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En premier lieu, je tiens à remercier profondément Thomas Podgorski et Gwen-

nou Coupier. D’abord pour la confiance qu’ils m’ont donnée en m’acceptant comme

thésard puis pour leur soutien tout au long de la thèse. La liberté qu’ils m’ont ac-
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Introduction

Le système circulatoire

Le système circulatoire se compose d’un fluide : le sang. Celui-ci s’écoule dans

un réseau fermé : les vaisseaux sanguins. Une pompe, le myocarde (ou coeur) et

un système de valves imposent un écoulement unidirectionnel. Ce système assure

principalement une fonction de transport. Les éléments véhiculés sont nombreux et

de différentes natures : on peut citer des nutriments, des déchets, des informations

(hormones...), de la chaleur, des gaz... Cette fonction est facilitée par une architec-

ture complexe et ramifiée qui permet d’alimenter efficacement les tissus dans tout

le corps humain.

La circulation sanguine est généralement segmentée selon divers critères. Une de

ces segmentations consiste à séparer le système circulatoire en deux sous-ensembles

en fonction du nombre de Reynolds de l’écoulement [Fung 1990]. Le nombre de Rey-

nolds aussi noté Re compare les effets visqueux aux effets inertiels (Re = uD/ν où

u est une vitesse caractéristique, D représente une longueur caractéristique enfin ν

est la viscosité cinématique moyenne du fluide), un Re� 1 indique un écoulement

dominé par les forces visqueuses aussi appelé écoulement de Stokes tandis qu’un

Re � 1 indique un écoulement inertiel. Le premier sous-ensemble, la macrocir-

culation, comprend l’ensemble des gros vaisseaux où Re � 1 (artères, veines). La

macrocirculation a pour principale fonction de transporter le sang entre les différents

organes ou les autres tissus. Par contraste, le deuxième sous-ensemble, la microcir-

culation, est composée de l’ensemble des petits vaisseaux dont le diamètre est ≤
100 µm (artérioles, capillaires, veinules) et au sein duquel Re� 1. C’est au niveau

de la microcirculation que se déroulent les échanges entre le sang et les tissus. To-

pologiquement, les vaisseaux sanguins forment un système multi-échelle, dense et

très hétérogène dont la compréhension représente un défi en physique. Le tableau

1 donnent des ordres de grandeur pour différents types de vaisseaux. Les vaisseaux

de la microcirculation (soulignés en bleu dans le tableau) sont les plus nombreux,

ont la plus grande surface de section et sont les plus petits. Ces caractéristiques

permettent de maximiser la surface totale de contact entre le sang et les tissus.

Sur le plan anatomique, les vaisseaux composant le réseau microcirculatoire

sont tapissés d’une seule couche de cellules endothéliales. Les artérioles et les pré-

capillaires sont en partie cerclés par des léiomyocytes (muscles lisses), leur but est

de contrôler le diamètre de ces vaisseaux, permettant ainsi de réguler la perfusion

de l’arbre capillaire sous jacent (vasodilatation ou vasoconstriction). La microcircu-

lation sanguine présente une géométrie complexe avec d’importantes hétérogénéités
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vaisseaux nombre
diamètre

(mm)

surface de

section (cm2)
u (mm s−1) Re

aorte 1 25 4,5 400 3000

artères ∼ 300 4 20 100-400 500

artérioles ∼ 0.5× 106 0,06 400 1-100 0,7

capillaires ∼ 10× 109 0,007 6000 ≤ 1 0,002

veinules ∼ 1× 106 0,04 800 ≤ 3 0,01

veines ∼ 600 10 40 3-50 150

veine cave ∼ 2 45 18 50-300 3000

Table 1 – Tableau comparatif du nombre de vaisseaux, des diamètres moyens,

des surfaces totales de sections, des vitesses moyennes et des nombres de Rey-

nolds estimés pour différents types de vaisseaux sanguins (d’après [Sherwood 2012b,

Nelson 2010]). Les vaisseaux surlignés en bleu appartiennent à la microcirculation.

géométriques (orientations, longueurs, épaisseurs des vaisseaux), de plus son orga-

nisation structurale peut varier de manière importante au sein du même organe. La

figure 1 tirée des travaux de thèse de Guibert [Guibert 2009] est une reconstruc-

tion tridimensionnelle à partir d’images obtenues par micro-tomographie à rayon

X, du réseau microvasculaire d’une partie du cortex cérébral d’un primate (28 mm2

sur une profondeur de 3.3 mm). Cette reconstruction permet de se rendre compte

de l’hétérogénéité de la microcirculation mais aussi de la densité importante de

vaisseaux (≈ 16 000 segments) et d’interconnexions (≈ 12 000 bifurcations).

De par la petite taille de ce réseau, sa structure ramifiée non plane et la difficulté

de contrôler les paramètres physiques du système (pressions, débits...), l’étude des

écoulements in vivo dans les réseaux microvasculaires reste un défi. Malgré tout,

des les années 1830 des médecins et physiciens se sont employés à mettre en place

des modèles phénoménologiques pour décrire les différents phénomènes observés :

débit et couche de dépletion [Poiseuille 1835], diminution de la concentration et de la

viscosité du sang dans les petits vaisseaux [F̊ahræus 1931], loi de séparation des glo-

bules rouges aux intersections [Pries 1989]. Depuis les années 2000, l’avènement de

la microfluidique et l’amélioration exponentielle des capacités de calcul ont permis

de réaliser plus facilement qu’auparavant des études quantitatives sur des systèmes

d’écoulements simples aux conditions bien contrôlées et de relancer ainsi l’étude des

écoulements sanguins. Ces deux modes d’investigation complémentaires permettent

de sonder plus facilement les lois fondamentales régissant les écoulements sanguins

aux petites échelles.
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Figure 1 – Reconstruction 3D d’une partie du cortex cérébral d’un primate. Le

code couleur indique le diamètre des vaisseaux, allant du rouge pour les plus larges

vaisseaux (supérieur à 80 µm) au bleu pour les plus petits (environ 5 µm).

Présentation de la thèse

L’étude et la compréhension, dans la microcirculation, des écoulements sanguins

n’a pas seulement un intérêt purement médical. En effet les écoulements sanguins

se rattachent à la thématique plus générale des écoulements confinés de suspen-

sions, qui est reliée à de nombreuses applications industrielles et est à l’origine

de nombreuses innovations dans le domaine des procédés, de la chimie... Pour au-

tant, la connaissance de ce type d’écoulement et particulièrement la compréhension

des écoulements sanguins reste parcellaire : il s’agit en effet d’un problème multi-

facettes dont les nombreux couplages rendent l’étude particulièrement compliquée.

Pour améliorer les connaissances sur le sujet et faciliter l’analyse des observations il

est ainsi nécessaire de passer en premier lieu par des études hiérarchisées séparant

les différents phénomènes multi-échelles. Les recherches menées sur les écoulements

sanguins s’intéressent ainsi généralement aux échelles microscopiques avec l’étude

du comportement et de la déformation de globules rouges isolés. Mais aussi, aux

échelles macroscopiques avec l’étude de la rhéologie globale de ses suspensions. En-

fin, de nombreuses études s’intéressent aux échelles intermédiaires par l’analyse des

structurations observées dans les écoulements, des interactions que subissent les

globules rouges, de l’influence des intersections sur les écoulements et la répartition

des globules rouges.

Ce travail de thèse s’inscrit dans cette approche d’observer des phénomènes en

environnement contrôlé aux échelles microscopiques et intermédiaires. Une idée di-

rectrice à l’origine de ce travail est de comprendre et de modéliser différents effets
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qui jouent un rôle sur le temps de transit des globules rouges au sein d’un organe. En

effet ce temps de transit est non seulement dépendant du trajet du globule rouge au

sein d’un réseau microcapillaire mais également de la vitesse moyenne de ce même

globule rouge. Cette vitesse dépend principalement de la position de celui-ci dans

la section des vaisseaux. Le travail présenté ici s’intéresse donc particulièrement

à l’évolution de la position des globules rouges au sein de canaux. L’influence de

différents paramètres tels la concentration et le confinement sur la trajectoire est

étudiée. La majorité des modèles historiques décrivant les écoulements sanguins sont

des modèles en régime stationnaire qui ne prennent pas en compte les états transi-

toires. Or dans la microcirculation in-vivo, les distances entre bifurcation du réseau

capillaire suggèrent que l’état stationnaire n’est pas nécessairement atteint. Cette

thèse s’intéresse ainsi principalement aux états non stationnaires et à la dynamique

de différents phénomènes : l’étude de leurs temps caractéristiques permet ainsi de

montrer leur importance dans la microcirculation. En effet les résultats présentés

dans cette thèse confirment que la majorité des écoulements dans la microcircu-

lation sont probablement dans des états transitoires et que ces états transitoires

ont un rôle très important dans la distribution des globules rouges au niveau des

bifurcations.

Le présent manuscrit est organisé selon le plan suivant :

— Un état de l’art général des connaissances sur les écoulements sanguins et une

présentation des concepts et phénomènes déjà observés sont introduits dans

le premier chapitre. Ce chapitre décrit en premier lieu la représentation phy-

sique des globules rouges. Une description de la rhéologie est présentée dans

la suite, l’influence des globules rouges et du confinement sur la viscosité est

aussi discutée. La section suivante présente les résultats de travaux décrivant

la structuration du sang et les origines de celle-ci. Les concepts de migration,

de couche de déplétion et de margination sont notamment présentés ici. La

dernière partie de ce chapitre présente le comportement des globules rouges

au niveau des intersections.

— Le chapitre deux présente les méthodes et outils expérimentaux utilisés du-

rant cette thèse. La première partie décrit les techniques de microfabrication

et leurs limites. La section suivante liste la composition des différents de so-

lutions utilisées durant cette thèse. Finalement la dernière partie présente les

bases de l’analyse d’images utilisées dans cette thèse.

— Le troisième chapitre présente les premiers résultats expérimentaux obtenus

durant cette thèse. Par l’utilisation d’une suspension diluée et à l’aide d’un

montage expérimental basé sur une intersection en T, la dynamique de mi-

gration des globules rouges est analysée en fonction de leur déformabilité et

de leur confinement. À partir de ces résultats une loi de migration décrivant

le déplacement latéral des globules rouges est proposée.

— La dynamique d’évolution du profil de concentration d’hématocrite et de
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la couche de déplétion à la suite d’une intersection est présentée dans le

quatrième chapitre. Une description de cette évolution est permise grâce à

l’utilisation de différents paramètres. À partir de ceux-ci, la distance ca-

ractéristique nécessaire pour obtenir un état stationnaire dans des vaisseaux

en fonction de l’hématocrite et du confinement est extraite.

— Le chapitre cinq présente la dispersion de nuages de globules rouges dans

différentes géométries. La première section présente la dispersion de nuages

de globules rouges au sein de canaux pseudo-2D (canaux avec des grands

rapports d’aspect) en fonction de différents paramètres telle la concentration

et la déformabilité des globules rouges. À partir du modèle présenté dans le

chapitre 3, on montre qu’il est possible d’extraire des informations sur les

propriétés mécaniques des globules rouges du nuage par la seule mesure de

l’évolution de sa taille. Des résultats préliminaires décrivant l’évolution de

bolus dans un canal rectiligne à section carrée et dans un réseaux de capil-

laires sont aussi présentés. Ces résultats permettent de discuter de l’influence

des bifurcations sur le temps de transit.





Chapitre 1

Les écoulements sanguins

Le sang est une suspension biologique. Les suspensions sont généralement des

fluides complexes dont les comportements et propriétés rhéologiques dépendent for-

tement des caractéristiques mécaniques et physicochimiques des objets suspendus.

Les globules rouges, représentant la principale population des cellules suspendues,

exercent une influence importante sur les comportements du sang de par leurs pro-

priétés particulières. Enfin, les dimensions de la microcirculation (diamètre des vais-

seaux) qui sont comparables aux éléments figurés du sang entrainent de nouveaux

phénomènes. Ceux-ci sont généralement locaux et ne peuvent être expliqués par la

seule mesure de valeurs macroscopiques. Ainsi la compréhension des observations

faites sur le sang passe par une étude approfondie et une meilleure modélisation du

comportement local des globules rouges.

1.1 Le sang

Le sang est le liquide s’écoulant à l’intérieur des vaisseaux sanguins. D’un point

de vue biologique il s’agit de l’un des rares tissus conjonctifs liquides du corps

humain. D’un point de vue physique il s’agit d’une suspension formant un fluide

complexe aux propriétés mécaniques encore mal comprises dont la rhéologie est

fortement dépendante de l’état et de la concentration en globules rouges ainsi que

de nombreux paramètres physico-cliniques du plasma sanguin.

1.1.1 Composition

D’un point de vue biologique, le sang est un tissu constitué d’une cohorte de

cellules baignant dans un liquide : le plasma. Les cellules sanguines, aussi appelées

éléments figurés du sang, représentent environ 45% ± 10% du volume sanguin total

chez l’Humain. Ce pourcentage est très variable d’un individu à l’autre : le sexe et

l’hygiène de vie (activité, nourriture...) ont un important effet sur celui-ci. De plus

ce pourcentage peut évoluer au cours du temps au sein du même individu : l’âge et

l’évolution de l’état de santé peuvent modifier ce ratio.



8 Chapitre 1. Les écoulements sanguins

Le plasma

Le plasma est un liquide majoritairement constitué d’eau (90% du volume), le

volume restant étant composé de solutés de diverses natures. On classe généralement

les solutés présents dans le sang en fonction de leur famille chimique : les solutés

organiques regroupent l’ensemble des protéines, des nutriments (lipides, glucides...)

et des déchets métaboliques, les solutés gazeux comprennent les gaz respiratoires

(principalement le O2 et le CO2), enfin les solutés minéraux comprennent les ions

tel que le Na+ et le Cl– .

Le plasma a des propriétés physiques proches de l’eau : il s’agit d’un liquide

newtonien peu compressible dont la viscosité sous cisaillement, du même ordre

de grandeur que l’eau, est comprise entre 1.3 et 1.7 mPa s à 37 °C [Mayer 1966].

Des études récentes tendent à montrer que le plasma pourrait être visco-élastique

dans des écoulements élongationnels [Brust 2013]. L’action de certaines protéines

(l’albumine principalement) et de certains ions permet de maintenir un pH très

stable compris entre 7.35 et 7.45 au niveau des artères.

Les éléments figurés du sang

Les éléments figurés du sang forment trois familles, chacune d’elles possédant

des rôles précis et un phénotype particulier :

— les érythrocytes ou globules rouges, ou encore hématies, constituent la grande

majorité des éléments figurés du sang (98 %). Leur part dans le volume

sanguin total (aussi appelé hématocrite, noté Φ ici) est de l’ordre de 45 %.

Ces cellules ont pour principale mission le transport des gaz (O2, CO2).

— les thrombocytes ou plaquettes sanguines sont à l’origine des fragments de

mégacaryocytes, ils ont un rôle primordial dans la coagulation sanguine. Ils

représentent 0.4 % du volume sanguin.

— les leucocytes ou les globules blancs forment une grande famille de différents

types cellulaires qui participent tous au système immunitaire. En conditions

physiologiques normales leur part volumique n’excède pas 0.1 %.

1.1.2 Le globule rouge

Les globules rouges, de par leur importante fraction volumique jouent un rôle

prépondérant dans les propriétés mécaniques du sang. De plus lorsque le diamètre

des vaisseaux se rapproche de leur taille leur influence est d’autant plus forte .

Alors que dans la macrocirculation, le sang peut être considéré comme un fluide

homogène, dans la microcirculation, où les diamètres des vaisseaux sont de l’ordre

de grandeur de ceux des globules rouges, la compréhension des écoulements nécessite

une analyse approfondie de la dynamique de ceux-ci.
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Figure 1.1 – Image obtenue à partir d’un microscope électronique montrant un

représentant de cellule de chaque famille, de gauche à droite : un érythrocyte, un

thrombocyte et un leucocyte (source : Wikipedia common).

1.1.2.1 Description

Les globules rouges humains ont un diamètre moyen de 7.2 µm et forment des

disques biconcaves (Fig. 1.1) : la région centrale est épaisse au minimum de 0.8 µm

tandis que la région externe est épaisse au maximum de 2.6 µm [Plebani 2012]. Le

volume total de cette cellule est de V = 95 ± 10 fL pour une aire de surface de

A = 134 ± 12 µm [Gifford 2003]. Le volume réduit V = 3(4π)1/2V/A3/2 compare

le volume de l’objet avec le volume d’une sphère de même surface (ainsi un index

de 1 correspond à une sphère). Le dégonflement des globules rouges mesuré par

le volume réduit se situe aux alentours de 0.65 [Canham 1968]. Ainsi en condition

physiologique où A et V restent constants, les globules rouges peuvent facilement

se déformer et prendre de multiples configurations en fonction des contraintes ex-

ternes (confinement, cisaillement...). Une grande partie des pathologies affectant les

globules rouges modifient leur géométrie (celle-ci étant souvent accompagnée d’une

modification de leurs propriétés mécaniques). Ceux-ci peuvent grossir (macrocy-

tose), rétrécir (microcytose), perdre leur forme de discocytes et prendre de nou-

velles formes (elliptocytose, sphérocytose...). Ainsi les globules rouges se rigidifient

et prennent une forme de faucille lorsqu’ils sont atteints de drepanocytose (glo-

bule rouge falciforme), leurs membranes deviennent granuleuses et moins élastiques

lors de leur vieillissement ou en réaction à certains signaux chimiques (échinocytes)

[Turgeon 2004].

1.1.2.2 Composition

Les hématies sont produites dans la moelle osseuse et ont une espérance de vie

comprise entre 90 et 120 jours. Ces cellules ont la particularité d’être dépourvues

d’un noyau, de posséder peu d’organites et d’avoir une faible teneur en eau (60

% environ). En contrepartie leur cytoplasme contient une importante quantité

d’hémoglobines (30 à 35 % de la masse totale du globule rouge [Rosen 1967]). Cette
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Figure 1.2 – Schéma représentant la bicouche lipidique et le réseau du cytosque-

lette.

molécule est un complexe métalloprotéique capable de fixer le O2 dans les poumons

et de le relarguer dans les tissus. Le fer contenu dans cette molécule donne la ca-

ractéristique couleur rouge à ces cellules. Le cytosquelette des globules rouges est

assez particulier puisqu’il se concentre sous la surface de la bicouche lipidique. Il

est composé principalement de filaments de spectrine. Ceux-ci forment un maillage

pseudohexagonal dense où les mailles formées de complexes protéiques et de courts

filaments d’actines (37 nm) relient les différents filaments de spectrines entre eux et

à la bicouche lipidique [Lux 2016].

1.1.2.3 Déformation et comportement des hématies sous écoulement

Malgré une relative simplicité biologique, les globules rouges possèdent une phén-

oménologie de comportements et de déformations très riche. Ces comportements

dépendent d’une multitude de facteurs (type d’écoulement, importance du confine-

ment) mais aussi des caractéristiques particulières du globule rouge : son volume

réduit inférieur à 1 et ses propriétés mécaniques. De plus la compréhension de la

physique des globules rouges ne se limite pas à de la curiosité scientifique mais per-

met aussi le développement d’applications médicales notamment dans le domaine

du diagnostic.

Représentation physique Pour permettre de conserver une aire de surface et

un volume constants, le globule rouge est habituellement représenté par le physi-

cien ou le mécanicien comme un objet contraint. La membrane est caractérisée par

un module élastique, il est généralement admis que la dilatation de son aire est

négligeable, ainsi l’énergie de celle-ci ne peut provenir que de l’énergie de courbure

[Deuling 1976, Canham 1970]. Cette énergie lui impose une forme discöıde au repos.

Le globule rouge est délimité par une membrane visco-élastique de surface constante

et d’épaisseur négligeable. Le module de cisaillement de la paroi G provient du cy-

tosquelette sous-membranaire et est estimé autour de 6 µN m−1. Son exacte valeur
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Figure 1.3 – Globules Rouges soumis à du cisaillement, λ = 1/47. La série d’images

a) est prise sous un cisaillement de 6 s−1, une particule fixée sur la membrane permet

d’observer le mouvement de chenille de char. La série d’images b) est prise sous un

cisaillement de 0.8 s−1 et montre le ”tumbling” d’un globule rouge [Abkarian 2008]

.

est sujette à caution et dépend de la façon de la calculer à partir des mesures :

l’utilisation de pinces optiques donne G = 2, 5 ± 0, 4 µN m−1 [Hénon 1999] tandis

que G a été estimé aux alentours de 10 µN m−1 par la mesure de la déformation

de globules rouges soumis à un écoulement en cisaillement [Hochmuth 1973]. En-

fin l’utilisation de pipettes aspirantes donnent des résultats compris entre 4 et 10

µN m−1 [Lelièvre 1995, Evans 1984]. Le fluide interne est considéré comme new-

tonien et possède une viscosité µi ∼ 6 mPa s à 37 °C et µi ∼ 15 mPa s à 20 °C

[Kelemen 2001, Chung 1994]. De cette valeur on peut extraire le contraste de visco-

sité λ = µi/µ où µ est la viscosité du fluide externe. En condition physiologique sa

valeur se situe autour de 5. On introduit généralement R0 = 3
√

3/4π V ∼ 2.8 µm, le

rayon caractéristique d’un globule rouge correspondant au rayon équivalent d’une

sphère de même volume.

Comportement des globules rouges Le globule rouge n’étant pas une parti-

cule solide, la paroi et le cytoplasme peuvent avoir une dynamique propre. Il existe

une importante phénoménologie liée aux mouvements de fluides à l’intérieur des

globules rouges, les comportements dépendant principalement du cisaillement im-

posé et du rapport de viscosité λ. Ainsi à faible cisaillement et à fort λ on peut

observer un phénomène nommé ”tumbling” : le globule rouge subit des retourne-

ments périodiques, cette dynamique se rapproche de la dynamique de particules

solides sous écoulement (série d’images de la ligne supérieure de la la Fig. 1.3). À

l’inverse, un globule rouge soumis à de forts cisaillements et à de faibles λ suit une

dynamique de chenille de char : la membrane tourne autour du fluide interne dans

un régime stable avec un angle constant par apport à l’écoulement (série d’images

de la ligne inférieure de la la Fig. 1.3). Entre ces deux types de dynamique, il existe

de nombreux comportements intermédiaires tel que le ”trembling” où un couplage

entre déformations et oscillations périodiques a lieu [Minetti 2019]...

Grâce aux propriétés du cytosquelette et à leur volume réduit, les globules rouges

sont capables de changer de conformation de manière importante et réversible que

ce soit en situation confinée ou non. La probabilité d’obtenir telle ou telle forme est



12 Chapitre 1. Les écoulements sanguins

fortement dépendante du cisaillement, de λ et du confinement. De récentes études

ont complété la classification des déformations à faible confinement [Lanotte 2016] :

l’utilisation d’une chambre de cisaillement cône plan (faible confinement) a permis

de différencier de nombreux types de déformations dont la probabilité d’apparition

dépend fortement du cisaillement (voir Fig. 1.4). La découverte par la même étude

que les formes polylobes obtenues à fort cisaillement subsistent à forte hématocrite

et jouent un rôle important sur la viscosité du sang, illustre l’intérêt de mieux

comprendre la déformation des globules rouges. Ses déformations sont réversibles,

l’étude des temps caractéristiques de relaxation et de déformation montre que les

globules rouges peuvent récupérer leur forme discöıde ou prendre une autre forme

très rapidement ( 6 1 s [Lanotte 2016]). Ainsi en écoulement physiologique la forme

d’un globule rouge n’est pas fixe et peut varier en fonction des multiples interactions

qu’il subit (cisaillement, influences hydrodynamiques des parois et des autres glo-

bules rouges). Le confinement entraine de nouvelles contraintes qui se répercutent

sur la déformation des globules rouges. Les formes les plus connues sous fort confi-

nement sont la forme de parachute à fort cisaillement et la forme ”slipper” à plus

faible cisaillement [Takeishi 2019].

Malgré les avancées majeures sur la connaissance des déformations et des com-

portements des globules rouges lorsque ceux-ci sont isolés. Les investigations de

ces mêmes comportements lorsque les globules rouges sont suffisamment concentrés

pour interagir entre eux restent rares. En effet de par la taille caractéristique très

faible de ces interactions, l’étude expérimentale et numérique du comportement in-

dividuel des globules rouges au sein d’une solution concentrée reste un défi. Pourtant

ces comportements individuels jouent en rôle important voir prépondérant lorsque

l’on s’intéresse aux comportements collectifs de ces solutions.

1.2 Viscosité du sang

Le sang est un fluide non newtonien : en condition physiologique celui-ci présente

un comportement rhéofluidifiant. Sa rhéologie dépend principalement des propriétés

mécaniques des globules rouges, de l’hématocrite et du confinement.

