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RESUME

La transfusion de produits dérivés du sang (produits sanguins labiles) tels que les
concentrés de globules rouges, les concentrés plaquettaires ou du plasma seul est un enjeu
majeur de la médecine moderne. En France, les chiffres donnés par I’Etablissement
Francais du Sang en 2014 font état de 1 millions de patients soignés chaque année grace
au don du sang. Que ce soit pour la transfusion ou pour le comptage et I’examen d’un type
cellulaire en particulier, des techniques de fractionnement du sang fiables et minimisant les

risques de contamination sont donc d’une nécessité absolue.

Le travail réalis¢ lors de cette these CIFRE s’inscrit dans le développement récent de
nouvelles techniques de fractionnement du sang pour la création de produits sanguins
labiles. Ces techniques, issues de la microfluidique, visent a remplacer les méthodes
conventionnelles de fractionnement mais aussi a fournir de nouveaux outils de thérapie.
Parmi ces techniques se trouve notamment I’acoustophorese, qui exploite la force de
radiation ultrasonore pour séparer des cellules aux propriétés acoustiques différentes sans

leur imposer de contraintes mécaniques fortes.

Comme dans la circulation extracorporelle, le maintien du débit est une tache essentielle
pendant le traitement d’un échantillon de sang par acoustophorése. Ceci s’explique par le
fait que le débit régit notamment le temps que passe chaque cellule dans le champ
acoustique. Néanmoins les bas débits (de I'ordre de quelques centaines de uL/min a
quelques mL/min) utilisés par les dispositifs d’acoustophoreses ainsi que la complexité du

sang en tant que milieu physique rendent complexe le développement de débitmetres



adaptés. Cette problématique se retrouve de maniére générale dans les techniques de

fractionnement issues de la micro-fluidique.

Mais également, ’acoustophorese et les techniques de fractionnement microfluidiques sont
demandeuses de nouveaux outils de caractérisation des propriétés du sang ne nécessitant
pas I’extraction d’un échantillon de mesure. L hématocrite est en particulier une quantité
intéressante puisqu’elle permet de quantifier le procédé de fractionnement via les globules
rouges mais également de réaliser des diagnostics. Ainsi, la conception d’une méthode de
mesure de ’hématocrite non invasive et adaptée a ces nouvelles techniques serait un apport
considérable pour leur développement. De plus, cette conception fait écho a un certain
nombre d’études passées et trouve ainsi des applications potentielles pour ’hémodialyse

ou la circulation extracorporelle cardiopulmonaire.

Nous présentons dans ce manuscrit un systéeme Doppler ultrasonore élémentaire congu pour
caractériser un écoulement de sang dans un dispositif d’acoustophorése. Dans un premier
temps, nous montrerons comment ce systéme peut étre simplement exploité a ’aide d’un
algorithme d’optimisation pour mesurer un débit trés faible de sang, dans des gammes
communes en acoustophorése. Puis, nous appliquerons quelques éléments théoriques pour
¢évaluer la capacité du systéme a mesurer I’hématocrite d’un écoulement de sang dilué¢ via
la puissance ultrasonore rétrodiffusée. Enfin, afin d’étendre la mesure d’hématocrite a une
gamme physiologique, nous montrerons que le comportement non-Newtonien de
I’écoulement de sang nous permet de mesurer I’hématocrite en sondant de légeres
variations de sa vitesse maximum. Pour finir, nous ferons une conclusion globale sur

I’ensemble du travail présenté dans ce manuscrit.
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CHAPITRE 1 : INTRODUCTION GENERALE

1.1 Lesangen bref

Le sang peut étre vu de maniére schématique comme un ensemble de cellules en
suspension dans une solution aqueuse nommeée le plasma (Figure 1.1). Le plasma est
compos€¢ a 90% d’eau et contient un certain nombre de protéines essentielles au bon
fonctionnement du corps humain dont I’albumine et le fibrinogéne. 11 constitue environ
54% du volume sanguin chez I’humain. Le composant cellulaire le plus abondant du sang
est le globule rouge (également appelé érythrocyte ou hématie), qui représente en moyenne
45% de son volume. Les 1% restant sont majoritairement occupés par les plaquettes
(thrombocytes) et les globules blancs (leucocytes). Les globules rouges et les plaquettes
sont dépourvus de noyau contrairement aux globules blancs. Les diamétres des trois types
cellulaires se situent entre 6.7 et 7.7 micrometres pour les globules rouges, 2 et 4
micrometres pour les plaquettes et 7 et 17 micrométres pour les globules blancs (Rogers
2010, Bain 2017). Une facon simple de visualiser la composition du sang est de le
fractionner suivant le gradient de densité de ses constituants principaux. Ceci est
usuellement réalisé en utilisant la force centrifuge selon une technique appelée la
centrifugation (Wennecke 2004). Un échantillon de sang fractionné par centrifugation se
composera typiquement d’une couche de globules rouges supportant une fine couche de
plaquettes et de globules blancs (le « buffy coat ») elle-méme recouverte d’une couche de

plasma (Figure 1. 2).



red blood cells

white blood cell
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© 2014 Encyclopaedia Britannica, Inc. platelets

Figure 1. 1 — Vue d’artiste de la composition du sang humain dans
I’Encyclopzdia Britannica.

Le pourcentage de volume du sang occupé par les globules rouges est dénommé
I’hématocrite. La valeur de I’hématocrite se répartit entre 37% et 47% chez la femme et
entre 42% et 54% chez I’homme. Ceci correspond en moyenne a 4-5 millions de globules
rouges par microlitre chez la femme et 5-6 millions de globules rouges par microlitre chez
I’homme. Les globules rouges ont approximativement une forme de disque, avec une partie
centrale plus fine que les cotés (Rogers 2010, Bain 2017). Ils ont une tendance a s’agréger,
c’est-a-dire a former des structures tridimensionnelles complexes (souvent dénommeées
« rouleaux ») composées de plusieurs globules rouges. Pour le sang en écoulement ce
phénomeéne d’agrégation dépend du taux de cisaillement c’est-a-dire des forces s’exergant
de maniere tangentielle a la direction d’écoulement. Notamment, les agrégats de globules
rouges sont brisés lorsque le cisaillement est suffisamment élevé. Ce procédé est réversible,

c’est-a-dire que des agrégats se reforment si le cisaillement diminue et inversement. Dans



du sang non pathologique et & un hématocrite standard, les agrégats sont en général
considérés comme se dispersant pour des taux de cisaillement entre 50 s et 100 s?, avec
une dispersion quasi totale au-dela de 100 s (Schmid-Schénbein et al. 1968, Cloutier et

al. 1996, Xu et al. 2013, Baskurt et al. 2019, Figure 1. 3).

Figure 1. 2 — Un échantillon de sang apres centrifugation. Le « buffy-coat » est
légerement visible entre la couche de plasma supérieure et la couche de
globules rouges (Indian Academy of Maxillofacial Surgery).

L’agrégation est le déterminant principal de la viscosité du sang, qui est sa capacité a
résister a I’écoulement qu’on lui impose. Plus précisément, la viscosité du sang décroit
lorsque le nombre d’agrégats diminue et donc lorsque le taux de cisaillement augmente.
En revanche, elle croit avec I’augmentation du nombre de globules rouges et donc avec
I’hématocrite. Le sang peut aussi exhiber un comportement élastique, également di aux
propriétés intrinséques des globules rouges. En effet, les globules rouges se déforment de

maniére réversible selon les contraintes mécaniques qui leurs sont imposées (Robertson et



al. 2010). Enfin, le sang tend a naturellement coaguler quand il est extrait du corps humain,
c’est-a-dire a passer d’un état liquide a un état compact (Blombéack 2013). La coagulation
fait partie du mécanisme d’hémostase, qui est I’ensemble des phénoménes physiologiques
permettant de stopper les saignements lors de la rupture de la paroi d’un vaisseau sanguin.
L’hémostase fait aussi intervenir I’activation plaquettaire, un changement de forme des
plaquettes leur permettant de s’agréger entre elles pour former le « clou plaquettaire »
durant la premiére phase de la coagulation. D’un point de vue pratique la coagulation du

sang peut étre inhibée a 1’aide d’un anticoagulant, par exemple de 1’héparine.

Figure 1. 3 — Globules rouges observés au microscope (a, ¢) et simulés
numériquement (b, d) pour des taux de cisaillements de 10s™ (c, d) et 100s™ (a,
b) (Xu et al. 2013). Les agrégats sont majoritairement dispersés a un taux de

cisaillement de 100s™.
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1.2 L’acoustophorése et les nouvelles techniques microfluidiques de fractionnement

du sang

La transfusion de produits dérivés du sang (produits sanguins labiles, abrégés PSL)
tels que les concentrés de globules rouges, les concentrés plaquettaires ou du plasma seul
est un enjeu majeur de la médecine moderne. En effet, 85 millions d’échantillons de
concentrés de globules rouges sont transfusés chaque année dans le monde (Carson et al.
2012). En France, les chiffres donnés par I’Etablissement Francais du Sang en 2014
(https://dondesang.efs.sante.fr) font état de 1 millions de patients soignés chaque année
gréce au don du sang. Autre chiffre évocateur, du plasma sanguin est actuellement requis
dans le traitement de plus de 200 maladies. Egalement, les trois composants majeurs du
sang que sont les globules rouges, les plaquettes et les globules blancs ont chacun des
fonctions uniques qui peuvent étre utilisées a des fins thérapeutiques ou pour établir des
diagnostics. La concentration en plaquette du sang est par exemple un biomarqueur de la
leucémie et de I’anémie. Aussi I’examen de la capacité des globules blancs a relacher des
cytokines est utilisé pour détecter des maladies auto-immunes (Yu et al. 2014). Que ce soit
pour la transfusion ou pour le comptage et I’examen d’un type cellulaire en particulier, les
techniques de fractionnement du sang sont donc d’une nécessité absolue. Cependant, de
par le nombre élevé de cellules dans le sang, le fractionnement du sang a toujours été un

défi pour la médecine.
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Figure 1. 4 —Une machine d’aphérése utilisée pour extraire du plasma sanguin
en centrifugeant le sang d’un patient au travers d’un circuit de circulation
extracorporelle (transfusion.com).

Nous I’avons vu précédemment, I’approche la plus commune pour fractionner le sang est
la centrifugation. Cependant, il est connu que la centrifugation peut potentiellement
endommager les globules rouges ainsi qu’induire 1’activation non désirée des plaquettes
(Harm et al. 2012, Séderstrom et al. 2016). L’activation des plaquettes est principalement
induite par la forte contrainte de cisaillement imposée au sang par la force centrifuge. Un
autre moyen de fractionner le sang est d’utiliser le tri cellulaire magnétique ou le tri par
fluorescence activée qui sont deux techniques permettant de séparer les cellules en les
ciblant avec des marqueurs spécifiques. Néanmoins ces techniques sont particulierement
colteuses et la préparation des échantillons avant le processus de tri peut parfois étre
longue (Urbansky 2019). Une autre approche courante est Iutilisation de filtres permettant

de purifier un échantillon de sang d’une population cellulaire donnée. Par exemple, les



filtres a déleucocyter permettent d’6ter la grande majorité des globules blancs d’un
échantillon. Ces filtres sont une technique de filtration simple qui peut étre utilisée en
complément d’une technique de fractionnement plus compléte. Mais ils occasionnent
souvent des pertes significatives de cellules (Urbansky 2019). Pour finir, ces trois
techniques ont en commun de nécessiter un nombre élevé d’interventions manuelles,
augmentant de par ce fait les risques d’erreurs humaines et de contamination (Yu et al.

2014).

La microfluidique est la science et la technologie qui manipule des écoulements dont au
moins une dimension caractéristique est de I’ordre du micrometre. Dans cet ordre de
grandeur, il est possible de manipuler individuellement des cellules en écoulement selon
divers principes physiques. Cette manipulation est notamment facilitée par la
prépondérance des effets visqueux sur les effets inertiels. Pour ces raisons, la
microfluidique est une technologie idéale pour fractionner le sang directement a I’échelle
de ses constituants cellulaires. De plus, les systemes microfluidiques sont portables, peu
coliteux et ne nécessitent potentiellement qu’un nombre restreint d’interventions humaines
ce qui réduit le risque de contamination. Ainsi, un certain nombre de meéthodes
microfluidiques visant a remplacer les méthodes conventionnelles de fractionnement du
sang ont récemment émergées. Des revues détaillées de ces méthodes peuvent étre trouvées
dans les publications de Hou et al. (2011), Yu et al. (2014) ainsi que de Antfolk et Laurell

(2017).

Parmi ces nouvelles méthodes microfluidiques de fractionnement du sang se trouve
I’acoustophorese (ou lévitation acoustique). L’acoustophorese est une technique utilisant

la force de radiation acoustique pour manipuler les cellules sanguines ou toute autre



particule micrométrique en général. Brievement, une force de radiation acoustique peut
étre imposée a des cellules en les mettant en écoulement dans un champ stationnaire
ultrasonore. La magnitude de la force de radiation s’exercant sur les cellules va étre une
fonction de leurs propriétés physiques et de celles de leur milieu de suspension (Bruus
2012). Cette discrimination permet alors de séparer des populations de cellules aux
propriétés suffisamment divergentes (Antfolk et Laurell 2017). Par exemple, le canal
d’acoustophorese développé par Aenitis (Bohec et al. 2017, Figure 1. 5) permet d’isoler
les plagquettes des globules rouges en exploitant le fait que la force de radiation acoustique
est 4 fois plus forte sur ces premiéres (Nam 2011). L’acoustophorése présente les avantages
des méthodes microfluidiques mais impose aussi particulierement peu de contraintes
mécaniques aux cellules durant la séparation. Ainsi, il a ét¢ démontré a 1’aide du systeme
d’Aenitis que, contrairement a la centrifugation, les plaquettes n’étaient pas activées par

I’acoustophorése (Bohec et al. 2017).
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Figure 1. 5— Schéma du canal d’acoustophorése d’ Aenitis pour la préparation
de concentré plaquettaire a partir de sang dilué (Bohec et al. 2017).

L’acoustophorese en tant qu’outil de fractionnement du sang est activement investiguée
par la communauté scientifique depuis environ une dizaine d’année. Nous pouvons
notamment citer les études de Lenshof et al. (2009) et de Karthick et Sen (2018) pour
I’isolation de plasma a partir de sang total (c’est-a-dire de sang non dilué). Pour la
génération de concentré plaquettaire par acoustophorése nous pouvons citer 1’étude
d’Aenitis donc (Bohec et al. 2017) mais aussi celles de Nam et al. (2011) ainsi que de Chen
et al. (2016). L’acoustophorése peut aussi étre appliquée a la détection et I’isolation de

cellules cancéreuses circulant dans le sang comme 1’ont montré Augustsson et al. (2012),
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Antfolk et al. (2015), Li et al. (2015), Cushing et al. (2018) et Gonzalez et al. (2018). De
méme I’acoustophorése peut étre utilisée pour filtrer des bactéries du sang (Ohlsson et al.
2016, Liet al. 2017), des protéines ou des lipides non désirés (Petersson et al. 2004, Tenje
et al. 2015, Dutra et al. 2018) ainsi que des globules rouges infectées (Gupta et al. 2017).
De maniére générale, il est a noter quun nombre ¢élevé de dispositifs d’acoustophorese

opérent a partir de sang dilué.

Pre-focusing E ; !E Main focusing
~ . #*

5 MHz Transducer 2 MHz Transducer
100 pV/min 300 pVmin 100 pl/min 300 pl/min

Diluted blood @Q Central buffer inlet Center outlet b Side outlet %8
(RBC) (MNC)

Figure 1. 6 — Canal d’acoustophorése utilisé pour enrichir des cellules
mononuclées a partir d’un échantillon de sang dilué (Urbansky et al. « Rapid
and effective enrichment of mononuclear cells from blood using
acoustophoresis », Scientific Reports, 2017).
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1.3 Mesure d’un bas débit de sang

1.3.1 Neécessité pour I’acoustophorese et le fractionnement microfluidique

Le maintien du débit a une valeur constante est un impératif souvent rencontré dans

les techniques manipulant du sang en écoulement in-vitro. Par exemple, un débit constant
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est essentiel pour assurer une filtration effective du sang lors d’une hémodialyse (Depner
et al. 1990, Hoenich 1998). Aussi, la valeur du débit est liée au maintien de la fonction

rénale durant la circulation extracorporelle cardiopulmonaire (Andersson et al. 1994).

La méthode la plus commune pour imposer un débit de sang dans un circuit extracorporel
est la pompe péristaltique (Hoenich 1998, Sakota et al. 2008). Une pompe péristaltique
permet de mettre le sang en écoulement dans un tuyau en effectuant une compression locale
et répétée sur ce dernier. Si les pompes péristaltiques ont pour avantage évident de ne
nécessiter aucun contact ou prélevement de sang, leur utilisation n’est pas sans risque.
Notamment, il a été plusieurs fois reporté qu’elles peuvent endommager les globules
rouges et ainsi induire leur hémolyse (Sakota et al. 2008, Wilson et al. 2016). Pour pallier
a ce probleme, une optimisation du design des pompes doit étre faite avant leur mise sur le

marché, souvent a I’aide de simulations numériques (Behbahani et al. 2009).

Dans un dispositif de fractionnement par acoustophorése, la séparation des différentes
particules est contrdlée par la magnitude de la force de radiation acoustique mais également
par le débit imposé en entrée. Ceci peut se comprendre par le fait que le débit régit tout
simplement le temps que passera une particule donnée dans le champ acoustique (Lenshof
et al. 2012). Ainsi, maintenir précisément le débit a une valeur constante est essentiel. Cet
impératif se retrouve de maniére générale dans tous les dispositifs microfluidiques de

fractionnement du sang.

De plus, pour la génération de PSL, la bonne conservation des cellules sanguines durant le
processus de production doit €tre assurée. L’usage d’une pompe péristaltique pour un

dispositif de fractionnement du sang par acoustophorése devrait donc a terme étre évite.
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Une alternative pour imposer le débit est alors d’utiliser la gravité ou bien des systémes
effectuant une légere pression sur la poche de sang en entrée du circuit fluidique. Pour
quantifier correctement le débit imposé par de tels dispositifs, un capteur permettant

d’estimer le débit avec une haute précision est nécessaire.

En résumé, les nouvelles techniques de fractionnement du sang issues de la microfluidique
et en particulier I’acoustophorése sont demandeuses d’outils de contréle du débit. Dans la

sous-partie suivante, nous proposons de donner un apercu des approches déja existantes.

1.3.2 Techniques existantes

La circulation extracorporelle apporte déja un certain nombre de méthodes pour
mesurer le débit du sang in-vitro. Les plus étudiées ont été I’optique, 1’induction

électromagnetique et les ultrasons.

Pour I’optique nous pouvons citer en particulier le systéme de Norgia et al. (2010) qui
utilise un laser « self-mixing » permettant d’estimer la vitesse du sang par interférence
entre les signaux rétrodiffusés et émis. Toutefois, de maniére générale, la mesure du débit
de sang dans les circuits extracorporels n’est pas un domaine d’application important de
cette modalité. En effet les débitmétres utilisant ’optique sont en majorité destinés a une

utilisation in-vivo (Nilsson et al. 1980, Higurashi et al. 2003).

16



Magnets

(—@j /Electrodes

Flow

Figure 1. 7 — Un schéma de débitmetre électromagnétique. Un champ
magnétique induit une différence de potentiel dans le tube qui est
proportionnelle a la vitesse du fluide. La différence de potentiel est mesurée a
I’aide de deux électrodes placées sur la paroi interne du tube
(fluidhandlingpro.com).

Les débitmetres électromagnétiques estiment le débit du sang en induisant a 1’aide d’un
champ magnétique une différence de potentiel proportionnelle a sa vitesse (Figure 1. 7).
Ces débitmetres sont depuis longtemps étudiés et utilisés pour la circulation extracorporelle
(Cordell et al. 1960) et leurs besoins en electronique ainsi que leur portabilité peuvent étre

maintenant optimisés (Nair et al. 2015).

Les débitmetres ultrasonores sont principalement classables en deux catégories : les
débitmeétres Doppler et les débitmetres « transit-time » (Webster 2000). Le débitmétre
Doppler repose sur I’effet physique du méme nom permettant de relier la distribution
fréquentielle du signal ultrasonore a la vitesse des globules rouges (Cobbold, 2006). Cette
méthode est une référence depuis plusieurs décennies pour la quantification de

I’écoulement de sang in-vivo (Satomura 1957, Evans et McDicken 2000). Cependant, pour
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la circulation extracorporelle, peu de systemes Doppler ont été étudiés et ceux-ci sont
maintenant datés (Christmann 1990, Dantas et Costa 2000). Le débitmetre « transit-time »
(Figure 1. 8) utilise le temps de propagation de I’onde ultrasonore dans le sang pour en
déduire sa vitesse. En effet, celle-ci peut se déduire de la différence du temps de
propagation d’une onde allant dans le sens de I’écoulement avec celui d’une onde allant
dans la direction opposée (Hartman et al. 1994). La simplicité et la bonne précision des
débitmeétres « transit-time » en font un bon outil pour la circulation extracorporelle
(Hoenich 1998, Webster 2000). En revanche, ces débitmétres s’utilisent essentiellement &

des débits relativement élevés, comme nous allons le voir par la suite.

Figure 1. 8 — Débitmetre « transit-time » Sonoflow (Sonotec, Allemagne) concu
pour la circulation extracorporelle.

1.3.3 Limitation pour les bas débits

Les débits de sang utilisés dans les circuits extracorporels sont de 1’ordre de

plusieurs centaines de mL/min. L’acoustophorése est initialement une technique
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microfluidique dont les débits vont plut6ét de quelques uL/min & quelques centaines de
HL/min (Hou et al. 2011, Yu et al. 2014, Anfolk et Laurell 2017). Pour une utilisation
industrielle ou clinique et en particulier pour Aenitis, des canaux d’acoustophorése aux
dimensions plus élevées et/ ou une mise en paralléle de plusieurs de ces canaux sont
nécessaires afin d’augmenter le nombre de cellules ou de particules traitées sur un temps
donné. Ce besoin en hauts débits (« high-throughput ») a mené au développement de
canaux d’acoustophorése capables de fonctionner a des débits supérieurs a ceux
généralement rencontrés en microfluidique (Adams et al. 2012, Chitale et al. 2015, Chen
etal. 2016, Bohec et al. 2017, Dutra et al. 2018). De maniére générale, augmenter les débits
des diverses techniques microfluidiques de fractionnement du sang est connu comme étant
un axe de développement nécessaire pour mener celles-ci a atteindre leur plein potentiel

(Yu et al. 2014).

