreuse qui entoure le muscle) , ou
au périoste des os (fine membrane recouvrant 1'os). Ainsi, la mobilité de la peau est limitée.
Les roles de 'hypoderme sont différents. D’un coté, il contient une réserve de nutriments et
d’énergie sous forme de lipides et d’acides gras, de 'autre coté, il aide a absorber les chocs
mécaniques. Finalement, il joue un role dans la thermorégulation, la graisse étant un isolant.

La figure 1.1 montre une coupe de la peau. On peut y remarquer les différentes couches
ainsi que les annexes de la peau comme les poils, les glandes et les récepteurs de pression et
de douleur. De plus, la figure montre les vaisseaux cutanés qui seront décrits ci-dessous.
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corpuscule de Paccini
(pression forte)

FIGURE 1.1. Coupe de la peau [Sommer, 1997]

1.2 La circulation cutanée

1.2.1 La géométrie du réseau vasculaire cutanée

Si I’épiderme ne contient aucun vaisseau, le derme est au contraire abondamment vas-
cularisé a partir des vaisseaux situés dans le derme profond ou le tissu subcutané.

La figure 1.2 montre les réseaux des artérioles et ceux des veinules, situés en parallele
a la surface de la peau. On peut distinguer un réseau d’artérioles et de veinules qui est
situé dans le derme profond et un réseau qui se trouve dans la couche superficielle du
derme. Pour alimenter le réseau superficiel il y a des connexions entre les deux réseaux
perpendiculairement & la surface de la peau. Du réseau artériel superficiel parviennent les
anses capillaires, qui montent dans les papilles du derme. Les anses capillaires assurent
la connexion entre le réseau des artérioles et le réseau des veinules. Contrairement aux
capillaires situés dans le muscle, les capillaires de la peau ne montrent pas de connexions
entre eux mémes. Les figures 1.3 et 1.4 montrent les anses capillaires de la peau ainsi que le
réseau des capillaires du tissu musculaire. La peau montre des connexions directes entre des
artérioles et veinules connues sous le nom d’anastomoses. Celles-ci sont surtout responsables
de la thermorégulation.

L’alimentation du réseau des artérioles situé dans le derme profond est faite par un
systeme de grandes artérioles et d’arteres situées en-dessous du tissu adipeux. Le retour
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anses capillaires

FIGURE 1.2. Réseau vasculaire de la peau [Fung, 1984]
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FIGURE 1.3. Réseau capillaire de la

FIGURE 1.4. Réseau  capillaire  du  muscle
peau [Comolet, 1984]

[Comolet, 1984]

du sang est garanti par un réseau de grandes veinules et veines situé dans la proximité du
réseau artériel. D’apres [Vico et al., 1993] il existe deux différents systemes. Le systeme des
proliférateurs présente une connexion entre les vaisseaux d’'un organe ou d’un muscle situé en
dessous de la peau et le réseau des artérioles situé dans le derme profond. Les proliférateurs
sont perpendiculaires a la surface de la peau. Le deuxieme systeme consiste en deux arbres
vasculaires (artériel et veineux) qui sont situés en parallele a la surface de la peau. Bien
qu’ils aient une géométrie différente les deux systemes créent la méme perfusion dans le
réseau de la microcirculation. La figure 1.5 montre les différents types de vascularisation.
On peut noter que les arborescences des artérioles et des veinules ont une géométrie similaire
et qu’elles sont situées en parallele.
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FIGURE 1.5. Les systemes de vascularisation : La petite fleche montre le systeme des pro-
liférateurs, la grande pointe sur l’arbre vasculaire. Les vaisseaux foncés appar-
tiennent a la partie artérielle, les vaisseauz faiblement colorés appartiennent
au réseau veineuz [Vico et al., 1993]

1.2.2 La distribution des pressions dans la circulation

La distribution de pression dans la circulation est caractérisée par un systeme de haute
pression, appelé la partie artérielle et un systeme de basse pression, appelé la partie veineuse.
Les pressions sont montrées dans la figure 1.6. La pression dans les artéres montre des
oscillations a cause de la proximité du cceur. Afin d’affaiblir ses oscillations dans les capillaires
pour y obtenir des vitesses et pressions constantes [Comolet, 1984], les artérioles sont des
vaisseaux présentant une grande résistance a I’écoulement sanguin. Les résistances peuvent
étre changées activement en adaptant le taux de contraction des muscles lisses. En état
stationnaire on peut observer des contractions rythmiques des artérioles afin de gérer un
flux localement constant. A cause de la résistance a I’écoulement les artérioles montrent une
grande baisse de pression (de ~ 60mmHg a ~ 30mmHg). Cette baisse de pression dans
les capillaires est d’environ 20mmHg (de ~ 30mmHg a ~ 10mmHg). En cas de repos,
seulement un tiers des capillaires est ouvert [Comolet, 1984]. Les échanges avec le tissu
interstitiel se font au niveau capillaire. Ils seront expliqués ci-dessous. La perte de charge
dans la partie veineuse est tres faible (de ~ 10mmHg a ~ 2mmHg). Les veines servent
surtout pour stocker du sang, ce qui se fait a 1’aide de leur grande déformabilité.
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FIGURE 1.6. Distribution de pression du systéme vasculaire [Comolet, 1984]

1.2.3 La paroi des vaisseaux

La paroi des vaisseaux est constituée de plusieurs matériaux différents ayant un comporte-
ment viscoélastique. Elle montre une structure complexe, anisotrope et hétérogene. Elle peut
se déformer suite a des changements de pression ou de contraintes mécaniques extérieures.
Cette déformation est considérée comme passive. D’autre part une déformation active est
possible suite a des stimulations chimiques ou nerveuses. Les composants principaux des
parois sont le collagene, 1'élastine, et les fibres musculaires. La constitution et la structure
dépendent des différents types de vaisseaux. Tous les vaisseaux sont constitués d’une couche
de cellules endothéliales en contact avec le sang et d’une couche de soutien, la membrane
basale. Les arteres sont composées de plus, en allant de I'intérieur vers I’extérieur, de I'intima
qui contient beaucoup d’élastine, de la média, composée de collagene et des fibres muscu-
laires et de l'adventice, qui est riche en collagene [Comolet, 1984]. La paroi des artérioles
est constituée de plusieurs couches de muscles lisses, qui entourent la membrane basale et
I'endothelium [Comolet, 1984, Fung, 1984]. Le muscle qui est situé a 'entrée du capillaire
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est appelé sphincter précapillaire . Il est constitué des cellules endothéliales, de collagene, de
tres peu d’élastine et des couches de fibres de muscles lisses renforcées. Sa fonction est d’ou-
vrir et de fermer le passage de I'artériole au capillaire en fonction des besoins métaboliques,
des changements de pression du systeme artériel ou des signaux nerveux. L’importance ici
est donc le comportement actif du muscle. Néanmoins, la recherche récente doute I’existence
de ce muscle. Elle affirme que 'ouverture et la fermeture des capillaires sont réglées a partir
des artérioles.

La paroi d’un capillaire est composée d’une couche de cellules endothéliales qui est en-
tourée par une membrane basale fine. D’apres [Fung, 1984, Schmidt et Thews, 1995] il existe
trois différents types de capillaires. Les capillaires continus montrent une couche de cellules
endothéliales qui est continue. Entre les cellules se trouvent des espaces minces d’environs 4-
5nm. Ces capillaires contiennent des vésicules dans les cellules endothéliales avec un diametre
de 50-60nm. De plus, la membrane plasmatique des cellules montre des creux, qui peuvent
créer de grands pores. La membrane basale de ces capillaires n’est pas interrompue. Ce type
de capillaire est présent dans une grande partie de l'organisme, entre autres dans la peau.
Les cellules endothéliales des capillaires fenestrés contiennent des pores intracellulaires de
50-60nm, qui sont couverts par une membrane mince. La membrane basale de ce type de
capillaire est complete. On trouve ces capillaires dans des endroits ou 1’échange de fluide
est important comme par exemple dans le rein. Pour les capillaires discontinus les espaces
inter- et intracellulaires sont tres larges (0,1 — 1um). Ces breches se trouvent aussi dans la
membrane basale. Elles permettent le passage de grandes molécules et de cellules sanguines
(globules blancs et rouges). Ce type de capillaires se trouve dans la moelle osseuse, le foie et
la rate. Le comportement mécanique des capillaires est surtout défini par celui du tissu en-
vironnant. Ici, il faut mentionner un phénomene [Fung, 1993]. Les capillaires se comportent
comme des tunnels en gel, c’est-a-dire, qu'une baisse de pression transmurale ne change pas
le diametre du capillaire. De plus, d’apres [Fung, 1993] la compliance des capillaires dépend
de la quantité de tissu environnant et de la tension de ce tissu.

La paroi des veinules est composée de collagene et des cellules endothéliales. Celle des
veines correspond a la paroi des arteres bien que la distinction des différentes couches est
moins visible. De plus, 1’épaisseur de la paroi est plus faible [Comolet, 1984]. Bien que le
collagene soit tres rigide, le systeme veineux montre quand méme une grande compliance.
Cela est dii a la forme de la section des veines, qui n’est pas circulaire mais elliptique.
Elles possedes donc une grande capacité de déformation. Si la pression transmurale devient
négative (Poytericur > Pinterieur), 1a forme elliptique initiale s’aplatit. En baissant la pression
transmurale encore plus, les parois du tube sont en contact. Le vaisseau collapse. Par contre,
si la pression transmurale est positive (Pegterieur < Pinterieur), 1& section devient circulaire.
Une fois que la section est circulaire il faut beaucoup de pression pour augmenter le volume.
Cela est dii aux fibres de collagene, qui sont peu élastiques.

1.2.4 Les échanges avec le tissu interstitiel

L’échange de matiere entre les capillaires et le tissu interstitiel se fait a ’aide de différents
mécanismes en fonction du type de matiere. Les mécanismes peuvent étre la diffusion, le pro-
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cessus de filtration-absorption, le transport spécifique des grandes molécules et le transport
actif.

1.2.4.1 La diffusion [Keele et Neil, 1971, Guenard, 1997]

L’échange métabolique, c’est-a-dire le transport des substrats énergétiques, de gaz, des
métabolites et des déchets se fait par un mécanisme de diffusion. La diffusion obéit a la loi

de Fick
dn _pA de

a7 da

oll n présente la quantité de molécules, ¢ le temps, D le coefficient de diffusion (cm?/s), A

(1.1)

la surface et j—; le gradient de concentration. La force, qui crée la diffusion est faite par les
mouvements aléatoires cinétiques des molécules diffusantes.

I1 est nécessaire de distinguer entre les substances lipophiles (Os, CO,, acides gras, alcool,
etc.) et des substances hydrophiles (glucose, acides aminés, peptides, etc.) [Guenard, 1997].
En ce qui concerne les substances lipophiles, le passage s’effectue a travers les cellules elles-
meémes, car la liposolubilité leur permet de traverser les membranes des cellules. La diffusion
des substances lipophiles a donc lieu sur toute la surface de la paroi. La diffusion des sub-
stances hydrophiles est limitée a la surface des pores remplis d’eau. Comme les molécules de
ces substances sont petites en comparaison a la taille des pores, la loi de Fick est toujours
suffisante pour décrire cette diffusion [Keele et Neil, 1971]. La diffusion de ’eau et des sub-
stances hydrophiles a donc lieu dans les pores. En cas de repos le nombre total de molécules
[Schmidt et Thews, 1995] allant des capillaires vers I'interstitium est en équilibre. Un flux
net se crée seulement pour des substances qui sont consommées dans le tissu, comme le
glucose [Schmidt et Thews, 1995].

1.2.4.2 Le processus de filtration-absorption [Damas, 1998]

L’échange de fluide entre le plasma et 'interstitium est créé par les différences de pres-
sion hydrostatique et osmotique. On parle ici d’'un processus de filtration et d’absorption.
Comme la pression hydrostatique dans le capillaire est plus élevée que celle de 'interstitium
(pression subatmosphérique), il existe un flux qui sort du capillaire. Ce processus est nommé
filtration. Comme seulement tres peu de protéines sortent du capillaire vers l'interstitium, la
concentration de protéines plasmatiques dans I'interstitium est beaucoup plus faible que celle
du plasma. Par conséquent, une pression osmotique (oncotique) s’installe entre l'intérieur et
I'extérieur du capillaire. Ce gradient de pression osmotique mene a une absorption de fluide
a 'intérieur du capillaire. Le processus de filtration et absorption peut étre décrit par la loi
de Starling

J = L(Ap — oATl) (1.2)

ou L représente la perméabilité hydraulique, Ap = peapiltaire — Pinterstitium 1a différence
de pression hydrostatique (pression de filtration), o le coefficient de réflexion et AIl =
Weapitiaire — interstitium 1a différence de pression osmotique (pression d’absorption).
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Le coefficient de réflexion o est défini comme le rapport entre d’une part la pression osmo-
tique exercée par une différence de concentration en solutés de chaque coté de la membrane
test et d’autre part la pression osmotique qu’une méme différence de concentration exercerait
a travers une membrane parfaitement semi-perméable. o est donc défini par I'expression

g =

11
mesure 1.3
Hideale ( )

La pression de filtration Ap a ’entrée d’un capillaire est plus grande que la pression
d’absorption AII. Pour cela, du liquide va sortir du capillaire vers l'interstitium. Ce flux
emmene avec lui des molécules dissoutes pour lesquelles la paroi est perméable. Le long du
trajet du capillaire, la pression hydrostatique diminue. La pression osmotique reste presque
constante sur toute la longueur du capillaire. Au niveau de la partie veineuse, la pression
hydrostatique devient plus faible que la pression oncotique. Une grande partie du liquide
interstitiel va donc entrer dans le capillaire. Le reste est absorbé par le systeme lymphatique.
La figure 1.7 montre ce processus. Le rapport entre la quantité de liquide filtré et la quantité
de liquide réabsorbé varie selon I’état de dilatation/constriction des artérioles et veinules. La
filtration augmente pour le cas de ’hypertension, de la vasodilatation et de 'augmentation
de la pression nerveuse. Elle baisse pour le cas de la vasoconstriction. La figure 1.8 montre
ces différents cas.

systeme lympthatique

artériole veinule
o A b
30 |

20 | _J_____

10 _ | V

— g Filtration

— 1~ Absorption
— e liquide absorbeé par le systeme lymphatique

— >~ liquide absorbe par le capillaire

FIGURE 1.7. Processus de fitration et absorption [Schmidt et Thews, 1995]

1.2.4.3 Le transport des grandes molécules-Pinocytose [Guenard, 1997]

Bien que le transport de ces molécules a travers la membrane soit faible, il ne peut
pas étre négligé. Son fonctionnement n’est pas encore bien défini. Il peut étre fait par des
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vésicules ou par la diffusion a travers de grands pores. Pour le transport par vésicule la
membrane celullaire enveloppe une fraction du milieu liquide dans laquelle se trouve la
substance a transférer. Ainsi la vésicule est créée. Celle-ci est déplacée dans la cellule. Sur
la face opposée la membrane s’ouvre et les molécules diffusent dans le milieu extérieur.
La diffusion a travers les pores s’installe probablement si les creux de la membrane cellu-
laire créent des pores suffisament grands pour permettre le passage des grandes molécules
[Schmidt et Thews, 1995].

1.2.4.4 Le transport actif [Guenard, 1997]

Un transport actif peut étre ajouté au transport effectué par la diffusion. Celui-ci fonc-
tionne par des transporteurs et consomme donc de 'énergie. Les transporteurs permettent
des passages aux substances a travers des membranes quelque soit le gradient de concen-
tration. Le glucose par exemple bien qu’il soit lipophobe est transporté de cette facon dans
quelques endroits de 'organisme.

1.2.4.5 Le systeme lymphatique

Le systeme lymphatique joue un role important pour les échanges transcapillaires. Il ren-
voie une partie du liquide vers le systeme veineux. Cela est important pour éviter qu’il y ait
trop de liquide dans l'interstitium, mais il est surtout nécessaire pour enlever des protéines
de l'interstitium afin d’éviter une augmentation forte de la concentration en protéines. Chez
I’homme environ 20 litres de liquide sont filtrés en 24 heures par ’ensemble du lit capillaire.
De ces 20 litres, 18 litres sont réabsorbés directement par les capillaires et 2 litres retournent
a la voie sanguine par le systeme lymphatique [Schmidt et Thews, 1995]. Les couches super-
ficielles de la peau ne contiennent pas de capillaires lymphatiques, mais il y a un systeme
de canaux dans la peau qui amene le liquide aux capillaires lymphatiques [Guenard, 1997].

1.2.4.6 La formation des cedémes et les facteurs de protections contre les
cedemes

Les modifications de pression hydrostatique et/ou osmotique peuvent entrainer un chan-
gement entre le rapport filtration/absorption en favorisant la filtration. Cela méne a une
augmentation de la quantité de liquide qui sort vers l'interstitium. En cas d’une augmen-
tation forte, un cedeme se forme. Les cedemes se forment si la pression dans les capillaires
augmente, si la pression osmotique baisse (pression d’absorption), si la perméabilité de la pa-
roi augmente par exemple a cause de I'histamine ou si le systeme lymphatique ne fonctionne
pas correctement. Comme les cedemes génent les échanges transcapillaires par diffusion, la
loi de Starling (le processus de filtration-absorption) contient des facteurs de protection
contre le développement des cedemes. Une augmentation de la filtration va entrainer une
augmentation de la pression hydrostatique dans l'interstitium. Cela présente un frein a la
filtration. De plus, une augmentation de la filtration va mener a une baisse de concentration
de protéines dans l'interstitium. Par conséquent, I’absorption va augmenter. Finalement, un
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exces de filtration entraine un accroissement du débit lymphatique. Le systeme lymphatique
va donc enlever le surplus de liquides et de protéines. Cela va mener a une augmentation
de T'absorption. Ce mécanisme protege le corps de la formation des cedemes suite a des
changements faibles de pression.

1.2.5 Le sang

Le sang est constitué de cellules et de plasma. Les cellules représentent environ 50%
du volume du sang, constituées d’environ 97% de globules rouges (I’hématocrite) et 3% de
globules blancs et de plaquettes. Les globules rouges ont des diametres allant de 8u a 9pu.
IlIs ont une forme discoidale, biconcave. Ils garantissent le transport de I'oxygene dans le
tissu et du gaz carbonique vers les poumons a l'aide de I’hémoglobine située a l'intérieur
des globules rouges. Les globules blancs ont une forme sphérique avec des diametres de 7p
a 22u. Ils jouent surtout un role dans la lutte contre les infections. Les plaquettes discoides,
rondes ou ovales, ont des diametres de 2 a 4. Elles sont importantes pour la coagulation
du sang.

Le comportement rhéologique Le comportement rhéologique du sang est défini par
I’ensemble de plasma et de cellules. Tenant compte du fait que les globules rouges représentent
97% des cellules, le comportement du sang est surtout lié a celui des globules rouges. Le
plasma est un fluide newtonien. Les globules rouges forment des rouleaux pour de faibles
vitesses de cisaillement, constitués de 2 a 10 cellules. Pour de grandes vitesses de cisaillement
les rouleaux se défont et les globules rouges prennent une forme éllipsoidale. La viscosité
apparente du sang qui représente le rapport entre la contrainte de cisaillement et la vi-
tesse de cisaillement dépend de la vitesse de cisaillement. Elle augmente pour de faibles
vitesses de cisaillement et baisse pour de grandes vitesses. Pour des vitesses de cisaillement
supérieures & 100s~! le sang peut étre considéré comme un fluide newtonien si le diametre
des vaisseaux est beaucoup plus grand que celui des globules rouges. Pour des diametres de
vaisseaux étant a la méme échelle que ceux des globules rouges le sang devient un fluide
non newtonien. Dans les vaisseaux dont le diametre est inférieur a quelques dixiemes de mil-
limetre I’hématocrite est plus petit que celui de son réservoir d’alimentation. L’hématocrite
diminue avec la diminution du diametre des vaisseaux. Ce phénomene est connu sous le
nom d’effet de Fahreus. En méme temps on peut constater que la viscosité diminue avec
la diminution des diametres. Cela est 'effet de Fahreus-Lindquist. Les deux effets peuvent
étre expliqués par une couche plasmatique en contact avec la paroi, qui ne contient pas
de globules rouges. En plus, pour les petits diametres le fluide ne peut plus étre considéré
comme une seule phase, mais comme une phase newtonienne et incompressible, le plasma
dans lequel se trouvent des cellules déformables. L’effet de Fahreus est montré dans la figure
1.9 et celui de Fahreus-Lindquist dans la figure 1.10.
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1.3 L’irritation mécanique de la peau

Les phénomenes vasculaires qui s’installent suite a une irritation mécanique de la peau
étaient déja décrits par [Lewis, 1927]. 1l distingue trois différentes réactions a une blessure
cutanée. Une griffure sur la peau par exemple avec une aiguille provoque une série de réponses
qui sont classifiées comme réaction rouge, réaction nerveuse et cedeme local.

— Reéaction rouge ou réaction locale
Cette réaction consiste en une dilatation des vaisseaux précapillaires de la microcircu-
lation. Elle est directement due a la libération de I’histamine dans le tissu, qui agit sur
les muscles lisses des vaisseaux. L’histamine se trouve dans les mastocytes, qui sont
comprimés ou cassés lors de la griffure. La vasodilatation souligne la zone d’essai par
une ligne fine et rouge. Cette réaction n’est pas corrélée a une influence nerveuse ce
qui peut étre montré par le fait qu'une anesthésie locale ne peut pas empécher que la
réaction rouge s’installe. Elle est donc décrite comme réaction locale. Cette réaction
s'installe apres 3s a 15s [Rorer, 1973, Wong et al., 1984].

— Flare (réaction nerveuse)
Cette réaction entraine une vasodilatation des vaisseaux précapillaires dans une région
de 2cm a 3cm, qui forme une zone qui est irrégulierement rouge autour de la ligne rouge.
Elle est due a un signal nerveux. Celui ci est créé par la stimulation des récepteurs de
douleur (nocicepteurs) de la peau. Le signal provoque une sécrétion de neuropeptides,
qui agissent comme vasodilatateurs en baissant le taux de contraction des muscles lisses
des vaisseaux. Le flare s’installe normalement apres 30s [Schmidt et Thews, 1995]. Le
temps de réaction n’est pas du a la vitesse de conduction des nerfs, mais il est du au
temps de réaction des neuropeptides [Weidner et al., 2000]. Ceux-ci sont entre autres
la substance P et le CGRP. La substance P est un neuropeptide rapide, tandis que le
CGRP provoque une vasodilatation sur le long terme seulement apres un certain délai
[Weidner et al., 2000].

— Oedeme local
Dans quelques circonstances, par exemple si la stimulation était tres forte ou si la
personne souffre d'une maladie cutanée, un cedeme se développe sur la ligne rouge.
Apres quelque temps il s’étend dans la région du flare. La formation de I'cedeme est
due a la perméabilité des capillaires qui est augmentée suite a la présence de I'histamine
dans le tissu endommagé ainsi qu’a la pression élevée dans les capillaires provoquée par
la dilatation des vaisseaux précapillaires. Le plasma qui sort des capillaires contient
beaucoup de protéines.

D’apres [Wong et al., 1984] 25% — 50% de la population montre les réactions de la triple
response a une faible griffure. Si la griffure est forte, presque chaque personne montre les
réactions de la triple réponse.

L’application d'une force sur la peau peut entrainer trois autres effets distingués par les
dermatologues. Ceux ci sont I’hyperémie réactionnelle, la réaction blanche et le dermogra-
phisme.
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Hyperémie réactionnelle L’hyperémie réactionnelle est un autre effet qui peut influen-
cer le flux sanguin suite a une griffure avec une aiguille. Si I'irrigation sanguine est bloquée
par exemple avec un garrot, 'augmentation du flux sanguin peut étre multipliée par 5 par
rapport a la valeur au repos, des que le blocage est enlevé. [Ninet et Fronek, 1985] ont me-
suré I’hyperémie réactionelle due a un blocage complet avec un Laser Doppler. Ils concluent
que la réponse hyperémique dépend de la valeur initiale avant le blocage. Ils ont trouvé une
relation hyperbolique entre la valeur initiale et la réponse ce qui signifie que si la valeur
initiale est grande la réponse est faible. L’application d’'une griffure avec une aiguille ne
crée sturement pas un blocage total du flux sanguin, mais le fait d’appuyer sur les vaisseaux
va quand méme baisser le flux pendant quelques instants. Pour cela une faible réponse
hyperémique peut s’installer qui sera superposée au changement du flux sanguin dua a la
stimulation.

La réaction blanche [Rorer, 1973, Lamb et al., 1997] décrivent la réaction de la peau
a une faible pression exercée sur la peau. On peut noter une zone blanche qui s’installe a
I’endroit de I'application de la pression. Ce phénomene est probablement lié a la contraction
des muscles lisses des vaisseaux.

Dermographisme Le dermographisme est une réaction cutanée a une griffure avec une
certaine pression sur la peau qui correspond a une variation de la triple réponse définie par
Lewis. Comme cette variation est difficile a reconnaitre dans certains cas, une distinction
claire entre le dermographisme et la triple réponse n’existe pas. Les tests de dermographisme
sont fait normalement en appliquant une pression avec un certain outil. [Hornstein et al., 1991]
ont développé un instrument qui permet d’appliquer une pression de 121g/mm? avec une
vitesse de 4em/s (ce qui correspond a un griffure avec 'ongle avec une pression forte ou
modérée). D’apres [Wong et al., 1984] il est généralement accepté que 4% — 5% de la po-
pulation souffrent du dermographisme si la stimulation est appliquée avec une pression de
49g/mm?. Le dermographisme est dans la plupart des cas caractérisé par le fait que la surface
de T'oedéme est plus grande que celle de la réaction rouge. Le dermographisme est symp-
tomatique si la réponse a la stimulation est accompagnée d'une démangeaison. L’cedeme
atteint un maximum apres 6 — 7min et disparait au bout de 30min. [Hornstein et al., 1991]
ont montré a l'aide des mesures de Vélocimétrie Laser Doppler que I'augmentation du flux
sanguin suite a une application d’une pression sur la peau est plus faible pour les personnes
qui souffrent du dermographisme que pour les personnes saines.

Les trois phénomenes montrés ci-dessus peuvent se superposer aux réactions de la triple
réponse de Lewis. Une distinction claire est difficile. Ainsi, l'irritation mécanique est princi-
palement caractérisée par la triple réponse de Lewis qui peut étre superposée dans certains
cas aux effets mentionnés ci-dessus.
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1.4 Conclusion

Dans ce chapitre nous avons montré ’anatomie et la structure de la peau ainsi que la
physiologie de la circulation cutanée. La derniere décrit non seulement la géométrie et les
pressions du lit vasculaire, mais aussi les phénomenes d’échange avec le tissu interstitiel et
le comportement rhéologique du sang. Finalement nous avons décrit l'irritation mécanique
de la peau ainsi que les phénomenes qui peuvent s’ajouter a l'irritation.

Etant donné que l'objectif de ce travail est de modéliser et de mesurer les changements du
flux sanguin suite a une irritation mécanique, nous avons pris quelques hypotheses surtout
au niveau de la modélisation. Nous supposons que l'irritation est entierement caractérisée
par la triple réponse et que les griffures appliquées sont tres faibles. Pour cela nous ne tenons
pas compte de la formation d’cedeme, c’est-a-dire nous ne décrivons pas les échanges avec
le tissu interstitiel. Nous tenons compte de la correcte géométrie du lit vasculaire et de la
distribution des pressions dans les vaisseaux. Finalement nous considérons le sang comme
un fluide newtonien, bien que cela ne soit pas le cas. Seulement au niveau de la comparaison
mesure-modele nous tiendrons compte de l'effet Fahreus.
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Introduction de la premiere partie

Dans cette partie nous présenterons une description discrete du réseau vasculaire. La
partie est divisée en trois chapitres. Le premier chapitre présente une étude bibliographique.
Nous y montrerons les différentes manieres de décrire le réseau vasculaire discret ainsi que
les méthodes pour calculer les pressions et flux internes. Dans le deuxieme chapitre nous
présenterons une méthode numérique pour construire des arbres vasculaires, la méthode de
I'optimisation contrainte. Finalement, dans le troisieme chapitre nous décrirons le réseaux
vasculaire complet, constitué d’une couche d’irrigation, une couche de microcirculation et
d’une couche de drainage et la modélisation de l'irritation. De plus, nous présenterons les
changements des flux et pression suite a une irritation.



22

INTRODUCTION DE LA PREMIERE PARTIE




Chapitre 2
Etude bibliographique

La circulation sanguine présente une structure complexe surtout au niveau de la micro-
circulation. Les grands vaisseaux montrent un réseau hiérarchique ayant la structure d’un
arbre. Chaque branche bifurque dans deux branches filles. La microcirculation qui connecte
I’arbre artériel et I’arbre veineux ne montre guere la méme structure. Elle dépend surtout de
I'organe. Elle montre par exemple, pour le muscle, beaucoup d’interconnections de vaisseaux
au niveau capillaire [Comolet, 1984] tandis que les capillaires de la peau présentent plutot
une connection directe entre une artériole et une veinule [Comolet, 1984].

Pour écrire le comportement mécanique de la circulation il est ainsi non seulement
nécessaire de calculer les flux et pression mais aussi de tenir compte de l'architecture du
systeme.

2.1 Meéthodes pour décrire le réseau vasculaire

L’architecture du réseau vasculaire peut étre obtenue d’un coté a ’aide des algorithmes
itératifs pour reconstruire I'arbre vasculaire et d’un autre coté a ’aide des images microsco-
piques.

2.1.1 La description a ’aide d’un arbre vasculaire

La reconstruction de ’arbre vasculaire ne demande pas seulement un algorithme per-
mettant de construire I'arbre a l'aide des données géométriques mais elle nécessite aussi
des informations sur la topologie des arbres vasculaires. Plusieurs méthodes existent pour
obtenir la géométrie et la topologie d'un arbre vasculaire.

[Fenton et Zwiefach, 1981] et [Dawant et al., 1996] utilisent la méthode centripétale, pro-
posée par [Horton, 1945, Strahler, 1952 pour décrire des réseaux de rivieres, pour construire
un arbre vasculaire. La méthode commence la construction au niveau capillaire. Les termi-
naisons obtiennent l'ordre un. Ensuite les vaisseaux sont connectés en paires. En connectant
deux vaisseaux du méme ordre le nouveau segment obtient I'ordre supérieur. Si au contraire
les deux vaisseaux ont des ordres différents le nouveau segment retient ’ordre le plus élevé
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des deux. Le processus est répété jusqu'a ce que le niveau du vaisseau principal soit ob-
tenu. La construction de I'arbre veineux se fait de la méme maniere. La connection se fait
a I'aide d’un algorithme aléatoire en tenant compte d’une loi de bifurcation. Celle-ci décrit
le rapport entre le nombre de segments d'un certain ordre et le nombre de segments du
prochain ordre supérieur. Les lois de bifurcation concernant le rapport de diametres ou de
longueurs entre les filles et le parent sont obtenues a partir des données morphologiques.
[Fenton et Zwiefach, 1981] donnent les mémes données a tous les segments d’'un ordre. Te-
nant compte du fait que les vaisseaux d’un ordre peuvent varier en longueur et diametre
[Dawant et al., 1996] permettent une hétérogénéité de données géométriques. Celle-ci est
introduite a l’aide d’une distribution aléatoire du rapport de bifurcation.

L’ordre de Strahler est souvent tres petit et beaucoup de réseaux a géométrie différente
peuvent avoir les mémes ordres. Pour cela [Ley et al., 1986] proposent une numérotation
qui commence au niveau du vaisseau principal. L’ordre est augmenté de un apres chaque
nouvelle bifurcation. La plage de numérotation obtenue est plus grande que celle obtenue par
la méthode de Strahler. Ainsi ils peuvent tenir compte de 'asymétrie de ’arbre vasculaire. De
plus [Ley et al., 1986] constatent que ’ordre maximal des terminaisons varie avec la structure
de I'arbre. L’ordre maximal est obtenu pour un arbre completement asymétrique suivi par
I’arbre qui a été construit de maniere que chaque nouvelle terminaison puisse se connecter
avec toutes les branches existantes. L’ordre obtenu pour le cas ou la nouvelle connection est
seulement possible avec des terminaisons est inférieur a ceux des deux arbres mentionnés
ci-dessus. L’ordre minimal est obtenu pour le cas d'un arbre completement symétrique. En
prenant des images d'un mésentere du rat a I’aide de la microscopie intravitale ils constatent
que le réseau d’'un mésentere correspond a l’arbre obtenu par une connection aléatoire aux
terminaisons dans la partie proximale. La partie distale, c’est a dire la partie de 'arbre
située loin de la racine, correspond a la structure de I'arbre créé si la connection avec toutes
les branches est possible. Le fait que des arbres nonsymmétriques correspondent a la réalité
est aussi constaté par [Pelosi et al., 1984].

[Thiney et al., 2002] utilisent la méthode de numérotation de [Ley et al., 1986] pour
construire des arbres vasculaires. Afin de donner des parametres géométriques aux segments
des données morphologiques sont tirées au sort et ordonnées par segments en tenant compte
de leur ordre.

Une autre possibilité pour créer des arbres vasculaires consiste a utiliser des fractals.
[Vico et al., 1993] montrent que le réseau vasculaire peut étre décrit a Iaide des fractals.
[Vico et al., 1994] constatent que les deux systemes de vascularisation, ’arbre vasculaire et
les proliférateurs, peuvent étre modélisés par le méme algorithme. La construction se fait
a I'aide d’un initiateur ayant la forme d’une ligne et d’un générateur qui présente la forme
d’'un Y. Ainsi apres chaque pas d’iteration les initiateurs sont remplacés par les générateurs.
Pour obtenir les deux réseaux différents il suffit de changer la racine, ayant un générateur
pour le premier cas et deux pour le deuxieme. La figure 2.1 montre la génération des deux
types d’arbre. Une autre maniere de construire des arbres est de tenir compte des flux et
pressions dans le systeme des le moment de la construction et de trouver une géométrie
optimale pour chaque bifurcation. Ainsi le probleme devient celui d’une minimisation d’une
fonction de cott qui peut étre tres variée. [Murray, 1926] (obtenu de [Fung, 1984]) propose



2.1 Méthodes pour décrire le réseau vasculaire 25

initiateur

n=1
generateur

n=2

FIGURE 2.1. Génération des réseauzr vasculaires a l'aide des fractals (a gauche : arbre vas-
culaire, a droite : systéme de proliferateurs [Vico et al., 1995]

une fonction de cott qui correspond a la somme du travail fait par le sang (QAp : Q est le
flux, Ap est le gradient de pression) et I'énergie utilisée par les vaisseaux pour le métabolisme
(K7ma®L : ma? L est le volume du vaisseau et K est une constante). [Kamiya et Togawa, 1972)]
proposent de construire des arbres avec trois branches. Ils fixent le point d’entrée de la racine
et les points de sortie des filles. L’endroit géométrique du point de connection est choisi de
maniere a ce que le volume total de 'arbre soit minimisé. Ainsi ils constatent que la position
de ce point dépend des pressions ou flux imposés a ’entrée et a la sortie.

[Schreiner et Buxbaum, 1993, Schreiner et al., 1994, Schreiner et al., 1995] construisent
des arbres avec un grand nombre de terminaisons en utilisant la méthode “optimisation
contrainte”. Ils appliquent a chaque bifurcation un rapport entre le diametre du parent
et ceux des filles. Ce rapport a la forme dune loi de puissance. En fonction de l'expo-
sant, le rapport minimise la réflexion des ondes aux bifurcations [Arts et al., 1979] ou elle
présente une condition pour obtenir une contrainte de cisaillement uniforme [Zamir, 1988],
[Rodbards, 1975]. Le point de sortie de chaque nouvelle terminaison est choisi a partir d’un
processus aléatoire dans la région perfusée. Le point de connection avec 'arbre déja existant
est choisi de maniere qu'une fonction de cott soit minimisée. Ils choisissent comme fonc-
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tion de cout la longueur, la surface, le volume, le produit de la surface et de la section et le
produit du volume et de la section de I’arbre entier. Ensuite ils regardent non seulement l'in-
fluence du type de fonction de cotut sur la structure de 'arbre mais aussi sur les parametres
significatifs du réseau vasculaire. Ceux-ci sont, entre autre, le chemin moyen parcouru entre
la racine et les terminaisons ou le profil de pression qui s’installe a I'intérieur de 'arbre.

2.1.2 La description a I’aide des images

La deuxieme méthode pour obtenir la géométrie du réseau vasculaire consiste a utiliser
des images.

[Pries et al., 1990, Pries et al., 1994, Pries et al., 1997, Pries et al., 1998],
[Pries et Secomb, 2000, Pries et al., 2001] et [Pries et al., 2001] obtiennent des informations
sur le réseau vasculaire d’'un mésentere de rat a l'aide de la microscopie intravitale. Celle-
ci leur donne des informations sur la topologie (matrice de connection de branches) et la
géométrie (rayons et longueurs des branches) du réseau.

[Anderson et Anderson, 1980, Marais et al., 1989] proposent une méthode de reconstruc-
tion qui permet d’obtenir 'arbre vasculaire en polymere. [Johnson et al., 1998] utilisent la
micro-tomographie a base de rayons X afin de reconstruire le réseau vasculaire en 3D.

[Goldman et Popel, 2000, Goldman et Popel, 2001] modélisent la circulation musculaire
au niveau des capillaires afin d’étudier I'influence de la structure du réseau vasculaire. La
reconstruction géométrique du lit vasculaire se fait a I’aide des données morphologiques. Le
systeme est construit a l’aide d’un certain nombre de capillaires situés en parallele. Certains
d’entre eux sont connectés a ’aide des anastomoses. Pour modéliser la contraction du muscle
une tortuosité peut étre appliquée a la géométrie des capillaires.

[Skalak et Schmid-Schonbein, 1986] obtiennent a I’aide d’un microscope des images d’'un
muscle du rat. Comme le réseau est tres complexe ils essaient de trouver une structure
répétitive dans le systeme qui permet de simplifier la complexité des calculs numériques.
Ils constatent que la circulation musculaire est constituée de faisceaux ayant la direction
des fibres musculaires. Les faisceaux sont constitués d’ artérioles et veinules transversales
alternant. Ils sont connectés a I’aide d’un réseau capillaire. Une artériole/ veinule perfuse
donc plusieurs faisceaux situés en parallele. [Skalak et Schmid-Schénbein, 1986] constatent
que les faisceaux ont tres peu de connexions entre eux. Ils définissent comme élément de base
I’ensemble d’une artériole, d'un réseau capillaire et d’une veinule. Cet élément est caractérisé
a partir de certains parametres qui décrivent les connections des vaisseaux a l'intérieur de
I’élément. Ainsi, un faisceau est constitué de plusieurs éléments de base en série. Le réseau
vasculaire peut donc étre reconstruit a ’aide d’un nombre limité d’éléments de base. Cela
rend le calcul des flux et des pressions plus facile.

Le fait que le réseau vasculaire soit tres complexe surtout au niveau des capillaires mene
a des modeles de compartimentation (lumped parameter model). Ces modeles décrivent le
comportement global d’un certain type de vaisseaux. Ainsi, la nécessité de modéliser chaque
vaisseau ne se pose plus. Chaque compartiment est décrit a 1’aide d’une résistance et si les
vaisseaux sont souples a l’aide d’une compliance. [Braakman et al., 1989] proposent quatre



2.2 Méthodes pour calculer les flux et pression du systéme 27

compartiments pour la circulation musculaire : arteres, artérioles, capillaires et veinules,
veines. Le systeme est montré dans la figure 2.2.
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FIGURE 2.2. Description de la circulation sanguine a l’aide d’un modeéle de compartimen-
tation [Braakman et al., 1989]

[Bruinsma et al., 1988] décrivent la circulation coronaire a l'aide d’un modele a huit
couches. Chaque couche est constituée de trois compartiments compliants : artérioles, capil-
laires et veinules. [Schreiner et al., 1990] proposent un modele & trois compartiments pour
modéliser la circulation coronaire. Ils proposent un compartiment artériel rigide, deux com-
partiments de capillaires souples situés en parallele, et un compartiment veineux souple.

[Sharan et Popel, 2002] étudient I'oxygénation du tissu cérébral a I'aide d’un modele
a compartimentation. La microcirculation est constituée de n compartiments d’artérioles,
d’un compartiment de capillaires et de m compartiments de veinules. Tous les comparti-
ments sont en série. Chaque compartiment contient des vaisseaux arrangés en parallele. Les
compartiments vasculaires sont entourés par un compartiment de tissu.

2.2 Meéthodes pour calculer les flux et pression du systeme

Le calcul des pressions et flux dépend du fait que les vaisseaux soient souples ou rigides.
Dans les deux cas on suppose que le nombre de Reynolds (R = Z—d oll v représente la vitesse
caractéristique, d le diametre caractéristique et n la viscosité) est suffisamment faible pour
appliquer la loi de Poiseuille. La différence apparait en appliquant la conservation de la
masse. La plupart des modeles ne tiennent pas compte de 'effet de Fahreus et de 'effet de
Fahreus-Lindquist. Souvent, la viscosité est supposée étre constante. De plus, le sang est

considéré comme une seule phase.

2.2.1 Modeles a vaisseaux rigides

[Dawant et al., 1996] et [Fenton et Zwiefach, 1981] utilisent deux arbres afin de modéliser
le systeme artériel et veineux. En connectant des terminaisons de maniere spécifique ou
aléatoire ils peuvent obtenir les pressions et flux a l'intérieur du systeme. Cela se fait en
appliquant la loi de Poiseuille a chaque segment et la conservation de la masse dans chaque
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noeud. Comme les vaisseaux ne peuvent pas stocker du sang, la conservation de la masse
demande que la somme des flux qui entrent et qui sortent dans chaque nceud est égale a
zéro. Ainsi, il est possible d’étudier I'influence de la taille des diametres sur le comportement
mécanique.

[Pries et al., 1990, Pries et al., 1994, Pries et al., 1997, Pries et al., 1998]

[Pries et Secomb, 2000, Pries et al., 2001, Pries et al., 2001] appliquent le méme calcul au
réseau obtenu a l’aide de la microscopie intravitale. Ils choisissent comme conditions aux li-
mites des flux dans tous les vaisseaux entrant et sortant. Seulement la veine principale obtient
une pression constante comme condition aux limites. Dans [Pries et al., 1990, Pries et al., 1994]
ils tiennent compte de l'effet de Fahreus, de l'effet de Fahreus-Lindquist et de la séparation
de phase (globule rouge et liquide). Pour cela ils calculent de maniere itérative les flux
et les pressions et ’hématocrite, la viscosité et la séparation de phase, jusqu'a ce qu'un
état stable soit obtenu. [Pries et al., 1997] utilisent le modele montré ci-dessus pour étudier
Ieffet des diametres irréguliers des vaisseaux. Ils constatent que ceux-ci entrainent une aug-
mentation de la résistance totale, ce qui correspond plus a la réalité. [Pries et al., 1998,
Pries et Secomb, 2000, Pries et al., 2001, Pries et al., 2001] décrivent le fait que les vais-
seaux adaptent leurs diametres suite a des changements de pression, de taux de cisaillement
et de besoin métabolique. Pour cela ils utilisent le modele proposé ci-dessus en ajoutant une
boucle d’itération afin de calculer I'influence du changement de diametres sur les autres pa-
rametres. Comme le taux de changement de diametre en fonction de la stimulation dépend
d’un parametre inconnu (renforcement) une quatrieme boucle d’itération est nécessaire pour
obtenir ces parametres a 1’aide d’une optimisation. Celle-ci se fait en comparant la vitesse
mesurée et la vitesse obtenue par le modele.