1.2.1 Le sang : un fluide rhéofluidifiant

Le sang se comporte comme un fluide rhéofluidifiant : sa viscosité est ainsi

moins importante à fort cisaillement qu’à faible cisaillement. La courbe pleine de la

Fig. 1.5 montre l’évolution de la viscosité du sang en fonction du cisaillement pour

une hématocrite physiologique moyenne de 45%. Ses propriétés rhéofluidifiantes sont

ainsi bien illustrées : la viscosité relative par rapport au plasma diminue bien avec

l’augmentation du cisaillement.
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Figure 1.4 – Investigation de la forme des globules rouges soumis à différents

cisaillements. (A) observation de cellules rigidifiées au microscope optique (noir et

blanc) et au microscope confocal (rouge). Les formes de gauche à droite : discocyte,

stomatocyte, stomatocyte déformé, trilobe, hexalobe. (B) Probabilité de distribu-

tion de la forme des globules rouges en fonction du cisaillement [Lanotte 2016].
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Le sang est une suspension, en tant que telle sa rhéologie dépend fortement des

propriétés mécaniques des particules la composant et de leurs interactions. Une im-

portante interaction présente chez les globules rouges est leur capacité à s’agréger

à faible cisaillement : les hématies se lient les unes aux autres de manière réversible

pour former de longs rouleaux qui peuvent eux-mêmes s’interconnecter. L’augmen-

tation virtuelle de la taille des particules suspendues entraine une augmentation

de la résistance à l’écoulement et donc une hausse de la viscosité. Les mécanismes

exactes de l’agrégation sont encore débattus à ce jour. Ils sont fortement dépendants

des macro-molécules présentes dans le plasma, notamment le fibrinogène et font

intervenir des mécanismes de pontage entre membranes et des forces de déplétion

[Baskurt 2011]. Les forces physiques en jeu étant faibles, des contraintes hydrodyna-

miques peuvent facilement briser ses interactions et donc ces rouleaux (comme lors

de l’augmentation du cisaillement par exemple). Ainsi l’écrantage du phénomène

d’agrégation par l’ajout d’albumine cause une forte réduction des écarts de visco-

sité entre cisaillements forts et faibles comme observé dans la courbe en pointillé de

la Fig. 1.5.

L’altération des propriétés mécaniques des globules rouges peut entrainer une

modification de la rhéologie du sang. Ainsi comme le montre la courbe en tirets

de la Fig. 1.5, une solution de globules rouges rigidifiés à l’aide de glutaraldéhyde

(une molécules entrainant la réticulation des protéines), devenus donc incapables

de se déformer, modifie fortement la viscosité. Celle-ci devient indépendante du

cisaillement et montre un comportement quasi-newtonien. Sa valeur est elle aussi

fortement modifiée, elle est inférieure à faible cisaillement et, inversement, à fort

cisaillement, celle-ci devient plus forte comparée à du sang normal (courbe pleine).

Il est intéressant de noter que cette valeur est toujours supérieure à des globules

rouges déformables sans agrégation.

1.2.2 Influence de la fraction volumique sur la viscosité du

sang

De nombreux phénomènes, dont certains seront discutés plus tard, peuvent pro-

voquer des variations de l’hématocrite dans le système circulatoire sanguin et induire

une distribution très hétérogène de celui-ci. Or la rhéologie du sang est fortement

impactée par l’hématocrite : l’augmentation du nombre de particules entraine une

augmentation de la dissipation visqueuse totale (effet linéaire), et une hausse des

interactions entre celles-ci (effet non linéaire). Ces diverses interactions ont pour ef-

fet une augmentation de la résistance du fluide à l’écoulement et donc in fine à une

augmentation de la viscosité. Cette relation entre viscosité et concentration n’est

pas linéaire sauf à basse concentration comme le montre la courbe en pointillé de

la Fig 1.6. Les modèles décrivant l’évolution de la viscosité sanguine en fonction de

l’hématocrite ont été tirés de l’analyse de la viscosité de solutions de sphères rigides
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Figure 1.5 – Viscosité relative en fonction du cisaillement pour différentes solutions

de globules rouges à 45% [Chien 1970].

[Einstein 1906] puis ont été mis en place phénologiquement [Krieger 1959]. L’une des

difficultés pour mettre en place des modèle pertinents vient de la forte dépendance

de la viscosité aux propriétés mécaniques des globules rouges. En effet, l’augmen-

tation de la viscosité en fonction de la concentration est beaucoup plus faible pour

des suspensions composées d’objets déformables que pour des suspensions com-

posées d’objets rigides. La viscosité relative (par rapport au plasma) de sphères

solides (courbes continues de la Fig 1.6) ou de globules drépanocytaires anémiés en

O2 (dans ces conditions, les érythrocytes se comportent comme des objets rigides,

courbe en tirets de la Fig 1.6) augmente plus fortement que la viscosité de globules

sains. L’origine de cette différence de rhéologie est multiple. La première est d’ordre

géométrique, l’augmentation de rigidité entraine une réduction de la fraction volu-

mique maximale que peuvent atteindre des particules en solution (seulement 64%

pour des sphères rigides) ainsi la viscosité diverge à plus faible concentration pour

des objets rigides. De plus, les contraintes de contacts augmentent la viscosité par

l’augmentation de la friction entre les différentes particules. Celles-ci se transmettent

plus facilement pour des particules solides que pour des particules déformables d’où

l’évolution de viscosité plus forte avec des particules solides qu’avec des globules

rouges déformables.

1.2.3 Influence du confinement : effet F̊ahræus-Lindqvist

Les précédentes mesures de viscosité ont été obtenues sur des systèmes macro-

scopiques (rhéomètre cône-plan, couette, capillaire). À ces échelles le sang peut être



16 Chapitre 1. Les écoulements sanguins

Figure 1.6 – Viscosité relative d’une suspension de globules rouges, d’une

suspension de sphères rigides en latex et d’une suspension de globules rouges

drépanocytaires en fonction de la fraction volumique [Goldsmith 1968].

considéré comme un milieu continu. Dans la microcirculation la taille des globules

rouges ne peut être négligée par rapport à la taille des vaisseaux, l’approximation

d’un milieu continu n’est plus valide. Pour autant l’impossibilité de simuler un

grand ensemble de globules rouges et la nécessité de créer des modèles macrosco-

piques pour décrire la circulation dans de grands systèmes (un organe par exemple)

ont nécessité la mesure de valeurs macroscopiques qui permettent de décrire un mi-

lieu diphasique par une approche de milieu continu. La viscosité apparente est l’une

des valeurs issue de ces modèles. Celle-ci indique la viscosité équivalente qu’aurait

un fluide newtonien continu ayant le même débit et soumis à la même pression

qu’une suspension sanguine.

Une des premières études faite sur les écoulements sanguins confinés a mis

en évidence la présence d’une couche dépourvue de cellules au niveau des parois

[Poiseuille 1835]. Cette couche est appelée couche de déplétion. L’hématocrite étant

nul dans cette couche, sa viscosité locale est donc égale à celle du plasma. Ce

contraste de viscosité entre le fluide proche des parois et le fluide riche en globules

rouges au centre des vaisseaux entraine un phénomène de lubrification au niveau

des parois : c’est l’effet F̊ahræus-Lindqvist [F̊ahræus 1929]. Ce phénomène de lu-

brification entraine une réduction de la viscosité apparente. Cet effet dépend de la

taille de la couche de déplétion or l’épaisseur de celle-ci varie assez peu en fonction

de la taille des vaisseaux. Ainsi plus on diminue le diamètre du vaisseau plus le vo-

lume relatif occupé par cette couche devient important et donc plus le phénomène

de lubrification s’intensifie. D’après la Fig 1.7, la viscosité apparente est minimale

dans les capillaires ayant une taille de l’ordre du globule rouge (7-8 µm), cette taille
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Figure 1.7 – Viscosité apparente relative de suspensions de globules rouges passant

au travers de longs capillaires en verres dont le diamètre interne est compris entre

3.3 et 1978 µm [Pries 1992].

correspond aux dimensions des globules rouges.

1.3 Structuration du sang

Les éléments figurés du sang interagissent entre eux et avec leur environnement.

Ces différentes interactions peuvent entrainer la manifestation de nombreuses struc-

turations telle la création d’une couche de déplétion, la présence de margination ou

l’organisation en files des globules rouges. Les structurations des écoulements san-

guins apparaissent à toutes les échelles. Contrairement à la macrocirculation où les

effets de celles-ci peuvent être négligés ou du moins intégrés dans les modèles conti-

nus (agrégation), ces structurations possèdent une importance fondamentale dans

la microcirculation. La taille des éléments figurés du sang devenant non négligeable

par rapport à la dimension des vaisseaux, la répartition et l’organisation spatiale

des cellules dans l’écoulement devient un paramètre primordial pour analyser les

phénomènes observés dans la microcirculation.

1.3.1 La couche de déplétion

La couche de déplétion fut l’une des premières observations faites sur la micro-

circulation et reste l’un des mécanismes les plus étudiés de la circulation sanguine.

Cette couche de déplétion possède de nombreux effets sur les propriétés du sang, et

ceux-ci ne sont pas limités à la viscosité : on peut ainsi citer l’effet F̊ahræus. Les
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Figure 1.8 – Exemple de différents phénomènes observés dans la microcirculation.

[Secomb 2017]

globules rouges étant concentrés au centre des vaisseaux leur vitesse moyenne est

supérieure à la vitesse moyenne du plasma : le rapport entre le débit du plasma et

celui des globules rouges est donc modifié. Ce phénomène est négligeable à l’échelle

de la macrocirculation mais devient important aux échelles de la microcirculation.

Par conservation de la masse, l’hématocrite doit compenser l’évolution de ce rap-

port, on observe alors un hématocrite plus faible au niveau des capillaires comparé

à l’hématocrite des gros vaisseaux (on parlera d’hématocrite de décharge).

Comme dit précédemment, la couche de déplétion reste encore aujourd’hui un su-

jet d’études [Katanov 2015, Fedosov 2010, Narsimhan 2013, Yamaguchi 1992], no-

tamment grâce au développement de la simulation numérique. Celles-ci se sont

principalement intéressées à sa taille et dans une moindre mesure à sa dynamique

de création en fonction de divers paramètres tel que la taille des vaisseaux, les pro-

priétés mécaniques des globules rouges, l’hématocrite. Malgré tout, la compréhension

des phénomènes physiques sous-jacents entrainant la création de cette couche reste

pour l’instant partiellement compris. Sa présence est expliquée par deux approches

complémentaires. La première explication est d’ordre géométrique : la présence

d’une paroi implique que les centres de gravité des globules rouges doivent se situer

au minimum à une demi-largeur d’un globule rouge, ainsi en moyenne il y aurait plus

de globules rouges au centre du canal que contre les parois. La seconde explication

est d’ordre hydrodynamique : à faible nombre de Reynolds (� 1), la déformabilité

des globules rouges permet une rupture de leur symétrie entrainant une migration

transversale des parois vers le centre du canal [Goldsmith 1971, Olla 1997]. Cette

rupture de symétrie peut aussi provenir dans les cas in-vivo de l’élasticité de la
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Figure 1.9 – Fraction volumique relative de globules rouges en fonction de

l’hématocrite de décharge au niveau du réservoir. [Barbee 1971]

brosse formée par le glycocalyx au niveau des parois endothéliales [Davies 2018].

L’épaisseur de la couche de déplétion correspond à un équilibre entre la migra-

tion et la diffusion transversale des globules rouges. Cette diffusion provient des

nombreuses interactions hydrodynamiques que subissent les globules rouges. En ef-

fet dans un écoulement de Poiseuille les hématies peuvent se déplacer à des vitesses

différentes. Lorsque deux hématies se croisent elles ont tendance à se repousser

perpendiculairement au cisaillement. Cet événement apparait uniquement pour des

particules déformables : comme pour la migration transversale, les déformations su-

bies par ces objets entrainent la brisure de la symétrie causant ainsi un déplacement

transversal. Les études expérimentales de [Grandchamp 2013, Pinho 2016] ont montré

que les coefficients de diffusion que l’on pouvait extraire dépendaient fortement de

la concentration, du cisaillement et des propriétés mécaniques des globules rouges :

une augmentation de leur déformabilité entraine une amplification de leur capacité

à diffuser.

1.3.2 Le phénomène de margination

Les différents éléments figurés du sang se répartissent de manière non-homogène

au sein des vaisseaux, ainsi les globules rouges sont concentrés au centre du canal

tandis que les autres éléments (plaquettes et globules blancs) sont en moyenne

plus proche des parois : ce phénomène porte le nom de margination [Qi 2017].

Ce mécanisme est extrêmement important en physiologie : les plaquettes et les

globules blancs doivent pouvoir facilement avoir accès aux parois pour y remplir

leurs rôles. L’une des principales explications de ce phénomène est la différence de
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rigidité, de taille et de de forme entre les différents types cellulaires : les globules

rouges très déformables migrent transversalement plus vite que les autres lignées

cellulaires plus rigides. Ainsi au fur et à mesure des interactions les globules blancs

et les plaquettes ont tendances à s’éloigner du centre des vaisseaux en direction

des parois. Il a notamment été observé qu’une réduction de la rigidité des globules

blancs réduisait leur margination [Fay 2016]. Malgré cette explication le phénomène

reste mal compris quantitativement, de plus la dynamique et l’amplitude de la

margination semble dépendre du type de particule [Henŕıquez 2016].

L’amplitude de la margination des globules blancs semble évoluer inversement

au cisaillement [Goldsmith 1984] : un faible cisaillement augmente la margination

tandis qu’un fort cisaillement a tendance à la réduire. Une hypothèse avancée pour

expliquer cette observation est la présence d’agrégation à faible cisaillement qui

favorise le regroupement des globules rouges entre eux excluant ainsi les autres

grosses cellules [Pearson 2000]. L’influence de l’hématocrite sur la margination des

globules blancs reste discutée : la relation entre hématocrite et margination semble

non monotone et apparait comme peu dépendante de l’hématocrite tant que l’on

reste à des concentrations 6 45 % [Firrell 1989]. La margination des plaquettes est

considérée comme proportionnelle à l’hématocrite et au cisaillement [Aarts 1988].

L’évolution opposée de la margination des plaquettes et des globules blancs en

fonction du cisaillement peut expliquer le fait que la margination des plaquettes

est supérieure dans les artérioles (fort cisaillement) que dans les veinules (faible

cisaillement) et inversement pour les globules blancs [Woldhuis 1992].

1.3.3 Organisation spatiale

Sous écoulement, les suspensions confinées présentent des structures dynamiques

auto-organisées. Un des exemples les plus connus dans des capillaires très fins est la

formation de trains de globules rouges dont les membres sont équidistants les uns des

autres [Claveŕıa 2016]. Les globules rouges peuvent prendre de nombreuses organisa-

tions spatiales, ces motifs résultant des interactions hydrodynamiques entre globules

rouges et parois. Celles-ci ne sont pas limitées aux plus proches voisins des globules

rouges mais peuvent s’appliquer sur de longues distances [Tomaiuolo 2012]. L’étude

de ces organisations spatiales s’est surtout faite en 2D sur le plan des simulations ;

de ces analyses de nombreux paramètres influant sur ce type de structuration ont

pu être identifiés : hématocrite, contraste de viscosité λ, molécules présentes dans

le plasma, confinement, propriétés mécaniques des globules rouges, cisaillement...

Les nombreuses interdépendances entre ces paramètres rendent complexe l’études

de ces systèmes (relation entre viscosité et cisaillement, hématocrite et viscosité...).

Dans le même temps, des études récentes sur un écoulement de Couette confiné

d’une suspension de globules rouges, ont pu montrer l’influence non monotone de

la structuration des écoulements sur la viscosité [Thiébaud 2014]. La Fig. 1.10 is-
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sue de [Iss 2019] montre la distribution transversale des globules rouges pour deux

confinements et différents hématocrites sous un écoulement Poiseuille pseudo 2D

(profil de vitesse de type bouchon dans le plan de la caméra et profil de vitesse

parabolique dans l’axe perpendiculaire à la caméra). Pour le cas à fort confinement

(30 µm), on remarque l’absence de structure marquante à faible hématocrite mais

en augmentant l’hématocrite on observe la mise en place de trains non organisés

dès 7 %. En continuant d’augmenter l’hématocrite on obtient deux lignes continues

de globules rouges à 12 % puis trois lignes à 18 %. Pour le second confinement (60

µm) on peut remarquer la mise en place de trains des 5 %, mais l’augmentation

de l’hématocrite tend à diminuer l’amplitude de la structuration. Ces différentes

études suggèrent que ces structurations ont un impact non négligeable dans la mi-

crocirculation, notamment au niveau des bifurcations. La caractérisation de leur

stabilité, de leurs temps (de création...) et distances (longueur d’interaction...) ca-

ractéristiques permettrait une meilleure compréhension de la microcirculation. In

fine, la microcirculation ne peut donc se résumer à la seule étude de l’hématocrite

et du confinement.

Figure 1.10 – Distribution des globules rouges transverse à l’écoulement pour

différentes concentrations et différents confinements (60 (A) et 30 (B) µm) et

différentes concentrations. [Iss 2019]
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1.4 Comportements aux bifurcations

La microcirculation est caractérisée par la présence de nombreuses bifurcations.

Ces intersections diffèrent toutes les unes des autres : les nombreuses géométries

possibles (angle de séparation, diamètre et débit des branches) créent ainsi une

multitude de conditions d’écoulement possibles. De plus les globules rouges ne sont

pas des traceurs passifs, l’hétérogénéité de leur concentration à l’entrée d’une inter-

section influe donc fortement sur la distribution des hématocrites dans les branches

filles. Ces deux phénomènes : géométriques et hydrodynamiques conduisent à une

séparation de phase qui entraine de fortes hétérogénéités de la distribution des glo-

bules rouges dans le réseau. Pourtant la distribution de l’hématocrite dans le réseau

microcirculatoire est d’une importance primordiale dans l’oxygénation des tissus.

Si l’on se place dans le cas d’une intersection donnant deux branches filles on

remarque généralement une concentration de globules rouges supérieure dans la

branche avec le plus gros débit et inversement pour la branche de plus faible débit :

c’est l’effet de Zweifach-Fung [Fung 1993]. Cette inhomogénéité peut être très im-

portante, ainsi des vaisseaux complètement dépourvus de globules rouges ont été

observés à la suite d’intersections ; ce phénomène est appelé ”plasma skimming”.

Cette répartition inhomogène peut être expliquée sous confinement par la présence

de la couche de déplétion : dans un système stationnaire celle-ci est de la même

largeur de part et d’autre du canal amont, mais sa contribution relative au volume

de chaque branche est différente. En plus de la couche de déplétion, l’organisation

spatiale de la suspension joue un rôle capital dans la répartition du sang aux in-

tersections : les globules en lignes se dirigent ainsi tous dans la même branche par

exemple [Shen 2016b]. Le graphe Fig. 1.11 présente la concentration de la branche

fille ayant le plus faible débit (25 % du débit de la branche mère) en fonction de

la concentration de la branche parente et du diamètre de celle-ci. On remarque

que l’hématocrite est plus faible dans la branche fille d’intérêt lorsque la branche

mère est petite (10 µm) : on observe l’effet de la structuration de l’écoulement

en effet dans cette branche parente les globules rouges sont alignés et choisissent

préférentiellement la branche avec le plus gros débit. Ce phénomène de distribution

préférentielle des globules rouges dans l’une ou l’autre des branches filles d’une bi-

furcation de la microcirculation est donc très sensible à la répartition des globules

rouges dans le vaisseau amont. Ceci justifie pleinement l’intérêt de mieux com-

prendre les évolutions transitoires de la distribution transverse des globules rouges

entre deux bifurcations successives.
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Figure 1.11 – Graphe représentant l’hématocrite H1 de la branche fille ayant un

faible débit (25% du débit initial) en fonction de l’hématocrite H0 de la branche

parente. Les lois empiriques proviennent des travaux de [Pries 1990], tandis que la

ligne noir indique une répartition homogène. Image obtenus pour trois tailles de

canaux parents (10, 20, 30 µm) différents à deux concentrations initiales différentes

(0.6 et 4.5%) [Shen 2016b].
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1.2.3 Influence du confinement : effet F̊ahræus-Lindqvist . . . . . . . 15

1.3 Structuration du sang . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 17
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Dans ce chapitre, sont présentés les principaux outils expérimentaux qui ont

permis d’effectuer les travaux de recherche présentés dans ce manuscrit. Les designs

des circuits microfluidiques et les protocoles plus spécifiques à chaque projet sont

décrits dans les chapitres suivants.

2.1 La microfluidique

2.1.1 Un outil adapté

Le concept de microfluidique désigne à la fois une technologie consistant à

contrôler et manipuler des faibles quantités de fluides (� 1 µL) dans des environne-

ments confinés (une des dimensions du système doit être� 1 mm) et une discipline

s’intéressant à l’étude de la mécanique des fluides à l’échelle micrométrique. A ces

échelles, les phénomènes prépondérants diffèrent de ceux présents dans les disposi-

tifs macroscopiques. Ainsi l’énergie potentielle gravitationnelle devient négligeable

tandis que les forces liées à la capillarité deviennent non négligeables et peuvent

même devenir prépondérantes. Par ailleurs les effets inertiels s’effacent au profit des

forces visqueuses : les nombres de Reynolds sont généralement très faibles � 1, se
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traduisant donc par des écoulements de Stokes. Les déplacements ou les mélanges

de particules peuvent devenir très dépendants de leurs coefficients de diffusion res-

pectifs de par l’absence de turbulence.

La microfluidique est un domaine de recherche très actif, ses applications nom-

breuses lui permettent d’être régulièrement associée à d’autres disciplines scien-

tifiques : tel que la chimie analytique, la biologie moléculaire et cellulaire. Les

précédents développements de la micro-électronique et de la microfabrication ont

énormément profité à la microfluidique et ont facilité sa diffusion (réduction des

coûts, accessibilité des méthodes de fabrication...). La diversité des géométries et

des outils ayant été développés ses dernières années (micropompes, microvalves...)

ont permis la mise en place de nombreux instruments aux usages divers : séquençage

du génome [Jolly 2019], étude des cellules [Yang 2018]... Ce secteur intéresse aussi

fortement l’industrie : l’amélioration et la diminution des coûts de production ont

rendu possible la mise en place de dispositifs à usage courant tel la mise en place

de micro laboratoires. Certains de ces équipements, appelés Lab-on-chip ont pour

vocation, par exemple, de permettre des diagnostics rapides de maladies [Wu 2018].

Ce projet étant dédié à l’étude in-vitro de la microcirculation qui par définition

a des dimensions inférieures au millimètre, et de par l’expertise que possède le

laboratoire LIPhy dans la microfluidique, son utilisation couplée à l’observation par

microscope optique s’est naturellement imposée comme l’outil de prédilection dans

ma thèse.

2.1.2 Fabrication et contraintes

La première étape consiste à concevoir un moule qui est réalisé par lithographie

douce [Weibel 2007] : une fine couche de résine est déposée sur une plaque de sili-

cium, un traitement UV permet d’obtenir un bas-relief du réseau. Par la suite les

moulages sont fabriqués à l’aide de polydiméthylsiloxane Sylgard©184 (PDMS) : le

mélange du PDMS liquide avec un réticulant dans des proportions 10 masses pour

1 permet d’obtenir un silicone solide. Le moulage est collé de manière irréversible

par traitement plasma sur une surface en verre. Des trous préalablement percés

dans le moulage permettent d’insérer les tuyaux dans les entrées et les sorties du

système. L’écoulement peut être créé par l’utilisation de pousses seringues (contrôle

du débit) et/ou par l’utilisation de contrôleurs de pressions.

Les contraintes géométriques sont peu nombreuses, mais il est important de

noter que la méthode impose des designs de circuit plan en 2D avec une épaisseur

constante sur tout le moule. Les principales contraintes sont liées :

— D’une part aux rapports d’aspect : la hauteur du canal doit être au maximum

deux fois plus grande que la largeur minimale du canal.

— D’autre part la résolution du système est limitée : celle-ci dépend des masques

utilisés pour l’exposition UV. On s’est limité à l’emploi de masques plastiques
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(Selba S.A.) permettant d’obtenir des structures ayant une taille minimale

de 2 µm.

— Finalement, malgré l’existence de méthodes pour obtenir des canaux à sec-

tions circulaires [Fiddes 2010], les canaux manipulés durant ma thèse auront

tous des sections rectangulaires par souci de praticabilité : l’observation au

microscope en devient beaucoup plus aisée.

Le PDMS possède de nombreux avantages : celui-ci est transparent à la lumière,

inerte à la majorité des produits chimiques, perméable à l’air (réduisant le risque de

bulles au sein du système), biocompatible, facile d’utilisation et est très économique

[Owen 2001]. Ses propriétés élastiques lui permettent de se déformer sous certaines

contraintes importantes. Il est donc important de prendre en compte cet effet lorsque

l’on travail avec de fortes pressions, en effet la section du canal peut être modifié et

entrainer ainsi des modifications de l’écoulement (voir Fig. 2.1).

Figure 2.1 – Section transversale (initialement 26x250 µm2) d’un canal en PDMS

collé sur une lamelle en verre (height = 0) ayant un module d’Young de 2,2 MPa

soumis à différents débits : 1, 100, 500, 700 µL min−1. [Gervais 2006]

2.2 Préparation des échantillons sanguins

Ma thèse s’est concentrée sur l’étude du comportement des globules rouges sous

écoulement en s’affranchissant de la variabilité pouvant venir de la composition du

plasma. Les échantillons que nous recevons en laboratoire sont des échantillons de

sang total qu’il faut laver et par la suite suspendre dans des solutions tampons et

isotoniques, de préférence isodense.