Les canaux d’acoustophoreses fonctionnant a hauts débits possedent des débits allant de
quelques centaines de pL/min a quelques mL/min. Ces débits sont donc toujours bien
inférieurs aux débits utilisés en circulation extracorporelle (Adams et al : maximum
17mL/min, Chen et al : maximum 10mL/min, Bohec et al. maximum 1.5mL/min, Dutra et
al. maximum 32mL/min). Dans cette gamme, le débitmétre le plus courant est le débitmeétre
thermique, qui est souvent utilisé en microfluidique (Dijkstra et al. 2008). Un tel débitmetre
estime le débit a partir d’'une légere élévation locale de température dans la zone
d’écoulement. Néanmoins, les débitmetres thermiques ne sont en général pas destinés au
sang mais plutot a des liquides clairs comme I’eau ou alors a des gaz (Kuo et al. 2012).
Nous pouvons également citer le systeme de Takamoto et al. (2001) ou un transducteur

ultrasonore radial est inséré directement dans le tube d’écoulement afin de mesurer le débit

19



par « transit-time ». Ce systéeme est capable de mesurer des débits de I’ordre de 1mL/min
avec une preécision de 1% mais sa manufacture reste difficile. Mais également, le systéeme
n’a pas été testé sur du sang. Nous pouvons €carter pour les mémes raisons le débitmetre

bas-débits piézo-résistif de Zhang et al. (2010).

Nous proposons dans ce paragraphe de lister quelques débitmétres industriels disponibles
sur le marché. Nous avons sélectionné plusieurs capteurs selon les deux critéres
suivants : 1) si le capteur a été congu spécifiquement pour du sang 2) si le capteur peut
mesurer un débit dans une gamme proche de celle des dispositifs d’acoustophorese hauts-

debits. La liste n’est bien sir pas exhaustive mais se veut la plus représentative possible.

Modeéle Constructeur Principe Application(s) Gamme de Spécifique
physique donnée(s) par le débit (mL/min) au sang
constructeur et précision
(liquide utilisé)
Mitos flow Dolomite Thermique Microfluidique 0.2-5+5% Non
rate sensor (RU) (eau)
3200096
Sonoflow | Sonotec (All) ultrasons Dialyse, circuits 0-300 £ Oui
CO.55/ « transit- extracorporels 6mL/min (eau)
035V2.0 time »
COR COR solutions N/A Microfluidique 0.2-5+ 2% Non
Flowmeter (RU) (eau)
Milli+5
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Flow-rate | Fluigent (FR) | Thermique Microfluidique 0.04-1 +0.7% Non
Platform L (eau)
LD20- Sensirion (SU) | Thermique Biomédical 0.8-17 + 0.8% Non
2600B (eau)
MFS 5 Elveflow (FR) | Thermique Microfluidique 0.2-5+5% Non
Flow (eau)
Sensor
PG-SLI- PreciGenome N/A Microfluidique 0-1.5+10% Non
0025 (USA) (eau)
SonoTT EmTec (FR) ultrasons Sang, dialyse 0-1000 * Oui
« transit- 70mL/min
time » (sang)
BioProTT EmTec (FR) ultrasons Liquides incluant | 0-20 + 2mL/min | Pastouta
« transit- du sang (eau) fait
time »
1PXN Transonic ultrasons Sang, organes ex- 5-20 + 8% Oui
(USA) « transit- Vivo (N/A)
time »

Nous pouvons tout d’abord remarquer que les débitmétres destinés au sang (Sonoflow,
SonoTT, BioPrott, 1PXN) opérent dans des gammes de débits élevées, qui correspondent
a celles de la circulation extracorporelle. Ces débitmeétres ne posseédent ainsi pas la
sensibilité nécessaire pour un dispositif d’acoustophorése hauts-deébits. Plusieurs

débitmetres thermiques (Mitos, Flow-rate Platform, LD20-2600B, MFS 5) sont capables
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de mesurer des debits microfluidiques avec une précision élevée mais nous pouvons les
éliminer pour les raisons évoquées plus haut. Le débitmétre COR de principe physique
inconnu a également une précision élevée pour des bas débits mais celle-ci a été déterminée
uniquement pour de I’eau. Idem pour le débitmetre PG-SLI dont la précision de 10% est

de plus peu satisfaisante.
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1.4 Mesure de ’hématocrite « en ligne »

1.4.1 Neécessité pour I’acoustophorese et le fractionnement microfluidique

Dans les études présentées en amont de ce paragraphe, I’efficacité de la séparation
prenant part dans les canaux d’acoustophorese n’est pas quantifiée durant la séparation

méme. En effet, dans ’ensemble de ces études, des échantillons sont recueillis a la sortie
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des canaux d’acoustophorése et analysés ensuite pour en déduire I’efficacité de la
séparation. Par exemple, pour la production de concentré plaquettaire, les éventuels
globules rouges résiduels présents parmi les plaquettes vont étre détectés a posteriori par

un automate d’analyses médicales.

Les globules rouges sont de maniére globale au centre des techniques de fractionnement
du sang par acoustophorése et par microfluidique en général. Que ce soit a des fins de
controle ou d’évaluation, recueillir des informations sur leur nombre sans nécessiter
I’extraction d’un échantillon de sang serait d’une grande valeur ajoutée pour ces
techniques. Plus précisément, la connaissance de I’hématocrite directement pendant un
processus de fractionnement microfluidique ou par acoustophorése permettrait de rendre
les systemes associés plus facilement contrdlables ainsi que plus fiables. Par la suite, nous
dénommerons une telle méthode de mesure in-vitro de I’hématocrite, automatisable et ne
nécessitant pas de prélévement, comme une mesure « en ligne », par rapprochement avec

le terme anglais de «in-line measurement ».

Dans cette partie, nous proposons de donner un apercu des approches proposées pour
mesurer 1’hématocrite « en-ligne » aprés avoir passe en revue les méthodes
conventionnelles utilisées en environnement clinique. Nous présenterons également deux
techniques médicales autres que 1’acoustophorése ou une telle mesure de I’hématocrite « en
ligne » trouve des applications: I’hémodialyse et la circulation extracorporelle

cardiopulmonaire.

1.4.2 Méthodes conventionnelles et limitations
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En général, les mesures d’hématocrite in-vitro réalisées en clinique sont faites dans
le cadre des bilans hématologiques, par exemple a la suite d’une prise de sang. Ces analyses
sont le plus souvent effectuces a I’aide d’automates d’analyses médicales, qui fonctionnent
selon divers principes physiques. Les deux modalités les plus couramment employeées sont
I’optique et la mesure d’impédance électrique. D’autres modalités peuvent Etre
rencontrées, telles que la radiofréquence et la cytochimie (Chhabra 2018), mais celles-ci,

plus rares, ne seront pas abordées dans ce manuscrit.

Le principe des automates optiques est de comparer la lumiére transmise et/ ou diffusée au
travers d’un échantillon de sang avec une mesure de référence (ou calibration). Diverses
propriétés du sang peuvent ensuite étre deduites de cette comparaison. La toute premiere
étude proposant une telle approche fit publiée par George Olivier en 1896. Ici,
I’observation de la lumiére transmise se faisait a ’ceil nu et permettait une estimation
grossiére du nombre de globules rouges. De maniere générale, le principal probléme d’une
approche comparative brute est la sensibilité de la lumiere aux variations de taille et de
forme des globules rouges (Green et Wachsmann 2015). Depuis George Olivier, ce
probleme ft outrepassé dans les cytometres modernes a ’aide de méthodes permettant de
focaliser et d’isoler les globules rouges, en exploitant par exemple des effets
hydrodynamiques (Heikali et Di Carlo 2010). En pratique, la focalisation permet d’utiliser
I’optique pour compter individuellement les globules rouges tout en estimant leur volume
et ceci a une haute cadence. L’hématocrite peut ensuite étre déduit de la multiplication du

nombre de globules rouges par leur volume moyen.

La technique fondatrice des méthodes électriques fat brevetée par Wallace Coulter en 1953.

Elle est basée sur le fait que les cellules ont une impédance électrique faible comparée a
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celle de la saline. Ainsi, des cellules en suspension dans de la saline peuvent étre détectées
individuellement en appliquant un champ électrique et en mesurant les baisses
d’impédances prenant part a chaque passage d’une cellule : ¢’est ’effet Coulter, du nom
de son inventeur (Green et Wachsmann 2015). Pour estimer I’hématocrite, cet effet et
d’autres effets électriques analogues sont aussi utilisés en combinaison avec des dispositifs

de focalisation (Heikali et Di Carlo 2010).

Ces deux modalités, optique et électriques, ont chacune leurs avantages et inconvénients,
qui peuvent étre en partie palliés en combinant les deux approches. Néanmoins, les
automates d’analyses médicales ont pour défaut commun d’€tre chers et peu portables et
donc difficiles d’acces (Heikali et Di Carlo 2010). Aussi, ils necessitent en général de diluer
le sang (Green et Wachsmann 2015) et ne peuvent pas étre implémentés « en ligne » car
bien trop encombrants. De plus, ils doivent étre manipulés par un personnel qualifié et
laissent une part importante a d’éventuelles erreurs manuelles, augmentant ainsi les risques
de contamination (Harvey 2012). Lorsque I’accés a un automate d’analyse n’est pas
possible, la mesure d’hématocrite peut se faire par centrifugation (Wennecke 2004). Mais

cette methode nécessite également I’extraction manuelle d’un échantillon de mesure.

1.4.3 Les techniques pour mesurer I’hématocrite “en ligne”

Comme précisé précédemment, nous désignons ici par methode de mesure de
I’hématocrite « en ligne » les méthodes ne nécessitant pas I’extraction manuelle d’un
échantillon ou toute autre intervention humaine de maniere générale. Les méthodes
considérées sont de plus celles s’appliquant a du sang en écoulement de maniere a ce

qu’elles soient intégrables a des techniques de traitement du sang en conditions de flux.
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Pour commencer, nous pouvons citer une série d’études publiées entre 1970 et 1983
(Johnson et al. 1973, Jendrucko et al. 1973, Lipowsky et al. 1980, Pries et al. 1983)
proposant de mesurer I’hématocrite en utilisant I’absorbance du sang. Ces études visaient
initialement a mesurer I’hématocrite dans les capillaires humains et ont été pour la plupart
réalisées dans des tubes in-vitro. Une de leurs principales limitations était I’influence de
I’agrégation des globules rouges sur les propriétés optiques du sang (Lipowsky et al. 1980).
Nous pouvons aussi citer des méthodes proposant quelques années plus tard de mesurer
I’hématocrite de maniére non invasive in-vivo par spectrométrie proche de I’infrarouge
(Schmitt et al. 1992, Wu et al. 2000, Sakudo et al. 2009). De méme, ces méthodes sont
sensibles a des fluctuations dans les propriétés de diffusion du sang et doivent étre corrigees
en fonction pour étre efficaces (Sakudo et al. 2009). Ceci est également vrai pour les
approches utilisant la spectrométrie a basse coherence (Iftimia et al. 2006, Xu et Chen

2008, Jedrzejewska-Szczerska et al. 2011).
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Figure 1. 11 — Evolution en fonction de I’hématocrite des composantes
diffusées et absorbées de la densité optique (O.D.) dans le sang (Oshima et
Sankai 2009).

Un autre écueil des méthodes optiques est la complexité de I’instrumentation employée et
les calibrations précises qui y sont associées. Dans ce sens des études connexes ont présenté
un systeme optique a la calibration simplifiée con¢u pour mesurer ’hématocrite dans des
tubes medicaux (Oshima et al. 2009, Ekuni et al. 2015). Mais, si ce systéme est précis et
stable, il n’a cependant ét¢ démontré que pour des globules rouges suspendus dans de la
saline, qui est un inhibiteur de 1’agrégation. Un autre systéme optique au design simplifié
et possédant une bonne précision a également fait 1’objet d’une publication par Krystian et
al. (2012). En revanche le systéme n’a pas été testé en condition d’écoulement et nécessite
des temps d’acquisition entre 30 et 60 secondes. Aussi, Zeidan et al. (2016) ont proposé

d’estimer I’hématocrite a partir des images d’un écoulement de sang en chambre stérile
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réalisées par un dispositif optique de cytométrie en flux. Si la technique est précise, le
systeme de mesure doit étre calibré avec du sang a 100% d’hématocrite et est composé

d’une chaine d’acquisition relativement lourde a mettre en place.

Proche de I’effet Coulter, une autre modalité intéressante pour estimer I’hématocrite en
ligne est d’utiliser I’influence directe de cette derniere sur les propriétés électriques du
sang. La variation de ces propriétés ¢€lectriques avec 1I’hématocrite peut en effet étre
mesurée par des électrodes placées directement dans la zone d’écoulement de maniére
analogue aux débitmeétres électromagnétiques. Plusieurs études ont ainsi proposé de
mesurer I’hématocrite en ligne via lI'impédance (Tanaka et al. 1976, Cha et al. 1994,
Maassrani et al. 1997, Trebbels et al. 2009), I’admittance (Yamakochi et al. 1980), la
conductivité (Schifman et al. 1985, Ishihara et al. 1993) ainsi que la permittivité du sang
(Treo et al. 2005). Ces méthodes ont ’avantage de nécessiter des temps d’acquisitions
courts (Ishihara et al. 1993) et d’étre facilement intégrables a moindre coit (Cha et al.
1994, Trebbels et al. 2009). Cependant, les propriétés électriques du sang ne sont pas
seulement influencées par I’hématocrite mais aussi par la conductivité et ’osmolarité du
plasma (Kim et al. 2012). Ainsi la plupart des méthodes électriques présentent des erreurs
de mesures élevées lorsque ces deux quantités varient et ceci combien méme dans des
gammes physiologies (Jaffrin et al. 1999, Treo et al. 2005). Pour pallier a ce défaut, une
méthode utilisant un paramétre électrique indépendant de la conductivité et de I’osmolarité
du plasma flt proposé par Kim et al. en 2012. La méthode est trés précise pour du sang
statique (<1% d’erreur). En revanche des erreurs montant jusqu’a 9% furent reportées en

condition d’écoulement (Kim et al. 2014).
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Les ultrasons ont été étudiés de maniere plus sporadique pour mesurer I’hématocrite en
ligne. Nous pouvons tout d’abord citer Tsui et al. (2005) qui ont montré que le paramétre
de Nakagami (une quantité liée a la distribution statistique du méme nom) du signal
ultrasonore rétrodiffusé était corrélé a 1’hématocrite, mais néanmoins de maniére peu
significative et non bijective. Le systeme ultrasonore le plus développé pour mesurer
I’hématocrite en écoulement a été présenté dans une série d’articles de Secomski et al.
(2001, 2003, 2005, Figure 1. 12) et utilise I’augmentation de 1’atténuation ultrasonore du
sang avec 1’hématocrite. Les auteurs ont démontré que cette approche permettait de
mesurer I’hématocrite dans une artére brachiale in-vivo avec une précision satisfaisante de
+5%Hct. Par contre, la méthode n’a pas été optimisée pour une utilisation in-vitro et
emploie un systeme Doppler pulsé relativement complexe (« multi-gated »). Aussi, les
auteurs n’ont pas considéré le fait que I’atténuation des ultrasons dans le sang dépend du

taux de cisaillement et donc du débit (Huang et al. 2011)

Enfin, nous pouvons citer une méthode présentée récemment par Petersson et al. (2018)
qui propose d’utiliser I’acoustophorése pour estimer I’hématocrite. En bref, un dispositif
d’acoustophorese est utilis¢é pour focaliser les globules rouges au centre d’un canal
microfluidique. Une image de la bande formee par les globules rouges ainsi focalisés est
ensuite acquise par un microscope. L’épaisseur de la bande mesurée a partir de I’image est

alors directement corrélée a I’hématocrite.
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Figure 1. 12 — Variations de I’atténuation ultrasonore dans le sang avec
I’hématocrite (Secomski et al. 2005)

1.4.4 Hématocrite et hemodialyse

L’hémodialyse est une technique d’épuration du sang utilisée pour éliminer les
toxines (comme l’urée) et les excédents d’eau dans la circulation des patients souffrant
d’insuffisance rénale. La technique consiste en la mise en place d’un circuit extracorporel
permettant de filtrer le sang du patient dans un compartiment in-vitro appelé le dialyseur.
Schématiquement, un dialyseur est une membrane semi-perméable permettant d’extraire
par diffusion les molécules indésirables du sang vers une solution appelée le dialysat. Par
un processus inverse, le dialyseur transfere également un soluté du dialysat vers le sang,
en général du bicarbonate (Javed et al. 2011). Apres passage dans le dialyseur, le sang est
directement réinjecté dans le patient par le circuit extracorporel. En général, le débit du

sang est prescrit entre 200 et 400 mL/min et le débit du dialysat a deux fois le débit de sang
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atteint en pratique (Himmelfard et Ikizler 2010). En 2010, I’hémodialyse avait permis

depuis sa mise en place en clinique la survie de plus d’un million de patients atteints

d’insuffisance rénale (Himmelfard et Ikizler 2010).
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\
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Figure 1. 9 — Schéma simplifié d’un appareil d’hémodialyse. Le sang est pompé
a Pextérieur du corps puis filtré de ses toxines et de son excédent d’eau au
travers d’une membrane semi-permeable appelée le dialyseur. Le sang est
ensuite réinjecté dans le patient. L’ensemble de ’opération se fait en circuit

fermé (wikipedia.org).

Si les déces dus a des hémodialyses sont maintenant rares (Himmelfard et Ikizler 2010), le

procédé n’est pas sans effets secondaires. Notamment, de I’hypotension durant

I’hémodialyse est constatée dans environ 20% a 30% des cas (Selby et McIntyre 2006). En

premier lieu, ’hypotension cause des symptomes mineurs tels que des crampes, de la

nausée et des vomissements. De I’hypotension récurrente peut néanmoins contraindre le
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patient a interrompre régulierement ses sessions d’hémodialyse. Un des risques de 1’arrét
de ces sessions est de créer une surcharge indésirable de fluide dans le sang non éliminée
par les reins. Le processus est alors inversé et le patient risque de développer a terme une
hypertension chronique. Cette hypertension chronique peut potentiellement amener des
complications sensiblement plus graves, dont des accidents cardiovasculaires

(Damasiewicz et Polkinghorne 2011).

Un des facteurs concomitants a 1’apparition d’hypotension lors de ’hémodialyse est la
baisse de volémie inhérente au processus de dialyse (Javed et al. 2011). Ainsi, il a été
proposé de prédire I’hypotension en contrdlant de maniére continue la volémie durant
I’hémodialyse (De Vries et al. 1993). Cependant, I’efficacité du contréle continu de la
volémie pour prédire ’hypotension et la validité des capteurs associés ont été plusieurs fois
remises en question par la communauté medicale (Reddan et al. 2005, Dasselaar et al.
2005, Locatelli et al. 2005, Dasselaar et al. 2007). Néanmoins, le contréle a été reconnu
comme une aide facilitant la compréhension de I’apparition de ’hypotension (Dasselaar et
al. 2005) ainsi que comme une approche valide pour réduire les symptdmes de cette
derniére (Ward et Ronco 2009). Lorsque combiné a des approches multi-variable et a des
systémes de rétroaction biologique, il a également été admis que le contrdle de la volémie

pouvait aider a prédire voir a réduire I’apparition d’hypotension (Locatelli et al. 2005).

Sous I’hypothese que le nombre et le volume moyen des globules rouges restent constants
durant I’hémodialyse, la variation de la volémie est inversement proportionnelle a la
variation de I’hématocrite. Ainsi, un certain nombre d’études ont investigué le controle
continu de la volémie via I’hématocrite. Pour ce faire, le capteur optique CRIT-Line

(Fresenius Medical Care, Etats-Unis) a été largement utilisé (Steuer et al. 1994, Steuer et
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al.1998, Michael et al. 2004, Schroeder et al. 2004, Rodriguez et al. 2005, Patel et al.
2007). Le capteur CRIT-Line a une précision donnée par son constructeur de 0.1% Hct
(Rodriguez et al. 2005) et a été implémenté dans plusieurs unités cliniques américaines au
début des années 2010 (Balter et al. 2015). Ce capteur nécessite 1'utilisation d une chambre
de mesure jetable, qui se connecte aux tuyaux du circuit d’hémodialyse. Nous pouvons
également citer un autre capteur optique développé par Yoshida et al. (2010). Ce capteur a
une précision démontrée a +2% Hct et peut s’utiliser directement sur le tube d’hémodialyse
contrairement au capteur CRIT-Line. Pour finir, nous pouvons mentionner les études
utilisant des capteurs optiques d’hémoglobine (Santoro et al. 1998) ou ultrasonores (Johner

et al. 1998) afin d’estimer de méme la volémie.

1.4.5 Hématocrite et circulation extracorporelle cardio-pulmonaire

La circulation extracorporelle cardio-pulmonaire (CECP) est une technique
chirurgicale visant a reproduire les fonctions du cceur et des poumons durant des opérations
ou ces derniers sont immobilisés (Sarkar et Prabhu 2017). En bref, un circuit in-vitro
permettant de dévier le sang dans un oxygénateur est mis en place. Dans 1’oxygénateur, le
sang va s’enrichir en oxygene et perdre son gaz carbonique, comme aprés un passage dans
les poumons. Le sang va ensuite étre réinjecté dans le patient en utilisant une pompe. Une
hémodilution du sang a des hématocrites entre 25% et 30% est faite au début de
I’intervention en mélangeant le sang circulant a un liquide « d’amorgage ». L’hémodilution
permet notamment de diminuer le besoin en transfusion de sang allogénique (c’est-a-dire
d’un donneur externe) durant 1’opération (Utley 1992). Elle permet aussi de réduire la

viscosité du sang, qui augmente a cause de la basse température requise pendant
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I’intervention. En réduisant la viscosité, I’hémodilution facilite la circulation du sang et

son retour veineux au sein du patient (Ranucci et al. 2006).