Le modele de Pries a été utilisé par [Goldman et Popel, 2000, Goldman et Popel, 2001].
Pour étudier 'oxygénation du tissu des équations de transport d’oxygene dans les vaisseaux
et de diffusion sont ajoutées. Afin d’étudier l'effet de la vasomotion sur 1'oxygénation ils
appliquent une vitesse sinusoidale du sang, qui varie autour une vitesse stationnaire (v =
(1 + Asinwt)vgay)-

2.2.2 Modeles a vaisseaux souples

Le calcul des flux et pressions dans des modeles de vaisseaux souples ou de compartimen-
tation souples se fait a ’aide de trois équations. Il nécessite une relation entre le volume et
la pression, qui décrit la compliance du systeme. En appliquant cette relation a la différence
de pression entre la pression a l'intérieur du vaisseaux et la pression du tissu entourant le
vaisseaux, 'influence d’un changement de la pression extérieure sur le systeme global peut
étre étudiée [Bruinsma et al., 1988, Schreiner et al., 1990]. Comme les vaisseaux peuvent
stocker du sang, la loi concernant la conservation de la masse change. Le changement tem-
porel du volume d’un vaisseaux ou d’'un compartiment correspond donc a la différence des
flux qui entrent et des flux qui sortent. La loi de Poiseuille est toujours appliquée a chaque
vaisseaux ou compartiment. Le fait d’ajouter une compliance permet d’étudier l'influence
des conditions aux limites qui dépendent du temps. [Braakman et al., 1989] appliquent des
échelons de pression d’entrée afin d’étudier leur influence sur les pressions et les flux dans
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les autres compartiments. [Bruinsma et al., 1988] appliquent des pressions périodiques va-
riant avec une certaine fréquence pour modéliser le changement de la pression du cceur.
[Schreiner et al., 1990] appliquent des débits de sortie qui sont constamment égaux a zéro.
Cela leur permet de modéliser une occlusion du sinus pendant une opération avec un bal-
lon gonflable. Comme les volumes changent avec la pression, les résistances étant liées aux
volumes subissent aussi un changement.

[Thiney et al., 2002] connectent deux arbres vasculaires a vaisseaux souples. A 'aide de
I’équation de Fourier, flux et pressions peuvent étre calculés. Ensuite ils appliquent des pres-
sions d’échelon ou sinusoidales variant autour une pression stationnaire comme conditions
aux limites. De plus, pour tenir compte du fait que ’état des vaisseaux n’est pas station-
naire, la compliance des vaisseaux est modifiée arbitrairement autour d’une valeur moyenne
apres chaque pas d’itération. Ainsi ils constatent le décalage de phase suite a la compliance
si une condition aux limites sinusoidale est appliquée.

2.3 Proposition de modele

Nous proposons ici un modele a trois couches constitué d'une couche d’irrigation, une
couche de microcirculation et une couche de drainage. Comme [Vico et al., 1994] constatent
que la circulation cutanée peut avoir une structure d’arbre, dont 1’arbre artériel est situé
en parallele a 'arbre veineux, la premiere et la derniere couche seront décrites a 1’aide de
la méthode optimisation contrainte. Cela nous permet d’obtenir des données topologiques
et géométriques. Prenant I’hypothese que l'irritation n’influence que la microcirculation, les
vaisseaux de la couche d’irrigation et de la couche de drainage sont supposés étre rigides.
La couche intermédiaire représente les artérioles, capillaires et veinules situés dans la peau.
L’irritation entraine un changement du taux de contraction des muscles lisses des vaisseaux
situés a l'entrée de la microcirculation. Cela mene a un changement de la compliance de la
paroi vasculaire. Ainsi il est nécessaire de modéliser les vaisseaux de la couche intermédiaire
comme vaisseaux souples. De plus, comme 'intérét du modele n’est pas d’étudier I'influence
d’une irritation sur le vaisseau individuel mais sur ’ensemble des vaisseaux situés dans une
certaine région, nous proposons de décrire la couche intermédiaire a l’aide d’un modele
du type compartimentation. Il sera constitué d’une résistance et compliance pour la partie
artérielle et d'une résistance et compliance pour la partie veineuse de la microcirculation.
Chaque terminaison de la premiere couche sera connectée au travers de la microcirculation a
une terminaison de la troisieme couche. Ainsi, chaque compartiment de la microcirculation
présente le réseau vasculaire perfusé par la méme grande artériole. Bien que ce ne soit pas le
cas, nous supposons que le sang est incompressible et que la viscosité du sang est constante.
De plus, nous ne tenons pas compte des anastomoses, supposant que l'irritation mécanique
n’influence pas I’état d’ouverture ou fermeture des anastomoses.

Dans un premier temps nous allons présenter la méthode optimisation contrainte afin
de construire 'arbre artériel et veineux. Ensuite nous décrivons le modele discret a trois
couches suivit par la modélisation d’une irritation et les résultats obtenus.
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Chapitre 3

La construction de ’arbre vasculaire

La méthode de I'optimisation contrainte permet la construction des arbres vasculaires
soumise a certaines lois et une optimisation d’une fonction de cout. La construction de
I’arbre se fait comme décrit dans la suite. La partie du tissu perfusé considérée est décrite
comme région de perfusion A,.,s. L’apport de sang se fait par une seule artere qui amene le
débit de perfusion gpe,s avec une pression de perfusion pp., . Cette artére sera appelée dans
la suite racine. Son entrée est située sur le bord de la région de perfusion. L’arbre contient
un nombre de terminaisons e, qui est prédéfini. Chaque terminaison est caractérisée
par un débit g, et une pression de sortie pse.,. L’endroit de la sortie de chaque nouvelle
branche est choisi a partir d’'un processus aléatoire. Le point de connexion entre la nouvelle
branche et ’arbre existant est choisi de facon qu'une fonction de cotut soit minimisée. Afin
de garantir une division de flux correcte dans les bifurcations, des rapports de bifurcation
existent dans chaque bifurcation. La construction de ’arbre se fait dans un plan.

Dans ce chapitre nous décrirons d’abord la méthode de I'optimisation contrainte. Ensuite
nous comparerons les résultats obtenus par rapport aux arbres vasculaires réels. Cela nous
permettra de tester s’ils sont en cohérence avec la physiologie.

3.1 Plan détaillé de la méthode de ’optimisation contrainte

Dans un premier temps nous donnons un plan détaillé de I'algorithme afin de faciliter
la lecture et la compréhension de ce chapitre. L’algorithme de la méthode d’optimisation
contrainte est un algorithme itératif, qui connecte une nouvelle terminaison pendant chaque
pas d’itération a l'arbre déja existant.

Chaque branche est décrite par les coordonnées d’entrée z. et y., les coordonnées de
sortie z; et ys, la branche précédente (parent) et les deux branches qui suivent (filles). De
plus, elle contient deux valeurs, f; et 3, (I=left, r=right), qui décrivent le rapport de rayons
entre celui de la branche () et ceux des filles (r; et r,.). Les deux rapports sont définis comme

Ty

B = — (3.1)

r
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et
G, =" (3.2)

Etant donné que chaque branche contient ces rapports, il suffit de donner une valeur absolue
pour le rayon de la racine. A partir de cette valeur tous les autres rayons peuvent étre calculés.
L’intérét des rapports de bifurcation sera montré plus loin.

En faisant I'hypothese d’un faible nombre de Reynolds, la loi de Poiseuille est appliquée
dans chaque branche. La résistance de la branche est ainsi définie par

z
=30 (3.3)

mrd
ol 7 représente la viscosité du sang, [ la longueur de la branche et r le rayon de la branche.

D’apres [Arts et al., 1979, Rodbards, 1975, Zamir, 1988] il existe dans chaque bifurcation
une relation entre les rayons des filles et le rayon du parent. Celle-ci permet de minimiser la
réflexion des ondes aux bifurcations [Arts et al., 1979] ou d’obtenir une contrainte de cisaille-
ment uniforme [Rodbards, 1975, Zamir, 1988]. Ils supposent une loi de puissance comme loi
de bifurcation de la forme

Y =rl +r] (3.4)

En fonction de la valeur de v la loi permet de minimiser la réflexion des ondes aux bifurcations
(v = 2,55 ) ou de garder la contrainte de cisaillement uniforme (7 = 3,0). Nous avons tenu

compte de cette relation pendant la construction de ’arbre vasculaire.

o Lo - A
Chaque terminaison est supposée irriguer une région de surface A,, = ~2<lierm A 1a fin

Nterm

de la kieme itération (ce qui correspond a la construction d’un arbre avec k terminaison) la

kA , N
—perfmerm - Ay début de chaque nouveau pas d’itération

Nterm

surface de perfusion est Ape,rr =
k + 1 la surface de perfusion est augmentée de A,,. Nous supposons qu’a chaque itération

Ape'rf,k
™

de la région est montrée dans la figure 3.1. L’arbre construit lors de la k ieme itération

la région de perfusion est un cercle dont le rayon est rgy,rr = . L’augmentation
est reconstruit lors de la k£ + 1 ieme région de perfusion suivant une procédure décrite plus
loin qui permet de donner plus de poids aux premiers segments construits. Ces segments
présentent les vaisseaux principaux du réseau.

L’algorithme commence avec la construction de la premiere branche qui représente la
racine. Ce segment irrigue donc pendant le premier pas d’itération une région de surface
A,,. Lentrée de la racine se trouve sur le bord de cette région. Le point de sortie est choisi
a partir d'un processus aléatoire uniforme a l'intérieur de la région. La racine représente ici
en méme temps le début de ’arborescence et une terminaison. Etant donné qu’on connait la
longueur de la racine, la pression et le débit d’entrée et de sortie, on peut calculer le rayon
de la racine a partir de la loi de Poiseuille. Ensuite les autres branches sont connectées de
maniere itérative. Chaque boucle d’itération consiste en cing étapes. Nous décrivons dans
la suite le passage du pas k au pas k + 1 de 'itération.

1. Au début de chaque pas d’itération la région de perfusion est agrandie de A,,. On
obtient donc la surface de perfusion a 1’étape k + 1

Aperf,k-i—l = Aperf,k + Am (35)
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perf

Aperf,kJrl

Aper £k

Am

FI1GURE 3.1. L’agrandissement de la région de perfusion

ou
Aperpir1 = (k+1) Ay (3.6)

L’agrandissement de la surface de perfusion est montrée dans la section 3.2.

2. Ensuite les coordonnées de toutes les branches doivent étre adaptées. Cela est montré
dans la section 3.3.

3. De plus, tous les rayons doivent étre changés afin de garder la résistance de chaque
branche constante pendant toute la construction de I’arbre. Cela est montré dans la
section 3.4.

4. Ensuite on choisit un point aléatoire (x, y) dans larégion A, r;+1. Ce point représentera
le point de sortie de la nouvelle terminaison. Il est nécessaire que ce point soit suf-
fisamment loin de toutes les autres branches. Apres, il est nécessaire de tester avec
quelles branches une connexion est possible sans avoir un croisement avec une autre
branche. Cela est montré dans la section 3.5.

5. Enfin il est nécessaire de trouver le point de connexion parmi toutes les connexions
possibles qui crée le minimum “global” de la fonction de cout qui sera définie plus loin.
Cette procédure permettant le choix du point de connexion se fait en plusieurs étapes,
qui seront expliquées plus tard.

Un plan schématique est donné dans la figure 3.2.

3.2 L’agrandissement de la surface de la région de per-

fusion

Comme mentionné ci-dessus, chaque terminaison perfuse une région de surface A,, =
A

% Ainsi, a chaque pas d’itération la surface de perfusion est augmentée de A,,. La
erm
kA

—rerfmerm Te rayon de cette

Nterm

surface de perfusion au pas d’itération k est donc A,e pp =

Aperf,k
™

surface est 7oy, 1 = . A chaque pas d’itération on crée un nouveau repere local dont
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[ Objectif : Construction d'un arbre vasculaire avec nyepp, terminaisons }

y
[ Calcul de la racine J

Y

Agrandissement de la surface de perfusion instantanée

Y

Adaptation des coordonnées des branches

Y

Y

—

Choix d'un nouveau point de terminaison

Y

non
— Point suffisamment loin des autres branches?

oui
y

Test avec quelles branches une connexion est possible-m possibilités

{ Adaptation des rayons des branches

/A e A e N

Y

{ Procedure permettant le choix du point de connexion de la nouvelle terminaison }

[ k:'k—&-l j

. Y
oul
[ k < Nierm ? J

i non

[ ARBRE COMPLET j

FIGURE 3.2. Schéma de l’algorithme itératif

les axes ont la méme direction. L’origine des axes se trouve au centre du cercle. L’origine
est donc un point fixe.

3.3 Adaptation des coordonnées

Apres avoir augmenté la surface de perfusion il est nécessaire d’adapter toutes les coor-
données des anciennes branches. C’est-a-dire de les représenter dans le nouveau repere. Pour
cela nous supposons les relations suivantes des coordonnées d’un point (z,y) entre le pas k
de l'itération et le pas k + 1

Tsurf k+1
gy = LMLk (3.7)
Tsurf k
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et

r k+1
Y1 = — Ly, (3.8)
Tsurf k

3.4 Adaptation du rayon

Ensuite il est nécessaire de changer les rayons de toutes les branches afin de garder leur
résistance constante pendant toute la construction de ’arbre. Garder la résistance constante
permet d’avoir une perte de charge qui reste constante entre I'entrée de I'arbre et les termi-
naisons. De plus on assure le fait que toutes les terminaisons amenent un débit gierm,.

Etant donné que la longueur [ d’une branche se calcule par

L= (2 — )% + (ye — y5)°)? (3.9)

on obtient la longueur d’une branche pendant le pas k+1 de l'itération a partir de I’équation

suivante
1
lpy1 = ((ive,k+1 - xs,k+1)2 + (ye,k—H - ys,k+1)2)2 (3-10)
ou avec les équations 3.7 et 3.8
loi1 = ((M%k _ M%Jy  (Dourth ok — Lsurfhtt,, y2y3 (3.11)
Tsurf,k Tsurf,k Tsurf,k Tsurf,k
ou
T k 1
Iy = M((ilfek - st,k)Q + (ye,k - ys,k)2)2 (3-12)
Tsurf k
ou
T
lppq = Surbktly, (3.13)

Tsurf,k
Pour obtenir le fait que la résistance reste constante il est nécessaire d’apres I’équation 3.3
que chaque rayon soit calculé au pas d’itération k + 1 de la maniere suivante

Silk 80l

= 3.14
e T (3.14)
ou l l
Zko_ ZkHl (3.15)
e Tt
En utilisant 1’équation 3.13 on obtient
U le Tsurfhti
o (3.16)
T The1 Tsurfk
qui mene a la relation
1
r 1
o = (%) m (3.17)
surf,

Ainsi nous avons obtenu une relation pour adapter le rayon a chaque pas d’itération tout
en gardant la résistance des branches constante.
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3.5 Le choix d’un nouveau point de sortie (z,y)

Ensuite le point de sortie (z,y) de la nouvelle terminaison est choisi dans la région
Aper i1 & partir d’'un processus aléatoire uniforme. Il est nécessaire que le nouveau point

soit situé a une distance supérieure a dippesp = ,/AT’” de chaque autre branche. Pour vérifier
ce fait, on calcule la projection de ce point sur toutes les branches. Cela se fait en utilisant

Lo — X r—x
dppoi = ¢ )2 3.18
e (ye_ys><y_ys> ( )

ol X, Ys, Te €t Y. sont les coordonnées et [ la longueur de la branche sur laquelle le point est

la formule suivante

projeté. Si —1 < d,,0; < 1, la projection se trouve a l'intérieur de la branche. La distance

daist = ’( et Ys ) ( v )'ll (3.19)
Te — Ts Y—Ys

Pour toutes les autres valeurs de d,,;, dgist se calcule a partir de

se calcule donc comme

N

dgist = Min{((z — 2)> + (y — ys)®)7, ((z — 2)> + (y — 4.)?)7 } (3.20)

Pour que le point soit accepté il est nécessaire que la distance dg;s a toutes les branches soit
plus grande que desn- Si cela n’est pas le cas, un nouveau point est choisi. Si apres N fois
le point n’est toujours pas accepté dipresn €st réduite. Cela se fait en le multipliant par 0, 9.
Ce processus est répété jusqu’a ce que un point soit accepté.

Apres avoir choisi le point de sortie d’une nouvelle branche, il est nécessaire de déterminer
les branches avec lesquelles une connexion est possible. Pour cela on construit une droite
entre le point (z,y) et le point (x,,,y,) situé au milieu de la branche a tester. S’il y a
un croisement avec une autre branche sur la distance entre (x,y) et (T, Ym), la branche
est rejetée. Sinon, cette branche fera partie des branches avec lesquelles une connexion est
possible. Elle fera partie de la procédure d’optimisation du point de connexion afin de réduire
la fonction cotit. Cette procédure sera montrée dans la section suivante.

3.6 Le choix du point de connexion d’une nouvelle ter-

minaison

Cette partie traite le choix du point de connexion d’une nouvelle terminaison. Supposons
que nous ayons trouvé m branches de I'arbre avec lesquelles une connexion est possible sans
avoir de croisement avec une autre branche. Il est donc nécessaire de trouver la branche avec
laquelle la fonction de cout présente un minimum “global”. Pour cela il est nécessaire de
trouver le minimum “local” de chaque connexion possible. Le minimum “local” dépend de
I’endroit ou la nouvelle terminaison est connectée a ’ancienne branche. Ensuite on compare
tous les minima “locaux” afin de trouver le minimum “global” parmi toutes les connexions
possibles. La connexion finale sera donc celle du minimum “global”.
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Le calcul du minimum “local” obtenu par la connexion avec la branche i se fait en six
étapes itératives :

1. Dans un premier temps la nouvelle terminaison est connectée au point (z,,, y,) situé
au milieu de la branche i. Pour cela la branche ¢ est divisée en deux parties. Ainsi
chaque connexion d’une nouvelle terminaison crée une nouvelle branche, une nouvelle
terminaison et une nouvelle bifurcation. La connexion est montrée dans la figure 3.3.
La numérotation exacte est montrée dans la section 3.6.1.

connexion

—>

ancienne branche 4

ancienne branche 7

nouvelle terminaison

nouvelle branche

FiGURE 3.3. Création d’une nouvelle terminaison

2. Ensuite il est nécessaire de calculer les rapports des bifurcations de la nouvelle bifur-
cation. Cela est montré dans la section 3.6.2

3. Ensuite il est nécessaire de recalculer les rapports de bifurcations de certaines bifur-
cations de l'arbre ancien afin de garder les divisions des flux dans les bifurcations
correctes. Cela veut dire qu’il faut, adapter les rapports de bifurcations afin que toutes
les terminaisons amenent un débit ge,n,. Cela est montré dans les sections 3.6.3

4. De plus il est nécessaire d’augmenter le rayon de la racine pour tenir compte de I'aug-
mentation du flux total de qe,m. Cela est expliqué dans la partie 3.6.4

5. Ensuite la fonction de cout est calculée et le point de connexion est déplacé afin de
trouver le minimum “local” de la fonction de cotut de la branche i. Les différentes
fonctions de cout ainsi que la maniere de trouver I’endroit du minimum “local” sont
montrées dans la section 3.6.5.

6. Finalement la terminaison est déconnectée et tous les parametres sont rechangés pour
que l'arbre obtienne la méme structure qu’avant la connexion.

Un schéma du choix du point de connexion est donné dans la figure 3.4.

3.6.1 Numérotation des branches de la nouvelle connexion

La branche 7 a laquelle la nouvelle terminaison est connectée est divisée en deux partie,
comme nous l'avons montré ci-dessus. La partie proximale de la branche reste la branche ¢
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m branches présentant la possibilité de faire une connexion

i

Connexion a la branche ¢

i

Calcul des rapports de bifurcations de la bifurcation i

i

Nouveau calcul des anciennes bifurcations

E
{
E
E
[ i
E
E
E

Nouveau calcule du rayon de la racine

i

Calcul de la fonction de coiit

i

Déconnection de la terminaison

i
Minimum “local” ?
i oui
[ =i+ 1 ]
i

i<m?

Déplacement du

point de connexion

non

N N e e N e o N e e N

oui

i non

[ CONNEXION DE LA NOUVELLE BRANCHE ]

FIGURE 3.4. Schéma de l’algorithme itératif permettant le choix du point de connexion

tandis que la partie distale devient la fille de droite i, de la branche i. La nouvelle terminaison
devient la fille de gauche 7; de la branche i. La figure 4.1 montre la numérotation suite a la
connexion dune nouvelle branche. La connexion initiale de la terminaison a la branche i se
fait toujours au milieu de cette branche. Ce point sera appelé dans la suite (Z,,, Yum)-

3.6.2 Le calcul des rapports de bifurcation 3;; et 3,; de la nouvelle
connexion

La connexion d'une nouvelle terminaison a la branche ¢ crée toujours une nouvelle bi-
furcation i. Il est donc nécessaire de calculer les rapports de bifurcations de la branche 7.
Etant donné qu’il est possible de connecter la nouvelle branche a une terminaison ou a une
branche ayant des filles, il est nécessaire de distinguer entre les deux cas.

3.6.2.1 Connexion a une terminaison

Etant donné que les deux filles de la branche i (la branche i, et la branche ;) ont la
méme pression d’entrée et que toutes les terminaisons ont la méme pression de sortie pierm
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connexion

FIGURE 3.5. La connexion d’une nouvelle branche

(voir figure 3.6), on obtient a partir de la loi de Poiseuille Ap = % (K = %) la relation

suivante

Apir = Apiy (3.21)
ou
Kl;, Kq;li;
= - 3.22
rﬁr 7’?,1 (3.22)

ol ¢y = iy = Qierm comme les branches i, et 4; sont des terminaisons. Ainsi, on obtient la

relation suivante
T?,l lig
— == (3.23)

2,7 liﬂ“

étant donné que la longueur de la nouvelle terminaison [; est connue.

nouvelle branche

nouvelle branche

Connexion a une terminaison Connexion a une branche avec filles

FIGURE 3.6. Calcul des rapports de bifurcations pour le cas d’une connexion avec une ter-
minaison et pour le cas de la connexion a une branche avec filles.
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En écrivant la loi de bifurcation (équation 3.4) sous la forme

r Y
L 3.24
r, + r (3.24)
ou
! —1+<”)7 (3.25)
G/ Tl '

on obtient a 'aide de I'équation 3.23 des équations pour les rapports 3;; et [3,; de la

Bui = ((ll—) + 1) ' (3.26)
il
LNt L)

Bri = ((l—) + 1) (3.27)

3.6.2.2 Connexion a une branche avec filles

branche 7. Celles-ci sont

et

Si on connecte la nouvelle terminaison a une branche ¢ qui n’est pas une terminaison
il est nécessaire de calculer les rapports de bifurcations 3;; et 3,; de la maniere suivante.
Etant donné que le gradient de pression dans la nouvelle branche (Ap;) est le méme que
celui qui s’installe le long du chemin entre le point de connexion et une terminaison qui suit
la fille droite de la branche i (Ap,) (figure 3.6), on peut écrire

Apiy = Apiy (3.28)

ou
Apii =Y Apj, (3.29)

> Apj, est la somme des gradients de pression si on suit le chemin de la fille droite jusqu’a
la fin. On obtient donc

1 1 fin parent de j 1
a1 Gialin = — o (L + a5l =) (3.30)
TiPri~~— TiPri j;',rr j/l:_[r By
c N ) ,

c/

ou 3, et 3., sont les nouveaux rapports de bifurcation de la branche 7. i, 7 est la fille droite
de la bifurcation 7 et i, rr et la fille droite de la branche i,r. 7,1 est la fille de gauche de la
bifurcation 7. Avec la loi de bifurcation sous la forme

Bl =1-08 (3.31)

on obtient les équations suivantes pour 3; et 3,

Bl = — =~ (3.32)
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et 1
R - (3.33)
1+ (5)1)
avec
CcC = Qi,lli,l (334)
et

fin parent de j 1 4
d=li.+ Y al ] ( ) (3.35)
g . ﬁr,j’
J'=irr j'=i,r
Le fait que les rapports 3, ; contenus dans le terme ¢’ restent constants sera démontré dans
PANNEXE A. De plus, a ce point on peut noter que 'utilisation des rapports de bifurcations
rend le calcul plus facile.

3.6.3 Nouveau calcul des anciennes bifurcations

Ensuite il est nécessaire de recalculer les rapports 3;; et 3,; de toutes les bifurcations
situées entre la nouvelle branche et la racine. Cela est nécessaire pour assurer que le flux
se divise correctement dans chaque bifurcation et que toutes les terminaisons amenent un
débit de gierm. La figure 3.7 montre les bifurcations qui doivent étre recalculées.

nouvelle branche

FIGURE 3.7. Le trait noir montre le chemin sur lequel les bifurcations doivent étre recal-
culées

Le calcul se fait a partir du méme raisonnement que celui du dernier paragraphe. La
figure 3.8 montre les gradients de pressions qui peuvent étre utilisés pour recalculer les
rapports de rayon (3 et 3, de la bifurcation k.

Comme montré ci-dessus le gradient de pression de gauche (Ap;) est le méme que celui
de droite (Ap,). On obtient donc
Ap; = Ap, (3.36)

Z Apy = Z Apyr (3.37)

ol Y Apy, est la somme des gradients de pression de la fille gauche du segment k jusqu’a

ou

la fin. Y Apys, est la somme des gradients si on suit le chemin de la fille droite jusqu’a la
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bifurcation k

Apr Apl

nouvelle branche

FIGURE 3.8. Le trait noir montre les gradients de pression qui sont utilisés pour recalculer
la bifurcation k

fin. En utilisant la loi de Poiseuille et les équations 3.1 et 3.2 on obtient la relation suivante
pour B et [y

fin parent de j 1 fin parent de j' 1
lelkl + Z q_] H 124 ) = 1 (qk iy Z q]ll H T ) (3.38)
’“ﬁ”“ =kl i=k,l Tkﬁlvi ﬁ J—hr =k By

ou k,l (k,r) est la fille gauche (droite) de la branche k, k, [l la fille gauche du segment k, [
et k,rr la fille droite du segment k,r. Avec la loi de bifurcation sous la forme

Bl.=1-08 (3.39)
on obtient les équations suivantes pour 5 et 5,

(&)

INE

g o= e/ 3.40
ANEE .
et 1
k= T aay (3.41)
1+ (5)7)
avec
fin parent de j 1
a = Qk,llk,l + Z lej H 5—4 (342)
j=k,ll i=k,l Ly
et
fin parent de j' 1
a’/ = Qk,rlk,r + Z C];l; H ﬁ4 (343)
i'=k,rr k,r 7!

3.6.4 Elargissement du rayon de la racine

Finalement il est nécessaire d’agrandir le rayon de la racine pour que celle-ci puisse
amener le débit qui correspond a

Gracine = (k + 1)Qterm (344)
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ol k est le nombre de terminaisons qui existent déja.

Le nouveau rayon se calcule en utilisant les gradients de pression situés sur le chemin
montré dans la figure 3.9. Ici, il est nécessaire de dire qu’on peut choisir tout chemin possible
entre la racine et une terminaison pour calculer le nouveau rayon de la racine. Cela est
du au fait que toutes les bifurcations sont recalculées et que toutes les terminaisons sont
caractérisées par le méme débit et la méme pression de sortie.

nouvelle branche

FIGURE 3.9. Le trait noir montre les gradients de pressions qui sont utilisés pour recalculer
le rayon de la racine

Le gradient de pression entre la racine et la terminaison est

Ap = Pperf — Pterm (345)
ou
fin
Ap = Z Apy, (3.46)
k=racine

En utilisant la loi de Poiseuille on obtient

K fin parent de k 1
Ap = -1 (%"acinelracine + Z lek H —4> (347>

e .
racine k=racine,r i=racine ' T

OU Tracine €St le nouveau rayon de la racine et racine, r la fille droite de la racine. Le nouveau
rayon de la racine devient donc

1
fin parent de k1 1
K (q“zcinelracine + Zk:racine,r lek Hi:racine BE.
_ i
Tracine = (348)
pperf — DPterm

3.6.5 La minimisation d’une fonction de cott

Le point de connexion avec une nouvelle branche est choisi de maniere qu’une fonction
de cotlt soit minimisée. Celle-ci peut étre la somme de la longueur de toutes les branches

Np
1=, (3.49)
=1
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la surface
Np
s=2m Y lir; (3.50)
=1
le volume
Np

v = WZlirf (3.51)

I'hypervolumel (produit de la surface et la section)
Np
hl=2x>Y "l (3.52)
i=1
ou I'hypervolume2 (produit du volume et la section)
Np
h2=m"> "L} (3.53)
i=1

Dans les équations précédentes N représente le nombre total de branches.

La minimisation se fait a I'aide d’un processus itératif. Pour cela le point de connexion
est déplacé pas a pas dans la direction du gradient négatif de la fonction du cout. Le point
de connexion est d’abord déplacé dans la direction de x en gardant la coordonnée de y
constante. Des qu’un minimum est obtenu la coordonnée de x de ce point est choisie pour
I’endroit de connexion et la coordonnée de y est déplacée. Dés qu'un minimum est obtenu, le
point est choisi comme point de connexion. Pour cela il est clair, qu’on obtient seulement des
minima locaux. De plus, pour éviter des croisements avec des autres branches le déplacement
maximal dans les deux directions doit toujours étre plus petit qu’une valeur limite (7).
La figure 3.10 montre le déplacement du point de connexion dans la direction du gradient.
La figure 3.11 montre le processus d’itération.
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connexion au point (Zm, Ym) déplacement en direction de x déplacement en direction de y

déplacement du cercle
de recherche pour la

minimisation

\ \
\ \
\ \
\ \
\ \

/ minimum local pour x minimum local pour x et y

F1GURE 3.10. Déplacement du point de connexion
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Co = C(Tm,ym)
* Y
T, =dr + T Minimum local pour x
Y1 =Ym *
* L1 = Tmin
=d m
Ci = C(l’l,yl) Y1 ilery
* CO = C(-Tmina y’m,)
AC =Cy—C4 Cr= Cixmma yl)
* AC =Cy—C4
M A, <07 ;
Y oui
non ACy<07?
dr = —dz
Y
non
Y dy = —dy
1=2
* Y
- x; =idr + xp, =2
Yi = Ym *
* . Ti = Tmin
Yi = idy + ym
Y
AC=C; —C;_1
oui
et idx < rim
non ou | AC <07
et idy < Tiim

* non

Minimum local pour z,y

FIGURE 3.11. Processus d’itération pour trouver le minimum local de la fonction de cotut
(T, Yp : coordonnées du point de connexion situé au milieuw du segment, C; :
valeur de la fonction de cout au moment de l'itération i, x;,y; : coordonnées
du point de connexion pendant l’itération i)
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parametre valeur référence

Niorm 2000

Apert 2,5 10 3mm?

perf 3,31076m [Comolet, 1984]

Dperf 13,3k Pa [Comolet, 1984]

DPterm 8kPa [Comolet, 1984]
n 3,61073Pas | [Schreiner et Buxbaum, 1993]
vy 2,55 [Schreiner et Buxbaum, 1993]

TABLEAU 3.1. Valeurs des parametres pour la construction de l’arbre. La colonne a droite
montre les références a partir desquelles les valeurs ont été obtenues.

3.7 Résultats

Plusieurs méthodes pour la connexion de nouvelles branches et la minimisation de fonc-
tions de colit ont été testées afin d’étudier leurs influences sur le “comportement physiologi-
que” de l'arbre. Les figures 3.12 a 3.16 montrent des arbres avec des connexions seulement
avec des terminaisons (type 1), avec des terminaisons ou des branches avec une longueur
supérieure a 2dy..s, (type 2) et avec toutes les branches (type 3). Les parametres physiolo-
giques utilisés pour la construction de ces arbres sont montrés dans le tableau 3.1. Le débit
Qper f, que nous avons choisi correspond a celui de la peau. Tous les types de fonction de cotit
ont été testés.

Tout d’abord il est remarquable que la longueur des branches change avec la fonction de
cout. Cela est dii au fait que la fonction de cott f. dépend de la longueur [ et du rayon r a
la puissance A (A =0,...,4). Elle peut étre écrite comme

fc = fc(l,’l)\) (354)

Pour A = 0 la longueur est minimisée. Au contraire en augmentant la valeur de A I'influence
de [ sur la minimisation devient plus faible. Ainsi, en augmentant A, les branches deviennent
plus longues.

Le fait de permettre seulement des connexions avec des terminaisons oblige I’algorithme
a construire de nouvelles branches a contre sens de la direction des vaisseaux parents. Ce
phénomene détermine surtout la structure de ’arbre pendant les premiers pas d’itération et
ainsi la structure de I’arbre complet. D’un autre coté en permettant des connexions a toutes
les branches I'algorithme tend a faire des connexions avec des grands vaisseaux en gardant
souvent la direction du flux du parent.

[Schreiner et Buxbaum, 1993, Schreiner et al., 1995] ont proposé plusieurs parametres a
tester. Ceux-ci seront étudiés ci-dessous pour les différents types d’arbre.
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Connexion a des terminaisons ou & Connexion a toutes les branches

Connexion a des terminaisons
des branches avec une longueur

supérieure 2diyesn
TYPE 1 TYPE 2 TYPE 3
o )(: Y‘ & \z(
h¢ ’1‘ SRSeS S X8
ey x 7 )(7‘; P
: PRI Y 3 <
' AR Rt r.’}‘\j
. R \v(»".h\fj‘ '4 \( "l
T

FIGURE 3.12. Minimisation de la longueur

FECAGA 2 st
2N

surface

FI1GURE 3.16. Minimisation de [’hypervolumeZ2
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fonction type 1
de cott [ S v hl h2
l 4,95 5,29 10,17 4,56 2,16
S 5,38 5,31 9,35 3,81 1,67
v 5,34 5,34 9,54 4,02 1,79
hl 5,49 5,61 9,61 3,87 1,66
h2 5,52 5,66 9,81 3,88 1,64
type 2
l S v hl h2
l 4,79 4,62 8,17 3,45 1,54
S 5,19 4,23 6,32 2,46 1,08
v 5,87 4,62 6,30 2,32 1,01
hl 6,59 5,67 7,33 2,12 0,69
h2 6.72 6.11 7.97 2.13 0.61
type 3
l S v hl h2
l 5.06 5.77 11.83 5.26 2.42
s 6.40 5.35 7.80 3.12 1.39
v 8.92 6.39 8.21 3.03 1.32
hl 10.52 8.23 9.69 2.76 0.90
h2 11.67 9.86 11.24 2.58 0.63

TABLEAU 3.2. Mesures obtenues pour les trois types de connexions en appliquant toutes les
fonctions de cout. Les lignes présentent les mesures obtenues en minimisant

la fonction de cotit montrée dans la colonne a gauche. (1 : [m], s : [1073m?],
v : [107™m?], hl : [107m?], h2 : [1072mf)])

3.7.1 L’influence de la fonction de cout

Le tableau 3.2 montre les mesures pour les trois types de connexions optimisés par chaque
fonction de cotit. On peut noter que seulement pour la connexion du type 2 chaque mesure
atteint un minimum si la fonction de cotit correspondante est appliquée. Pour les deux autres
cas on remarque surtout que la minimisation du volume et du A; ne crée pas un minimum de
ces mesures. Les valeurs de mesures montrées dans le tableau correspondent au résultats pro-
posés par [Schreiner et al., 1995] surtout pour la minimisation de la longueur . Les résultats
de minimisation des autres fonction de cout different plus de ceux de [Schreiner et al., 1995]
car nous n’avons pas choisi le méme débit gy, ¢. Le débit influence surtout les rayons des
vaisseaux et ainsi les fonction de cott a grand .

De plus il est intéressant de regarder le degré de minimisation. Cela se fait a 'aide
de la figure 3.17 qui montre les différentes mesures normalisées par rapport a la mesure
obtenue pour la variable qui correspond a la fonction de cotit. Les mesures de tous les types
de connexion sont montrées. L’arbre du type 1 montre tres peu de variations de valeur,
ce qui signifie une faible influence de la minimisation sur la variable minimisée comme
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I'indique ’échelle en ordonnée. Cela se traduit aussi par le fait que le type de la minimisation
n’influence que faiblement la structure de I'arbre. Permettre seulement des connexions avec
des terminaisons ne donne pas la possibilité a 1’algorithme de trouver un vrai minimum
local. L’influence de la minimisation est beaucoup plus visible pour les deux autres types
de connexions. Des meilleurs minima sont obtenus. Il est aussi intéressant de voir que la
minimisation du volume de I'arbre type 2 entraine aussi une petite surface et la minimisation
de la surface un petit volume.

3.7.2 Profils de pression

En décrivant le profil de pression (la pression étant située a la fin de chaque branche) en
fonction du rayon (regression du septieme ordre) on obtient des droites a ’échelle semiloga~
rithmique (figure 3.18). Ceci est proposé par [Bassingthwaighte et al., 1974] et obtenu par
[Schreiner et Buxbaum, 1993, Schreiner et al., 1995]. En ce qui concerne les différents types
d’arbres (1,2,3) on s’apercoit qu’il y a seulement une tres faible différence pour les mesures
obtenues par les différentes fonctions de cott pour 'arbre du type 1 tandis qu’il y a une
différence pour les mesures de ’arbre du type 3.
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®-® connexion avec des terminaison

=--® CONNexion avec toutes |es terminaisons et avec des branches avec 1>2dthresh
A--A connexion avec toutes les branches

3.5 |

w
2
— T
°
3

chemin parcouru relatif
= N N

(4] =} Q
L 4

| ]

[ 1.4
»
s | | |

>
>

=
~o

s o h R

F1GURE 3.19. Chemin parcouru relatif

3.7.3 Chemin parcouru relatif

Un autre parametre proposé par [Schreiner et al., 1995], qui est surtout physiologique-
ment important, est le chemin moyen parcouru entre la racine et les terminaisons. Celui-ci
se calcule comme
1 Nterm Cp

Nterm i—1 dabs

Cp m

(3.55)

ou C), est le chemin parcouru entre la racine et la terminaison et dgs est la distance absolue
entre les deux. Le chemin parcouru relatif est montré en figure 3.19. Pour que le systeme
soit physiologiquement correct, afin d’éviter que le sang reste longtemps dans les grands
vaisseaux, il est nécessaire que C), se rapproche de un. L’arbre du type 1 montre des valeurs
de C,,, > 2,5 pour toutes les fonctions de cotit. Cela est dit au phénomene de retour des
branches décrit dans le premier paragraphe. Les deux autres types de connexions montrent
des valeurs beaucoup plus proches de un. L’arbre de type 2 atteint le minimum pour presque
toutes les fonctions de cotit. Pour I'arbre de type 2 et de type 3, il est intéressant de voir
que les valeurs de C,,, pour les mesures a grand A (volume, hypervolume 1 et hypervolume
2) sont beaucoup plus petites que pour la mesure de la longueur. Cela est du au fait que la
minimisation de la longueur entraine des branches tres courtes en déplacant en méme temps
le point de connexion dune nouvelle branche plus que les autres types de minimisation.
Ainsi elle crée une tortuosité de la structure de I'arbre. Celle-ci mene a un chemin parcouru
plus grand.

3.7.4 Perfusion homogene

Un autre facteur physiologiquement important est I’homogénéité de la perfusion de la
microcirculation. Celle-ci peut étre représentée par le nombre de terminaisons par unité
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FI1GURE 3.20. Homogénéité de la perfusion. Les images montrent le nombre de terminaisons
par unité de surface (1,35mm?) normalisé par rapport a la valeur mazimale
pour la construction d’arbre selon les trois types de connexion et la fonction
du cout du volume. (gauche : type 1, milieu : type 2, droite type 3)

de surface. [Schreiner et Buxbaum, 1993] proposent de calculer un parametre C'V, qui est

défini comme CV(m) = smnda::ei:ﬁzt;on(m) olt m représente le nombre de terminaisons qui
se trouvent dans une région qui correspond a 1¢g de tissu. La figure 3.20 montre le nombre
de terminaisons par unité de surface normalisée par rapport a la mesure maximale pour la
construction d’arbre selon les trois types de connexion et la fonction du cott du volume. Bien
que les endroits probables des terminaisons suivent une distribution uniforme, les endroits
finaux des terminaisons ne garantissent plus une perfusion homogene. L’arbre de type 1
montre une perfusion relativement homogene, bien qu’on pourrait admettre que les zones
de retour des branches entrainent des parties du tissu seulement faiblement perfusées. D’un
autre coté 'arbre du type 2 et surtout l'arbre type 3 montrent des zones de tres faible
perfusion qui sont surtout situées autour des grandes branches. Cela est entrainé par le fait
que pour ces types, les terminaisons peuvent se connecter a de grandes branches bien que

leur point de sortie soit situé loin du parent.

3.7.5 L’ordre des vaisseaux et les rayons

Un autre facteur intéressant a étudier est la plage de l'ordre des vaisseaux et ses rayons
en fonction du type de connexion et de la fonction de cotut appliquée. Ici 'ordre des vaisseaux
signifie le nombre de branches situées entre la racine et la branche concernée. La figure 7.3.2
montre le rayon de chaque branche en fonction de 'ordre de la branche. On peut remarquer
que 'ordre maximal varie beaucoup entre les différents types de connexions. L’augmentation
de 'ordre maximal pour 'arbre du type 2 et 3 par rapport a celui du type 1 vient du fait que
la connexion d’une nouvelle branche a une branche qui n’est pas une terminaison augmente
I’ordre de toutes les branches distales a ce point de un. La mesure de la longueur montre le
plus grand ordre pour les trois types de connexion.

3.7.6 Valeurs de la fonction de coiit en fonction du pas d’itération

La figure 7.3.2 montre les valeurs de la fonction de cotit en fonction du pas d’itération
pour les trois types de connexion. Toutes les valeurs sont normalisées par rapport a la valeur
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finale. Il est intéressant de voir qu’il n’y a presque pas de différence entre les différents
types d’arbre. La courbe de la fonction de cout de I'hypervolume 1 montre presque une
augmentation linéaire avec les pas d’itération. Les courbes des fonctions de cotut soumises a
la longueur, la surface et le volume montrent une forte augmentation au début qui baisse
ensuite tandis que I'hypervolume 2 montre plutot une croissance exponentielle.
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3.8 Conclusion

Le but de la modélisation étant de décrire le mieux possible non seulement la géométrie
d’un arbre vasculaire mais aussi le comportement physiologique, il est nécessaire de comparer
les différents types d’arbre a partir d’'un point de vue physiologique. Ensuite il faut choisir
a partir de certains criteres montrés ci-dessous le type de connexion et la fonction de cotut
qui permettent la construction d’un arbre qui correspond bien a la physiologie. Les criteres
sont les suivants :

— Il est nécessaire que 'arbre montre un chemin parcouru minimal entre la racine et la

microcirculation afin de minimiser les chemins de transport du sang.