Les échantillons sanguins sont prélevés par l’Établissement Français du Sang

(EFS) sur des donneurs sains, un anticoagulant (citrate) est additionné à la suspen-

sion prélevé. Les échantillons sanguins sont ensuite préparés de la façon suivante :

ceux-ci sont au préalable lavés 3 fois à l’aide de la solution tampon nommée L dans

le Tab. 2.1. Cette solution est constituée de 200 mL d’eau dans laquelle est dissoute
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1 pastille de Phosphate Buffered Solution (PBS Sigma©). Cette pastille permet

de disposer d’une solution concentrée à 10 mmol L−1 de Na2HPO4, 137 mmol L−1

de NaCl, 2.7 mmol L−1 de KCl et permet de maintenir un pH de 7.4. La phase de

nettoyage est effectuée 3 fois sur chaque échantillon avant expérimentation : dans un

contenant l’échantillon sanguin est dilué dans la solution L puis par centrifugation

douce (1000 g), le fluide porteur est séparé des éléments figurés du sang, ceux-ci plus

lourds ont sédimenté au fond du récipient, le surnageant est retiré et seul le culot

constitué des éléments figurés du sang est conservé. Cette étape permet de retirer

les protéines plasmatiques baignant dans le plasma et d’éliminer une partie de la

couche leuco-plaquettaire (couche surfactante du culot contenant les leucocytes et

les plaquettes). Après cette étape de nettoyage, le sang est suspendu à la concen-

tration et dans la solution suspendante voulue, la solution tampon peut varier en

fonction des expériences.

Les solutions tampons employées dans les expériences sont présentées dans le

Tab. 2.1. Elles utilisent toutes de l’OptiPrep� de Sigma, l’OptiPrep� est une so-

lution d’eau et de iodixanol. Le iodixanol est une molécule biocompatible utilisée

pour augmenter la densité de solution ou bien comme agent de contraste dans cer-

taines radiographies. Dans cette thèse, l’Optiprep� sert à augmenter la densité des

solutions tampons et ainsi limiter la sédimentation des globules rouges. Enfin l’Opti-

Prep� est utilisé pour créer des gradients de densité discontinue (solution D) et per-

mettre la séparation des globules rouges en fonction de leur densité [Franco 2013].

L’ajout d’albumine de sérum bovin (BSA) permet de réduire le risque d’adhésion

des globules rouges aux parois, cette protéine globulaire n’a pas d’impact notable sur

les comportements des globules rouges [Williams 1973]. Finalement pour contrôler

la viscosité de la solution il est possible d’ajouter du dextran (Sigma-Aldrich), il

est important de noter que le dextran est également utilisé au laboratoire pour

provoquer une agrégation contrôlée des globules rouges [Neu 08]. Ainsi la taille du

dextran (dextran 100k Sigma-Aldrich) et la masse à ajouter ont été sélectionnées

pour ne pas favoriser l’agrégation et aucune agrégation particulière n’a été observé

dans les solutions V2 et V3.

Durant cette thèse, je me suis notamment intéressé à l’influence des propriétés

mécaniques des globules rouges sur les écoulements. Pour cela j’ai utilisé trois ap-

proches distinctes qui m’ont permis de faire varier ces propriétés, celles-ci se basant

chacune sur des concepts différents :

— La première méthode consiste à rigidifier artificiellement les globules rouges

à l’aide de molécules réticulantes tel le glutaraldéhyde. Des concentrations

fortes de glutaraldéhyde > 0.1 % et des temps longs d’exposition (> 10

min) sont utilisés transformant ainsi les globules rouges en particules solides

incapable de se déformer : il s’agit donc d’une méthode en tout ou rien

irréversible [Abay 2019].

— La deuxième technique consiste à séparer les globules rouges en fonction de
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leur densité : l’utilisation d’un gradient discontinu de densité (solutions D)

et d’une centrifugation à 2000g pendant 1h permet de séparer les globules

rouges en fonction de leur densité. La densité des globules rouges augmente

avec l’âge [Franco 2013] or il est communément admis que des globules rouges

vieux sont plus rigides que des jeunes [Park 2016].

— La dernière méthode consiste à modifier la viscosité du fluide externe pour

faire varier le contraste de viscosité λ. Dans des conditions expérimentales

similaires (même cisaillement), un fluide plus visqueux exerce une force supé-

rieure sur le globule rouge comparé à un fluide moins visqueux, entrainant

ainsi une plus grande déformation de l’hématie.

Utilisation Nom Composition Densité
Viscosité

(mPa s)

Lavage

sang
L 200 mL + 1 pastille PBS 1 1

Basique B
130mL eau + 70mL OptiPrep�

+ 1 pastille PBS + 0.2g BSA
1.112 1.7

Gradient

densité

D1
138mL eau + 62mL OptiPrep�

+ 1 pastille PBS + 0.2g BSA
1.099 1.6

D2
134mL eau + 66mL OptiPrep�

+ 1 pastille PBS + 0.2g BSA
1.106 1.7

D3
126mL eau + 74mL OptiPrep�

+ 1 pastille PBS + 0.2g BSA
1.118 1.7

D4
120mL eau + 80mL OptiPrep�

+ 1 pastille PBS + 0.2g BSA
1.128 1.8

λ variable

V2

134mL eau + 66mL OptiPrep�

+ 6.5g dextran 100 + 1 pastille

PBS + 0.2g BSA

1.112 5.8

V3

138mL eau + 62mL OptiPrep�

+ 10g dextran 100 + 1 pastille

PBS + 0.2g BSA

1.112 9.1

Table 2.1 – Tableau listant toutes les solutions utilisées durant cette thèse, leur

composition, et certaines de leurs propriétés physiques (densité et viscosité).

2.3 Acquisition et traitements d’images

La taille des globules rouges est de l’ordre de quelques micromètres, le micro-

scope optique s’est donc imposé comme méthode d’observation. Un seul type de

microscope fut utilisé ici : il s’agit d’un microscope inversé (Olympus IX71), les
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grossissements utilisés varient entre x10 et x32. Les globules rouges possèdent un

pic d’absorption aux alentours de 410 nm [Wojdyla 2012] (ceci explique leur couleur

rouge). Pour augmenter le contraste des images et faciliter l’analyse, un filtre bleu

(434 nm ± 17 nm) est utilisé pour toutes les expériences. Les vidéos sont enregistrées

à l’aide d’une caméra monochrome DMK 23UX174 (de The ImagingSource) ayant

une résolution pouvant aller jusqu’à 1920x1200 et une fréquence atteignant les 54

fps. La taille des pixels de la caméra étant 5.86 µm et le grossissement maximal

étant de X32, la résolution maximale obtenue par les images acquises est de 0.183

µmpix−1.

Les travaux présentés dans cette thèse ont nécessité l’extraction de données

variées. Il a été ainsi nécessaire d’extraire la position des globules rouges et/ou

l’hématocrite locale et/ou la vitesse de l’écoulement à partir des vidéos obtenues.

Ces analyses ont été effectuées à l’aide de codes numériques personnels écrits en

Python tirant profit des librairies de traitement d’image tel OpenCV. Le schéma de

ces codes suivent la même logique :

— En premier lieu l’arrière plan est extrait. Si la concentration est suffisamment

faible, la moyenne temporelle de l’intensité des pixels permet d’obtenir fa-

cilement et rapidement l’arrière plan. Si la concentration en globules rouges

est importante on peut construire l’arrière plan à partir de la valeur maxi-

male temporelle du pixel (les globules rouges étant plus sombres que l’arrière

plan), il est important de noter que cette méthode est sensible au bruit de

la caméra et nécessite donc des traitements supplémentaires. A partir de

cet arrière plan il est possible d’extraire la position des parois à l’aide d’un

seuillage (les parois sont plus sombres que le reste du circuit).

— La mesure de l’hématocrite local se base sur la loi de Beer-Lambert : Φ =

−c log(I/I0) où c une constante à étalonner, I et I0 les intensités de l’image

et de l’arrière plan respectivement et Φ l’hématocrite.

— La détection de la position des globules rouges est permise par un algorithme

de détection des contours, la différence entre I et I0 permet de faire ressortir

les globules rouges et ainsi d’accélérer la détection des contours. Un seuillage

de l’aire des contours permet de détecter les globules en contact, l’utilisation

d’algorithmes de segmentation permettant d’obtenir des contours correspon-

dants bien à la perception visuelle. La position du globule rouge peut être

extraite à partir du centre de masse des pixels inscrits dans le contour.

— La vitesse de globules rouges peut être mesurée de deux manières différentes.

Si la concentration est faible et que l’on a déjà la position des globules rouges

il est possible de recréer la trajectoire de ceux-ci à l’aide d’algorithmes de

particle tracking velocimetry (PTV) et donc d’obtenir leur vitesse. Si l’on

ne connait pas la position des globules rouges, il est possible d’extraire la

vitesse des globules rouges à l’aide de corrélations d’images ou d’algorithme

de Particle Image Velocimetry (PIV).
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3.1 Introduction

Dans le Chap. 1, nous avons introduit une propriété des globules rouges : leur

capacité à migrer transversalement vers le centre du canal. Ce phénomène joue

un rôle important sur la couche de dépletion, en effet sa taille est le résultat de

l’équilibre entre cette migration transversale et la dispersion des globules rouges,

conséquence de leurs interactions, qui les pousse contre les parois. Les conséquences

de cette couche de déplétion sur la microcirculation sont nombreuses, pourtant les

deux sous-phénomènes qui la créent sont mal compris et restent peu étudiés. Enfin

l’impact de la migration des globules rouges n’est pas limité à la couche de déplétion,

celle-ci a une forte influence sur le phénomène de margination.

L’intérêt d’étudier la migration ne se limite pas seulement à la compréhension

des écoulements sanguins in vivo mais possède de véritables applications dans la

mise en place de puces microfluidiques pour le diagnostic ou le traitement du sang.

Geislinger et al. ont ainsi présenté une puce microfluidique capable de séparer une

solution diluée de globules rouges et de plaquettes : les plaquettes moins déformables

migrent plus lentement que les globules rouges, en contrôlant la position des sor-

ties il est possible de séparer les deux populations [Geislinger 2012]. De nombreux

travaux sont effectués sur des dispositifs appelés Déplacement Latéral Déterministe

(DLD), ceux-ci sont constitués d’un réseau dense de micro piliers. Les trajectoires

des particules au sein de ce réseau dépendent fortement de leurs propriétés phy-

siques et de la dynamique des déplacements transverses à l’écoulement. Ainsi il est
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Figure 3.1 – Forme et champs de pression d’une vésicule en chenille de char sous

cisaillement simple proche d’une paroi. [Meßlinger 2009]

possible de séparer différents types de globules rouges [Zeming 2016] ou différents

types de globules blancs [Holmes 2014].

Nous proposons donc d’étudier d’un point de vue dynamique cette migration

dans la configuration simple de canaux rectilignes ayant différents confinements.

Nous montrerons dans cette partie qu’une loi d’échelle simple permet de décrire

la migration. Ce chapitre reprend notamment les résultats qui sont publiés dans

[Losserand 2019].

3.2 Théorie sur la migration

Lorsque la symétrie d’une particule est brisée par les forces d’origine visqueuse,

on observe même à faible nombre de Reynolds (Re � 1) un déplacement perpen-

diculaire à l’écoulement : c’est le phénomène de migration non inertielle. Dans un

souci de simplicité, le terme migration sous entendra une migration non inertielle. La

déformabilité des globules rouges permet la brisure de la symétrie de l’écoulement

et donc leur migration transverse à l’écoulement [Goldsmith 1971]. Il est important

de noter que cette force de portance est de nature purement visqueuse et ne peut

être comparée aux forces inertielles de portance que l’on observe sur les ailes d’avion

par exemple.

Les vésicules géantes sont des membranes lipidiques fermées exhibant sous cer-

taines conditions des comportements similaires aux globules rouges. Les vésicules

ont elles aussi la capacité de se déformer et donc de migrer. La Fig. 3.1 issu des

simulations numériques de Meßlinger présente le champs de pression autour d’une

vésicule sous écoulement [Meßlinger 2009]. Son intégration le long de la paroi per-

met d’obtenir une force de portance, on remarque ainsi que la force résultante est

perpendiculaire à l’écoulement et dirigée vers le haut (à l’opposé de la paroi). On

peut remarquer que les pressions sont inhomogènes le long de la paroi, ce gradient

de pression pouvant entrainer une déformation plus ou moins grande de la vésicule.
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3.2.1 Migration transverse sous cisaillement simple

La dynamique de migration des vésicules sous cisaillement simple fut théorique-

ment décrite dans les travaux de Olla [Olla 1997]. Ainsi la vitesse de migration

d’une vésicule de taille R0 de forme fixe ellipsöıdale positionnée à une distance y de

la paroi avec y � R0 s’écrit :

ẏ = UR3
0

γ̇

y2
, (3.1)

où γ̇ représente le cisaillement du flot non perturbé. Le paramètre adimension-

nel U dépend des propriétés de la vésicule tels le contraste de viscosité λ et le

volume réduit V . Cette loi fut confirmée plus tard par des simulations numériques

2D [Meßlinger 2009] et 3D [Farutin 2013]. Des mesures de la vitesse de migration

furent effectuées dans des conditions de microgravité [Callens 2008]. La loi d’échelle

et la valeur du préfacteur U obtenue sont en accord avec la théorie et les simulations

(malgré l’hypothèse d’une forme fixe faite par Olla) pour λ = 1 [Zhao 2011] ou pour

des valeurs de lambda plus élevé [Bureau 2017]. Dans [Zhao 2011], la loi en y−α avec

α = 2 est valide pour y/R0 & 2 et que pour 1 & y/R0 & 2, α semble inférieur à 2,

en accord avec l’étude expérimentale proche paroi effectuée par [Abkarian 2002] où

α = 1 est suggéré.

En condition physiologique, les globules rouges isolés sont loin d’un régime en

chenille de char. Ainsi les globules rouges ne possèdent pas d’inclinaison fixe par

apport à l’écoulement [Lanotte 2016, Minetti 2019]. Par symétrie, un objet solide en

tumbling ne devrait pas migrer [Olla 1997]. Pourtant Grandchamp et al. ont montré

que des globules rouges en tumbling migrent en suivant la même loi que des vésicules

en chenille de char (Eq. 3.1) [Grandchamp 2013]. Cette migration non-nulle suggère

que la déformabilité des globules rouges est suffisante pour permettre une brisure

de symétrie de l’écoulement et in fine permettre une migration transversale.

3.2.2 Migration transverse dans un capillaire

Dans un capillaire, le cisaillement de l’écoulement non perturbé est non uniforme.

Cette brisure de symétrie seule permet d’induire la migration de vésicules même en

absence de parois [Farutin 2013]. Dans un canal réaliste, les effets hydrodynamiques

liés aux parois et au cisaillement participent de manière complexe à la migration.

Coupier et al. ont ainsi montré que sur un large éventail de confinements (2 <

w/R0 < 10, où w est la demi largeur du canal), de volumes réduits et de contrastes

de viscosité que la vitesse de migration des vésicules lipidiques suivent une loi du

type [Coupier 2008] :

ẏ = ξ
Rδ+1

0 γ̇(y)

(y − yw)δ
, (3.2)
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où δ est proche de 1, ξ est un paramètre dépendant des propriétés des vésicules

(similaire à U dans l’Eq. 3.1) et yw la position du centre de masse lorsque la

vésicule est la plus proche de la paroi. Pour les vésicules quasi sphériques uti-

lisées dans [Coupier 2008], yw ∼ R0. En général, cette valeur parait dépendre de

la déformabilité de la particule. La valeur de δ a été confirmée par des simulations

numériques 2D [Coupier 2008].

Pour la suite, nous proposons de tester une loi d’échelle empirique similaire à la

précédente :

ẏ = ξ
Rδ+1

0 γ̇(y)

yδ
, (3.3)

Cette loi est formellement plus simple que la précédente et permet de comparer

différentes situations sans avoir à prendre en compte les interactions proche parois.

Cette formulation est celle généralement utilisée dans la littérature [Geislinger 2014,

Qi 2017]. En effet, les globules rouges étant très déformables, le choix de la valeur

de yw de l’Eq 3.2 pose problème et n’apporte que très peu d’information au vu de

la dispersion des propriétés des globules rouges, de leurs orientations initiales et de

leur régimes. Il est montré par la suite que la loi d’échelle énoncée ci-dessus peut

convenablement décrire la migration des globules rouges en milieu confiné et donner

des valeurs de δ et ξ valides pour une large gamme de paramètres.

3.3 Méthode expérimentale

3.3.1 Le circuit microfluidique

Le circuit microfluidique utilisé est un canal rectiligne de section rectangulaire.

La hauteur et la largeur de la section du circuit sont dénotées 2h et 2w respective-

ment, la longueur utile du canal est de 2.7 cm. Les globules rouges s’écoulent le long

de Ox et migrent le long de Oy. Les parois sont localisées aux positions y = 0 et

y = 2w dans la direction Oy et aux positions z = −h et z = h dans la direction Oz.

Avant le canal d’intérêt, l’écoulement est établi sur une longue distance résultant

en un centrage préliminaire des globules rouges dans la direction Oz (z = 0), en

fonction de la largeur du canal, le centrage préliminaire en Ox n’est pas forcément

complet. La suspension atteint alors une intersection en T : le contrôle du débit

dans les branches filles permet de déplacer la ligne de séparation de l’écoulement et

donc de permettre d’augmenter la taille de la couche de déplétion dans la branche

d’intérêt. On crée ainsi une condition initiale où les globules rouges entrant dans le

circuit d’intérêt sont proches des parois (y = 0). Dans cette partie, six canaux sont

utilisés. Chaque canal possède ses propres dimensions : w = 3.9, 6.2, 10.2, 12.6, 17.4,

27 µm avec respectivement h = 4.8, 4.8, 6.5, 10, 10, 10 µm. Le confinement défini

par le ratio entre la taille caractéristique du canal (w) et le rayon caractéristique
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du globule rouge (R0) varie entre 1.5 et 10. Les écoulements sont contrôlés grâce à

un contrôleur de pression (Elveflow� Mk3).

(a)

(b)

(c)

x

y

z

window 1 window nwindow 2

x1 xnL xn +Lx1 +L

0 µm 51 µm 103 µm 158 µm 212 µm 268 µm 322 µm

6.
8
µm

0 mm 3,5mm 7mm 10,5mm 14mm 17,5mm 21mm

34
.8
µm

Figure 3.2 – (a) Schéma du canal microfluidique utilisé dans ce chapitre. La ligne

de séparation de l’écoulement est indiquée en ligne hachée violette. (b) Trajectoire

d’un globule rouge sous fort confinement. (c) Position de différents globules rouges

dans différentes fenêtres sous faible confinement. Les globules rouges sont choisis

pour représenter la trajectoire médiane (voir le graphe en bas à gauche de la Fig.

3.5).

3.3.2 Préparation des solutions

Le sang est au préalable lavé suivant le protocole développé dans le Chap.2. Pour

limiter les interactions entre globules rouges, l’hématocrite des suspensions utilisé

dans les expériences est très faible (0.1%). Les globules rouges sont suspendus dans

la solution B isodense. Pour rappel, la solution tampon possède une densité de

1.112 ± 0.001 qui empêche la sédimentation des globules rouges et une viscosité de

1.9× 10−3 Pa s à 20 °C qui est donc légèrement supérieure à la viscosité du plasma.

De plus, pour une expérience particulière, les globules rouges sont séparés en

fonction de leur densité par l’utilisation d’une solution à gradients discontinus de

densité fabriquée à partir d’Optiprep� (solutions D). Ce gradient se compose de

4 couches de volumes similaires (2 mL), elles ont une densité respectivement de
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1.128 g mL−1 (solution D4), de 1.118 g mL−1 (solution D3), de 1.106 g mL−1 (so-

lution D2), de 1.099 g mL−1 (solution D1). 2 mL de sang préalablement lavé est

déposé au sommet de ce gradient, une centrifugation à 3000 rpm pendant 30 min

à température ambiante permet de séparer les globules rouges en fonction de leur

densité. Finalement, deux sous-populations sont extraites et suspendues dans une

solution isodense correspondante (solutions D2 ou D4). La première population

correspond aux globules rouges ayant une densité comprise entre 1.099 et 1.106 et

représente ' 5 % de la population totale, la seconde population se caractérise par

une densité comprise entre 1.118 et 1.128 et représente ' 10 % de la population

totale.

3.3.3 Méthode expérimentale

Les vidéos sont acquises à l’aide d’un grossissement X32 et d’un microscope in-

versé en utilisant une caméra CMOS à une fréquence de 30 images/s. Les globules

rouges ne sont pas suivis directement : les mesures sont effectuées sur des fenêtre

de taille L = 350 µm à différentes positions x ; approximativement 200 globules

rouges sont observés sur chaque fenêtre. Un programme écrit manuellement en lan-

gage Python et utilisant la librairie OpenCV� [Bradski 2000] détermine le centre de

masse projeté des globules rouges. Un simple programme de tracking permet d’ob-

tenir la trajectoire des globules rouges dans chaque fenêtre et de calculer la vitesse

vp(y, 0). En fonction du confinement de la dynamique de la migration, la fonction

de probabilité de densité de la position y est calculée sur une partie ou la totalité

de la fenêtre. Pour réduire l’influence des valeurs extrêmes, la valeur médiane des

trajectoire y(x) est choisie pour décrire la trajectoire des globules rouges. Les barres

d’erreur présentées dans les figures suivantes représentent la dispersion de yd et sont

définies comme la moyenne entre la valeur du 33ème et celle du 66ème percentile des

distances entre la paroi et le centre des globules rouges. Toutes les dimensions de

longueurs sont adimensionnées par w et seront dénotées par un ∼.

3.4 Résultats expérimentaux

3.4.1 Vitesse longitudinale

La Fig. 3.3 montre la vitesse mesurée vp des globules rouges en fonction de leur

position ỹ (points gris). La vitesse maximale est atteinte pour ỹ = 1 (comme pour

un fluide pur en écoulement de Poiseuille) mais la courbe expérimentale indique

que vp converge vers 0 avant ỹ = 0. Une simple explication vient de la taille de la

particule qui est non négligeable comparée aux dimensions du canal. Il n’existe pas

de solution simple pour décrire la vitesse de ces particules. De plus la déformabilité
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et la forme complexe des globules rouges éliminent la possibilité de trouver une

solution analytique simple.

3.4.1.1 Modèle de la vitesse longitudinale de particules en milieu dilué

La transformation de l’équation de la vitesse de migration en une équation

décrivant la trajectoire nécessite une description de vp pour analyser les résultats. En

considérant les globules rouges comme des sphères solides, une solution analytique

fut proposée dans un écoulement Poiseuille 2D [Pasol 2011] mais cette approche ne

peut être facilement étendue en 3D. Par la suite, la vitesse longitudinale vp sera

approximée par la vitesse moyennée sur un rectangle de taille (2r)2 de centre de

masse y et z = 0 de l’écoulement sans globule rouge tel que :

vp(y, z) =
1

4r2

z+r∫
z−r

y+r∫
y−r

vx(Y, Z)dY dZ, (3.4)

avec vx, la vitesse du fluide sans globule rouge dans un canal rectangulaire

[Bruus 2008] :

vx(y, z) = v0

∞∑
n=1,3...

an

1−
cosh

(
bn(y − w)

)
cosh (bnw)

 cos (bnz), (3.5)

où :

v0 =
vmax∑∞

n=1,3... an

(
1− 1

cosh (bnw)

) , (3.6)

avec vmax = vx(w, 0) la vitesse maximale du fluide et :

an =
(−1)

n−1
2

n3
, bn =

nπ

2h
. (3.7)

Finalement on obtient :

vp(y, z) = v0
h

πr2

∞∑
n=1,3...

an
n

sin (bnr)

r − sinh (bnr) cosh
(
bn(y − w)

)
bn cosh (bnw)

 . (3.8)

3.4.1.2 Discussion des résultats

Malgré ces hypothèses fortes, les ajustements de courbes utilisant l’Eq.3.8 avec

vmax comme paramètre libre et r = R0, donnent des approximations correctes des

valeurs expérimentales (voir Fig. 3.3). Le modèle met en évidence la différence qu’il

peut exister entre vx et vp : une augmentation de la largeur des canaux entraine une
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Figure 3.3 – Les points gris représentent la vitesse des globules rouges, re-

dimensionnée par vmax de l’Eq.3.6 qui est obtenu à partir du fit des résultats

expérimentaux par l’Eq.3.8. La ligne en pointillé représente la vitesse du fluide

vx sans globules rouges à z = 0 obtenu à partir de l’Eq.3.5 et la ligne en pointillés

représente le fit obtenu à partir de l’Eq.3.8.
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réduction de la différence entre les deux vitesses. Les divergences du modèle appa-

raissent près des parois et viennent du fait que le modèle ne prend pas en compte

l’influence non négligeable des globules rouges sur l’écoulement. Cette influence

étant plus grande proche des parois, les différences devraient être plus importantes

au voisinage des parois comme le montre [Goldman 1967]. vmax obtenu à partir des

ajustements de l’Eq. 3.8 aux résultats expérimentaux est compris entre 0.5 et 3

mm s−1, ce qui correspond aux observations in vivo dans la microcirculation. Le

nombre capillaire Ca = ηeγ̇eR0/G peut être introduit, avec γ̇e = vmax/w un ci-

saillement caractéristique et ηe la viscosité dynamique du fluide externe. Celui-ci

est compris entre 0.1 et 1 dans notre série d’expériences.