L’hémodilution n’est pas sans risque et une dilution trop forte peut potentiecllement entraver
la délivrance d’oxygeéne au patient durant la CECP (Kawashima et al. 1974). Il a été
¢galement montré qu’une hémodilution trop importante était liée a des complications post-
operatoires (Swaminathan et al. 2003, Karkouti et al. 2005). Dans ce sens, l’utilité de
contrOler de maniere continue 1’hématocrite ainsi que la saturation du sang en oxygene

durant la CECP a été démontrée (Osawa et al. 2004).

Dans les années 90, plusieurs études ont évalué des capteurs optiques congus pour mesurer
continuellement I’hématocrite durant la CECP (Bennett et al. 1993, Brown et al. 1994,
Niles et al. 1995, Yaskulka et al. 1995, Walton et al. 1999). Souvent, ces capteurs étaient
également capables de mesurer la saturation du sang en oxygéne (Bennett et al. 1993,
Brown et al. 1994, Yaskulka et al. 1995, Walton et al. 1999). Pour la mesure de
I’hématocrite, les résultats furent variables. Par exemple, pour le capteur CDI 100 (Terumo,
Japon, maintenant commercialisé sous le modele CDI 550), Walton et al. (1999) et
Yaskulka et al. (1995) ont reporté des erreurs inférieures a £5% Hct pour des coefficients
de détermination supérieurs a 0,9, sur une gamme d’hématocrite non précisée. En revanche,
Brown et al. (1994) ainsi que Niles et al. (1995) ont observé des erreurs similaires mais
pour des coefficients de détermination inférieurs a 0,72 sur une gamme d’hématocrite entre
10 et 30%. Egalement, il a été montré que le CDI 100 nécessitait des recalibrations
régulieres pour étre efficace (Walton et al. 1999). De méme, la précision du capteur Cobe
Hematocrit (commercialisation interrompue) pour un hématocrite entre 15 et 30% fut

évaluée comme excellente par Niles et al. (1995) avec une erreur de -0.5+1% Hct et un
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coefficient de détermination de 0,99. Mais Brown et al. (1994) estimérent le coefficient de

détermination & une valeur de seulement 0,31 pour un hématocrite entre 10% et 30%.
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Figure 1. 10 — Schéma simplifi¢é d’une circulation extracorporelle cardio-
pulmonaire. Le sang est pompé hors du patient pour étre oxygéné avant
réinjection. Tout comme ’hémodialyse, ’ensemble de I’opération est réalisée
en circuit fermé (aeronline.org).

Quelques années plus tard, de nouveaux capteurs pour mesurer I’hématocrite en continu
durant la CECP ont été proposés. Nous pouvons citer le capteur optique de Meinke et al.
(2008) démontrant une erreur de mesure de 2.2% Hct pour un hématocrite entre 15% et
31% (coefficient de détermination non précisé). Aussi, la précision de la sonde optique
BMU40 (MAQUET, Allemagne) a été évaluée par Grosse et al. (2010) a moins de +2%
Hct pour un hématocrite jusqu’a 45% et avec un coefficient de détermination d’environ

0,9. Les performances de cette sonde ainsi que de quatre autres capteurs optiques ont été
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évaluées par Bohn et al. (2012) : le CDI 500 (Terumo, Etats-Unis) avec une précision de
+3.68% Hct, le M3 (Spectrum Medical, Etats-Unis) avec une précision de +4.27% Hct, le
B-Care5 (LivaNova, Royaume-Uni) avec une précision de +4.11% Hct, le BioTrend
(Medtronic, Irlande) avec une précision de +3.66% Hct et le BMU40 donc avec une
précision de +2.48% Hct légerement moins bonne que celle reportée par Grosse et al.
(2010). Un des inconvénients majeurs des capteurs optiques industriels est qu’ils
nécessitent pour la plupart d’étre calibrés au début de chaque CECP a partir d’un
échantillon de sang. Dans ce sens, Netz et al. (2015) ont proposé un capteur d’hématocrite
se calibrant sans sang et présentant une précision de £1.2% Hct jusqu’a un hématocrite de

40%. Néanmoins le capteur n’a pas encore €té testé en conditions cliniques.
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1.5 Présentation de la méthode Doppler continu

1.5.1 Historique
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Comme il a été déja mentionné, les ultrasons sont une modalité particulierement
intéressante pour les applications médicales. En effet, le codt et la complexité des systemes
d’acquisition ultrasonores sont faibles et I’onde acoustique peut se propager dans les
milieux optiquement opaques et/ ou complexe sans perdre sa cohérence. En particulier,
I’échographie est devenue une modalité largement utilisée par les médecins afin d’imager
le corps humain. Bien que dans de nombreux cas les images fournies par les IRM restent
la référence qualitative, de nombreuses méthodes d’imageries ultrasonores extrémement
prometteuses sont actuellement en pleine explosion. Nous pouvons par exemple citer
I’imagerie ultrarapide et fonctionnelle ainsi que la microscopie par localisation ultrasonore

(Macé et al. 2011, Tanter et Fink 2014, Errico et al. 2015).

Figure 1. 13 — Photographie du systéme Doppler de Satomura en 1957.
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Parmi les différents modes de 1’échographie se trouve 1’échographie Doppler.
L’échographie Doppler consiste & utiliser le signal Doppler ultrasonore pour mesurer le
débit ou la vitesse du sang s’écoulant in-vivo. Cette technique utilise le célebre effet
Doppler ou un décalage fréquentiel du signal ultrasonore est induit par le mouvement des
globules rouges de maniére proportionnelle a leur vitesse. La premiere étude portant sur le
sujet fut I’ceuvre de Shigeo Satomura en 1957 (Figure 1. 13) qui proposa d’évaluer les
fonctions cardiaques d’un sujet humain a I’aide du signal Doppler ultrasonore du cceur. Ce
signal était enregistré sur papier a I’aide d’un oscillographe. Par la suite, 1’échographie
Doppler se développa en deux grandes techniques distinctes, le Doppler pulsé (Pulsed
Wave Doppler, Baker 1970) et le Doppler continu (Continuous Wave Doppler, Franklin et
al. 1961). Comme suggéré par leurs noms, la différence fondamentale entre ces deux
techniques réside dans leurs manieres d’émettre et de recevoir le signal ultrasonore. Plus
précisement la technique Doppler pulsé telle que congue initialement utilise un seul
transducteur émettant et recevant les échos ultrasonores de maniere alternée. La technique
Doppler continu utilise en revanche deux transducteurs, un en émission et I’autre en
réception, pour émettre et recevoir en continu le signal ultrasonore. Le Doppler pulsé a
pour avantage d’avoir une résolution spatiale alors que le Doppler continu permet d’obtenir
un haut rapport signal sur bruit avec une faible complexité technique (Evans et McDicken
2003). Au-dela de ces deux approches, un nombre extrémement élevé d’études ont été
réalisées sur 1’échographic Doppler. Celles-ci ont menées au fil des années au
développement d’un large panel de méthodes d’imagerie. Une présentation de ces
méthodes est hors du cadre de ce manuscrit. Nous pouvons toutefois noter que si la

technique Doppler pulsé est toujours au coeur des avancées les plus pointues de I’'imagerie
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ultrasonore (Provost et al. 2015, Demené et al. 2017), la technique Doppler continu est en

revanche dorénavant peu utilisée.

La technique Doppler continu permet donc d’avoir acces a la vitesse d’un écoulement de
sang a I’aide d’un systéme d’acquisition simple. Elle posséde aussi une sensibilité élevée
ainsi que tous les autres avantages des ultrasons cités plus haut. Aussi, plusieurs grandeurs
acoustiques sont corrélées aux états physiques et biologiques du sang, comme nous I’avons
entrevu précédemment. Pour ces raisons, la technique Doppler continu est une approche
particuliérement intéressante pour caractériser 1’écoulement de sang in-vitro. En
particulier, la haute sensibilité de la technique parait idéale pour mesurer les bas débits
utilisés en acoustophorese ainsi que dans les méthodes de fractionnement du sang
microfluidiques. Nous pouvons dans ce sens évoquer 1’étude de Christopher et al. (1996,
Figure 1. 14) qui proposa de mesurer des vitesses de I’ordre du millimeétre par seconde dans

la microcirculation a I’aide d’un systéme de Doppler continu.

Dans la suite de cette sous-partie, nous présentons les principes physiques généraux de la
technique Doppler continu. Nous expliquons également comment estimer le contenu
spectral du signal Doppler et évoquons pour finir quelques artefacts de mesure

intrinséquement présents dans ce dernier.
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Figure 1. 14 — Schéma de la sonde Doppler continu utilisée par Christopher et
al. (1996).

1.5.2 Principes physiques et traitement du signal

D’un point de vue formel, I’effet Doppler est facilement démontrable en
considérant les changements successifs de référentiels intervenant lors de la rétrodiffusion
d’une onde monochromatique par un diffuseur ponctuel en mouvement rectiligne
uniforme. Une telle démonstration est donnée par Cobbold dans son livre « Foundations of

Biomedical ultrasound » (Cobbold 2006).

En résumé, on peut rapidement démontrer 1’égalité (1) en utilisant une transformée de

Galilée entre les coordonnées du référentiel du laboratoire et celles du référentiel du
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diffuseur. Le diffuseur s’¢loigne a une vitesse v de I’émetteur de ’onde qui est fixe dans

le référentiel du laboratoire.

V.

ke
o (1

fl=1f-

Ou k; est le nombre d’onde de I’onde transmise, f sa fréquence pour un observateur situé
dans le référentiel du laboratoire et f’ sa fréquence pour un observateur situé dans le

référentiel du diffuseur.

Cette équation met en évidence de manicre simple I’effet Doppler : un récepteur dans le
référentiel du diffuseur percevra 1'onde avec une diminution de sa fréquence

proportionnelle a la vitesse v du diffuseur dans le référentiel du laboratoire soit une

o k
diminution de % Hz.

On considére maintenant que la rétrodiffusion de I’onde par le diffuseur est assimilable a
I’émission d’une onde de fréquence f' par un point source. On peut alors montrer de la
méme maniere qu’un récepteur fixe dans le référentiel du laboratoire percevra 1’onde

rétrodiffusée avec une fréquence f" telle que :

k,
frefaat @)

OuU k.. est le nombre d’onde de ’onde rétrodiffusée.

En combinant les équations (1) et (2) il vient alors qu’un récepteur fixe dans le référentiel
du laboratoire percevra ’onde rétrodiffusée avec une fréquence décalée de la fréquence

Doppler f, ayant pour expression :
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fo = (3)

Ou O est I’angle Doppler entre les nombres d’onde et le récepteur et f; la fréquence
d’émission de 1’onde. Il est a noter que le signe négatif devant 1’expression est di au fait
que dans cet exemple le diffuseur s’¢loigne de la sonde. Si la formule est dérivée dans le

cas ou le diffuseur se rapproche, I’expression devient positive.

Dans le cas d’une sonde de Doppler continu, le récepteur et I’émetteur sont deux éléments
distincts et sont disposés dans la sonde a un angle ¢ I’un de I’autre (voir la Figure 1. 14 ou

cet angle est égal a 30°). On peut alors montrer (Cobbold 2006) que 1’équation (3) devient :

2|v|focosecos%

fo=——— @

Supposons maintenant que notre diffuseur soit en mouvement rectiligne uniforme dans un
tuyau. Le tuyau et la sonde Doppler continu sont plongés dans de I’eau. De maniére
intuitive, le signal ultrasonore recu par le récepteur de la sonde ne sera alors pas uniquement
dd a la rétrodiffusion du diffuseur mais aussi aux réflexions causées par les interfaces eau/
tuyau. Si I’on s’intéresse seulement au signal total regu tout en passant sous silence les
effets physiques intervenant avant sa réception, celui-ci peut étre modélisé tres simplement

comme suit :

S(t) = Agcos2nfyt + @o)+ Apcos(2n[fy — fplt + ¢p) (5)

Ici, le signal regu est la somme d’un signal « porteur » d’amplitude A,, de fréquence f; et

de phase ¢, et d’un signal rétrodiffusé d’amplitude A, de fréquence f, — fp ou f;, est le
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décalage Doppler et de phase ¢. Le signal porteur modélise les réflexions aux interfaces
et le second correspond au signal rétrodiffusé présentant donc le décalage Doppler. On a
Ap<<A,, le signal du diffuseur présentant une amplitude bien moindre que celle des

interfaces.

En pratique, il serait peu optimal d’estimer le décalage fréquentiel Doppler en effectuant
une analyse spectrale directe de S(t) car ce décalage sera probablement couvert par la
largeur spectrale du signal porteur. Il faut donc démoduler le signal Doppler du signal total
pour pouvoir 1’exploiter. La technique la plus populaire de démodulation est la

démodulation par quadrature.

La démodulation par quadrature consiste a multiplier le signal S(t) par un signal
périodique de méme fréquence ainsi qu’en paralléle par un autre signal périodique de méme

fréquence mais décalé d’une phase de g soit analytiqguement par les expressions cos(2mf,t)

et sin(2nf,yt). Ces deux multiplications permettent d’obtenir deux signaux distincts : les
signaux I et Q. Le signal I est le composant « en phase » de S(t) alors que le signal Q est
le composant « en quadrature ». En pratique, I’opération peut étre réalisée avec une simple
carte analogique ou bien alors par des calculs numériques. L’exemple suivant, ¢galement
donné par Cobbold (2006), illustre de maniére analytique comment les signaux I et Q
permettent d’isoler le signal Doppler. Les expressions des signaux I et Q obtenus aprés

multiplication de S(t) par cos(27f,t) et sin(fyt) sont :
I(t) = Ap{cos(4nfot + @o) + cospo}Ap{cos2nfpt — @p) + cos(2m[2fy — fplt + ¢p)}

Q(t) = Ao{sin(4fot + @) — sin@o} + Ap{sinufpt — @p) + sin(2r[2fy — fplt + ¢p)}
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(6)

Supposons maintenant que I’on utilise un filtre passe-bande pour supprimer les
composantes continues cosg, et sing, ainsi que les composantes hautes fréquences en

4mf,. On arrive alors aux expressions suivantes :

I(t) = Ap cos(2mfpt — @p)

Q(t) = Ap sin(2rfpt — @p) (7)

Basé sur I’équation (7), le signal Doppler peut alors étre exprimé sous sa forme dite

complexe ou en quadrature D(t) :

D(t) = I(t) +iQ(t) (8)

En réalité, un écoulement comportant des diffuseurs dont on cherche a estimer la vitesse
via I’effet Doppler ne comporte jamais une seule vitesse mais une distribution ordonnée de
plusieurs vitesses. Quand on parle d’estimer la vitesse de 1’écoulement, on fait ainsi en
réalité référence a par exemple sa vitesse moyenne ou sa vitesse maximum. Ainsi, dans le
cas du sang, lorsque le faisceau ultrasonore est rétrodiffusé par les globules rouges, il n’en
ressortira non pas une seule fréquence Doppler mais une distribution de fréquences
Doppler ou chaque fréquence correspondra a une vitesse donnée suivant I’équation (4)
(Brody et Meindl 1974, Angelsen 1980). Il est a noter qu’il est courant de rencontrer in
vivo des écoulements de sang possedant des fréquences Doppler positives et négatives dd
a des hétérogénéités du sens de I’écoulement. On se placera dans le reste du manuscrit dans
un cas ou tous les écoulements de sang considéres sont laminaires, stables et n’ont lieu que

dans une seule direction, direction étant celle imposée par le gradient de pression a
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I’intérieur du tube. L’écoulement de sang est de plus considéré comme incompressible et
les effets non Newtoniens sont pour le moment négligés. L’écoulement de sang suit donc
la loi de Poiseuille et le profil des vitesses du sang est parabolique et s’écrit de la maniére

suivante :

U(T‘) = VUmax <1 - ;_Z> (9)

OU vy,4, €St la vitesse maximum du sang au centre du tube pour r = 0 et R est le rayon du

tube.

Reprenons maintenant I’exemple précédent ou le signal recu total est modélisé par une
somme de cosinus. On peut continuer de suivre le méme raisonnement et ajouter un cosinus
pour chaque fréquence Doppler correspondant a une vitesse v(r). Si en plus on suppose
que les signaux rétrodiffusés par les globules rouges ont une amplitude et une phase

aléatoires, notre signal recu total prend alors la forme suivante :

M
S(©) = Aocos@ufot +90) + ) Ancosrlfy = fult + @) (10)

m=1

Avec A, ’amplitude du signal porteur, f, sa fréquence et ¢, sa phase. Le profil des vitesses
v(r) a été discrétisé en M vitesses et f,,, A, ainsi que ¢,, sont les M fréquences Doppler,

amplitudes et phases y correspondant.

Une telle approche a notamment été utilisée pour 1’étude de la statistique du signal Doppler
ultrasonore par Mo et Cobbold (1986, 1989). Cette approche suppose en substance que

I’écoulement de sang consiste en une collection de diffuseurs ponctuels indépendants
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occupant une position spatiale aléatoire. Comme nous le verrons plus loin, cette hypothese
est fausse dans le cas du sang a un hématocrite physiologique. Toutefois, elle permet
d’utiliser des modéles simples afin de mieux comprendre et approximer le contenu spectral

du signal Doppler.

Pour un écoulement de sang laminaire, Mo et Cobbold (1986, 1989) ont montré que le
signal Doppler peut étre considéré comme un processus aléatoire stationnaire au sens large,
sur un intervalle de temps ou le profil des vitesses reste quasi-constant. C’est-a-dire que,
pour un écoulement de sang laminaire et stable, les caractéristiques statistiques du signal
Doppler que sont sa moyenne et sa fonction d’autocorrélation peuvent étre considérées
comme indépendantes du temps. Mieux encore, les mémes auteurs ont aussi démontré que
le signal Doppler est un processus Gaussien de moyenne nulle, qui peut étre en
conséquence entierement caractérisé par sa fonction d’autocorrélation R, (7) (Mo et

Cobbold 1986) :
R(1) = f S8 (¢ - Dde (A1)

Avec S*(t) qui est le complexe conjugué de S(t).

Or, il est connu via le théoreme de Wiener-Khintchine que la fonction d’autocorrélation
d’un processus aléatoire stationnaire au sens large est la transformée de Fourier inverse de

sa densité spectrale de puissance S(f):

R(x) = f S(Pedf (12)

La densité spectrale de puissance S(f) du signal Doppler S(t) est définie comme suit :
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X(HI?

S(f) = Jim E [ ] (13)

OU E est I’espérance mathématique, X (f) la transformée de Fourier de S(t) et T le temps

sur lequel on estime cette derniére.

La densité spectrale de puissance peut étre vue comme une estimation de la répartition
fréquentielle de la puissance d’un signal. Dans le cas d’une onde ultrasonore captée par un
transducteur et convertie en un signal électrique, I’unité de la densité spectrale de puissance

est donc le Volt au carré par Hertz : V2. Hz™1.

En pratique, on travaille bien siir avec des signaux que I’on estime sur des temps finis et

|X (f)l

on approxime donc S(f) comme étant directement égale a —=— sur le temps d’acquisition

T. Le probléme de cette estimation de S(f), appelée périodogramme, est qu’il peut étre
démontré mathématiquement qu’elle est biaisée. Une fagon de s’affranchir de ce biais est
de découper le signal S(t) en N segments de durées égales se superposant partiellement
les uns avec les autres. La densité spectrale de puissance S(f) est alors estimée comme la
moyenne du carré du module de la transformée de Fourier de chaque segment. Cette
méthode est denommée méthode de Welch, du nom de ’auteur de I’article original la
présentant (Welch 1967, Figure 1. 15). Il peut étre démontré mathématiquement qu’elle
n’est pas biaisée donc, contrairement au périodogramme. De par le processus de moyenne,
la méthode de Welch permet également de diminuer le bruit dans 1’estimation de S(f),

toutefois au prix d’une résolution fréquentielle moins élevée.
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Figure 1. 15 — lllustration de la méthode de Welch. Le carré du module de la
transformée de Fourier rapide (FFT) est calculé puis moyenné sur n segments
temporels se chevauchant.

Pour résumé, le signal Doppler du sang est un processus statistique qui, dans le cas d’un
profil des vitesses quasi-constant, peut étre entierement caractérisé par sa fonction
d’autocorrélation et donc par sa densité spectrale de puissance. Cette densité spectrale de
puissance peut étre estimée de maniere non biaisée en utilisant la méthode de Welch. Cette
méthode consiste a estimer la densité spectrale de puissance d’un signal temporel comme
la moyenne du carré du module des transformées de Fourier de plusieurs segments de

durées égales partiellement superposés et extraits de ce signal.

Reprenons maintenant 1’équation (10) :
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S(©) = Agcos(2fyt + 9o) + ) Ay cos@rlfy = fult + ) (10)

m=1

On fait I’hypothese simplificatrice que les A, et ¢,, sont distribués suivant une loi
uniforme continue, respectivement entre 0 et 1mVet 0 et 27. On suppose également que la
fréquence Doppler maximum est de 250Hz et que la densité spectrale de puissance est
estimée avec la méthode de Welch sur un signal temporel de 3s découpé en 3 segments non
superposés. La densité spectrale de puissance de S(t) aprés échantillonnage et

démodulation en quadrature aura alors I’allure montrée par la Figure 1. 16 :

%1077
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Figure 1. 16 — Densité spectrale de puissance d’un signal Doppler modélisé a
partir de I’équation (10).

Nous avons avec la Figure 1. 16 un premier apergu de I’allure attendue de nos spectres

Doppler expérimentaux. Nous pouvons notamment observer le « speckle » (tavelure en
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frangais), qui est le terme désignant les fluctuations aléatoires présentes dans le spectre.
D’un point de vue traitement du signal, le speckle provient de la somme des cosinus aux
amplitudes et phases aléatoires dans I’expression de S(t). D’un point de vue de la physique,
il est d0 au fait que les ultrasons a des fréquences médicales ne peuvent pas localiser
individuellement les globules rouges car ces derniers sont trés petits devant la longueur

d’onde (Cloutier 1997).