— Comme le sang est cotiteux et que les vaisseaux ne sont que des fournisseurs de sang
dans la microcirculation, un minimum de volume de I’arbre total est souhaitable.

— Il est préférable de garder la surface de I’arbre minimal étant donné qu'une grande
surface de parois dans la grande circulation n’a pas de sens physiologique car il n’y a
pas d’échange de matiere avec le tissu interstitiel.

— Il est nécessaire que ’arbre ne montre que tres peu de connexions entre des vaisseaux
a grand rayon et des vaisseaux a faible rayon, car cela n’existe que tres rarement dans
la réalité.

— Il est nécessaire d’obtenir une perfusion de la microcirculation relativement homogene.

— Finalement, on peut évaluer ’arbre a partir des images de sa structure
L’hypervolumel et I'hypervolume2 peuvent étre utilisés comme fonctions de cotit mais ils
ne présentent pas d’'intérét d’un point de vue physiologique, car leur structure, surtout pour
I’arbre du type 2 et type 3, ne correspond pas a un arbre réel. Pour cela nous ne tenons pas
compte dans I’évaluation des arbres obtenus par les fonctions de cotit de ’hypervolumel et
de 'hypervolume2. Ci-dessous nous allons évaluer les arbres obtenus par les trois types de
connexion soumis aux fonctions de cout associées a la longueur, la surface et le volume.

Type 1 : Connexion a des terminaisons L’arbre du type 1 montre une tres grande
longueur du chemin parcouru. De plus, soumis a différentes fonctions de cott les mesures
restent, pour toutes les fonctions de cotit, relativement constantes. On ne peut guere observer
un vrai minimum local de la fonction de cotit. En plus, les mesures sont tres élevées. C’est-a-
dire, que la surface et le volume de ’arbre complet sont tres grands. Etre forcé & se connecter
seulement a des terminaisons empéche ’algorithme de trouver un vrai minimum. Par contre,
le fait de n’autoriser que des connexions avec des terminaisons évite le probleme d’obtenir
une connexion entre un vaisseau a grand rayon et un vaisseau a faible rayon. De plus, on
obtient une grande homogénéité de perfusion.

Type 2 : Connexion a des terminaisons ou des branches avec une longueur
supérieure a 2d,.,, En permettant des connexions a toutes les terminaisons et a des
branches avec une longueur [ > 2d;..s, on obtient des arbres qui montrent un tres court
chemin parcouru pour presque toutes les fonctions de cotits a part la longueur. De plus,
on peut noter que le degré de minimisation est meilleur car les fonctions de cotit montrent
un vrai minimum en comparaison des autres mesures. En plus, en minimisant par rapport
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au volume, le volume et la surface deviennent minimaux. Cela est d’'un intérét important
d’un point de vue physiologique. Considérant la structure de I'arbre on peut noter qu’il
existe des connexions entre des vaisseaux a grand rayon et des vaisseaux a faible rayon. Ces
connexions sont les plus nombreuses dans I’arbre obtenu par la minimisation de la longueur.
Malheureusement ce type d’arbre montre une perfusion qui est moins homogene que celle
de l'arbre type 1.

Type 3 : Connexion a toutes les branches L’arbre du type 3 montre un chemin
parcouru relativement court pour toutes le fonctions de cotut bien que la longueur totale
de I'arbre soit plus élevée que celle des autres types de connexion. L’algorithme a tendance
a créer des connexions a de grands vaisseaux bien que le point de sortie de la terminaison
se trouve loin du point de connexion. Ainsi, le chemin parcouru est tres court bien que la
longueur totale soit grande. Considérant le degré de minimisation nous pouvons constater
que les valeurs obtenues pour la fonction de cotuit de la longueur, de la surface et du volume
sont relativement grandes bien que le choix du point de connexion soit libre. De plus ce type
d’arbre montre beaucoup de connexions entre des grands et des petits vaisseaux. Finalement,
on peut noter que la perfusion est tres inhomogene et que la connexion aux grandes branches
entraine des zones de faible perfusion situées autour de ces branches.

Finalement on peut conclure que ’arbre type 2 minimisé par rapport au volume
est celui qui correspond le plus a la “réalité”. Cela est du au fait qu’il présente un faible
chemin parcouru et un volume et une surface minimal, bien qu’il montre quelques connexions
entre des grands et des petits vaisseaux et qu’il montre une faible inhomogénéité de perfusion.
C’est donc le type d’arbre que nous avons donné dans la figure 3.14.
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Chapitre 4

Modele discret

Dans ce chapitre nous allons décrire dans un premier temps le modele discret qui consiste
en trois couches. La premiere et la troisieme couche tiennent compte de la structure de
I’arbre vasculaire tandis que la couche intermédiaire sera décrite par un modele de compar-
timentation. Cela permettra d’introduire la souplesse des vaisseaux de la microcirculation.
Ensuite nous allons étudier 'effet d’une irritation sur le systeme global. L’irritation décrite
par [Lewis, 1927] correspond a la réaction rouge, qui s’installe dans I’endroit de la griffure
et la réaction nerveuse, qui s’installe dans les alentours. Cela nous permettra d’étudier si la
réaction nerveuse est simplement due a un signal nerveux ou si un phénomene de diffusion,
qui amene du sang de la zone de griffure vers les alentours, a lieu. Considérant la structure
du modele, la diffusion ne peut pas avoir lieu au niveau de la couche intermédiaire. Une
augmentation du volume de la couche intermédiaire dans les alentours de la zone d’irrita-
tion pourrait seulement s’installer suite a une variation des flux dans la premiere et dans la
troisieme couche. L’irritation, qui entraine une décontraction des muscles lisses des vaisseaux
sera décrite par une augmentation de la compliance. Le modele montrera les changements
de pression, volume et débit suite a une irritation.

4.1 Description du modele

Le systéme est irrigué par la premiére couche en gardant la pression d’entrée (p;,)
constante. La sortie du flux se fait par la derniere couche avec une pression de sortie (pous)
qui est aussi constante. Les couches d’irrigation et de drainage, décrites a ’aide d’un arbre
vasculaire, sont connectées par la microcirculation.

4.1.1 La connexion des trois couches

La figure 4.1 montre la maniere de connecter les trois couches. Etant donné que le
nombre de terminaisons de chaque arbre est N B_term, le nombre de branches et de noeuds
de chaque couche est NB_branche = 2N B_term — 1. La premiere et la derniere couche
ont donc N B_branche degrés de liberté pour les noeuds et N B_branche degrés de liberté
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$ Din
irrigation : ARBRE VASCULAIRE
microcirculation : MODELE DE COMPARTIMENTATION
drainage : ARBRE VASCULAIRE
$ DPout

FIGURE 4.1. Connezxion des trois couches

pour les branches. La couche de la microcirculation a N B_term degrés de liberté pour les
pressions. La figure 4.2 montre la numérotation des noeuds et des branches.

Les noeuds n; et les branches b;; font partie de la premiere et de la derniere couche. [
correspond au numéro du nceud précédant la branche b;; et j est le numéro du noeud qui
suit la branche b;; si celle-ci fait partie de la couche d’irrigation. { correspond au numéro du
neeud qui suit la branche et j au nceud qui précede la branche si elle est dans la couche de
drainage. Les noeuds m; correspondent a la microcirculation.

4.1.2 La couche de la microcirculation

La microcirculation est décrite a l'aide des vaisseaux compliants représentés par une
perméabilité d’entrée et de sortie. La pression de la microcirculation est située entre les
deux perméabilités. La figure 4.3 montre la construction d’'un compartiment de la microcir-
culation.

Etant donné que la couche de la microcirculation peut stocker du sang, le bilan de volume
se fait a l’aide des flux qui entrent dans cette couche (V;_ /) et des flux qui sortent (Vy,_.p).
Ainsi on obtient le bilan de volume dans chaque nceud m; qui est

¢M7mi = \IIIHMmi - \I[MHDmi (41)

avec
\I[IHM,mi = KIM,mi (PI,term,i - Pml) (42)

\I/MeD,mi = KMD,mi(Pmi - PD,term,i) (43)
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FIGURE 4.2. Numérotation des neuds

Kinm,

K MD,m;

F1GURE 4.3. Construction d’un compartiment de la microcirculation
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ot Krnrm;, Kyp,m,; sont les perméabilités entre le systeme d’irrigation et la microcir-
culation et entre la microcirculation et le systeme de drainage. P,,, est la pression dans le
compartiment de la microcirculation. Pr e est la pression du nceud de la couche d’irriga-
tion précédant le noeud m;. Pp term,i est la pression dans le nceud de la couche de drainage
qui suit le noceud m;.

La relation entre la pression P, et le volume ¢,,, Comme les vaisseaux de la micro-
circulation sont compliants, il existe une relation entre le volume et la pression pour chaque
compartiment. Le volume dans la microcirculation est constitué par la somme des volumes
des artérioles ¢4 ,,,, des capillaires ¢¢ ,, et des veinules ¢y,,,. Il est décrit par

¢M,mi = ¢A,mi(PM,mi) + gbC’,mi(PM,mi) + gbV,mi(PM,mi) (44)

ou, en utilisant la relation linéaire du type ¢ = C'P + ¢ proposée par [Vankan et al., 1997]
entre la pression et chaque volume de la microcirculation

¢M,mi - SCA,mi + CC’,mi + CV,miZPM,m,’ + ?Ao,mi + gbC’O,mi + ¢V0,m3 (45)

Cm,m, dMO0,m;

Ici, on ne tient pas compte du fait que la pression varie dans la microcirculation en allant d’un
type de vaisseau a ’autre, mais on suppose que la pression est la méme dans les artérioles, les
capillaires et les veinules. Ainsi, on peut admettre que la compliance de plusieurs tuyaux en
série est égale a la somme des compliances individuelles. On obtient donc un comportement
qui suit I'équation suivante

(bM,mi = CM,miPM,mi + (bMO,mi (46)

ou Chym, est la compliance totale d'un compartiment de la microcirculation.

Irritation Nous modélisons l'irritation par un changement de la compliance des artérioles
et des capillaires. Changer la compliance des capillaires, bien que les capillaires soient ri-
gides, permet de modéliser 'ouverture des capillaires au repos. Les vaisseaux de 'entrée de
la microcirculation peuvent étre décrits par une compliance passive Cpassive Présentant la
compliance du tissu et une compliance active Cyepive, qui décrit le changement du taux de
contraction des muscles lisses des vaisseaux.

Ainsi, on peut écrire la compliance totale comme

C(M,mq; = Uactive,A,m; + Cpassive,A,mi + Cactive,C,mi + Cpassive,C,mi + Cpassive,V,mi (47)

ou la compliance des veinules est seulement passive, celles-ci ayant tres peu de muscles lisses.

Le calcul des perméabilités Kjy;,,, et Kyp,,, Les perméabilités Kinrm, et Knrpm,
sont déterminées par les résistances hydrauliques des vaisseaux de la microcirculation. Kyaz m,
dépend de la résistance des artérioles et de la résistance présentée par I'entrée des capillaires.
Kyrp.m, représente la résistance de la sortie des capillaires et par les veinules. Ainsi, comme
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FIGURE 4.4. Description de la définition des perméabilités du compartiment de la microcir-
culation (R; : résistance, ¢; : volume (i = a,c,v), Py : pression du comparti-
ment de la microcirculation, Ky, : perméabilité de 'entrée dans la microcir-
culation, Kyp : perméabilité de la sortie de la microcirculation, ¢y @ volume
qui définit la perméabilité Ky, dpp - volume qui définit la perméabilité K yp,
¢y - volume de la microcirculation)

montré ci-dessus, le volume ¢y, et la pression Py, de la microcirculation sont situés au
milieu des capillaires. La figure 4.4 montre la répartition des résistances sur les perméabilités.

La résistance hydraulique d'un tuyau est donnée par la loi de Poiseuille : R = 8nL/7r?,
ou 7 est la viscosité du fluide, L la longueur du tuyau et r le rayon. La résistance totale de
plusieurs résistances en série est déterminée par la somme des résistances individuelles. La
résistance Rrarm,, peut donc étre calculée par

RIM,mi = RA,mi + RC’e,mi (48)

ou Ry, est la résistance des artérioles et Rce m, la résistance d’entrée des capillaires. La
résistance Rasp m, est décrite par

RMD,m,' = RV,mi + RCs,mi (49)

ou Ry, représente la résistance des veinules et R¢, ., la résistance de sortie des capillaires.

Etant donné que la perméabilité est I'inverse de la resistance, les perméabilités Kpsm,
et Kyp,m, peuvent étre décrites par

1
Kintm, 4.10
T Rivem, ( )

1
Kypm, = —— (4.11)
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Les relations entre le volume et la perméabilité sont décrites par

(bIM m'2
Kivigm, = Kinvim, (t = 0) —— (4.12)
Gratm, (t=0)
et )
Kypm; = Kypm(t=0) OMDm; (4.13)

2
Prpm, (t = 0)
ol @rarm,; représente le volume de la partie de la microcirculation qui est située a I'entrée et
®MD,m; le volume de la partie située a la sortie. ¢ras.,, est calculé par

Orvtm; = Pam; + % (4.14)

ou
Grrrm; = (Cam, + 002’” )Pat.m; + Gaom, + gbc% (4.15)

ou
O1vtm; = Crstm; Prtm; + Qrvio,m, (4.16)

et ¢arp.m, est décrit par

PMDm; = PDm; + %Tm (4.17)

ou
Gragm; = (Cvam, + %)PM,W + dvom, + ¢c;,m,- (4.18)

ou
O0D.m; = Crp o, Prtm; + Orpo,m, (4.19)

Ainsi, il est possible d’obtenir une relation entre la compliance Cypy.,, et la perméabilité
Kinim, et entre Carp o, €t Kprpm,. Ces relations permettent de modéliser I'influence d'un
changement de la compliance sur la perméabilité.

Explication de la relation entre la perméabilité et le volume (équations 4.12 et
4.13 Cette relation entre la perméabilité et le volume a été proposée par [Vankan et al., 1998].
Elle est liée a I'hypothese d'un écoulement du type Poiseuille dans les compartiments de la
microcirculation. Considérons le cas de la perméabilité décrite par un ensemble de capillaires
ondulés. Supposons n capillaires situés en parallele dans un volume définit par la surface S
et la longueur L montré montré dans la figure 6.2.

En utilisant la loi de Poiseuille le débit () a travers ces capillaires devient

B nrd* AP
1280 Legp

(4.20)

ou d représente le diametre des capillaires, 1 la viscosité, L.q, la longueur des capillaires et
AP la différence de pression entre I’entrée et la sortie du systeme. Considérons le flux décrit
par la loi de Darcy, qui traverse la surface S. Celui-ci est défini comme

Q KAP

I — 4.21
ST (4.21)
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\

N

Lcn,p

FIGURE 4.5. Perméabilité d’un ensemble de n capillaires ondulés

ou K représente la perméabilité. En éliminant () nous obtenons a partir des équations 6.16
et 6.17 la formulation suivante pour la perméabilité K

B nmd* L
1288 Legy

(4.22)

On a déduit d’autres formulations pour décrire la perméabilité a partir d’autres caractéristiques
géometriques macroscopiques du milieu [Guyon et al., 2001].
— Représentation de la perméabilité en fonction de la porosité N et de la tortuosité 7.
On obtient donc

- ]g—g?% (4.23)
avec
N = ”Zdz% (4.24)
et la tortuosité T’ .
= E (4.25)

— Relation de Kozeny-Carman : Représentation de la perméabilité en fonction de la
porosité N et de laire spécifique S, est connue

1 N3
avec n
S, = %% (4.27)

— Relation d’Ergun : Cette relation suppose que le milieu est constitué des grains sphériques
a diametre connu D et exprime la perméabilité en fonction de la porosité N et de D

N3D?

K=—""-
180(1 — N)?

(4.28)

Les trois relations montrées ci-dessus sont obtenues a partir de I’équation 6.18. Bien que
ces representations soient tres utiles dans de nombreux cas , elles ne sont pas adaptées a
nos besoins. Nous ne pouvons pas faire I’hypothese d’une porosité constante, ni d’'une aire
spécifique constante, ni d'un diametre de grain constant. Ainsi nous nous basons dans la
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suite sur la description de la perméabilité comme proposée dans ’équation 6.18. Pour tenir
compte du fait que notre milieu est consistué de vaisseaux, nous supposons que la longueur
L4, reste constante pendant la dilatation. Ainsi, nous pouvons écrire ’équation suivante
qui définit la relation entre la perméabilité et le diametre

K(t) _  d'(t)
K({t=0) dit=0)

(4.29)

Comme le volume est proportionel au diametre au carré pour une longueur de vaisseaux
constante, on obtient la relation suivante entre la perméabilité et le volume
¢*(t)

K(t) = K(t= mm (4.30)

4.1.3 La couche d’irrigation et la couche de drainage

Les deux couches sont décrites en utilisant la géométrie et les résistances d'un arbre
vasculaire construit a ’aide de la méthode optimisation contrainte. Les vaisseaux dans ces
couches sont décrits comme de tuyaux rigides a résistance constante. Ils ne peuvent pas
stocker de sang. Les flux et les pressions se calculent a I’aide de la conservation du volume
dans chaque nceud n;

Fy, = Py, + By (4.31)

J

et la loi de Poiseuille
2y

9,01

Py, — Puy = Ry, (4.32)

9,01

appliquée a la différence de pression dans chaque branche. Ainsi on obtient 4N B _branche
équations pour résoudre le systeme. En éliminant les flux, on obtient 2N B_branche équations
pour 2N B_branche inconnues. Comme le systeme est linéaire il peut étre écrit sous la forme

AP=7 (4.33)

oil A contient les résistances et P est le vecteur des pressions inconnues dans la couche
d’irrigation et de drainage. Les pressions de la microcirculation ne présentent pas d’inconnues
dans le systeme linéaire. Elles constituent le vecteur . Les composants de Z dépendent du
fait que la branche b;; soit une terminaison ou qu’elle soit située a l'interieur de I’arbre. On
obtient donc

0 si bj; n’est pas une terminaison
T; = Kintm; Pyum; st bj; est une terminaison de la couche d’irrigation
Knipmg Prim, si bj; est une terminaison de la couche de drainage.

ou Py, est la pression du nceud m; qui suit la branche b;; et Py, est la pression du
noeuds my, qui précede la branche b;;.

Les lignes de la matrice A dépendent du fait que le nceud n; qui concerne la ligne j
soit situé a linterieur de 'arbre (cas 1) ou qu’il présente une terminaison de la couche
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1

cas 2 cas 3
np nj my; my; gy UK
[} @ o  © @ o
Ky, ; Kipmi Knp,mi Ky, 5

7Lj2

FIGURE 4.6. Emplacements du neeuds n; qui définit la ligne de la matrice A (cas 1 :
premiere ligne, cas 2 : deuzieme ligne, cas 3 : troisieme ligne)

d’irrigation cas 2) ou de la couche de drainage (cas 3). La premiere ligne de la matrice
ci-dessous montre le premier cas. La deuxieme ligne montre 1’équation si le noeud est une
terminaison de la couche d’irrigation et la troisieme présente le cas pour une terminaison de
la couche de drainage. n, est le nceud qui précede le noeud n;. n;1,m42,n,3 sont des noeuds qui
suivent le nceud n; (figure 4.6). L’équation 4.34 montre que les valeurs des perméabilités de
la microcirculation (K, Kjp) ne se trouvent que sur la diagonale principale de la matrice
A (éléments en gras).

g T ij,jz _ij,jl 5,52

Kb, + Kb, ~Kp,,, - 0 P,
Ko, +Kivmi - 0 .. 0 .. 0 Py,
0 . Ky, +Kvupmi . 0 . 0 .. -K P,

3,33

(4.34)

4.2 Résolution du systeme

Résolution du systéme linéaire AP=7 Le systeme linéaire est résolu a l'aide d’un al-
gorithme de Gauss. Pour réduire la taille de la matrice A, les nceuds de I’arbre vasculaire ont
été numérotés d’apres l'algorithme Cuthill Mc Kee [Tinney et Walker, 1967]. Ceci permet
d’obtenir une matrice bande. Ainsi il est possible de travailler en ligne de ciel ce qui réduit
la largeur des systemes matriciels. La matrice A a donc la taille [2N B_branche][2BW + 1]
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conditions initiales Résolution du systeme linéaire (GAUSS)
e

-

Changement de A et 7 | = Résolution du systeme différentiel(INTEGRATEUR)

AP =17

d)]\/f,mi = \I[]—Jb[,mi - LI/]\4—>D7mi

OMm; = CvtymPrimii + Ono.m;
qﬁ[]\f[mf(t)

SIAm;” (1=0)
¢AID,mi2 (t>

¢>MDm7;2(t=0)

Kinim; = Krnm,(t =0)

Knipm; = Knp,m,(t =0)

état stationnaire

FIGURE 4.8. Processus d’itération pour résoudre le systeme entier

avec r R
b 410
=% 4.
Joi = ~AP (4:36)

ou Ry est la résistance de la racine et AP représente la différence de pression entre 'entrée

et la sortie. La loi de Poiseuille devient

Ry,

Pparentn; — Pnj = RZ)J fbj,z (437>

avec P
N (4.38)

Le temps caractéristique est

t
= 4.39
"= Gk (4.39)

ou Cy = C)yy étant donné que Cyy,p, est au début la meéme pour tous les éléments de la
microcirculation. Ensuite on choisit APCj comme volume caractéristique. On obtient donc

1
m;(T) = —==brim, 4.40
¢M7 1(7-) APCOQSM’ (3 ( )
En utilisant I’équation 4.6 et 1'équation 4.40 ¢pr .y, (7) devient
CYM m; (bMO m;
m(T) = —DPrrm. e 4.41
Oat (7) = ey, + 0 (4.41)
Avec 96 96 9
M,m; M,m; 0T
——— = APCy—/———— 4.42
ot “or ot (4.42)
et I’équation 4.38 ’équation 4.1 devient
O m,
% = k1nm, (pl,term,i - pM,mi) — karpymg (pM,mi - pD,term,i) (4.43)

ou krar v, = RoKinem, €t kvip.v, = ROKpp o, -
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3em

zone 2

3em

/ zone 1

AT

FIGURE 4.9. Partie du tissu dont la circulation est simulée avec les zones dans lesquelles la
compliance active a été changée

4.4 Résultats

Pour évaluer I'influence de la réaction rouge sur le comportement global du systeme, la
compliance active des vaisseaux de la microcirculation situés dans la zone 1 a été changée
apres avoir obtenu 1’état d’équilibre du systeme. Le calcul a été poursuivi jusqu’a ce que le
systeme atteigne le nouvel état stationnaire. Afin de modéliser la réaction nerveuse, la com-
pliance active des vaisseaux de la zone 2 a été changée. Ainsi, il est possible de déterminer
si la réaction rouge entraine une diffusion de sang vers son voisinage ou si I’étalement de la
zone de vasodilatation est uniquement lié a la réaction nerveuse. Le calcul est terminé des
que le dernier état stationnaire est obtenu. Les zones 1 et 2 sont montrées dans la figure
4.9. Comme la littérature propose différentes valeurs pour la densité des capillaires, deux
cas présentant une valeur minimale (cas 1 : [Lamah et al., 1996] proposent 31 capillaires par
mm? pour la circulation cutanée) et une valeur maximale (cas 2 : [Braakman et al., 1989
constatent 1118 capillaires par mm? pour la circulation musculaire) ont été étudiés. La

densité de capillaire influence surtout le rapport gﬁé et ainsi le comportement des flux et
pressions du systeme entier. Les valeurs pour les volumes a pression zéro et les compliances
sont obtenues par [Vankan et al., 1997]. Comme les valeurs des compliances correspondent
a I’état de la dilatation maximale, la compliance des vaisseaux situés a ’entrée de la micro-
circulation est arbitrairement divisée par deux. Toutes les valeurs ainsi que la maniere de les
obtenir a partir des données de la littérature se trouvent en ANNEXE B. Le systeme étant
adimensionnalisé, les valeurs absolues des variables n’influencent pas directement le com-
portement, mais le rapport entre elles dirige le comportement global. La région de perfusion

Aperp de arbre vasculaire a la forme d’une surface carrée de 9cm?.

Nous montrons ci-dessous les pressions qui s’installent dans la couche d’irrigation et de
drainage pendant le premier état stationnaire. Ensuite, on montrera la différence de flux, de
pression et de volume entre les deux états stationnaires. De plus, il est intéressant d’étudier
le comportement transitoire des points stimulés. Cela inclut aussi une étude sur I'influence
du taux de changement de compliance sur le volume et la pression. Finalement, nous allons
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kPa | cas1 | cas 2

Prin | 12,66 | 12,66
Prierm | 11,93 | 10,84

Py 5,17 | 3,13
Ppierm | 1,33 | 2,41
Pp out 0,6 0,6

TABLEAU 4.1. Pressions dans le premier état stationnaire

valeurs physiologiquement correctes un rapport de perméabilité % plus petit que celui
du cas 2 serait nécessaire. Le fait que le gradient de pression aupres de K, est plus grand
que celui aupres de K;p correspond a la physiologie. La baisse de pression entre le systeme
artériel et la microcirculation a lieu au niveau des artérioles. La baisse de pression au niveau
des veinules est tres faible.

4.4.2 Reéaction rouge

Différence entre les deux états stationnaires Il est nécessaire de regarder non seule-
ment le comportement d’un seul vaisseau mais aussi celui du systeme global. Les résultats
graphiques montrés dans la suite correspondent a un arbre de 1000 terminaisons pour le cas
1 avec un changement de compliance de Coctive.a = 10Cpassive, 4, Cactive,c = 10Cpassive,c - Un
Changement de Compliance de Cactive,A = locpassive,Aa Cactive,C = locpassive,c’ est, d’un pOint
de vue physiologique, largement trop grand, mais il permet de tester le comportement du
systeme en évitant que les résultats soient trop influencés par I'erreur numérique. Toutes
les valeurs sont normalisées par rapport au premier état stationnaire. La figure 4.11 montre
la différence de flux dans la premiere et dans la troisieme couche. On peut noter une aug-
mentation du flux dans tous les vaisseaux situés entre les points stimulés et la racine. D’un
autre coté on peut remarquer que le flux baisse dans tous les autres vaisseaux. La figure 4.12
montre la différence de pression dans les mémes couches. La pression baisse dans presque
toute la premiere couche et principalement dans la zone de drainage afin d’assurer I’augmen-
tation du débit vers la couche intermédiaire. La troisieme couche montre une augmentation
de pression dans toute la couche, qui est plus forte dans la zone de stimulation. La baisse
de pression dans la premiere couche correspond a I’augmentation de pression de la troisieme
couche car les deux arbres sont identiques. Les figures 4.13 et 4.14 montrent la différence de
volume et de pression dans la couche intermédiaire. On peut noter une forte augmentation
de volume dans la zone de stimulation. Les points des alentours subissent seulement une
tres faible augmentation. Les pressions et flux dans les vaisseaux qui sont situés loin de
I’endroit de stimulation ne changent presque pas. Cela est di aux conditions aux limites
qui permettent d’augmenter le flux dirigé vers la zone de stimulation sans enlever du flux
des autres vaisseaux. La pression des vaisseaux situés a ’arriere de ’endroit de stimulation
baisse aussi.
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IRRIGATION DRAINAGE

FIGURE 4.11. Différence de flux dans la premiere et la troisieme couche suite a la réaction
F Ry ]10—6

ro Uge [pin —Pout

675...0,09
45...0,0675
225 ...0,045
...0,0225

FIGURE 4.12. Différence de pression dans la premiere et la troisiéme couche suite a la
P
pin*pout]

réaction rouge |

cooo~
coor-

OO
o=
—
[\]

FIGURE 4.13. Différence de volume dans la couche intermédiaire suite a la réaction rouge

¢
[ (pin _pout)c() ]
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0,13...0,16
0.075...0,13
0.05...0,075
0,025...0,05
0.0...0,025

FIGURE 4.14. Différence de pression dans la couche intermédiaire suite a la réaction rouge

P
[pin —Pout ]

Evolution temporelle Pour évaluer le comportement transitoire d'un point stimulé nous
allons montrer dans la suite ’évolution temporelle de son volume, sa pression, le débit
entrant et sortant (V;_.p et ¥y .p) ainsi que le changement du débit d’entrée et de
sortie. Tous les résultats correspondent a un changement de compliance de Coycrives =
10Cassive, As Cactive.c = 10Cpqssive,c- Afin de pouvoir comparer les deux cas, toutes les valeurs
sont normalisées par rapport au premier état stationnaire. Les résultats sont montrés dans
les figures 4.15 a 4.17. Les valeurs exactes se trouvent dans le tableau 4.2. La pression subit
une baisse immédiatement apres I'augmentation de la compliance. Ensuite elle atteint un
nouvel état stationnaire qui est plus élevé que le premier. La baisse de pression entraine une
baisse du débit W, . p et une augmentation du débit ¥;_ ., immédiatement apres le change-
ment de compliance. W;_,,, continue a augmenter jusqu’a ce que la pression P, regagne sa
valeur initiale. Ensuite il baisse. Apres la baisse rapide, ¥,,_,p augmente. V;_ s = ¥y .p
dans les états stationnaires. Cette valeur est plus élevée dans le deuxieme état stationnaire.
Les débits qui entrent et sortent de la racine montrent le méme phénomene. Les volumes
augmentent directement apres la stimulation.

Lewis constate un temps de réaction de 3 a 15s pour la réaction rouge. Ainsi, les temps
de réaction des deux cas correspondent bien au résultat de Lewis.



4.4 Résultats

I

premier état stationnaire

deuxieme état stationnaire

casl | Py [—2—] 0,43 0,88
our [y 79,15 190,95
Uy [Gi=tet] 18,31 46,56
Uy p [Fr=plo] 18,31 46,56
Frootin [F22tine] 1831,2 2086,2
Frootout [Feteli] 1830,7 2086,7

cas2 | Py [———] 0,26 0,54
on [r—oer) 77,12 146,04
Uy [i=tei] 45,84 159,05
Uyp [F=pi] 45,84 159,05
Frootin [Feteeo] 4584,2 5433,2
Frootout [Frectento] 4584,7 5432,7

Pin—Pout

TABLEAU 4.2. Valeurs dans le premier et le deuxiéme état stationnaire
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Ensuite nous allons regarder le comportement dans les points des alentours. Pour cela
nous allons montrer 1’évolution temporelle du volume, de la pression et des débits d’un point
non stimulé, qui se trouve a 'arriere d’un point stimulé. Les résultats sont montrés dans
les figures 4.18 et 4.19. On considere toujours un changement de compliance de Ccrivea =
10Cassive, A5 Cactive,c = 10Cpqssive,c- On peut noter que le volume et la pression augmentent
faiblement bien que les débits W; 5 et Wy, p baissent. L’augmentation de la pression peut
étre expliquée par un simple calcul. Dans I’état stationnaire, en tenant compte du fait que
VU, v = VYuy_p, la pression de la couche intermédiaire peut étre décrite par la pression du
vaisseau précédant et du vaisseaux suivant. Ainsi on obtient

P o KIMPI,term + KMDPD,term
M,1

— 4.45
’ Kiv + Kuyp ( )

Comme les résistances des deux arbres sont les mémes, la baisse de pression AP; dans la

premiere couche est égale a 'augmentation de la pression dans la troisieme couche APp.

On considere AP; = APp = AP. La pression dans le deuxiéme état stationnaire, peut étre
)

calculée comme

KIM<PI,term — AP) + KMD<PD,term + AP)

M2 -Z(IM -Z(Ml) ( )
M,2 M,1 KI K ( )

Ainsi, pour Ky;p > K la pression des points des alentours augmente apres la stimulation.
Finalement, on peut noter que 'influence d’une irritation sur son voisinage est tres faible.
Elle est plus forte pour le cas 2 (perméabilité hiérarchique élevée) que pour le cas 1 (faible
perméabilité hiérarchique).

Taux de changement de la compliance Un autre facteur intéressant est I’augmentation
du volume et de la pression des points stimulés de la microcirculation, ainsi que le débit de
la racine en fonction du taux de changement de la compliance (figure 4.20 a 4.22 ). On peut
noter que le volume augmente proportionnellement au changement de compliance Clepive,
tandis que la pression tend vers une valeur limite. Cela est du au fait que la pression Py
est limitée par les pressions des terminaisons Py ierm €t Pp term. Celles-ci sont elles-mémes
limitées par les conditions aux limites, la pression d’entrée p;, et la pression de sortie p,y;.
Considérant la loi linéaire entre le volume et la pression qui est donnée par

¢M - (Cactive + Cpassive)PM + ¢M0 (448)

il est évident que le volume augmente si la compliance Cq0. augmente, méme si la pression
Py reste constante. Le débit d’entrée augmente tres faiblement avec la compliance Clepipe-
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IRRIGATION DRAINAGE

FI1GURE 4.23. Différence de flux dans la premiere et la troisieme couche suite a la réaction
F Ry ]1076

in —Pout

nerveuse [

B 0,0675...0,09

B 0. 045...0,0675
0,0225...0,045
0.0...0,0225
0,0---—0,0225

—0,0225---— 0,045
B 0 045---—0,0675
B0 0675---— 0,09

FIGURE 4.24. Différence de pression dans la premiere et la troisiéme couche suite a la

réaction nerveuse [———]|
Pin—Pout

4.4.3 Réaction nerveuse

Nous avons montré jusqu’a présent la réaction rouge n’influence que faiblement son
voisinage. Il est donc nécessaire de modéliser la réaction nerveuse. Suite a des temps de
calcul tres élevés de ce modele et a la nécessité d’utiliser un grand nombre de terminaisons,
nous n’avons fait qu'un seul calcul décrivant la réaction nerveuse. Pour celui-ci nous avons
changé la compliance simultanément dans toutes les terminaisons de la zone 2 (figure 4.9)
apres avoir obtenu 1’état stationnaire de la réaction rouge. L’intensité du changement de
la compliance active était constante dans toute la zone (Couctive. a4 = 10Cpassive, 4, Cactive,c =
10C passive,c)- Lies débits, pressions et volumes sont montrés dans les figures 4.23 a 4.26. Une
description plus complexe de la réaction nerveuse sera donnée dans le chapitre suivant dans
lequel un modele continu est proposé. Les temps de calcul du modele continu permettent de
tester plusieurs possibilités. Considérant les résultats obtenus ici, nous pouvons constater
que le comportement global ne varie pas entre la réaction rouge et la réaction nerveuse.
L’augmentation du volume final est constante dans toute la zone, il n’y pas de diffusion vers
les bords.
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B 77.0...80,5
0,12...0,16
0,08...0,12

B 0 04...0,08

B0 0...0,04

FIGURE 4.25. Différence de volume dans la couche intermédiaire suite a la réaction ner-

24
veuse [ (Pm _pout)c() ]

FIGURE 4.26. Différence de pression dans le couche intermédiaire suite a la réaction ner-

veuse [—L—]
Pin—Pout
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4.5 Conclusion

La description de la circulation cutanée a l'aide d’'un modele a trois couches permet
de différencier entre le comportement des différents vaisseaux. Le fait de décrire la couche
d’irrigation et de drainage a ’aide d'un modele discret donne la possibilité de tenir compte
de la géométrie de I'arbre vasculaire. De plus, supposant que l'irritation n’influence pas les
vaisseaux de la grande circulation, 'hypothese des vaisseaux rigides de la premiere et la
troisieme couche devrait étre valable. Elle sera validée dans le prochain chapitre a I'aide du
modele continu. L’irritation influence principalement les vaisseaux au niveau de la micro-
circulation. Ainsi, il est nécessaire de décrire la couche intermédiaire a 1'aide des vaisseaux
souples. La méthode de compartimentation permet facilement de modéliser d'un coté des
vaisseaux souples et d'un autre coté de fusionner plusieurs vaisseaux comme un seul com-
partiment, ce qui permet de pouvoir négliger la géométrie complexe des vaisseaux au niveau
de la microcirculation. Nous avons vu que le modele est conforme a la théorie de Lewis qui
dit qu’il n’y a pas de diffusion de sang vers les alentours suite a une irritation. Considérant
les temps de réaction obtenus par le modele, on peut noter qu’ils sont en cohérence avec les
valeurs physiologiques.

L’augmentation de la compliance C e €st une inconnue dans le systeme, car il est dif-
ficile de connaitre la relation exacte entre la force de griffure et le taux de décontraction des
muscles lisses. De plus, la variation de Cl,.;.e ne concerne non seulement la décontraction des
muscles lisses des artérioles, mais aussi 'ouverture des capillaires au repos. Pour cela, nous
avons fait varier ce parametre arbitrairement afin d’étudier son influence sur les parametres
importants du systeme global. Une augmentation de Ciyetive, a4 = 2Cpqssive,a serait physiolo-
giquement correcte pour les artérioles, car elle se retrouvent ainsi dans ’état de dilatation
maximale (Nous avons divisé les compliances en état de repos par deux). Par contre il est
difficile de déterminer I’augmentation de la compliance Cocive,c poOUr les capillaires afin d’ob-
tenir I'ouverture des capillaires en repos. L’augmentation de Cycrive.c = 2Cpassive,c e donne
que de faibles augmentations de volume. Pour cela, nous avons donné les résultats pour
une augmentation de Cactive,A = ]-OCpassive,Aaoactive,C = 1OCpassive,C bien que cela semble
étre trop grand. Cela nous permet d’étudier le comportement du systeme sans avoir des
influences significatives de 'erreur numérique. Afin d’obtenir la vraie relation entre le taux
de changement de la compliance et 'augmentation du volume, il serait nécessaire d’avoir
des données physiologiques qui décrivent I'augmentation du volume des artérioles et des
capillaires suite a une irritation.
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Conclusion de la premiere partie

Dans cette partie nous avons montré dans un premier temps les différentes méthodes de
description d’un réseau vasculaire et les manieres de calculer les flux et pressions a l'intérieur
du systeme. A partir de cela, nous avons choisi la méthode de I'optimisation contrainte pour
construire un arbre vasculaire. Cette méthode consiste en un algorithme itératif qui permet
de reconstruire un arbre vasculaire a partir des données physiologiques. Celles-ci sont la
pression et le débit d’entrée ainsi que la pression et le débit de chaque terminaison. A chaque
pas d’itération l'algorithme connecte une nouvelle terminaison a l’arbre déja existant. Le
point de connexion est choisi de maniére qu'une fonction de cout soit minimisée (longueur,
surface, volume, hypervolumel et hypervolume2). De plus, dans chaque bifurcation une
loi de bifurcation a été appliquée. La méthode de l'optimisation contrainte a été décrite
en détail dans le chapitre 2. Nous avons testé trois types de connexion. Ceux-ci sont la
connexion seulement a des terminaisons, la connexion a des terminaisons et des branches
avec une longueur supérieure a 2dy..s, €t la connexion a toutes les branches. Il reste d’autres
possibilités de connexion, qui pourraient étre faites plus tard. On pourrait par exemple
limiter la connexion par le rayon au lieu de la longueur.

Apres avoir construit les arbres, il a été nécessaire de trouver ’arbre qui décrit le mieux
possible le comportement physiologique du réseau vasculaire. Nous avons évalué les arbres
a partir de certains criteres physiologiques. Parmi les plus importants criteres, se trouve
le fait que le chemin moyen parcouru entre la racine et une terminaison doit étre minimal
afin de limiter les chemins de transport du sang. De plus, le volume de 'arbre doit étre
minimal, car le sang est cotiteux et ces vaisseaux ne sont que des fournisseurs de sang a la
microcirculation. Finalement, il est nécessaire que la surface de ’arbre soit minimale car il
n’y a pas d’échange avec le tissu interstitiel a ce niveau. A partir de ces criteres, nous avons
choisi un arbre obtenu par la minimisation de la fonction de cott du volume permettant
la connexion aux terminaisons et des branches avec une longueur supérieure a 2d;,¢qs,. Cet
arbre a été ensuite utilisé pour le modele discret.

Le modele discret de la circulation sanguine consiste en trois couches. La premiere et
la troisieme couche sont décrites a 'aide des arbres vasculaires construits par la méthode
d’optimisation contrainte. Les vaisseaux de ces couches sont rigides. La couche intermédiaire
est décrite par un modele de compartimentation permettant de simuler des vaisseaux souples.
Ainsi, l'irritation, entrainant un changement du taux de contraction des muscles lisses, a
pu étre modélisée par un changement de compliance. La premiere et la troisieme couche
sont des systemes linéaires qui ont été résolus a l'aide de 'algorithme de Gauss. La couche
intermédiaire a été décrite a l’aide d’un systeme différentiel qui a été résolu par un intégrateur
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du type Runge-Kutta Prince-Dormand. La résolution alternée de ces deux systemes a permis
d’obtenir les flux, pressions et volume du systeme entier.

En simulant l'irritation en changeant la compliance de la couche intermédiaire dans une
certaine zone, nous avons pu constater qu’il n’y a pas de diffusion de sang qui amene du sang
de la zone de griffure (zone de la réaction rouge) vers les alentours. Ainsi, la réaction nerveuse
peut seulement étre obtenue par un changement de compliance dans la zone correspondante.
Suite a des temps de calcul élevés nous n’avons pas étudié en détail les différentes possibilités
pour modéliser la réaction nerveuse. Cela sera fait a l'aide du modele continu qui sera
présenté dans la partie suivante.