3.4.2 Vitesse transversale

3.4.2.1 Résultats expérimentaux

La Fig.3.4 montre la trajectoire médiane des globules rouges pour un canal de

largeur w = 10.2 µm. Les globules rouges migrent des parois vers le centre du canal.

L’Eq. 3.3 décrit la vitesse de migration, ainsi à partir de cette loi une équation

différentielle décrivant la trajectoire théorique yth(x) peut être introduite :

∂yth
∂x

= ξ
Rδ+1

0 γ̇(yth, 0)

yδ vp(yth, 0)
. (3.9)

γ̇ et vp sont obtenus respectivement à partir de l’Eq. 3.2 et 3.8. Les deux expres-

sions dépendent de vmax, on peut en déduire que la trajectoire n’est donc pas expli-

citement dépendante de v0. Ainsi les possibles imprécisions dans sa détermination

au travers de la vitesse des globules rouges n’affecte pas la détermination des pa-

ramètres de la migration. Les données expérimentales sont ajustées à l’aide de l’Eq.

3.9. Une première étape consiste à l’intégrer numériquement puis lors de la deuxième

étape, le résidu d’une fonction coût est mesuré (< |(ỹ − ỹth)/ỹd| >). Le problème

possède trois paramètres libres : ξ, δ et la position initiale médiane des globules

rouges dénotée y0. La minimisation du résidu est basée sur une méthode globale

appelée évolution différentielle [Storn 1997]. Dans la Fig. 3.4, plusieurs courbes

d’ajustement sont présentées, toutes donnant des résultats convenables. La valeur

de y0 obtenue à partir de la minimisation est plutôt constante et apparait comme

indépendante des deux autres paramètres. Au contraire, δ et ξ semblent corrélés,

une augmentation de l’un entrainant l’augmentation de l’autre.

En fixant ỹ0 = ỹ(0), le résidu peut être exploré dans l’espace des paramètres

(δ, ξ), comme montré dans l’insert de la Fig. 3.4. La zone bleue correspond à une

zone < |(ỹ − ỹth)/ỹd| >≤ 0.5. Ainsi les couples de paramètres (δ, ξ) présents dans

cette zone donnent une erreur inférieure à yd. Cette zone varie en fonction du confi-

nement et aucune loi évidente ne permet a priori de relier ces deux paramètres

entre eux. La Fig. 3.6 présente les couples de paramètres (δ, ξ) optimisant les
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Figure 3.4 – Trajectoire des globules rouges dans un canal de largeur w = 10.6 µm

(rouge). Les courbes d’ajustement (noir) utilisent différents couples de paramètres

(δ, ξ, y0). La courbe noire continue est obtenue lorsque tous les paramètres sont

laissés libres (0.14, 4.1× 10−3, 0.38), les courbes noires en pointillées sont obtenues

avec un δ fixé donnant respectivement (0, 3.7× 10−3, 0.38), (1, 7.7× 10−3, 0.37),

(2, 1.6× 10−2, 0.36). Le graphe de surface montre le résidu total
∑
|(ỹ − ỹth)/ỹd|

dans l’espace des paramètres (δ, ξ).

résultats expérimentaux présentés dans la Fig. 3.5 en fonction de diverses condi-

tions expérimentales (cisaillement, vitesse, confinement et rapport d’aspect). La

corrélation observée entre la viscosité et le couple de paramètres (δ, ξ) est biaisée par

le point extrême (points obtenus à partir de l’optimisation des résultats présentés

dans le graphe en haut à droite de la Fig. 3.6) ainsi aucune corrélation ne peut être

avancée.

Ce résultat contraste avec des résultats obtenus précédemment dans de plus

simples géométries [Grandchamp 2013] et/ou avec de plus simples objets (vésicules

principalement [Coupier 2008]) dans lesquels ces paramètres apparaissaient comme

indépendants. Nous considérons ici que cette corrélation apparente pour un confi-

nement donné est le résultat d’une fonction de migration spécifique qui combinée

avec le bruit des mesures empêche un ajustement plus précis des courbes. Aspi-

rant à trouver un couple (δ, ξ) universel qui procure le meilleur ajustement pour

une grande gamme de paramètres, nous prenons donc en compte l’ensemble des

résultats pour les différents canaux. Ainsi pour chaque expérience, pour des valeurs
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Figure 3.5 – Les graphes représentent la trajectoire médiane ỹ(x̃) pour 6 différents

confinements (rouge) et leurs courbes d’ajustement respectives (noir) obtenues à

partir de l’Eq. 3.9 en utilisant δs, ξs et ỹ0 comme paramètre de fit.
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Figure 3.6 – Influence du cisaillement caractéristique γ̇e, de la vitesse vmax, du

confinement, de la forme du canal sur δ et ξ. δ et ξ présentés dans ce graphe

sont obtenus à partir de l’ajustement de l’Eq. 3.9 sur les résultats expérimentaux

présentés dans la Fig. 3.5 en laissant les 2 paramètres δ et ξ libres avec ỹ0 = ỹ(0)

constant.
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Figure 3.7 – Erreur moyenne quadratique ∆ξ en fonction de δ.

fixées y0 = y(0) et δ compris entre 0 et 2 avec un pas de 0.05, la valeur de ξ mi-

nimisant le résidu est calculé. En considérant tous les canaux, une moyenne < ξ >

et un écart normalisé au carré de la moyenne ∆ξ =
√
< (ξ− < ξ >)2 >/ < ξ > en

fonction de δ peut être calculé. En utilisant le minimum de (δ, ξ) obtenu à partir

de la Fig. 3.7, la valeur la plus probable est extraite pour δ et ξ : δs = 1.30 ± 0.05

et ξs = 1.1× 10−2 ± 0.2× 10−2.

Les trajectoires médianes des globules rouges ỹ(x̃) sont présentées pour six

confinements différents. Dans notre intervalle de paramètres, les globules rouges

se déplacent des parois vers le centre du canal en accord avec les résultats de

[Guckenberger 2018]. La vitesse de migration décroit au fur et à mesure que les

globules rouges se rapprochent du centre des canaux. Les courbes d’ajustement

obtenues à partir de l’Eq. 3.9 avec δ = δs, ξ = ξs et y0 libres donnent de bons

résultats même à fort confinement où la migration latérale est principalement due

à la déformation des globules rouges.

Nous avons étudié l’influence des propriétés mécaniques des globules rouges en

isolant deux sous populations d’hématies plus et moins denses à l’aide d’un gra-

dient de densité (voir 3.3). Leur trajectoire médiane a été mesurée dans des canaux

larges de w = 12.6 µm. À cette largeur, la déformation des globules rouges est

très faible et la migration dépend principalement du cisaillement et des parois,

de plus l’amplitude de migration est suffisamment importante pour observer des

différences. La Fig. 3.8 montre que les globules rouges moins denses migrent plus

rapidement que les globules rouges plus denses, la comparaison de leur ξ respectif

obtenu à partir de l’Eq. 3.9 lorsque δ = δs est fixé montre une évidente différence :

1.4× 10−2 pour les moins denses et 6.5× 10−3 pour les plus denses. Les globules

rouges plus denses sont généralement considérés comme plus âgés comparés aux
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globules rouges moins denses [Piomelli 1993]. L’effet du vieillissement sur les glo-

bules rouges est encore discuté à ce jour : une déshydratation des globules rouges

lors de leur vieillissement pourrait entrainer un augmentation de leur viscosité in-

terne [Waugh 1992] ou bien la modification des protéines des globules rouges peut

modifier la physiologie des globules rouges (pH, dynamique du cytosquelette, os-

molarité...) et donc ses propriétés mécaniques [Bocci 1981]. Il existe ainsi de fortes

indications que les plus vieux globules rouges ont une densité plus élevée et une

déformabilité moindre [Linderkamp 1982] (provoquant finalement leur élimination

dans la rate [Deplaine 2011]). Nos résultats contribuent indirectement à montrer

que les globules rouges denses sont moins déformables.
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Figure 3.8 – Courbe d’ajustement pour la migration dans un écoulement de Poi-

seuille (2w = 25 µm) pour 2 populations différentes de globules rouges. La couleur

rouge représente la trajectoire médiane des globules rouges moins dense (points) et

sa courbe d’ajustement obtenues à partir de l’Eq. 3.9 avec un fixe δs, et des pa-

ramètres ξ et ỹ0 libres. La couleur bleue indique la trajectoire médiane et sa courbe

d’ajustement pour les globules rouges plus denses. La courbe noire est la trajectoire

médiane générale obtenue précédemment en utilisant δs, ξs et ỹ0. Le graphe inséré

représente la trajectoire médiane de globules rouges rigidifiés (en rouge), tandis que

la courbe noire indique la trajectoire médiane générale.

Pour comparaison, l’insertion dans la Fig. 3.8 montre que des globules rouges
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rigidifiés artificiellement en utilisant du glutaraldéhyde (à une concentration> 0.1 %

telle que les protéines ont toutes complètement réticulées et que les globules rouges

deviennent rigides [Sosa 2014]) perdent leur capacité à migrer et se comportent

comme des particules rigides. La déformabilité est donc un important paramètre

dans la dynamique de migration.

3.4.2.2 Discussion des résultats

Un exposant δ = 2 correspondant à la migration dans un écoulement de cisaille-

ment simple près d’une paroi [Callens 2008] tandis qu’un exposant δ = 0 correspond

à la migration dans un Poiseuille non borné [Farutin 2013]. Un exposant compris

entre 0 et 2 peut donc être vu comme résultant de la combinaison des contributions

de la migration induite par la paroi et de la migration due au cisaillement non

constant. Cependant, le poids de ces contributions n’est pas le même en fonction

de la position des particules [Kaoui 2009, Nix 2016], ainsi il n’est pas clair si un

exposant universel δs soit maintenu indépendamment du confinement (ratio entre

le rayon des cellules et celui du canal).

Qi et al. ont simulés dans un écoulement de Poiseuille entre deux parois infinies

la migration de globules rouges [Qi 2017] ; le modèle de membrane des objets simulés

possède les mêmes caractéristiques que celles des globules rouges mais la viscosité

du fluide interne est égale à la viscosité du fluide externe. Ils trouvent que, pour

des canaux avec une épaisseur 12 à 18 fois plus grande que le rayon des cellules, des

valeurs de δ comprises entre 1.2-1.3 en moyenne, avec ξ compris dans un intervalle

de 0.04 à 0.07. Nous trouvons donc une valeur de δ proche mais des valeurs plus

faibles pour ξ. On peut expliquer ce résultat par la différence de λ, qui est très

éloigné de la réalité et de nos expériences. L’augmentation du contraste de viscosité

entraine généralement une diminution du coefficient ξ dans les écoulement de Poi-

seuille [Coupier 2008] ou de U pour des écoulements de cisaillement [Bureau 2017].

Par exemple Grandchamp et al. trouvent un facteur de 9 entre les valeurs de U

(proportionnel à ξ) dans le cas physiologique et λ = 1 [Grandchamp 2013]. La si-

milarité des valeurs de δ dans ces différents travaux tend à montrer que la valeur

trouvée ici décrit bien dans cet intervalle de confinement le couplage entre les parois

et le gradient de cisaillement.

À l’inverse, nos résultats sont en contradiction avec le modèle proposé par

Henŕıquez et al. : ils proposent qu’il est nécessaire de prendre en compte l’évolution

de la déformation des globules rouges le long de y [Henŕıquez 2016]. En effet, cette

déformation étant dépendante du cisaillement et donc de la position y, l’amplitude

de la migration pourrait donc varier le long de y, se traduisant par un coefficient

ξ dépendant lui aussi de y . Cette différente approche pourrait être transcrite dans

un exposant δ différent, tant que la vitesse de migration est mesurée à partir de

données expérimentales ou numériques qui couvrent des intervalles limités et/ou
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associés avec du bruit. Ainsi dans leurs travaux, [Henŕıquez 2016] fixe δ = 2 et le

modèle proposé implique que ξ est une fonction décroissante de y, impliquant que

la vitesse de migration décroit beaucoup plus rapidement avec y que dans l’Eq. 3.3

avec ξ constant et δ = 1.3.
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4.1 Introduction

Dans le chapitre précédent nous nous sommes intéressés aux déplacements trans-

verses des globules rouges causés par le cisaillement et les parois. Pour limiter les

interactions hydrodynamiques entre les globules rouges et se focaliser sur la dyna-

mique individuelles, les expériences avaient été effectuées à très faible hématocrite

≤ 1 %. A l’inverse dans ce chapitre nous allons nous intéresser au cas plus réaliste

où les interactions entre globules rouges et l’hématocrite local ont une influence

sur la distribution des globules rouges dans des situations confinées (diamètre des

canaux ≤ 50 µm) et sur la mise en place de la couche de déplétion.

4.1.1 État de l’art

Dans un canal, les globules rouges se déplacent dans le sens de l’écoulement à

des vitesses variables, conduisant à des interactions hydrodynamiques entre glo-

bules rouges. Par exemple dans un écoulement de cisaillement, deux particules
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α

β
d

vα

vβ < vα

yα

yβ

∆dα

∆dβ

Figure 4.1 – Schéma représentant une interaction de paire entre deux objets α

et β déformables dans un écoulement quelconque [Henŕıquez 2016]. v représente la

vitesse de l’écoulement.

identiques présentes sur deux lignes de courant différentes et se déplaçant l’une

vers l’autre vont généralement subir un déplacement irréversible dans le plan du

cisaillement et de la vorticité après leur interaction (Fig. 4.1). Ainsi l’inter-distance

finale transversale à l’écoulement entre ces deux particules est différente de l’inter-

distance initiale. C’est le cas pour des vésicules ou des globules rouges en l’ab-

sence d’agrégation [Loewenberg 1997, Gires 2014]. Ces interactions de paires ont

donc pour conséquence de disperser les particules les unes des autres transversale-

ment à l’écoulement. Dans la littérature, ce phénomène est formellement assimilé à

un problème de diffusion et souvent dénommé ”diffusion induite par cisaillement”

[Da Cunha 1996, Griffiths 2012, Grandchamp 2013]. A la différence des particules

solides les globules rouges migrent transversalement en direction du centre du canal.

La dispersion et la migration ont donc un comportement antagoniste : la diffusion

induite par cisaillement tend à espacer les globules rouges les uns des autres en

les écartant contre la paroi tandis que la migration tend à concentrer les globules

rouges vers le centre du canal. C’est le couplage de ces deux phénomènes opposés

qui nous intéresse ici.

Sherwood et al. se sont intéressés au profil de concentration en sortie d’une

intersection en T [Sherwood 2012a] et ont pu montrer quantitativement que le profil

de distribution de l’hématocrite au sein des branches filles est asymétrique par

apport au centre du canal. Cette asymétrie est causée par la présence de la couche

de déplétion. En effet celle-ci se trouvant au niveau des parois, elle ne peut être

distribuée à toutes les parois des branches filles. La Fig. 4.2 montre la distribution

de la couche de déplétion dans deux branches filles à la suite d’une intersection en

Y. On observe que les branches filles possèdent une couche de déplétion uniquement

d’un côté, leurs profils de concentration ne sont donc pas symétriques par apport

à leurs lignes médianes respectives. L’amplitude de cette asymétrie est variable

et dépend du rapport de débit entre les deux branches filles, de la géométrie de

l’intersection et du profil d’hématocrite dans la branche parente [Balogh 2018].
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Figure 4.2 – Schémas présentant la distribution de la couche de déplétion (zone

bleu) dans un circuit bidimensionnel représentant une intersection en Y. Les flèches

représentent le débit et le sens d’écoulement. L’épaisseur de la ligne indique l’am-

plitude du débit : la branche fille du haut a un débit inférieur à la branche fille du

bas qui se traduit par une distribution asymétrique des couches de déplétion. La

ligne pointillée violette indique la ligne de séparation.

Dans leur travail suivant [Sherwood 2014], les auteurs se sont intéressés à l’in-

fluence d’un enchainement de deux intersections en T (formant au final un canal

en forme de π) sur les profils d’hématocrite dans les branches filles. Leurs résultats

montrent que les profils de concentration peuvent être très différents. En effet le pro-

fil de concentration n’a pas le temps d’atteindre un état stationnaire entre les deux

branches verticales du canal en π, on a donc deux configurations d’entrée différentes

entre les deux branches verticales, entrainant in fine deux profils d’hématocrite

différents. Dans cette étude, Sherwood et al. se sont limités à une seule interdis-

tance (5D avec D = 50 µm la largeur du canal). Cette valeur a été choisie pour être

inférieure à 10D, distance nécessaire minimale pour obtenir un profil d’hématocrite

symétrique selon Pries [Pries 1989]. Cette valeur à été obtenue à partir de travaux

in-vivo avec peu ou pas de contrôle sur l’écoulement, l’influence de la concentration

ou du confinement sur cette dimension n’ayant jamais été étudiée. Ce chapitre a

pour but d’étudier la dynamique d’évolution du profil de concentration à la suite

d’une intersection en T en fonction de l’hématocrite et du confinement, afin d’ob-

tenir des lois d’évolution plus génériques.

4.1.2 Dispositif expérimental et méthodes

Le dispositif expérimental utilisé pour les expériences décrites dans ce chapitre

est basé sur celui du chapitre précédent. La principale différence vient des concen-

trations en globules rouges utilisées et à la méthode d’analyse des résultats. En

effet, les deux circuits utilisés ici ont la même géométrie que les circuits utilisés

dans le chapitre précédent. On utilisera les mêmes notations que précédemment.

Avant le canal d’intérêt, l’écoulement est établi sur une longue distance : le profil

d’hématocrite à l’entrée de la bifurcation en T est supposé symétrique par rapport

à la médiane de la branche d’entrée. La suspension atteint alors une intersection en

T : le contrôle de la pression dans les branches filles permet de déplacer la ligne de
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séparation de l’écoulement et donc de contrôler la taille de la couche de déplétion

dans la branche d’intérêt [Sherwood 2012a]. On crée ainsi une condition où 1/3 du

circuit d’intérêt est dépourvue de globules rouges. Durant cette partie, deux canaux

sont utilisés. Ceux-ci possèdent leurs propres dimensions : w = 10.2 et 15.3 µm avec

respectivement h = 6.4 et 10 µm, leurs longueurs utiles sont égales (2.7 cm). Les

confinements pour ces canaux sont respectivement 3.5 et 5.5. Les écoulements sont

contrôlés grâce à un contrôleur de pression (Elveflow� Mk3).

4.1.3 Préparation des solutions

Les globules rouges sont au préalable lavés suivant le protocole décrit dans

le Chap. 2. Contrairement au chapitre précédent, des hématocrites de réservoir

plus élevés sont utilisés dans ce chapitre : 1, 15, 30 et 45%. Les globules rouges

sont suspendus dans une solution isodense (solution B). De par la méthode expér-

imentale (une part faible des globules s’écoulent dans le canal d’intérêt) et de par

le confinement, l’hématocrite mesuré au niveau du canal d’intéret est plus faible

que l’hématocrite de réservoir. Les résultats sont in fine présentés en fonction des

hématocrites mesurés dans les capillaire.

4.1.4 Méthode expérimentale

Les vidéos sont acquises à l’aide d’un grossissement X32 monté sur un micro-

scope inversé en utilisant une camera CMOS à une fréquence de 30 images/s. Les

globules rouges ne sont pas suivis directement : des films d’une durée de 1 min sont

enregistrés sur des fenêtres de taille L = 70 et L = 100 µm à différentes positions

x, respectivement pour les canaux de largeur w = 10.2 et w= 15.3 µm.

Un programme en langage Python, utilisant la librairie OpenCV� [Bradski 2000]

permet d’analyser les vidéos :

— L’arrière plan (I0) de l’image étant plus clair que les globules rouges, il est

possible d’extraire une image de référence à partir du maximum dans le

temps de l’intensité des pixels. La diffraction optique (provenant de la fi-

nesse du focus) et le gain de la caméra bruite fortement cette image de

référence. Un seuillage et l’utilisation d’un filtre médian permet de réduire

ce bruit. L’utilisation d’un seuillage suivi d’un traitement d’image morpho-

logique permet d’extraire les pixels appartenant aux parois, les parois sont

ensuite approximées à l’aide d’une droite.

— La mesure de la concentration est possible à partir de l’intensité moyenne (I)

des pixels. Dans les canaux d’intérêt, l’hématocrite restera en deçà de 20 %.

Ainsi à partir de cette nouvelle image, il est possible d’extraire l’hématocrite

via une relation de type Beer-Lambert : Φ ∝ log(I/I0). L’évolution du profil

de concentration pouvant être rapide le long du canal, la plage (dx) sur la-
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quelle est mesurée l’hématocrite doit rester réduite dans la direction x. Dans

le même temps moyenner l’hématocrite sur un ∆x plus large est nécessaire

pour obtenir un profil plus lisse. Un bon compromis est obtenu pour une

bande d’une largeur dx = 7 µm.

— L’évolution de la couche de déplétion est discutée dans ce chapitre. En ef-

fet celle-ci a un rôle primordial dans de nombreux phénomènes observés

dans la microcirculation (effet F̊ahræus, plasma skimming, rhéologie, distri-

bution des globules rouges aux bifurcations). La couche de déplétion peut-

être définie de différentes manières. Ainsi dans la littérature la couche de

déplétion est parfois mesurée à partir d’un seuil d’hématocrite [Yin 2013],

cette définition n’est pas utilisée ici puisque le choix du seuillage est ar-

bitraire. Une autre définition consiste à considérer la couche de déplétion

comme la couche restante totalement dépourvue de globules rouges pendant

l’observation [Zhou 2019]. Sa détermination consiste donc à mesurer la taille

de la zone où aucun globule rouge n’est passé. Cette méthode permet d’avoir

une mesure de la couche de déplétion même à très faible hématocrite mais

a le désavantage d’être sensible à l’existence d’événements rares (un globule

rouge isolé rampant contre la paroi par exemple). On définit ici la zone de

déplétion comme la zone comprise entre la paroi du canal et la membrane

des globules rouges les plus proches des parois moyennée dans le temps et

l’espace. A partir de l’image obtenue à partir de I − I0 et d’un seuillage, un

masque séparant les globules rouges de l’arrière plan est créé. A partir de ce

masque, la couche de déplétion peut être extraite en mesurant la distance

séparant la paroi des parois des globules rouges (sur les zones où il n’y a pas

de globules rouges, la couche de déplétion n’est pas calculée et ne participe

pas à la moyenne). Cette mesure est moyennée spatialement en premier lieu

le long de x sur chaque image, puis l’on moyenne temporellement celles-ci.

On sépare bien évidemment la couche de déplétion au niveau de y = 2w que

l’on note dt et la couche de déplétion au niveau de y = 0 que l’on note db
(voir Fig. 4.3).

4.2 Résultats expérimentaux

Les Figs. 4.4 et 4.6 présentent l’évolution des profils de concentration pour deux

épaisseurs (2w = 20.4 et 30.6 µm respectivement) le long de Oy en fonction de

Φc et de la position x. Φc correspond à l’hématocrite moyen à l’entrée du ca-

nal juste après la bifurcation des canaux après l’intersection. En effet, le fait de

séparer l’écoulement pour obtenir des conditions initiales particulières et le confine-

ment (effet F̊ahræus) entrainent un Φc qui peut être significativement différent de

l’hématocrite de réservoir Φr (voir Tab. 4.2). Pour chaque profil on redimensionnera
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db

dt

Figure 4.3 – Mesure des couches de déplétion en un point x à un certain temps.

Les lignes rouges représente les parois supérieure et inférieure du canal. La zone

jaune correspond à la zone prise en compte dans le calcul de db qui est représenté

par la ligne en pointillé jaune. La zone bleue correspond à la zone prise en compte

dans le calcul de dt.

par Φ0, la concentration locale maximale.

Les résultats présentés dans les Fig. 4.4 et 4.6 permettent de décrire de manière

qualitative l’évolution des profils de concentration le long de x. Dans tous les cas,

le profil d’hématocrite initial présente la même forme : Φ/Φ0 augmente fortement

à partir de y = 0 (ou à partir de y proche de 0) pour arriver à un pic en y = yp
proche de y = 0. À partir de ce pic l’hématocrite décroit de façon monotone (aux

erreurs de mesures près) jusqu’à 0 avant y = 2w. Le profil de concentration évolue

fortement le long de x : en effet yp se décale en direction de y = w tandis que

la pente devient plus faible entre y = 0 et y = yp et plus forte entre y = yp et

y = 2w. On notera l’apparition d’une couche de déplétion (Φ/Φ0 = 0) aux abords

de la paroi y = 0 tandis que la taille de la couche de déplétion à la paroi y = 2w

aura tendance à diminuer. Une observation importante est le fait que les profils de

concentrations ne tendent pas vers un Φ/Φ0 constant le long de y indique que la

migration des globules rouges n’est pas négligeable dans la mise en place des profils

d’hématocrite.