Pour finir, I’équation (10) fait une simplification forte sur le signal Doppler en négligeant
I’influence de son temps d’acquisition. En effet, si ’on prend un globule rouge isolé, la
largeur spectrale du signal ultrasonore rétrodiffusé correspondant va étre une fonction du
temps que passe ce globule rouge dans le faisceau ultrasonore. Cette largeur spectrale va
donc étre une fonction des dimensions du faisceau ultrasonore ainsi que de la vitesse du
globule rouge. Ainsi, le spectre Doppler réel d’un écoulement de sang présentera un
étalement spectral (plus connu sous son équivalent anglais de « spectral broadening »), qui
viendra notamment altérer la position de la fréquence Doppler maximale dans le spectre.

Cet effet est décrit plus en détail et modélisé dans un article de Guidi et al. (2000).
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1.6 Caractérisation ultrasonore du sang

Dans cette sous-partie, nous désignons par caractérisation du sang les procédés
cherchant a qualifier, quantifier et comprendre les processus physiques et/ ou biologique y
prenant place ou encore a estimer ses propriétés intrinséques. De par le fait qu’ils sont non-
invasifs et qu’ils peuvent pénétrer en profondeur dans des matériaux ou tissus biologiques
opaques, les ultrasons ont largement été investigués dans ce but. Dans un premier temps,
nous proposons de faire un bref état de I’art non exhaustif des études se rapportant a la
caractérisation ultrasonore du sang. Nous approfondirons dans un deuxiéme temps le cas

particulier de la caractérisation du sang par rétrodiffusion ultrasonore.

Remarque . Nous n’inclurons pas dans cette sous-partie la mesure ultrasonore du débit du sang

déja abordée précédemment.

1.6.1 Un bref état de l’art

En 1951, Yesner et al. ont €té les premiers a proposer de mesurer par ultrasons les
changements de viscosité intervenant lors de la coagulation sanguine. Une étude de Peters
et al. Repris ensuite cette idée en 1964 en corrélant cette fois-ci les résultats obtenus avec
des mesures de viscosité par thromboélastographie. Quelques années plus tard, Jacobs et
al. (1976) et Gybrauskas et al. (1978) ont ensuite proposé de corréler vitesse du son dans
le sang et coagulation, respectivement en utilisant un spectrographe et un interféroméetre

ultrasonores. Peu aprés, en 1979, Shung et al. publi¢rent une étude proposant d’évaluer
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I’agrégation des globules rouges par rétrodiffusion a I’aide d’un simple transducteur

ultrasonore.

Par la suite, une seconde étude de Shung et al. (1984) proposa une approche plus compléte
pour caractériser la coagulation. Plus précisément, il fut démontré dans 1’étude que la
vitesse des ultrasons, leur atténuation ainsi que leur puissance rétrodiffusée augmentaient
toutes trois lors du processus. Cette approche utilisant plusieurs grandeurs acoustiques pour
caractériser la coagulation se retrouva plus tard dans une série d’articles publiés entre 2000
et 2010 (Ossant et al. 2004, Huang et al. 2005a et 2005b, Huang et al. 2007, Huang et al.
2007, Libgot-Calle et al. 2008, Calle et al. 2009). Un resumé de ces études ainsi que
d’autres méthodes proposées pour étudier la coagulation par ultrasons (comme par exemple
I’¢lastographie ou le parametre de Nakagami) peuvent €tre trouvés dans une revue de

Huang et al. publiée en 2011.

Egalement dans les années 80, des études de Sigel et al. (1983) et de Yuan et Shung (1988a)
observeérent que la puissance rétrodiffusée ultrasonore augmentait lorsqu’une agrégation
des globules rouges était induite par une diminution du taux de cisaillement. Cette idée flt
prolongée par la suite dans plusieurs publications étudiant I’agrégation au travers de la
relation entre signal Doppler et taux de cisaillement (Cloutier et Shung 1993, Cloutier et
al. 1996, Figure 1. 17). Un historique plus poussé des études menées jusqu’en 1997 sur le
lien entre agrégation et ultrasons rétrodiffusés peut étre lu dans une revue écrite par Cloutier
et Quin (1997). Quelques années plus tard, une meilleure compréhension physique des
liens entre agrégation et rétrodiffusion ultrasonore fut développée (Fontaine et al. 2002,
2003 et Savéry et al. 2001, 2005, 2007). Ont ensuite émergé plusieurs études proposant de

caractériser 1’agrégation en faisant correspondre des modeles théoriques de la puissance
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ultrasonore rétrodiffusée avec des mesures expérimentales. Nous pouvons en tant
qu’illustration citer les articles de Yu et al. (2007, 2009), Franceschini et al. (2009, 2010,
2011, 2013) et de De Monchy et al. (2016, 2018). Une revue écrite par Franceschini et
Cloutier en 2013 présente plus en détails les différents modeéles physiques développés et

utilisés dans ces études.
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Figure 1. 17 — Evolution de la puissance du spectre Doppler ultrasonore avec
le taux de cisaillement dans le sang pour plusieurs débits (Cloutier et al. 1996).

Pour finir, nous pouvons également faire référence a quelques études proposant de
caractériser la coagulation du plasma sanguin seul (Machado et al. 1991, Calor-Filho et

Machado 2006) ou encore les paramétres d’hémostase de maniére générale (Viola et al.
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2009). Aussi, nous pouvons citer une étude de Cloutier et al. (1996) proposant de

caractériser les turbulences de 1’écoulement de sang a partir du spectre Doppler.
1.6.2 Rétrodiffusion des ultrasons par le sang

Nous avons employée précédemment le terme de « puissance rétrodiffusée » pour
décrire les expériences cherchant a quantifier la rétrodiffusion des ultrasons dans le sang.
Nous allons maintenant en donner une définition plus formelle. Intéressons-nous tout
d’abord a la section transverse de diffusion (plus souvent rencontrée sous sa version
anglaise de « scattering cross-section »). Sa définition pour une onde plane incidente

ultrasonore est donnée par Cobbold (2006) :

« Physiquement, la section transverse de diffusion est l’aire du front d’onde
incident qui contient une quantité de puissance incidente égale a la puissance diffusée par

le diffuseur. »

Une définition analogue de la section transverse de diffusion notée o, peut alors étre

donnée par :

Moyenne temporelle de la puissance dif fusée totale
o5 =

Moyenne temporelle de l'intensité incidente

On voit notamment avec cette définition que 'unité de o, est égale a du Watt sur du
Watt/métre carré et donc a du meétre carré, d’ou son appellation de section. La section
transverse de rétrodiffusion g, (« backscattering cross-section) est ensuite donnée par la

valeur de g, prise uniquement dans la direction opposée a 1’émission.
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Si le diffuseur est un globule rouge isolé, la connaissance de la section transverse de
rétrodiffusion devrait donc permettre de quantifier la puissance ultrasonore rétrodiffusée
par celui-ci. Mais qu’en est-il du sang qui est une collection d’un trés grand nombre de
globules rouges ? Le coefficient de rétrodiffusion du sang ogzsc (« backscattering
coefficient ») est définit comme la section transverse de rétrodiffusion o, rapportée a un
élément de volume contenant un nombre représentatif de globules rouge (Cobbold 2006).

Quelle est alors I’expression de g €t quels paramétres physiques fait-elle intervenir ?

L’expression de la section transverse de rétrodiffusion est la suivante pour un globule rouge
assimilé a un diffuseur ponctuel en diffusion de Rayleigh (Cloutier et Quin 1997, Cobbold

2006) :

4 _ _ 2
0, = Vigom? (5) [KRBKC kp 4 PP PRBC] (14)
P PRBC

Ou Vgzpc est le volume du globule rouge, f la fréquence de I’onde incidente et ¢ la vitesse
du son dans le sang. Le terme entre crochet représente la rupture d’impédance acoustique
entre le plasma sanguin et le globule rouge. kgrgc €t prc Sont la compressibilité et la
densité du globule rouge et kp et pp sont les expressions analogues pour le plasma. On voit
notamment dans cette expression que la section transverse de rétrodiffusion augmente avec
la puissance 4 de la fréquence d’émission, ce qui est un résultat inhérent a la diffusion de
Rayleigh ou les globules rouges sont petits devant la longueur d’onde. Plus généralement,
Yuan et Shung (1988b) ont confirmé expérimentalement que cette dépendance
fréquentielle est vraie pour le coefficient de rétrodiffusion du sang non agrégé en

écoulement et ceci a des fréquences allant jusqu’a 30MHz.
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Figure 1. 18 — Mesure du coefficient de rétrodiffusion ultrasonore en fonction
de ’hématocrite pour du sang bovin stationnaire (triangles), en écoulement
uniforme (cercles) et en écoulement turbulent (carrés) (Shung et al. 1984).

Lorsque I’on vient consideérer le coefficient de rétrodiffusion du sang et non plus seulement
la section transverse de diffusion, I’hématocrite est un parametre dont I’intervention semble
assez naturelle. Une étude de Shung et al. (1976) a ainsi démontré expérimentalement que
la relation entre le coefficient de rétrodiffusion du sang et ’hématocrite n’est pas linéaire.
Plus précisément, le coefficient de rétrodiffusion augmente avec 1’hématocrite jusqu’a une
certaine valeur créte puis décroit ensuite. Dans cette étude, la valeur créte fat identifiée a
un hématocrite d’environ 26%. Puis, une seconde étude également menée par Shung et al.
(1984, Figure 1. 18) montra que le pic se situait aux alentours de 13% pour du sang bovin

en écoulement non agrégé. Cette étude montra de plus que cette valeur est vraie pour un
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écoulement laminaire uniforme mais que la présence de turbulences peut causer un

décalage du pic vers de plus hauts hématocrites.

Une telle relation entre hématocrite et coefficient de rétrodiffusion ne peut s’expliquer par
un modele sommant simplement la contribution de chaque globule rouge pour estimer la
rétrodiffusion totale. Pour expliquer et modéliser la non-linéarité présente, un parametre
appelé le « packing factor » fit abondamment utilisé. Ce paramétre, initialement dérivé par
Twersky (1987), permet de modéliser la diffusion de diffuseurs corrélés spatialement. Dans
le cas du sang, cette corrélation spatiale provient de la densité élevée des globules rouges.
Ceux-ci ne peuvent effectivement plus étre considérés comme des diffuseurs a la position
spatiale aléatoire au-dela d’un certain hématocrite. La corrélation spatiale va notamment
entrainer des interférences destructives lors de la rétrodiffusion de 1’onde par les globules
rouges. Ces interférences vont alors provoquer la diminution du coefficient de
rétrodiffusion pour un hématocrite au-dela d’environ 13%, qui est la valeur créte évoquée
au paragraphe précédent. La forme la plus générale du packing factor s’écrit de la maniére
suivante (Bascom et Cobbold 1995) :

(1 _ H)m+1

WH) = T Hem -t 4

Avec H étant I’hématocrite et m une quantité (Bascom et Cobbold (1995) ont proposé le
terme de « packing dimension ») reflétant la forme géométrique par laquelle les globules
rouges sont approximées en tant que diffuseurs dans la théorie de Twersky (1987). Plus
précisement une valeur de m égale a 1, 2 et 3 correspond respectivement a des globules
rouges modélisés par des plaques, des cylindres ou des sphéres. Notamment, Yuan et

Shung (1988a, Figure 1. 19) ont montré que des globules rouges non agrégés en écoulement
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laminaire et uniforme correspondent a m = 3. Aussi, la valeur de m gouverne la valeur

d’hématocrite crete. Plus m est élevée et plus la valeur créte sera faible.
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Figure 1. 19 — Mesures du coefficient de rétrodiffusion ultrasonore dans du
sang de porc ajustées avec un modeéle « packing factor » (Yuan et Shung
1988a).

Avec le packing factor, une des modelisations les plus simples du coefficient de
rétrodiffusion dans le sang est donnée par le modéle « particle » de Mo et Cobbold (1986).
Dans ce modele, les globules rouges sont considérés comme des diffuseurs identiques de
volume V.. et ’expression du coefficient de rétrodiffusion est la suivante :

Opsc = Os (Vi> W (16)

rbc

Ce modele et I’équation (15) permettent notamment de comprendre schématiquement
comment intervient le packing factor pour prendre en compte la décroissance du coefficient

de rétrodiffusion a partir d’un certain hématocrite. Lorsque H est proche de O, W est proche
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de 1 est n’a pas ou peu d’influence sur azg. qui Sera principalement gouverné par le terme

H . \ "1 s s .
O (V ) Lorsque H augmente, W décroit et la valeur créte de H sera I’hématocrite a partir
rbc

. - . H
duquel la décroissance de W prend le dessus sur I’augmentation de o (V

rbc

). Autrement

dit la valeur créte de H est I’hématocrite pour lequel I’influence de la corrélation spatiale

des globules rouges devient prépondérante sur celle de leur nombre.

Une autre approche pour modéliser le coefficient de rétrodiffusion est de considérer le sang
non plus comme une collection de diffuseurs mais comme un milieu continu dont les
propriétés acoustiques fluctuent localement (Angelsen 1980). Cependant, le modéle que
nous retiendrons tout particulierement est une approche dite « hybride » proposée par Mo

et Cobbold (1992) combinant modeéle « particle » et modéle continu. Ici le volume de sang
est divisé en volumes élémentaires AV plus petits que (1’1—0)3 ou lambda est la longueur

d’onde ultrasonore. Ce dimensionnement permet de considérer la phase de I’onde
ultrasonore incidente comme étant constante pour un volume élémentaire donné (Bascom
et Cobbold 1996). Il est alors postulé que le nombre de globules rouges dans chaque volume
¢lémentaire est la somme d’un nombre moyen de globules rouges plus une fluctuation
autour de ce nombre. Le nombre moyen de globules rouges est de plus supposé identique
pour chaque volume élémentaire et de valeur constante au cours du temps. En sommant la
contribution a la rétrodiffusion de chaque volume élémentaire, il vient alors que la pression
rétrodiffusée par tout le volume de sang est la somme d’une composante cohérente
(dénommé terme cristallographique par Mo et Cobbold) et d’une composante incohérente
(terme de fluctuation, Figure 1. 20). De maniere plus imagée, la composante cohérente est

celle correspondant a une distribution ordonnée et périodique de globules rouge dans
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chaque volume élémentaire alors que la composante incohérente correspond a des
fluctuations locales de cette distribution. La composante cohérente étant supposée
négligeable devant la composante incohérente, la pression acoustique rétrodiffusée est
alors due uniquement a cette dernicre, soit a la fluctuation locale de ’arrangement spatial

des globules rouges. Au final, I’expression du coefficient de rétrodiffusion est la suivante :

Opsc = USAE_V (17)
Ou ¢ est la variance du nombre de globules rouges dans les volumes élémentaires AV ¢’est
a dire la fluctuation de ce nombre autour de sa valeur moyenne. S’il peut étre rapidement
montré que I’expression (17) est équivalente a I’expression (16), le modeéle hybride fournit
une interprétation élégante de la rétrodiffusion des ultrasons par le sang : le signal
ultrasonore rétrodiffusé par le sang n’est pas directement dépendant de I’hématocrite mais
des fluctuations locales du nombre de globules rouges, fluctuations qui sont
proportionnelles a [’hématocrite. Plus important dans le cadre de ce manuscrit, le modele
nous indique également un point important pour ce qui est de la mesure de cette
rétrodiffusion : si I’on considére que le coefficient de rétrodiffusion est une variable dont
chaque volume élémentaire est une réalisation, il est impératif de prendre en compte un

nombre suffisant de volumes élémentaires pour estimer correctement ce premier.
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Figure 1. 20 — lllustration des composantes cohérentes et incohérentes dans le
modele hybride du coefficient de rétrodiffusion ultrasonore de Mo et Cobbold

(Cobbold 2006).

Les modeles présentés ci-dessus ne sont pas sans limitations. Notamment, I’inconvénient

majeur du « packing factor » est qu’il ne tient pas compte de la possible présence

d’agrégats de globules rouges. Ainsi, les modéles se basant uniquement sur le « packing

factor » ne contiennent aucun parametre permettant de prendre en compte les structures

complexes formées par les globules rouges agrégés. Pour cette raison, toutes les études

présentées lors de notre ¢état de I’art et proposant de caractériser 1’agrégation par

rétrodiffusion ont été conduites avec des modeles physiques plus poussés. Dans ces

modeéles, le « packing factor » n’est qu’un paramétre parmi d’autres. Une revue plus

détaillée des modeles incorporant I’agrégation ne sera pas abordée dans ce manuscrit. Nous

invitons cependant le lecteur intéressé a se référer a la revue de Franceschini et Cloutier

(2013).
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1.7 Quelques aspects non-Newtoniens

Dans la sous-partie traitant de I’effet Doppler ultrasonore, nous avons considéré le
sang comme étant un liquide Newtonien. Un liquide est Newtonien lorsqu’il se déforme de
maniére linéaire si on lui applique une contrainte et en particulier une contrainte de

cisaillement. De maniére plus précise, la vitesse de déformation d’un liquide Newtonien
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suit une loi linéaire affine avec la contrainte de cisaillement, ou le coefficient de
proportionnalité est la viscosité du fluide. Ceci implique donc que la viscosité d’un fluide

Newtonien soit constante peu importe le cisaillement qu’on lui applique. On a donc:

d
r=u 1;(:) (18)

Ou 7 est la contrainte de cisaillement, u la viscosité du fluide et d’;—(:) le taux de cisaillement

(s1) qui est le gradient de vitesse dans la direction perpendiculaire au cisaillement. Un
liquide laminaire, incompressible et Newtonien va notamment suivre la loi de Poiseuille
dans un tube circulaire et exhiber un profil des vitesses parabolique qui sera fonction du

rayon du tube au carré (Equation (9)).

Néanmoins, comme mentionné au début du manuscrit, le sang est connu pour étre un
liquide non Newtonien ¢’est-a-dire que sa viscosité n’est pas constante selon le cisaillement
qu’on lui applique. De plus, le sang est en particulier un liquide non Newtonien pseudo-
plastique, dont la viscosité diminue lorsque le cisaillement augmente. Une modélisation
simple d’un tel liquide peut se faire a I’aide d’une loi de puissance appelée aussi loi

d’Ostwald-de Waele (Ostwald 1929) :

{0 o

Avec k qui est une constante appelée ’indice de consistance du fluide et n I’indice
d’écoulement. Dans le cas des liquides Newtonien n est égal & 1. Pour un liquide pseudo-

plastique n est strictement compris entre 0 et 1 et n’est pas nécessairement constant.
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Pour prendre en compte la dépendance de la viscosité d’un fluide non Newtonien envers le

cisaillement, on définit usuellement la viscosité apparente (i,

T dv(r)\"
e = oy =+ (Tar) @0
dr

On voit dans I’expression (20) que dans le cas Newtonien ou n est égal a 1, la viscosité

apparente est égale a k et est donc bien une constante.

Si la viscosité apparente du sang est modélisée par 1’équation (20), il est possible de
calculer un profil des vitesses non Newtonien correspondant (Simpson et Janna 2008). Son

expression est :

(21)

1
3n+1 r\"tn
V) =S e [1 -

Avec R le rayon du tube et V,,,, la vitesse moyenne telle que Q = nr?V;,,, ou Q est le
débit. Si on se place au centre du tube r est nul et v(r) est maximale avec V,,,, =

3n+1 - ) N . .
ﬁ Vinoy- Sin est égal a 1 on trouve que V4, est le double de V;,,,,, ce qui est bien le cas

pour un écoulement Newtonien.

Le comportement non Newtonien du sang n’est pas prépondeérant quelles que soient les
conditions d’écoulement. Il est notamment admis que les effets non Newtoniens sont
significatifs pour des taux de cisaillement inférieurs a environ 100 s (Replogle et al. 1967,
Johnston et al. 2004, Sochi 2013). Au-dela de cette gamme mais aussi pour des taux de

cisaillement trés bas, la viscosité du sang atteint progressivement un plateau ou elle est

85



constante. Ce comportement est une des limitations principales de la loi de puissance
appliquée au sang puisque cette derniere prévoit une viscosité qui tend vers 0 lorsque le
taux de cisaillement tend vers I’infini. Ainsi, il est important de noter que de nombreux
modéles plus complexes ont été développés, dont les domaines d’utilisation dépendent des
phénomeénes physiques considérés ainsi que de D’application physiologique visée

(Neofytou 2004, Yilmaz 2008, Robertson et al. 2010).

Les effets non Newtonien dans le sang sont influencés par la pulsatilité, le taux de
protéines, la forme et la taille de la zone d’écoulement, la température, I’hématocrite ainsi
que par de possibles pathologies (Rokiewicz et al. 1990, Yilmaz 2008, Sochi 2013). Au
niveau microscopique, les propriétés « non Newtoniennes » du sang sont principalement
attribuées a la capacité des globules rouges a s’agréger, se déformer et se réorienter selon
le cisaillement et la géométrie de la zone d’écoulement. Notamment, le comportement
pseudo plastique du sang est en partie explicable par le fait que les agrégats de globules
rouges se désagrégent avec I’augmentation du taux de cisaillement, diminuant ainsi la
viscosité (Sochi 2013). Il est a noter que le plasma, qui est essentiellement composé d’eau,
est en revanche généralement considéré comme Newtonien en écoulement cisaillé (Brust

et al. 2013).

Pour finir, nous évoquerons brievement les effets Fahraeus et Fahraeus-Lindqvist qui sont
deux phénomenes importants lorsque 1’on s’intéresse a la dynamique du sang dans des
échelles micrométriques. L’effet Fahreeus f(t découvert par Robin Fahreus (Fahreeus
1929) et s’applique a du sang en écoulement dans un tube d’environ moins de 300
micrometres de diamétre. Il consiste en une baisse de I’hématocrite du sang dans le tube

par rapport a ’hématocrite du sang avant I’entrée du tube (on rencontre souvent les termes
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de « tube hematocrit » et de « feed hematocrit »). Cet effet provient de la migration des
globules rouges vers le centre du tube (Chebbi 2015). L’effet Fahreeus-Lindqvist (Fahraeus
et Lindgvist 1931) a également lieu dans les tubes de moins de 300 micrométres de
diameétre. 1l décrit une dépendance de la viscosité du sang envers le diametre du tube. Plus
précisément I’effet consiste en une baisse de la viscosité avec la diminution du diametre.
L’effet Fahraeus-Lindgvist se réverse pour des diamétres proches des dimensions d’un
globule rouge. Cette fois, la viscosité augmente lorsque le diamétre diminue, & cause des
frictions entre les globules rouges et la paroi du tube. 1l est a noter que si il parait intuitif
que Deffet Fahreus soit a Porigine de I’effet Fahreeus-Lindqvist, il n’en est pas la seule

cause (Lima et al. 2012).
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1.8 Résumé et objectifs de la these

Nous avons vu lors de cette introduction générale que de nouvelles techniques
microfluidiques de fractionnement du sang in-vitro sont actuellement en développement.
Ces nouvelles techniques répondent a un besoin fort en nouvelles technologies pour séparer
les principaux composants du sang. Parmi ces techniques se trouve 1’acoustophorese, qui
utilise la force de radiation ultrasonore pour manipuler les cellules du sang a 1’échelle
microscopique. L’acoustophorese est sur le point de franchir les portes de I’industrie via le

travail d’ Aenitis mais est aussi un axe de recherche académique fécond.