Deuxieme partie

Modélisation par milieu poreux






Introduction de la deuxieme partie

Dans cette partie nous décrirons la modélisation du réseau vasculaire a I'aide d’un milieu
continu. La partie est partagée en trois chapitre. Le premier chapitre décrit I'utilisation des
milieux poreux dans le domaine de la modélisation du réseau vasculaire. Ensuite, dans le
deuxieme chapitre nous décrirons le modele de milieux poreux, c’est-a-dire les équations
qui gouvernent ce systeme. Le modele consiste en trois couches. La premiere et la troisieme
couche, correspondent a l'irrigation et au drainage du systeme. Elles sont décrites a ’aide de
milieux poreux. La couche intermédiaire est décrite par un modele de compartimentation.
Elle a la méme structure que la couche intermédiaire du modele discret. Pour permettre au
lecteur de lire cette partie sans connaitre la partie précedante nous présenterons la descrip-
tion de la couche intermédiaire ici aussi. Finalement, nous montrerons les résultats dans le
troisieme chapitre. Ici, nous présenterons les flux et pressions du systeme dans 1’état sta-
tionnaire et suite a une irritation. De plus, dans ce chapitre nous donnons une description
exacte de la modélisation de l'irritation.
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Chapitre 5

Modélisation par des milieux poreux
hiérarchiques

La description de la circulation sanguine de la peau a ’aide d’'un modele discret qui décrit
I’arbre vasculaire, comme il a été fait dans la partie précédente devient lourde en temps de
calcul ainsi qu’en terme d’erreur numérique si nous souhaitons représenter finement le réseau
vasculaire (il y a plus de 1000 capillaires par mm? de tissu dans le muscle). Il est donc na-
turel de s’intéresser a une modélisation du milieu poreux qui représente macroscopiquement
le tissu a l'aide d’un modele continu “macroscopique”. Dans ce genre de modeles, chaque
point représente, a 1’échelle du calcul, un “Volume Elémentaire Représentatif” du milieu a
une échelle plus fine dite “microscopique”. Les valeurs des champs retenus par la description
du milieu a I’échelle “macroscopique” sont alors généralement des moyennes de grandeurs
définies dans le “Volume Elementaire Représentatif”. Selon la nature des problemes a étudier
il peut étre nécessaire ou non de prendre en compte la déformation du squelette solide qui
contient les fluides. Dans ce chapitre nous présenterons les modeles dans lesquels le sque-
lette est considéré comme rigide. Nous introduirons le sujet a partir de ’approche classique
des milieux poreux saturés par un fluide puis nous verrons pourquoi cette approche est
insuffisante pour décrire un milieu comme celui de la peau (circulation cutanée) et nous
présenterons alors le modele de milieux poreux hiérarchiques a squelette rigide proposé par
[Huyghe et al., 1989a, Huyghe et al., 1989b]. Le modele que nous proposons dans le chapitre
suivant est inspiré du modele poreux hiérarchique a squelette rigide.

5.1 Modeles de milieux poreux a squelette rigide sa-
turés par un fluide

Nous présenterons tout d’abord le modele classique de milieux poreux a squelette ri-
gide saturé par un fluide incompressible (DARCY). Puis nous indiquerons pourquoi cette
modélisation est insuffisante pour décrire notre milieu et nous présenterons le modele de
milieux poreux hiérarchiques a squelette rigide.
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5.1.1 Le modele classique de milieu poreux a squelette rigide sa-
turé par un fluide

Pour simplifier la présentation sommaire nous supposons ci-dessous que nous somimes
dans une situation isotherme. L’origine de ce modele est tres ancienne. Nous pouvons la situer
approximativement a la date des travaux de Darcy (1856), qui s’intéressait aux écoulements
de I'eau dans un solide poreux.

Nous montrons ci-dessous les principaux concepts attachés a ce modele et les équations
modélisant les phénomenes.

Concept I : La porosité N [sans dimensions| Le premier élément de description du
milieu dont nous avons besoin est le champs de porosité N(Z,t) du squelette dans la confi-
guration actuelle. Si nous considérons un volume unitaire de squelette celui-ci est partagé en
une partie occupé par le solide et son complément occupé par le fluide. Le volume de cette
partie occupé par le fluide est par définition la porosité. Le champs sans dimension donne
le volume de ’espace poreux disponible par unité de volume de squelette. Ainsi N(Z,t)
est compris entre 0 (pour un milieu non-poreux) et 1 (lorsque le solide est évanescent).
Notons que I'hypothese de rigidité du squelette implique que les points représentatifs du
milieu ne bougent pas (un point situé en ¥ restera en Z). Cette hypotheése n’implique pas
que N(Z,t) soit indépendant du temps. En effet, le solide constitutif du squelette peut étre
dilaté, comprimé ou érodé et le volume accessible au fluide dans le voisinage du point peut
donc varier.

kg
mm?3

Concept II : La masse du fluide m | | par unité de volume de squelette Dans
chaque volume unitaire de squelette, le fluide saturant occupe 'espace poreux. La masse de
ce fluide est notée m. Notons, que si le fluide est incompressible et a une masse volumique
pl nous avons m(Z,t) = p) N(Z,t). Ce concept de masse par unité de volume est alors tres

voisin de celui de porosité.

Si le fluide est compressible, son état local (pression, température) définit sa masse
volumique locale p/ (%, t) qui n’est pas forcement uniforme dans le milieu et nous avons en
chaque point

m(Z,t) = p! (,t)N(Z, 1) (5.1)

Dans notre modele du chapitre suivant nous retiendrons ’hypothese d’incompressibilité
du sang.

Concept III : La pression du fluide P [kPa] Dans le modele classique de milieu poreux
saturé, nous supposons que la connexion des différentes parties poreuses est suffisamment
bien assurée pour admettre que la variation de la pression de fluide est tres faible au niveau
d’un volume unitaire. On admet alors que I'état du fluide dans ce volume unitaire pourra
étre caractérisé par une valeur unique de la pression. Bien évidemment la pression peut étre
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variable sur ’ensemble du milieu et dans le temps. On a donc un concept de champs de
pression P(Z,t) caractérisant 1’état du solide.

Comme nous nous sommes placés dans le cadre isotherme la masse volumique du fluide
p’ sera donnée a l'aide d'une fonction d’état la reliant & la pression (P).

o (@, 1) = 4(P(&,1)) (5.2)
(Pour le cas d'un fluide incompressible la masse volumique du fluide est indépendante de
P(Z.t), o/ (&,1) = pl).)

Concept IV : Le flux de masse ¢ [%] Le fluide saturant le milieu poreux peut se
déplacer a 'intérieur du squelette principalement sous 'action des gradients de pression. La
“mesure” de la vitesse de déplacement est effectuée en regardant le flux de masse de fluide
qui traverse une unité de surface, orientée par 7, du squelette pendant une unité de temps.
Cette grandeur s’exprime donc en %. Cela conduit a I'existence d’un champ vectoriel (%, t)
qui intervient dans I’écriture du bilan de masse comme nous allons 1’écrire ci-dessous.

Bilan de masse fluide Considérons un domaine 2 du milieu poreux et écrivons les
bilans de masses de fluide dans 2. La masse fluide dans €2 est

M= /Q mdo) (5.3)

La variation de la masse dans () par unité de temps est

M = /Q 1hdQ (5.4)

car €2 est fixe.

Cette variation de masse est due a des apports extérieurs soit volumique dans €2 soit
surfacique sur la frontiere §§2. Notons v les apports volumiques. Ils peuvent par exemple étre
dus a des réactions chimiques entre le fluide et le squelette. Notons ¢ les apports surfaciques
(scalaires) liés au mouvement de fluide a travers la frontiere 62. Le bilans de masse s’écrit

/ d) / vdQ + / 4d60 (5.5)
Q Q oQ

L’équation ci-dessus comprend deux termes volumiques et un terme surfacique. On sait que
dans ce cas ¢ peut s’écrire sous la forme du produit scalaire d’'un champs de vecteurs ¢ par
le vecteur normal a la surface 7

= —q-i (5.6)

(Le signe moins est lié a 'orientation vers l'extérieur du vecteur normal a 6€2.) Ainsi, en
utilisant le théoreme de la divergence

/(m + divg — 1)dQ = 0 (5.7)
Q
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Cette équation, valable pour tout €2, conduit a 1’équation locale du flux de masse

m+ divg—v =0 (5.8)

v est souvent appelé un terme de source. Pour achever 'écriture des équations de champs
du modele il faut une premiere relation donnant le flux massique et une seconde relation
donnant la porosité.

Loi de DARCY Pour ce qui concerne le mouvement du fluide on considere que le seul
moteur est le gradient du champs de pression et que le débit dépend linéairement du champs
de pression. La loi fait donc intervenir un champs de tenseur d’ordre 2 noté K(Z,t) appelé
tenseur de perméabilité. Le champs de flux s’écrit donc

i=-KVP (5.9)

kg
kPams

tionnel a la viscosité dynamique du fluide et proportionnel a sa masse volumique

Les unités de K sont | | Le plus souvent on considere que K est inversement propor-

K ="k (5.10)
n
k [m?] est appelé quelquefois la perméabilité géométrique car elle dépend principalement de
la géométrie du milieu poreux, mais par, ce fait, elle peut dépendre de la pression. Notons
que la viscosité dynamique du fluide peut elle aussi dépendre de la géométrie du milieu
poreux (fluide chargé par exemple).

Compliance du milieu poreux Il existe de tres nombreux comportements de milieux
poreux reliant la porosité a 1’état du systeme. Nous ne présentons ci-dessous qu'une relation
simple reliant la porosité a la pression de maniere affine

N =Ny+CP (5.11)

ou Ny est la porosité “a sec”. C' [ﬁ]est une grandeur caractérisant la souplesse des parois

constitutives du volume poreux.

Pour conclure ce paragraphe nous indiquons que ce jeu d’équations se simplifie dans le
cas du fluide incompressible. Nous avons vu que dans ce cas il n'y a pas de différence de
notions entre le concept de porosité et celui de masse par unité de volume. Ces deux concepts
sont identiques a une multiplication par une constante pres. La masse volumique invariable
du flux peut étre écrite comme

m=plN (5.12)

On retient alors généralement une description volumique et l'on s’intéresse a un flux volu-
mique [ = pif. Nous supposons qu’il n’y a pas d’apport volumique de masse (v = 0). Ainsi,

0
le bilan de masse s’écrit sous la forme d’un bilan de volume

N = —divl (5.13)
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La loi de Darcy s’écrit

[=-VP (5.14)

SEE

ou
[ =K,,VP (5.15)

En utilisant I’écriture de la compliance du milieu on a
N=CP (5.16)

On obtient ainsi I’équation tres classique souvent non-linéaire a cause de la dépendance de
k en fonction de P

pe—Xgvp (5.17)
nC

Ce modele est insuffisant pour décrire les phénomenes de transport qui se produisent
dans la peau. En effet dans chaque volume élémentaire de tissu considéré le sang peut étre
dans des états de pressions tres différents suivant que 1’on considere une particule de sang
dans une artere (artériole) a haute pression, dans une veine (veinule) a faible pression ou
dans un capillaire. C’est la raison pour laquelle [Huyghe et al., 1989a, Huyghe et al., 1989b]
ont proposé un modele de milieu poreux hiérarchique. Nous allons présenter ci-dessous ce

modele sous 'hypothese que le squelette est considéré comme rigide.

5.1.2 Le modele de milieux poreux hiérarchique a squelette indéformable

Les tissus vivants sont irrigués par le sang mais dans chaque mm? de tissu les pressions
sanguines peuvent étre tres variables suivant le type de vaisseaux dans lequel se trouve la
particule de sang considérée. Pour tenir compte de ce phénomene [Huyghe et al., 1989a,
Huyghe et al., 1989b] proposent d’introduire une variable continue adimensionnelle xq ca-
ractérisant, au point macroscopique T considéré, le type de vaisseau. xy peut étre relié
au diametre des vaisseaux, avec un signe négatif s’il on est dans les vaisseaux d’irrigation
(arteres, artérioles) et un signe positif si on est dans les vaisseaux de drainage (veines,
veinules).

Les capillaires dont le diametre est tres petit sont décrits par xy ~ 0. Nous pouvons
reprendre les différents concepts déja écrits pour le modele classique de milieux poreux afin
de décrire comment ils doivent étre modifiés.

Concept I : La porosité Il est possible de décrire ici le volume poreux occupé par les
vaisseaux de diametre caractéristique compris entre xq et xg + dry par unité de volume de
squelette au point 7. Nous avons ainsi un champs scalaire sans dimension N(zg, %) tel que
le volume d¢,, = N(xg, Z)dzy.

Bien stir on obtient la porosité totale du milieu en intégrant sur toutes les valeurs du
parametre caractéristique

TOmaz
Ntetal(7) = / N(z0, Z)dxg (5.18)

ZOomin
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Concept Il : La masse du fluide Nous supposons pour simplifier que le sang peut
étre modélisé par un fluide incompressible. Il n’y a pas lieu d’introduire alors un concept
supplementaire. La masse de sang par unité de volume de tissu incluse dans les vaisseaux
de parametre caractéristique compris entre xq et xg + dxg sera

dm = p} N (z¢, T)dx (5.19)

ou pg est la masse volumique invariable du sang.

Concept III : La pression du fluide Bien évidemment l'intérét d’introduire cette
hiérarchisation du milieu poreux est de pouvoir faire correspondre a chaque type de vaisseau
une pression différente. Ainsi la pression sera une fonction de & et de xg : P(xo, Z, ).

Concept IV : Le flux de masse Intéressons nous au volume de fluide compris dans
les vaisseaux de parametre caractéristique compris entre zo et xg + drg. Deux types de
transport de masse peuvent avoir lieu. Le premier est un flux “spatial” ¢(xg, Z,t)dz, dont
le moteur est principalement le gradient spatial de pression dans le réseau des vaisseaux de
parametre caractéristique compris entre xg et xo + dxg (VP (xo, 7, t)). Le second flux est
un flux hiérarchique de fluide sortant des vaisseaux de parametre caractéristique compris
entre xy et xg+ drg. Nous faisons 'hypothese que le flux hiérarchique alimente les vaisseaux
de taille voisine. Le moteur en est principalement alors la différence de pression entre les
vaisseaux de parametres caractéristiques voisins. Ceci revient a dire que le moteur principal
des flux hiérarchiques est a%O(P (x0,Z,t)). Ce flux est donné par le scalaire noté qo(zo, 7, 1t).
Par rapport au bilan de masse de fluide incluse dans les vaisseaux de taille compris entre xq
et xg + dxg, les termes —qo(xg, Z,1t) et qo(xo + dxg, Z,t) jouent le role de termes de source.
Nous pouvons donc définir un flux de masse généralisé dans le milieu hiérarchique avec
quatre composantes scalaires (qo, q1, g2, q3) dont (q1,ge, q3) sont les trois composantes de .
qo est la composante du flux hiérarchique.

Bilans de masse Le flux de masse s’écrit alors

FON (0,7, 1)

en simplifiant par dzy et en passant a la limite lorsque dzg — 0 on trouve

dxo + divg(xg, T, t)dze + qo(x0 + dxo, &, 1) — qo(x0, Z,t) =0 (5.20)

faN('r(% fu t)

+ divq(xo, ¥, t) + %(xo, 7,t) =0 (5.21)
0xo
La loi de Darcy généralisée La loi de Darcy généralisée montre une dépendance
linéaire entre les flux de masse généralisés ¢ = (qo, q1,q2,q3) et le gradient de pression
généralisé dont les quatres composantes sont VP = (g—g), g—fl, g—g, g—;). La loi fait donc
intervenir un tenseur d’ordre deux symétrique de R* reliant ces deux vecteurs de #*

j=KVP (5.22)
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S’il n’y a pas de couplage entre les flux hiérarchiques ¢q et les flux spatiaux (¢1, ¢2, g3) K est
définie par bloc et ses composantes s’écrivent dans un tableau de la forme suivante

Ko O 0 0

0 Kn Ko K (5.23)
0 K K Ky
0 K3 Ky Ks3
Lorsque le milieu est spatialement isotrope [% s’écrit
Ko O 0 0
0 Ky O 0
5.24
0 0 Ki 0 ( )
0 0 0 Kn

Compliance du milieu poreux Pour obtenir un modele simple nous pouvons suppo-
ser qu'il y a une relation affine entre le volume N(Z,z,t)dz des vaisseaux de parametre
caractéristique compris entre x et xo+dxg et la pression de fluide qui regne dans ce vaisseau
P(SC(), f, t)

N(SEQ, f, t)dx() = [NQ(SUQ, f) + C(Io, .f)P(SEQ, f, t)] (525)

No(zg,Z) est le volume “a sec” des vaisseaux. C(zo,Z) est la compliance de ce type de
vaisseau.

Le modele que nous présentons dans le chapitre suivant et inspiré de cette approche
de milieux poreux hiérarchiques, mais au lieu de considérer une variable continue xy pour
décrire les différents types de vaisseaux, nous avons partitionné ceux-ci en trois familles. Nous
obtenons ainsi un modele simple a trois couches correspondant a une couche d’irrigation,
une couche intermédiaire et une couche de drainage.

5.2 Passage d’un réseau vasculaire discret a une des-

cription continue

Le passage d'un réseau vasculaire discret a une description continue nécessite de tenir
compte de la structure discrete de 'arbre vasculaire, de la compliance des vaisseaux ainsi
que de I'adaptation du tenseur de perméabilité suite a des variations de volume.

En supposant que la nombre de Reynolds est faible [Huyghe et al., 1989a]
[Huyghe et al., 1989b] émettent I'hypothese d'un flux du type Poiseuille. Ainsi il est possible
de transformer un réseau discret de la circulation en un milieu continu a ’aide de la formule
suivante

K =

d* Az, Az,
T N2 i i=0,..3 (5.26)

128Vug0z0n l

ns



100 5. MODELISATION PAR DES MILIEUX POREUX HIERARCHIQUES

ol Vgyg est le volume sur lequel on effectue la moyenne, 7 la viscosité de sang, ns le nombre
de segments (vaisseaux) qui appartiennent a un compartiment dxg, d le diametre et [ la
longueur du segment. Ax; et Ax; sont les longueurs du segment dans les directions z;, z;.
K;; est calculé pour chaque compartiment. L’idée est reprise par [Vankan et al., 1997] en
construisant un milieu poreux hiérarchique. L’arbre vasculaire qui décrit le réseau de la
circulation est construit en utilisant la méthode d’optimisation contrainte, proposée par
[Schreiner et Buxbaum, 1993]. La constitution du milieu poreux est montrée dans la figure
5.1.

b
Lo,1

capillaire 1‘8’2

R R TUN b
PP Lo,3

b
Lo,4

artériole K

N v
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F1GURE 5.1. Construction d’un miliew poreux hétérogene a plusieurs compartiments

[Vankan et al., 1996] décrivent une phase fluide et une phase solide, qui constituent le
milieu poreux. La phase fluide est arrangée dans plusieurs compartiments hiérarchiques,
dont les flux d’échange sont déterminés par la variables xy. Le modele permet d’obtenir les
tensions et déformations des deux phases. Le modele de [Vankan et al., 1996] est appliqué
par [Vankan et al., 1997, Vankan et al., 1998],

[Vankan et al., 1996, van Donkelaar et al., 2001, Vankan et al., 1997] a la circulation mus-
culaire. Ils utilisent une relation nonlinéaire entre le volume du fluide et la différence de
pression intra- et extravasculaire. Celle-ci est pour chaque compartiment

(FN(20)) = (FN(z0))o (1 + 2 arctan (<P (20) =p) = pS)) (5.27)

™ Do

ot (JN(z)) est la fraction du fluide du compartiment dzo, (JN(z0))o est la fraction du

fluide en état de référence. J est la variation relative du volume. P(xg) est la pression du
fluide d’un compartiment, p représente la pression extravasculaire (pression hydrostatique
du mélange fluide-solide) et ps et py sont des pressions de référence. En admettant un flux
du type Poiseuille, le tenseur de perméabilité est lié au rayon a la puissance quatre. Ainsi,
I’adaptation du tenseur de perméabilité a un changement de volume se fait a l'aide de la

K =K, (M> (5.28)
(JN(z0))o

ot K représente le tenseur de perméabilité du compartiment et K le tenseur de perméabilité

formule suivante

dans la configuration de référence.
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5.3 Utilisation des milieux poreux pour la description
des tissus vasculaires

Les modeles de milieux poreux mentionnés ci-dessus ont été appliqués a la description
de la circulation musculaire. Il existe néanmoins d’autres applications dans la littérature.
[Huyghe et al., 1991, Huyghe et al., 1992] décrivent le tissu coronaire comme matériau spon-
gieux (solide) remplis de sang (fluide). Les deux phases sont supposées étre incompressibles.
La tension dans le coeur est la somme de la pression hydrodynamique, de la tension passive
du tissu et de la tension active due a la contraction des fibres musculaires. Le comportement
du tissu est viscoélastique quasi-linéaire. Le flux de la phase fluide est décrit par la loi de
Darcy, dont le tenseur de perméabilité dépend du volume intravasculaire.

Un autre domaine de 1'utilisation de la loi de Darcy est le domaine de la description
des flux dans des tumeurs. Cette modélisation est surtout nécessaire pour déterminer si
les produits chimiothérapiques atteignent le centre de la tumeur [Khaled et Vafai, 2003,
Baish et al., 1997]. Le flux sanguin dans les tumeurs est trés hétérogene comparé aux flux
dans les tissus normaux [Khaled et Vafai, 2003]. De plus, il existe un grand échange de flux
entre les vaisseaux de la tumeur et du tissu interstitiel. Ainsi, [Baish et al., 1997] modélisent
non seulement les flux dans les vaisseaux décrits par un milieu poreux isotrope, mais aussi les
flux d’échange. Ceux-ci sont décrits a ’aide de la loi de Starling, qui relie le flux d’échange
proportionnellement a la différence de pression entre les vaisseaux et le tissu interstitiel.

5.4 Proposition du modele

Nous proposons dans le chapitre suivant un modele de milieu poreux a trois couches
inspiré a la fois par les modeles de milieu poreux et par les modeles de compartimentation. La
premiere couche (couche d’irrigation) et la derniere couche (couche de drainage) sont décrites
comme milieux poreux bidimensionnels horizontaux afin de modéliser les flux spatiaux dans
un certain type de vaisseaux. En tenant compte de la géométrie du réseau vasculaire cutané,
lequel ne présente que peu d’interconnections de vaisseaux au niveau capillaire, la couche
intermédiaire est décrite a 'aide d’'un modele de compartimentation. Les flux de la couche
intermédiaire sont supposés verticaux. Des flux d’échange (flux hiérarchiques) entre les trois
couches sont permis en gardant la direction physiologique. Ils sont dirigés de la couche
d’irrigation vers la zone intermédiaire et de celle-ci vers la couche de drainage. Tous les
vaisseaux sont compliants en supposant une loi linéaire entre le volume et la pression. Le
modele permet de modéliser le systéme vasculaire a une échelle microscopique (artériole,
capillaire et veinule) et a une échelle macroscopique (artéres, microcirculation et veines).
Ici, comme dans le modele précédant nous ne tenons pas compte de la compressibilité de
sang, de la dépendance de la viscosité du diametre du vaisseau et des anastomoses. Nous
supposons, comme nous ’avons mentionné, dans la partie précédente, que les anastomoses
ne sont pas influencés par l'irritation mécanique.

Le modele que nous proposons considere une représentation surfacique de la peau. Pour
cette raison nous donnons dans le tableau 5.1 les unités de tous les parametres utilisés dans
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représentation représentation
volumique surfacique

variable unité variable unité
champs de flux de volume I [T:L”—i] I m—z]
tenseur de perméabilité K, [k’]jzs] K [ﬁ—fzs]
gradient de pression VP [%] VP [k—,ff]
porosité ou volume N ou ¢ m—g] N ou ¢ m_z]
compliance C [ﬁ] ¢ [k—%]
flux de volume hiérarchique q0,vol [%] P [%]

TABLEAU 5.1. Paramétres utilisés dans notre modele (représentation surfacique) en com-

paraison a une représentation volumique

le modele pour une représentation volumique ainsi qu’une représentation surfacique.



Chapitre 6

Description du modele milieux poreux

Dans ce chapitre nous présenterons dans un premier temps la structure du modele a
trois couches et les équations qui décrivent ce modele. Ensuite, nous montrerons la solution
analytique du régime permanent pour un cas simplifié ainsi que la solution temporelle d’'un
point. Finalement, nous présenterons I'implémentation numérique.

6.1 Les équations d’état décrivant le modele

Le modele consiste en trois couches. La premiere et la derniere couche sont décrites par
des milieux poreux bidimensionnels. Elles représentent l'irrigation et le drainage du systeme.
La couche intermédiaire est décrite par un modele de compartimentation, présentant le
meilleur moyen de décrire la structure spécifique de la circulation cutanée. La peau ne
montre que tres peu d’interconnections au niveau des capillaires. Le schéma du modele est
montré dans la figure 6.1.

~— couche d'irrigation

Din /)' i -—couche intermédiaire
|
i i l ii ~—couche de drainage
o

Pout ‘

FIGURE 6.1. Représentation des équations

Le modele est basé sur une représentation surfacique de la peau en fixant une valeur
constante pour la profondeur. On regarde un élément surfacique dS = (dx, dy) dans lequel
se trouve le réseau de la microcirculation. Le flux sanguin dans cet élément est déterminé
par la géométrie du lit vasculaire et par le gradient de pression entre le systeme d’irrigation
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et le systeme de drainage. En faisant le bilan de volume dans un point (z,y) pour chaque
compartiment en admettant que le sang est incompressible (¢; : volume de la couche d’ir-
rigation, ¢,; : volume de la couche de la microcirculation, ¢p : volume de la couche de
drainage) on obtient les équations suivantes

¢r = —divl — Wy (6.1)
O =V — Urp (6.2)
ép = —divD + Wy _p (6.3)

ot I et D sont les champs de flux de volume dans la premiere et la derniere couche.
W . est le débit de volume qui représente 1’échange de volume entre la couche d’irrigation
et la couche de la microcirculation, ¥,,_,p est le débit de volume entre la couche de la
microcirculation et la couche de drainage.

Etant donné que la premiere et la derniere couche sont décrites par un milieu poreux on
peut décrire les champs de flux de volume I et D par la loi de Darcy. Ils deviennent donc
[=-K{VP (6.4)

—

D =—-KpVPp (6.5)

ou K est le tenseur de la perméabilité de la couche d’irrigation et Kp le tenseur de la
perméabilité de la couche de drainage. P; représente la pression dans la premiere couche et
Pp est la pression dans la derniere.

Les tenseurs de perméabilités peuvent etre écrits comme

K;, akK;
K, = i .

avec i = I, D, ou a (« € [0,1]) représente le degré d’anisotropie et d’hétérogénéité. En
diagonalisant la matrice les nouveaux axes deviennent

&y = ( _11 ) (6.7)
€y = ( 1 ) (6.8)

Les tenseurs de perméabilité deviennent

Mg 0
K=" 6.9
5 ) 69

avec A\1; = K;(1 —a) et Ay, = Ki(14+ ) (i = I,D). Ainsi pour a = 0, le matériau est
isotrope. Si a # 0 le matériau est anisotrope. En choisissant a = 1 le flux est seulement

et

permis dans la direction de €’s. La matériau est imperméable en direction de ¢€’;.
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Les débits de volume peuvent étre décrits par
Ui = Kin(Pr— Py) (6.10)

ou Kyy et Kyp sont la perméabilité entre la couche d’irrigation et la couche de la
microcirculation, et la perméabilité entre la couche de la microcirculation et la couche de
drainage, respectivement. P); est la pression dans la couche intermédiaire.

En faisant la somme des équations 6.1, 6.2 et 6.3 on obtient

0 = —divl — divD (6.12)

ou

—

[=-D (6.13)

ce qui montre que pendant I’état stationnaire le flux dans la troisieme couche correspond
a I'inverse du flux de la premiere couche.

Les relations entre les volumes et les perméabilités sont données par

_ A0
K1) = Kilt = 0) 70 s (6.14)
() = Kt = 0)—2m 1) (6.15)
J J ¢M2<t — 0)

ouK;(t=0),¢,(t=0)(i=1,D)et K; (j =1 — M, M — D) représentent les perméabilités
et volumes initiaux.

Explication de la relation entre la perméabilité et le volume (équations 4.12 et
4.13 Bien que ce paragraph ait déja été présenté dans la premiere partie de ce mémoire,
nous le rapellons a ce niveau pour le lecteur qui est surtout interessé par le modele continu.
Cette relation entre la perméabilité et le volume a été proposée par [Vankan et al., 1998].
Elle est liée a I'hypothese d'un écoulement du type Poiseuille dans les compartiments de la
microcirculation. Considérons le cas de la perméabilité décrite par un ensemble de capillaires
ondulés. Supposons n capillaires situés en parallele dans un volume définit par la surface S
et la longueur L montré montré dans la figure 6.2.

En utilisant la loi de Poiseuille le débit () a travers ces capillaires devient

_ nmd* AP
1280 Legp

(6.16)

ou d représente le diametre des capillaires, 1 la viscosité, L.q, la longueur des capillaires et
AP la différence de pression entre I'entrée et la sortie du systeme. Considérons le flux décrit
par la loi de Darcy, qui traverse la surface S. Celui-ci est défini comme
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\

N

Lcn,p

FIGURE 6.2. Perméabilité d’un ensemble de n capillaires ondulés

_Q_KAP
_S_n L

ol K représente la perméabilité. En éliminant () nous obtenons a partir des équations 6.16

I (6.17)

et 6.17 la formulation suivante pour la perméabilité K

nrd* L
K = 1
1285 Loy (6.18)

On a déduit d’autres formulations pour décrire la perméabilité a partir d’autres caractéristiques
géometriques macroscopiques du milieu [Guyon et al., 2001].
— Représentation de la perméabilité en fonction de la porosité N et de la tortuosité 7'
On obtient donc

= N_dQE (6.19)
32 T
avec 21
nmw cap
=1 LS (6.20)
et la tortuosité T'
L2
T — ﬁap (621)

— Relation de Kozeny-Carman : Représentation de la perméabilité en fonction de la
porosité N et de l'aire spécifique S, est connue

1 N3
avec iT
S, = %Tp (6.23)

— Relation d’Ergun : Cette relation suppose que le milieu est constitué des grains sphériques
a diametre connu D et exprime la perméabilité en fonction de la porosité N et de D

N3D?

~ 180(1 — N)? (6.24)
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Les trois relations montrées ci-dessus sont obtenues a partir de I’équation 6.18. Bien que
ces representations soient tres utiles dans de nombreux cas , elles ne sont pas adaptées a
nos besoins. Nous ne pouvons pas faire I’hypotheése d’une porosité constante, ni d’une aire
spécifique constante, ni d'un diametre de grain constant. Ainsi nous nous basons dans la
suite sur la description de la perméabilité comme proposée dans I’équation 6.18. Pour tenir
compte du fait que notre milieu est consistué de vaisseaux, nous supposons que la longueur
L4, reste constante pendant la dilatation. Ainsi, nous pouvons écrire ’équation suivante
qui définit la relation entre la perméabilité et le diametre

K(t) _ d'(t)
K({t=0) dit=0)

(6.25)

Comme le volume est proportionel au diametre au carré pour une longueur de vaisseaux
constante, on obtient la relation suivante entre la perméabilité et le volume
¢*(t)

K(t)=K(t= mm (6.26)

Tous les vaisseaux sont compliants. La relation linéaire entre le volume et la pression
proposée par [Vankan et al., 1997] est donnée par

d¢i
50— C (6.27)

ou C; (i = I, M, D) représente la compliance de chaque couche. Considérant la troisieme
couche, cette relation linéaire est seulement valable pour de faibles variations de pression.
Etant donné qu'une irritation se traduit par une décontraction des muscles lisses des vais-
seaux microcirculatoires du réseau artériel, l'irritation peut étre modélisée en changeant la
compliance.

6.1.1 L’échelle microscopique

Sur une échelle microscopique, en regardant la circulation dans une région d’environ
Imm?. Supposons une profondeur de 1, 1mm le modele permet de simuler le comportement
du réseau vasculaire superficiel du derme (artérioles, capillaires et veinules). Etant donné
qu'une artériole peut alimenter plusieurs capillaires, il est évident que les flux horizontaux
dans les artérioles et les veinules sont assez grands devant les flux hiérarchiques pour ne pas
etre négligés. La premiere et la troisieme couche permettent donc des flux horizontaux. La
couche des capillaires ne permet pas de flux horizontaux. Cela est du au fait, que chaque
capillaire présente une connection directe entre une artériole et une veinule. Nous supposons
que nous simulons une partie du tissu perfusée (drainée) par une petite artériole (veinule). A
I’échelle microscopique nous considérons que le réseau vasculaire n’a plus la structure d’un
arbre. Nous supposons la perméabilité isotrope. Ainsi, on choisit o = 0.

L’irritation entraine une augmentation de la compliance de la premiere et de la deuxieme
couche. L’augmentation de la compliance de la couche intermédiaire, bien que les capillaires
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soient rigides, nous permet de modéliser 1'ouverture des capillaires au repos. La relation
entre le volume et la pression dans ces couches est donnée par

p;
% = Upassive,i + Cactive,i (628>

ot Chpassive: (1 = A,C), la compliance passive, liée a I’état des muscles lisses ainsi que
la contribution du tissu vasculaire avant lirritation. Cerive,; €st la compliance active qui
représente 'augmentation de la compliance due a la décontraction des muscles lisses. La
relation entre le volume et la pression dans la troisieme couche est décrite par

Ov _ (6.29)

- assive,V
0Py P

étant donné que les veinules ne changent pas de compliance pendant l'irritation.

6.1.2 L’échelle macroscopique

D’un point de vue macroscopique, le modele représente la circulation cutanée irriguant
une région de la peau de 9 em? environ avec une profondeur de 2, 3mm. Comme montré
dans la figure 1.5 le réseau vasculaire a cette échelle présente une structure d’arbre. A
I’échelle macroscopique, la premiere couche est constituée d’arteres et de grandes artérioles.
Elle sera référée dans la suite comme couche d’irrigation. Elle peut étre décrite comme
un milieu poreux avec une perméabilité anisotrope et hétérogene. Ainsi, 'arborescence du
réseau vasculaire peut étre modélisée. La couche intermédiaire représente la microcirculation
(artérioles, capillaires et veinules). Etant donné qu’ a cette échelle les flux horizontaux dans
ces vaisseaux sont tres faibles devant les flux hiérarchiques, ils peuvent étre négligés. La
derniere couche, représentant le drainage du systeme, modélise le flux dans les veines et
les grandes veinules. La couche est décrite comme un milieu poreux avec une perméabilité
anisotrope et hétérogene. Afin de simuler une partie du tissu perfusé par un seul vaisseau
et de tenir compte de la structure d’un arbre proche de l’entrée nous choisissons a = 1
pour le point d’entrée. a = 0 est choisi sur les bords opposés au point d’entrée pour simuler
la structure irréguliere du réseau loin des vaisseaux principaux. La fonction de forme de «
correspond a un polynome de Lagrange d’ordre deux. La fonction de forme est donnée dans
la figure 6.3.

6.1.2.1 La relation entre la pression P et le volume ¢

La relation entre le volume ¢; et la pression P; dans la couche d’irrigation est donnée
par ’équation suivante

91 _
o

ou (7 représente la compliance des arteres. Le volume dans la microcirculation est constitué

Cpassive,[ (630)

par la somme des volumes des artérioles ¢ 4, des capillaires ¢¢c et des veinules ¢y . Ainsi, le
volume de la microcirculation devient

Or(Prr) = ¢a(Pur) + ¢co(Pur) + ¢v(Pu) (6.31)
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FIGURE 6.3. Fonction de forme de «

ou P, est la pression dans la microcirculation.

Nous supposons une relation linéaire entre la pression et chaque volume de la microcir-
culation donnée par

(bM = (Cpassive,A + Cactive,A + Cpassive,C + Cactive,C + Cpassive,V) PM + ?AO + (bCO + <Z5vg

(. J

~
Cm PMO

(6.32)
Nous ne tenons pas compte du fait, que la pression varie dans la microcirculation. C’est-
a-dire que 'on admet que la pression est la méme dans les artérioles, les capillaires et les
veinules. En utilisant le fait que la compliance de plusieurs tuyaux en série est égale a la
somme des compliances individuelles on obtient donc un comportement linéaire du type

Ioum

ou () est la compliance totale de la microcirculation. La relation entre le volume de la
couche de drainage ¢p et la pression dans cette couche est donnée par

0
% = Cpassive,D (634)

Alinsi, une irritation est simulée de la méme maniére que pour le modele a 1’échelle micro-
scopique en changeant les compliances actives.

6.1.2.2 Le calcul des perméabilités K, et Ky/p

Les perméabilités Ky, et Kjyp sont déterminées par les résistances hydrauliques des
vaisseaux de la microcirculation. Ky, est décrite par la résistance des artérioles et de la
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résistance présentée par l'entrée des capillaires. K,;p est décrite par la résistance de la
sortie des capillaires et des veinules. La figure 6.4 montre la répartition des résistances sur
les perméabilités.

R4
Pa drm
i K
Ro da M
2 2
Py dm
Rc ¢c ]
2 2
I
dMD
Ry
Kyp
ov

FIGURE 6.4. Description de la définition des perméabilités du compartiment de la microcir-
culation (R; : résistance, ¢; : volume (i = a,c,v), Py : pression du comparti-
ment de la microcirculation, Ky : perméabilité de l'entrée de la microcircula-
tion, Kyp : perméabilité de la sortie de la microcirculation, ¢y - volume qui
définit la perméabilité Ky, opp © volume qui définit la perméabilité Kyp,
¢ volume de la microcirculation)

Comme nous 'avons montré dans la premiere partie la résistance hydraulique d’un tuyau
est donnée par la loi de Poiseuille R = 8nL/7r?, ot i est la viscosité du fluide, L la longueur
du tuyau et r le rayon. La résistance totale de plusieurs résistances en séries correspond a
la somme des résistances individuelles. La résistance Ry, étant I'inverse de la perméabilité
K7y peut donc étre calculée par

Riy = Ra+ Rece (635)

ou R 4 est la résistance des artérioles et R, la résistance d’entrée des capillaires. La résistance
Ryp est décrite par

Ryp = Ry + Res (6.36)

ou Ry représente la résistance des veinules et R, la résistance de sortie des capillaires.

Les perméabilités Ky, et Ky p peuvent étre décrites par

K ! (6.37)

IM = 55— .

Ry
1

K = 6.3
MD = e (6.38)



6.2 Solution analytique 111

Ainsi, les relations entre le volume et la perméabilité deviennent

2

Orm
Kim KIM( )<Z51M(t _ 0)2 ( )
et )
dmD
K =K t=0)————F 6.40
MD MD( ><Z5MD(t — 0)2 ( )

ou ¢y est la partie de la microcirculation qui est située a l'entrée et ¢p;p la partie située
a la sortie. ¢yps est calculé par

P
G (Par) = dpa(Par) + ¢C(2 ) (6.41)
ou
Cac e + C assive
¢IM(PM) = (Cactive,A + Cpassive,A + tive,C 9 . 7C)PJ\/I + ¢A0 + % (642)
omp est décrit par
P
¢rmp(Pur) = ép(Pur) + ¢C(2 ) (6.43)
ou C C (b
active + assive
(bMD(PM) = (Cpassive,V + tive,C 9 L 7C>PM + (Z5V0 + % (644)

6.2 Solution analytique

Afin de vérifier la programmation il est nécessaire de trouver une solution analytique. Une
solution analytique simple existe pour le régime permanent, mais il existe aussi une solution
pour le comportement temporel d’un point. Les deux solutions seront décrites ci-dessous.

6.2.1 Solution analytique du régime permanent

Pour obtenir une solution analytique du régime permanent il est commode de faire ’hy-
pothese que le systeme est isotrope et homogene. On suppose donc K,,; = K, = const,
K,zp = Kyyp = const, Ky = const et Ky p = const. Le systeme d’équations devient ainsi

0*P; 0* Py
0=Kimgs + Kfa—y2 — Kiu(Pr — Pyy) (6.45)
O:K]M(P]—PM)—KMD(PM—PD) (646)

0*Pp 0?Pp
OIKD—+KD——|—KMD<PM—PD) (647)

o0x? Oy?
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L’équation 6.46 peut étre décrite comme

P — KinPr+ KypPp
=
K+ Kup

En éliminant P,; dans les équations 6.45 et 6.47 on obtient

0*P; 0*P; KiyPr+ KypPp
0=K K — KiyPr+ K
152 + Ky B IMLIT + K1 K + Kuip
ou
82P] 82P] K2 KIMKMD
0=K K -K — M \p 4 22 P
18x2+ 18y2+( IM+KIM+KMD) I+KIM+KMD b
et o2 2
Pp Pp KiyPr+ KypPp
0=Kp——+ K — KypP K
D 5 + Kp 02 MpEp + Kyp K + Kup
ou
82PD 82PD KJQMD KIMKMD
0=K K -K — )P —_—
P92 + Dayz * MD+KIM+KMD) D+K1M+KMD !
Avec )
K
= Ko+ ——IM
Br1 IM K + Koo
KivKup
Bip = Bpr = K + Koo
K2
= _Kyp 4+ ——MD
Bpp MD K + Kuro
et

ﬁ]l = ﬁDD = _ﬁDI = _ﬁID =-K

les équations 6.50 et 6.52 deviennent

0= Kja(;;l + Kfagjzl + B11Pr + BipPp
“ 0?Pp 0*Pp
0= KDW + KDa—y2 + BppPp + BprPr
o PP, 0*Pr K
0=%= T3 T, \r 1Y)
et

0*Pp  0*Pp K
0= — (P —P
Ox? + 8y2 + KD< ! D)

En faisant la différence entre les deux dernieres équations on obtient

’p 2p ’p 2p K K
:8 T 0 D 0 1_8 D +—)<PI_PD>

0 -
Ox? o0x? + Oy? 0y? (KI Kp

(6.48)

(6.49)

(6.50)

(6.51)

(6.52)

(6.53)
(6.54)

(6.55)

(6.56)

(6.57)

(6.58)

(6.59)

(6.60)

(6.61)
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En utilisant

KK (6.62)
T K T KD '
et
P=P —Pp (6.63)
I’équation 6.61 devient
PP  O?°P 9
_ R & 6.64
0z T (6.64)

Une solution 2-D pour le modele peut étre obtenue en fixant la pression pour y = 0 a une
pression constante. On obtient donc des lignes = const ou la solution p(x,y) correspond
a la solution analytique en 1-D. Ainsi il est nécessaire de trouver la solution pour I’équation
6.64. En utilisant 1’équation 6.64 pour le cas 1-D on obtient

0*°P
0=— —~%P 6.65
5 (6.65)
dont la solution est
Pr— Pp = ae’’ + be (6.66)

En faisant la somme de K fois I’ équation 6.59 et Kp fois I’ équation 6.60 on obtient

0* Py 0*Pp
0=K;— +Kp——— 6.67
o7 Tk (6.67)

Sous forme intégrale cette équation devient devient

K]P[+KDPD20y+d (668)
Avec les conditions aux limites P;(0) = P, Pp(0) = Ppo, aa_zzl‘y:l =0 et %\y:l =0 on
obtient la solution pour P;
d+ Kp(ae™ 4 be™ )
P = 6.69
I e (6.69)
et pour Pp
d— Ki(ae" 4 be™ )
Py = 6.70
P K;+ Kp ( )
avec P P
_ I'70— I'po
O= (6.71)
et ( ) -
_ (Pro— Ppo)e™
b= [T o2 (6.72)
et
c=0 (6.73)
et
d= K;Pio+ KpPpg (6.74)

La figure 6.5 montre la comparaison entre le résultat numérique et la solution analytique.
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dP,
d—tD = E(Py — Pp) (6.84)

Le systeme peut étre décrit sous forme matricielle

~ —A —A 0
dP(t .
% = B -B-D D P(t) (6.85)
0 E —-F
avec
. Pr(t)
P(t)=1 Pu(t) (6.86)
Pp(t)
A partir du déterminant de ce systéme on peut calculer les valeurs propres qui sont
A =0 (6.87)
Ao =—2+y (6.88)
A3=—x—y (6.89)
A+B+ D+ FE
A JQF + (6.90)
A+ B+ D+ E)?—4(AD + AB + BE))z

En calculant les vecteurs propres du systeme on obtient la solution temporelle. Les vecteurs
propres sont

n=1 1 (6.92)

AD
iy = D(A + X9) (6.93)
M(A+ B+ D)+ X5+ DA

AD
7 = D(A+ \s) (6.94)
M(A+ B+ D)+ X+ DA

Ainsi la solution temporelle est

P(t) = By e + Eyitye® + Fyiyet (6.95)
avec
B D(P;(t = 0) — Pp(t = 0)) — (A4 B+ D 4 Xy)(P;(t = 0) — Py (t = 0)) (6.96)
DAs(hg — As)
B = —D(P(t =0) — Pp(t = 0)) + (A+ B+ D + X3)(Pr(t = 0) — Py (t = 0)) (6.97)
DXy(hg — As)
Ey, = —~ADE, — ADE3 + P;(t = 0) (6.98)

La figure 6.6 montre la solution temporelle pour P;(t = 0) = 12,66kPa, Py (t = 0) =
2,66k Pa et Pp(t =0) =0,6kPa.
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dérivées spatiales, il n’est pas necessaire de définir des conditions aux limites. Sous forme
discrétisé les conditions aux limites deviennent

(

Pentreeu Psortie pour 1= _1,] = 0,
Pentreea Psortie pour ] - _1 1= 0
P j1=P,; pour j=0,i=1,...,

n;

P] OUPD = '
‘Pi,j+1 = ‘PZJ pour ] =n, 1= 07 RN

P_1;=PF,; pour 1=0,j=1,...,n;

n;

Pij=PF; pour i=n,j=0,...,n;

Nous avons choisi comme pression d’entrée Pjcpiree = 12,66kPa pour 1'échelle macro-
scopique et P4 eptree = 9, 0kPa pour ’échelle microscopique. Comme pression de sortie nous
avons choisi Pp sortie = 0,6kPa pour 'échelle macroscopique et Py sorie = 0,8kPa pour
I’échelle microscopique. Ces valeurs correspondent aux pressions physiologiques proposées
par [Comolet, 1984].