Les Fig. 4.5 et 4.7 présentent l’évolution de la médiane ymed en fonction de x.

On note que dans tous les cas, ymed tend vers le centre du canal et que le profil

de concentration tend à devenir symétrique par apport à y = w. Le 20ème et le

80ème percentiles (notés y20 et y80 respectivement) évoluent de façon parallèle à

ymed. La distance entre y20 et ymed est initialement plus faible que la distance entre

y80 et ymed puis les deux distances tendent à s’équilibrer l’une à l’autre. La distance

totale (somme des deux autres) varie peu ou pas suivant x. Les pointillés rouges

montrent l’évolution des couches de déplétion : ces courbes permettant de confirmer

que la couche de déplétion au niveau de la paroi y = 0 grandit tandis que la

couche déplétion au niveau de la paroi y = 2w diminue. On remarque aux faibles

concentrations que la position de la couche de déplétion est inférieure à celle du
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Figure 4.4 – Profils de concentration le long de y en fonction de x et de Φc pour

un canal de largeur 20.4 µm. Chaque rangée correspond à un Φc donné : de haut en

bas : 1 % (noir), 5% (rouge), 12% (bleu), 15% (cyan). Les profils de concentration

sont redimensionnés par Φ0 le maximum de concentration de chaque profil.
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Figure 4.5 – Caractéristiques de l’évolution du profil de concentration pour

différents Φc : 1 % en haut à gauche, 5 % en haut à droite, 12 % en bas à gauche et

15% en bas à droite pour w = 10.2 µm. Points rouges : ymed(x) ; pointillés rouges :

limites des couches de déplétion ; zone rouge : aire comprise entre y20(x) et y80(x) ;

courbe bleue : µ̃3(x)
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Figure 4.6 – Profils de concentration le long de y en fonction de x et de Φc pour

un canal de largeur 30.6 µm. Chacune des lignes correspond à un Φc donné : de

haut en bas : 0.5 % (noir), 5% (rouge), 10 % (bleu), 15% (cyan).
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Figure 4.7 – Caractéristiques de l’évolution du profil de concentration pour

différents Φc : 0.5 % en haut à gauche, 5 % en haut à droite, 10 % en bas à

gauche et 15% en bas à droite pour w = 15.3 µm. Points rouges : ymed(x) ; pointillés

rouges : limites des couches de déplétion ; zone rouge : aire comprise entre y20(x) et

y80(x) ; courbe bleue : µ̃3(x)
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percentile y80. Il s’agit d’un artefact provenant des pics d’hématocrites causés par

la diffraction de la lumière au niveau des parois.

Ce centrage de la médiane se rapproche du phénomène de migration. Or cette

même migration joue un rôle important dans le centrage et la forme du profil

d’hématocrite. On suppose donc une dynamique similaire à la migration transverse.

Ainsi une loi d’échelle décrivant la trajectoire de la médiane s’inspirant de la loi de

migration présentée dans le chapitre précédent peut être introduite :

∂yth
∂x

= αRβ+1
0

γ̇(y, 0)

yβ vp(y, 0)
. (4.1)

avec γ̇ le cisaillement dans un écoulement sans globule, vp la vitesse longitu-

dinale des particules diluées calculée à partir de l’Eq. 3.8. Pour ne pas confondre

les paramètres avec ceux du chapitre précédent on note α et β, les équivalents

respectivement de ξ et de δ de l’Eq. 3.9. L’évolution expérimentale de la position

de la médiane est ajustée par l’Eq. 4.1 en posant β = δs = 1.3 et en laissant les

coefficients ymed(0) et α libres. Les résultats sont présentés dans le Tab. 4.2. Pour

rappel, le loi de migration d’un globule rouge avait permis de trouver le couple de

paramètres ξs = 1.1× 10−2 et δs = 1.3 pour Φc < 0.01. A l’exception du cas très

bruité (Φc = 0.5 % et w = 15.3 µm), on trouve pour tous les cas que α > ξs. Ce

résultat indique qu’une l’augmentation Φc (qui se traduit par une augmentation de

la diffusion) accélère la mise en place de l’état stationnaire. On observe de plus que

dans le canal de largeur w = 10.2 µm α augmente avec Φc : cela indique que les

interactions entre globules favorisent le centrage du profil de l’hématocrite et que

la force de migration de la partie supérieure (sous-entendu la zone comprise entre

w et 2w) n’est pas suffisante pour empêcher l’étalement du profil de concentra-

tion initialement très asymétrique. Dans le même temps l’apparition d’une couche

de déplétion contre la paroi en y = 0 et l’absence de profil de concentration uni-

forme confirment le rôle des forces de migration dans l’établissement des couches

de déplétion.

Pour toutes les concentrations et les deux tailles de canaux utilisés, on observe

que les profils de concentration, au départ dissymétriques, deviennent de plus en plus

symétriques au fur et à mesure que la distance parcourue augmente, simultanément

à une migration d’ensemble vers le centre. Le calcul du coefficient d’asymétrie per-

met de donner des informations sur la dynamique de cette évolution. Une estimation

du moment d’ordre 3 (µ̃3) de la distribution permet de mesurer l’asymétrie de la

population [Joanes 1998] :

µ̃3 =
m3

s3
=

1
N

∑N
n=1 Φn(yn − ȳ)3(

1
N

∑N
n=1 Φn(yn − ȳ)2

)3/2
, (4.2)

Avec m3 le moment centré d’ordre 3 de l’échantillon et s l’écart type de ce
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w (µm) Φr (%) Φc (%) β α

10.2

1 1

1.3

0.020

15 5 0.042

30 12 0.092

45 15 0.18

15.3

1 0.5

1.3

0.0045

15 5 0.13

30 10 0.20

45 15 0.16

Table 4.1 – Valeurs des constantes utilisées par les courbes d’ajustement présentées

dans les Fig. 4.7 et 4.5.

même échantillon. Un µ̃3 proche de 0 indique une distribution symétrique. La valeur

absolue de µ̃3 est représentée en bleu dans les Fig. 4.5 et 4.7. Dans tous les cas sa

valeur décroit avec x et se rapproche de 0. On notera le µ̃3 très bruité pour le

graphe représentant un écoulement avec Φc = 0.5 % et w = 15.3 µm ( Fig. 4.7,

graphe en haut à gauche). Ce parasitage vient de la difficulté à extraire un profil de

concentration du bruit de fond ; en effet à cet hématocrite la mesure de log(I/I0)

présente une très faible amplitude qui peut être inférieure au bruit de fond : les pics

aux extrémités (1ère ligne de la Fig 4.6) correspondent en partie au bruit causé par

la diffraction des parois. Si l’on s’intéresse à l’évolution de µ̃3 dans les autres cas on

remarque µ̃3 tend plus rapidement vers 0 lorsque Φc devient plus important. Ainsi

pour un canal large de 20.4 µm (Fig. 4.5), ce coefficient passe de 0.4 à 0.1 en 1500,

700, 550 et 500 µm pour des Φc respectifs 1, 5, 12 et 15 %. Dans le cas du canal à

30 µm (Fig. 4.7), ce coefficient passe de 0.3 à 0.1 en 2400, 1200 et 1000 µm pour

des Φc respectifs 5, 10, 15 %. Cette influence de l’hématocrite traduit le fait que

la distribution induite par les interactions hydrodynamiques (diffusion induite par

cisaillement) est favorable à une mise à l’équilibre plus rapide de la structure de

la suspension. Cependant il est important de noter que µ̃3(x) donne seulement une

idée de l’évolution de la symétrie du profil de l’hématocrite et non de la forme de

celui-ci.

4.3 Discussion

Ces dernières années plusieurs équipes se sont intéressées expérimentalement à

la dynamique d’évolution d’un profil de concentration le long d’un canal. L’équipe

de Kazuya s’est intéressée à l’évolution du profil de concentration de globules rouges

rigidifiés dans des canaux de tailles similaires au notre (2wx2h=28x27 µm) et à des

hématocrites comparables (5 à 20 %) [Tatsumi 2019]. Ces globules rouges rigidifiés

donnent un profil d’hématocrite différent avec 3 pics de concentration : deux contre
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les parois et un central, l’amplitude du pic central semblant diminuer lorsque l’on

augmente l’hématocrite. Cette observation diffère des résultats présentés ici, où

l’on n’observe pas cette structuration en couches. La principale différence résidant

dans la capacité des globules rouges à se déformer. On peut donc supposer que la

déformabilité est un paramètre essentiel et joue un rôle important dans la forme

stationnaire du profil d’hématocrite. Les simulations numériques de Kolitsi et al. se

sont intéressés entre autre au profil de concentration stationnaire d’une suspension

de globules rouges à 30 µm pour des canaux allant de 20 à 200 µm [Kolitsi 2019].

Leurs résultats à fort confinement corroborent nos résultats puisqu’ils observent des

profils de concentrations similaires.

In vivo, la fréquence des intersections et leur géométrie (T, Y...) peut varier

dans de fortes proportions d’un organe à l’autre et peut varier au sein même d’un

organe : la distance entre deux intersections est comprise entre 3.5D à 20D en

moyenne [House 1986]. Dans le travail présent on remarque que pour les plus fortes

concentrations le profil symétrique n’est atteint qu’à partir de 20D pour D = 20.4

µm et à partir de 30D pour D = 30.6 µm. Même en tenant en compte du fait que

les hématocrites peuvent être supérieurs dans la microcirculation in vivo (20 ou 30

%), ce qui peut favoriser une mise à l’équilibre plus rapide comme on l’a vu dans

ce chapitre. Cela suggère que dans la majorité des branches de la microcirculation,

les profils d’hématocrite (et donc la couche de déplétion) sont asymétriques. Cette

asymétrie doit donc influer fortement sur la répartition de l’hématocrite dans les

branches filles et dans la perfusion de l’arbre capillaire. Du fait de son influence

sur les conditions d’entrée dans les bifurcations successives, la dynamique de mise

à l’équilibre d’un profil d’hématocrite doit être prise en compte dans les modèles

pour pouvoir simuler correctement les séparations de phase.
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5.1 Introduction

Dans les chapitres précédents nous nous sommes intéressés à la structuration de

l’écoulement et à la compréhension du phénomène de la migration transverse des

globules rouges qui entraine la création de la couche de déplétion. Un paramètre

essentiel à la compréhension du système microcirculatoire est le temps de transit des

globules rouges à travers un réseau capillaire ou un organe. En effet, les échanges

des solutés entre sang et tissus sont directement conditionnés par ce temps. Par

exemple, dans le cas des échanges gazeux, un temps de transit trop rapide pourrait

entrainer une sous oxygénation des tissus tandis qu’un temps de transit trop long

peut avoir pour conséquence une désoxygénation totale des globules avant la sortie

du réseau et une inhomogénéité de l’apport en O2. Par ailleurs, dans le cas d’une

pathologie comme la drépanocytose où la désoxygénation de l’hémoglobine anormale

(HbS) entraine la polymérisation de celle-ci, un temps de transit important pourrait

avoir pour conséquence une plus grande rigidification des globules rouges et une

augmentation de la probabilité de vaso-occlusion.

Le temps de transit d’un globule rouge au sein d’un réseau de capillaires est lié

d’une part au chemin suivi dans un réseau et d’autre part à sa vitesse au sein du

réseau :
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confiné

— Le réseau microcapillaire est un réseau de capillaires denses et ramifiés. De

nombreux trajets permettent ainsi de traverser ce réseau. La longueur de

ceux-ci pouvant varier, les globules rouges ne parcourent généralement pas

la même distance au sein d’un réseau.

— Au sein d’une même branche du réseau, la vitesse d’un globule rouge dépend

de sa position dans la section du canal. Cette position dépend elle-même de

la migration du globule rouge et de sa diffusion.

Ces phénomènes étant fortement dépendants des propriétés mécaniques des glo-

bules rouges, on peut en déduire que le temps de transit des globules rouges dépend

lui aussi de leurs propriétés mécaniques.

Dans ce chapitre nous allons d’abord nous intéresser à la dispersion d’un bolus

de globules rouges dans un canal simple pseudo-2D. L’influence de l’hématocrite

et des propriétés mécaniques des globules rouges sur cette dispersion est discutée.

Dans la suite de ce chapitre, des résultats préliminaires décrivant l’évolution d’un

bolus dans un réseau ramifié modèle sont présentés (la géométrie du réseau est telle

que tous les globules parcourent la même distance quel que soit le chemin choisi).

L’influence des intersections sur l’évolution de la dispersion du temps de transit du

bolus est discutée.

5.1.1 État de l’art

L’étude pionnière de Lipowsky et al. s’est intéressée à la mesure du temps

de transit des globules rouges au sein de différents réseaux microcirculatoires in-

vivo [Lipowsky 1993]. Pour cela ils ont mesuré l’évolution d’un bolus de globules

rouges marqués par fluorescence dans le muscle cremaster de rats. Par la mesure de

l’évolution de l’intensité de fluorescence au cours du temps à l’entrée (artériole) et

à la sortie (veinule) du réseau capillaire, les auteurs ont pu faire des observations

intéressantes sur le temps de transit des globules rouges et la dispersion de ce temps

dans un même échantillon. La Fig. 5.1 présente l’intensité de fluorescence en entrée

(artériole) et en sortie (veinule) pour trois fluides : le plasma seul (graphe a)), une

suspension de globules rouges et plasma (graphe b)) et une suspension de globules

rouges rigidifiés par glutaraldéhyde et de plasma (graphe c)). On remarque que

pour le cas du plasma le profil d’intensité s’est élargi et que le pic d’intensité s’est

décalé entre l’entrée et la sortie. Cette même dispersion est légèrement différente

pour des globules rouges : l’élargissement de ce profil est ainsi plus faible tandis

que le pic d’intensité se décale dans une moindre mesure. Ce résultat indique que

les globules rouges ne peuvent être considérés comme des traceurs passifs, les pro-

priétés mécaniques des globules rouges jouent donc un rôle important. En général,

les globules rouges sont plus centrés que le plasma (effet F̊ahræus), la dispersion

des vitesses est donc plus faible conduisant ainsi à une plus faible dispersion de leur

temps de transit. Au contraire des globules sains et du plasma, on observe pour les
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globules rigidifiés un important élargissement du profil d’intensité et un fort décalage

du pic d’intensité. Le fait de rigidifier les globules rouges les transforme en particule

solide, ils devraient donc se comporter comme des traceurs. Pourtant, on remarque

un fort écart entre la dispersion du plasma et celle des globules rouges rigidifiés.

Cette observation montre que le confinement couplé aux propriétés mécaniques des

globules rouges jouent un rôle primordial dans la dispersion et le temps de transit

des globules rouges. Ces résultats doivent être pris avec précaution : ceux-ci restent

globaux, se limitent à l’étude d’un organe particulier et ne donnent pas accès à ce

qui se passe au niveau des capillaires.

Figure 5.1 – Courbes présentant l’évolution de l’intensité de fluorescence en fonc-

tion du temps à l’entrée (artériole) et à la sortie (veinule d’un réseau capillaire) pour

(a) du plasma, (b) une suspension de globules rouges contrôles, (c) une suspension

des globules rouges rigidifiés [Lipowsky 1993].

Dans ses travaux de thèse, Shen s’est intéressé par la simulation numérique à

l’évolution d’un groupe de globules rouges dans un réseau en nid d’abeilles réguliers

[Shen 2016a]. Pour cela il a mesuré l’extension d’un bolus de globules rouges dans la

direction de l’écoulement. Ce nuage s’écoulait dans un réseau hexagonal de canaux

aux limites périodiques. En faisant varier le nombre capillaire Ca et le contraste de

viscosité λ, il a montré que la taille du bolus de globules rouges après un temps long

variait en fonction de ces deux paramètres (voir Fig. 5.2). En outre ses simulations

montrent que les nuages de globules rouges rigidifiés s’élargissent individuellement
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jusqu’à remplir tout le domaine de simulation.

Figure 5.2 – Distribution des globules rouges dans un réseau en nid d’abeille après

que l’écoulement se soit stabilisé pour Ca = 0, 1 et différents λ. La flèche indique le

sens de l’écoulement tandis que les traits pointillés indiquent l’avant et l’arrière du

nuage [Shen 2016a].

Il est convenu dans la littérature qu’une réduction du λ ou une augmentation de

Ca se traduit par une plus grande déformabilité des globules rouges. Ces deux

paramètres dépendent à la fois des globules rouges et donc de leurs propriétés

mécaniques mais aussi des propriétés de l’écoulement. Ainsi une augmentation du

module de cisaillement de la membrane G (réduction de Ca) ou une augmentation

de la viscosité interne (augmentation de λ) entrainent une rigidification des globules

rouges. Tandis qu’une augmentation du cisaillement (augmentation de Ca) ou une

augmentation de la viscosité externe (diminution du λ) augmente la déformation

des globules rouges. En effet, les modifications des propriétés de l’écoulement en-

trainent une hausse des contraintes appliquées sur le globule rouge et donc à une

amplification de ses déformations. Les simulations de Shen confirment donc qu’une

plus grande rigidité des globules rouges augmente leur dispersion en écoulement :

— Pour des faibles λ (λ = 1 dans la Fig. 5.2), il n’y a pratiquement pas de dis-

persion dans sa géométrie de réseau. En s’intéressant aux trajectoires on re-

marque qu’entre deux bifurcations les globules rouges ont le temps de migrer

jusqu’au centre avant la prochaine bifurcation. Il y a donc une réinitialisation

des conditions à chaque bifurcation, ainsi tous les globules rouges ont un com-

portement identique, la dispersion de leur temps de transit est donc nulle.

— A l’inverse pour des plus forts λ (λ = 10 dans la Fig. 5.2), il y a une dispersion

plus importante. Au contraire du cas précédent, on remarque que les globules

rouges n’ont pas tous le temps de migrer au centre du canal avant chaque
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bifurcation. Ainsi il n’y pas de trajectoires communes au globules rouges, ce

qui conduit à une grande dispersion des vitesses et in fine à une dispersion

de leurs temps de transit.

Suite aux résultats de Shen, il nous a paru pertinent dans un premier temps

de nous intéresser à la dispersion dans un canal simple. Le but est de comprendre

les phénomènes qui se produisent entre deux bifurcations du réseau. Pour cela l’in-

fluence de la déformabilité des globules rouges et de la concentration sur l’évolution

de la taille d’un nuage de globules rouges est discutée. Par la suite nous mesurons

l’influence d’un réseau sur l’élargissement d’un nuage de globules rouges. Nous nous

limitons à des réseaux réguliers possédant des longueurs de branche égales.

5.1.2 Méthode expérimentale pour créer des nuages de glo-

bules rouges

Dans la suite de ce chapitre, l’évolution de la taille de nuages de globules rouges

(bolus) est mesurée. Au préalable de la mesure il est donc nécessaire de créer ces

nuages et de les injecter dans les canaux où sont prises les mesures. Les bolus

utilisés dans les prochaines expériences sont tous créés suivant le même procédé.

La principale complication est de pouvoir créer des bolus facilement, de manière

régulière tout en gardant un système microfluidique simple ne nécessitant pas une

complexification de la géométrie des circuits. Pour créer des nuages nous avons

exploré l’idée intuitive d’utiliser des valves : celles-ci peuvent contrôler le passage

ou non des globules rouges et donc la formation ou non des bolus.

Il existe de nombreuses méthodes en microfluidiques permettant la mise en place

de valves pour le contrôle d’écoulements pulsés. La majorité des valves sont de

type pneumatique : elles se basent sur la déformation en fonction de la pression de

matériaux déformables. On peut citer plusieurs exemples tel les ”Quake PDMS bi-

layer micro-valve” [Unger 2000] ou bien les ”Plunger micro-valves” [Baek 2005].

Ces valves sont généralement constituées de deux circuits séparés par une fine

couche de polymères déformables : l’augmentation de la pression dans l’une des

deux couches entraine une déformation de la couche déformable intermédiaire qui

bloque les canaux présents dans l’autre couche. Ces méthodes sont constituées de

plusieurs couches ce qui rend leur production plus complexe et leur utilisation moins

aisée (dispersion de la lumière en microscopie...).

Les circuits utilisés dans la suite de cette partie ne nécessite qu’une valve. De

plus nous voulions un système commode à produire pouvant tenir sur une seule

couche de PDMS. Nous avons opté pour un système de commutateur : notre circuit

est constitué de deux entrées et de deux sorties. La Fig. 5.3 présente la géométrie

et le fonctionnement du circuit. Un débit (Q) constant est imposé dans le canal 1 ,

tandis qu’une pression variable est imposée dans la deuxième entrée ( 2 ). Celle-ci est

permise par l’utilisation d’un contrôleur de pression (OB1 de ElveFlow) pouvant
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Figure 5.3 – Schéma d’un commutateur microfluidique. La couleur rouge corres-

pond au fluide contenant les globules rouges tandis que le fluide bleu correspond

au fluide porteur. Les trois schémas présentent les différentes étapes amenant à la

création d’un bolus. La Fig a présente l’état de base, la Fig. b montre le résultat

de la diminution de la pression dans la voie 2 . Finalement la Fig c montre l’étape

intermédiaire du passage de la situation b à la situation a lorsque l’on remonte

la pression dans la voie 2 . On remarque dans la voie 3 l’alternance entre fluide

porteur et sang.

appliquer des variations rapides et périodiques de la pression. Ce contrôle de la

pression dans la deuxième entrée permet de diriger le sens de l’écoulement dans la

branche reliant les deux entrées. La création d’un nuage de globule rouges se déroule

de la manière suivante :

— Dans l’état stationnaire (Fig. 5.3 a) ) le sang est injecté par la voie 1 à

débit constant et s’écoule dans la voie 4 tandis que le fluide suspendant

est injecté par la voie 2 , l’imposition d’une pression suffisante permet un

écoulement dans les voies 3 et 4 .

— Lorsque l’on diminue fortement la pression de la voie 2 , le sang provenant

de la voie 1 peut s’écouler dans les 3 autres voies (Fig. 5.3 b) ).

— Finalement le retour d’une pression suffisante dans la voie 2 permet d’in-

verser une nouvelle fois l’écoulement et de retomber dans la situation sta-

tionnaire (Fig. 5.3 c) ).

Ainsi l’alternance de l’écoulement sang/fluide porteur permet de créer des bolus

dans la voie 3 . Cette méthode permet la création de nuages constants et reproduc-

tibles, les limites venant des limites techniques du contrôleur de pression contrôlant

la pression dans la voie 2 . Il est important de noter que cette méthode entraine

un débit variable dans la branche 3 . En effet il est expérimentalement irréalisable

de lier le débit Q de l’entrée 1 avec la pression de l’entrée 2 pour obtenir un

débit constant dans la branche 3 . Pour mesurer la dispersion d’un nuage il est

nécessaire d’avoir une vitesse constante le long de la voie 3 . On fera donc en sorte

que l’espacement temporel entre chaque bolus soit suffisant pour permettre au bolus

de traverser toute la voie 3 .
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5.2 Évolution d’un bolus dans un canal en 2D

5.2.1 Montage expérimental et méthodes

Dans cette section, les voies 3 des canaux microfluidiques sont rectilignes et de

sections rectangulaires. La largeur et la hauteur sont notées respectivement 2w et

2h. Les écoulements se font suivant l’axe Ox, les parois sont en y = −w et y = w

dans la direction Oy et en z = 0 et z = 2h dans la direction Oz. Pour obtenir

un canal pseudo-2D et avoir un profil de vitesse parabolique dans le plan (Oxz) et

un profil quasi bouchon dans le plan (Oxy), un rapport d’aspect minimum tel que

w ≥ 8h est fixé. Pour éliminer les effets de bords dans la direction y, les mesures sont

effectuées dans une zone comprise dans l’intervalle −w/2 ≥ y ≥ w/2. Le profil de

vitesse dans cet intervalle est supposé indépendant de y, si bien que vx(y, z) = vx(z)

d’où γ̇(y, z) = γ̇(z). En supposant l’absence de cisaillement suivant l’axe Oy et que

l’on expérimentera avec des hématocrites faibles ou modérés (inférieurs à 20%), on

supposera que les déplacements transversaux à l’écoulement des globules rouges se

font uniquement le long de l’axe (Oz).

Les images sont obtenues à partir du même matériel que dans le chapitre préc-

édent (voir section 3), à la différence près qu’ici un grossissement X10 est utilisé.