L’acoustophorése ainsi que les nouvelles techniques microfluidiques de fractionnement en
général sont vecteurs de nouveaux besoins en outils de contrdle et de mesure. Ces besoins
sont notamment la nécessité de mesurer des bas débits de sang, de I'ordre de quelques
puL/min a quelques centaines de pL/min, ainsi que de mesurer 1’hématocrite. Ces deux
mesures doivent étre nécessairement réalisées « en ligne », c’est-a-dire sans nécessiter

I’extraction d’un échantillon de sang, afin de préserver la stérilité¢ du procédé.

Peu de recherches académiques ont été conduites sur la mesure in-vitro de bas débits de
sang et un systéeme efficient reste encore a développer. De méme, a la connaissance de
I’auteur, il n’y a pas de capteurs industriels capables de mesurer de tels débits. La mesure
de I’hématocrite « en ligne » fait écho a de nombreuses études passées. Ainsi un certain
nombre de capteurs d’hématocrite pour la circulation extracorporelle ont été développés et

parfois commercialisés. Les capteurs optiques sont les plus performants et les plus déclinés
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sous une forme commerciale. Les capteurs électriques ont également été investigués ainsi
que les capteurs ultrasonores. Néanmoins, les capteurs optiques, bien que pouvant étre tres
précis, sont basés sur une instrumentation complexe et nécessitent parfois des calibrations
réguliéres. Les capteurs électriques sont eux hautement sensibles a la composition du
plasma et les capteurs ultrasonores sont restés a un stade de développement peu avancé.
Egalement les capteurs d’hématocrites commercialisés dépendent de I’application visée et
aucun ne peut s’appliquer a la nouvelle génération de systeme de fractionnement que
représente I’acoustophorése. Ainsi, un systéme de mesure « en-ligne » de 1’hématocrite

simple, versatile et réactualisé serait d’un intérét non négligeable.

Les ultrasons sont connus pour étre une modalité d’imagerie médicale relativement peu
colteuse ainsi que simple a mettre en place. Notamment, la technique Doppler ultrasonore
a largement fait ses preuves pour la quantification de 1’écoulement de sang in-vivo. Aussi,
la caractérisation du sang par ultrasons est un domaine ayant fait I’objet de nombreuses

recherches et dont les méthodes et développements théoriques sont nombreux.

Nous présentons donc dans ce manuscrit un systeme Doppler ultrasonore élémentaire basé
sur la technique de Doppler continu et congu pour caractériser 1’écoulement de sang dans
des dispositifs avec de faibles débits. En général, notre objectif est d’extraire les débits
sanguins et les hématocrites directement dans les tubes d’alimentations de ces dispositifs,
sans impacter le flux sanguin. Dans un premier chapitre, nous montrerons comment le
systeme Doppler peut étre simplement exploité a 1’aide de développements théoriques
récents pour mesurer un débit de sang dans la gamme utilisée dans les dispositifs
d’acoustophoreése d’Aenitis. Dans un deuxieme chapitre, nous appliquerons quelques

éléments théoriques issus de la quantification ultrasonore du sang pour évaluer la capacité
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du systéme a mesurer 1’hématocrite par rétrodiffusion. Dans un troisiéme et dernier
chapitre, nous montrerons que les variations « non Newtoniennes » du profil des vitesses
du sang prenant part dans notre systéme nous permettent d’utiliser ce dernier pour mesurer
I’hématocrite dans une gamme physiologique. Nous ménerons également dans ce chapitre
une réflexion sur les potentielles applications de cette méthode au traitement in-vitro du
sang en général. Enfin, nous ferons une conclusion globale sur I’ensemble du travail

présenté dans ce manuscrit.
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CHAPITRE 2 : UN DEBITMETRE DE SANG « OPTIMAL »

Ce chapitre présente la conception d’un débitmeétre ultrasonore in-vitro se basant
sur la technique Doppler continu. La spécificité du débitmétre est son utilisation d’un
algorithme d’optimisation mathématique afin de déterminer de maniére optimale quel est
le débit correspondant a un spectre Doppler donné. Ce débitmetre est capable de mesurer
avec une haute précision des bas débits de sang comme ceux rencontrés dans les nouvelles
techniques de fractionnement issues de la microfluidique. Nous nous sommes également
attachés a concevoir le débitmetre de maniére simple et versatile, en prévision de son
implémentation future dans les dispositifs médicaux d’Aenitis. Le travail présenté lors de
ce chapitre a fait I’objet d’une publication (« Flow rate and low hematocrit measurement
for in vitro blood processing », Pialot et al. IEEE Transactions on Ultrasonics
Ferroelectrics and Frequency Control, 2020) ainsi que d’un brevet international (“Method

and device for determining a flow rate and/ or a concentration of particles of a fluid”).
2.1 Introduction

Comme nous I’avons précisé dans le Chapitre 1, calculer la vitesse d’un écoulement
de sang laminaire est un probleme qui peut se rapporter a sa vitesse moyenne ou bien a sa
vitesse maximum. Si la vitesse moyenne V;,,,,, est mesurée dans un tube circulaire de rayon
R, celle-ci est reliée au débit Q imposé en entrée du circuit fluidique par I’expression Q =
TTR*Vyn0y- A partir de I’équation Doppler (4) on peut alors exprimer le débit en fonction de

la fréquence moyenne f;,,,, du spectre Doppler :
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TR*C  fmoy (22)
2 9
fecosBcos 5

Q=

Ou c est la vitesse du son, f;, la fréquence d’émission, 6 1’angle Doppler entre la sonde et
I’axe d’écoulement du sang et ¢ 1’angle entre I’émetteur et le récepteur. L’équation (22)
fournit une base trés simple permettant en théorie d’estimer le débit du sang en fonction du
spectre Doppler ultrasonore. Cependant, la mesure de la fréquence moyenne du spectre
Doppler n’est pas un probléme trivial. Dans sa définition la plus basique, la fréquence
moyenne pourrait se calculer a partir de la densité spectrale de puissance Doppler (DSPD)

S(f) de la maniére suivante (Cobbold, 2006) :

_Jf.s(Hdf
fmoy = NEGLA (23)

Ou les bornes des deux intégrales correspondent a la bande fréquentielle du signal Doppler.

L’expression (23) n’est valable que si I’amplitude de la DSPD est uniforme sur toute la
bande fréquentielle considérée. Autrement dit il est nécessaire que le champ ultrasonore et
I’écoulement de sang soient homogénes dans toute la zone de mesure. Cette condition est
couramment appelée condition d’insonification uniforme (« uniform insonification »). En
pratique, I’insonification uniforme n’est jamais complétement réalisée et est source
d’erreurs dans I’estimation de la fréquence moyenne (Gill 1985, Thompson et al. 1990).
Une des raisons est notamment que la courbure du tube de mesure produit un effet de
lentille acoustique venant distordre le champ de pression ultrasonore (Thompson et Aldis
1996, Thompson et al. 2004 Figure 2. 1). Des conversions de modes de propagation dues

aux matériaux plastiques dont sont constitués les tubes medicaux alterent également la
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transmission des ultrasons en leur sein et ceci en fonction de 1’angle Doppler (Thompson
et al. 2000). Pour ce qui est du sang, il est connu que la répartition spatiale des globules
rouges dans un tube n’est pas nécessairement homogene et que les globules rouges ont
tendance a migrer vers le centre (Aarts et al. 1988, Sherwood et al. 2014). Cette tendance
méne a Ieffet Fahraeus pour les tubes présentant un diametre inférieur a 300um ol une
couche de plasma libre de globules rouges se forme le long des murs. Aussi, il a été vu lors
de I’introduction générale que la présence d’agrégats peut mener a une augmentation de
I’énergie spectrale du signal Doppler (Cloutier et al. 1996). Méme dans le cas idéal ou
I’insonification est effectivement uniforme, des composantes fréquentielles non voulues
peuvent étre retrouvees dans la DSPD a cause d’un rapport signal a bruit trop faible ou de
la présence d’artefacts de filtrage (Gill 1985). La répartition fréquentielle de la DSPD est

aussi fonction de I’élargissement spectral comme vu précédemment (Gill 1985).

94



75

[mm]

0
[mm]

[mm]

0
[mm]

Figure 2. 1 — Mise en évidence expérimentale de la distorsion du champ
ultrasonore par un tube médical (Thompson et al. 2004). La figure a) montre
la mesure par un hydrophone de I’intensité ultrasonore émise a 4MHz par une
sonde focalisée. La figure b) montre la méme mesure mais avec un demi-tube
de polyéthyléne intercalé entre la sonde et I’hydrophone. La section
horizontale des deux figures est montrée en figure c).

Dans un contexte in-vitro la position et la géométrie de la sonde sont fixes et ainsi
I’¢largissement spectral peut étre caractérisé. De méme les artefacts liés au rapport signal
a bruit ou au filtrage pourraient tres certainement étre estimés et corrigés de maniere
efficace. Aussi, les altérations du champ ultrasonore dues au tube de mesure pourraient étre
modélisés et compensées en conséquence. Cependant, une méthode d’estimation du débit
le plus simple possible est souhaitable dans 1’optique de concevoir un systéme de mesure
se calibrant aisément. Il est aussi naturellement concevable qu’une méthode de mesure sera

d’autant plus sensible a des fluctuations de son environnement que sa précision est affectée
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par celui-ci. De plus, le caractére non homogéne de 1’écoulement de sang représente un

probléme sans doute plus difficilement quantifiable que ceux liés au systeme ultrasonore.

L’environnement in-vitro a pour avantage particulierement intéressant de présenter une
dynamique des fluides relativement simple si le sang est restreint @ un comportement
Newtonien. En effet, dans ce cas, le profil des vitesses peut se modéliser simplement a
’aide de la loi de Poiseuille (Chapitre 1). Il peut de plus étre raisonnablement postulé que
le sang gardera un profil des vitesses stable une fois qu’il aura parcouru la distance
nécessaire dans le tube de mesure pour étre enticrement développé. Ce postulat est d’autant
plus vrai lorsque les dimensions du tube tendent vers la microfluidique, comme il est le cas
pour les systémes d’acoustophorése. Pour ces raisons, nous pouvons supposer qu’en vertu
de la loi de Poiseuille la vitesse maximum de 1’écoulement de sang est le double de sa
vitesse moyenne. On a donc I’équation suivante qui relie le débit a la fréquence Doppler

maximum fo, . -

R?c
fecosBcos >

L’estimation du débit a partir de f;,,,, simplifie notre probléme dans le sens ou I’on ne
cherche plus a quantifier I’ensemble de la DSPD. Bien sir la vitesse maximum est sensible
aux mémes artefacts acoustiques et spectraux que la vitesse moyenne. Mais nous sommes
toutefois débarrassés des considérations sur la répartition fréquentielle de I’amplitude. Plus
important encore, la fréquence Doppler maximum ne devrait pas étre impactée par la
migration axiale des globules rouges ou par la possible présence d’agrégats. Il est a noter

que par la suite la vitesse du son c sera fixée a une valeur usuelle de 1570 m.s* (Aaslid
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2006). L’angle interne ¢ entre les deux transducteurs de la sonde sera négligé. En

admettant que I’angle ¢ soit environ du méme ordre que celui de 30° affiché dans la Figure

1. 15, le terme cos% sera tres poche de 1 avec une valeur de 0,96.
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Figure 2. 2 — Valeur de la fréquence Doppler telle que prédite par le modele
de Vilkomerson et al. (2011) dans un spectre Doppler simulé.

La fréquence Doppler maximum est un parametre dont la mesure est utilisée en clinique,
par exemple pour quantifier la sténose (Grant et al. 2003). Plusieurs études ont ainsi été
conduites pour trouver une approche optimale afin de I’estimer (Marasek et al. 1994,
Tortoli et al. 1995, Steinman et al. 2000, Kathpalia et al. 2016). Ces études ont été pensees
pour une application in-vivo et seraient trés certainement adaptables a une utilisation in-
vitro. Cependant, un modele théorique plus complet de la DPSD et de son contenu spectral
a récemment été développé par Vilkomerson et al. (2011). Il a été montré par les auteurs
que ce modele permet d’approximer la DPSD d’un « phantom » de sang par une fonction

analytique et ceci pour des débits de plusieurs centaines de mL/min. Les auteurs ont
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également démontré que le modele prédisait une fréquence Doppler maximum se situant a
la moitié de la pente descendante de la DPSD (Figure 2. 2). Suivant ce fait, les auteurs ont
finalement proposé un algorithme permettant de calculer la fréquence maximum de la
DPSD en déterminant par seuillage le point correspondant au milieu de sa pente

descendante.

Nous proposons dans la sous-partie suivante de présenter en détails le modele pour la
DPSD proposé par Vilkomerson et al. (2011). Nous montrerons ensuite comment ce
modele peut étre avantageusement exploité pour concevoir de maniére optimale un

débitmetre ultrasonore destiné a un écoulement de sang approximé comme Newtonien.
2.2 Modéle de Vilkomerson et al.
2.2.1 Présentation du modéle

Le modele de Vilkomerson et al. (2011) repose sur une discrétisation du profil des
vitesses 2D en M vitesses représentées par M anneaux concentriques (en raison de
I’homogénéité du profil des vitesses le long de I’axe de 1’écoulement nous nous
contenterons de la description 2D du probleme). Cette discrétisation est réalisée avec une
résolution en vitesse v;constante. De par la nature parabolique du profil des vitesses, la
distance entre les bordures de deux anneaux consécutifs est maximum au centre du tube et
décroit au fur et a mesure que 1’on s’approche de ses parois. Le nombre total d’anneaux M
est donné par :

Vm
M = round,, <7>
S
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Ou Vy est la vitesse maximum au centre de la parabole et ou round,,,, signifie arrondir a
I’entier supérieur. Comme précisé dans I’article, M doit étre inférieur a la moitié du nombre
d’échantillons sur lequel la DSPD va étre modélisée afin de respecter le théoréme de

Nyquist-Shannon.

e Vo
e
e, V1

Figure 2. 3 — Discrétisation du profil des vitesses dans un tube de rayon R
illustrée dans I’article de Vilkomerson et al. (2011).

De maniére analogue a la somme de cosinus présentée en introduction génerale, le modele
de Vilkomerson et al. (2011) se focalise sur une modélisation de la DSPD par une approche
principalement traitement du signal. 1l est ainsi supposé que chaque globule rouge insonifié
produit de maniere indépendante un signal temporel sinusoidal capté en retour par la sonde.
Pour un anneau de vitesse donné, le signal temporel d’un globule rouge se mouvant a la
vitesse v,,, attribuée a I’anneau sera quantifié sur un certain nombre d’échantillons w par
le systéeme d’acquisition. D’un point de vue spectral, ce signal temporel une fois
échantillonné produira dans la DSPD un pulse frégquentiel consistant en un sinus cardinal

au carré centré sur la frequence Doppler f;,.
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Figure 2. 4 — Pulse fréquentiels de deux globules rouges selon leurs temps
d’observation et pour un temps d’acquisition ultrasonore total de 5s. La

fréquence Doppler des deux globules rouges est de 200Hz. Les deux pulse sont
normaliseés par le maximum du pulse a t = 0.2s.

Jusqu’ici le mode¢le de Vilkomerson et al. (2011) est en substance une traduction du modeéle
en somme de cosinus dans le domaine frequentiel. Comme évoqueé, la limitation principale
du modé¢le somme de cosinus est qu’il ne prend pas en compte 1’¢élargissement spectral di
au temps que passe chaque globule rouge dans le faisceau ultrasonore (Figure 2. 4).
Autrement dit, le modéle ne prend pas en compte le nombre d’échantillons variable sur
lesquels les signaux temporels des globules rouges sont quantifiés. En effet, pour un
globule rouge donné, ce nombre d’échantillons w peut s’exprimer en fonction du temps t
que le globule rouge passe dans le faisceau ultrasonore selon w = f;.t ou f; est la

fréquence d’échantillonnage du systéme d’acquisition.

L’avantage du modeéle de Vilkomerson et al. (2011) est précisément qu’il apporte une

methode pour tenir compte de la différence d’échantillonnage entre globules rouges. Cette
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méthode se base sur une séparation des globules rouges en deux groupes. Le premier est
celui des globules rouges dont la vitesse est suffisamment faible pour pouvoir rester dans
le faisceau ultrasonore durant le temps d’acquisition total T,, du signal (groupe lent). Ces
globules rouges produiront un nombre d’échantillons égal ou inférieur a f;. T, selon s’ils
restent effectivement dans le faisceau durant toute 1’acquisition ou non. Ceci sera fonction
de leur position initiale lorsque I’acquisition est démarrée. Le second cas est celui des
globules rouges dont la vitesse est toujours trop élevée pour rester dans le faisceau

ultrasonore durant 1’acquisition (groupe rapide). Ces globules rouges produiront un nombre

, . . r s , N A N
d’échantillons inférieur ou égal a w,, = f;.tt,, avec tt,, = —ou A est la longueur de
m

I’intersection entre le faisceau ultrasonore et le tube de mesure. De cette séparation, les
auteurs de larticle original (Vilkomerson et al. 2011) proposent de calculer le pulse
spectral d’un globule rouge donné selon a quel groupe, lent ou rapide, il appartient. La
DSPD modélisée est ensuite la somme totale de tous les pulses spectraux. Les explications
détaillées de ce calcul peuvent étre trouvées dans I’article de Vilkomerson et al. (2011) et
les expressions analytiques correspondantes sont développées dans un article de Ricci
(2014). Nous nous contenterons de donner ici I’expression finale du modele telle que

donnée par Vilkomerson et al. (2011) :

me—1 N-1
20, U T,
DSPD = Z pm(A—vao)P(fm,N.NH%z P(fin,J, N)
m=0 Jj=1
M-1
TO
+ Z . A (——1)P(fm,wm,N)+ (25)
ttm
m=m¢

Ou N est le nombre d’échantillons correspondant au temps total d’observation T, du signal

ultrasonore, m; I’indice de la vitesse la plus basse du groupe rapide et p,, le nombre de
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globules rouges par unité de longueur dans I’anneau d’indice m. Le terme P référe a une
fonction permettant de calculer le pulse spectral des globules rouges et dont 1’expression
peut étre trouvée dans I’article original (Vilkomerson et al. 2011). L’expression en bleu
correspond aux globules rouges du groupe lent qui restent dans le faisceau ultrasonore
durant le temps d’acquisition total T, et dont le pulse spectral est quantifié sur N
¢chantillons. L’expression en rouge est celle des globules rouges du groupe lent qui
rentrent ou sortent du faisceau au cours de I’acquisition et dont le pulse est quantifié sur j
échantillons avec j € [1, ..., N — 1]. L’expression en vert représente les globules rouges du
groupe rapide qui traversent I’entiereté du faisceau durant I’acquisition et dont le pulse est
quantifié sur w,, échantillons. Pour finir I’expression en orange est celle des globules
rouges du groupe rapide qui parcourent particllement le faisceau durant I’acquisition et

dont le pulse est quantifié sur j échantillons avec j € [1, ..., w,, — 1].

Par définition, I’amplitude de la DSPD modélisée par Vilkomerson et al. (2011) est
constante dans toute sa bande fréquentielle, jusqu’a la pente descendante du spectre. Dans
la suite du chapitre, nous fixerons p,, a 1 dans tous les anneaux et nous normaliserons
I’amplitude de la DSPD a 1 également. En effet, contrairement a la somme de cosinus, le
modeéle présenté ici se focalise uniqguement sur la bande fréquentielle occupé par la DSPD
et "amplitude de cette derniere n’a pas d’importance. L’allure graphique de I’expression
(25) selon cette normalisation et pour une fréquence Doppler maximum f,, de 400Hz,

600Hz et 800Hz est donnée dans la Figure 2. 5 :
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Figure 2. 5 — Allure graphique du modéle de Vilkomerson et al. (2011) pour 3
fréquences Doppler maximums.

2.2.2  Optimisation de la mesure du débit

Nous supposons maintenant que tous les parametres de mesure intervenant dans les
expressions (24) et (25) sont connus et fixés. Dans ce cas, le modele de Vilkomerson et al.
(2011) montre que, pour un écoulement de sang suivant la loi de Poiseuille, un profil des
vitesses donné correspondra a un seul modele théorique de la DSPD et inversement.
Autrement dit une seule fréquence Doppler maximum correspondra a une seule DSPD
théorique et inversement. De méme, de par 1’équation (24), un seul débit Q correspondra a
une seule DSPD théorique. 11 est ainsi possible d’estimer le débit de 1’écoulement de sang
a partir de sa DSPD mesurée en trouvant le debit Q qui minimise la distance Euclidienne

(ou norme L?) avec la DSPD théorique soit :
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Q = argmin || DPSD,, — DPSD,(Q) Il , (26)

Ou DPSD,,, dénomme la DSPD mesurée et DPSD,(Q) est la DPSD théorique calculée
suivant le modéle de Vilkomerson et al. (2011) et pour laquelle la fréquence Doppler
maximum correspond au débit Q. En utilisant 1’équation (26), la mesure du débit est ainsi

ramenée a un simple probléme d’optimisation.