Il existe deux autres possibilités de conditions aux limites. La premiere possibilité aurait
été de choisir une combinaison linéaire entre perméabilités et gradients de pression sur les
bords afin d’obtenir le fait que le flux d’échange avec les alentours est nul. La relation linéaire
est donnée par

Pentree; Psortie pour L= _17.] = 07
Pentree; Pyortie pour .] = _LZ = 07
Pyt = Pugit + 522 (P = Pioag) pour j=0.i=1,....n;
ProuPp = p7]+1 Pz,jfl_'_I[((II—yii;j(PiJrl] 17]) pour j=mn,1=0,...,n;
Piaj=PFP;+ %J;’:(P,JH Pj) pour i=0,j=1,...,n;
\ Py = Pz‘—l,j%:’:(P,ﬁl P, ;) pour i=mn,j=0,...,n;

La deuxieme possibilité concerne 1’échelle microscopique. Au lieu de supposer un systeme
qui est perfusé (drainé) par un seul vaisseau nous pourrions décrire un systéme qui est perfusé
est drainé par un systeme complexe de plusieurs vaisseaux. Cela pourrait étre modélisé en
supposant des gradients non nuls sur les bords. Nous n’avons pas testé ces possibilités pour
définir les conditions aux limites. Il serait intéressant de les introduire dans le modele dans
une prochaine étape afin de pouvoir étudier l'influence des conditions aux limites sur le
comportement global du systeme.

6.5 Distinction entre les deux échelles

Considérant la relation entre les deux échelles nous voudrions souligner qu’il n’y a pas
de relation en terme d’homogénéisation. Bien que nous avons utilisé la méme terminologie
il n’est pas possible de passer de 1’échelle microscopique par homogénéisation a 1’échelle ma-
croscopique. Nous considérons deux systemes qui sont entierement différents. Cela peut fa-
cilement étre expliqué en tenant compte du réseau vasculaire cutané aux différentes échelles.
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A Téchelle microscopique le systeme décrit seulement le réseau vasculaire superficiel, qui
consiste en artérioles, capillaires et veinules. A 1’échelle macroscopique le modele décrit le
comportement des arteres, des artérioles, des capillaires, des veinules et des veines du derme
entier ainsi que du tissu adipose. La différence entre les deux systemes présentée par les
deux échelles est montrée dans la figure 6.7. Afin d’obtenir des pressions qui sont physio-
logiquement correctes il est nécessaire de choisir différentes conditions aux limites pour les
deux systemes. Le choix des conditions aux limites ainsi que des perméabilités hiérarchiques
et horizontales définit le rapport entre les deux échelles d’'un point de vue numérique. La
figure 6.8 montre en schéma le rapport des deux échelles. Considérant les équations 6.69 et
6.70 il est évident qu’en fonction des valeurs des perméabilités hiérarchiques et horizontales
on peut obtenir le cas dans lequel la pression dans la couche d’irrigation de 1’échelle macro-
scopique Pr(z,y) est égale & P.ptree micro €t la pression de la couche de drainage Pp(x,y) est
égale & Pyortie micro (Voir figure 6.8). Mais cela est seulement le cas pour un point (z,y) du
systeme a 1’échelle macroscopique. Pour tous les autres points et valeurs de perméabilités
hiérarchiques et horizontales 1’échelle macroscopique contient une partie supplémentaire qui
n’existe pas a I’échelle microscopique.

A ce point nous voudrions aussi souligner, bien que ce fait semble étre paradoxal, qu’il est
possible que la premiere et la troisieme couche de 1’échelle macroscopique soient décrites par
des milieux hétérogenes et anisotropes tandis que les couches correspondantes de 1'échelle
microscopique sont homogenes et isotropes. La couche intermédiaire de I’échelle macrosco-
pique est indépendante de I’hétérogénéité des autres couches. Le modele a 1’échelle micro-
scopique correspond partiellement a cette couche. Pour cela elle est aussi indépendante de
I’hétérogénéité. Ainsi on peut supposer l'isotropie a ’échelle microscopique.

FIGURE 6.7. Situation du modéle a [’échelle microscopique par rapport a l’échelle macro-
scopique
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Pentree,mwTO Psortie,micro

ECHELLE MICROSCOPIQUE
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ECHELLE MACROSCOPIQUE

FIGURE 6.8. Schéma décrivant la localisation des deux échelles

6.6 Conclusion

Nous avons présenté un modele de la circulation cutanée, qui consiste en trois couches.
La premiere et la troisieme couche sont décrites comme des milieux poreux. La couche
intermédiaire est décrite par un modele de compartimentation. Cette distinction permet
de tenir compte de la géométrie spécifique de la circulation cutanée. Le modele peut étre
utilisé a deux échelles. A une échelle macroscopique le modele décrit le systeme arteres,
microcirculation et veines. A 1’échelle microscopique le modele décrit un systeme qui est
constitué d’artérioles, de capillaires et de veinules. L’utilisation du modele a deux échelles
permet de décrire le comportement du systeme a différents niveaux. Comme nous 1’avons
mentionné ci-dessus, il est possible d’établir le rapport direct entre le modele a 1’échelle
macroscopique et celui a ’échelle microscopique. C’est-a-dire que la couche intermédiaire
de I'échelle macroscopique ne représente pas forcement le méme systeme que le systeme
artériole-capillaire-veinule de 1’échelle microscopique. Le rapport entre les deux modeles se
fait surtout par rapport aux pressions de chaque couche. Car celles-ci dépendent surtout des
valeurs des perméabilités, le rapport entre les systemes présentés par les deux échelles sera
montré dans le chapitre suivant. Nous avons montré pour un cas simplifié que la solution
numérique correspond a la solution analytique en espace, ce qui vérifie la programmation. La
solution temporelle d’un point permet de mieux comprendre le comportement transitoire.
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Chapitre 7

Résultats du modele continu

Ce chapitre concerne les résultats obtenus par le modele. Dans un premier temps nous
montrerons les données morphologiques utilisées pour les variables du modele a 1’échelle mi-
croscopique et a I’échelle macroscopique. Apres nous montrerons les pressions et flux de 1’état
stationnaire. Ensuite nous étudierons 'influence de la réaction rouge sur le systeme entier
ainsi que sur un seul point. Cela sera fait afin de pouvoir tester s’il existe un phénomene de
diffusion de sang vers le voisinage des points stimulés, qui pourrait expliquer 1’élargissement
de la zone de vasodilatation. Finalement, nous présenterons la modélisation de la réaction
nerveuse. Afin de pouvoir distinguer entre la réaction rouge et la réaction nerveuse nous
avons établi deux zones qui sont montrées dans la figure 7.1.

zone 1

—

e

T zone 2

FIGURE 7.1. Zones dans lesquelles la compliance est changée (zone 1 : réaction rouge,
zone :2 réaction nerveuse)

Le calcul est commencé en choisissant la pression d’entrée pour tous les points de la
couche d’irrigation et la pression de sortie pour les points de la couche de drainage comme
conditions initiales de l'intégrateur. Apres avoir obtenu un état stationnaire, la compliance
des mailles correspondantes a la zone de la réaction rouge (zone 1) est changée. Des que le
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nouvel état stationnaire est atteint la compliance de la zone de la réaction nerveuse (zone
2) est changée. Le calcul est terminé quand ’état stationnaire final est atteint.

7.1 Données morphologiques

Les deux modeles ont été testés en utilisant des valeurs pour Ky, Ky, K; et Kp pro-
posées par [Vankan et al., 1996]. Les valeurs pour les compliances sont obtenues d’apres
[Vankan et al., 1997]. Ces valeurs correspondent & des vaisseaux en état de dilatation maxi-
male. Pour cela nous avons arbitrairement supposé que la compliance a I’état de repos est
égale a la valeur a dilatation maximale divisée par deux. Du a la difficulté d’obtenir des
données exactes sur la peau toutes les valeurs correspondent a la circulation musculaire.
Les valeurs des perméabilités hiérarchiques dépendent surtout du nombre de capillaires par
mm?. Ce nombre varie avec le tissu considéré. [Lamah et al., 1996] proposent 31 capillaires
par mm? pour la peau. [Braakman et al., 1989] constatent 1118 capillaires par mm? dans
le tissu musculaire. D’une part étant donné que 31 capillaires correspondent seulement aux
anses capillaires mais n’incluent pas les capillaires perfusant les annexes de la peau, cette
valeur semble étre tres petite surtout pour le modele a 1’échelle macroscopique. D’autre part
la valeur proposée par [Braakman et al., 1989] est trop grande surtout a cause du fait que les
capillaires de la circulation musculaire sont plus nombreux car ils ont des interconnexions.
Ainsi, nous avons choisi quatre cas de perméabilités hiérarchiques. Le cas 1 correspond a
la valeur minimale obtenue par les données de [Lamah et al., 1996], le cas 4 correspond &
la valeur maximale donnée de [Braakman et al., 1989]. Les cas 2 et 3 ont des valeurs in-
termédiaires entre les deux valeurs a 1’échelle microscopique équidistante sur une échelle
logarithmique. Le calcul des parametres a partir des données par [Braakman et al., 1989] et
[Vankan et al., 1996, Vankan et al., 1997] est présenté dans annexe B. Une structure d’un
carré de 1mm? pour 1’échelle microscopique et de 900mm? pour I’échelle macroscopique ont
été choisies pour résoudre les équations.

7.2 Etat stationnaire

La figure 7.2 montre les pressions dans le premier état stationnaire pour les quatre cas
de perméabilité hiérarchique a 1’échelle macroscopique. Les pressions correspondantes de
I’échelle microscopique sont montrées en figure 7.3. Le tableau 7.1 montre les valeurs des
pressions dans le point (x = 0]y = 0) et (x = 19|y = 19).

Les gradients de pression dans la premiere et la troisieme couche a 1’échelle macroscopique
sont faibles en comparaison des gradients obtenus a 1’échelle microscopique. Cela peut étre
expliqué a 'aide du gradient de pression dans I’état stationnaire donné par les équations

oP, K
8yI =% —|—DKD (aye’ — bye ) (7.1)
0Pp Ky

TR (aye™ — bye ) (7.2)
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kPa | cas 1 cas 2 cas 3 cas 4

(010) (19]19) | (0]0) (19/19) | (0|0) (19]19) | (0]0) (19]19)
Pr 11263 12,15 | 12.59 1149 | 1258 11.32 |12.58 11.25
Py | 5.03 4.93 2.63 2.66 1.91  2.016 | 1.66 1.81
Py | 0.61 0.74 0.62 0.87 0.62 0.90 0.62 0.91
Py | 4.77 3.91 4.66 3.41 4.57 3.18 4.47 3.14
Po | 2.93 3.05 2.95 3.11 2.96 3.13 2.97 3.14
P, | 1.09 2.19 1.24 2.82 1.35 3.08 1.48 3.13

TABLEAU 7.1. Valeurs des pressions dans [’état stationnaire

cas1l | cas2 | cas3 | cas4

Gy =0) | -0,031 | -0,072 | -0,084 | -0,089
%(y:@) 0,011 | 0,024 | 0,027 | 0,029

Za(y=0)| -1,08 | -2,42 | -4,45 | -8,34

Gy =0)| 1,43 | 2,82 | 586 | 10,98

TABLEAU 7.2. Valeurs des gradients pour y = 0

qui correspondent aux dérivés par rapport a y des équations 6.69 et 6.70. Les gradients de
pressions sont maximaux pour y = 0. Ainsi, nous allons comparer les valeurs des gradients
pour y = 0 données dans le tableau 7.2.

On peut noter que les gradients de 1’échelle microscopique sont plus grands que ceux
de T’échelle macroscopique. De plus les gradients sont les plus faibles pour des petites
perméabilités hiérarchiques et augmentent pour les perméabilités hiérarchiques élevées. Les
petits gradients a 1’échelle macroscopique et les grands gradients a 1’échelle microscopique
correspondent a ce qui est constaté physiologiquement. Les grands vaisseaux comme les
arteres et les veines montrent des pressions relativement constantes entre ’entrée et la sor-
tie du vaisseau. Par contre les artérioles montrent une grande différence de pression entre
Ientrée et la sortie du vaisseau, car leur fonction est de réduire la pression artérielle du
sang avant qu’il n’arrive au niveau des capillaires. Malheureusement, le gradient de pression
dans les veinules réelles est plus faible que celui obtenu par le modele. Le grand gradient
de pression des veinules est du a la valeur de la perméabilité horizontale proposée par
[Vankan et al., 1998]. Ils proposent une valeur de Ky qui est plus petite que celle de Kx.
Considérant les équations 7.1 et 7.2 on peut noter que dans ce cas le gradient de la derniere
couche devient supérieur a celui de la premiere.

Les valeurs absolues des pressions de la premiere et de la troisieme couche a 1’échelle
macroscopique correspondent bien aux valeurs physiologiques. Les valeurs absolues des pres-
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PERMEABILITE HIERARCHIQUE CROISSANTE

CAS 1 31 cap/mm? CAS 2 96 cap/mm?® CAS 3 327 cap/mm?> CAS 4 1118 cap/mm?>

|

126
g 123
g 121
3 118
E 116
& 114

11
8
g 479
: :
g 319
3 266
2 213
= 16

0913
] 0865
= 0817
g 0769
z 0721

FIGURE 7.2. Pressions dans le premier élat stationnaire a l’échelle macroscopique (pres-
sion : [kPal, surface de chaque carré : 30 x 30mm,)

sions a 1’échelle microscopique correspondent seulement pour le cas 1 et le cas 2 a ce qui
est constaté physiologiquement. Les autres cas montrent des pressions de veinules qui sont
beaucoup plus grandes que celle des veinules réelles, qui sont de 1,3kPa [Comolet, 1984].

La pression dans la couche intermédiaire dans 1’état stationnaire peut étre calculée a
I’aide de I'équation 6.48. La pression de 1’état stationnaire représente la moyenne des pres-
sions de la premiere et de la troisieme couche pondérées par les perméabilités hiérarchiques.
Les coefficients de pondération pour I’échelle macroscopique sont donnés dans le tableau
7.3. On peut noter que le coefficient correspondant a P est tres grand pour le cas 1 et
diminue pour les grandes perméabilités hiérarchiques (cas 4). Le coefficient de pondération
de Pp montre le contraire. Par la suite la pression dans la couche intermédiaire est plus
grande pour le cas 1 (grande influence de Pr) et plus faible pour le cas 4 (grande influence
de Pp). A T’échelle microscopique on considere Ko = Kcy. Ainsi, la pression des capil-
laires est déterminée par la moyenne de P4 et Py. Bien que les pressions de la couche
intermédiaire montrées dans les figures 7.2 soient constantes a cette échelle, le tableau 7.1
montre qu’il existe quand méme un faible gradient. D’un point de vue physiologique, la pres-
sion dans la microcirculation devrait étre constante afin d’obtenir des flux d’échanges avec le
tissu interstitiel qui sont constants dans ’espace. Les pressions dans la couche intermédiaire
pour les deux échelles a faible perméabilité hiérarchique sont suffisamment constantes. Mal-
heureusement, les gradients obtenus pour les grandes perméabilités hiérarchiques sont plus
élevées. Considérant la pression moyenne de la couche intermédiaire on peut constater que
toutes les valeurs sont acceptables en supposant une pression de 2, 5kPa dans les capillaires
[Comolet, 1984] a part le cas 1 de 'échelle macroscopique. Celui-ci présente une pression
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PERMEABILITE HIERARCHIQUE CROISSANTE

CAS 1 31 cap/mm? CAS 2 96 cap/mm?3 CAS 3 327 cap/mm?> CAS 4 1118 cap/mm?>

ARTERIOLE

CAPILLAIRE

VEINULE

FIGURE 7.3. Pressions dans le premier état stationnaire a [’échelle microscopique (pres-
sion : [kPa|, surface de chaque carré : 1 x 1mm)

casl cas2 cas3 cas4d

Ky 0,37 0,17 0,11 0,09

Kiv+Kuvp

Knp 0,63 0,83 0,89 0,91

Kimv+Knmp

TABLEAU 7.3. Coefficients de ponderation

trop élevée.

Afin de determiner le cas de perméabilité hiérarchique présentant des résultats qui cor-
respondent le mieux a ce qui est observé physiologiquement nous montrerons dans le tableau
7.4 tous les criteres mentionnés ci-dessus. On peut noter qu’a ’échelle macroscopique le cas
2 (perméabilité hiérarchique plutét faible) montre les meilleurs résultats. A 1’échelle micro-
scopique, le cas 1 (faible perméabilité hiérarchique) montre les meilleurs résultats.

Les champs de flux de volume qui s’installent dans la premiere et la troisieme couche
sont montrés dans les figures 7.4 et 7.5 pour les deux échelles. Comme tous les champs dans
le premier état stationnaire ont la méme structure on donne un seul exemple qui correspond
au cas 1. Afin de pouvoir comparer les flux des deux échelles, tous les flux correspondent
a une unité de volume de 1mm? de surface et d’une profondeur de 1, 1mm. On voit que
les flux entrent par la couche d’irrigation et sortent du systeme par la couche de drainage.
Considérant 1’échelle microscopique il n’y a pas de flux qui entre ou sort sur les bords. Le flux
passe seulement par le point (x = 0|y = 0). A I’échelle macroscopique, le flux qui entre sur
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ECHELLE MACROSCOPIQUE

IRRIGATION faible gradient de pression pour tous les cas de perméabilité hiérarchique

toutes les pressions correspondent bien aux valeurs physiologiques

MICROCIRCULATION | pressions relativement constantes pour les cas de faible perméabilité hiérarchique

pression trop grande pour le cas 1
DRAINAGE faible gradient de pression pour tous les cas de perméabilité hiérarchique

toutes les pressions correspondent & ce qui est observé physiologiquement

ECHELLE MICROSCOPIQUE

ARTERIOLE grand gradient de pression pour tous les cas de perméabilité hiérarchique

toutes les pressions correspondent bien aux valeurs physiologiques

CAPILLAIRE pressions relativement constantes pour les cas de faible perméabilité hiérarchique

toutes les pressions correspondent & ce qui est observé physiologiquement

VEINULE gradient de pression trop élevé surtout pour les cas 3 et 4

mais elles sont trop élevées pour les cas 3 et 4

TABLEAU 7.4. Critéeres pour choisir le cas de perméabilité hiérarchique permettant de
décrire un systeme qui correspond le mieux a ce qui est observé physiolo-
giquement

les bords de la couche d’irrigation sort par I’endroit correspondant de la couche de drainage.
Ainsi, la conservation de la masse est toujours vérifiée.

Tenant compte des pressions et des champs de flux a I’état stationnaire nous pouvons
situer la partie du réseau vasculaire décrite par le modele par rapport au lit vasculaire
complet. Le choix des conditions aux limites (débit quasiment nul aux bords et pressions
d’entrée et de sortie) permet de modéliser une partie du réseau vasculaire qui est perfusée/
drainée par un seul vaisseau. Ainsi les bords opposés au point (z = 0]y = 0) correspondent
aux plus petits vaisseaux de la premiere et de la troisieme couche. La couche intermédiaire
présente tous les vaisseaux situés entre la premiere et la troisieme couche. Considérant les
pressions obtenues pour les deux échelles on peut noter que la partie intermédiaire de I’échelle
macroscopique, décrivant la microcirculation, ne correspond pas aux trois couches de 1’échelle
microscopique. La couche intermédiaire de I’échelle macroscopique contient plus de vaisseaux
artériels et veineux que le systeme a I’échelle microscopique. Pour notre choix de conditions
aux limites ainsi que de valeurs pour les perméabilités hiérarchiques et horizontales il existe
la partie supplémentaire de 1’échelle macroscopique mentionnée dans le chapitre précédent.
Une baisse des perméabilités horizontales a 1’échelle macroscopique pourrait rapprocher les
pressions des deux modeles, mais cela conduirait a des gradients dans la premiere et la
troisieme couche de I’échelle macroscopique trop élevés.

pressions correspondent & ce qui est observé physiologiquement pour le cas 1 et 2,
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FIGURE 7.4. Champs de flux de volume dans la couche d’irrigation et de drainage (cas 1)(la
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FIGURE 7.5. Champs de flux de volume dans la couche d’artérioles et de veinules (cas 1)(la
fleche d’unité correspond a 1,6 10_4’”77”2, surface de chaque carré : 1 x Imm)

7.3 Reéaction rouge

Dans un premier temps nous allons montrer I'influence de la réaction rouge sur les points
stimulés ainsi que sur les alentours. Cela nous permettra de verifier si 1’étalement de la
zone de vasodilatation est uniquement lié a un réflexe nerveux ou si un phénomene de
diffusion de sang vers les alentours a lieu en méme temps. Afin de tester I'influence de
'intensité du changement de compliance nous allons faire des essais avec Cpetive = Cpassive
et Coctive = 10Cpqssive- Le changement de Cocrive =
I’état de vasodilatation maximale comme présenté par [Vankan et al., 1997]. Le changement

passive V& amener les vaisseaux dans

de Coctive = 10Cpassive €st physiologiquement trop grand et correspond seulement a une
variation de parametre pour tester le comportement du systeme.
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cas 1 cas 2 cas 3 cas 4

micro Ay | —11,41 —=38,78 —131,90 —449,86
A3 | —30,19 —102,56 —348,83 —1189,69

macro Ao | —1,03 —1,94 —2,1 —2,2
A | —2,32 —9,60 —16,44 —21,07

TABLEAU 7.5. Valeurs propres [2]

7.3.1 L’évolution temporelle du volume d’un point stimulé

Un point intéressant est 1’évolution temporelle du volume d’un point dans lequel la
compliance a été changée. Cela inclut le temps de réaction jusqu’a ce que le nouvel état
stationnaire soit obtenu ainsi que le changement de volume dans les trois couches du point
considéré. La figure 7.6 montre les volumes du point (z = 10|y = 10) normalisés par rapport
au premier état stationnaire en fonction du temps pour les cas 1 pour les deux échelles. On
peut noter que le volume augmente immédiatement apres le changement de compliance pour
obtenir la valeur finale apres un certain délai. La solution est obtenue sans oscillation.

Les temps de réaction jusqu’a ce que les volumes atteignent 99% de leur volume final
du nouvel état stationnaire sont montrés en figure 7.7. On peut noter que le temps de
réaction dépend non seulement du taux de changement de compliance Clipe, mais aussi
de la perméabilité hiérarchique. Le temps de réaction est maximal pour des perméabilités
hiérarchiques faibles et semble atteindre une valeur minimale pour les perméabilités élevées.
Le méme phénomene peut étre vu pour les deux échelles. En comparant les temps de
réactions des deux échelles on voit que ceux de l’échelle macroscopique sont plus élevés
que ceux de ’échelle microscopique. Lewis constate un temps de réaction de 3s a 15s pour
la réaction rouge. Des valeurs similaires sont obtenues pour tous les cas de 1’échelle macro-
scopique. Les temps de réaction de 1’échelle microscopique sont tres faibles.

Les valeurs propres pour les différents cas sont montrées dans le tableau 7.5. Les va-
leurs propres donnent des informations sur la dynamique du systeme. Elles correspondent a
I'inverse du temps de réaction. On peut noter qu’elles sont en coherence avec les temps de
réaction observés. Les valeurs propres sont petites pour les petites perméabilités horizontales
et grandes pour les perméabilités horizontales élevées.

7.3.2 Augmentation des volumes des points stimulés

Il est intéressant de connaitre I’augmentation de volume d’un point stimulé en fonction
de la perméabilité hiérarchique. La figure 7.8 montre les volumes du point (x = 10|y = 10)
dans I'état stationnaire, apres une stimulation de Cocrive = Cpassive €6 de Coctive = 10Cqssive
pour les deux échelles. Afin de pouvoir comparer les résultats des deux échelles tous les vo-
lumes sont exprimés dans les unités de 1’échelle microscopique (surface : 1mm?, profondeur
1,1mm). On peut noter que tous les volumes, a part le volume de la couche de drainage
a 1’échelle macroscopique, sont relativement indépendants de la perméabilité hiérarchique.
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130 7. RESULTATS DU MODELE CONTINU

grand qu’a 1’échelle microscopique.

La somme des trois volumes a 1’échelle macroscopique est plus grande qu’a 1’échelle
microscopique. Cela peut étre expliqué par le fait qu’a 1’échelle macroscopique on considere
un volume qui contient des arteres, artérioles, capillaires, veinules et veines, contrairement
au volume d’unité de I’échelle microscopique qui ne contient que des artérioles, capillaires et
veinules. Pour cela nous rappelons que pour étre physiologiquement correcte une profondeur
de 2,3mm a I’échelle macroscopique doit étre choisie.

7.3.3 Différence de volumes, pressions et flux entre les deux états
stationnaires

Il est nécessaire de regarder non seulement l'influence d’une irritation sur les points
stimulés mais aussi sur les alentours. Les figures 7.9 a 7.16 montrent les différences en vo-
lume, pression et flux (échelle macroscopique : différence de volume (Caetive = Chpassive)
figure 7.9, différence de volume (Coctive = 10C)assive) figure 7.10, différence de pression
(Cactive = Chassive) figure 7.11, différence de pression (Cyetive = 10Cpassive) figure 7.12,
échelle microscopique : différence de volume (Cetive = Chassive) figure 7.13, différence de
volume (Coctive = 10Cpussive) figure 7.14, différence de pression (Cictive = Chassive) figure
7.15, différence de pression (Cyetive = 10Cpussive) figure 7.16). Les différences de volume sont
normalisées par rapport au volume du premier état stationnaire. Les différences de pression
et de flux sont des différences absolues. Une représentation des résultats des points stimulés
et non stimulés sur la méme échelle n’est pas possible. Ainsi, les points stimulés ont été
omis. Ils correspondent a la zone blanche dans les figures. Dans la suite nous considérons les
points situés entre le point (z = 0|y = 0) et la zone de stimulation comme partie proximale
et les points situés entre la zone de stimulation et le point (z = 19|y = 19) comme partie
distale. Les figures 7.17 et 7.18 montrent les différences des champs de flux de masse pour
les deux échelles pour le cas 1 avec Chyerive = 10Cp4ssive- La forme des champs de flux ne
change que tres faiblement avec la perméabilité hiérarchique, ainsi la présentation d’un seul
cas est suffisante.
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PERMEABILITE HIERARCHIQUE CROISSANTE

CAS 1 31 cap/mm? CAS 2 96 cap/mm3 CAS 3 327 cap/mm3 CAS 4 1118 cap/mm?

Z

<] D

5 E:

@] 4

z

&

Z

<]

>

|

=)

o]

=

O

Q

[oef

o

=

- 0.000266

o 0.000224

= 0.000182

2 0.00014

z 9.8e-05
5.6e-05
14e-05

w0

< P

5 | 0.000234

§ : 0.000195

‘ 0.000156

A . ‘ s 0.000117

2 __‘_T 788_05

z : 3.9e-05

Z 0

w0

FIGURE 7.9. Différence relative de volume a [’échelle macroscopique (Ca = Cp). Les

différences sont normalisées par rapport a l’état avant irritation. (surface de
chaque carré : 30 x 30mm)
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FIGURE 7.10. Différence relative de volume a 1’échelle macroscopique (Ca = 10Cp). Les
différences sont normalisées par rapport a U'état avant irritation. (surface de
chaque carré : 30 x 30mm)
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PERMEABILITE HIERARCHIQUE CROISSANTE

CAS 1 31 cap/mm? CAS 2 96 cap/mm3 CAS 3 327 cap/mm3 CAS 4 1118 cap/mm?
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-0.00035
-0.00056
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MICROCIRCULATION

0.000247
0.000208
0.000169
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9.1e-05
5.2e-05
1.3e-05

DRAINAGE

FIGURE 7.11. Différence absolue de pression a l’échelle macroscopique (Ca = Cp). (pres-
sions en [kPa], surface de chaque carré : 30 x 30mm)
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FIGURE 7.12. Différence absolue de pression a [’échelle macroscopique (Ca = 10Cp).( pres-
sions : [kPal, surface de chaque carré : 30 x 30mm,)
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PERMEABILITE HIERARCHIQUE CROISSANTE

CAS 1 31 cap/mm? CAS 2 96 cap/mm3 CAS 3 327 cap/mm3 CAS 4 1118 cap/mm?
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FIGURE 7.13. Différence relative de volume a [’échelle microscopique (Ca = Cp). Les

différences sont normalisées par rapport a l'état avant irritation. (surface
de chaque carré : 1 x lmm)
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FIGURE 7.14. Différence relative de volume a ’échelle microscopique (Ca = 10Cp). Les
différences sont normalisées par rapport a U'état avant irritation. (surface de

chaque carré : 1 x Ilmm)
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PERMEABILITE HIERARCHIQUE CROISSANTE

CAS 1 31 cap/mm? CAS 2 96 cap/mm3 CAS 3 327 cap/mm3 CAS 4 1118 cap/mm?
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0000801
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0.000768
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FIGURE 7.15. Différence absolue de pression a [’échelle microscopique (Ca = Cp). (pres-
sions en [kPal, surface de chaque carré : 1 x 1mm)
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FIGURE 7.16. Différence absolue de pression a l’échelle microscopique (Ca = 10Cp). Pres-
sions en [kPal], surface de chaque carré : 1 x 1mm)
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IRRIGATION DRAINAGE
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FIGURE 7.17. Différence de champs de flux de volume dans la couche d’irrigation et de
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drainage (cas 1)( la fleche d’unité correspond a 3,3 1 , surface de

chaque carré : 30 x 30mm)
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FIGURE 7.18. Différence de champs de flur de volume dans la couche d’artérioles et de vei-
nules (cas 1)(la fleche d’unité correspond da 3,3 10_6’”77”2, surface de chaque
carré : 1 x Imm)

Echelle macroscopique A 1’échelle macroscopique la premiere couche montre une baisse
de volume et de pression pour tous les cas. La baisse est plus forte pour la partie distale
que pour la partie proximale. La baisse maximale s’installe dans la zone qui correspond a la
zone de stimulation de la deuxieme couche. L’influence de l'irritation est la plus remarquable
pour le cas 2. L’augmentation de la compliance dans la deuxieme couche entraine une baisse
de pression dans cette zone et ainsi qu’une augmentation du flux hiérarchique. Pour assurer
ce flux, le flux horizontal dans la premiere couche augmente, dirigé du point d’entrée vers
la zone de stimulation. La baisse de pression de la premiere couche immédiatement apres
le changement de compliance est maximale dans les points éloignés de I’entrée. Comme la
différence de flux est principalement dirigée vers la zone de stimulation la pression continue
de baisser. Cela peut étre expliqué dans la zone proximale par le fait que le flux ne reste pas
dans les mailles et dans la zone distale par le fait que le flux ne rentre pas dans cette zone.
Dans la troisieme couche, 'augmentation du flux hiérarchique entraine une augmentation
de pression et de volume dans la zone qui correspond a la zone de stimulation. Cela crée des
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différences de champs de flux de volume montrées en figure 7.17. Les volumes et pressions de
la couche intermédiaire baissent pour le cas 1 et augmentent pour les autres cas. Cela peut
étre expliqué a l'aide des coefficient de pondération donnés ci-dessus. Ceux-ci entralnent
une forte influence de la premiere couche sur la deuxiéme pour le cas 1 et le cas 2 (faible
perméabilité hiérarchique) et une faible pour le cas 3 et la cas 4 (perméabilité hiérarchique
élevée). Considérant la somme des trois volumes, on peut noter que l'influence de 'irritation
est la plus forte pour les faibles perméabilités hiérarchiques. En comparant les différences
avec les valeurs données en figure 7.6, on peut noter que I'augmentation de volume dans les
alentours est beaucoup plus faible que celle dans la zone de stimulation.

Echelle microscopique A I’échelle microscopique on peut noter une baisse de volume et
pression dans la partie proximale et une augmentation dans la partie distale de la premiere
couche. La troisieme couche montre une augmentation de volume et de pression qui est plus
forte pour les faibles perméabilités hiérarchiques. L’augmentation pour le cas 3 et le cas
4 (perméabilité hiérarchique élevée) est tres faible. Le changement de la compliance dans
la premiere et la deuxieme couche entraine une baisse de pression immédiatement apres la
stimulation dans les couches entieres. Le flux hiérarchique de la premiere vers la deuxieme
couche ainsi que le flux horizontal dans la premiere couche dirigé du point d’entrée vers la
zone de stimulation augmentent. La baisse de volume dans la zone proximale de la premiere
couche continue car le flux ne reste pas dans cette zone. En méme temps, I'augmentation
de volume dans la zone de stimulation de la premiere couche entraine une augmentation
de perméabilité. Ainsi, un grand flux dirigé de cette zone vers la zone distale (voir figure
7.18) est créé ce qui empéche la poursuite de la baisse de volume dans la zone distale
comme c’est le cas pour le modele a ’échelle macroscopique. L’augmentation du volume
de la troisieme couche peut étre expliquée de la méme maniere que montrée ci-dessus pour
I’échelle macroscopique. Le volume de la couche intermédiaire augmente le plus dans la
partie distale et baisse dans la partie proximale pour les cas 1 a 3 (perméabilité hiérarchique
faible a élevée). Le changement du volume pour le cas 4 (perméabilité hiérarchique élevée)
est tres faible. Le changement de volume de la deuxieme couche est défini par la moyenne du
changement des volumes de la premiere et de la troisieme couche comme montré ci-dessus.
La différence de la somme des trois volumes est positive dans la partie distale et négative
dans la partie proximale. L’augmentation de volume est la plus forte pour les cas 1 et le cas
2, mais elle est toujours plus faible que 'augmentation du volume des points stimulés (voir
figure 7.6).

Nous pouvons conclure a ce point qu’il est nécessaire de modéliser la réaction nerveuse.
Cela est di au fait que le processus de diffusion, qui transporte du sang de la zone d’irritation
vers les alentours est tres faible.

7.4 Réaction nerveuse

L’objectif de cette partie de modélisation est de trouver les fonctions de base a partir des-
quelles la réaction nerveuse peut étre décrite en cohérence avec des données expérimentales.
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Ainsi, les résultats de cette partie ne présenteront pas les résultats finaux.

7.4.1 Modélisation de la réaction nerveuse

Lewis décrit la réaction nerveuse comme un étalement de la zone de vasodilatation.

Comme pour la réaction rouge, l'irritation est modelisée par un changement de compliance.

Il est donc nécessaire de trouver une manieére de simuler ’étalement. Pour cela on divise la

zone 2 (zone de la réaction nerveuse) en quatre carrés concentriques (A, B,C et D) situés
autour de la zone 1 (zone de la réaction rouge, figure 7.19). On considere que la compliance
active est une fonction de temps, de I'espace ou une fonction des deux. Il existe quatre

possibilités pour changer la compliance. Ces possibilités seront montrées ci-dessous.

zone 1

———_ | zone 2

FIGURE 7.19. Division de la zone de la réaction nerveuse en quatre carrés concentriques

(zone 1 : réaction rouge, zone 2 : réaction nerveuse)

— Considérant un étalement dans le temps supposant que la compliance est d’abord aug-

mentée dans la zone proche de la griffure (zone 1) avec une intensité du changement de
compliance active Clyuive qui est constant dans ’espace, nous pouvons écrire le chan-
gement total de la compliance active Cyor (2, y,t) dans chaque zone i (i = A, B,C, D)
comme

Ctot,i (.T, Y, t) = Cactiveh<t - (tnerv + tz)) (73)

avec t,e représentant le début de la réaction nerveuse et ¢; I'instant auquel la com-
pliance de chaque zone est changée ( tp < tc < tp < ta). h(t — ty) représente la
fonction de Heavyside.

Un étalement dont l'intensité du changement de compliance dépend seulement de
I’espace, supposant que 'intensité est plus forte au centre, peut étre décrit par

CtOt,i (l‘, Y, t) = h(t - tnerv)cactive,i (74)

avec Cactive,A < Cactive,B < Cactive,C < Cactive,D-
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— Une combinaison entre les deux est possible en choisissant

Ctot,i (.T, Y, t) = Cactive,ih<t - (tnerv + tz)) (75)

— Une augmentation incrémentale de la compliance peut étre décrite par

Ctot,i (.T, y; t) = Z Cactive,i,jh<t - (tnerv + t])) (76)
J

Le début de la réaction nerveuse t,.., peut étre choisi de maniere a ce que la réaction
rouge ait déja obtenu son état stationnaire ou non.

7.4.2 Résultats de la réaction nerveuse

Dans un premier temps nous allons montrer les résultats qui concernent les trois premieres
possibilités. Celles-ci présentent les simulations de base a partir des quelles la quatrieme
méthode, qui est plus complexe, sera établie. Tous les résultats correspondent au cas 1
(faible perméabilité hiérarchique). Le cas 1 donne, comme montré auparavant, les meilleurs
résultats a ’échelle microscopique. Concernant 1’échelle macroscopique les résultats sont
meilleurs pour le cas 2 (perméabilité hiérarchique faiblement élevée). Comme le cas 1 cor-
respond a la perméabilité hiérarchique obtenue pour le nombre de capillaires présents dans
la peau nous avons choisi le cas 1.

Comme montré auparavant, le maximum de temps de réaction entre le changement de
la compliance et 1'état d’équilibre de la réaction rouge est de At,pu4 ~ 11s pour I'échelle
macroscopique et de At, 5. ~ 1, 75s pour I'échelle microscopique (voir figure 7.7). L’instant
t; du changement de compliance de chaque zone 7 peut étre choisi de maniere a ce que t,—t; =
At; (i,j représentent les indices de deux zones consécutives) soit inférieur ou supérieur a
Atrouge. Afin de décrire le fait que la vasodilatation est plus forte dans le centre que dans
les endroits loin de la zone de griffure, nous avons choisi un changement de compliance dont
la distribution en fonction des zones est linéaire ou logarithmique.

Les différentes possibilités testées concernant les trois premieres méthodes de changement
de compliance sont montrées dans le tableau 7.6. On y trouve aussi le numéro de la figure qui
correspond au résultat de chaque possibilité. Toutes les possibilités sont testées pour ¢,
supérieur et inférieur a At, o, 4. Les résultats donnés montrent la différence de la somme des
volumes des trois couches normalisée par la somme des volumes au premier état stationnaire
(avant irritation). Les figures 7.20, 7.22, 7.23, 7.25, 7.26, 7.28, 7.29, 7.31 sont partagées en
deux colonnes. La colonne de gauche considere le cas At; < At, o4 et la colonne de droite
le cas At; > At,ou4.. Chaque colonne montre les instants ¢; dans lesquels la compliance de
la zone 7 est changée et I'instant £;, qui correspond 'instant dans lequel I'image a été prise.
Ainsi la différence de volume montrée a I'instant ¢; correspond a la différence entre le volume
a I'instant t; et le volume avant irritation. Pour le cas At; > At,,u4 nous avons montré
deux images afin de pouvoir les comparer avec le cas At; < At,pyqe. Les figures 7.21, 7.24,
7.27 et 7.30 montrent seulement les instants ¢; car la compliance de toutes les zones a été
changée a l'instant t,..,. Le choix des échelles montrant I’augmentation du volume est fait
de maniere a ce que la caractéristique de chaque cas puisse étre décrite le mieux possible.
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ECHELLE MACROSCOPIQUE

tTLCTU < Atrouge

tnerv > Atrouge

thers = 0,0s
Chot,i(, Y, 1) = Cactive h(t — (tnerv + i) | Atstim < Atrouge tp =0,0s,tc = 3,0s,tg = 6,0s,t4 = 9,0s figure 7.20 figure 7.23
Clactive = 10Cpqssive Atsim > Alrouge | tp = 0,0s,tc = 12,0s,tp = 24,0s,t4 = 36,0s
Chot,i(,y, 1) = h(t — thers) Cactive.i linéaire Coactive,p = 10, 0C assives Cactive.c = T, DCpassives figure 7.21 figure 7.24
Cactive,B = 9, 0Cpassive, Cactive,dA = 2, 5Chpassive
logarithmique | Coctive,p = 10, 0Cpqssive; Cactive,c = 1, 0Cpassive;
Coactive, = 0, 1Cpassive; Cactive, a4 = 0, 01Cqssive
Chot,i(, Y, 1) = Cactiveih(t — (tnerv + 1)) | Atstim < Atrouge tp =0,0s,tc = 3,0s,tg = 6,0s,t4 = 9,0s figure 7.22 figure 7.25

linéaire

Cactive,D - 107 Ocpassivea Oactive,C = 77 5Cpassivea
Oactive,B - 57 OCpassivea Oactive,A - 27 5Cpassive

Atstim > Atrouge
linéaire

tp = O, OS, tc = 12, 08, tp = 247 08, tyg = 36, 0s
Cactive,D - 107 Ocpassivea Oactive,C = 77 5Cpassivea

Cactive,B = 57 OCpassivea Cactive,A = 27 5Cpassive

ECHELLE MICROSCOPIQUE

tTLCTU < Atrouge

tnerv > Atrouge

thero = 1,0s
Chot,i(, Y, 1) = Cactiveh(t — (tnerv + i) | Atstim < Atrouge tp =0,0s,tc = 0,5s,tg = 1,5s,t4 = 2,0s figure 7.26 figure 7.29
Cactive = 10Cpqssive Algstim > Alrouge tp =0,0s,tc = 2,0s,tg = 4,0s,t4 = 6,0s

Cioti(2,y,t) = h(t — tyery) Cactive,i linéaire Clactive,p = 10, 0Cpqssive;s Cactive,c = 75 9Chpassives figure 7.27 figure 7.30

Cactive,B = 9, 0Cpassive, Cactive,A = 2, 5Cpassive

logarithmique | Coctive,p = 10, 0Cpassive; Cactive,c = 1, 0Cpassives

Cactive,B = 0, 1Cpassive, Cactive, 4 = 0, 01Cpassive
Croti (2,9, 1) = Cactive,ih(t — (tpero + 1)) | Atstim < Atrouge | tp =0,0s,tc =0,5s,t5 = 1,5s,t4 = 2,0s figure 7.28 figure 7.31

linéaire

- 10 Ocpassivea Oactive cC — 7 5Cpassivea
Cactive,B 5 OCpasswea Cactwe A — =2 5Cpasswe

Cactive,D

Atstim > Atrouge
linéaire

tp =0,0s,tc =2,0s,tg =4,0s,t4 = 6,0s
Cactive D — 10 00passive> Cactive c — 7 5Cpassive>
Cactwe B — 5 OCpasswea Cactwe A — =2 5Cpasswe

TABLEAU 7.6. Différentes maniéres de changer la compliance active
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La question de savoir s’ il est nécessaire de simuler le cas tpery < Atrouge €t tnery >
Atyouge, n'est pas de réponse a partir des informations de la littérature. Celle-ci donne des
informations sur le début de la réaction rouge et la réaction nerveuse. Mais elle ne donne
pas l'instant auquel la réaction rouge atteint 1’état de dilatation maximale. Nous pouvons
seulement conclure sur cette question a l'aide des mesures d’irritation qui seront présentées
dans la partie suivante.