L’évolution du bolus ne peut être suivie en continu (la longueur étant supérieure

à la taille de la fenêtre d’observation). Les mesures sont effectuées sur des fenêtres

de longueur L = 470 µm à différentes positions x, positions où l’on enregistre tem-

porellement le défilement des globules rouges. Le rapport d’intensité entre l’image

et l’arrière plan (I/I0) est calculé. On supposera la concentration Φ suffisamment

faible pour avoir I/I0 ∝ Φ (loi de Beer-Lambert). Entre 8 et 10 nuages sont observés

à chaque position x (environ tous les 1.5 mm), ces bolus sont séparés distinctement

les uns des autres (30 s) pour pouvoir reconstituer facilement un bolus moyen et

diminuer l’effet des bruits de mesure. On calcule ensuite une fonction de répartition

du bolus moyen en fonction du temps pour chaque position x étudiée. On définit la

taille du bolus (τ(x)) comme la différence de temps de passage en un point x entre

les globules rouges en tête du bolus et ceux à la fin du bolus. Pour limiter le bruit,

τ(x) est mesuré à partir de la différence de temps entre le moment où les globules

rouges à l’avant du nuage ont passé x et le moment à partir duquel 80% des globules

rouges ont passé le point x. Cette valeur est un bon compromis permettant d’avoir

un état initial où les globules rouges à la fin du bolus sont suffisamment proches

de la paroi pour observer une différence de vitesse et que la concentration locale en

hématies reste comparable au reste du bolus tout en s’affranchissant des globules

rouges isolés de la fin du bolus.

Il est important de souligner les limites techniques de la méthode avant de

passer aux résultats expérimentaux. En effet au moment de la création du bolus

(commutation des pressions), la vitesse dans la branche 3 est différente de la vitesse
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dans l’état de base. Les nuages présents dans le canal principal subissent donc une

fluctuation de vitesse à chaque création d’un nouveau bolus. Ainsi pour les mesures

il devient donc nécessaire d’attendre que le système soit dans l’état stable (Fig. 5.3

a)). De plus la taille du système étant limitée (la branche 3 est longue de 3 cm)

et la migration pouvant être rapide, il devient nécessaire de prendre les mesures

au plus proche de l’injection de la suspension de globules rouges (branche 1 ). On

limitera donc la taille des bolus à 5 mm par un réglage de l’amplitude et de la durée

des impulsions de pression. La vitesse maximale des hématies est environ de 1.5

mm s−1. Idéalement la forme initiale d’un bolus devrait s’approcher d’une fonction

porte. La distance entre la valve et la première mesure est suffisante pour modifier

le profil de concentration (une réorganisation des globules rouges au sein du nuage

de globules rouges tend à diminuer la concentration à ces limites). Cela se traduit

par un hématocrite à la borne des 80 % (Φ80) différent de celui du plateau (ou

de l’hématocrite maximal) du bolus. On définira ainsi l’évolution des paramètres

non pas en fonction de l’hématocrite du réservoir mais de l’hématocrite de pic Φp

mesuré dans le bolus initial (voir Fig 5.4).

a)

b)

Figure 5.4 – Le rectangle rouge délimite la zone prise en compte pour enregistrer

le profil temporel de concentration de globules rouges à une position x donnée,

en fonction du temps. a) extraites lors du pic d’hématocrite du bolus pour un

hématocrite de réservoir valant, de gauche à droite : 1, 7, 20 %. L’hématocrite

mesuré sur ces images et qui sera considéré est de gauche à droite 0.1, 1.1 et 5 %. b)

images extraites lorsque 80 % du bolus est passé pour un hématocrite de réservoir

valant, de gauche à droite : 1, 7, 20 %. L’hématocrite mesuré sur ces images est de

gauche à droite 0.1, 1.1 et 1.5 %.
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5.2.2 Résultats expérimentaux

La première série d’expériences décrit l’influence de l’hématocrite sur l’évolution

du bolus tandis que la deuxième série d’expériences analyse l’influence de la défor-

mabilité des globules rouges sur l’évolution du bolus. L’influence de la déformabilité

est étudiée de deux manières. La première consiste à modifier le rapport de viscosité

λ tandis que la deuxième compare des globules de densité différentes comme dans

le Chap. 3.

5.2.2.1 Influence de l’hématocrite sur la dispersion d’un nuage de glo-

bules rouges

Dans un premier temps, l’influence de l’hématocrite sur l’évolution d’un bolus

de globules rouges est étudiée. Trois hématocrites de réservoir sont utilisés : 1, 7 et

20%. Le canal dans lequel s’écoulent les bolus est rectiligne, de section rectangulaire

avec une épaisseur de 2h = 33 µm et de largeur de 2w = 350 µm. La préparation

des échantillons sanguins s’effectue comme présentée dans le Chap. 2, les globules

rouges sont par la suite suspendus dans une solution isodense (solution B).

Dynamique du profil d’hématocrite La Fig. 5.5 présente l’évolution et la

dispersion du profil d’hématocrite Φ(t, x) du nuage de globules rouges. Pour x = 0

on remarque que le profil de concentration du nuage est moins pointu pour Φp = 0.1

(correspond à Φr = 1 %) que pour les deux autres hématocrites. Cet aplanissement

tend à disparaitre pour faire apparâıtre un pic. Par la suite, le pic tend à s’effacer

pour former un dôme tandis que l’amplitude de son pic diminue avec x. Dans

le cas où Φp = 0.1, le profil reste plutôt symétrique tandis que pour les autres

concentrations on remarque l’apparition d’une queue. Cette queue parait d’autant

plus marquée que Φp est grand. Dans tous les cas on remarque que le cas stationnaire

n’est pas atteint et que la dispersion du temps de transit est très importante.

Évolution théorique d’un bolus dans un canal 2D Du fait de la simplicité

de notre géométrie, il est possible de décrire les phénomènes se déroulant dans le

bolus le long de x. La Fig. 5.6 représente l’évolution supposée d’un bolus suivant

l’axe x dans le plan (Oxy) et le plan (Oxz). Du fait de la différence de vitesse entre

les globules rouges, le bolus (en rouge dans la figure) s’allonge suivant l’axe (Ox).

L’absence de cisaillement et d’interactions dans le plan (Oxy) se traduit seulement

par une augmentation de la longueur L (x). L (x) est défini comme la taille spatiale

du nuage de globules rouges lorsque la queue du bolus passe en x. La dynamique

d’évolution est fortement conditionnée par ce qui se passe dans le plan (Oxz). En

effet, dans le plan (Oxz), le cisaillement et les parois entrainent la migration des

globules rouges (flèche jaune) ce qui se traduit par une réduction de l’épaisseur

du bolus. Si l’on se place à une distance suffisante (noté x∞ dans le schéma), les
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Figure 5.5 – Résultats expérimentaux présentant l’évolution du profil de concen-

tration d’un bolus en fonction de x (de haut en bas 0, 3, 7, 11, 15, 20 et 26 mm)

pour différentes hématocrites de pic (0.1 % en rouge à gauche, 1.1 % en bleu au

centre et 5 % en vert à droite). Les zones contiennent 80 % des globules rouges du

bolus.
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Figure 5.6 – Schéma présentant l’évolution d’un bolus de particules déformables

le long de l’axe x suivant les plans (Oxy) (canal du haut) et (Oxz) (canal du bas).

Les flèches jaunes montrent les déplacements liés au phénomène de migration tandis

que les flèches violettes présentent l’influence de la dispersion des globules rouges.

globules rouges ont tous eu le temps de migrer au centre du canal et se déplacent

donc tous à la même vitesse, cela se traduit par une taille finie constante du bolus

(noté L∞ dans le schéma). Au final la distance nécessaire pour atteindre la longueur

finale du bolus dépend de l’interaction entre migration et dispersion (flèche violette

sur le schéma) qui conditionne le temps mis par les globules rouges initialement les

plus lents et proches des parois pour rejoindre le centre du canal.

On peut exprimer τ(x) à partir de tav(x) le temps de passage de l’avant du bolus

au point x et tar lorsque 80 % du nuage a passé le point x :

τ(x) = tar(x)− tav(x), (5.1)

La principale variable d’intérêt n’est pas la taille du bolus mais son évolution.

On notera ∆τ(x) l’allongement (mesuré en temps de passage) du nuage par rapport

à sa taille temporelle initiale en fonction de x. On posera τ0 = τ(x = 0) la taille

initiale du bolus, on peut ainsi définir :

∆τ(x) = τ(x)− τ0, (5.2)

Le signe de ∆τ(x) permet d’indiquer si le bolus s’allonge (signe positif) ou si

celui-ci se contracte (signe négatif). Le temps t nécessaire pour aller de x0 = 0

à x pour une particule, en posant Vx(x) la vitesse de la particule dans le sens de

l’écoulement, et < Vx > la vitesse moyenne le long de la trajectoire de la particule

s’écrit :
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t(x, Vx) =
x

< Vx >
=

x2∫ x
0
Vx(X)dX

(5.3)

Ainsi en posant xA = 0, tav = t(x, Vav) et tar = t(x, Var) + τ0 où Vav et Var
décrivent respectivement la vitesse longitudinale du front du bolus (correspondant

dans notre cas à la vitesse d’un globule rouge au centre du Poiseuille) et la vitesse

de la queue du bolus, l’Eq.5.2 peut s’écrire sous la forme :

∆τ(x) = x

(
1

< Var(x) >
− 1

< Vav(x) >

)
= x2

(
1∫ x

0
Var(X)dX

− 1∫ x
0
Vav(X)dX

)
,

(5.4)

Dans ce système il est possible de relier directement L de la Fig. 5.6 et τ par :

L (x) = τ(x)Vav(x). (5.5)

L’écoulement non perturbé est semblable à un écoulement de Poiseuille dirigé

suivant l’axe (Ox) et délimité par deux plaques infinies situées respectivement à 0

et 2h (axe (Oz)). En posant vmax la vitesse maximale du fluide au centre du canal

(z = h), vx la vitesse du fluide sans globule rouge dépend uniquement de z et s’écrit

sous la forme :

vx(z) =
2vmax
h2

(
zh− z2

2

)
(5.6)

Les globules rouges étant suffisamment dilués, on supposera comme dans le

Chap. 3 qu’ils ne modifient pas significativement le profil de vitesse moyen et qu’ils

sont transportés dans la direction x à une vitesse proche de celle du fluide. On peut

définir la vitesse des particules de la même manière que dans le chap. 3 :

vp(z) =
1

2R0

∫ z+R0

z−R0

vx(Z)dZ =
2vmax
h2

(
hz − z2

2
− R0

2

6

)
(5.7)

Dans les expériences décrites ici, c’est la vitesse maximale des globules rouges

(v0) qui est mesurée et non la vitesse maximale du fluide porteur (vmax). En sachant

que la vitesse maximale des particules est obtenue en z = h, on peut extraire à partir

de l’Eq. 5.7 une relation théorique entre vmax et v0 :

vmax =
3h2

3h2 −R0
2v0 (5.8)

Ainsi :

vp(z) =
6v0

3h2 −R0
2

(
hz − z2

2
− R0

2

6

)
(5.9)
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On supposera que les globules rouges sont initialement répartis de manière

aléatoire uniformément dans l’épaisseur du canal. Les globules rouges au sein du

bolus s’organisent spatialement rapidement : les globules rouges au centre du canal

sont les plus rapides et se distribuent à l’avant du bolus tandis que les globules

rouges proches des parois, plus lents, se retrouvent à la fin du bolus. La répartition

aléatoire initiale permet d’admettre que les globules rouges à l’avant du bolus sont

déjà centrés et que ceux-ci se déplacent à la vitesse maximale au sein du canal. On

peut ainsi simplifier l’Eq. 5.4 tel que :

∆τ(x) = x

(
1

< var(x) >
− 1

v0

)
, (5.10)

La mesure de ∆τ(x) permet de remonter à < vexpar (x) > à partir de l’Eq. 5.10,

ainsi :

< vexpar (x) >=
v0x

∆τ(x)v0 + x
, (5.11)

L’évaluation de < var(x) > nécessite de connâıtre la trajectoire des globules

rouges. On suppose que tous les globules rouges migrent en moyenne vers le centre

du canal. Une trajectoire moyenne des globules rouges peut être extraite. De la

même façon que dans le Chap 4 on applique une loi de migration similaire à l’Eq.

3.3.

∂zth
∂x

= ξ
Rδ+1

0 γ̇(z)

zδ
, (5.12)

Après une première estimation de la position initiale z0 des globules rouges à

la fin du bolus, il est possible de résoudre numériquement l’équation différentielle

5.12 et ainsi d’obtenir la trajectoire équivalente des globules à la fin du bolus z(x).

Finalement l’intégration de l’Eq. 5.9 en fonction de x permet d’obtenir une vitesse

théorique de l’arrière du bolus < vthar(x) >. L’analyse des résultats expérimentaux

consiste donc à la minimisation de | < vexpar (x) > − < vthar(x) > | par l’optimisation

des paramètres δ, ξ et z0.

Dans le Chap. 3, deux paramètres ξs et δs ont été mesurés. δ est l’exposant

de la distance à la paroi dans la loi de migration et ne dépend a priori que de la

géométrie du canal et du type d’écoulement. En effet, dans la littérature on remarque

que sa valeur est proche de 2 pour un écoulement de cisaillement [Callens 2008]

et proche de 1 pour un Poiseuille confiné [Coupier 2008, Losserand 2019]. Pour

pouvoir comparer nos résultats avec ceux du Chap. 3 on posera δ = δs = 1.3. ξ

représente l’amplitude de la migration donc la capacité des objets à migrer et donc

de leurs propriétés mécaniques. L’optimisation de ξ et z0 est effectuée à l’aide d’un

algorithme à évolution différentielle [Storn 1997] implémentée dans la librairie lmfit

[Newville 2014] de Python.
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On peut noter que dans le cas suffisamment dilué, seule la migration joue un

rôle, la dynamique de ∆τ(x) dépend uniquement de la vitesse de migration. Ainsi

la mesure des paramètres δ et ξ à partir de ∆τ(x) doit permettre de retrouver les

résultats δs et ξs du Chap. 3.

Évolution d’un bolus Les résultats expérimentaux (marqueurs) avec leurs co-

urbes d’ajustement respectives (lignes discontinues) sont présentés sur la Fig. 5.7.

On remarque que l’allongement des bolus est d’autant plus important que l’hémato-

crite est fort. Cette observation ne peut être interprétée directement, en effet la

pente à l’origine est plus importante dans le cas de solutions concentrées que dans

des solutions diluées indiquant que la différence de vitesse entre les plus rapides

et les plus lents globules rouges est plus importante dans les solutions concentrées.

La vitesse des globules les plus lents étant dépendante de leur position transversale

à l’écoulement on peut supposer que les globules rouges lents dans les solutions

concentrées se situent plus proches des parois. Cette observation correspond aux

résultats présentés dans le Chap. 4 : l’augmentation de la concentration entraine

une réduction de la taille de la couche de déplétion initiale. Les conditions initiales

(z0 en particulier) étant différentes il est difficile de comparer directement l’effet de la

concentration sur la migration par la seule observation des résultats expérimentaux.

Ainsi on utilisera les courbes d’ajustement obtenues à partir de l’optimisation

des paramètres ξ et z0 (les résultats sont présentés dans le Tab. 5.1). La valeur du

z0 obtenue à partir du modèle confirme l’hypothèse que les globules lents dans les

solutions concentrées sont plus proches des parois que les globules rouges lents des

solutions diluées. En fixant δ à 1.3 et en utilisant ξ comme un paramètre d’opti-

misation il est possible d’observer l’effet de la concentration sur ce coefficient. On

remarque un saut dans la valeur du coefficient entre les bolus créés à partir d’un

faible hématocrite et d’un hématocrite moyen. Il est généralement admis que les

globules rouges peuvent interagir entre eux dans le plan de cisaillement lorsque

la distance les séparant est inférieure à 2 ou 3 rayons [Tatsumi 2019]. Ainsi une

concentration plus forte entraine au contraire une augmentation des interactions

inter/globules, ces interactions ont tendances à déplacer les globules rouges en di-

rection des parois ainsi en moyenne la migration des globules rouges vers le centre

du canal s’en trouve diminuée, ce qui se traduit par une réduction du coefficient ξ. Il

est important de souligner que les interactions ont beaucoup d’importance en début

de parcours. En effet la concentration locale au sein d’un nuage de globules rouges

diminue avec x (voir Fig. 5.5). On tend ainsi de plus en plus vers une dynamique

gouvernée par la migration. La relation entre ξ et Φ parait non triviale, en effet les

interactions augmentent avec la concentration. Or la différence des ξ entre Φr = 7

et 20 % est très faible. Cette observation peut s’expliquer par cette hypothèse : la

concentration au niveau du pic du bolus est différente de la concentration à la fin

du bolus (voire Fig.5.4) or ce sont les globules rouges à la fin du bolus qui décident
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Figure 5.7 – Le graphe principal représente l’évolution moyenne ∆τ de bolus

en fonction de la position x pour différentes concentrations de réservoir et leurs

fits respectifs : 1% (marqueurs ronds), 7% (marqueurs triangulaires), 20% (mar-

queurs carrés). L’insert représente l’évolution du paramètre de fit ξ en fonction de

l’hématocrite de pic du bolus.

de la dynamique d’évolution de sa longueur. À partir de la Fig 5.4 b) il est possible

de mesurer Φ80, on obtient Φ80 = 1% et 1.5 % respectivement pour Φp = 1.1 et 5

%. Cette faible différence entre les Φ80 pourrait expliquer le faible écart entre les ξ.

Φr (%) Φp (%) δ∗ ξ∗ z0 (µm)

1 0.1

1.3

5.3× 10−3 10.5

7 1 2.2× 10−3 9.3

20 5 1.8× 10−3 8.0

Table 5.1 – Valeurs des constantes utilisées par les courbes d’ajustement présentées

dans la Fig. 5.7.

On notera finalement que le coefficient de ξ obtenu à faible hématocrite est plus

faible que le coefficient ξ trouvé dans le Chap. 3. Plusieurs raisons peuvent être

invoquées pour interpréter ces différences :
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— Les conditions expérimentales sont différentes : la géométrie utilisée ici est

bidimensionnelle (le confinement de la solution est seulement dans l’axe Oxz)

tandis que la géométrie utilisée dans le Chap. 3 était tridimensionnelle (confi-

nement se fait selon l’axe Oxz et Oxy), ces configurations différentes peuvent

jouer sur la dynamique de migration et pourraient expliquer les écarts dans

ces valeurs.

— Le Chap. 3 s’intéresse à la dynamique de la médiane. Or dans ce chapitre,

c’est la dynamique des globules rouges les plus lents qui est mesurée. De plus,

il a été montré dans le Chap. 3 que les propriétés mécaniques des globules

rouges étaient hétérogènes et que ceci se traduit par une migration plus ou

moins rapide. In fine, on peut supposer que le ξ mesuré sur les bolus donne

des informations sur les propriétés mécaniques des globules rouges les plus

lents à migrer, auxquels est associé un ξ plus faible.

5.2.2.2 Influence de la viscosité du fluide externe sur l’évolution d’un

bolus

La trajectoire et le comportement des globules rouges est très dépendante du

contraste de viscosité λ [Fischer 2013]. Nait-Ouhra et al. ont ainsi longuement étudié

numériquement l’impact de ce paramètre sur la migration et la position finale de

vésicules [Nait-Ouhra 2018]. En fixant le nombre capillaire ils ont montré qu’une

réduction du contraste de viscosité entraine une augmentation de la vitesse de

migration. En effet si l’on se place dans des écoulements similaires (même pro-

fil de cisaillement), l’augmentation de la viscosité du fluide externe entraine une

augmentation des contraintes appliquées sur le globule rouge qui en réponse se

déformera plus. La relation entre déformation et migration reste mal comprise mais

il est communément admis qu’une déformation plus importante entraine une mi-

gration plus rapide : des vésicules plus dégonflées et qui ont donc une capacité

plus grande à se déformer ont une migration plus rapide que des vésicules moins

dégonflées et donc moins déformables dans des conditions d’écoulements similaires

[Abkarian 2005, Callens 2008, Losserand 2019].

On utilise un circuit similaire au paragraphe précédent : il possède les mêmes di-

mension à part son épaisseur qui est légèrement supérieure (40 µm). On se place dans

les mêmes conditions d’écoulement que précédemment. Toutes les expériences sont

réalisées à une hématocrite de réservoir de 1% pour limiter fortement le risque d’in-

teractions entre globules rouges. Les évolutions de bolus dans trois fluides porteurs

à la viscosité différente seront présentées : on utilisera donc les solutions B, L1, L2

(voir Chap. 2) qui ont une viscosité respective de 1.7, 5.8, 8.1 mPa s. Nos expériences

sont effectuées à une température de 20°C. On suppose que la viscosité interne des

globules rouges est équivalente à la viscosité d’une solution d’hémoglobine à cette

même température. Celle-ci possédant une viscosité de 15 mPa s à 20 °C on obtient
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des λ, respectivement de 8.8, 2.6 et 1.9.
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Figure 5.8 – Le graphe principal représente l’évolution moyenne ∆τ(x) pour

différents contrastes de viscosité λ : 8.8 (marqueurs ronds), 2.6 (marqueurs triangu-

laires), 1.9 (marqueurs carrés). L’insert représente l’évolution du paramètre de fit ξ

en fonction du contraste de viscosité λ.

Les valeurs des paramètres utilisés dans le fit des résultats expérimentaux sont

présentées dans le Tab. 5.2. On observe que l’augmentation du λ induit une dimi-

nution ξ. A partir de simulations numériques, l’équipe de Qi et al. a discuté de la

valeur de ξ en fonction du nombre capillaire et de la taille de canaux en 2D (34 et 50

µm) à partir de la migration d’un modèle de globule rouge isolé à λ = 1 [Qi 2017].

Leurs conclusions ne font pas ressortir de lien entre respectivement la taille du canal

et ξ et entre le nombre capillaire et ξ (en accord avec les résultats présentés dans

notre Chap. 3). En revanche si l’on suppose la relation entre ξ et λ monotone pour

les faibles λ, leurs valeurs de ξ comprises entre 31× 10−3 et 69× 10−3 pour δ = 1, 3

sont comparables à nos résultats.

5.2.2.3 Influence de la déformabilité des globules rouges sur l’évolution

d’un bolus

Le même circuit que celui utilisé pour tester l’influence de l’hématocrite sur la

dynamique d’un bolus est utilisé. On utilise des hématocrites faibles (1 %) pour les

mêmes raisons que dans le paragraphe précédent. A partir d’un échantillon sanguin
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Φr (%) λ δ ξ z0 (µm)

1

8.8

1.3

6.1× 10−3 11.5

2.6 11.6× 10−3 13.3

1.9 23.6× 10−3 10.8

Table 5.2 – Valeurs des constantes utilisées par les courbes d’ajustement présentées

dans la Fig. 5.8.

préalablement lavé, on utilise trois différentes populations, la première contient

toute la population de globules rouges et est suspendue dans la solution B. D’une

manière similaire à celle présentée dans le Chap 3, on extrait deux sous-populations

obtenues à partir d’un gradient de concentration. La première sous-population, faite

des globules les moins denses a une densité comprise entre 1.099 et 1.106 et est

suspendue dans la solution D2. Tandis que la deuxième sous population, faite des

globules rouges les plus denses a une densité comprise entre 1.118 et 1.128 et est

suspendue dans la solution D4.
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Figure 5.9 – Évolution de ∆τ(x) pour trois populations de globules rouges ayant

des densités différentes : la population totale (marqueurs ronds), une population

ayant une densité comprise entre 1.099 et 1.106 g mL−1 pour les faibles densité

(marqueurs triangulaires), 1.118 et 1.128 g mL−1 pour les fortes densités (marqueurs

carrés).

On observe que les bolus composés de globules légers atteignent très vite un
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plateau, indiquant que les globules rouges ont tous achevés leur migration au centre

du canal et ont donc tous la même vitesse. Les valeurs de ξ utilisées dans les courbes

d’ajustement éclairent sur l’influence de la densité (et donc de leur déformabilité)

sur le coefficient ξ. En effet on observe qu’une diminution de la densité entraine une

augmentation de sa valeur. Si l’on compare les valeurs de ξ obtenues dans le Chap.

3 et dans ce paragraphe, on note que le ξ obtenu pour les globules rouges légers est

très proche du résultat présenté dans le Chap. 3 (13.8× 10−3 ici contre 14× 10−3

dans le Chap. 3). Ce résultat indique qu’il y a très peu de dispersion de la vitesse

de migration dans la population des globules légers et donc peu d’hétérogénéités

des propriétés mécaniques. Au contraire on remarque un écart important entre le ξ

obtenu pour des globules rouges denses : 1.7× 10−3 ici contre 6.5× 10−3 le Chap.

3. En supposant que le système utilisé ici tend à mettre en avant les globules rouges

qui ont une migration plus lente et sont donc moins déformables, on peut supposer

que les globules denses ont une plus grande hétérogénéité de leurs propriétés que

les globules peu denses. Ces résultats permettent de montrer l’importance de la

déformabilité sur le comportement des globules rouges.

Φr (%) densité moyenne δ ξ z0 (µm)

1

1.103

1.3

13.8× 10−3 10.2

1.112 5.3× 10−3 10.2

1.123 1.7× 10−3 8.6

Table 5.3 – Valeurs des constantes utilisées par les courbes d’ajustement présentées

dans la Fig. 5.9.