2.3 Travail présenté

Dans la suite de ce chapitre, nous décrivons la conception et le développement d’un
prototype de débitmetre ultrasonore permettant d’estimer le débit d’un écoulement de sang
in-vitro. Ce débitmetre repose sur la réduction de la mesure du débit a un simple probléeme
d’optimisation se basant sur la modélisation théorique du spectre Doppler réalisée par
Vilkomerson et al. (2011). La précision du débitmétre est évaluée pour un débit variant de
0,5mL/min a 1,5mL/min, qui est la gamme dans laquelle opere le dispositif de séparation
par acoustophorése concu par Aenitis (Bohec et al. 2017). Le débitmetre est de plus
appliqué sur un tube médical de moins d’Imm de diameétre, suivant ceux utilisés dans ce
dispositif. Nous présentons dans une premiere partie nos methodes expérimentales. Nous
décrirons ensuite les résultats dans une seconde partie suivie ensuite d’une discussion
générale sur les avantages de notre systéeme, ses applications potentielles en dehors
d’Aenitis, ainsi que ses limites et celles de notre étude. Nous finirons ce chapitre par une

conclusion globale.

2.3.1 Méthodes
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Figure 2. 6 — Dispositif expérimental.

Comme décrit par la Figure 2. 6, une sonde Doppler continu (diametre 1cm, facteur
de qualité : 10°) de fréquence centrale SMHz est utilisée pour I’émission et la réception des
signaux ultrasonores. Cette sonde consiste en un transducteur et un recepteur disposés selon
la Figure 1. 14. L’écoulement de sang est imposé en entrée du systéme par un pousse
seringue précisément calibré (KD Scientific Inc., Holliston, Etats-Unis) et le long d’un
tuyau médical en silicone de 20cm (Freudenberg, Kaiserslautern, Allemagne, diamétre
interne : 760 micrometres). Le tube en silicone et la sonde Doppler sont maintenus dans un
support réalisé a I'impression 3D de maniere a ce que I’angle Doppler entre la sonde et le
tube soit de 40° et que la sonde insonifie le tube approximativement au milieu de sa
longueur. La sonde Doppler insonifie de plus le tube dans toute sa section transverse. Le

support, la sonde et le tube sont placés dans un petit récipient d’eau permettant de réaliser
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le couplage ultrasonore entre la sonde et le tube. La sonde est alimentée en tension par un
générateur de fonction (Rigol, Beijing, Chine). Les signaux sont amplifiés en sortie de la
sonde par un amplificateur analogique 40dB (Sofranel, Sartrouville, France) et numérisés
par une carte d’acquisition (HS6, TiePie engineering, Sneek, Pays-Bas) interfacée a I’aide

de Matlab. Le post-traitement des signaux ultrasonores est également réalisé avec Matlab.

Pour I’évaluation de notre méthode de mesure, 10 acquisitions ultrasonores continues de
10s chacune ont été réalisées pour chaque valeur de débit comprises dans la gamme
0,5mL/min a 1,5mL/min avec une résolution de 0,2mL/min. Les acquisitions ont été faites
sur du sang humain frais issu d’une poche de I’Etablissement Francais du Sang et dilué
dans son propre plasma a un hématocrite de 8%. La seringue était rechargée en sang toutes

les 50s.

Le générateur de fonction était réglé pour fournir un voltage de 10V créte a créte résultant
en une pression acoustique créte a créte de 10kPa. La fréquence d’échantillonnage était

fixée a 20MHz et les acquisitions ont été échantillonnées avec 8 bits sur une gamme
- A \ A - . s , . . 2
dynamique de 2V créte a créte, menant ainsi a une résolution en tension mesurable de % =

0,0078V. Il fat bien vérifié que les signaux ultrasonores recus ne saturaient pas en

amplitude dans la gamme dynamique choisie.

Le post-traitement suivant a été réalisé pour plusieurs durées d’acquisition variant de 0,5s
a 10s. Les temps d’acquisitions désirés ont été obtenus en tronquant les signaux de 10s au

temps souhaité.
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Tout d’abord, les signaux furent filtrés a 1’aide d’un filtre de Butterworth de bande passante
8MHZz-5000Hz et 8MHz+5000Hz. Les signaux furent ensuite démodulés en utilisant la
démodulation en quadrature (équation (6)) et sous-échantillonnés par un facteur 2000. Un
filtre de rejection (« clutter filter ») fut appliqué a chaque signal pour supprimer les

composantes fréquentielles non désirées en dessous de 80Hz.

Chaque signal fut ensuite segmenté temporellement sans superposition entre les segments.
Le nombre de segments temporels fut choisi de maniere a avoir une résolution fréquentielle
de 1Hz pour chaque segment excepté pour les signaux de 0.5s ou une résolution de 2Hz fut
choisie. Pour chaque signal, les DSPD furent ensuite estimées selon la méthode de Welch
en tant que la moyenne de tous les segments temporels. Aussi, une mesure controle de la
DSPD fut réalisée dans de I’eau distillée en utilisant la procédure tout juste décrite. Cette
mesure contréle nous a permis de vérifier qu’aucun composant fréquentiel en dessous de

80Hz n’¢était effectivement présent.

L’ajustement entre les DSPD expérimentales et théoriques fut réalis¢é a I'aide de
I’algorithme d’optimisation de Nelder-Mead avec 1’équation (26) en tant que fonction cofit.
L’ajustement était paramétré de maniere a ce que I’amplitude arbitraire des DSPD
théoriques soit fixée a ’amplitude moyenne des DSPD expérimentales correspondantes.
Les points de départs de I’algorithme furent sélectionnés entre 0,4mL/min et 1,6mL/min
selon une distribution aléatoire suivant une loi normale. Le nombre maximum d’itérations
de I’algorithme fut fixé a 15. La fonction coit était calculée avec le modele de Vilkomerson
et al. (2011) exprimé comme une fonction du débit a I’aide de 1’équation (24) ou f,,4, €tait
la fréquence correspondant a la valeur la plus élevée de ’ensemble des f,, . A la fin des 15

itérations, 1’algorithme fut relancé avec le débit estimé en tant que point de départ et ainsi
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de suite jusqu’a ce que ’estimation du débit devienne stable. Les erreurs de mesure

relatives au débit affiché par le pousse-seringue furent finalement calculées pour chaque

DSPD.
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Figure 2. 7 — Algorithme pour I’estimation du débit Q. La partie itérative est

réalisée 15 fois au maximum.

Pour une précision optimale, le rayon du tube R et la largeur A du faisceau ultrasonore

furent ajoutés en plus du débit en tant que parametres de la fonction codt afin de réaliser

une premiére étape de calibration. Cette étape de calibration fut faite avec des acquisitions

provenant d’une autre poche de sang, plus précisément avec la poche utilisée dans le

Chapitre 3. Pour chaque DSPD, le rayon et la largeur du faisceau furent ainsi estimés

conjointement avec le débit par ’algorithme d’optimisation. Les valeurs moyennes des

deux parametres furent ensuite retenues comme les valeurs de références pour réaliser le
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traitement tout juste évoqué. L’utilit¢ de cette manipulation est discutée apres la

présentation des résultats.

2.3.2 Résultats

Un exemple de DSPD mesurée superposée avec le modele de Vilkomerson et al.
(2011) correspondant est montré dans la Figure 2. 8. Les valeurs optimales de la largeur du
faisceau et du rayon du tube estimées lors de 1’étape de calibration sont respectivement
4,0£0.3 mm et 3963 um (on rappelle que la valeur du constructeur est de 380um soit une
déviation d’environ 4%). Le débit mesuré pour la DSPD de la Figure 2. 9 est de

0,81+0,01mL/min alors que le débit donné par le pousse-seringue était de 0,8mL/min.
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Figure 2. 8 - Un exemple de DSDP mesurée avec un ajustement du modele
théorique de Vilkomerson et al. (2011) correspondant. Les valeurs estimées
par ’algorithme d’optimisation pour le rayon du tube et la largeur du faisceau
sont respectivement 392um et 4mm.
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Figure 2. 9 — Erreur de mesure moyenne du débit en fonction du temps
d’acquisition.

La Figure 2. 9 montre I’évolution de I’erreur de mesure du débit en fonction du temps
d’acquisition moyennée pour toutes les acquisitions et tous les débits. L’erreur converge
rapidement en dessous de 3% pour un temps d’acquisition de 2s et décroit ensuite

lentement jusqu’a une erreur d’environ 2.6% pour un temps d’acquisition de 10s.
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Figure 2. 10 - Régression linéaire entre le débit mesuré et le débit donné par le
pousse-seringue pour un temps d’acquisition de 2s. La pente de la régression
est de 0.99 (erreur de 1.6%0).

La Figure 2. 10 montre le débit mesuré comparé avec le débit donneé par le pousse-seringue
pour un temps d’acquisition de 2s. La corrélation linéaire de la mesure avec le pousse-
seringue est tres forte avec un coefficient de détermination de 0,998 et une erreur
quadratique moyenne de 0.01mL/min. L’erreur de mesure du débit est affichée dans la
Figure 2. 11 pour le méme temps d’acquisition de 2s. L’erreur moyenne pour ce temps
d’acquisition est de 2,8%. La mesure du débit ne présente pas de biais bien qu’elle soit

moins dispersée pour les débits en dessous de 0,8mL/min.
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Figure 2. 11 - Erreur de mesure du débit pour un temps d’acquisition de 2s.

2.3.3 Discussion

Malgré la taille réduite du tube de mesure, le rapport signal a bruit de notre
dispositif est suffisant pour reéaliser un ajustement précis entre les DSPD mesurées et le
modeéle de Vilkomerson et al. (2011). Cet ajustement mene a une estimation hautement
précise du débit de I’écoulement de sang sur toute la gamme de débit testée. De plus, les
DSPD convergent vers leur modéle théorique avec une erreur quasi stable au bout de 2s.
Ceci confirme la validité de I’approche présentée dans ce chapitre et démontre comment la
mesure du débit d’un écoulement de sang in-vitro peut étre réduite & un simple probleme

d’optimisation a ’aide de la méthode Doppler continu.
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Le faible écart (4%) entre la valeur du rayon du tube estimée lors de la calibration et la
valeur du constructeur peut s’expliquer de plusieurs fagons. Cet écart pourrait Etre
éventuellement di & une Iégere dilatation des parois du tuyau provoquée par le gradient de
pression imposé par le pousse-seringue. Une autre explication pourrait étre une valeur
incorrecte attribuée a un des paramétres de mesure et reportée par I’algorithme
d’optimisation sur la valeur du rayon. Une autre raison plausible serait I’invalidité¢ du
facteur 2 liant la fréquence Doppler maximum a la fréquence moyenne. Nous reviendrons

en détails sur ce point dans le Chapitre 4.

L’estimation du rayon du tube et de la largeur du faisceau avec ’algorithme d’optimisation
peut sembler questionnable puisque le rayon est déja connu de par le constructeur et que la
largeur du faisceau peut étre estimée expérimentalement. Cependant, il est difficile d’avoir
un contr6le total sur tous les parametres impliqués dans notre expérience. Pour cette raison,
I’algorithme d’optimisation permet de vérifier si tous les parametres utilisés dans le mod¢le
correspondent a leur valeur attendue lorsque le débit estimé est proche de celui donné par
le pousse-seringue. Une telle utilisation de ’algorithme d’optimisation est précisément une
des forces de notre approche puisque cet algorithme permet une calibration simple de notre
systéeme. Or, comme nous I’avons vu lors de I’introduction générale, la calibration d’outils
de caractérisation du sang n’est pas toujours une procédure aisée. Ici, 1’algorithme
d’optimisation nous a permis de souligner que notre systéme expérimental est capable de
mesurer le débit a condition que la valeur du rayon du tube soit fixée a une valeur
légerement plus haute que celle attendue. Cette procédure peut €tre d’un apport intéressant
pour une application industrielle puisqu’elle permettrait par exemple une re-calibration

facile du systéme en cas d’une légere altération du conduit de mesure. Pour la valeur de la
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largeur du faisceau la calibration est d’une importance moindre puisqu’il est montré dans
I’article de Vilkomerson et al. (2011) qu’elle n’influence pas celle de la fréquence Doppler

maximum.

Le rapport signal a bruit élevé des DSPD mesurées peut étre principalement attribué a la
numérisation continue du signal Doppler sur un temps d’acquisition relativement long.
Ceci et la nature stable et uniforme de I’écoulement de sang in-vitro sont la clé pour réaliser
I’ajustement des DSPD expérimentales et théoriques. En conséquence notre méthode de
mesure de débit est limitée a une utilisation in-vitro. Une autre limitation de la méthode,
plus systémique cette fois, est la fréquence d’échantillonnage utilisée qui a 20MHz est
proche de la fréquence limite de Nyquist pour le signal émis a 8MHz. De la méme facon,
le signal pourrait étre échantillonné sur plus de 8 bits en utilisant un systeme expérimental
plus sophistiqué. Si ces désavantages sont partiellement compensés par I'utilisation d’un
temps d’acquisition long, le rapport signal a bruit pourrait étre ainsi augmenté et de méme

pour la précision du systéme.

Notre approche de mesure du débit présente peu d’améliorations intrinséques nécessaires
a son intégration dans un contexte pratique. Des développements devront néanmoins étre
conduits pour trouver un milieu de couplage autre que I’eau, qui n’est pas forcément
désirable dans un dispositif médical. Des efforts devront également étre faits pour
miniaturiser le systéme de mesure. En théorie, la seule limite de notre approche est que le
rapport signal a bruit doit étre assez élevé pour correctement ajuster les DSPD
expérimentales et théoriques. Ainsi notre méthode n’est a priori pas limitée pour des débits
plus hauts que 1,5mL/min. En revanche, une décroissance rapide de ses performances est

a prévoir pour des débits aux alentours de 0,ImL/min, 1a ou la fréquence Doppler

114



maximum sera proche de la fréquence de 80Hz du filtre de rejection (celle-ci correspond a
un débit d’environ 0,14mL/min). Cependant, il est toujours possible de réduire le diamétre
du tube de mesure pour augmenter la vitesse maximum du sang et ainsi la fréquence
Doppler maximum. La perte de signal due a une réduction de la zone de mesure pourra
alors étre compensée en augmentant la tension fournie a la sonde. Une autre solution pourra
étre d’augmenter la puissance ultrasonore rétrodiffusée par 1’écoulement de sang en élevant

la fréquence d’émission ultrasonore.

Reprenons le tableau récapitulatif des divers débitmetres commerciaux donné lors de

I’introduction générale :

Modeéle Constructeur | Principe Application(s) Gamme de | Spécifique
physique donnée(s) par le | débit (mL/min) | au sang
constructeur et précision

(liquide utilisé)

Mitos flow | Dolomite Thermique Microfluidique 0,2-5+ 5% (eau) | Non

rate sensor | (RU)

3200096

Sonoflow | Sonotec (All) | Ultrasons Dialyse, circuits | 0-300 + | Oui
CO0.55/ « transit- extracorporels 6mL/min (eau)
035V2.0 time »

COR COR solutions | N/A Microfluidique 0,2-5+ 2% (eau) | Non

Flowmeter | (RU)

Milli+5
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Flow-rate | Fluigent (FR) | Thermique Microfluidique 0,04-1 + 0.7% | Non

Platform L (eau)

LD20- Sensirion (SU) | Thermique Biomédical 0,8-17 + 0.8% | Non

2600B (eau)

MFS 5 | Elveflow (FR) | Thermique Microfluidique 0,2-5+ 5% (eau) | Non

Flow

Sensor

PG-SLI- PreciGenome | N/A Microfluidique 0-1.5 + 10% | Non

0025 (USA) (eau)

SonoTT EmTec (FR) Ultrasons Sang, dialyse 0-1000 + | Oui
« transit- 70mL/min
time » (sang)

BioProTT | EmTec (FR) Ultrasons Liquides incluantdu | 0-20 £ 2mL/min | Pas tout a
« transit- sang (eau) fait
time »

1PXN Transonic Ultrasons Sang, organes ex- | 5-20 8% (N/A) | Oui

(USA) « transit- vivo
time »

Nous pouvons voir que dans la gamme de debits testée notre prototype de débitmetre
présente pour 2s d’acquisition une précision bien mailleure que les débitmetres
commerciaux destinés au sang. Si un temps d’acquisition de 2s est supérieur a ceux
nécessaires aux débitmetres transit-time, qui sont généralement inférieurs a la seconde, ce

premier pourra trés certainement étre amélioré en optimisant notre systeme comme
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expliqué plus haut. Les débitmetres thermiques restent d’une précision supérieure a notre

systeme mais, encore une fois, cette précision reste & démontrer pour du sang.

Au-dela de 1’acoustophorese et du fractionnement du sang micro-fluidique, le prototype
présenté dans ce chapitre représente un outil intéressant pour la circulation extracorporelle.
Sa précision reste a prouver pour des débits plus élevés et dans des dimensions plus
éloignées de celles de la microfluidique. Néanmoins nous pouvons raisonnablement penser
que le haut rapport signal a bruit fourni par la méthode Doppler continu peut étre un atout
majeur pour de telles applications. Dans ce sens, une étude comparant notre méthode aux
débitmetres transit-time dans les gammes de débits de la circulation extracorporelle serait

d’un apport précieux.

2.4 Conclusion du chapitre

Nous avons propose dans ce chapitre une nouvelle adaptation de la méthode Doppler
continu pour mesurer le débit d’un écoulement de sang in-vitro. Plus précisément cette
méthode a été congue selon les spécifications techniques des dispositifs de fractionnement
d’Aenitis et montre une précision dans une gamme de débits bas qui n’avait pas été
démontrée par une autre technique. Egalement la méthode est prometteuse pour une
application plus large a la circulation extracorporelle en général. La nouveauté principale
de notre approche est d’utiliser des développements théoriques récents pour proposer une
implémentation optimale, versatile et précise de la méthode Doppler. Cette étude démontre
comment des aspects fondamentaux de la méthode Doppler ultrasonore peuvent étre
facilement adaptés in-vitro et comment cette adaptation peut aider a 1’émergence de

nouvelles technologies de traitement et de manipulation du sang.
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CHAPITRE 3 : PUISSANCE SPECTRALE DOPPLER ET MESURE

DE L’HEMATOCRITE

Ce chapitre démontre comment le dispositif expérimental présenté lors du Chapitre
2 peut étre paramétré selon la puissance spectrale Doppler totale afin de mesurer
I’hématocrite dans une gamme inférieure a 8%. Cette mesure est destinée aux dispositifs
de fractionnement du sang issus de la microfluidique et opérant sur du sang dilué. Son
principal avantage est de pouvoir étre effectuée avec la mémes signaux que la mesure de
débit. Le contenu de ce chapitre fait également parti de la publication mentionnée
précédemment (« Flow rate and low hematocrit measurement for in vitro blood
processing », Pialot et al. IEEE Transactions on Ultrasonics Ferroelectrics and Frequency
Control, 2020) ainsi que du brevet (“Method and device for determining a flow rate and/

or a concentration of particles of a fluid”).

3.1 Introduction

Le débitmetre présenté lors du Chapitre 1 se focalise uniquement sur la largeur de la
bande fréquentielle occupée par la DSPD au travers du modele de Vilkomerson et al.
(2011). La facon dont se répartit la puissance du signal mesuré dans cette bande
fréquentielle fut ainsi occultée (nous parlerons par la suite de puissance spectrale).
Pourtant, la puissance du signal ultrasonore est porteuse d’informations sur les états
physiques des globules rouges. Nous avons notamment vu que le coefficient de
rétrodiffusion du sang, abrégé par 1’appellation BSC, est une fonction non linéaire de

I’hématocrite (Shung et al. 1976, Shung et al. 1984). Cette relation est plus précisément
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non bijective et présente un maximum pour du sang bovin a un hématocrite d’environ 13%
(Yuan et Shung 1988). Nous avons également vu que cette relation dépend des conditions
d’écoulements ainsi que de 1’état d’agrégation du sang (Shung 1984, Yuan et Shung 1988,

Cloutier et Qin 1997).
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Figure 1. 19 — Rappel : mesures du coefficient de rétrodiffusion de sang de
porc ajustees avec un modeéle « packing factor » (Yuan et Shung 1988).

Il est important de noter que la puissance spectrale est proportionnelle a la puissance
ultrasonore rétrodiffusée mais n’en est pas une mesure directe. En effet, la puissance
spectrale est en réalité estimée a partir du signal électrique transmis a la chaine
d’acquisition et de traitement par le transducteur captant les ultrasons. Ainsi, une mesure
directe de la puissance ultrasonore rétrodiffusée nécessiterait de normaliser les signaux
mesurés par une mesure de référence. La normalisation des signaux rétrodiffusés est
notamment une approche classique pour mesurer le BSC dans le sang (Wang et Shung

1997, Franceschini et Guillermin 2012).
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3.2 Modéle de Bascom et Cobbold

Figure 3. 1 — Angle solide entre un volume infinitésimal de sang et un récepteur
ultrasonore (socratic.org). Le volume infinitésimal de sang correspond ici a la
pointe du cone bleu et le récepteur ultrasonore a I’aire a. L’angle solide {2 est

, ~ a
égal a e
Le lien entre la DPSD et le BSC a été développé dans un article théorique de Bascom et

Cobbold (1996). Leur raisonnement part de I’expression de la puissance ultrasonore dp

rétrodiffusée par un volume élémentaire de sang dV :
dp = QBSCAV (27)

Ou Q est ’angle solide entre dV et le récepteur. En supposant que I’on ait un acces direct
a la puissance ultrasonore rétrodiffusée sans devoir tenir compte du systéme d’acquisition,
la DSPD de la fréquence Doppler f; est définie telle que I’expression DSPD(f;)df; (qui
est I’aire occupée par un rectangle de hauteur DSPD(f,;) et de largeur infinitésimale df;)
soit la puissance rétrodiffusée totale dans la bande fréquentielle [f;, f; + d f;] (voir Figure
3. 2). Cette définition donne une DSPD dont ’unité est le W. Hz ™1, ce qui correspond bien

a du V2. Hz™! lorsque la DSPD est estimée a partir du signal électrique provenant d’un
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transducteur. La définition peut aussi étre transposée dans I’espace des vitesses ou

DSPD(v(r))dv est la puissance rétrodiffusée totale dans I’intervalle des vitesses

[v(r), v(r) + dv] ou v(r) est la vitesse correspondant a f; via ’équation Doppler (4).

DSPD

[ e -
e —————

dp([fa, fa + dfal)

fa

Figure 3. 2 — Relation entre I’amplitude de la DSPD et la puissance
rétrodiffusée totale dp dans Pintervalle [f;, fq + df4].