En ce qui concerne le comportement du systeme a deux échelles, nous pouvons consta-
ter que le comportement est tres similaire pour les deux échelles, bien que 'augmentation
relative du volume est plus grande a ’échelle microscopique qu’a I’échelle macroscopique.

Une augmentation de la compliance qui dépend seulement du temps permet de simuler
I’augmentation retardée dans les zones lointaines de la zone de la réaction rouge. Malheureu-
sement, le volume final est constant dans 1’espace et ne montre pas de baisse dans les zones
lointaines. Décrivant l'augmentation du volume a 1’échelle utilisée, c’est-a-dire, concernant
seulement les zones qui ont subit une augmentation de volume, nous pouvons constater
une baisse de volume transitoire avant d’atteindre le volume final pour I’échelle microsco-
pique (figure 7.26) tandis que le volume & I’échelle macroscopique (figure 7.20) augmente
constamment.

Le changement spatial (linéaire ou logarithmique) de la compliance permet d’obtenir une
distribution de volume qui est plus faible sur les bords que dans le centre. Mais il ne permet
pas de simuler une évolution temporelle du volume.

La troisieme possibilité permet de mieux simuler I'étalement en temps et en espace.
Afin d’obtenir une augmentation de volume dont les temps de réaction sont bien adaptés,
nous avons introduit a ’aide de la quatrieme possibilité une augmentation incrémentale de
compliance.

Avant de passer a la simulation de la quatrieme possibilité il est néanmoins nécessaire de
connaitre la relation entre I'intensité du changement de compliance et I’augmentation du vo-
lume. Nous avons tracé les différences de volume des points (z = 10|y = 0) a (x = 10]y = 19).
Les différences concernant la différence entre le premier état stationnaire avant la stimula-
tion de la réaction rouge et le dernier état stationnaire apres le changement de compliance de
la réaction nerveuse. Les résultats sont normalisés par rapport au premier état stationnaire.
La figure 7.32 montre les volumes des trois couches séparément obtenus par un change-
ment linéaire ou logarithmique de la compliance. La figure 7.33 montre les sommes des trois
couches tenant compte des différentes possibilités pour changer la compliance en fonction du
temps ou de 'espace. On peut noter que 'augmentation du volume suite a un changement
de compliance de I'intensité Cy.ipe st proportionnelle a Cl e, car la distribution linéaire
de la compliance entraine une distribution linéaire en volume. Le méme phénomene peut
étre noté pour la distribution logarithmique. Cela est valable pour chaque volume individuel
ainsi que pour la somme des trois volumes. De plus, la figure 7.33 montre que la distribu-
tion finale des volumes est indépendante du changement temporel de la compliance. Elle ne
dépend que de la distribution dans ’espace.
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FIGURE 7.20. Augmentation du volume suite a un changement de la compliance en fonction

du temps avant d’avoir obtenu [’état stationnaire de la réaction rouge. Les
résultats représentent la différence de la somme des trois volumes entre l’état
a linstant t; et l’état avant irritation. Les différences sont normalisées par
rapport a l’état avant irritation. (surface de chaque carré : 30 x 30mm)
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ECHELLE MACROSCOPIQUE Atyery = 6,05 < Atyouge

Changement

Changement linéaire ) )
& logarithmique de

de Oactive
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FIGURE 7.21. Augmentation du volume suite a un changement de la compliance en fonction
de l’espace avant d’avoir obtenu [’état stationnaire de la réaction rouge. Les
résultats représentent la différence de la somme des trois volumes entre l’état
a linstant t; et l’état avant irritation. Les différences sont normalisées par
rapport a l’état avant irritation. (surface de chaque carré : 30 x 30mm)
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ECHELLE MACROSCOPIQUE Atyery = 6,05 < Atyouge

Ati =3.0s < Atrouge Atz =12.0s > Atrouge

R.R
=59s

tr

R
o= NN W
oo oS
NN —E WS o o
S
31

6.0s
8.9s
6.0s
8.9s

tp
tr
tp
tr

t[: 17.9s
OO OO OO
LEERRE
— OB~ O

9.0s

11.9s
18.0s
20.9s

to
tr
tc
tr

tr =29.9s
O = 2NN W
ERRBRE

12.0s
14.9s
30.0s
32.9s

152}
tr
lp
tr

t1241 9s
OO OO OO
LEEREE
— W s oo

15.0s
17.9s
42.0s
44.9s

ta
tr
ta
tr

tr = 53.9s
ococoocooo
LEERRE
RO J©

20.8s
47.8s

tr
tr

tr = 55.0s
O = 2NN W
ERRBRE

60.0s
60.0s
60.0s

tr =
O_O_
O
5 o
_ W

tr
tr

FIGURE 7.22. Augmentation du volume suite a un changement de la compliance en fonction
du temps et de lespace (linéaire)avant avoir obtenu l’état stationnaire de la
réaction rouge. Les résultats représentent la différence de la somme des trois
volumes entre [’état a l’instant t; et ’état avant irritation. Les différences
sont normalisées par rapport a l’état avant irritation. (surface de chaque
carré : 30 x 30mm)
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ECHELLE MACROSCOPIQUE Atpery > Atrouge
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FIGURE 7.23. Augmentation du volume suite a un changement de la compliance en fonction
du temps apres avoir obtenu [’état stationnaire de la réaction rouge. Les
résultats représentent la différence de la somme des trois volumes entre l’état
a linstant t; et l’état avant irritation. Les différences sont normalisées par
rapport a l’état avant irritation. (surface de chaque carré : 30 x 30mm)
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ECHELLE MACROSCOPIQUE Atyery > Atyouge
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FIGURE 7.24. Augmentation du volume suite a un changement de la compliance en fonction
de l’espace apres avoir obtenu [’état stationnaire de la réaction rouge. Les
résultats représentent la différence de la somme des trois volumes entre l’état
a linstant t; et l’état avant irritation. Les différences sont normalisées par
rapport a l’état avant irritation. (surface de chaque carré : 30 x 30mm)
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ECHELLE MACROSCOPIQUE Atpery > Atrouge
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FIGURE 7.25. Augmentation du volume suite a un changement de la compliance en fonc-
tion du temps et de l'espace (linéaire) aprés avoir obtenu l’état stationnaire
de la réaction rouge. Les résultats représentent la différence de la somme
des trois volumes entre [’état a linstant t; et ’état avant irritation. Les
différences sont normalisées par rapport a [’état avant irritation. (surface de
chaque carré : 30 x 30mm)
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FIGURE 7.26. Augmentation du volume suite a un changement de la compliance en fonction

du temps avant d’avoir obtenu [’état stationnaire de la réaction rouge. Les
résultats représentent la différence de la somme des trois volumes entre l’état
a linstant t; et l’état avant irritation. Les différences sont normalisées par
rapport a l’état avant irritation. (surface de chaque carré : 1 x lmm)
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ECHELLE MICROSCOPIQUE Atery = 1,05 < Atyouge
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Augmentation du volume suite a un changement de la compliance en fonction

de l’espace avant d’avoir obtenu [’état stationnaire de la réaction rouge. Les
résultats représentent la différence de la somme des trois volumes entre l’état

a linstant t; et l’état avant irritation. Les différences sont normalisées par

rapport a l’état avant irritation. (surface de chaque carré : 1 x lmm)
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FIGURE 7.28. Augmentation du volume suite a un changement de la compliance en fonction
du temps et de Uespace (linéaire) avant d’avoir obtenu ’état stationnaire de la
réaction rouge. Les résultats représentent la différence de la somme des trois
volumes entre [’état a l’instant t; et ’état avant irritation. Les différences
sont mnormalisées par rapport a l’état avant irritation. (surface de chaque
carré : 1 x Imm)
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FIGURE 7.29. Augmentation du volume suite a un changement de la compliance en fonction

du temps apres avoir obtenu [’état stationnaire de la réaction rouge. Les
résultats représentent la différence de la somme des trois volumes entre l’état
a linstant t; et l’état avant irritation. Les différences sont normalisées par
rapport a l’état avant irritation. (surface de chaque carré : 1 x lmm)
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de l’espace apres avoir obtenu [’état stationnaire de la réaction rouge. Les
résultats représentent la différence de la somme des trois volumes entre l’état
a linstant t; et l’état avant irritation. Les différences sont normalisées par
rapport a l’état avant irritation. (surface de chaque carré : 1 x lmm)
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FIGURE 7.31. Augmentation du volume suite a un changement de la compliance en fonction
du temps et de lespace (linéaire) apres avoir obtenu l’état stationnaire de la
réaction rouge. Les résultats représentent la différence de la somme des trois
volumes entre [’état a l’instant t; et ’état avant irritation. Les différences
sont mormalisées par rapport a l’état avant irritation. (surface de chaque
carré : 1 x Imm)
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instant ¢; | intensité Ciyerive,i
t=0,0 | Cactive = 10Cpus5ive dans toutes la zone 1 (début de la réaction rouge)
t=2,5 | Coctive,p = 7, 5Cpqssive
t=5,5 | Cactive,p = 10,0Cassive, Cactive,c = 9, 0Cpqssive
t=8,5 | Cactive,c = 7,5Cpassives Cactive,B = 9, 0Cpassive
t =11,5 | Coctive,c = 10,0Cpassives Cactive,B = T, 5Cpassives Cactive, a4 = 9, 0Cpassive

TABLEAU 7.7. Augmentation de la compliance active pour obtenir un étalement en temps
et en espace

t[:0,58 t]:2,48 t[:3,98 t]:6,98 t[:9,98 t]:]_2,98 t[:20,08

FIGURE 7.34. Evolution temporelle de la réaction nerveuse concernant la quatriéme pos-
sibilité d’augmentation de la compliance. Le résultat correspond a [’échelle
macroscopique (surface de chaque carré : 30 x 30mm).

7.5 Conclusion

Nous avons montré dans ce chapitre les valeurs des pressions dans I’état de repos ainsi que
leur dépendance en fonction des perméabilités hiérarchiques. De plus, nous avons constaté
qu’il n’y a pas de phénomene de diffusion qui amene le sang de la zone de la réaction rouge
vers les alentours. Ainsi, il a été nécessaire de modéliser la réaction nerveuse. Nous avons
proposé plusieurs fonctions de base qui permettent a l'aide des données de mesures, de
modéliser entierement la réaction nerveuse. Considérant 1’échelle microscopique, nous avons
présenté les outils de base pour décrire un étalement en temps et en espace. En ce qui
concerne la zone de vasodilatation, il est difficile de dire si a cette échelle un vrai étalement
s'installe ou si c’est plutot une décontraction simultanée des muscles lisses dans toute la
région. A cette question nous ne pouvons pas répondre ni a I'aide de la littérature ni avec
notre méthode de mesure. Une possibilité d’étudier cette question serait peut-étre a 1’aide
de la capillaroscopie intravitale, car celle-ci permet de visualiser les vaisseaux.

7.6 Comparaison des deux modeles

Il est non seulement nécessaire de vérifier les résultats obtenus par les deux modeles, mais
aussi de présenter leur capacité a simuler le probleme du changement de la microcirculation
suite a une irritation.

En ce qui concerne le modele discret, la combinaison de la méthode d’optimisation
contrainte avec la méthode de compartimentation permet non seulement de décrire les flux
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et les pressions dans le réseau vasculaire, mais aussi de tenir compte de la géométrie spatiale
de I'arbre artériel et de I’arbre veineux. La reconstruction purement numérique des arbres
vasculaires permet d’obtenir la méme pression dans toutes les terminaisons et ainsi dans
tous les compartiments de la microcirculation. Ce fait est tres utile pour I'étude de Iirri-
tation qui est basée principalement sur la différence entre des points stimulés et des points
non-stimulés. En reconstruisant le réseau vasculaire a partir des images morphologiques il
n’est pas toujours garanti d’obtenir la méme pression dans les vaisseaux microcirculatoires
similaires. Décrire la microcirculation a I’aide d’un modele de compartimentation permet
de simuler le comportement des vaisseaux souples, qui peuvent stocker du sang sans avoir
a connaltre leur géométrie. L’utilisation du modele a une échelle microscopique est difficile
car, a cette échelle, le réseau ne présente plus la structure d’un arbre. Ainsi, la description
des flux spatiaux a cette échelle est difficile a obtenir.

L’utilisation des milieux poreux pour décrire le réseau vasculaire permet de modéliser les
changements de flux et de pression dans des systemes physiologiques dont ’acquisition des
données géométriques est difficile. Elle permet non seulement d’obtenir la distribution des
pressions dans le réseau vasculaire mais aussi les champs des flux spatiaux bien que le flux
dans chaque vaisseau ne soit pas connu. La méthode de compartimentation, mentionné ci-
dessus permet de modéliser le comportement hémodynamique d’un ensemble de vaisseaux
sans connaitre la géométrie de chaque vaisseau. Elle ne permet que de décrire des flux
hiérarchiques. Ce type de modele est bien adapté a la circulation cutanée et permet de
tenir compte de sa structure spécifique au niveau des capillaires. Ainsi, la combinaison
de deux couches de milieux poreux avec une couche de compartiment permet d’avoir des
informations sur les flux horizontaux et hiérarchiques. L’utilisation du modele & deux échelles
permet d’étudier 'influence de lirritation sur la couche superficielle du réseau vasculaire
cutané ainsi que sur les vaisseaux situés dans le derme profond. L’introduction d'un degré
d’anisotropie a I’aide du parametre « présente la possibilité de tenir compte de la structure de
I’arbre vasculaire a 1’échelle macroscopique. D’autre part choisir un milieu isotrope a 1’échelle
microscopique permet d’obtenir des flux spatiaux a cette échelle sans connaitre la structure
exacte du réseau. L’utilisation des vaisseaux souples pour toutes les couches mais surtout
a l’échelle macroscopique permet de montrer que l'influence de l'irritation sur la grande
circulation est tres faible. En ce qui concerne le modele discret, nous avons fait I’hypothese
qu’il n'y a pas d’influence en choisissant des vaisseaux rigides. Ainsi, un changement de
perméabilité des grands vaisseaux suite a une irritation n’est pas possible. Cette hypothese,
néanmoins forte d'un point de vue physiologique, a été justifiée a 'aide des résultats du
modele continu. Considérant I'erreur numérique du modele discret qui s’installe en fonction
du nombre de terminaisons I'approche continu permet une description d’un systéeme a grand
nombre de vaisseaux a faible erreur numérique.

En ce qui concerne les temps de réaction jusqu’a obtenir I’état stationnaire apres avoir
changé la compliance, nous pouvons constater que les deux modeles montrent des valeurs
relativement cohérentes avec les valeurs proposées par Lewis. Avant de modéliser la réaction
nerveuse nous avons testé si il existe un processus de diffusion qui transporte du sang de
la zone d’irritation vers les alentours. Considérant le modele discret ainsi que le modele
continu a ’échelle macroscopique I'augmentation du volume de la couche intermédiaire dans
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les alentours de la zone d’irritation peut seulement étre créée par une variation des flux de
la premiere et de la troisieme couche. Contrairement a cela, le modele continu a 1’échelle
microscopique permet de modéliser un vrai processus de diffusion au niveau des artérioles.
Nous n’avons néanmoins pas trouvé de forte augmentation de volume dans les alentours de
la zone d’irritation. Pour cela il a été nécessaire de modéliser la réaction nerveuse.

A la fin de cette partie il est néanmoins nécessaire de choisir le “meilleur modele “. Ceci
dépend surtout du point de vue que I'on adopte.

D’un point de vue mécanique le modele continu représente le modele le plus intéressant.
Cela se manifeste en terme de calculs et de faible erreur numérique. Il permet aussi d’étudier
et modéliser entierement les phénomenes vasculaires de l'irritation. Néanmoins, il ne tient
pas entierement compte de la structure du réseau vasculaire.

Considérant le “meilleur modele” d’un point de vue physiologique nous suggérons une
amélioration naturelle des modeles en combinant leurs avantages. Nous considérons un
modele, qui décrirait la premiere et la troisieme couche a l'aide d’un modele discret a
faible nombre de terminaisons. La couche intermédiaire pourrait étre décrite comme modele
continu (comme celui de I’échelle microscopique). C’est-a-dire chaque terminaison perfuse
une unité microcirculatoire qui consiste en trois couches. Ce type de modele tiendrait compte
de la géométrie exacte de I'arbre vasculaire a 1’échelle macroscopique. A 1’échelle micro-
scopique il serait possible de décrire localement les flux spatiaux de la microcirculation
(artérioles et veinules) sans connaitre sa géométrie réelle.
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Conclusion de la deuxieme partie

Le modele continu permet non seulement connaitre le comportement hémodynamique
dans la zone d’irritation, mais aussi I'influence d’une stimulation sur les alentours. Nous
avons montré dans un premier temps que le changement local de la compliance présentant la
réaction rouge proposé par Lewis entraine seulement une tres faible augmentation de volume,
notamment dans la troisieme couche, dans les alentours. Ainsi, nous pouvons constater
que l'effet de diffusion de sang vers le voisinage de la stimulation est tres faible. Pour
cette raison il a été nécessaire de modéliser la réaction nerveuse. Comme les processus
physiologiques entre la stimulation des récepteurs et 1’état final de vasodilatation sont tres
complexes, nous avons proposé plusieurs méthodes pour modéliser I'étalement de la zone
de vasodilatation. Ces méthodes présentent les fonctions de base qui permettent a l'aide
des données obtenues par des mesures de décrire entierement le développement spatial et
temporel de la vasodilatation.

En faisant une variation de parametres pour les perméabilités horizontales, nous pouvons
constater que la densité capillaire n’influence que faiblement le comportement qualitatif du
systeme. En ce qui concerne les pressions a 1’état stationnaire on peut noter que la plupart des
résultats correspondent bien a la physiologie. Le gradient trop élevé des veinules a ’échelle
microscopique provient des valeurs des perméabilités horizontales. Choisissant K4 > Ky
entraine forcément un gradient de pression dans les veinules qui est plus élevé que celui
dans les artérioles. Il serait donc intéressant dans un prochain temps de faire varier ces
parametres.

Considérant le temps de réaction de la réaction rouge, proposé par Lewis (quelques
secondes), nous pouvons noter que tous les “essais” a 1’échelle macroscopique correspondent
bien a la théorie. En ce qui concerne 1’échelle microscopique, I’augmentation du temps de
réaction pourrait étre obtenue en augmentant lentement la compliance comme proposé pour
la réaction nerveuse. En ce qui concerne le temps de réaction de la réaction nerveuse une
simple augmentation de la compliance n’est pas possible. Il est nécessaire d’incrémenter la
compliance en fonction du temps.

Finalement, nous pouvons conclure que les résultats obtenus par le modele correspondent
non seulement bien a la réalité physiologique, mais ils sont aussi conformes aux observations
de Lewis.
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Troisieme partie

Expériences






Introduction de la troisieme partie

Cette partie est consacrée a 1’étude expérimentale de l'irritation mécanique de la peau. La
partie contient deux chapitres. Dans le premier chapitre nous présenterons une breve étude
bibliographique sur les méthodes permettant la mesure de I'irritation. A partir de cette étude
nous avons fait le choix d’utiliser la Vélocimétrie Laser Doppler. Ainsi nous montrerons
dans un premier temps les théories optiques présentant les bases de la Vélocimétrie Laser
Doppler. Ensuite, nous décrirons de maniere plus détaillée le principe de la Vélocimétrie
Laser Doppler. Le deuxieme chapitre est consacré aux résultats expérimentaux. Nous avons
appliqué une irritation mécanique a différents niveaux de force a plusieurs personnes. Nous
avons mesuré la vasodilatation suite a cette irritation. Finalement, nous montrerons dans ce
chapitre la comparaison entre les mesures expérimentales et les résultats du modele continu.
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Chapitre 8

Technique de mesure de lirritation-
La Vélocimétrie Laser Doppler

Nous présenterons dans ce chapitre d’abord une étude sur les différentes méthodes de
mesure de l'irritation. Cette étude nous a permis de choisir la Vélocimétrie Laser Doppler, qui
présente beaucoup d’avantages dans notre cas. Nous présenterons ensuite les bases optiques
ainsi que le principe de la Vélocimétrie Laser Doppler. En cohérence avec la notation utilisée

—

dans le domaine de l'optique, nous écrirons les vecteurs en gras (v = )

8.1 Les techniques de mesures de lirritation- avan-
tages et désavantages

L’objectif de ce paragraphe est de trouver une méthode qui permet de mesurer la premiere
et la deuxieme réaction de Lewis en temps réel. De plus, la quantification de l'irritation
en fonction de la force appliquée est souhaitée. Il existe plusieurs méthodes pour mesurer
Iirritation qui sont basées soit sur le fait que l'irritation entraine un changement du flux
sanguin, ou soit sur le fait qu’elle provoque un changement de la structure de la peau. Il
est donc intéressant de trouver des méthodes qui mesurent seulement le premier effet ou
seulement le deuxieme. Le choix de la technique est surtout basé sur le fait que la technique
de mesure n’influence pas le développement de l'irritation. Nous avons basé notre recherche
bibliographique seulement sur des méthodes noninvasives. Les différentes méthodes sont
présentées ci-dessous ainsi que leurs avantages et désavantages. Les méthodes sont classées,
autant que possible, par le fait qu’elles mesurent un changement de la structure de la peau
(début) et le fait qu’elles mesurent une grandeur qui est liée au changement du flux sanguin
(fin).

— Test de rugosité de la peau [De Boer et Bruynzeel, 1996] (replica tech-

nique)

Le test de rugosité de la peau est un moyen pour mesurer le changement de la surface
de la peau. Pour cela on prend une empreinte de silicone de la peau. Cette méthode
montre 'effet extérieur sur la peau. Mais cela reste une question ouverte de savoir si



166 8. TECHNIQUE DE MESURE DE L’'IRRITATION- LA VELOCIMETRIE LASER DOPPLER

le changement de la couche cornée est un indice de l'irritation, car on peut obtenir les
mémes changements de la couche cornée pour différentes épaisseurs de couche cornée.
~ TEWL (Transepidermal water loose) / Evaporimétrie

[Hanau et al., 2003, De Boer et Bruynzeel, 1996]

Le principe est basé sur la mesure du flux d’eau qui passe a travers la peau. On
considere que I'évaporation de I'eau est donnée par la pression partielle de la vapeur.
Ainsi, la technique de mesure de cette méthode est basée sur la mesure de la pression
partielle de I'eau a différentes distances proches de la surface de la peau. Le gradient de
la pression partielle donne une information sur le taux d’évaporation. L’appareil com-
mercialisé est utilisé pour faire des tests sur l'irritation chimique. Mais [Green, 2000]
montre que le TEWL augmente si la couche cornée est enlevée méme si il n'y a pas
d’irritation. Cela pourrait étre le cas pour l'irritation mécanique. Pour cette raison
I’évaporimétrie ne représente pas un bon moyen pour évaluer ce type d’irritation.

— Méthode ultrasonore
La méthode ultrasonore est un outil qui permet d’avoir des coupes de peau sur les-
quelles on peut distinguer I’hypoderme, le derme et I’épiderme [El Gammal et al., 1999].
La couche cornée est seulement visible pour la peau des mains et des pieds, car elle est
plus épaisse a cet endroit. En ce qui concerne la mesure du changement de la surface
de la peau, il est difficile d’obtenir de bons résultats car il est necessaire de mettre du
gel ou de 'eau entre le capteur et la peau pour éviter une réflexion totale a la surface
de la peau. Ceci va forcement changer les propriétés de la couche cornée. La méthode
ultrasonore trouve une utilisation dans la visualisation des cedemes dans le derme.
Dans [Fullerton et Serup, 1997] la méthode ultrasonore est utilisée pour mesurer un
changement d’épaisseur du derme crée par une irritation située dans le derme.

— Capacité électrique/conductivité électrique [De Boer et Bruynzeel, 1996]

La capacité électrique est un moyen souvent utilisé pour évaluer des irritations crées par
des produits chimiques [Singh et al., 2001]. Elle est basée sur la mesure du changement
de 'impédance entre deux electrodes.
D’apres [De Boer et Bruynzeel, 1996] la mesure de la conductivité électrique reflete
surtout le degré d’hydratation de la couche cornée. Le fait d’enlever une partie de
la couche cornée et de changer ses propriétés va forcement changer la conductivité
électrique de la peau. Il sera donc difficile de distinguer entre le changement du flux
sanguin et le changement de la structure de la peau.

— Colorimétrie [Hanau et al., 2003, De Boer et Bruynzeel, 1996]

La colorimétrie est basée sur ’analyse tristimulus de la lumiere reflétée par la peau
illuminée en considérant que l'irritation entraine un changement de couleur suite a
une augmentation du flux sanguin. La couleur est représentée dans un systeme de
coordonnées tridimensionnelles. Le premier axe correspond a la luminosité (I'integrale
de la lumiere reflétée par la peau), qui va du blanc au noir. Les deux autres coordonnées
correspondent a l'axe vert-rouge et a 1’axe bleu-jaune. Le probleme de cette méthode
est, qu’en enlevant une partie de la couche cornée, on obtient forcement un changement
de couleur (plus rouge) car les vaisseaux sanguins sont plus visibles. Ainsi on ne peut
plus clairement distinguer entre les deux effets de l'irritation.
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— L’utilisation d’une échelle de comparaison
Le principe d’évaluer l'irritation a ’aide d’une échelle de comparaison est facile, mais
peu précis [Green, 2000]. Il consiste a faire quantifier I'irritation visuellement par le
médecin et a ’aide de la sensation du patient.

— Plethysmographie
Le principe est basé sur ’absorption et la diffusion des ondes infrarouges a cause du
sang [Oberg, 1990]. 11 existe deux techniques. La plethysmographie qui est basée sur
la transmission des ondes a travers le tissu et la photoplethysmographie, qui est basée
sur la réflexion des ondes infrarouges. La photoplethysmographie est plus adaptée pour
les mesures de la peau, car elle ne demande pas un deuxieme capteur. Ainsi, nous sup-
posons que seule la quantité de sang peut modifier ’absorption des ondes lumineuses.
La photoplethysmographie permet de quantifier le volume de sang dans la peau. La
méthode est surtout utilisée pour évaluer des insuffisances veineuses [Guillot, 1994] et
pour évaluer l'irritation de la peau suite a des patch test [De Boer et Bruynzeel, 1996].
Il est difficile de savoir a quelle profondeur les ondes ont été réfléchies. Finalement, il
est difficile de savoir si la variation du flux sanguin superficiel est suffisamment forte
devant le flux total pour étre mesurée.

— Capillaroscopie intravitale [Hanau et al., 2003, Hern et Mortimer, 1999],
[Jairo et Monari, 2000, Ubbink et al., 1994]
La capillaroscopie permet de visualiser les capillaires dans les couches superficielles
de la peau. Le principe est basé sur un microscope a lumiere froide. La technique
permet une mesure en temps réel. Considérant le fait que l'irritation peut influencer
les artérioles, on peut se demander si cette méthode permet de visualiser l'irritation
entierement.

— Température, thermographie [Hanau et al., 2003],
[De Boer et Bruynzeel, 1996]
La température est un parametre qui est facile a mesurer, qui n’est pas trop influencé
par le fait d’enlever une partie de la couche cornée et qui peut étre mesuré pendant une
certaine période de temps. Comme la température est liée au flux sanguin, la mesure
de la temperature est en relation avec le flux sanguin. Le probleme de la mesure de la
température consiste souvent dans la faible résolution des systémes. La résolution de
la thermographie de contact est de ~ 0,1°C' (Inframetrics : ThermaCam Ultra X95).

— Laser Doppler
Le Laser Doppler permet de mesurer les changements relatifs du flux sanguin cutané.
La méthode est basée sur le fait qu'une onde lumineuse, qui collisione une particule
en mouvement, subit un décalage en fréquence. Ainsi elle représente un moyen efficace
pour ’évaluation de l'irritation. De plus, elle est tres sensible a de faibles signaux. Le
Laser Doppler permet aussi de mesurer l'irritation en temps réel.

Parmi les méthodes mentionnées ci-dessus nous avons choisi la Vélocimétrie Laser Dop-
pler afin de mesurer lirritation mécanique de la peau. Elle représente non seulement une
technique non invasive en temps réel, mais elle mesure aussi directement 'effet d’une irrita-
tion mécanique et le changement du débit sanguin. Nous allons présenter dans le paragraphe
suivant ’effet Doppler, ainsi que la technique en résultant, la Vélocimétrie Laser Doppler, qui
permet d’apres [Bonner et Nossal, 1981] de quantifier la concentration de globules rouges,
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le débit et la vitesse moyenne. Pour cela nous allons expliquer ci-dessous les théories de
I'optique qui présentent les bases du modele de [Bonner et Nossal, 1981] et qui conduisent
au choix du materiel technique.

8.2 Meéthode de mesure : Laser Doppler

8.2.1 Les théories optiques
8.2.1.1 Définition d’une onde lumineuse

Le champs électrique qui caractérise une onde lumineuse est décrit par
E(t) = Eg(t)e {®r—«t (8.1)

ot Eg(t) représente I'amplitude de 'onde, K est le vecteur d’onde. r est la distance et w est
la pulsation. La valeur absolue du vecteur d’onde est donné par

2mn
K|l=—— 8.2
x| == (52)

ou A est la longueur d’onde. n est l'indice de refraction (n = 1 dans le vide).

8.2.1.2 Les interactions entre la lumiére et le tissu

La peau est un tissu dont les propriétés optiques sont caractérisées par I’absorption et la
diffusion et dont I'indice de refraction est plus grand que celui de I'air. Un faisceau Laser qui
frappe la peau est donc seulement partiellement reflété (4 — 5% de 1'énergie totale incidente
[Oberg, 1990]). Le reste de 1’énergie du faisceau entre dans le tissu. Il subit par conséquence
les processus de la diffusion et de 'absorption. Ceux-ci seront expliqués ci-dessous en tenant
compte des propriétés et de la composition des tissus biologiques.

8.2.1.3 Diffusion [Born et Wolf, 1964, Kerker, 1969]

Le tissu est composé de molécules qui contiennent des charges électriques, des électrons
et des protons. Lorsquune onde électromagnétique rencontre une particule, les charges
électriques de la particule commencent a osciller. Les dipoles créés ainsi rayonnent avec
une certaine fréquence et émettent une radiation diffusée. Si le rayon incident rencontre
une particule immobile, la fréquence de radiation est la méme que celle de I'onde incidente
[Oberg, 1990]. L’onde subit seulement un décalage en phase. Par contre, si le rayon rencontre
une particule en mouvement, la fréquence de sortie est différente de celle de ’'onde incidente.
Ce fait est di au décalage Doppler.

Dans le cas ou la diffusion se fait par une particule statique, il est intéressant de connaitre
le champs électrique qui s’installe apres une diffusion, étant donné que la taille de la particule
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ainsi que son indice de refraction sont connus. La relation entre le champs incident est le
champs diffusé est donnée par

EsQ . M SQ Sg Ei2 (8 3)
Esl a ikr S4 Sl Eil )

ou E; représente le champs incident et E; le champs diffusé. S est la matrice de diffusion.
La direction du champs diffusé est définie par des angles polaires ¢ et 6. Les angles sont
montrés dans la figure 8.1. L’onde incidente se déplace en direction de I'axe des z positifs.
Suite a cette description S dépend de ¢ et 6.

Z

X

FIGURE 8.1. Géométrie de l'onde diffusée. L’onde incidente se déplace en direction de l’azxe
des z positifs. La direction de l'onde diffusée est décrite en coordonnées polaires

(0 et ).

La résolution de ce probleme nécessite la resolution des équations de Maxwell sous cer-
taines conditions aux limites. La solution analytique est tres difficile a obtenir. Pour cette
raison, il existe plusieurs approximations qui permettent de trouver une solution analytique.
Parmi ces approximations se trouvent la diffusion de Rayleigh, ’approximation de Rayleigh-
Gans et la diffusion de Mie. La diffusion de Rayleigh et 'approximation de Rayleigh-Gans
sont valables pour des particules dont la taille est plus petite ou comparable a la longueur
d’onde. La diffusion de Mie est aussi applicable pour des particules plus grandes. Les trois
approximations sont décrites ci-dessous.

La diffusion de Rayleigh Cette théorie de diffusion a été développée par Lord Rayleigh
(1871). Elle est seulement valable pour des particules qui sont petites en comparaison de la
longueur d’onde. Dans le cas de la diffusion de Rayleigh les dipoles internes de la particule
rayonnent en phase. Les ondes rayonnées interferent donc constructivement dans toutes les
directions de l'espace. Une zone homogene est créée autour de la particule. La particule
rayonne comme un seul dipole. La matrice de diffusion devient donc

Sy S cost 0
(54 Sl)wcx( ; 1) (8.4)
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ou « représente la ”polarisabilité”. a dépend surtout de I'indice de refraction du milieu
et de celui de la particule [Kerker, 1969]. Ainsi, l'intensité du champs électrique, qui est
défini comme I; < E;E} > devient

I c0s6?1;5
( Ia ) - ( I; ) (8:5)

On peut noter que l'intensité I, est directement proportionnelle a 'intensité incidente
I;;. L’intensité I, dépend de I'angle de diffusion #. Le champs diffusé qui correspond a la
diffusion de Rayleigh est montré dans la figure 8.2.

[ﬂ

Iﬂ

FIGURE 8.2. Champs de diffusion de la diffusion de Rayleigh. La fleche montre la direction
de l'onde incidente.

L’approximation de Rayleigh-Gans IL’approximation de Rayleigh-Gans permet une
solution de I'équation 8.3 si [m — 1| << 1 et 2ka|m — 1] << 1. m est défini comme 2
(ny : indice de refraction de la particule, ny : indice de refraction du milieu [Kerker, 1969]).
a est une dimension linéaire de la particule. C’est-a-dire que l'on suppose que l'indice de

refraction de la particule est proche de un et que le décalage de phase 2ka|m — 1| est petit.

On suppose que la particule consiste en un ensemble de N dipoles qui n’interagissent
pas entre eux-mémes. Ainsi on obtient pour la matrice de diffusion

Sy S cost) 0
(&) ~ama (5" ]) (5.6)
avec
A6, ¢) = a / e dPr (8.7)

ou ¢ représente le décalage en phase de 'onde diffusée dans la direction de (6, ¢) par le
dipole situé dans le point r. vp est le volume de la particule. « est la ”"polarisabilité”.

La diffusion de Mie La théorie de Mie (1908) décrit I'interaction entre la lumiére et une
particule sphérique. Cette théorie est valable pour toutes les tailles des particules et permet
de retrouver les résultats de la diffusion de Rayleigh pour des particules qui sont petites
devant la longueur d’onde. Pour les grandes particules, les dipoles internes n’oscillent plus
nécessairement en phase. Les interférences créent surtout une diffusion vers 'avant dont
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Optique géométrique Pour des particules tres grandes devant la longueur d’onde, les
lois de l'optique géométrique sont valables, c’est-a-dire la réflexion et la refraction.

Un autre facteur qui influence la diffusion est la densité de particules dans le tissu. Si les
particules sont suffisamment distantes pour développer leur diagramme de rayonnement sans
étre influencées par une autre particule, on peut admettre que le champs diffusé par le tissu
est constitué par la somme des champs diffusés par les particules situées dans le tissu. Dans ce
cas, on parle de diffusion indépendante (diffusion quasi-élastique [Bonner et Nossal, 1990]),
qui fait la base de beaucoup de travaux expérimentaux [Chazel, 1999]. Si par contre les
particules sont trop proches I'une de I'autre, elles ne peuvent plus développer leur diagramme
indépendamment. On parle donc de la diffusion dépendante.

Les tissus biologiques constituent un milieu tres hétérogene. Ils contiennent des particules
de différentes tailles, structures et orientations, dont la densité peut varier. Ceci ainsi que le
fait que la diffusion est multiple créent un champs de radiation tres complexe.

8.2.1.4 L’absorption

Le comportement a ’absorption des tissu biologiques est surtout caractérisé par le com-
portement de leurs composants. Ceux-ci sont, entre autre, ’eau et I’hémoglobine
[Chance et al., 1988]. Les spectres d’absorption de I’eau, de 'hémoglobine et de I’hémoglobine
desoxygénée sont montrés en figure (8.4). On peut noter que 'eau présente un maximum
d’absorption pour des longueurs d’onde d’environ ~ 1000nm. Le maximum d’absorption de
I’hémoglobine se trouve pour des longueurs d’onde plus petites que 700nm. Dans la région
centrale entre 700 — 950nm ’absorption est la plus faible.
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FIGURE 8.4. L’absorption de [’hémoglobine (OxyHb), de [’hémoglobine desorygénée
(DeozyHb) et de 'eau en fonction de la longueur d’onde [Chance et al., 1988]
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8.2.1.5 La profondeur de pénétration

La profondeur de pénétration est due a I’absorption et a la diffusion [Bonner et Nossal, 1990].
D’apres [Duteil et al., 1985], la lumiere rouge (632,8nm, helium-neon) entre le plus pro-
fondément dans le tissu tandis que la lumiere bleu (441, 6nm, helium-cadmium) reste dans
la couche superficielle. Cela permet de mesurer le flux dans les capillaires superficiels avec la
lumiere bleue et le flux de la circulation plus profonde avec la lumiere rouge. La profondeur
de pénétration est montrée dans la figure (8.5).
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FIGURE 8.5. Profondeur de pénétration en fonction de la longueur d’onde

8.2.1.6 L’effet Doppler

Johann Christian Doppler a montré en 1842 qu’une onde diffusée par une particule en
mouvement subit un décalage de pulsation (fréquence). Ce décalage de pulsation est connu
sous le nom d’effet Doppler. Il est calculé a partir de la projection de la différence entre le
vecteur d’onde avant et le vecteur d’onde apres diffusion (Q) sur la vitesse de la particule
(v). Il est égal a

Aw = Qv (8.8)

avec

Q=Ko K, (8.9)

ou Ky représente le vecteur de I'onde incidente et K le vecteur de 'onde diffusée. En tenant
compte de arrangement géométrique montré dans la figure (8.6) et du fait que le rayon de

diffusion est défini comme

drn . 8
Q| = < =sing (8.10)
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ou A est la longueur d’onde, n l'indice de réfraction et 6 est 'angle de diffusion. On peut
montrer que le décalage de la pulsation Aw peut étre calculé comme

6
Aw = %sinécos o. (8.11)

Ici, 0 représente 'angle de diffusion et ® I'angle entre la vitesse et le rayon diffusé. v est la
valeur absolue de la vitesse v. Ainsi, le champs électrique défini dans I’équation 8.1 devient

E(t) = Eg(t)e {(Krowitaw) (8.12)

émetteur détecteur

FIGURE 8.6. Arrangement géométrique de [’effet Doppler

Le décalage de fréquence par rapport a la fréquence de la lumiere créé par les globules
rouges dans les capillaires est tres petit en comparaison de la fréquence de I'onde incidente
(~ 5H z [Bonner et Nossal, 1990]). Cette valeur est obtenue pour une vitesse du sang dans la
microcirculation qui est tres faible (~ 1™ [Bonner et Nossal, 1990]). Supposons v = 177,
une longueur d’onde de A ~ 650nm et un angle de diffusion 6 = 5,4°. Ainsi, on obtient
$ = 88° pour un décalage en fréquence de ~ 5H z. Cet angle est probable dans la mesure ou
les vaisseaux ont des directions différentes. Comme le décalage en fréquence est tres petit, la
fréquence du signal diffusé est tres proche de la fréquence de la lumiere incidente. Comme
les photodétecteurs ne peuvent plus suivre des oscillations d’une fréquence de 'ordre de la
fréquence de la lumiere, la mesure de la fréquence de décalage devient tres compliquée. Il
existe deux méthodes. La premiere, I’Anémométrie Laser Doppler, consiste a faire interferer
deux faisceaux laser et a faire passer les particules en mouvement au travers du systeme
de franges. La deuxieme méthode fait interferer 'onde du rayon qui a subit une diffusion
avec une particule en mouvement avec I’onde dont la fréquence n’est pas décalée. Ces deux
méthodes de comparaison seront expliquées ci-dessous.