5.3 Évolution d’un bolus dans un réseau micro-

fluidique ramifié

Dans les paragraphes précédents nous nous sommes intéressés à l’évolution d’un

bolus dans un long canal bidimensionnel. In vivo la microcirculation se caractérise

par un réseau dense de canaux fortement interconnectés. L’évolution de la lon-

gueur d’un bolus à l’entrée et à la sortie d’un réseau est donc étudiée dans cette

section. Pour se limiter à l’étude de l’influence des bifurcations (redistribution...),

la géométrie du réseau est choisi de telle sorte pour que tous les globules rouges

parcourent la même distance entre l’entrée et la sortie du réseau. In fine la compa-

raison de la dispersion dans un canal droit et dans un réseau à la section similaire

et de même longueur totale permet de discuter de l’influence des bifurcations sur

la dispersion et le temps de transit des nuages de globules rouges.
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5.3.1 Montage expérimental et méthodes

Dans cette section, deux types de circuit sont utilisés : dans un cas la voie 3

est un canal rectiligne dont la hauteur et la largeur sont comparables. Dans l’autre

cas la voie 3 forme un réseau ramifié. Ce réseau est constitué d’une succession de

6 intersections : 3 divergentes et 3 convergentes. Ces intersections ont une forme

de U pour respecter la symétrie du système (voir Fig. 5.10). Les bifurcations sont

donc toutes symétriques et les différents trajets possible entre l’entrée et la sortie

ont la même longueur. On s’intéresse donc ici essentiellement au rôle joué par les

bifurcations dans la redistribution des positions des globules rouges dans la largeur

du canal. Les branches et le canal ont la même section rectangulaire : 2wx2h=30x25

µm2. Pour un réseau donné la longueur de la médiane des branches est constante et

est notée Lb. Trois différentes longueurs sont utilisées ici : 2, 4 et 8 mm donnant les

longueurs totales (LT ) respectives 10, 20 et 40 mm. Les écoulements se font suivant

l’axe Ox, cet axe suit la ligne médiane des canaux.

Figure 5.10 – Schéma dans le plan (Oxy) présentant la géométrie de la voie 3

dans cette section.

Pour le canal rectiligne on utilise la même méthode d’analyse que précédemment.

Pour les réseaux, on se limite à l’analyse du nuage à l’entrée et à la sortie du réseau.

Il serait possible de suivre le bolus tout le long du canal mais la difficulté de mesurer

une vitesse caractéristique en tout point x rend la correction de la mesure ∆τ(x)

compliquée. En effet à la suite d’une intersection les globules rouges à l’avant du

bolus ne vont pas forcément à la vitesse maximale, il devient donc compliqué de

relier la taille spatiale (difficilement mesurable mais indépendante de la vitesse) à la

taille temporelle (facilement mesurable mais dépendante de la vitesse). Ainsi ∆τ ne

sera mesuré qu’en entrée et en sortie du réseau sur des fenêtres de longueur L = 600

µm. L’analyse se déroule de la même manière que précédemment. Dans tous les cas

l’hématocrite de réservoir est de 1%.

5.3.2 Résultats expérimentaux

Les valeurs de ∆τ en sortie de réseau pour trois différents réseaux (Lb= 2, 4,

et 8 mm) sont présentés dans la Fig. 5.11. La dispersion du bolus est beaucoup

plus grande dans le cas des réseaux que dans le cas du canal rectiligne du fait de
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Figure 5.11 – Le graphe principal représente ∆τ(x) dans quatre types de canaux.

Dans un canal rectiligne (points rouges), dans des réseaux avec Ld = 2mm (triangle

bleu), 4 mm (carré cyan) et 8 mm (étoile magenta).

la réinitialisation effectuée par les bifurcations qui interrompent le processus de

migration des globules rouges vers le centre cu canal. On remarque que la valeur de

p = ∆τ(Ld)/LT dans le cas des réseaux diminue avec l’augmentation de Ld : 0.32,

0.21, 0.17 s/mm−1 pour Ld = 2, 4 et 8 mm respectivement.

Il est nécessaire et intéressant de distinguer ce qui se passe dans les intersections

convergentes et divergentes :

— Dans les intersections divergentes, les globules rouges au centre se re-

trouvent plaqués aux parois après la bifurcation tandis que les globules rouges

proches des parois se retrouvent relativement plus proches du centre dans les

branches filles. Les globules rouges lents deviennent les globules rouges ra-

pides tandis que les globules rapides deviennent les globules rouges lents

(voir Fig. 5.12 gauche). Ce phénomène aurait donc tendance à réduire la

dispersion de la vitesse moyenne des globules rouges et in fine à limiter la

dispersion du bolus. Les globules rouges ne sont pas des traceurs, ceux-ci

sont déformables et peuvent migrer latéralement entre chaque intersection.

Dans le cas extrême de Ld =∞, on obtiendrait un temps définitif ∆τ(x =∞)

constant, les globules rouges se trouvant tous au centre et ayant tous la même

vitesse. Dans le Chap. 4, pour un canal faisant 30 µm et un hématocrite de

1 % l’état stationnaire n’est pas atteint. Les globules rouges ne suivent pas

tous la même trajectoire et n’ont donc pas tous la même vitesse moyenne. Ce

phénomène pourrait expliquer la diminution de p avec l’augmentation de Ld.

En effet un plus grand Ld tend à réduire la différence de position à l’entrée
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d’une intersection, les trajectoires des globules rouges deviennent très proche

les unes des autres réduisant ainsi la différence de vitesse moyenne entre ces

globules rouges.

— Dans les intersections convergentes, les globules rouges au centre se

retrouvent au milieu de la paroi et du centre tandis que les globules rouges

au niveau des parois se retrouvent soit proche du centre soit au niveau des

parois du canal fille. Si les globules rouges n’ont pas le temps de migrer il est

possible d’avoir des globules rouges qui restent d’intersection en intersection

contre les parois (voir Fig. 5.12 droite). Leur vitesse moyenne étant inférieure

au reste des globules rouges on observe un allongement du bolus. Le centre

est constitué de la fusion de deux des couches de déplétion des branches

parentes, la dispersion et la migration des globules rouges tend à la faire

disparaitre. In fine la possibilité d’avoir des globules rouges continuellement

proches des parois et donc lents pourrait expliquer la valeur de ∆τ . De

la même manière que les intersections convergentes : l’augmentation de Ld
permettrait aux globules rouges proche des parois de migrer vers le centre

du canal se traduisant par des écarts de vitesse plus faibles avec les autres

globules rouges diminuant ainsi le coefficient p.

Les deux types de bifurcations tendent à diminuer la dispersion. Pourtant nos

résultats montrent une très forte dispersion comparée au cas du canal rectiligne. Cet

écart peut provenir de l’influence des bifurcations divergentes : des globules rouges

qui transitent sur les branches extérieures se trouvent en moyenne plus proche des

parois et ont donc une vitesse plus faible que les globules rouges se déplaçant dans

les branches centrales. Cette différence de vitesse conduit donc à une augmentation

de la dispersion du nuage. Cette hypothèse peut être testée en utilisant des réseaux

non symétriques suivant l’axe Ox (un réseau avec des bifurcations divergentes à

branches longues et des bifurcations convergentes à branches courtes et un autre

réseau à la géométrie opposée).

Un axe d’étude intéressant serait d’étudier l’influence des interconnections sur

l’évolution d’un bolus. On observe que l’hématocrite dans les branches extérieures

est inférieur à celle des branches intérieures : en ignorant la capacité de migrer des

globules rouges, les canaux externes reçoivent la couche près des parois du canal

initial créant un phénomène semblable au ”plasma skimming”. Or dans la circula-

tion in vivo, le réseau microcirculatoire n’est pas aussi hiérarchisé. L’enchainement

d’intersections de différents types peut aider à homogénéiser les hématocrites dans

les vaisseaux et limiter cet effet de ”plasma skimming”.
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Figure 5.12 – Schémas présentant l’évolution de la zone avec des globules rouges

(en rouge) et l’évolution de la couche de déplétion dans le cas d’une intersection

divergente (gauche) et d’une intersection convergente (droite). Les flèches indiquent

le sens de l’écoulement.





Conclusion et perspectives

Dans cette thèse, nous nous sommes penchés sur un certain nombre de phéno-

mènes impliqués dans la dynamique des écoulements sanguins dans les réseaux

micro-circulatoires, ceux-ci pouvant notamment influencer le temps de transit des

globules rouges au sein de ces réseaux.

La première partie s’est focalisée sur le phénomène de migration. En utilisant

un canal en T, nous avons mis en place une condition initiale où les globules rouges

sont proches des parois, permettant ainsi une observation de leurs trajectoires au

sein d’un canal droit. À partir de ces mesures une loi d’échelle décrivant la mi-

gration sur un large intervalle de cisaillement et de confinement a pu être établie.

Afin de mettre en évidence l’effet des propriétés mécaniques des globules rouges sur

cette migration, nous avons séparé plusieurs populations de globules rouges à partir

d’un même échantillon à l’aide d’un gradient de concentration. Ces différentes sous-

populations ont montré des vitesses de migration différentes : les globules denses

(généralement plus vieux) migrent plus lentement que les globules rouges moins

denses et plus jeunes. Outre la grande sensibilité de la dynamique de migration aux

fluctuations des propriétés mécaniques au sein d’un même échantillon, ces résultats

indiquent qu’il est nécessaire de prendre en compte l’hétérogénéité des globules

rouges lorsque l’on veut étudier leur dynamique collective dans les écoulements san-

guins. Les résultats de cette thèse ouvrent un certain nombre de pistes qui peuvent

éventuellement conduire à une amélioration de la compréhension du phénomène

de migration. Les résultats présentés ici se basent sur une analyse statistique des

trajectoires. Des travaux numériques ont montré que le mode dynamique des glo-

bules rouges (mouvement de chenille de char, bascule, rolling...) pouvait avoir une

influence forte sur la migration. Un approfondissement et la compréhension de la

dispersion des trajectoires observées dans nos expériences, même pour des fractions

volumiques diluées, passe nécessairement par une étude plus fine des comporte-

ments individuels des hématies (mode dynamique, orientation...). Sur le plan ap-

plicatif, qu’il soit dans le domaine du diagnostic ou du tri de cellules, nos résultats

montrent de manière claire que les différences de vitesse de migration en fonction

des propriétés mécaniques sont suffisamment remarquables pour réussir à mettre en

évidence la polydisparité des globules rouges au sein d’un même échantillon sain.

Dans la deuxième partie, l’évolution d’un profil d’hématocrite le long d’un canal

après une bifurcation a été étudié. On a pu montrer que cette dynamique d’évolution

est fortement dépendante de l’hématocrite à l’entrée de la bifurcation et du confi-

nement. L’analyse de la dynamique de centrage et de symétrisation de ces profils de

concentration a permis de montrer qu’en moyenne, le nuage de globules rouges suit

une dynamique de migration vers le centre qui peut être décrite par une loi d’échelle

similaire à celle des globules rouges isolés, avec une correction sur les paramètres
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dépendant de la fraction volumique. De plus d’après nos résultats, il est possible de

dire que dans la microcirculation et pour des diamètres de vaisseaux supérieurs à 20

µm, la distance moyenne nécessaire à la mise en place d’un profil de concentration

stationnaire est supérieure à la distance entre deux intersections. L’asymétrie du

profil de concentration avant une intersection dans un réseau peut jouer un rôle très

important dans la répartition des hématocrites entre les deux branches et la mise en

place de distributions hétérogènes. Ce phénomène est pour l’instant ignoré dans les

modèles moyennés qui sont généralement utilisés pour modéliser des écoulements en

réseau. Pour ces raisons, une étude plus avancée de la séparation de phases dans des

bifurcations successives avec une évolution transitoire des distributions des globules

rouges entre bifurcations pourrait permettre des avancées dans la compréhension

de la perfusion des organes. Les hématocrites observés in-vivo peuvent être plus

importants que les Φc observés durant ce chapitre (maximum 15 % ici contre 30

% in-vivo). En conservant le même système et en réduisant la taille de la couche

de déplétion dans le canal d’intérêt, il serait possible d’augmenter la concentration

et d’observer l’influence de la taille de la couche de déplétion sur la dynamique

de symétrisation. Les travaux de Kolitsi et al. se sont intéressés au coefficient de

diffusion d’une suspension de globules rouges confinée. Leurs résultats suggèrent

que ce coefficient dépendrait fortement de la position dans un canal [Kolitsi 2019].

L’utilisation de globules rouges marqués par fluorescence permettrait de pouvoir les

suivre même à forte hématocrite, à partir de leurs trajectoires il serait alors possible

d’extraire les coefficients de diffusion locale.

La dernière partie de ce travail, qui s’est concentrée sur la dispersion axiale

d’un nuage de globules rouges a permis de montrer qu’il était possible d’obtenir les

propriétés mécaniques moyennes des globules rouges à partir d’une mesure macro-

scopique. Ainsi par la mesure de l’allongement d’un bolus de globules rouges, il est

possible d’extraire les paramètres d’une loi d’échelle de migration. Ces paramètres

sont fortement dépendants de l’hématocrite initial, du contraste de viscosité mais

aussi des propriétés mécaniques des globules rouges. La capacité de ce système à me-

surer les propriétés mécaniques d’un système microscopique (les globules rouges) à

partir d’une mesure macroscopique (allongement d’un bolus) donne de nombreuses

perspectives industrielles, particulièrement dans le domaine du diagnostic médical.

En effet, certaines pathologie altèrent la déformabilité des globules rouges ce qui

en fait un marqueur important pour le diagnostic [Banerjee 1998]. Pour autant,

la mesure de la déformabilité reste peu utilisé dans les laboratoires d’analyse. La

méthode existante : l’ektacytométrie mesure la diffraction de la lumière de globules

rouges cisaillés. Malgré son intérêt avéré dans le diagnostic de certaines maladies

(malaria notamment), il s’agit d’une méthode onéreuse, sensible aux échantillons

hétérogènes et dont la lecture reste utilisateur dépendant [Renoux 216]. Ainsi la me-

sure de l’allongement d’un pulse qui est lié aux propriétés mécaniques des globules

rouges le composant à l’avantage pourrait permettre de diagnostiquer des varia-
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tions de la déformabilité des globules rouges et in fine diagnostiquer des maladies.

Cette méthode à l’avantage simple de nécessiter peu de matériel et d’être facilement

répétable.

Suivant ces travaux de recherche, deux directions de recherches non présentées

ici mériteraient des investissements. Nous avons travaillé à température ambiante

comme la plupart des études en microfluidique sur la dynamique des globules rouges.

Or la température joue énormément sur la viscosité de l’hémoglobine et donc sur le

contraste de viscosité qui lui-même joue sur la migration et l’évolution des profils

d’hématocrite. Pourtant très peu d’études s’intéressent à l’impact de la température

sur les écoulements sanguins : Pinho et al. ont ainsi montré que le déplacement ra-

dial des globules rouges, en fonction de la température et de la position, variait de

manière non linéaire indiquant une relation complexe entre la température et la tra-

jectoire des globules rouges [Pinho 2016]. Le deuxième axe de recherche est l’étude

de l’influence de l’hétérogénéité des globules rouges sur l’écoulement. Le marquage

à l’aide de deux fluorophores différents de deux sous populations de globules rouges

(séparés en fonction de leur densité par exemple) permettrait d’observer l’évolution

de leur profil d’hématocrite respectif après une bifurcation ou bien d’observer l’in-

fluence de chaque sous-population dans l’étalement d’un nuage de globules rouges.

En effet certaines études suggèrent une margination des globules rouges en fonction

de leurs propriétés mécaniques [Chen 2019], l’idée serait donc de comparer l’ampli-

tude et la dynamique de cette margination.
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A B S T R A C T

The lateral migration of red blood cells (RBCs) in confined channel flows is an important ingredient of microcirculatory hydrodynamics and is involved in the
development of a cell free layer near vessel walls and influences the distribution of RBCs in networks. It is also relevant to a number of lab-on-chip applications. This
migration is a consequence of their deformability and is due to the combined effects of hydrodynamic wall repulsion and the curvature of the fluid velocity profile.
We performed microfluidic experiments with dilute suspensions of RBCs in which the trajectories and migration away from the channel wall are analyzed to extract
the mean behavior, from which we propose a generic scaling law for the transverse migration velocity valid in a whole range of parameters relevant to micro-
circulatory and practical situations. Experiments with RBCs of different mechanical properties (separated by density gradient sedimentation or fixed with glutar-
aldehyde) show the influence of this parameter which can induce significant dispersion of the trajectories.

1. Introduction

Blood is a dense suspension of essentially RBCs within plasma,
which is a Newtonian fluid. RBCs have the particularity to be highly
deformable in physiological conditions, which leads to complex flow
patterns in confined environment due to several mechanisms.

One of the most famous features, first observed by Poiseuille (1835),
is the presence of a cell-free plasma layer (CFL) near vessels walls
(D.Katanov et al., 2015; Fedosov et al., 2010; Narsimhan et al., 2013;
Sherwood et al., 2012; Yamaguchi et al., 1992) inducing a decrease of
the apparent viscosity referred to as Fåhræus-Lindqvist effect (Fåhræus
and Lindqvist, 1931) as well as a decrease of the hematocrit in small
vessels compared to large ones (Fåhræus, 1929; Popel and Johnson,
2005). Several phenomena can be invoked to explain this cell free layer,
one being geometrical: the presence of a capillary wall implies that the
centers of RBCs must lie at least one RBC half-thickness away from the
wall. This means that, on average, there will be more RBCs near the
center of the capillary than very near the wall. The second one is hy-
drodynamical: at low-Reynolds number the deformability of RBCs al-
lows a symmetry breaking that leads to transverse migration from the
wall to the center of the channel (Goldsmith, 1971; Olla, 1997). This
symmetry breaking can also be obtained through the elastic deforma-
tion of the glycocalyx brush covering the endothelium (Davies et al.,
2018). Finally, RBC aggregation can have an influence on the CFL
(Sherwood et al., 2012). Transverse migration also plays a role in the
so-called margination effect: contrary to RBCs which are concentrated
around the centerline, other blood elements like white cells or platelets
are marginated against the wall (Bächer et al., 2018; Fedosov et al.,
2012; Goldsmith and Spain, 1984; Henríquez Rivera et al., 2016; Kumar

and Graham, 2012; Mehrabadi et al., 2016; Qi and Shaqfeh, 2017),
which helps them to accomplish their function (e.g. in immune re-
sponse, inflammation …). The centering of RBCs also influences the
repartition of RBCs at bifurcations: due to the heterogeneity of the RBC
concentration in vessels and the existence of a cell free layer, a het-
erogeneous distribution of the hematocrit takes place in the micro-
circulation (Balogh and Bagchi, 2018; Barber et al., 2008; Doyeux et al.,
2011; Fenton et al., 1985; Kaliviotis et al., 2017; Pries et al., 1989;
Roman et al., 2016; Shen et al., 2016).

The importance of understanding this migration is not limited to in
vivo microcirculation but also has important possible applications in
the design of Lab-on-Chip devices for particle separation. Geislinger
et al. (2012) presented a device capable to separate a dilute suspension
of RBCs and platelets: the less deformable platelets migrate less than
RBC and by controlling the position of the two outlets it is possible to
separate the two populations. Important works are also done on a de-
vice named deterministic lateral displacement (DLD), which is made of
a dense network of small pillars. The trajectory of particles inside this
network is highly dependent on their properties, resulting in the pos-
sibility to separate different entities like RBCs (Zeming et al., 2016), or
different types of white cells (Holmes et al., 2014).

In confined situations where the channel size is equal to a few cell
radius, the effect of shape changes is strong and non-monotonous time
variation of position can be observed. Numerical simulations explored
the migration dynamics and the asymptotic position of simplified
models of cells like 2D capsules (Aouane et al., 2014) and 2D vesicles
(Hariprasad and Secomb, 2015; Li and Ma, 2010) that can only quali-
tatively be compared to experiments. To date, although results are
available on the shape and the position of RBCs in very confined
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channels (Guckenberger et al., 2018; Nait-Ouhra et al., 2018), there
exist no experimental measurement and no quantification of migration
dynamics of RBCs in confined Poiseuille flow (but in the pioneering
work of Goldsmith, 1971). The main objective of this paper is therefore
to describe the migration of isolated RBCs for different confinements by
using a simple general scaling law which could be used to validate
numerical simulations, design future microfluidic devices or apply to
some physiological situations where the hematocrit is low due to
strongly heterogeneous distribution of cells at bifurcations in the mi-
crocirculation (Balogh and Bagchi, 2018; Barber et al., 2008; Doyeux
et al., 2011; Fenton et al., 1985; Kaliviotis et al., 2017; Pries et al.,
1989; Roman et al., 2016; Shen et al., 2016).

1.1. Transverse migration in simple shear flow

Among biomimetic models, giant vesicles are closed lipid mem-
branes exhibiting in certain conditions, dynamical properties that are
similar to those RBCs, though they do not have cytoskeleton providing
in plane shear elasticity. Their migration dynamics was theoretically
described by Olla (1997). For a vesicle with a fixed ellipsoidal shape,
the drift velocity when the distance to the wall is large compared to
vesicle size reads

=y Uγ
R
y

̇ ̇ ,0
3

2 (1)

where y is the distance of the center of mass to the wall, γ ̇ the shear rate
of the unperturbed flow, R0 the typical size of the vesicle and U a di-
mensionless parameter that depends on vesicle properties: the viscosity
contrast λ between the inner and outer fluids and the reduced volume

�=ν π S6 / 3/2 where � is the vesicle volume and S its surface area. In
the following, R0 will be taken as the radius of the sphere of the same
volume � as the considered particle: �=R π(3 /4 )0

1/3. For RBCs of
typical volume 90 μm3 McLaren et al. (1987), this leads to R0= 2.8 μm.

This law has been confirmed later by 2D (Meßlinger et al., 2009) or
by 3D (Farutin and Misbah, 2013; Sukumaran and Seifert, 2001; Zhao
et al., 2011) numerical simulations and by theoretical analysis (Farutin
and Misbah, 2013). In the past years, several experiments in micro-
gravity condition were conducted to measure this drift velocity (Bureau
et al., 2017; Callens et al., 2008). The overall scaling for the drift ve-
locity as well as the value of the prefactor U are in agreement with
simulations and theory (even though Olla assumes a fixed shape), for
λ=1 (Farutin and Misbah, 2013; Zhao et al., 2011) or higher values of
λ (Bureau et al., 2017). Note that in Zhao et al. (2011), the y−α scaling
with α=2 seems to be valid for ≳y R/ 20 and that for ≲ ≲y R1 / 20 , α is
smaller than 2, in agreement with the experimental near-wall study of
Abkarian et al. (2002) where α=1 is suggested.

Finally, similar y−2 scalings for the lift velocity were found for
elastic capsules through numerical simulations (Nix et al., 2014; Singh
et al., 2014).

In physiological conditions, in terms of external fluid (plasma)
viscosity and shear rates, isolated RBCs are far from a tank-treading
regime (Bitbol, 1986; Goldsmith and Marlow, 1972; Lanotte et al.,
2016; Minetti et al., 2019; Morris and Williams, 1979) where they
would adopt a fixed orientation relative to the flow. It was recently
shown, however, that the scaling proposed for vesicles is still valid and
a mean drift velocity (which corresponds to a drift velocity averaged
over one body rotation period) characterized by =UR 0. 360

3 μm3 was
measured (Grandchamp et al., 2013). We are aware of no direct theo-
retical or numerical validation of this measurement.

1.2. Transverse migration in a channel

In a channel, the shear rate of the unperturbed flow is not uniform.
This sole symmetry breaking is sufficient to induce migration of lipid
vesicles even in the absence of walls (Danker et al., 2009; Farutin and

Misbah, 2013; Kaoui et al., 2008). In a realistic channel, wall lift and
shear rate gradient contribute to migration in a complex way, in par-
ticular near the centerline where cell shape or dynamic depends a lot on
its position close to this zero shear rate centerline. Over a wide range of
confinement degree (2<w/R0< 10, where w is the half width of the
channel), reduced volumes and viscosity ratios, it was shown experi-
mentally in Coupier et al. (2008) that for lipid vesicles the migration
velocity may be written as

=
−

+
y ξ

R γ y
y y

̇
̇ ( )

( )
,

δ

w
δ

0
1

(2)

where δ is close to 1 and ξ a dimensionless parameter that depends on
the vesicle properties, similar to U for the drift under simple shear rate
and yw is the position of the center of mass when the particle is as close
as possible to the wall. For the quasispherical vesicles considered in
Coupier et al. (2008), yw ∼ R0 but in general, it may depend on particle
deformability. This scaling was confirmed by 2D numerical simulations
(Coupier et al., 2008).

The alternative empirical law that we propose in this paper,

=
+

y ξ
R γ y

y
̇

̇ ( )
,

δ

δ
0

1

(3)

is formally simpler and allows for comparison between different si-
tuations with no need to take into account the detail of the near-wall
interactions. This formulation is the one generally used in the literature
(Geislinger and Franke, 2014; Olla, 1997; Qi and Shaqfeh, 2017) and
we shall consider it in the following. Indeed, RBCs are so deformable
that y0 can be very small and discussing its very precise value is not
relevant from an experimental point of view, due to the dispersion in
cell properties, initial cell orientation and the precision we can reach in
its determination.

We show here that scaling law such as Eq. (3) can appropriately
describe RBC migration in a confined channel and provide values for δ
and ξ that are valid in a wide range of parameters.