Pour calculer I’expression de la DSPD, Bascom et Cobbold utilisent une discrétisation du
profil des vitesses semblable a celle utilisée quelques dizaines d’années plus tard par
Vilkomerson et al. (2011). 11 est a noter que dans 1’article, Bascom et Cobbold attribuent
cette méthode a une étude antérieure de Roevros (1974). Cette discrétisation est faite selon
des anneaux concentriques de largeur r 4+ dr. Contrairement au modéle de Vilkomerson et
al. (2011), les anneaux sont ici en trois dimensions et présentent une longueur le long du
tube égale a celle de la zone d’insonification. Nous les dénommerons dans la suite par
« coquille » comme dans 1’article original. Ces coquilles sont décrites par un systéme de

coordonnées cylindriques (7, ¢, z) dont le volume infinitésimal est dV = rdrdedz.
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En reprenant une formulation analogue au modéle hybride de Mo et Cobbold (1992,
équation (17)), I’expression (27) devient :

$(r,o,H)

dp = Qo (r, ) ——— AV dV (28)

Ou AVest un volume élémentaire arbitraire et é(r, ¢, H) est la variance du nombre de
globules rouges qu’il contient. Ce volume arbitraire est suffisamment petit pour que ’on
puisse supposer que la phase de ’onde ultrasonore incidente est la méme pour chaque
globule rouge contenu en son sein. Nous pouvons voir qu’une dépendance spatiale a cette

fois-ci été incorporée pour & ainsi que pour la section transverse de rétrodiffusion o.

La puissance rétrodiffusée par tous les globules rouges d’une coquille dans I’espace des

vitesses sera alors :

dp([v(r),v(r) + dv]) = fff Qog(r, p) ——— $ <p, H) rdrdedz
Il est maintenant supposé que chaque coquille de largeur r + dr est suffisamment petite
pour que la dépendance radiale de o et de & selon la coordonnée r puisse étre négligée au

sein d’une méme coquille. L expression devient :

dp([v(r),v(r) + dv]) = lﬂrdrf " o (1, ) W

0

do (29)

Ou [ est la longueur de la zone d’insonification. Par définition la puissance rétrodiffusée
totale dans lintervalle [v(r), v(r) 4+ dv] est égale & DSPD(v(r))dv. On a donc
dp([v(r),v(r) + dv]) = DSPD(v(r))dv et on obtient ’expression suivante pour la

DSPD :
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DSDP(v(r)) = lQr dr f ”as(r, )E(mp,H)

dv(r) P)ay e 30)

En utilisant le fait que le packing factor peut s’exprimer selon Ngg (1, @, H)W (r, ¢, H) =

$(r.o.H)

v OU Nggc est le nombre de globules rouges par unité de volume (cette relation

permet notamment de passer du modele hybride au modele « particle » via le fait que
Nrgc = H/Vgzgc, Cobbold 2006), Bascom et Cobbold expriment finalement la DSPD de la
maniére suivante :

dr

DSDP(v(r)) = lQr a0

21
j as(r, @) Nype(r, 0, HYW (1, 0, H) dop
0

Soit en passant dans le domaine fréquentiel :

DSDP(f,) = |lQr

dI‘ 2T
v )f os(r, @) Ny (r, 0, HYW (r, @, H) do (31)
vir)Jo r=rqg

Ou r = ry signifie que I’on considére la coquille pour laquelle v(r) correspond a la
fréquence Doppler f; via I’équation Doppler (4). L’expression (31) montre analytiquement
que I’amplitude de la DSDP peut étre influencée par des variations locales du nombre de
globules rouges (et donc du volume moyen des globules rouges pour un hématocrite
donné), de la section transverse de rétrodiffusion et du packing factor. Cette expression
démontre donc que la puissance rétrodiffusée se répartit dans la bande fréquentielle de la
DSDP d’une mani¢re qui est influencée par des variations locales des trois quantités
suscitées. Comme avancé par Bascom et Cobbold, cette expression illustre au passage

pourquoi la fréquence moyenne de la DSDP telle que déterminée par I’équation (23) peut
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étre faussée par des inhomogénéités locales dans 1I’écoulement ou dans I’organisation

spatiale des globules rouges (et donc entre autres par 1’agrégation).

3.3 Relation entre I’hématocrite et la puissance spectrale totale

Dans le Chapitre 2, nous avons présenté la condition d’insonification uniforme ainsi
que ses limitations. Nous rappelons que la condition d’insonification uniforme décrit une
mesure ultrasonore réalisée a partir d’un champ de pression acoustique et d’un écoulement
de sang homogeénes dans tout le tube de mesure (Gill, 1985). Si nous transposons cette
condition a 1’équation (31), les quantités a(7, @), Nypc(r, @, H) et W (r, @, H) deviennent

indépendantes de toute coordonnée spatiale et nous pouvons alors écrire :

DSDP(f,) = |2mlQo N, . (H)W (H)r (32)

dv(r) rerg

Comme vu précedemment on a Ngge = H/Vgzpe avec Viyge qui est le volume moyen des

globules rouges et :

H
DSDP(f,) = |2mlQo,—— W (H)r (33)
VRBC

dv(r) rery

Nous pouvons donc voir que, sous I’hypothése d’une insonification uniforme, I’expression
analytique de la DSDP devient directement proportionnelle a ’hématocrite (Bascom et

Cobbold 1996).

De plus, nous considérons dans ce manuscrit que I’écoulement de sang in-vitro est

suffisamment stable pour présenter un profil des vitesses constant au cours du temps. Ainsi

dr . . . . , .,
le terme M om sera toujours identique pour une coquille donnée. Mais également,
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o, d , e L
I’intégrale de r T(rr) sur ’ensemble du tube restera elle aussi identique. Cette intégrale dans

le domaine fréquentiel décrit donc la puissance spectrale totale du signal Doppler

rétrodiffusé. Si nous la notons I,spp SON eXpression est:
Ipspp = A’ HW (H) (34)

Avec a’ une constante dépendant de la longueur [ du volume de tube insonifié, de I’angle
solide () entre ce volume et la sonde Doppler, du volume moyen des globules rouges Vg
et de la section transverse de retrodiffusion des globules rouges o (qui dépend elle-méme

du volume moyen).

1pF
a=0.008
09 a = 0.004
g a=0.002
5 a =0.001
_E' 0.8 -
S
®o7k
(@]
D
E
>
(@]
c
[49]
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[e]
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80 90 100

Hematocrit (%)

Figure 3. 3 — Illustration graphique de I’équation (35) pour différentes valeurs
de a et pour m = 3 ainsi que b = 0.0001. Les courbes sont normalisées par le
maximum de (35) pour a = 0.008.
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Nous avons supposé jusqu’ici que la DSDP que nous modélisons est la « vraie » densité
spectrale de puissance du signal Doppler, sans tenir compte du systéme d’acquisition. Si
les caractéristiques du systéme d’acquisition sont incorporées dans la constante a’
renommeée a et que nous ajoutons une constante b pour tenir compte du signal résiduel

présent & H = 0%, nous pouvons finalement écrire I’équation suivante :

Ipspp = al — D™ b (35
pspp = A [1+ H(m — 1)1 + b (35)

Ou le packing factor a été développé selon son expression en fonction de 1’hématocrite.
Cette relation montre comment, sous 1I’hypothese simplificatrice d’insonification uniforme,
la puissance spectrale totale telle que mesurée par notre systéme d’acquisition suit la méme

relation avec I’hématocrite que le BSC.

3.4 Travail présenté

Dans la suite de ce chapitre, nous proposons d’évaluer expérimentalement via
I’expression (35) la sensibilité de I’énergie spectrale Doppler mesurée par notre sytéme aux
variations d’hématocrite. Nous mesurons dans cette idée les intégrales fréquentielles des
DSPD de 4 poches de sang issue de 4 donneurs différents pour des hématocrites entre 1%
et 18%. Nous ajustons ensuite 1’équation (35) a ces mesures. Nous montrons alors que cette
équation peut étre inversée afin de mesurer I’hématocrite d’un échantillon de sang dilué
dans une gamme inférieure a 8% et ceci a partir des mémes signaux que ceux utilisés pour

estimer le débit.

Nous discutons ensuite des limites de cette mesure et notamment de pourquoi celle-ci doit

étre restreinte dans notre systéme a un hématocrite aussi bas. Aussi, nous discuterons des
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applications potentielles dune mesure d’hématocrite dans cette gamme pour

I’acoustophorese et les dispositifs microfluidiques de fractionnement du sang.

3.4.1 Evaluation expérimentale du modéle packing factor

3.4.1.1 Méthodes

Les mesures de DSPD ont été réalisées a partir de 4 poches de sangs issues de 4
donneurs différents de I’Etablissement Frangais du Sang. Le débit était fixé a ImL/min
pour le méme dispositif expérimental que présenté au Chapitre 2. Chaque poche de sang
fat diluée dans son propre plasma afin d’obtenir 10 échantillons de sang entre 1% et 18%.
L’hématocrite fit mesuré avec un automate d’analyse médical ABX Pentra 80 (Horiba,
Japon). Le temps d’acquisition des signaux était cette fois de 5s et 30 acquisitions ont été
réalisées pour chaque échantillon de sang. Tout comme pour les mesures de débit, la
seringue etait rechargee en sang et agitée doucement a la main toutes les 50s. Le dispositif
expérimental de mesure fat démonté et réassemblé a chaque changement de poche de sang.
La pression acoustique ¢émise par la sonde et les paramétres d’acquisition était les mémes
que pour la mesure de débit. Le filtrage des signaux et leur démodulation étaient aussi
strictement équivalents a la mesure de débit et furent réalisés pour des temps d’acquisitions

variant de 1s a 5s avec un pas de 1s.

Chaque signal temporel flit segmenté en 5 segments temporels et ’intégrale fréquentielle
de la DSPD de chaque segment fat estimée. La médiane des 5 intégrales fréquentielles fat
ensuite retenue comme la valeur de I’intégrale fréquentielle de la DSPD du signal temporel
initial. Ce procédé permit d’éviter une surestimation des intégrales fréquentielles due a des

passages ponctuels de bulles d’air. Le débit fit de plus estimé pour chaque DSPD en
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utilisant la méthode décrite au Chapitre 2 et les erreurs de mesures relatives au pousse-

seringue furent calculées.

Afin d’évaluer la réponse de notre systéme expérimental a des changements d’hématocrite,
les parametres a,b et m de 1’équation (35) furent estimés expérimentalement. Pour cela,
I’équation (35) flt ajustée aux intégrales fréquentielles des DSPD des 4 poches de sang a
I’aide d’un algorithme « iterative reweighted least square » avec a et m en tant que
parametres d’ajustement. La convergence de I’ajustement fiit évaluée en effectuant ce
dernier 10 fois avec des points de départ variant selon une distribution aléatoire suivant
une loi normale. Pour estimer b, 10 acquisitions de 5s furent réalisées dans de 1’eau distillée
et les intégrales fréquentielles correspondantes furent estimées. La valeur moyenne de

toutes les acquisitions fut ensuite retenue pour b.

3.4.1.2 Résultats

La Figure 3. 4 illustre les intégrales fréequentielles des DSPD mesurées pour les
échantillons de sang dilué avec un ajustement de 1’équation (35). La valeur de b estimée
avec I’eau distillée est 4,1.10°° V2. L’écart type correspondant est de +4.107 V2, Les valeurs
ajustées de a et m sont respectivement 1,10+0.01.10° V2 et 3,3+0.2. L’ajustement de
I’équation (35) atteint son maximum pour un hématocrite d’environ 12%. L’erreur
quadratique moyenne de I’ajustement est égale a 6,0.10° V2. Les écarts types entre les 10

itérations de 1’algorithme sont de 2.107 V2 pour a et de 3.10* pour m.
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Figure 3. 4 — Intégrales fréquentielles mesurées des signaux Doppler avec un
ajustement de I’équation (35).

3.4.2 Mesure de [’hématocrite d’un échantillon de sang dilué

3.4.2.1 Méthodes

La mesure de I’hématocrite a partir des intégrales fréquentielles des DSPD fut
réalisée selon la procédure suivante pour chaque poche de sang. Celle-ci fut réalisée
uniquement pour un hématocrite inférieur a 8%. Premierement, un ajustement entre les
intégrales fréquentielles des DSPD des 3 autres poches de sang et 1’équation (35) fut réalisé

afin d’estimer des valeurs de calibration pour a et m. La valeur de b fut gardée identique
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a précédemment. Ces valeurs furent ensuite utilisées pour estimer I’hématocrite en

minimisant I’expression suivante a ’aide de 1’algorithme de Nelder-Mead :

(1 _ H)m+1
[1+H(m—1)]m™1

argmin (|Ippsp — aH (36)

|

Les points de départs de I’algorithme furent déterminés de maniere aléatoire selon une loi
normale entre 0,5% et 8,5% d’hématocrite. Les erreurs de mesures relatives a I’hématocrite

mesuré par le Pentra ABX furent calculées pour chaque intégrale fréquentielle.

3.4.2.2 Résultats

L’erreur moyenne de la mesure d’hématocrite en fonction du temps d’acquisition
est donnée en Figure 3.5 pour chaque poche de sang séparément. L’erreur moyenne décroit
avec le temps d’acquisition et est en dessous de 1,2% Hct pour un temps d’acquisition de

5s pour les 4 poches.
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Figure. 3. 5 - Erreur relative de la mesure de I’hématocrite moyennée pour
toutes les acquisitions et tous les hématocrites en fonction du temps
d’acquisition.
La Figure 3. 6 donne I’erreur de mesure du débit moyennée pour toutes les acquisitions de
5s réalisées pour la mesure de I’hématocrite, toujours de manicre séparée pour chaque

poche de sang. Pour les 4 poches, ’erreur est au-dessus de 5% pour des hématocrites de

1% et 2% et se stabilise autour de 2% pour des hématocrites au-dessus de 4%.
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Figure. 3. 6. - Erreur relative de la mesure de deébit en fonction de
I’hématocrite pour les 4 poches de sang (débit du pousse-seringue : ImL/min).

La Figure 3. 7 reporte les résultats de la mesure d’hématocrite pour un temps d’acquisition
de 5. Il y a une bonne corrélation lin¢aire entre I’hématocrite mesurée et 1’hématocrite
estimée par le Pentra ABX pour les poches de sang 2, 3 et 4 avec des coefficients de
correlation proches de 1 et des erreurs quadratiques moyennes en dessous de 1% Hct. La
poche 1 présente un coefficient de corrélation plus faible de 0,62 da a un point aberrant a

un hématocrite de 8% et une erreur quadratique moyenne de 1,1% Hct.
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Figure. 3. 7. - Comparaison entre I’hématocrite mesurée et I’hématocrite de
référence pour les 4 poches de sang (débit du pousse-seringue : 1mL/min).

L’erreur de la mesure d’hématocrite moyennée sur toutes les valeurs d’hématocrite pour
les 4 poches de sang est donnée en Figure 3. 8 et ceci pour un temps d’acquisition de 5s.
Cette erreur est de respectivement 1,4%, 1,1% 0,67% et 0,7% pour les poches 1, 2, 3 et 4.

Excepté pour la poche 1 a un hématocrite de 8%, I’erreur est distribuée de manicre

homogéene dans toute la gamme d’hématocrite investiguée.
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Figure. 3. 8. - Erreur relative de la mesure d’hématocrite pour les 4 poches de
sang (débit du pousse-seringue : ImL/min).

3.4.3 Discussion

Nos résultats tendent a prouver que 1’hématocrite peut étre mesurée via 1’énergie
du signal Doppler dans une gamme inférieure a 8%, pour laquelle sa relation avec le BSC
est quasi-linéaire. Pour les 4 poches de sang, la mesure présente une erreur en-dessous de
1,5% Hct et ceci pour des temps d’acquisition de 5s. La valeur maximum de I’équation
(35) ajustée aux mesures coincide avec le maximum autour de 13% observe précédemment
par Yuan et Shung (1988) pour du sang bovin non agrégé. L’écart type négligeable pour
I’estimation de a et m a partir de points de départs aléatoires démontre que 1’algorithme

d’ajustement est robuste. L’erreur de £0,2 pour la valeur de m montre que, dans certains
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cas, la valeur de m dans notre systéme approchera 3, correspondant ainsi au cas ou les
globules rouges sont assimilés a des sphéres d’un point de vue acoustique. Ceci est
¢galement en accord avec I’étude de Yuan et Shung (1988). Dans le cas ou m est supérieur
a 3, nous pouvons potentiellement nous référer a une étude réalisée par Bascom et Cobbold
(1995). Dans celle-ci, les auteurs ont suggéré que m pouvait possiblement prendre des
valeurs décimales supérieures a 3. Plus précisément, Bascom et Cobbold montrérent
qu’une valeur de 3,26 pour m correspondait a des globules rouges modélisées par des
capsules (« spherocylinders »). Dans tous les cas, les résultats confirment que modéliser la
dépendance de la puissance spectrale Doppler totale mesurée par notre systeme envers

I’hématocrite par un simple modéle de packing factor est une approximation valable.

Il peut étre vu de maniére claire dans la Figure 3. 4 qu’une mesure de I’hématocrite au-
dessus de 12% serait d’une faible précision en raison de la variance importance des
intégrales fréquentielles des DSDP dans cette gamme. Cette variance ainsi que la forte non-
linéarité de la relation pour des hématocrites de 10%-12% expliquent pourquoi la mesure

d’hématocrite doit €tre limitée en dessous de 8% pour étre applicable en pratique.

La haute variance des intégrales fréquentielles des DSPD peut avoir été éventuellement
causée par la présence d’agrégats de globules rouges dans I’écoulement. Comme vu en
introduction, il est en général admis que 1’agrégation devient mineure pour du sang non
pathologique au-dela d’un taux de cisaillement d’environ 100s™ (Schmid-Schénbein et al.
1968, Cloutier et al. 1996, Xu et al. 2013, Baskurt et al. 2019). En utilisant I’expression
donnée dans I’étude de Cloutier et al. (1996), le taux de cisaillement moyen théorique dans
le tube de mesure sous ’hypothese d’un profil des vitesses parabolique peut étre calculé a

263s pour un débit de 1mL/min. Récemment, De Monchy et al. (2018) ont mis en
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évidence théoriquement que le BSC d’un mélange de globules rouges agrégés et désagrégés
devrait étre plus haut que celui d’un mélange de globules rouges désagrégés. Suivant ce
développement, une expérience supplémentaire fut conduite a partir de globules rouges
lavés et suspendus dans de la saline, qui est connue pour inhiber 1’agrégation. Pour ce faire,
10 intégrales fréquentielles Doppler ont été estimées pour des sighaux acquis a 5%, 10%
et 15% d’hématocrite (£0,2%) a partir de globules rouges en suspension dans du plasma et
de la saline. Les globules rouges provenaient tous de la méme poche de sang. Les intégrales
fréquentielles furent normalisées par la quantité suivante :

— — 2
Krbe Ko + Po Prbc
Ko Prbc

(37)

Ou x, et p, sont la compressibilité et la densité du milieu de suspension des globules
rouges. Cette quantité provident de I’expression de la section transverse de rétrodiffusion
(équation 14). Normaliser par cette quantité permet de prendre en compte la rupture
d’impédance acoustique entre les globules rouges et leur milieu de suspension (Cobbold
2006). En effet, cette rupture influence directement la valeur de la section transverse de
rétrodiffusion et doit donc étre prise en compte si 1’on veut comparer les intégrales
fréquentielles de globules rouges suspendues dans deux milieux différents. Les valeurs
pour les compressibilités et les densités des globules rouges, du plasma et de la saline furent
sélectionnées dans une étude de Shung et al. (1976). Le résultat de la comparaison entre
globules rouges suspendues dans du plasma et de la saline est donné par la Figure 3. 9. Les
intégrales fréquentielles des DSPD mesurées pour des globules rouges suspendus dans du
plasma sont en moyenne 1.4 fois plus élevées que celles de leurs analogues suspendus dans

de la saline. Ce résultat suggere que malgré le taux de cisaillement élevé dans le tube de
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mesure, la présence d’agrégats de globules rouges dans 1’écoulement ne devrait pas étre
négligée. Ainsi des expériences supplémentaires seront nécessaires pour une meilleure
caractérisation de I’agrégation des globules rouges dans notre dispositif de mesure.
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Figure. 3. 9. — Intégrale Doppler normalisées par I’expression (37) pour des

globules rouges suspendus dans du plasma et des globules rouges suspendus
dans de la saline.

Comme il a été abordé lors du Chapitre 1, le modéle hybride de Mo et Cobbold (1992)
nous montre que le BSC est une variable dont chaque volume élémentaire du modeéle est
une réalisation. Par conséquent, il est nécessaire de prendre en compte un nombre suffisant
de volumes élémentaires si I’on veut pouvoir mesurer le BSC avec une variance acceptable.
D’un point de vue pratique, ceci peut se figurer par le nombre de voxels dans lesquels le

BSC est mesuré dans le tube ou autrement dit par le nombre de longueurs d’onde
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ultrasonores que ce dernier contient. A 8MHz et a une vitesse du son de 1570 m.s?, la
longueur d’onde ultrasonore est égale a environ 196um ce qui donne un peu moins de 4
longueurs d’onde dans notre tube de 760um de diamétre. Ce nombre de longueur d’onde
est restreint comparé aux valeurs usuelles (voir par exemple I’étude de De Monchy et al.
(2018) ou la zone de mesure est équivalente a 12 longueurs d’onde). Si cette restriction du
nombre de longueurs d’onde est probablement compensée en partie par I’utilisation d’un
long temps d’acquisition de 5s, une augmentation de la fréquence ultrasonore pourrait peut-

étre permettre de diminuer la variance des intégrales fréquentielles des DSPD.

Une extension de la mesure de I’hématocrite au-dela de 8% ne pourrait trés probablement
pas se faire avec le modele présenté ici. Notamment, I’hypothése d’un packing factor
spatialement invariant dans le tube est une approximation physique trés forte qui ne tiendra
probablement plus pour de hauts hématocrites. Ainsi, une hypothétique mesure de
I’hématocrite dans une gamme physiologique devrait utiliser des modeles physiques plus
développés, permettant au passage de tenir compte de I’agrégation (Franceschini et
Cloutier 2013, De Monchy et al. 2018). Aussi, Yuan et Shung (1988) ont montrés que le
BSC dépend de la composition du plasma et plus particulierement de la concentration des
fibrinogénes en son sein. Il pourrait ainsi étre intéressant d’inclure cette dépendance dans
le modele. De plus, une limitation évidente est la non-monotonie de la relation entre
I’hématocrite et le BSC, qui empéche de discriminer les hématocrites possédant une méme

valeur pour leurs intégrales fréquentielles Doppler.