8.2.2 L’Anémométrie Laser Doppler

L’Anémométrie Laser Doppler est une technique souvent utilisée pour la mesure de la
vitesse des fluides dans les tuyaux. Pour cette technique, deux faisceaux Laser, monochroma-
tiques et cohérents, sont utilisés. Les faisceaux sont arrangés de fagon a interferer a I’endroit
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ou la vitesse doit étre mesurée. Les deux faisceaux forment ici un volume de mesure qui
a une forme d’éllipsoide. Dans ce volume, un systeme de frange est créé qui contient des
régions lumineuses et sombres alternant. Les franges sont paralleles a la bissectrice de I’angle
entre les deux faisceaux. La distance entre deux franges est calculée par

A

Ax = — 8.13
o ZSing ( )

ou A\ représente la longueur d’onde et 6 I'angle entre les deux faisceaux. La dimension du
volume de mesure dépend de I'angle 6 et de la distance focale. Le volume de mesure est
montré dans la figure (8.7).

faisceau Laser

volume de mesure

franges

photodétecteur

/

FIGURE 8.7. Volume de mesure de ’anémométrie Doppler Laser

Si une particule en mouvement traverse le volume de mesure, la lumiere incidente est
diffusée dans toutes les directions de ’espace. Ainsi, la lumiere diffusée peut étre recueillie
par un photodétecteur qui la convertit en un signal électrique. Par conséquent, 'amplitude
du signal oscille si une particule traverse les franges sombres et lumineuses du volume de
mesure. A partir de cette fréquence d’oscillation f, en utilisant la distance de frange A,
on peut en déduire la vitesse de la particule perpendiculaire a la direction des franges. La
vitesse (v, ) devient donc

A
ZSing

v, =f (8.14)

Ce systeme de mesure ne donne pas d’informations sur la direction de la vitesse. Pour éviter
ce probleme, on peut utiliser une cellule de Bragg, qui décale la fréquence d’un faisceau par
rapport a autre. Ainsi, le systeme de frange devient irrégulier ce qui permet de connaitre
la direction de la vitesse. L’Anémométrie Laser Doppler n’est pas adaptée a la mesure du
flux sanguin dans la peau car il est nécessaire de placer les particules en mouvement dans
la zone d’interférence des deux faisceaux.
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8.2.3 La Vélocimétrie Laser Doppler

La Vélocimétrie Laser Doppler est basée sur le fait que seulement une partie des rayons
incidents est diffusée par des particules en mouvement. La majorité des rayons ne subit
pas de décalage de fréquence, ils sont diffusés par des particules immobiles. Les différents
chemins des rayons sont montrés en figure (8.8).
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FiGURE 8.8. Chemin des rayons diffusés par des particules mobiles ou immobiles
[Bonner et Nossal, 1990]

Le champs électrique d’un laser multimode [Nilsson et al., 1980] est donné par
N ~
Eou(r,t) = s ES(t)e (8.15)
n=—N

ou s est le facteur de couplage, Eg(t) est I'amplitude complexe du mode n qui dépend
du temps et w? est la pulsation du mode n. Les modes sont séparés en fréquence avec
wd —wl = 57 ou c représente la vitesse de la lumiere et L la longueur du chemin optique
de la cavité du laser. Apres étre passée a travers le tissu une partie de la lumiere émise
par le laser est recueillie par un photodétecteur. Celui-ci peut étre une diode PIN ou un
photomultiplicateur. Le champs électrique FEy4(r,t), qui atteint le détecteur au point r a
I'instant ¢ est donné par

Eq(r,t) = Eng(r,t) + Eg(r,t) (8.16)

ou E,(r,t) représente le champs qui n’est pas décalé en fréquence et Fy.(r,t) celui qui a
subit une diffusion par des particules en mouvement. L’intensité au point r du détecteur se
calcule par

Lo(r,t) = By(r,t)E5(r, 1) (8.17)

Le courant total du photodétecteur sans bruit est

v~ [ |Edr.fds (8.18)
S
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ou ds représente un élément de surface du détecteur. L’équation 8.18 devient, en utilisant
équation 8.16

dag o~ dee(t) A dse(t) +09(Ens(t)EL(E) + En(t) Eec(t)) (8.19)
~—— ~—— ~ ~ “
courant continu  homodyne heterodyne

Ici, ic.(t) est le courant continu, qui est proportionnel & l'intensité des rayons qui ne sont
pas décalés en fréquence. ig(t) est composé seulement par le champs décalé en fréquence.
Il est connu sous le nom de la partie homodyne. La fréquence de ce terme est tres grande.
Le détecteur ne peut pas la suivre. Il la traduit donc comme un courant continu. Le dernier
terme de cette équation est la partie hétérodyne, qui représente un mélange de rayons décalés
en fréquence et de rayons qui ne sont pas décalés en fréquence. n représente l'efficacité
hétérodyne pour une cohérence spatiale imparfaite et g est un parametre de I'instrument.
Pour de faibles concentrations de globules rouges le terme hétérodyne est plus grand que le
terme homodyne [Duteil et al., 1985]. Si la concentration des particules en mouvement est
faible, i,.(t) devient tres petit devant i..(t). Ce terme peut donc étre négligé. Ainsi, toutes les
informations sur la vitesse des particules peuvent donc étre déduites du terme hétérodyne.

8.2.3.1 Acquisition et traitement des signaux

L’acquisition et le traitement des signaux sont adaptés afin d’obtenir les signaux sous
la forme voulue et de réduire le bruit du systéeme. Le laser lui méme présente deux sources
de bruit. L’amplitude de chaque mode |E?(t)| varie suite & des non-linéarités du laser, bien
que le champs total de sortie reste constant. L’interférence des modes crée une fréquence
qui varie lentement et qui peut interférer avec le signal Doppler. La deuxieme source de
bruit est due a 1’élargissement de la longueur d’onde (wide-band beam amplitude noise, le
laser n’est plus monochromatique)). Une troisieme source de bruit est représentée par le
courant d’obscurité (dark current, bruit thermique) et le bruit de grenaille (shot noise, bruit
quantique) du photodétecteur. Ainsi, le courant du photodétecteur qui est proportionnel a
I'intensité ~ (EE*) peut étre écrit comme

io = in(1+ A(t))B(t) (8.20)

ol iR représente le courant produit par la partie du signal qui n’est pas décalée en fréquence,
A(t) est la fluctuation du signal due au décalage de fréquence et B(t) est le bruit. Ce dernier
est décrit comme

B(t) =14 S(t))(1+ Np(t)(1+ Np(t)) (8.21)

ou S(t) est le bruit suite a des interférence des modes, N (t) € (0,07) est 1'élargissement de

la longueur d’onde et Np(t) € (0, 4 /2624—15) est le courant d’obscurité et le bruit de grenaille
du photodétecteur.

[Nilsson et al., 1980] proposent une chaine d’acquisition qui constituée de deux canaux
traitant les signaux en différentiel. Nous allons montrer dans un premier temps la chaine
d’acquisition d’'un canal et ensuite celle qui est constituée de deux canaux.
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Chaine d’acquisition d’un canal La chaine est montrée en figure 8.9. Le signal passe
du photodétecteur vers un filtre passe haut afin d’enlever le courant continu. Ensuite, il est
amplifié. Afin de pouvoir comparer les signaux des différents parties du tissu, le signal est
normalisé par rapport a Rig(t). Considérant A(t) < 1,5(t) < 1, Np(t) < 1,Np(t) < 1le
signal de sortie de la chaine d’acquisition peut étre approximé par

Vo(t) = F(A(t) + S(t) + Np(t) + Np(t)) (8.22)
Photodétecteur Filtre passe-haut Amplificateur Diviseur/Comparaison
lumicre diffusée  Vp = Ryio(t) Vir = Ry(io(t) —ir) Vi = FRy(io(t) —ir) Vp(t) = Zrnllztnl

FIGURE 8.9. Systéeme d’acquisition avec un canal

Chaine d’acquisition de deux canaux en différentiel La chaine d’acquisition de deux
canaux en différentiel est montrée en figure 8.10. Elle contient deux fois le méme canal. Le
signal de sortie est

Vou(t) — Voal(t) = F(AL(t) — As(t) + Npa(t) — Npa(t)) (8.23)

On peut noter que seulement le bruit lié au photodétecteur reste. Le bruit parvenu du laser
est éliminé.

Dans le domaine des fréquences la sortie des chaines d’acquisition correspond au spectre
de puissance P(w).

8.2.3.2 Le modeéle de [Bonner et Nossal, 1981]

Théoriquement, le spectre de fréquence dépend a la fois de la concentration en globules
rouges, de leur vitesse et de la géométrie du lit vasculaire [Nilsson et al., 1980]. Considérant
un lit vasculaire a géométrie fixe, gardant la vitesse constante et faisant varier la concentra-
tion, le spectre garde sa forme, mais I'amplitude correspondante a chaque fréquence varie.
De plus, en gardant la géométrie et la concentration constante et en augmentant la vitesse
des globules rouges, les fréquences maximales augmentent. Tenant compte de la diffusion
multiple, [Bonner et Nossal, 1981, Bonner et Nossal, 1990] ont proposé trois modeles établis
a partir du spectre de fréquence, S(w) ou du spectre de puissance P(w) qui permettent de
calculer des parametres proportionnels a la concentration ( moment M, d’ordre zéro), au
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FI1GURE 8.10. Systéeme d’acquisition avec deuz canaux

débit (premier moment M;) et a la vitesse moyenne des globules rouges (deuxiéme moment
Ms,). Ces trois dernieres variables sont données par

“mer Pw)dw
My ~ S PO .2( ) (8.24)
4
My ~ / WS (w)dw ~< V2 512 F(m) (8.25)
M,
My~ =2 8.26
it (5.26)

ou w représente la pulsation. iy est la moyenne de 'intensité détectée par le photodétecteur.
< V2 >1/2 est 1a vitesse quadratique moyenne des globules rouges et m est le nombre moyen
de diffusions par des globules rouges. P(w) est le spectre de puissance défini par

€i0

P(w) = ig[§(w) + S(w)] + - (8.27)

ol ‘”70 représente le bruit du photodétecteur. S(w) est le spectre de fréquence. La démonstration
est montrée en ANNEXE C.

[Nilsson et al., 1980] ont vérifié ces lois expérimentalement. En utilisant 1’équipement
montré en figure 8.11, ils simulaient le flux sanguin cutané ayant la possibilité de faire va-
rier la vitesse et la concentration des globules rouges. Dans le systeme, les globules rouges
passent dans des canaux fins verticaux pour passer ensuite dans la direction radiale vers
le systeme de drainage. Le disque qui contient les canaux a les mémes propriétés optiques
que la peau. Le laser est situé au milieu du systeme. Ainsi, une partie de la lumiere diffusée
est transmise vers le laser. Le signal obtenu (M), étant une fonction de la concentration
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FIGURE 8.11. Systéme d’expérience de [Nilsson et al., 1980], qui permet de simuler le flux
sanguin cutané

et de la vitesse est donné en figure 8.12 tenant compte du fait que le volume de sang
dans le tissu capillaire représente seulement 0,5% du volume total [Nilsson et al., 1980].
Les résultats montrent que le premier moment est proportionnel au produit de la concen-
tration et de la vitesse, ce qui correspond bien au modele de [Bonner et Nossal, 1981]. La
figure 8.13 montre le signal de sortie en fonction du produit de la concentration et de la
vitesse. [Bonner et Nossal, 1981] ont fait des expériences similaires en faisant passer du sang
a différentes vitesses et hématocrites dans des faisceaux de fibres creuses. Ils obtiennent des
résultats similaires a ceux de [Nilsson et al., 1980]. De plus , ils constatent que le spectre de
fréquence ou la fonction d’autocorrelation ne dépendent pas de ’angle de diffusion extérieur.

8 Velocity (mm/sec)
s © 151
® 6
s
2
¢ 10.2
S 4
s 68
P ]
° a8
2 3.4
2.3
1.6
0
0 01 0.2 0.3 04 05 06 (%)

Red cell volume fraction

FIGURE 8.12. Signal (M, ) en fonction de la concentration et de la vitesse des globules rouges
[Nilsson et al., 1980]
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FIGURE 8.13. Signal (M) en fonction du produit de la concentration et de la vitesse des
globules rouges [Nilsson et al., 1980]
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8.2.3.3 Vélocimétrie Laser Doppler et Laser Doppler Imager PM II de Perimed

Les mesures avec la Vélocimétrie Laser Doppler sont basées sur une technique standard
[Nilsson et al., 1980] montrée ci-dessus. L’appareillage consiste en une diode laser, des fibres
optiques afin d’amener la lumiere a la peau et de récupérer la lumiere diffusée pour 'ame-
ner au photodétecteur. Le scanner laser Doppler PIM II (Perimed), qui a été utilisé dans
cette étude est constitué d’un laser, d’une téte avec des miroirs controlés par des moteurs a
pas qui permettent de balayer le faisceau sur le tissu et d’'un photodétecteur, qui recueille
la lumiere diffusée. Celle-ci est convertie en un spectre de fréquence. A partir du spectre
de fréquence, le premier moment est calculé. Celui-ci est donné dans des unités arbitraires,
nommeées unités de perfusion. Le scanner permet d’obtenir des résultats spatiaux, c¢’est-a-dire
le changement du flux sanguin dans une certaine surface, ainsi que 1’évolution temporelle
du flux sanguin d’un certain point. Il consiste en un laser rouge monomode d’une longueur
d’onde de 670nm. Comme le fournisseur ne donne pas d’informations sur les détails tech-
niques, il existe plusieurs facteurs que nous ne connaissons pas. On ne sait pas si la chaine
d’acquisition est constituée d’un ou deux canaux ainsi que de quel type de photodétecteur
il s’agit. Le scanner est montré en figure 8.14.

F1GURE 8.14. Laser Doppler Imager PM II de Perimed

8.2.3.4 L’utilisation de la Vélocimétrie Laser Doppler

La Vélocimétrie Laser Doppler trouve ses applications dans différents domaines scienti-
fiques et cliniques [Oberg, 1990, Oberg et al., 1990]. Dans la pharmacologie, la Vélocimétrie
Laser Doppler permet de tester I'effet vasoactif des agents chimiques sur la peau. Dans la
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chirurgie plastique, la Vélocimétrie Laser Doppler est utilisée pour regarder le flux san-
guin dans les greffes afin de surveiller le succes de 'opération. En dermatologie, elle permet
d’étudier des maladies cutanées. De plus, la surveillance post-opératoire de la microcircula-
tion cérébrale est possible. Elle permet de mesurer le flux sanguin dans différents organes. La
Vélocimétrie Laser Doppler est utilisée dans I’angiologie afin de trouver des localisations des
stenoses. Ces applications sont seulement quelques exemples du vaste nombre de possibilités
d’utilisation de la Vélocimétrie Laser Doppler.

Etant donné qu’il y a beaucoup d’applications différentes de la Vélocimétrie Laser Dop-
pler, nous allons présenter seulement quelques cas spécifiques qui sont liés a la mesure de
lirritation mécanique et a notre technique de mesure. [Koltzenburg et Handwerker, 1994]
ont étudié la vasodilatation suite a des stimulations mécaniques des récepteurs de douleur
cutanés. Pour cela, ils ont tiré avec des billes de différentes vitesses sur des récepteurs de
douleur. Afin d’estimer la vasodilatation, ils ont mesuré le changement du flux sanguin dans
un seul point situé a une distance de b5mm de 'endroit stimulé. La figure 8.15 A montre
I’évolution temporelle de 'augmentation du flux sanguin d’une seule série de mesure. La
figure 8.15 B montre 'intégrale sur le temps du changement du flux sanguin. On peut noter
que l'augmentation du flux varie avec la vitesse et par conséquent avec I'impulsion de la

bille.

[Staxrud et al., 1991, Staxrud et al., 1996] ont mesuré le changement du flux sanguin
suite a I'insertion intracutanée d’une fibre laser Doppler. Le systéme de mesure est montré en
figure 8.16. Ils s’intéressent en [Staxrud et al., 1991] (figure8.17, & gauche) a la réaction ins-
tantanée de la microcirculation suite a I'insertion de la fibre. [Staxrud et al., 1991] (figure8.17,
a droite) étudient la réaction a long terme de I'insertion. Les deux mesures ont été faites par
la fibre elle-méme. Le facteur multiplicatif de 10 entre les deux résultats pourrait étre lié
a un facteur de gain instrumental, car les conditions expérimentales étaient les mémes. Les
résultats sont montrés en figure 8.17 et 8.18. En figure 8.18, ils mesurent la vasodilatation a
long terme avec un scanner.

[Clough et Church, 2002, Clough et Church, 1997] utilisent un scanner Doppler afin de
tester 'influence d’une injection d’histamine dans la peau sur les alentours de I’endroit de
Iinjection. Le résultat est montré en figure 8.19.

8.2.3.5 Avantages et désavantages de la Vélocimétrie Laser Doppler

Les avantages de la Vélocimétrie Laser Doppler sont multiples. Elle constitue un outil
qui est facile a manipuler, dont les résultats sont répétitifs avec une grande résolution. La
méthode est non-invasive et atraumatique car les énergies utilisées sont plus faibles que les
énergies d’ionisation et d’échauffement [Chazel, 1999]. De plus, elle est sans contact avec la
peau. Ainsi, lirritation de la peau n’est pas influencée par la méthode de mesure. De plus,
d’apres [Saumet et al., 1988], le résultat n’est pas influencé par la circulation du muscle situé
en dessous de la peau. Finalement, la méthode permet une mesure continue du flux sanguin.
A coté de ces avantages nombreux, il y a aussi quelques désavantages. Le premier probleme
est le calibrage du systeme. Un autre désavantage est présenté par le fait que le patient
doit rester immobile pendant les mesures pour éviter le fait que le laser mesure le flux dans
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FI1GURE 8.15. Changement du flux sanguin suite a des stimulations avec des billes a
différentes vitesses. A : Evolution temporelle de ’augmentation du flux san-
gquin d’une seule série de mesure. B : Intégrale sur le temps du changement

du flux sanguin.

un autre endroit du lit vasculaire. Finalement, le traitement du signal est tres complexe
suite a la diffusion multiple. Celle-ci augmente la difficulté d’obtenir des résultats qui sont

directement liés au débit ou a la concentration des globules rouges.

8.3 Conclusion

Nous avons montré dans ce chapitre les différentes méthodes permettant de mesurer
I'irritation mécanique de la peau de maniere non-invasive. Nous avons choisi la Vélocimétrie
Laser Doppler, car celle-ci présente de multiples avantages. Parmi ceux-ci, se trouve le fait
qu’elle montre une grande résolution, ce qui permet de mesurer méme les faibles irritations.
De plus, la méthode est sans contact avec la peau et en temps réel. Un autre avantage de cette
méthode est le fait qu’elle présente une possibilité de comparer les résultats expérimentaux
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FIGURE 8.16. Insertion intracutanée de la fibre et systéme de mesure [Staxrud et al., 1996]
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FIGURE 8.17. Changement instantané (a gauche) et a long terme (a droite) du fluz sanguin
suite a linsertion d’une fibre. La mesure est faite avec la fibre elle-méme.

et numériques, comme nous le montrerons dans le chapitre suivant. Apres avoir présenté
les théories d’optique, le principe de la diffusion et 'effet Doppler, nous avons décrit la
méthode de la Vélocimétrie Laser Doppler de maniere plus détaillée. Finalement, nous avons
montré les différentes applications de la Vélocimétrie Laser Doppler ainsi que ses avantages
et désavantages.
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FiGURE 8.18. Changement a long terme du flur sanguin suite a l"insertion d’une fibre - Me-
sure avec un Scanner Laser Doppler (La ligne grise correspond a un marqueur
en plastique)

FI1GURE 8.19. Changement du flux sanguin suite a ['injection d’histamine



Chapitre 9

Etude expérimentale a aide de la
Vélocimétrie Laser Doppler

Dans ce chapitre nous présenterons dans un premier temps 1’étude expérimentale que
nous avons menée. Cela inclut la description du protocole de mesure, I’équipement de me-
sure et finalement les résultats obtenus suite a ’application des irritations a différents ni-
veaux de force sur la peau. Ensuite nous montrerons une méthode basée sur le modele de
[Bonner et Nossal, 1981], qui permettra de comparer les résultats du modele continu (partie
IT) aux résultats expérimentaux.

9.1 Mesure de l’irritation mécanique

9.1.1 Le protocole expérimental

Comme beaucoup de facteurs peuvent influencer le flux sanguin cutané, un certain pro-
tocole a été mis en place afin de pouvoir comparer les résultats obtenus. Les différents pas
du protocole sont montrés ci-dessous.

— Comme la réaction de la microcirculation peut étre influencée par certaines maladies
ou circonstances il faut classer les personnes a partir de différents criteres qui sont

1. Fumeur/ non-fumeur : [Monfrecola et al., 1998] ont trouvé que le flux de la mi-
crocirculation est diminué de 38.1% apres avoir fumé une cigarette.
[Pellaton et al., 2002] ont montré que la réponse de la microcirculation a des vaso-
dilatateurs chimiques est plus faible pour des fumeurs que pour des non-fumeurs.
Ils expliquent cela par le fait que la capacité des muscles des vaisseaux sanguins
a se relaxer est diminuée.

2. Personnes diabétiques. [Westerman et al., 1992] montrent que la réponse neu-
rovasculaire a des vasodilatateurs chimiques est plus faible pour des personnes
diabétiques.

3. Personnes avec des maladies cutanées. Des personnes qui souffrent du dermogra-
phisme ont une réponse hyperémique a une pression exercée sur la peau qui est
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différente de la réponse hyperémique obtenue normalement [Ninet et Fronek, 1985,
Hornstein et al., 1991, Wong et al., 1984].

4. Personnes avec des allergies qui prennent des antihistaminiques ou personnes qui
prennent des médicaments qui influencent le systeme nerveux. Comme ’histamine
est un vasodilatateur local, lancée par des mastocytes si ceux-ci sont stimulés, des
antihistamines peuvent influencer la réponse locale de la triple réponse de Lewis
[Hornstein et al., 1991].

Il est nécessaire que les personnes a tester ne boivent pas d’alcool avant I'expérience car
I’alcool change la microcirculation. [Iwase et al., 1995] ont mesuré 'influence de 1’alcool
sur le flux sanguin cutané. Ils ont trouvé une augmentation du flux qui s’installe 15min
apres avoir bu de I’alcool. Cette augmentation restait pendant 90mein environ.

I1 faut que la température de la salle d’expérience soit constante, car un changement de
température influence le réflexe nerveux. Pendant leurs expériences [Hornyak et al., 1990]
ont regardé 'effet d’une stimulation électrique a différentes températures du corps. En
refroidissant la température de la peau a 29°C il n’y avait presque pas de réponse
vasodilatatrice a la stimulation, tandis qu’on ne voyait pas de différence en réponse
entre la température normale de la peau et la température de la peau élevée a 34,7°C.
Les personnes a tester doivent respirer normalement pendant 1’expérience, car 1’aspi-
ration profonde change le réflexe. [Hornyak et al., 1990] ont montré qu'une diminution
du flux sanguin créée par un reflex nerveux s’installe chaque fois apres que les patients
aient respiré profondément.

Il est nécessaire que les personnes ne soient pas soumises a une autre stimulation
pendant 'expérience qui peut étre du stress émotionnel ou une autre douleur.
[Hornyak et al., 1990] ont appliqué des stimulation électriques douloureuses a la peau
apres avoir provoqué un réflexe nerveux. Cette stimulation douloureuse créait une
vasoconstriction qui était superposée a la vasodilatation du reflex nerveux. On pouvait
donc observer une diminution du flux sanguin.

Les personnes doivent rester tranquilles pendant une certaine période de temps avant
le début de I'expérience pour éviter un changement de la pression sanguine dii a un
exercice [Hornstein et al., 1991].

Il faut éviter le fait qu'une creme ou un autre traitement soit mis sur la peau avant
les expériences.

9.1.2 Equipement pour P’application de la griffure

La griffure a été appliquée a I’aide de I’équipement montré dans la figure 9.1. L’équipement

consiste en une balance qui est montée sur un tapis roulant. A une extremité de la barre

de la balance nous avons fixé une aiguille d’une seringue afin de pouvoir appliquer la force

F sur la peau. En faisant varier le rapport %= (L : longueur de la barre, z, : distance entre

I'extremité de la barre et le point de fixation de la barre) nous pouvons exercer différents

niveaux de force. Pour appliquer la griffure le tapis roulant a été déplacé a vitesse constante.

La force F' que 'aiguille applique sur la peau est obtenue par un calcul de moment par

rapport au point de fixation
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FIGURE 9.1. L’equipement qui permet l'application d’une force constante

0=F(L+Ls—x,)—mg(0,5L —x,) —sg(L —z,) (9.1)
ou
mg(0,5L — x,.) + sg(L — z,)

L+L,—=x,
ou m est la masse de la barre, L sa longueur et L, est la longueur de l'aiguille et s la

F =

9.2)

masse de 'aiguille et de la seringue supposée étre concentrée a ’extremité de la barre. g est
I’accélération de la pesanteur.

En fonction de z,., la force F' peut devenir positive ou négative. Logiquement, nous nous
intéressons seulement aux forces positives. La figure 9.2 montre la partie positive de la force
en fonction de la position de z,.

9.1.3 Résultats

Nous avons choisi trois niveaux de force de griffure (0,09N, 0,17N, 0,25N). La griffure
était appliquée sur un trait montré dans la figure 9.3 en déplagant le tapis roulant. La
griffure a été appliquée sur 'avant-bras. Pour chaque niveau de force nous avons appliqué
la griffure sur un autre endroit du bras. Sept sujets ont été testés apres avoir eu l'accord du
comité d’hygiene de 'UTC. Parmi les sept personnes se trouvaient deux fumeurs. Personne
n’avait de diabete ni de maladies cutanées. Les sujets ne prenaient pas d’antihistaminique. La
temperature de la salle a été réglée a 22°C'. L’aiguille a été échangée apres chaque personne.

Etalement de la zone d’irritation en espace La figure 9.4 montre 1’étalement de la
zone de vasodilatation (premier moment M;) suite a une griffure de 0,25N. Les images ont
été prises a un intervalle de temps de 26s. Chaque image correspond a 20 x 20 points de
mesure. La taille d’une image est de 20mm x 20mm. La griffure était appliquée apres avoir
mesuré 5 fois le flux de base, c’est-a-dire apres 2minl0s. Le trait blanc montre la ligne de
la griffure.
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FIGURE 9.2. La force F appliquée sur la peau en fonction de la distance x,

On peut noter que la vasodilatation a déja commencé apres un délai de ~ 26s. Elle atteint
son maximum apres ~ 4min. De plus, il n’existe pas de distinction claire entre la réaction
rouge et la réaction nerveuse. On peut seulement noter que la zone de vasodilatation s’étale
de 'endroit de la griffure (réaction rouge) vers les alentours. De plus, I’étalement commence
avant que la vasodilatation dans I’endroit de griffure n’ait atteint son maximum. Finalement,
la vasodilatation atteint un état final dans une zone relativement réguliere située autour de
la ligne de griffure.

ligne de griffure

zone de mesure

20mm

20mm

F1GURE 9.3. L’application de la griffure
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FIGURE 9.4. Mesure du changement du premier moment [unités de perfusion] suite a une
griffure d’une force de 0,25N. Les images sont prises a un intervalle de 26s.
La griffure a été appliquée apreés 2minl0s.
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FIGURE 9.5. Changement du premier moment suite a l’irritation de la peau a trois niveaux
de force (0,09N, 0,17N, 0,25N ). Les résultats correspondent a une seule per-
sonne.

Evolution temporelle de lirritation Le logiciel fourni avec le Laser Doppler Imager
PM II permet aussi d’obtenir la moyenne du premier moment M; de tous les points de mesure
de chaque image montrée dans la figure 9.4. Ainsi on peut obtenir I’évolution temporelle
de la moyenne du premier moment de la zone de mesure. La figure 9.5 montre la moyenne
du premier moment < M;(t) > en fonction du temps pour les trois niveaux de forces. Afin
de pouvoir comparer les résultats des différents essais, la figure montre < M;(t) > — <
M, (t = 0) >, comme le premier moment a 'instant ¢ = 0 peut varier en fonction des essais.
Le résultat correspond a une personne. On peut noter qu’il y a une distinction claire entre
les trois niveaux de forces. Le premier moment augmente avec la force appliquée. Cette
distinction n’est pas si claire pour tous les sujets. La figure 9.6 montre les mémes résultats
pour les sept personnes que nous avons testées. Les trois courbes en gras représentent la
moyenne des résultats des sept personnes pour chaque niveau de force. On peut noter,
bien que les moyennes en gras augmentent avec la force, que les résultats individuels ne
montrent pas clairement ce phénomene. Pour obtenir une explication a ce probleme, nous
avons partagé les sujets en fumeurs et non-fumeurs car cela était la seule différence entre
eux.

Les résultats sont montrés dans la figure 9.7. Les courbes en gras représentent les mémes
moyennes que celles montrées dans les figures 9.5 et9.6. On peut noter que les fumeurs ne
montrent qu’une tres faible augmentation du flux sanguin suite a l'irritation. Cela est en
cohérence avec les résultats obtenus par [Pellaton et al., 2002 qui ont montré que la réponse
de la microcirculation a des vasodilatateurs chimiques est plus faible pour des fumeurs que
pour des non-fumeurs. Le nombre de personnes (2) est néanmoins trop faible pour étre sur
de ce fait. Pour cela il serait nécessaire de faire quelques essais supplémentaires avec des
fumeurs.
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9.2 Comparaison : Modele continu-résultats expérimentaux

La comparaison entre les résultats expérimentaux et ceux du modele continu consiste a
décrire le premier moment M, a partir des parametres et des résultats du modele. D’apres
[Bonner et Nossal, 1981] (ANNEXE C) le premier moment peut étre décrit par

< V212 B
M, = Wﬁf(m) (9.3)
L 207~ (2m)T(j +1/2)
et

I(z) = /0 ety (9.5)

avec £ = 0,1 [Bonner et Nossal, 1981]. a est le rayon apparent de la particule en mou-
vement et [ est une constante instrumentale. m représente le nombre moyen de diffusions

1/2

avec des particules en mouvement et < V2 >!/2 est la vitesse moyenne des particules en

mouvement.

Considérant m petit, le premier moment est directement proportionnel au produit de m
et la vitesse moyenne < V2 >1/2 Ainsi nous pouvons écrire le premier moment & l'instant ¢
comme

< V2(t) >1/?
M = "agma

Dans cette équation a et ' sont des parametres inconnus sur lesquelles nous n’avons pas

B'mi(t) (9.6)

d’informations. Pour cela nous nous intéressons a la variation du premier moment entre
I'instant ¢t = 0 et 'instant ¢. La variation est normalisée par rapport au premier moment a
I'instant ¢ = 0. On obtient donc

My(t) — Mi(t = 0)

AM (1) = =S5

(9.7)

ou
< Vt) >V m(t)— < V2t = 0) >Y2 m(t = 0)
<V2(t=0)>Y2m(t=0)

AM,(t) = (9.8)

Comme le nombre de globules rouges augmente avec le volume et ainsi le nombre moyen
de diffusions par des globules rouges, nous considérons la relation suivante entre le volume

¢(t) et m(t)
m(t) = ——=——m(t =0) (9.9)
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Ainsi, I’équation 9.8 devient

< V2(t) >¥2 2D (4 = 0)— < V2(t = 0) >/2 m(t = 0)

AM, (1) = ¢(t=0) 9.10
1(0) < V2 = 0) >12 m(t = 0) (9.10)
o < V2(t) >V 20y = () >1/2
AM, (1) = ¢(t=0) 9.11
1) = < V2(t =0) >1/2 (9.11)
. VS )
AM, (t) = -1 (9.12)

<Vt =0) >12g(t = 0)

De cette maniere nous avons obtenu une relation permettant de comparer les résultats
expérimentaux aux résultats numériques sans avoir la nécessité de connaitre les parametres
a et " ainsi que le nombre moyen de diffusions par des particules en mouvement a l'instant
t =0 (m(t = 0)). Nous considérons 'état a I'instant ¢ = 0 comme ’état avant irritation et
I’état a l'instant ¢ comme 1’état apres irritation.

Le volume ¢ se calcule comme

¢(t:0) :¢[<t:0)+¢M<t:0)+¢D(t:O> (913)

1/2 3 partir des

Ensuite il est nécessaire de décrire la vitesse moyenne quadratique < V2 >
champs de flux de la premiere et de la troisieme couche et du débit volumique de la couche

intermédiaire. La vitesse moyenne quadratique est définie comme

BTSN Y SLIL (9.14)

ou n; représente le nombre de particule qui ont la vitesse v;. Dans notre cas la vitesse

1/2

moyenne quadratique < V2 >1/2 devient

_ 2oy Hi < VRS2 +Hy < Vi >12 +Hp < Vj >12
H;+ Hy + Hp

(9.15)

ot < V;2 >1/2 représente la vitesse moyenne de chaque couche et H; 'hématocrite (i =
I,M,D).

De plus il est nécessaire de distinguer entre 1’échelle microscopique et 1’échelle macrosco-
pique.

Echelle macroscopique A I’échelle macroscopique, chaque élément correspond & un point
de mesure. Ainsi, la variance normalisée du premier moment AM; (t) est calculée pour chaque
élément. La vitesse se calcule comme

I]
< VE>12= 11 (9.16)
ST
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dans la premiere couche et comme

o D]

< VE>12= Nop

(9.17)
dans la troisieme couche. Ng; et Ngp représentent les porosités surfaciques (Ng; = ¢y et
Nsp = ¢p). I et D sont les champs de flux volumique. La vitesse de la couche intermédiaire
se calcule comme

< V2 SV g5 YmM | VoD (9.18)
Nyvi—vm  Nvu—p

ou Ny, (i =1 — M, M — D) représente la porosité volumique définie par le volume d’entrée

ou de sortie de la couche intermédiaire (Ny ;. = OIM_ of Nyvi—p = OMD_ oY Rear, 101

hcar,]kl hcao",]\JD
et heqr mp représentent des longueurs caractéristiques de la couche intermédiaire). 17— et

Yyr—p sont les débits hiérarchiques.

Echelle microscopique A l'échelle microscopique, ’ensemble de tous les éléments cor-
respond a un point de mesure. Ainsi, les vitesses moyennes quadratiques dans la premiere
et la troisieme couche se calculent comme

N —
1 A4,
<VixliP— il (9.19)
m ] NS,A,Z
et
N —
1 Vi
<VZS1— — : 9.20
v Nm Z NSV@' ( )

ou N,, représente le nombre de mailles. Ng 4,; et Ngy,; représentent les porosités surfaciques
(Ns,a; = ¢a; et Ngy = ¢v,;). La vitesse dans la couche intermédiaire est définie par

N
Nm i—1 NV,A—)C,i NV,C%V,Z'
ou avec
_ - h'car,C
Ny asci = Nveoov = 0500 (9.22)
Pour I’échelle microscopique, on obtient
N,
1 = 1
<VE>12= — ——(Ya—cy Vi 9.23
¢ N Z Nva s (Ya—ci +ve—vi) (9.23)

i=1

9.3 Résultats

Afin de pouvoir distinguer entre les résultats expérimentaux et les résultats numériques,
nous introduisons les termes AMi .., (t) et AM; ,um(t) pour la variation normalisée du
premier moment.
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variation normalisée du premier moment

Mi(t) = 0,396
M (t) = 0,317
Mi(t) = 0,241
M (t) = 0,169
Mi(t) = 0,102

F1GURE 9.10. Pente du cas “physiologique” a partir de laquelle la relation entre la varia-
tion normalisée du premier moment et la compliance est établie. (ECHELLE

MACROSCOPIQUE)

le premier moment M; ..,(t = 0) est égal a zéro. Comme cela entraine une division par
zéro, nous avons fait la moyenne de cing mesures de repos consécutives. Cette moyenne
correspond ainsi & M ¢,,(t = 0). Ensuite nous avons calculé la compliance active C, dans
chaque maille du modele correspondant a un point de mesure a partir de I’équation 9.26 en
utilisant Mj ¢,,(2). On calcule done C, a partir de I'équation suivante

(AM] erpp(t) — 0,102)

Ca= 0,0294

(9.26)

Si AM; e4p(t) devient négative nous choisissons C, = 0. Une premiere simulation avec ces
valeurs de C, a montré que les résultats obtenus pour AM ., (t) sont trop grands. Pour
cela nous avons fait varier la pente de 1’équation 9.26 jusqu’a obtenir I’équation suivante

(AM pum(t) — 0,102)
0,061

C, = (9.27)
Les résultats (AM; jum(t) et AM o5, (1)) sont montrés dans la figure 9.11. L’essai expérimental
correspond a celui montré dans la figure 9.4. La stimulation a lieu apres 2minl0s. C’est-a-
dire que la premiere image est décrite par

M erp(t = 2min10s) — M eqp(t = 0)
Ml,emp<t - 0)

(9.28)

ol M ¢4p(t = 2minl0s) correspond al'image 5 de la figure 9.4. Pour cette raison AM; m (t =
2minl0s) et AM; cq.p(t = 2minl0s) ne sont pas entierement nuls. On peut noter que les
résultats expérimentaux et les résultats numériques sont tres similaires. La grandeur des
résultats numériques est néanmoins plus élevée surtout au voisinage de ’entrée du systeme.
Cela est lié aux conditions aux limites qui créent des champs de flux dont la vitesse est
plus grande pres de 'entrée que pres des bords. Comme la variation normalisée du premier
moment AM; ,um(t) dépend aussi de la vitesse moyenne de la premiere et de la troisieme
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couche, il est évident que AMj ,um(t) est plus forte proche de l'entrée. Un changement
des conditions aux limites ou I'application d’une fonction de pondération a I’équation 9.27
pourrait améliorer ce fait. Le fait que la pente du cas “physiologique” ne donne pas de
bons résultats pourrait étre lié au fait que les compliances actives C, utilisées pour faire la
comparaison modele-mesure étaient largement plus grandes que celle utilisées pour obtenir
la figure 9.9.

9.3.2 Echelle microscopique

Afin d’obtenir une comparaison entre un point de mesure expérimental et le résultat a
’échelle microscopique nous avons calculé AM; .., (t) en fonction de la compliance active
C,. Pour cela nous avons changé la compliance de toutes les mailles de la méme valeur.
Nous avons choisi comme longueur caractéristique heqr ¢ la demi longueur d'un capillaire
(hear.c = 0, 75mm [Comolet, 1984]). Les résultats sont montrés dans la figure 9.12.

Ensuite nous avons choisi un point de mesure montré dans la figure 9.4. A partir de
la variation normalisée du premier moment de ce point AM; ..,(t) nous avons calculé la
compliance active C, pour chaque instant ¢ de mesure a l’aide des résultats de la figure 9.12.
Le premier moment expérimental a l'instant ¢ = 0 (M ¢,p(t = 0)) correspond au premier
moment du point considéré a l'instant ¢ = 2minl10s. La variation normalisée du premier
moment a été calculée par rapport a cette valeur. Les variations normalisées du premier mo-
ment expérimental et numérique (AM pum(t) et AMj epp(t)) sont montrées dans la figure
9.13. Suite au temps de calcul tres élevé nous avons pu seulement obtenir I’augmentation de
la variation normalisée du premier moment numérique AM; ,.m (t). Nous n’avons pas pu ob-
tenir numériquement “I’état stationnaire” des données expérimentales. On peut néanmoins
noter que les résulats numériques sont tres proches des résultats expérimentaux.

9.4 Conclusion

Nous avons montré dans ce chapitre que la Vélocimétrie Laser Doppler permet de mesurer
I’augmentation de la vasodilatation suite a une griffure de la peau. Il est néanmoins difficile de
distinguer clairement entre la réaction rouge et la réaction nerveuse. Mais on peut constater
que l'étalement de la zone de vasodilatation commence avant que la vasodilatation dans
I’endroit de la stimulation ait atteint son état maximal. De plus, nous avons montré une
correlation entre la grandeur de la force appliquée et le degré de vasodilatation. Nous avons
aussi constaté que la réaction de la microcirculation a des griffures est plus faible pour des
fumeurs que pour des non-fumeurs. Suite au faible nombre de fumeurs, il serait quand méme
nécessaire de faire quelques essais supplémentaires avant de pouvoir en tirer des conclusions
finales.

Considérant la comparaison entre résultats numériques et mesures expérimentales nous
avons proposé une modélisation permettant de décrire la différence du premier moment
proposé par [Bonner et Nossal, 1981] & partir des résultats numériques. Cela nous permet
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AMl,ea:p(t) AMl,num (t)

158
132
106
792
528
264

158
132
106
792
528
264

158
132
106
792
528
264

158
132
106
792
528
264

158
132
106
792
528

t =5minl2s t=4mind6s t=4min20s t =3minbds t=3min28s t =2min36s t = 2minl0s
t =9min32s t =9min06s t = 8mind0s t=8minlds t = Tmind8s t = Tmin22s t = 6mind6s

FIGURE 9.11. Comparaison de la wvariation normalisée du premier moment : Mesure
expérimentale-Modéle continu (ECHELLE MACROSCOPIQUE)
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d’obtenir une loi qui relie 'augmentation du premier moment a la variation de la com-
pliance active. A partir de cette relation nous avons obtenu des résultats numériques qui
correspondent relativement bien aux mesures. D’apres [Vrielink et al., 1987] I'augmenta-
tion du flux sanguin au niveau des capillaires peut étre expliquée par une augmentation
de la vitesse du sang et/ou par une augmentation du nombre de capillaires ouverts. La
Vélocimétrie Laser Doppler permet de mesurer l'influence des deux phénomenes. De plus,
le modele de [Bonner et Nossal, 1981] tient compte de ces deux phénomeénes pendant la
comparaison résultats expérimentaux-résultats numériques.
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Conclusion de la troisieme partie

Nous avons proposé dans cette partie une technique de mesure de l'irritation, la
Vélocimétrie Laser Doppler. Celle-ci est une mesure non-invasive, en temps réel avec une tres
grande résolution, ce qui permet de mesurer méme les faibles irritations. Etant sans contact
avec la peau elle permet de mesurer les irritations sans influencer le processus physiologique
de l'irritation elle-méme. Avant de présenter les résultats nous avons montré dans le premier
chapitre les principes d’optique présentant les bases de la Vélocimétrie Laser Doppler.

Dans le deuxieme chapitre nous avons présenté les résultats expérimentaux ainsi que la
comparaison entre les mesures et les résultats du modele continu. Nous avons montré dans un
premier temps le développement de la zone de vasodilatation suite a une griffure. Nous avons
constaté qu'une distinction claire entre la vasodilatation suite a la réaction rouge et celle
due a la réaction nerveuse n’existe pas. On peut néanmoins observer que la vasodilatation
suite a la réaction nerveuse débute avant que la vasodilatation suite a la réaction rouge ait
atteint 1’état final. Ce point est surtout important pour la modélisation car nous n’avons
pas pu répondre a cette question a partir des informations de la littérature. Considérant la
modélisation de l'irritation comme décrit dans le partie II a I’aide du modele continu, nous
pouvons conclure sur le fait qu’il est nécessaire que At, 4 (temps de réaction de la réaction
rouge) soit supérieur & At,erpenr (I'instant dans lequel la réaction nerveuse commence).

Ensuite nous avons pu montrer que le degré de vasodilatation augmente pour des forces
de griffure élevées. Suite au faible nombre de fumeurs qui a été testé nous ne pouvons pas
conclure de maniere definitive sur le fait que la réaction de la microcirculation des fumeurs
est plus faible que celle des non-fumeurs.