2. Experimental set-up and methods

The considered microfluidic channels are straight and of rectangular
cross section. The width and the height of the section are respectively
denoted 2w and 2h, the useful length of the channel is 2.7 cm. RBCs
flow along the Ox direction and migrate laterally along Oy. The walls
are located at y=0 and y=2w in the Oy direction and at z=−h and
z= h in the Oz direction (Fig. 1). Before the channel of interest, the
flow is established over a long time resulting in a preliminary centering
of the RBCs in the Oz direction (z=0), depending on the width of the
channel the preliminary centering in Ox is not necessarily complete.
The suspension then reaches a T intersection: the control of the flow
rate in the daughter branches permit to move the separation line, thus
allowing to direct slightly more than the CFL of the incoming branch in
the outlet of interest and creating an initial condition where the in-
coming RBCs are near the wall (y=0) in this outlet (Fig. 1).

The channel is produced by soft lithography in poly-
dimethylsiloxane (PDMS) bonded to a glass slide by plasma treatment.
Channels with different sizes are used: w = 3.9, 6.2, 10.6, 12.5, 17.4,
27 μm with respective h = 4.8, 4.8, 6.5, 10, 10, 10 μm. The ratio be-
tween the characteristic channel size and the characteristic radius of the
RBC (w/R0) varies between 1.5 and 10. The flow is controlled thanks to
a pressure controller (Elveflow™ Mk3).

Blood is supplied by the Etablissement Français du Sang (EFS) and is
taken from healthy volunteers. Blood samples are first washed 3 times
in a solution of phosphate-buffered saline (PBS tablet Sigma™ : 10 M

phosphate buffer, 2.7 M potassium chloride and 137 M with pH 7.4).
Then samples are suspended at a low volume fraction (0.1%) so that
RBC/RBC interactions become negligible in an isodense solution made
of 70mL of Optiprep™ (iodixanol aqueous solution), 130mL of ultra-
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pure water and a PBS tablet Roman et al. (2012). The buffer has a
density of 1.112±0.001 which prevents the sedimentation of the RBCs
and a viscosity of ηe=1.9× 10−3 Pa s at 20 °C which is a little higher
than plasma viscosity (1.54 mPa s at 25 °C; Lawrence, 1950).

Furthermore, for one experiment, density-fractionated RBCs were
prepared using discontinuous gradients with Optiprep. The gradient
was built up in four layers of 2mL, containing ultra-pure water and
respectively 40% (1.128 gmL−1), 37% (1.118 gmL−1), 33%
(1.106 gmL−1), 31% (1.099 gmL−1) of Optiprep, buffered with a PBS
tablet. 2 mL of blood sample initially washed using the method ex-
plained above are layered on the top of the gradient solution following
a centrifugation at 3000 rpm for 30min at room temperature. After the
centrifugation, two subpopulations are extracted and suspended in a
density matched solution. The first population corresponds to RBCs
having a density between 1.099 and 1.106 and represent the first ≃ 5%

of the total population, the second population has a density included
between 1.118 and 1.128 representing the last ≃ 10% of the total po-
pulation.

Images are acquired with a 32X objective mounted on an inverted
microscope (Olympus™ IX71) using a CMOS camera (ImagingSource™,
DMK UX174) at a rate of 30 frames/s. RBCs are not followed directly,
measurements are made on windows of size L=350 μm at different
positions x; about 200 RBCs are observed by windows (see Fig. 1). A
custom Python software using the library OpenCV™ (Bradski, 2000)
determines the center of mass of the projected shapes of RBCs. Using
the trajectories of the RBCs obtained in each window, velocities vp(y,0)
are computed using a simple tracking program. Depending on the
confinement, the probability density function of the position y of the
RBCs is calculated on a part or on the entire window. To reduce the
influence of the outliers the median trajectory y(x) is chosen to describe

Fig. 1. (a) Sketch of the experimental channel. The separation line of the incoming flow is indicated by the violet dashed line. (b) Trajectory of a RBC migrating at
high confinement (one single window). (c) Position of different RBCs in successive windows for a smaller confinement. RBCs are chosen to represent the median
trajectory (see bottom middle panel in Fig. 4). (For interpretation of the references to color in this figure legend, the reader is referred to the web version of this
article.)

Fig. 2. Grey points: measured velocity of RBCs, rescaled by vmax from Eq. (6) which is obtained from the fitting of experimental data using Eq. (8). The dashed line
represents the velocity of the fluid vx without RBC at z = 0 using Eq. (5) and the full line represents the fitted velocity using Eq. (8).

S. Losserand, et al. Microvascular Research 124 (2019) 30–36

32



the trajectory of the RBCs. The dispersion yd is defined as the mean
between the position of the 33rd and 66th percentile. All lengths di-
mensions are rescaled by w and are denoted with a ∼.

3. Results

3.1. Longitudinal velocity

Fig. 2 shows the measured velocity vp of RBCs as a function of their
position y~ (grey point). The maximum velocity is at =y~ 1 as for the
fluid but the experimental plots show that vp converges to 0 before

=y~ 0. A straightforward explanation is the influence of the finite size
of a particle compared to the size of the channel. There is no simple
solution for this complex flow due to the presence of walls. Further-
more, the deformability and the complex shape of the RBC eliminate
the possibility of a simple analytical solution.

A description of vp is necessary in the continuation of this paper to
translate the migration velocity (Eq. (3)) into a description of the tra-
jectory (Eq. (9)). By considering RBCs as solid spheres, an analytical
solution was proposed in 2D Poiseuille (Pasol et al., 2011) flow but this
approach cannot be easily extended to 3D flow. We approximated vp by
the mean velocity of the flow without RBC averaged on a square area of
size (2r)2 and of center of mass y and z=0.

The mean velocity is thus written as an integral:

∫ ∫=
−

+

−
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r
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with vx the velocity of the fluid without RBCs in a rectangular channel
(Bruus, 2008):
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This yields:

∑ ⎜ ⎟= ⎛
⎝

− − ⎞
⎠= …

∞

v y z v h
πr

a
n

b r r b r b y w
b b w

( , ) sin( ) sinh( )cosh ( ( ))
cosh( )

.p
n

n
n

n n

n n
0 2

1,3

(8)

Despite our rough assumption, the fit using Eq. (8) with vmax as a
free parameter and r= R0, gives a correct approximation of the ex-
perimental values (see Fig. 2). The model brings to light the effect of the
confinement on the difference between vp and vx: an increase of the
channel width induces a reduction of the difference between the two
velocities. Discrepancies with the model appear near the wall and come
from the fact that the model does not take into account the non-neg-
ligible influence of the RBC on the flow. This influence being stronger
near walls, the discrepancies should be stronger near walls as shown by
Goldman et al. (1967). vmax obtained from the fit using Eq. (8) is be-
tween 0.5 and 3mm s−1 which is in the range of typical values ob-
served in microcirculation. A capillary number =Ca η γ R μ̇ /e e s0 can be
introduced, with =γ v ẇ /e max a characteristic shear stress and μs=3
μNm−1 for the RBC shear elasticity Sinha and Graham (2015). Ca is
found to be between 1 and 7.

3.1.1. Transversal velocity
Fig. 3 shows an experimental result for w=10.6 μm. RBCs move

away from the wall and migrate towards the center. Eq. (3) describes

the migration velocity and from this equation the theoretical trajectory
yth(x) obeys the differential equation:

∂
∂
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γ ̇ and vp are respectively obtained from Eqs. (5) and 8. Both ex-
pressions are proportional to vmax , therefore the trajectory does not
explicitly depend on v0. Consequently, the potential inaccuracies in its
determination through the cell velocity will not affect the determina-
tion of the lift parameters. The data are fitted using Eq. (9). A first step
consists in integrating it numerically and in a second step the residual of
a cost function is computed. The problem has three free parameters ξ, δ
and the initial value of y denoted y0. The minimization of
< − >y y y|(~ ~ /~ |th d is based on a global method named differential-evolu-
tion (Storn and Price, 1997). In Fig. 3, different fits of the same dataset
are shown, all of them giving reasonable results. The value of y0 found
from minimization is pretty constant and appears to be independent of
the two other parameters. In contrast, δ and ξ seem correlated as an
increase of one induces the increase of the other one.

By fixing =y y~ ~ (0)0 , the residual can be explored in the (δ, ξ)
parameter space, as shown in the insert of Fig. 3. The blue zone cor-
responds to < − > ≤y y y|(~ ~ /~ | 0.5th d . Thus, parameter values (δ, ξ) present
in this zone give an error inferior to yd. This zone varies from con-
finement to confinement and no clear law relating the 2 parameters can
be extracted. In more simple geometry (Grandchamp et al., 2013) or
with simpler objects (Bureau et al., 2017; Callens et al., 2008; Coupier
et al., 2008), these two parameters were instead shown to be in-
dependent of each other. We consider here that the apparent correla-
tion for a given confinement is the result of the specific migration
function combined with the noise in the data that prevents a more
accurate fit. Aiming at finding a (δ, ξ) couple of values that gives the
best fit over a wide range of parameters, we thus take into account the
whole set of results in different channels. For each experiment, for a
fixed value of y0= y(0) and δ ranging from 0 to 2 with a step of 0.05,
the value of ξ minimizing the residual is determined. By considering all
the channels a mean< ξ>and a normalized mean square error

= < − < > > < >ξ ξ ξ ξΔ ( ) /2 as a function of δ can be computed.
From the minimum of the mean square error (see Fig. 4, top left) we
extract the most probable value for δ and ξ: δs=1.30±0.05 and
ξs=1.1×10−2± 0.2×10−2.

The RBC trajectories y x~ (~) are shown in Fig. 4 for five different
confinements. In our range of parameters, RBCs move from the wall
towards the center of the channel in agreement with the results of

Fig. 3. Trajectory of RBCs in a channel with w=10.6 μm (red). Fitting curves
(black) using different couples of parameters (δ, ξ, y0), in ① all parameters are
free, giving at the end (0.14,4.1× 10−3, 0.38), ②, ③, ④ are fits using a fixed δ
giving respectively (0, 3.7× 10−3, 0.38), (1, 7.7×10−3, 0.37), (2,
1.6× 10−2, 0.36). The surface plot in insert shows the residual ∑ −y y y|(~ ~ )/~ |th d
in the (δ,ξ) parameter space. Dark blue color represents the minimal residual.
(For interpretation of the references to color in this figure legend, the reader is
referred to the web version of this article.)
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Guckenberger et al. (2018) and the migration velocity decreases as
RBCs approach the centerline. The fit obtained from Eq. (3) with δ= δs,
ξ= ξs and y0 free give good results even at high confinement where the
lateral migration is mainly the result of the deformation of the RBC.

We also investigated the influence of RBC mechanical properties by
isolating the most and less dense fractions of RBCs in a density gradient
(see Experimental set-up and methods). Fig. 5 shows that less dense
RBCs migrate faster than denser RBCs, the comparison of their re-
spective ξ obtained from the fit of Eq. (9) when δ= δs is fixed show a
clear difference: 1.4× 10−2 for the less dense and 6.5× 10−3 for the
denser ones. Denser RBCs are usually considered more aged than less
dense RBCs (Piomelli and Seaman, 1993). Different interpretations can
be found in the literature about the effect aging on RBCs, either through
a dehydration of RBCs that leads to an increase of hemoglobin viscosity,
or to modification of membrane properties (Bocci, 1981; Waugh et al.,
1992). Nevertheless, there are strong indications that older cells have a
higher density and lower deformability (Linderkamp and Meiselman,
1982) (eventually leading to their elimination in the spleen; Deplaine
et al., 2011). Our study also indirectly suggests that denser cells are less
deformable.

For comparison, the inset in Fig. 5 shows that artificially hardened
RBCs using glutaraldehyde (at a concentration>0.1% so that proteins

are completely crosslinked and RBCs become rigid; Sosa et al., 2014)
lose their capability to migrate and behave like rigid particles. The
deformability is thus an important parameter in the migration dy-
namics.

4. Discussion

An exponent different from δ=2 may be interpreted in several
ways. Except when the vesicle is close to the center, its migration ve-
locity in an unbounded Poiseuille flow is constant (δ=0). An exponent
between 0 and 2 might be seen as a kind of average between the con-
tributions of wall-induced lift and migration due to non-constant shear
rate. Still, the weight of these contributions is not the same depending
on the position of the particle (Kaoui et al., 2009; Nix et al., 2016), so it
is not clear whether such a scaling with a δ exponent independent from
the cell radius to channel size ratio would hold.

In Qi and Shaqfeh (2017), 3D RBCs were simulated in a 2D Poi-
seuille flow; the cells' membrane have the same properties as that of red
blood cells but the viscosity of the inner fluid is taken to be equal to that
of the external fluid. In addition, the capillary number is quite large
such that the dynamics of the cells resembles that of vesicles, with tank-
treading like motion accompanied by some small oscillations. They find
that for a channel width of 12 and 18 cell radius, a scaling law such as
Eq. (3) is found with δ in the range 1.2–1.3 on average, with ξ in the
range 0.04–0.07. We thus find a similar range for δ, but smaller values
for ξ. This may be explained by the value of the viscosity contrast,
which is not 1 in reality. Increasing the viscosity contrast generally
leads to a decrease of ξ in Poiseuille flow (Coupier et al., 2008) or of U
in simple shear flow (Bureau et al., 2017; Olla, 1997). In Grandchamp
et al. (2013), we found a factor 9 for the U values between the phy-
siological case and a viscosity contrast close to 1. The similarity in the
range for δ shows that the found values well describe the interplay
between wall and shear gradient effects, in that range of confinement.
To the contrary, our results are in contradiction with the model pro-
posed in Henríquez Rivera et al. (2016): it is proposed that because of
shape change with the shear rate, therefore with the y position, ξ may
also depend on y (Henríquez Rivera et al., 2016). This may somehow be
transcripted into a different exponent δ, as long as the migration ve-
locity is confronted to numerical or experimental data that spans on a
limited range and/or are associated with noise. In Henríquez Rivera
et al. (2016), δ is set to 2 and the proposed modeling implies that ξ is a
decreasing function of y, which implies that the velocity decreases
much more strongly with y then in Eq. (3) with ξ constant and δ ∼ 1.3.

The structure of a RBC suspension is the result of two counter-
balancing effects, lift and multiple collisions between cells, that lead to
transverse diffusion (Grandchamp et al., 2013). This controls in

Fig. 4. Top left: mean square error Δξ as a function of δ. Other plots represent the median trajectory y x~ (~) of RBCs for 5 different confinements (red) and their
respective fitting curves (black) found from Eq. (9) using fixed δs and fixed ξs with y~0 a fitting parameter. (For interpretation of the references to color in this figure
legend, the reader is referred to the web version of this article.)

Fig. 5. Fit of experimental data for the lift in Poiseuille flow (channel size of
25 μm) of two different populations of RBCs. The red color represents the
median trajectory of the less dense RBCs (points) and its fitting curve using Eq.
(9) with a fixed δs, free ξ and y~0 (dashed line). The blue color denotes the
trajectory and its respective fit for the denser RBCs. The black curve is the
general trajectory found previously using δs and ξs and y~0 the mean between
y~ (0) of the two experimental curves. The insert represents the median trajec-
tory of rigidified RBCs in red and the general trajectory in black. (For inter-
pretation of the references to color in this figure legend, the reader is referred to
the web version of this article.)
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particular the width of the cell free layer near the walls.
In Henríquez Rivera et al. (2016), a good agreement with the lit-

erature is found for the gap size for a suspension simply sheared be-
tween two walls, using two approaches: direct numerical simulations of
cells, or a theoretical approach solving the lift + diffusion equation.
The simulations are run with elastic capsules whose mechanical prop-
erties are such that they are essentially in a tank-treading regime.
Agreement with the theory is obtained by considering a fitting para-
meter U/f of order 0.5, where U is the dimensionless prefactor of Eq. (1)
and f that of the diffusive flux written as − ∂

∂fR γ ̇Φ y0
2 Φ . This makes sense,

since this value of the parameter is quite close to that obtained for lipid
vesicles in tank-treading regime: in Callens et al. (2008), we found U to
be of order 0.1 and in Bureau et al. (2017), f is shown to be of order
0.06, which makes U/f ∼ 1.7. It was also argued in Henríquez Rivera
et al. (2016) that the crowded environment in which these interactions
take place justify to consider an effective viscosity of the carrying fluid
higher than that of the plasma. Indeed, from Grandchamp et al. (2013),
one can see that for RBCs in plasma, U/f2 ≃ 0.016/2.8 ≃ 0.006, which
would certainly not be sufficient to create a cell free layer. Of course, it
is clear that a cell lifting in a crowded environment will not lift the same
way as an isolated cell, because the neighbors may modify its dynamics
and response to flow, and will screen the wall. Considering tank-
treading capsules for mimicking the collective behavior of red blood
cells as in Henríquez Rivera et al. (2016) or Qi and Shaqfeh (2017)
appears thus as relevant for obtaining accurate predictions, though the
choice of the effective viscosity contrast must be debated, as in
Narsimhan et al. (2013). Still, it hides the subtle modification of lift
mechanisms by cell-cell interaction processes.

By dimension analysis in a 2D Poiseuille flow, it is possible to es-
timate a typical time describing the time needed for RBC to migrate
from the wall (y=0) to the distance corresponding to the CFL (y= d):

=
+

+τ wd
v ξ R

.L
δ

s
δ

1

max 0
1

s

s (10)

Shear-induced diffusion also contributes to equilibration, with an
equilibration time deduced from the expression of the diffusive flux
below,

=τ w
fv RΦ

,D
3

max 0 0
2 (11)

where Φ0 is a typical volume fraction in cells.
Using results from Fedosov et al. (2010), for a channel of typical size

w=5 μm, with Φ0= 30% and a CFL of size d=2 μm, the distance
needed for all RBC to pass through the CFL is =τ v 200L max μm and the
one to obtain an equilibration is =τ v 150D max μm. The found typical
distances are of the same scale and indicate that, in the microcapillary
network, except in the smallest capillaries, equilibration is not likely to
happen between two successive bifurcations, which are often very close
to each other. (Balogh and Bagchi, 2018; Peyrounette et al., 2018;
Poiseuille, 1835; Risser et al., 2009). Non-stationary dynamics must,
therefore, be considered when looking at network flow. The factor 2
that we found in the ξ values for the denser (less deformable) and less
dense (more deformable) cells also indicates that uneven distribution of
cells depending on their age may also occur in the microvasculature.
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C. Misbah, T. John and C. Wagner. Clusters of red blood cells in microca-

pillary flow : hydrodynamic versus macromolecule induced interaction. Soft

Matter, vol. 12, pages 8235–8245, 2016.

[Coupier 2008] G. Coupier, B. Kaoui, T. Podgorski and C. Misbah. Noninertial

lateral migration of vesicles in bounded Poiseuille flow. Physics of Fluids,

vol. 20, page 111702, 2008.

[Da Cunha 1996] F. R. Da Cunha and E. J. Hinch. Shear-induced dispersion in

a dilute suspension of rough spheres. Journal of Fluid Mechanics, vol. 309,

page 211–223, 1996.



Bibliographie 99
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Résumé

Le sang est une suspension dense en globules rouges (GR, environ 50% du volume) qui sont des cellules très

déformables, leur principal fonction est le transport de l’oxygène des poumons vers les organes. Cet échange

gazeux dans les organes fait intervenir un réseau ramifié de capillaires sanguins où de nombreux phénomènes

couplés créent un écoulement complexe (organisation des globules rouges dans l’écoulement, rhéologie, séparation

de l’écoulement aux intersections). Un paramètre essentiel de la microcirculation est le temps de transit des

GRs dans un organe, ce temps de transit est une limitation à la diffusion et à la disponibilité en oxygène et

peut conduire à une désaturation non optimale avant de quitter le réseau microcirculatoire pour rejoindre le

système veineux. Suivant les propriétés mécaniques des GRs qui peuvent être modifiées par des pathologies et leur

concentration, leur temps de transit peut varier dans de larges proportions, et peut ainsi être très dispersé autour

de la valeur moyenne pour le même échantillon : certains GRs sont plus rapides que d’autres. Les mécanismes en

jeu font intervenir la rhéologie du sang (la viscosité apparente varie en fonction du confinement des capillaires,

de la rigidité des globules rouges) et la migration hydrodynamique des globules rouges due à l’interaction entre

les GRs et les parois du vaisseaux. Ce phénomène de dispersion peut être qualitativement relié au phénomène

connu de la dispersion de Taylor d’une solution dans un canal et est aussi connu dans le cas des suspensions

collöıdales. Des simulations numériques dans l’équipe d’accueil ont montré que la dispersion moyenne de la

vitesse de transit des GRs dans un réseau microcirculatoire était très sensible aux propriétés mécaniques des

GRs et à leur dispersion transversale dans le réseau. Cette thèse propose ainsi d’explorer plusieurs aspects de la

dispersion des globules rouges dans différentes situations modèles. Le premier chapitre sera dédié à l’étude de

la migration transversale des globules rouges des parois vers le centre du canal en milieu très dilué, en effet ce

phénomène joue un rôle très important dans la mise en place d’une couche de déplétion au niveau des parois.

Le second chapitre sera dédié à l’étude de la dynamique de structuration observé dans les écoulements, l’idée

est de mesure l’évolution du profil de concentration des globules rouges le long d’un canal rectiligne après une

intersection en T. Le dernier chapitre s’intéressera à l’évolution d’un bolus de globules rouges dans un canal

pseudo-2D rectiligne, ça dynamique permettre d’observer l’influence des propriétés mécaniques des globules

rouges et de la concentration sur la dispersion des temps de transit.

Abstract

Blood is a dense suspension of red blood cells (RBCs, about 50% in volume) which are highly deformable

cells whose function is oxygen transport from lungs to organs. This gas exchange function in organs involves

flow in a dense and ramified capillary network where several coupled phenomena lead to a complex traffic flow

(organisation of RBCs in flow, rheology, separation at bifurcations). An essential parameter of microcirculation

is the transit time of RBCs in an organ, that can be a limitation to diffusion and disponibility of oxygen and lead

to non-optimal desaturation before leaving the microvascular network to reach the veinous system. Depending

on mechanical properties of RBCs that can be modified by pathologies, and their en concentration, their transit

time can vary in large proportions, and also be quite dispersed around the mean value for the same sample :

some RBCs are faster than others. The mechanisms involved are the rheology of blood (the apparent viscosity

varies with confinement in capillaries and RBC rigidity), and the hydrodynamic migration dispersion of RBCs

due to interactions between cells and with vessel walls. This phenomenon can be qualitatively related to the well

known phenomenon of Taylor dispersion of a solute in a channel and is also known for colloidal suspensions.

Numerical simulations in the host team have revealed that the dispersion of average transit velocities of RBCs

in a microcirculatory network was very sensitive to the mechanical properties of cells, as well as their transverse

spatial dispersion in the network. This thesis proposes to explore several aspects of RBC dispersion in different

model situations. The first chapter will be dedicated to the study of the transverse migration of RBCs from the

walls towards the center of the canal in a very diluted medium, in fact this phenomenon plays a very important

role in the establishment of a depletion layer at the walls. The second chapter will be dedicated to the study

of structuration dynamics observed in flows, the idea is to measure the evolution of the concentration profile of

RBCs along a rectilinear canal after a T intersection. chapter will focus on the evolution of a bolus of RBCs in

a rectilinear pseudo-2D channel, it dynamic to observe the influence of the mechanical properties of red blood

cells and concentration on the dispersion of transit time.



110 Bibliographie


	Introduction
	Les écoulements sanguins
	Le sang
	Composition
	Le globule rouge

	Viscosité du sang
	Le sang : un fluide rhéofluidifiant
	Influence de la fraction volumique sur la viscosité du sang
	Influence du confinement : effet Fåhræus-Lindqvist

	Structuration du sang
	La couche de déplétion
	Le phénomène de margination
	Organisation spatiale

	Comportements aux bifurcations

	Matériel et méthodes
	La microfluidique
	Un outil adapté
	Fabrication et contraintes

	Préparation des échantillons sanguins
	Acquisition et traitements d'images

	Migration d'un globule rouge dans un canal
	Introduction
	Théorie sur la migration
	Migration transverse sous cisaillement simple
	Migration transverse dans un capillaire

	Méthode expérimentale
	Le circuit microfluidique
	Préparation des solutions
	Méthode expérimentale

	Résultats expérimentaux
	Vitesse longitudinale
	Vitesse transversale


	Évolution d'un profil d'hématocrite le long d'un canal
	Introduction
	État de l'art
	Dispositif expérimental et méthodes
	Préparation des solutions
	Méthode expérimentale

	Résultats expérimentaux
	Discussion

	Dispersion d'un bolus de globules rouges en écoulement confiné
	Introduction
	État de l'art
	Méthode expérimentale pour créer des nuages de globules rouges

	Évolution d'un bolus dans un canal en 2D
	Montage expérimental et méthodes
	Résultats expérimentaux

	Évolution d'un bolus dans un réseau microfluidique ramifié
	Montage expérimental et méthodes
	Résultats expérimentaux


	Conclusion et perspectives
	Publication dans Microvascular Research : Migration velocity of reb blood cells in microchannels
	Bibliographie