Considérant la comparaison résultats expérimentaux-résultats numériques nous avons
établit une modélisation du premier moment basée sur les travaux de [Bonner et Nossal, 1981].
Cette modélisation nous permet de determiner le premier moment a partir des résultats
numeériques obtenus par le modele continu. Comme le premier moment dépend du volume
de sang nous avons pu établir une loi qui relie la compliance active au premier moment.
La variation de la compliance en fonction du premier moment expérimental nous permet
d’obtenir un premier moment numérique, qui permet la comparaison mesures-modele. On
peut aussi remarquer 'importance du modele continu a deux échelles. L’échelle macrosco-
pique permet de modéliser toute la zone de l'irritation, c’est-a-dire chaque maille du modele
correspond a un point de mesure. A 1’échelle microscopique tout le systeme représenté par
le modele décrit le premier moment d’un seul point de mesure.

De plus, I’hypothese d’une vue surfacique du modele continu est en cohérence avec le
principe de mesure de la Vélocimétrie Laser Doppler. Nous n’avons pas pu établir une
relation entre le modele discret et les résultats expérimentaux suite au temps de calcul du
modele discret qui est tres élevé.

Finalement on peut conclure que la Vélocimétrie Laser Doppler représente une technique
qui permet non seulement la mesure de l'irritation, mais elle donne aussi des moyens pour
établir une comparaison entre le modele continu et la mesure.



Conclusion et Perspectives

L’irritation mécanique de la peau se manifeste par une augmentation du flux sanguin
et une augmentation du transfer de plasma vers l'interstitium. Dans ce travail nous nous
sommes intéressé principalement a la variation du flux sanguin en négligeant le trans-
fer de plasma. L’étude de lirritation nécessite une approche numérique et une approche
expérimentale. L’objectif de ce travail a été non seulement de décrire et de mesurer l'irrita-
tion mais aussi d’obtenir une cohérence entre les résultats numériques et expérimentaux.

La modélisation de l'irritation en terme de variation du flux sanguin nécessite un modele
du réseau vasculaire. Nous avons proposé deux types de modele. Le modele discret consiste en
une description de I’arbre vasculaire. Le modele continu donne une description du réseau vas-
culaire a I'aide des milieux poreux. Chaque modele consiste en trois couches. La distinction
des trois couches permet de modéliser l'irritation au niveau de ’entrée de la microcircula-
tion et d’étudier son influence sur les autres couches. Nous avons pu montrer que I'approche
continue de la modélisation du réseau vasculaire montre des avantages par rapport a l'ap-
proche discrete. Ceux-ci sont surtout I'erreur numérique qui est beaucoup plus faible ainsi
que le temps de calcul. Suite au temps de calcul tres élevé nous n’avons pas pu établir une
modélisation de I'étalement en temps et en espace de la zone de vasodilatation. De plus,
nous nous sommes demandé si une approche discrete du réseau vasculaire est nécessaire pour
traiter le probleme de l'irritation. Nous nous sommes intéressés a l'influence de l'irritation
sur le réseau vasculaire a une grande échelle et pas a son influence sur un seul vaisseau. Pour
cela 'approche continue semble correspondre mieux a notre besoin.

L’irritation entraine une décontraction des muscles lisses des vaisseaux précapillaires.
Nous avons modélisé l'irritation par une augmentation de la compliance des artérioles et
des capillaires. L’augmentation de la compliance des capillaires présente une possibilité de
modéliser I'ouverture des capillaires fermés. Une autre maniere de modéliser cette ouverture
serait de faire varier directement la perméabilité hiérarchique, décrivant le passage de la
partie artérielle vers la partie veineuse.

En ce qui concerne I'étude expérimentale nous avons choisi la Vélocimétrie Laser Doppler,
dont les avantages sont multiples. En appliquant une griffure a la peau nous avons pu
observer 'augmentation du flux sanguin ainsi que 1’étalement de la zone de vasodilatation.
Nous avons néanmoins constaté que les délais sont plus longs que ceux proposés par Lewis (3s
a bs pour la réaction rouge et 30s pour la réaction nerveuse). Nous avons aussi constaté que
la réaction de la microcirculation est plus faible pour les fumeurs que pour les non-fumeurs.
Le nombre de personne que nous avons testé est néanmoins trop faible pour valider ce
résultat.
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L’avantage de la Vélocimétrie Laser Doppler apparait surtout au niveau de la compa-
raison mesure expérimentale et résultats numériques. La vasodilatation entraine une aug-
mentation de la vitesse et/ou du volume de sang. Le modele continu tient compte de ces
deux parametres a l’aide des champs des flux, des débits hiérarchiques et des volumes.
La Vélocimétrie Laser Doppler integre les deux effets par le spectre de fréquence. Dune
part 'augmentation du volume crée une augmentation du nombre de globules rouges et
donc une augmentation de la probabilité d’une diffusion par une particule en mouvement.
Ainsi, 'amplitude du spectre est augmentée. D’autre part, 'augmentation de la vitesse en-
traine un élargissement du spectre de fréquence vers des grandes fréquences. Le modele
de [Bonner et Nossal, 1981], sur lequel la comparaison est basée, tient compte des deux
phénomenes. Ainsi, mesure et modele considerent le phénomene entier, ce qui permet une
comparaison réaliste. Considérant les autres techniques de mesure du “flux sanguin” (ple-
thysmographie, colorimétrie, ...), elles ne permettent pas la mesure des deux phénomenes a
la fois. L’utilisation du modele continu a deux échelles permet non seulement la modélisation
d’une zone d’irritation, qui consiste en plusieurs points de mesure, mais aussi le suivi d'un
seul point de mesure. Le calage résultats expérimentaux-numériques a été fait a I'aide de
la variation de la compliance active. Le calage a été nécessaire puisque la décontraction des
muscles lisses en fonction de la force de griffure est inconnue. Afin d’obtenir la variation
normalisée du premier moment expérimental a I'aide des modeles il a été nécessaire d’aug-
menter la compliance active fortement. Il est donc question de savoir si cette augmentation
est encore physiologiquement correct ou s’il n’est pas plus raisonnable de faire un calage
directe a partir de la perméabilité hiérarchique. Considérant la complexité du systeme les
résultats numériques correspondent tres bien aux résultats expérimentaux.

Les perspectives de ce travail sont de nature numérique et expérimentale.

Considérant la modélisation, il serait surtout intéressant et important de tenir compte
de la troisieme réaction de la triple réponse de Lewis. C’est-a dire de modéliser la paroi des
capillaires comme milieu perméable afin de décrire le transfer de plasma vers 'interstitium.
L’irritation serait donc décrite comme une augmentation de la perméabilité de la paroi des
capillaires. Le modele continu se préte bien a cette modélisation, car il suffit d’ajouter une
quatrieme couche qui est seulement en contact avec la couche intermédiaire. De plus, nous
n’avons pas tenu compte de la profondeur de pénétration dans la comparaison modele - me-
sure. Il serait intéressant d’étudier I'influence de chaque couche du modele continu a I’échelle
macroscopique et d’'introduire des coefficients de pondération permettant de diminuer I'in-
fluence de la couche d’irrigation et de la couche de drainage.

D’un point de vue expérimental il serait nécessaire de tester un plus grand nombre de
personnes. Cela permettra de verifier si la réaction de la microcirculation des fumeurs est
plus faible que celle des non-fumeurs. De plus, nous n’avons pas pu tester les autres facteurs
influengant le développement de l'irritation (diabete, maladies cutanées...). Il serait aussi
intéressant d’étudier l'irritation en fonction de la structure de la peau, comme la couleur,
I’épaisseur ou le grain. Une étude a grand nombre de personnes serait donc nécessaire afin de
connaitre exactement 'influence de chaque parametre sur 'irritation. Finalement, nous pou-
vons conclure qu’il serait nécessaire d’étudier I'influence d’une irritation sur un seul vaisseau
en distinguant entre les différents types de vaisseaux. Cela permettra de juger a quel niveau
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et surtout avec quelle intensité 'irritation influence les vaisseaux de la microcirculation. A
partir de ces informations la variation de la compliance active du modele continu pourrait
etre adaptée au probleme réel. La capillariscopie intravitale se préte tres bien a cette étude.
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Annexe A

Démonstration des rapports des
bifurcations

Le calcul montré dans le chapitre 2 peut seulement étre fait si on admet que les rapports
de bifurcation ne changent que si la bifurcation est située sur le chemin entre la nouvelle
branche et la racine. Il est donc nécessaire de démontrer que les rapports des autres bi-
furcations de l’arbre restent constants. La figure A.1 montre les trois étapes de la preuve.

nouvelle branche
k

nouvelle branche nouvelle branche

étapel étape?2 étape3

FIGURE A.1. Les traits noirs montrent les différentes étapes de la preuve

— Etapel
Dans une premiere étape on va montrer que les rapports des bifurcations précédant
les terminaisons ne doivent pas étre changés. Etant donné que le gradient de pression
Ap;; de la fille gauche du segment ¢ est le méme que celui de la fille droite (Ap;;), on
obtient le raisonnement suivant

Apip = Ap;r (A.1)
ou en utilisant la loi de Poiseuille
Qi,lli,l qi,rli,r
B (A.2)

1 =
Ti,l T

2,7
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ou 4,1 (i,7) représente la fille gauche (droite) du segment i. Avec les équations 3.2 et

3.1 on obtient
Gialiy B Qirlir (A.3)
4 i 424 4 i 424 )
Troot Hk:racine kﬁl,i T'root Hk:racz’ne kM7

ol szmcme ¢ représente le produit de tous les rapports de bifurcation entre la racine

et le segment i et 3;; et 3., sont les nouveaux rapports du segment i. On obtient donc

Giilip _ (@)4 (A.4)

qi,rli,r ﬁr,i
Etant donné que ¢, iy, lig et l;, sont constants, il est évident que le rapport g?’l ne
change pas. On obtient donc -
Bi _ B (A.5)
ﬁr,i ﬁr,i

Comme la loi de bifurcation doit aussi rester valable dans chaque bifurcation apres

la connexion d’une nouvelle branche, on peut montrer a l'aide de cette loi, que les
B
:G'r,i
décrire les nouveaux rapports de bifurcation a ’aide d’une loi proportionelle avec une

rapports de bifurcation ne changent pas. Si le rapport ne change pas, on peut

constante c. Ceux-ci sont

ﬁr,i = Cﬁr,i <A6)
et
5l,z' = Cﬁl,z’ (A-7)
En insérant ces valeurs dans la loi de bifurcation on obtient
51+ B (A.8)

qui devient en utilisant les équations A.6 et A.7

= (cBr0)" + (cBra)” (A.9)
= (B +58) (A.10)
—_———

=1
Etant donné que la bifurcation était calculée (B, ;+8]; = 1) avant la nouvelle connexion,
on s’apercoit que la loi de bifurcation n’est plus valable. Par conséquence, on ne doit
pas changer les rapports des bifurcations précédant les terminaisons.

Etape 2

Dans une deuxieme étape il est nécessaire de montrer que les autres bifurcations, qui ne
sont pas situées entre la nouvelle branche et la racine ne doivent pas étre changées. La
preuve se fait de la méme maniere que montrée ci-dessus. Etant donné que le gradient
de pression Ap; sur le chemin entre la fille gauche du segment k et la fin est le méme
que celui entre la fille droite et la fin (Ap,), on obtient

Apr = Ap, (A.11)

ou

> Apu=> Ap, (A.12)
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ou Y Ap;; est la somme des gradients de pression de la fille gauche du segment k
jusqu’a la fin. >~ Apy . est la somme des gradients si on suit le chemin de la fille droite
jusqu’a la fin. En utilisant la loi de Poiseuille et les équations 3.1 et 3.2 on obtient la
relation suivante pour Bl,k et Br,k

1 fin parent de j 1 1 fin parent de j' 1
Lk j=k,ll i=k,l Li 7.k §' =k i'=k,r T’

b M
ou k,l (k,r) est la fille gauche (droite) de la branche k, k, I la fille gauche du segment
k,l et k,rr la fille droite du segment k,r. Sachant que b et b’ ne changent pas apres
la connexion d’une nouvelle branche, on peut montrer a ’aide du méme raisonnement
utilisé ci-dessus que les rapports 5/3,1 et ﬁlzﬂ, ne changent pas non plus.

Etape 3

Finalement il est nécessaire d’étudier le cas ou on permet la connexion a toutes les
branches. Pour cela il est nécessaire de montrer que les rapports de bifurcations des
segments situés entre le point de connexion et une terminaison ne changent pas. La
preuve sera faite pour le segment k& montré dans la figure A.1. Celle-ci suit le point
de connexion. Comme le gradient de pression de gauche Ap,; est le méme que celui de
droite (Ap,) on peut écrire comme avant

Ap, = Ap, (A.14)

ou

> Apu=> Ap, (A.15)

En utilisant la loi de Poiseuille on obtient

1 fin parent de j 1 1 fin parent de j' 1
G (e + oot ] gr) = i (ol + P | ) (A10)
1,k G=k,ll i=k,l 1,0 r.k §' =k i—kr il

ol f3; et (3, représentent tous les nouveaux rapports de bifurcations dans cette partie
de I'arbre. Il est donc nécessaire de montrer dans un premier temps que les rapports
de bifurcations des segments précédant une terminaison ne changent pas. Cela se fait
de la méme maniere que celle montrée dans 1’étape 1 en utilisant les équations A.1
a A.10. Ayant montré que ces rapports restent constants on peut montrer a l'aide
du raisonnement de I’étape deux et des formules A.11 a A.13 que les rapports de
bifurcations des segments précédant une bifurcation avec terminaison ne changent pas
non plus. De cette maniere on peut noter, en allant des terminaisons vers le point de
connexion que toutes les rapports de bifurcations des segments situés dans cette partie
de l'arbre restent constants.
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Annexe B

Calcul des valeurs pour les modeles

B.1 Valeurs pour la relation volume-pression

[Vankan et al., 1997] proposent des valeurs pour la relation volume-pression. Il est donc

nécessaire d’adapter ces valeurs pour qu’elles soient conformes a nos modeles.

ml
100g

a la présentation de nos modeles il est nécessaire de les transformer en

mmg

masse de 900mm?

[Vankan et al., 1997] proposent des valeurs de volume en pour le tissu musculaire. Suite

3
mm
masse de Tmm?2 aVEC

une surface s,,; = lmm? pour 1'échelle microscopique ou en pour une surface
Sma = 900mm? pour I'échelle macroscopique. [Braakman et al., 1989] décrivent la densité
du tissu musculaire comme p = 1,05-%;. On admet 1, lmm de hauteur de peau (h;) a
I’échelle microscopique, ce qui correspond au derme et une hauteur de peau de 2,3mm
(hma) & Téchelle macroscopique, considérant la hauteur du derme et du tissu subcutané

[Peyrefitte, 1997]. La masse dans ce volume est calculée donc comme m; = ps;h;. Avec la

relation 1’8& = ¢i’vfikan (¢ : volume) on obtient ¢; = {g—&@mnkan. [Vankan et al., 1997]
donnent une relation linéaire entre le volume et la pression pour calculer la compliance qui
est
0,5¢;(p =0
Ap

Cette relation peut étre appliquée pour notre cas. Le tableau B.1 donne les valeurs pour les
volumes a pression zero ¢; vankan €t les différences de pression Ap proposées par

[Vankan et al., 1997]. Ici, il faut noté que tous les volumes sont donnés & une pression zero
a part le volume des veines, qui est donné pour une pression de 0,2kPa. La relation entre
le volume et la pression pour nos modeles est donc pour tous les types de vaisseaux

¢i = CiP; + dio (B.2)

Le tableau B.2 donne les valeurs pour les volumes a pression zero ¢; et les compliances Cj
de notre modele.
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Volume ¢; yankan pour p=0 Ap
% kPa

arteres 1 20
artérioles 0,76 22,2
capillaires 1,2 32,8
veinules 1,6 62,8
veines 2 (pour P =0,2kPa) 0,2

TABLEAU B.1. Valeurs pour les volumes a pression zero et les différences de pression de

[Vankan et al., 1997]

échelle microscopique échelle macroscopique

compliance C} Volume ¢, compliance C} Volume ¢;q
mmg 'I’T’LW’L'3 mmg mmg
kPamm? mm?2 kPa 900mm? 900mm?
irrigation 0,543 21,735
arterioles 0,0001977 0,008778 0,372 16,518
capillaires 0,000211 0,01386 0,397 26, 082
veinules 0,000147 0,01848 0,277 34,776
drainage 108,675 21,735

TABLEAU B.2. Valeurs pour les compliances et volumes a pression zero
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B.2 Calcul des perméabilités horizontales K,

En ne tenant pas compte de la déformation du squelette, le bilan de volume proposé par
Vankan et al. peut étre écrit comme

ON ()
ot
ou N(zy) représente la porosité présentée par les vaisseaux de parametre caractéristique

compris entre xg et zg + dzg. P(zo) est la pression du fluide qui dépend de xy. K(xg) est le
tenseur de perméabilité pour un parametre caractéristique compris entre xg et xg—+dry. Afin

— div(K" (20)V P(x0)) (B.3)

de calculer les valeurs K; nécessaire pour notre modele a partir des valeurs proposées par

[Vankan et al., 1996] nous nous intéressons seulement au flux horizontal dans la direction de

z1 en négligeant les flux hiérarchiques. En supposant que K V(z0) est isotrope et homogene,

le bilan de volume devient

0?2 P(zg, 11, T2, T3)
or?

8N(I0, Xy,T2, $3)

ot = K" ()

(B.4)

Pour adapter les valeurs des perméabilités hiérarchiques proposées par [Vankan et al., 1996]
a notre modele il est nécessaire de tenir compte du fait que nous considérons une vue
surfacique et trois couches “discretes”. Ainsi, nous pouvons écrire le volume dans la couche

¢i($1,1’2) = / A (/ - N(SCQ)d.CC()) d.Tg (B5)
epaisseur Vaisseaur,t

avec vaisseaux,i=artérioles, veinules, arteres ou veines. La variation temporelle du volume

¢; devient
Obilar,zs) _ ON (x,)
at B lpaisseur </vvaisseaua:,i 875 dl‘o de‘g (BG)

ou, en utilisant 1’équation B.4

8¢i($1,$2) 82p(9€0,9€1,9€2,$3)
at - /epaisseur /vvaisseaux,i KV(:EO) 820% dxo dl‘g (B7)

82P(zo,%1,%2,%3)

7 comme

En supposant que le terme K" () est indépendant de x3 et de x( de la couche

022
7 on obtient
0¢;i(x1, z2) v 02 Py(z1, x2) / /
Zh e gRYV S n e dzg | d,3 B.8
ot 6 ’ ax% epaisseur vaisseaux o ( )
ou 3 représente un coefficient de calage (3 € [0, 1]). Ensuite nous définissons
N;
Aaisseaux i dxo N Ntotal (Bg)

ou NV; est la porosité de la couche i , c’est-a-dire la porosité présentée par tous les vaisseaux de
la couche i (g € [Toimin, Toimaz])- N total représente la porosité totale, c’est-a-dire la porosité
présentée par tous les types de vaisseaux (2o € [Zotot,mins Totot,maz ). Apres nous définissons

N;
/ - (/ A Adxo) dz = hNtoml (B.10)
epairsseur varsseaux,t
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Valeurs de Vankan Notre modele

me mmg
skPa skPa

K4 0,05 0,0025

Ky 0,02 0,0019
mm2 mm3
skPa skPa900

K; 100 6052,82

Kp 100 18390,65

TABLEAU B.3. Valeurs pour les perméabilités horizontales

ou h représente 1’épaisseur. Cette définition nous permet de tenir compte du fait que la
répartition d'un certain type de vaisseau dans la peau n’est pas homogene. Par exemple, il
n’y a que des capillaires dans la couche superficielle de la peau. On obtient donc

8@'(5517 $2)
ot

323’(371,56’2) N;
ax% Ntotal

= BK) (B.11)

Avec Ntotal — ﬁ—is (¢ : volume du fluide, ¢/** : volume du fluide et du solide) et en tenant

compte du faut que ¢; ot = RN () on obtient

K; = ¢ stat(bersKiVﬁ (B.12)
T 9y
En choisissant 3 = 0,2 et les pressions du régime stationnaire pour calculer les volumes
stationnaire comme P4 = 5,0kPa,Pc = 2,66kPa et Py, = 0,8kPa pour la modélisation
a ’échelle microscopique et P; = 12,66kPa,Py; = 2,66kPa et Pp = 0,6kPA a 'échelle
macroscopique on obtient les valeurs pour les perméabilités montre dans le tableau B.3 .

B.3 Calcul des perméabilités hiérarchiques

Les perméabilités hiérarchiques se calculent a partir de la loi de Poiseuille qui décrit la

perméabilité comme
mrd

:8—,'7l

ou 7 est la viscosité du sang, r le rayon et [ la longueur du vaisseau. Ainsi, en supposant que

(B.13)

la perméabilité hiérarchique a 1’échelle microscopique correspond a la moitié de I'inverse de
la résistance capillaire, on peut écrire la formule suivante

7TT4

Ko = B.14
AC %00, 51 (B.14)

et
Keov = Ky (B.15)
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cas 1 cas 2 cas 3 cas 4

échelle Kic |1,16107% 3,94107 1,341072 4,571072

microscopique  Kcy | 1,16107% 3,94107% 1,341072 4,57102
échelle Kac 1,04 7,41 25,21 86,00
macroscopique Key 1,04 7,41 25,21 86,00
Ky 0,56 1,06 1,16 1,20
Kup 0,97 5,26 9,66 12,66

TABLEAU B.4. Valeurs des perméabilités hiérarchiques (macroscopique :%, micro-
scopique : sk;”;”ﬂjmg

On obtient avec n = 3,6 107k Pas [Schreiner et Buxbaum, 1993], le rayon capillaire

Teapitiaire = 0,004mm et la longueur lapiniaire = 1, 5mm [Comolet, 1984] des perméabilités
mm3
skPa
anses capillaires par mm? dans la peau [Lamah et al., 1996] (cas 1) ou 1118 capillaires par

pour un capillaire qui sont K¢ = Koy = 3,72107° . Etant donné qu’il y a environ 31
mm? dans le muscle [Braakman et al., 1989] (cas 4) on obtient des valeurs des perméabilités
hiérarchiques différentes. Afin d’étudier des valeurs intermédiaires nous avons introduit les
cas 2 et 3, qui ont des valeurs entre les deux valeurs extrémes équidistantes sur une échelle
logarithmique.

Les perméabilités hiérarchiques a ’échelle macroscopique se calculent a 1’aide des valeurs
des longueurs et des diametres des vaisseaux proposées par |[Braakman et al., 1989]. En
supposant que la résistance totale de plusieurs tuyaux en série consiste en la somme de
toutes les résistances individuelles on peut dire que

1

Riyv = Rarteriete + e (B.16)
et ]
Ryp = Rycineuse + v (B.17)
avec
Rarterietie = Z nle;f (B.18)
et "
Riycineuse = Z " (B.19)

Ainsi on obtient avec K; = % les perméabilités hiérarchiques Ky et Ky/p. Les valeurs
des perméabilités hiérarchiques a 1’échelle microscopique et a I’échelle macroscopique sont
montrées dans les tableau B.4.
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Annexe C

Démonstration des formules des
moments M, My et Mo

La démonstration se fait en cinq étapes.

1. Etablissement de la fonction d’autocorrélation normalisée

@ _ < Gse()ise(t +7) >
g (T) < isc >2

(C.1)

isc Teprésente l'intensité diffusée par une particule en mouvement. ¢® sera établi en
fonction de I,,,(7). I,,(7) est la contribution des photons étant m fois diffusés par une
particule en mouvement a la fonction d’autocorrélation. I,,(7) peut étre décrit comme

(1) = f(11(7)) (C.2)
ou I1(7) représente la contribution des photons étant diffusés une seule fois par une
particule en mouvement.

2. Introduction des probabilités de diffusion par une particule en mouvement.
3. Description de I;(7) comme fonction de la structure et de la vitesse des diffuseurs.

4. Application du théoreme de Wiener-Khintchine, qui dit que le spectre de fréquence
correspond a la transformée de Fourier de la fonction d’autocorrélation.

5. Etablissement des hypotheses concernant les trois moments.

C.1 Etablissement de la fonction d’autocorrélation nor-

malisée

La fonction d’autocorrélation normalisée ¢(® peut étre décrite en fonction de I'intensité
diffusée par des particules en mouvement is.(t). is.(t) est par définition proportionnelle au
carré de 'amplitude du champ diffusé qui atteint le détecteur (isc(t) ~ El, 40;(t) Escder(t))-
g (1) devient

4O(r) = < isc(t)isc(t +7)>
<ge(t) >2

(C.3)
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Le terme < i4.(t)isc(t +7) > est défini comme

<ine )il +7) >= / et + 7t (C.4)

ou T est un temps caractéristique. Le terme < i,4.(t)is.(t) > représente la moyenne tempo-
relle. II se calcule comme

< ia()ine(t) >= % /0 oo(t)iae()dlt (C.5)

Par hypothese de [Bonner et Nossal, 1981] la fonction d’autocorrélation normalisée g%
peut étre décrite comme

g® =1+ plC(n) (C.6)

ou [ représente une constante instrumentale. C'(7) décrit la contribution a la fonction d’au-
tocorrelation I,,(7) des photons étant m fois diffusés (m = 0,1,2,3,...) par des particules
en mouvement. Ainsi, C(7) devient

C(r) = PoIo(7) + Y Pulu(7) (C.7)

P, est la probabilité qu'un photon détecté a été diffusé m fois par une particule en mou-
vement. Tous les [,,(7) sont normalisés tel que 1,,(0) = 1. Le terme Iy(7) correspond aux
diffusions entrainant un décalage en fréquence qui ne sont pas créés par une particule en mou-
vement (un exemple est le mouvement du tissu). De plus on suppose Iy(7) = 1. La lumiere
qui se propage dans le tissu peut étre considérée comme une collection de photons dont les
directions de déplacement sont aléatoires. Les directions sont décrites par les vecteurs de
diffusion Q (chapitre 8 : Q = Ko — K; ou Kq est le vecteur d’onde de 'onde incidente
et K; est le vecteur de 'onde diffusée). De plus, [Bonner et Nossal, 1990] supposent que
les vecteurs de vitesse v sont aussi distribués aléatoirement. Pour cela ils font ’hypothese
que les décalages en fréquence qui s’installent lors des diffusions successives par des parti-
cules mobiles sont indépendants. Ainsi, I,,(7) peut étre décrit a 1’aide de m événements de
diffusion indépendants. I,,,(7) devient

I(7) =< Bl () Esc1 (t +7) >< El5(t) Esc2(t +7) > - < EX (£) Esem(t +7) > (C.8)

scl

ou < EZ.(t)Es(t+7) > représente la contribution a la fonction d’autocorrelation du champs

sct
*

qui s'installe apres a la i diffusion par une particule mobile. Le terme < EZ,(t) Fou(t +
7) > est identique pour tous les événements de diffusion par une particule mobile. Ainsi
I,,(7) peut étre décrit comme

Ln(1) = |L(T)|™ (G9)

En définissant le terme S P LT
I(r) — m=1 Im[L1(T C.10
(7) 1-F ( |

ou P, représente la probabilité que le photon n’est pas diffusé par une particule en mouve-
ment la fonction d’autocorrélation devient

9P (1) =1+ B[R+ (1 = R)I(7)]? (C.11)
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gD (r) =1+ B[P + 2Py (1 = Ro)I(7) + (1 — P)*I(7)?] (C.12)

Dans la suite [Bonner et Nossal, 1981] s’intéressent seulement a la partie de la fonction
d’autocorrelation qui dépend du temps. Pour cette raison ils négligent le terme PZ. La
fonction d’autocorrelation devient donc

gD (1) =1+ B2Py(1 — Po)I(1) + (1 — Py)*I(1)% (C.13)

C.2 Détermination des probabilités de diffusion par

une particule en mouvement

Etant donné que les photons peuvent étre diffusés par des particules statiques ou mobiles
il est nécessaire d’introduire les probabilités correspondantes. La probabilité P,,, définie
comme la probabilité quun photon a été m fois diffusé par une particule en mouvement, est
une fonction du chemin parcouru par des photons. P,, peut étre décrit comme

P, = Zp(m\n)?(n) (C.14)

ot p(m|n) est la probabilité conditionnelle que le photon interagisse m fois avec une particule
en mouvement étant donné qu’il est diffusé n fois en total. P(n) est la probabilité que le
photon soit n fois diffusé. [Bonner et Nossal, 1981] supposent une distribution de Poisson
pour la probabilité conditionnelle p(m|n). Ainsi p(m|n) devient

()]

m!

p(mn) = (C.15)

ou m est la moyenne des diffusions par des particules en mouvement. La distribution de
Poisson décrit le fait que chaque collision est indépendante de la précédente. La moyenne
des diffusions par des particules en mouvement est supposée étre proportionnelle au nombre
total de collision. Ainsi on obtient

m(n) = kn (C.16)
avec

_ 2 .(GR)

> o(tissu)

ou ) (GR)et ) (tissu) représentent les sections de diffusion des particules en mouvement
(>°..(GR)) ou du tissu entier (>, (tissu)).

En utilisant les équations C.10, C.14 et C.15 I(7) devient

(C.17)

> m(n)]me ™)
I(r) = 5 _1 E > (Z I )]m! P(n)) I(r) (C.18)

m=1 n

En utilisant le développement

e? = Z% (C.19)
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avec

Y—e o (C.20)

i=1

[Bonner et Nossal, 1981] obtiennent 'expression suivante pour I(7)

I(r) = (1= Py) ™" ) e ™ (emmh) — 1)P(n) (C.21)

n

Ayant défini les probabilités pour des diffusions par des particules mobiles, il est nécessaire
de décrire la probabilité Py qu'un photon ne soit pas diffusé par une particule mobile. P,
peut étre décrit en utilisant les équation C.20 et C.21

Py=> p(0ln)P(n) =Y e ™MP(n) (C.22)

n

Pour définir la probabilité P(n) [Bonner et Nossal, 1990] considérent un cas particulier. Ils
supposent que P(n) est fortement centrée autour de n (figure C.1), ce qui signifie que tous
les chemins de photons ont la méme longueur. Pour cela la probabilité d’étre n fois diffusé
est la méme pour tous les chemins. Pour cette raison P, devient

Py=e™mm (C.23)

pour n =" et
Py=0 (C.24)

pour n # n. De la méme manieére on obtient I(7)

[ ml-h()] _ g=m]
I(r) = (C.25)

1—em™m

pour n = n. Pour n # n on obtient
I(t)=0 (C.26)

La fonction d’autocorrélation devient en utilisant ’équation C.13

9O (1) = 1 + B2 _ g—2m) (C.27)

C.3 Détermination de [;(7) comme fonction de la vi-
tesse des globules rouges et de leur structure

A ce point nous avons obtenu une description de la fonction d’autocorrelation ¢, qui
dépend de m et de I1(7). I1(7) dépend de la vitesse des particules mobiles ainsi que de
leurs propriétés optiques. Pour cette raison il est nécessaire de décrire I;(7) en fonction de
la vitesse et des propriétés optiques des particules mobiles.

[Bonner et Nossal, 1981] supposent que le nombre de diffuseurs statiques est largement
supérieur au nombre de particules mobiles. Ainsi ils font I'hypothese que la diffusion multiple
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n n

FIGURE C.1. La probabilité P(n) est fortement centrée autour de n. P(n) est la probabilité
qu’un photon est diffusé n fois par des particules statiques ou mobiles.

par des particules statiques permet un éclairage isotrope des particules mobiles : la direction
des photons est rendue aléatoire par des diffusions successives par des particules statiques.
Supposons le cas d’un champ électrique qui atteint le détecteur apres avoir été diffusé une
seule fois par une particule en mouvement (figure C.2). Le photon est diffusé par la particule
statique en p, ensuite il est diffusé par la particule en mouvement en rj, qui a la vitesse v.
Il est diffusé ensuite par la particule statique en rq pour atteindre enfin le détecteur.

détecteur

Ficure C.2. Fvenement d’une simple diffusion. p, rq sont les vecteurs de position des
diffuseurs statiques. r; est la position du diffuseur mobile. v est la vitesse du
diffuseur mobile. Op est ’angle de diffusion.

Le champ électrique diffusé par la particule j en mouvement, qui atteint le détecteur,
peut étre décrit comme

Escj(t) _ E(p)e—wotA[Q(ep)]ei[Q(Op)'rj(t)+¢(p)+¢(rd)} (C.28)

ot A[Q(0p)] représente la fonction de diffusion liée au propriétés optiques des particules
en mouvement. Ainsi le champs qui s’installe lors de la diffusion par la particule mobile
est caractérise par A[Q(fp)]. ¢(p) est le décalage de phase du champs incident. ¢(rq) est
le décalage de phase créé par le deuxieme diffuseur statique. E(p) est le champs électrique
de I'onde parvenant de p. Q(fp) - rj(t) est relié¢ au décalage de fréquence par les particules
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en mouvement (Nous avons montré dans le chapitre 8 que le décalage en fréquence est
défini comme Awt = Qvt. Avec r = vt on obtient Awt = Qr). [Bonner et Nossal, 1981] se
placent dans I’approximation de Rayleigh-Gans. Ainsi A[Q(0p)] devient comme décrit dans
le chapitre 8

AlQ(8p)] = / a(r)e’ By (C.29)

vp

ou vp représente le volume de la particule. a(r) est la polarisabilité. Ils définissent en
plus un facteur de structure 6(Q(fp))

3(Q(0p)) = A(Q(0p))I” (C.30)

Les champs qui atteignent rq ont des sources situées dans I’ensemble du tissu. Ainsi
I’équation C.28 doit étre intégrée sur l’ensemble du tissu. Le champ total qui atteint rq
devient [Bonner et Nossal, 1981]

cwlrast) ~ [ E(p)AIQUI R AP (C31)
tissu
Ils définissent le champ qui atteint le détecteur extérieur comme
Eg(t) ~ D(rq)e e, (rq, t)drg (C.32)
tissu

ou D(rq) représente la fraction de 'amplitude du champs aupres de rq qui est transmise au
détecteur.

La contribution de I;(7) =< EZ.,(t)Es1(t) > ala fonction d’autocorrélation, considérant
tous les chemins de photons possibles qui entrainent une seule diffusion par une particule
en mouvement, peut étre décrite en utilisant les équations C.31 et C.32 comme

o —i[Q(O .5)-r! ’
[1<7_> ~< / D(I‘:i)ezd)(rd)/ E(P’)A[Q(Gp’)]e (Q( p )T () +o(P )]d?’p'd?’rél
tissu tissu (033)

| Dajets [ Bp)AQiep)e ¥ 8,
tissu tissu

ou

~<////Du (xa) E(p) E(p) AQU6 )| AIQ(0))

. iQp )rj(t+r)— p O] +ilo(P)—e(P )] +ild(ra)—¢

(C.34)
(ral o' & pd*r!ydPryq >

Les décalages de phase ¢(p) et ¢(rq) sont non-corrélés avec tous les autres termes. Ainsi,
Péquation C.34 se factorise en un produit dont deux termes sont < el9P@)=¢(P)] > o <
ellera)=o(ra)l > Tes décalages de phase dans les différents points du tissu ne sont pas reliés.
Pour cela les facteurs < elP—9P)] = ot < ldra)—00y)] peuvent étre décrits comme
< 9P >< 7P > ot < ¢i¥ra) >< 79T > pour p/ # p et 1y # rq. Etant donné que
tous les angles de ¢ entre 0 et 27 ont la méme probabilité < e > devient < e’ >= 0.
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Ainsi on obtient pour et p’ = p et r; = rq tenant compte du fait que D(rq) ne dépend
pas du temps

[1(7_) ~< /|D(rii)|2d37’d/i(P>5[Q(ep)] < ei[Q(Gp)'[rj(t+7—)*rj(t)ﬂ S d3p (0.35)

avec i(p) =< E*(p)E(p) > et §[Q(0p)] = A*(Q(6p))A(Q(fp)). Comme |D(ry)| ne
dépend pas du temps, ce terme peut étre négligé. En définissant AR(7) = rj(t +7) — rj(t)
I’équation C.35 devient

1) ~ [ ilp)siQusp)) < P AR s (C.36)

L’intégrale précédente est une intégrale de volume qui s’écrit en coordonnés sphériques
comme

I (7) ~ / i(p)0[Q(8p)] < 1PV ARCI . 12 5ingdrdode (C.37)

ou 0 représente I'angle de diffusion. Le terme i(p) ne dépend pas de 6, car il correspond a
I'intensité avant la diffusion. Ainsi I’équation C.37 devient

Li(T) ~ /i(p)r2d¢dr/ 5[Q(0)] < el ARMI ~ gingdh (C.38)
En supposant que la particule est éclairée uniformément de toutes les directions et norma-
lisant par rapport a la partie qui n’est pas décalée en fréquence (7 — 0) on obtient

7L 0[Q(0)] < eQOXARDL > singdp
N ™ 5[Q(6)]sin0do

Ii(7) (C.39)

iQOp)-AR(7)]

Ensuite il est nécessaire de déterminer le terme < e >. 11 dépend de la vitesse

des particules. Celle-ci est choisie comme une distribution gaussienne avec

P(V> _ 2 1/2 3 3/2 VQe(—3V2/(2<V2>) (C 40)
T <VZ> '

D’apres [Nossal et al., 1971] le terme < e!lQEO)-ARM] > peut étre décrit comme

< 'IQO-ARML > — / Jo(QO)VT)P(V)AV (C.41)
0
avec 4 0
Q=1Q|= %s% (C.42)
ou
< ¢ROVARM] = (Q(O)VT) > (C.43)

Jo(x) est une fonction de Bessel sphérique du type I d’ordre zéro. En utilisant 1’équation
C.40 on obtient
2 2 2
< jo(QOp)V;) >= e @IV T=T0 (C.44)
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[Bonner et Nossal, 1981] proposent une expression analytique du facteur de structure
0(Q(fp)) considérant que les globules rouges sont des spheres dont la taille et les propriétés
optiques permettent I’approximation de Rayleigh-Gans.

W[sm@(em - Q(e)acos(Q(e)a)]) (C.45)

ou a représente le rayon apparent de la particule. §(Q) peut étre approximé par

5(Q(0)) = 5(Q(6)a) = (

5(Q(0)) = e QO (C.46)

pour £ = 0, 1. Cette expression est seulement valable pour des angles de diffusion petits et
intermédiaires. C’est le cas pour les globules rouges. En utilisant les équations C.39 et C.44
I,(7) devient

J78IQ((0)a] < jo(Q(O)VT) > sinbd6

I = C.47
1(7) 17 5(Q(0)alsindo (C47)
Avec la substitution z = [1=¢5¢]1/2 = sin? on obtient
1 :
0(2kaz) < jo(2k2V'T) > 2d
I(r) = Jo O2kaz) < do(2hV7) > =z (C.48)

fol 0(2kaz)zdz

ou k = Q”T” En utilisant les variables réduites L = 2ka et T' =< V? >1/2 7 /y/6a I'équation

C.48 devient
[ 2T 5,

Ii(r) = (C.49)
i el=262%) 2d
Sous forme intégrale I,(7) devient
26 1 — e(FALN(-T2LY)
Li(r) = TR R (C.50)

Dans I'approximation asymptotique pour £L2? > 1 (a > 2, 8um pour les globules rouges
et £ ~ 0.1) on obtient
28

Ii(r) = 26112 (C.51)

C.4 Application du théoreme de Wiener-Khintchine

D’apres le théoreme de Wiener-Khintchine le spectre de fréquence est la transformée
de Fourier de la fonction d’autocorrélation. Considérant seulement la partie de la fonction
d’autocorrelation ¢ qui a subi un décalage de fréquence Doppler le spectre de fréquence
devient

S(w) = = /000 cos(wt)(g@ (1) — 1)dt (C.52)

T
[Bonner et Nossal, 1981] distinguent entre le spectre de fréquence qui s’installe lors des
faibles nombres de diffusions par des particules mobiles et le spectre qui s’installe lors des
grands nombres de diffusions par des particules mobiles.
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Spectre de fréquence pour des faibles nombres de diffusions par des particules
mobiles (m < 1) En supposant m < 1 on obtient I(7) = I;(7) (un développement
limité de 1’équation C.25 montre que (1) = # pour m — 0). Utilisant 1’équation C.13
[Bonner et Nossal, 1981] considerent que (1 — Py)?I(7)* < Py(1 — By)I(7). Cest-a-dire, ils
supposent que la partie hétérodyne du champs qui atteint le détecteur est beaucoup plus
grande que la partie homodyne (la définition des termes homodyne et hétérodyne se trouve

dans le chapitre 8). En négligeant la partie homodyne la fonction d’autocorrélation devient
9@ =1+ 6201 — Ry)PyI(7) (C.53)

ou avec I(1) = I;(7)
g® =1+ B2(1 = Ry) R 1(7) (C.54)

Ainsi, en utilisant I’équation C.52 le spectre de fréquence devient

Si(w) = w /OOO cos(wt) I, (t)dt ~ e~ (C.55)
avec (12612000

s 12 00 cosmt _ T ,—m
considérant que fo T dt = Sem ™.

Spectre de fréquence pour des diffusions multiples D’aprés [Bonner et Nossal, 1981]
le spectre de fréquence pour la diffusion multiple devient en utilisant les équations C.27 et

C.52

S(w) = Be 2™ Z (27");7,5](“’) (C.57)
Si(w) = % /0 " cos(WO[L (1) dt (C.58)

C.5 Calcul des moments

Ensuite il est nécessaire de calculer les moments My, M; et M, a partir du spectre de
fréquence.

C.5.1 MOMENT D’ORDRE ZERO M, ~ [ P(w)dw

Le spectre de puissance fourni par la chaine d’acquisition de données peut étre décrit
comme

P(w) = 20(w) + 6—7: +i2S(w) (C.59)
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C.5.2 PREMIER MOMENT M, ~ [ wS(w)dw

La description du premier moment proposé par [Bonner et Nossal, 1981] se fait a I’aide
du spectre de fréquence. Ils définissent le premier moment comme

M, ~ /wS(w)dw (C.65)

En utilisant les équations C.27 et C.52 M; devient

T T o T (C.66)
0 0

T

D’apreés [Bonner et Nossal, 1981] cette expression devient

<V2>iz
My ~ Wﬁf@”) (C.67)
27 L (2m)T(G 4+ 1/2)
o) = =7 T+ DI() (C.68)
et
— - —tyz—1 C
[(x) /o ettt (C.69)

D’apres [Bonner et Nossal, 1981] le terme f(m) est proportionnel & m pour de faibles nombres

de diffusion par des particules mobiles. Ainsi, M; est directement proportionnel au produit

1/2

de m et de la vitesse moyenne < V2 >1/2 et ainsi proportionnel au débit.

C.5.3 DEUXIEME MOMENT
Le deuxieme moment peut étre décrit a I’aide de My et M. 1l est défini comme
My ~ — (C.70)

Tenant compte de la signification de M (concentration) et de M7 (débit), M, représente
ainsi une expression pour la vitesse moyenne de la particule de mouvement.
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