Il'y a donc de fortes limitations intrinseques a la physique des ultrasons dans le sang pour
transposer la méthode a des hématocrites physiologiques. Cependant, dans le cadre de

I’acoustophorése et des méthodes micro fluidiques de fractionnement du sang, une
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application de la méthode telle qu’elle pourrait avoir un intérét. En effet, un certain nombre
de ses systémes utilisent ou génerent du sang dilué a des hématocrites en dessous de 8%.
Dans ce cas particulier, la méthode présentée ici a pour avantage d’avoir une bonne
précision pour des hématocrites faibles et ceci pour un systéme d’acquisition trés simple.
Une méthode de mesure en ligne d’un hématocrite en dessous de 8% n’a dans ce sens
jamais été investiguée en détail puisque les études existantes ont toujours vis€ jusqu’ici un
hématocrite physiologique. En tant qu’illustration, nous pouvons citer le dispositif
d’acoustophorése d’Aenitis (Bohec et al. 2017) qui fonctionne a un hématocrite aux
alentours de 8% et qui est concu pour la fabrication de concentré plaquettaire. La méthode
présentée ici pourrait par exemple étre utilisée pour évaluer la pureté du concentré

plaquettaire en sortie de ce dispositif, en mesurant I’hématocrite résiduelle.

3.5 Conclusion du chapitre

Nous avons montré dans ce chapitre que notre dispositif expérimental peut étre
calibré afin de mesurer I’hématocrite d’un échantillon de sang dilué (<8%). Cette
calibration est réalisée en se basant sur un modele théorique simple de la répartition
spectrale de la puissance du signal Doppler. La mesure est effectuée sur les mémes signaux
que I’estimation du débit. Cette méthode est précise et présente des avantages intéressants
dans le cadre du fractionnement du sang. Néanmoins, plusieurs limitations intrinseques a
la physigue entravent son application a des hématocrites physiologiques. Notamment, la
variance ¢élevée des signaux Doppler, dont I’agrégation est une cause fortement probable,

empéchent d’effectuer une mesure d’hématocrite précise et répétable dans cette gamme.
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CHAPITRE 4 : EFFETS NON-NEWTONIENS POUR LA MESURE

D’UN HEMATOCRITE PHYSIOLOGIQUE

Dans ce chapitre, nous démontrons que notre dispositif expérimental peut étre
utilisé pour sonder une fine décroissance de la fréquence Doppler maximum due a
I’augmentation de I’hématocrite. En se basant sur des études passé€es et sur une
caractérisation approfondie du phénoméne, nous attribuons ces observations a une
décroissance non-Newtonienne de la vitesse maximum du sang inversement
proportionnelle a I’hématocrite. Ensuite, nous montrons sur plusieurs poches de sang que
cette altération du profil des vitesses est suffisamment significative pour étre exploitée afin
de mesurer I’hématocrite dans une gamme physiologique. Ces travaux vont faire 1’objet
d’une prochaine publication & I’heure ou ces lignes sont écrites et sont également inclus

dans le brevet.
4.1 Introduction
4.1.1 Loi de puissance et propriétés intrinseques du sang

Nous I’avons vu dans I’introduction générale, le sang est un liquide non-Newtonien
pseudo-plastique dont la viscosité apparente décroit avec la contrainte de cisaillement
(Figure 4. 1). Sous certaines conditions, ce comportement est modélisable par une loi de

puissance faisant intervenir un parametre n <1 appelé I’index non-Newtonien :

Ha = ky™1(19)
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Avec u, la viscosité apparente du sang, y le taux de cisaillement au sein du tube et k
I’'indice d’écoulement. Cette expression est utilisée depuis de nombreuses années pour
étudier la rhéologie in-vitro du sang (Charm et Kurland 1962, Bugliarello et Hayden 1963,

Krieger 1968, Benis et al. 1971).
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Figure 4. 1 — Evolution de la viscosité en fonction du taux de cisaillement pour
des globules rouges dans du plasma, des globules rouges dans un tampon
isotonique et des globules rouges rendues rigides (donc qui ne peuvent plus se
déformer) également contenues dans un tampon isotonique (Baskut et al.
2019). La viscosité du mélange globules rouges et plasma atteint un plateau
pour un taux de de cisaillement au-dessus d’environ 100s*. Au contraire, la
viscosité des globules rouges dans le tampon ne varie quasiment pas et celle
des globules rouges rigides reste constante. Cette figure surligne le role des
globules rouges (et de leurs propriétés élastiques) dans le comportement non-
Newtonien du sang mais aussi celui du plasma.

146



Un moyen d’observer et de caractériser le comportement en loi de puissance du sang est
d’ajuster I’équation (19) avec des mesures de viscosité réalisées par un viscosimétre. En
laboratoire, les viscosimétres a rotation et les viscosimétres « cone-and-plate » sont
régulicrement utilisés. Ces deux appareils permettent d’estimer la viscosité dun
échantillon de sang en y mettant en rotation un cylindre pour le premier et un cone pour le
second (Figure 4. 2). Un autre type courant de viscosimétre est le viscosimetre capillaire.
Contrairement aux deux autres systémes, le viscosimetre capillaire mesure la viscosité d’un
écoulement de sang tubulaire, en extrapolant cette derniére de la relation entre le débit et

la pression (Baskurt et al. 2019).

Figure 4. 2 — Principe de fonctionnement d’un viscosimétre « cone and plate »
(Secco et al. 2013). Un taux de cisaillement uniforme est imposé dans le fluide
par la mise en rotation d’un cone. Ce taux de cisaillement peut étre calculé
comme le rapport de la vitesse de rotation 24 sur I’angle 8,. La viscosité
3T6,
2m02yR3

apparente se calcule comme u, = ou T est le moment de la rotation du

cOne.
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Un des modeéles en loi de puissance les plus connus pour le sang est le modéle établi par
Walburn et Schneck dans une étude parue en 1976. Dans celle-ci, les deux auteurs ont
proposé de relier 1I’index non Newtonien n et ’indice d’écoulement k avec plusieurs
propriétés intrinseques du sang. Pour ce faire, la viscosité de 200 échantillons de sang
humain fit mesurée a I’aide d’un viscosimétre « cone-and-plate » et ceci pour des taux de
cisaillement entre 20s? et 233s™ ainsi que des hématocrites entre 35% et 50%. L’équation
(19) fOt ensuite réécrite selon plusieurs variables, a savoir le taux de cisaillement donc mais
aussi le nombre total de lipides, I’albumine, le nombre total de protéines moins I’albumine
et ’hématocrite. A I’aide d’une régression multiple, il fit alors identifi¢ pour quelle
combinaison de ces variables 1’ajustement entre I’équation (19) linéarisée et les résultats
du viscosimetre eétait le plus significatif. Cette procédure flt conduite pour des
combinaisons de 3 variables au maximum. Le modéle de 2 variables le plus significatif ft
celui incorporant une dépendance envers I’hématocrite dans 1’équation (19) en plus du taux
de cisaillement. Cette dépendance f(t incluse en exprimant les indices k et n en fonction

de I’hématocrite H de la maniéere suivante :

fo = ky™!
k= CeH  (39)
n=1-CH

Ou C,,C,et C5 sont des constantes dont les valeurs estimées par la régression multiple sont
respectivement 0,0148, 0,0512 et 0,00499. L’ajustement entre 1’équation (39) et les
mesures du viscosimetre donna un coefficient de détermination de 0,8789 ainsi qu’une
erreur quadratique moyenne de 0,0069. Dans le cas d’un ajustement entre I’expression (19)

seule et les mesures du viscosimetre, le coefficient de détermination ne f(t que de 0,6187
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avec une erreur quadratique moyenne de 0,0218. Le modele de 3 variables le plus
significatif fit celui incluant dans I’expression (39) le nombre total de protéines moins
I’albumine. Le coefficient de détermination correspondant fat de 0,9049 assorti d’une
erreur quadratique de 0,00546. Ces résultats permirent & Walburn et Shneck d’avancer

plusieurs conclusions :

- L’hématocrite a un effet du premier ordre sur le caractére non-Newtonien du sang.

- La composition du plasma a un effet du second ordre principalement régit par le
nombre total de protéines moins 1’albumine (qui sont majoritairement composées

de fibrinogénes et de globulines).

0.9
n 0.8
~
1) ~
071
| | 1 | i
30 35 40 45 50
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Figure 4. 3 — Evolution de I’index non-Newtonien n avec I’hématocrite ainsi

qu’un ajustement de I’équation (39) (Walburn et Schneck 1976). Un
ajustement d’un modéle antérieur de Sacks et al. (1963) est également montré.
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Il est a noter que la principale limitation de 1’é¢tude de Walburn et Schneck (1976) est
d’avoir considéré les différentes variables investiguées comme étant totalement
indépendantes. L’article fit ainsi conclu de la maniére suivante : « En réalité, le sang dans
le systeme cardiovasculaire de [’'Homme et des animaux change constamment de
composition chimique et de taux de cisaillement et les interrelations entre les deux sont
nombreuses et complexes. Cette complexité tend a invalider I’hypothése de variables
chimiques indépendantes. Cependant, pour une approximation du premier ordre cette

hypothese d’indépendance des variables chimiques semble raisonnable. »

Bien qu’étoffé par I’ajout de variables supplémentaires, le modele de Walburn et Schneck
(1976) reste une expression trés simplifiée du comportement rhéologique du sang.
Notamment, comme expliqué lors de I’introduction, le modéle en loi de puissance ne prédit
pas le plateau qu’atteint progressivement la viscosité du sang a partir d’un taux de
cisaillement d’environ 100s (Figure 4. 4). De maniére générale, les modéles permettant
de prédire la rhéologie du sang sont nombreux et leur utilisation dépend du contexte
physique et en particulier des valeurs que prend le taux de cisaillement. Parmi les modéles
largement investigués, nous pouvons notamment citer celui de Casson qui inclut un
cisaillement minimum pour faire sortir le sang d’un état statique, le modéle de Quemada
qui prend également en compte 1’hématocrite, ou encore le modéle de Carreau-Yasuda

(Robertson 2010, Sochi 2013).

Une des premieres études reprenant le modele de Walburn et Schneck (1976) fat réalisée
par Easthope et Brooks en 1980. Cette étude compara la pertinence du modeéle avec 11
autres modeles, dont celui de Quemada. Pour cela, la viscosité d’échantillons de sang

provenant de 30 donneurs différents (exclusivement des femmes) et a des hématocrites

150



entre 30% et 55% f(t mesurée avec un viscosimétre a rotation. Pour des taux de
cisaillement allant jusqu’a 124s™, Easthope et Brooks obtinrent le meilleur ajustement avec
les résultats du viscosimétre en utilisant le modéle de Walburn et Schneck (1976).
Quelques années plus tard, une étude de Rodkiewicz et al. (1992) compara le modeéle de
Walburn et Schneck (1976) avec ceux de Casson et de Bingham (Robertson 2010, Sochi
2013) pour la modélisation numérique d’un écoulement de sang pulsatile dans un conduit.
Le modele de Walburn et Schneck (1976) donna des résultats significativement différents

de ces deux derniers mais qui furent interprétés comme étant potentiellement plus proches

de la realité expérimentale.
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Figure 4. 4 — Modélisation de la viscosité du sang par différents modéles. On
peut voir que le modele en loi de puissance ne prédit pas les plateaux atteints
par la viscosité a des taux de cisaillements bas et élevés.

L’étude de Walburn et Schneck n’est pas la seule a avoir tenté de lier la loi de puissance
(19) avec les parametres intrinseques du sang. En 1999, une étude de Hussain et al.

s’intéressa a I’influence de la quantité de fibrinogéne et de cholestérol dans le plasma en
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plus de celle de ’hématocrite. Le choix d’étudier la quantité de fibrinogene s’explique par
son influence sur I’agrégation des globules rouges et donc sur la viscosité¢ du sang. Le
cholestérol fht lui sélectionné en raison de son influence sur la déformabilité des globules
rouges. En effet, une modification de la concentration du cholestérol dans le plasma va
perturber 1’équilibre entre le cholestérol et les phospholipides présents sur la membrane
des globules rouges, altérant ainsi leur déformabilité. Tout comme dans I’étude de Walburn
et Schneck (1976), I’influence des trois parameétres sur la loi de puissance flt évaluée en
ajustant I’expression (19) linéarisée a des mesures de viscosimetre. Ces mesures furent
réalisées sur des échantillons provenant de 109 donneurs de sang seins mais aussi sur 150
échantillons prélevés sur des patients ayant subi un accident vasculaire cérébral. Le taux
de cisaillement variait entre environ 1s™ et environ 100s™. Les résultats confirmérent que
I’hématocrite est le paramétre le plus influent sur les index k et n de la loi de puissance

(19).

En résumé, la viscosité du sang décroit avec le taux de cisaillement. Pour des taux de
cisaillement inférieurs a environ 100s, cette décroissance est modélisable par une loi de
puissance faisant intervenir deux parametres : k et n. Ces parametres sont corrélés aux
propriétés intrinseques du sang et en particulier a I’hématocrite. Plus précisément, I’index

non-Newtonien n décroit linéairement avec cette derniére.

Dans les études présentées précédemment, la dépendance de la loi de puissance envers
I’hématocrite a été mise en évidence a 1’aide de viscosimetres dans lesquels le sang n’était
pas en écoulement. Or, il est bien connu que le comportement rhéologique du sang en
écoulement ne peut étre directement extrapolé des prédictions des viscosimetres.

Notamment, dans le cas d’un tube, le taux de cisaillement aura une dépendance radiale
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(Figure 4. 5) contrairement aux viscosimetres a rotation et « cone and plate » qui mesurent

la viscosité a un taux de cisaillement donné.
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Figure 4. 5 — Profil des vitesses et taux de cisaillement dans un tube en fonction
du rayon. Le taux de cisaillement est maximum sur les parois du tube et nul
au centre.

4.1.2 «Blunting » du profil des vitesses

Un corollaire de I’expression (19) est que le profil des vitesses d’un écoulement de

sang dont la viscosité est modélisée par une loi de puissance s’écrit (Janna 2008):

1
3n+1 r\"tn
v =S e |1 () T @D
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Si I’on se place au centre du tube ou la vitesse du sang est maximum, r est nul et nous
avons alors la relation suivante entre la vitesse maximum du sang V., et sa vitesse

moyenne V;,,,, :

Les expressions (21) et (38) montrent que, pour une vitesse moyenne V,,,,,, donnée, I’index
non-Newtonien n régit a quel point le profil des vitesses déviera de la parabole prédite par
la loi Newtonienne de Poiseuille. Plus précisément, il peut étre vu dans 1’expression (38)
que V.4, décroit quand n tend vers 0, c’est-a-dire lorsque les effets non-Newtoniens
augmentent. Afin que le sang garde la méme vitesse moyenne, la décroissance de 1,,,, doit
s’accompagner d’un rehaussement du reste du profil. Comme régit par 1’expression (21),
le profil des vitesses va alors progressivement s’aplatir autour de 1},,,,. Cet aplatissement
du profil des vitesses est dénommé « blunting » en anglais (Goldsmith et Turitto 1986,

Figure 4. 6).

Si nous inversons le probléme, d’apres la loi de puissance, un « blunting » du profil des
vitesses correspond donc a une diminution de n soit encore a une augmentation des effets
non-Newtonien dans I’écoulement de sang. Par conséquent, nous proposons de maintenant
passer en revue les études expérimentales ayant observées et caractérisées des écoulements
de sang « blunté ». Nous mettrons une emphase particuliere sur les études réalisées dans

des tubes.
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Figure 4. 6 — Profil des vitesses dans un micro-tube (51.8 micrométres de
rayon) de globules rouges artificiels comparé au profil prédit par la loi de
Poiseuille (Goldsmith et Turitto 1986). La vitesse maximum du profil des
globules rouges diminue comparé a celle de la parabole de Poiseuille et les
vitesses autour du centre du tube augmentent, causant un « blunting » du

profil.

4.1.3

Le caractere non-Newtonien du sang en écoulement dépend fortement des
dimensions caractéristiques du conduit considéré. Ainsi, in-vivo, les effets non-
Newtoniens sont en général négligés dans les larges arteres. En revanche, les effets non-
Newtoniens prennent une toute autre importance pour des échelles inferieures a quelques
centaines de micrometres. Dans ces dimensions, les phénomeénes cellulaires que sont
I’agrégation, la déformation élastique et la migration axiale des globules rouges deviennent

prépondérants, menant le sang a significativement dévier du comportement d’un fluide
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Newtonien (Lima et al. 2012). Pour cette raison, il n’est pas surprenant que la grande
majorité des études ayant observé des écoulements de sang « blunted » aient été réalisées
dans le cadre de la microcirculation et de sa modélisation expérimentale dans des micro-
tubes. En particulier, des profils de vitesses aplatis ont été reportés dans des tubes de
diameétres inférieurs a 150 microns (Bugliarello et Hayden 1963, Gaehtgens et al. 1970,
Liepsch 1986, Reinke et al. 1986, Alonso et al. 1995, Okuda et al. 2003 Figure 4. 7, Ji et
Lee 2008). Les systemes d’observation utilisés lors de ces études furent vari€s : caméra
rapide montée sur un microscope (Bugliarello et Hayden 1963, Alonso et al. 1995),
photométrie (Gaehtgens et al. 1970), Doppler laser (Liepsch 1986), tracking de globules
rouges marquees par fluorescence (Reinke et al. 1986) ou encore, pour les plus récentes,
du tracking de traceurs fluorescents a ’aide de systémes PIV (« Particle Image Velocimetry

») hautement resolus (Okuda et al. 2003, Ji et Lee 2008).

Remarque : L étude de Gaehtgens et al. (1970) fGt remise en cause par Baker et Wayland en 1974,
qui avancerent que le « blunting » observé était d0 a des artefacts de mesure. Néanmoins, puisque
les résultats de Gaehtgens et al. (1970) coincident avec ceux présentés par les autres auteurs cités

plus haut, nous continuerons de citer cette étude dans la suite de ce manuscrit.
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Figure 4. 7 — Profils des vitesses normalisés de traceurs dans de I’eau (gauche) et des
mémes traceurs dans du sang (droite) mesurés par un systeme PIV dans un micro-
tube (Okuda et al. 2003). Le profil rouge correspond a une vitesse moyenne de 3.5m.s
1 et le profil bleu a une vitesse moyenne de 0.7mm.s™. Les deux courbes situées a la
base des paraboles représentent la variance des mesures. Un « blunting » du profil
des vitesses dans le cas du sang est clairement visible pour une vitesse moyenne de

0.70 mm.s™.

Si I’écoulement de sang « blunted » a été plusieurs fois observé dans des tubes, sa
quantification en termes de vitesse maximum fat rare. En effet, les études citées lors du
dernier paragraphe ont reporté des profils des vitesses normalisés, sans indication sur leurs
valeurs maximales. Nous pouvons toutefois mentionner une étude parue en 1998, ou
Yeleswarapu et al. proposerent de théoriser et d’évaluer expérimentalement un écoulement
de sang de porc dans un tube de plexiglas de 6.35mm de diametre (Figure 4. 8). Pour
quantifier le profil des vitesses dans le tube, les auteurs utiliserent un systéme Doppler

pulsé réalisé avec un transducteur ultrasonore de 20MHz. Ce systéme permis de mesurer
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le profil des vitesses de ’écoulement suivant une résolution spatiale d’environ 0.5mm?,
Gréce a cet accés a plusieurs points du profil, les auteurs purent mesurer la vitesse
maximum du sang et la comparer a celle prédite par la loi de Poiseuille. Pour des vitesses
moyennes de 1.6cm?, 1.9cm? et 2.5cm?, il fat alors observé des écarts entre vitesses
maximums mesurées et vitesses maximums prédites par Poiseuille de respectivement
38.3%, 37% et 44%. Ces résultats furent de plus modélisés avec succes a I’aide dun

modéle de fluide viscoélastique.
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Figure 4. 8 — Décroissance de la vitesse maximum et « blunting » du profil des vitesses
du sang observés par Yeleswarapu et al. (1998) dans un tube de 6.35mm de diametre

avec un systeme de Doppler ultrasonore pulse.

En raison de la dépendance des effets non Newtoniens envers le taux de cisaillement, il
parait intuitif que ce dernier influence le phénomeéne de « blunting ». Ainsi, plusieurs des
études présentées plus haut ont aussi mis en évidence que le « blunting » des profils des
vitesses augmentait avec la diminution du taux de cisaillement. (Gaehtgens et al. 1970,

Reinke et al. 1986, Goldsmith et Turitto 1986). Un autre paramétre dont I’influence est
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également importante est le diametre du tube de mesure, dont les effets sur le
comportement non-Newtonien du sang ont été évoqués plus haut. En effet, plusieurs études
ont observé que le « blunting » du profil des vitesses augmentait avec la diminution du
diamétre du tube (Bugliarello et Hayden 1963, Gaehtgens et al. 1970, Alonso et al. 1995).
En particulier, Alonso et al. (1995) démontrérent cet effet de maniére particuliérement
claire pour des tubes entre 20 micrométres et 100 micrométres de diamétre (Figure 4. 9).
Leurs résultats tendirent aussi a démontrer que le « blunting » diminuait d’autant plus avec

la contrainte de cisaillement aux parois que le diamétre du tube était grand.

Si I’écoulement de sang in-vivo peut étre raisonnablement approximé dans des tubes
rigides, son comportement réel n’est pas aussi simple. Notamment, la pulsatilité du cceur
et I’élasticité de la paroi des arteres et des veines complexifient son observation et sa
comprehension (Liepsch 1986). Néanmoins, des écoulements de sang « blunted » ont été
observés dans des modeles animaux et des rapprochements avec les études in-vitro peuvent
étre dégagés. En particulier, une étude de Tangelder et al. (1986) reporta des phénomenes
de «blunting » dans des arteres de lapin entre 17 micrometres et 32 micrometres de
diametre et ceci pendant la diastole et la systole. Tout comme pour les expériences faites
dans des tubes, il fat observé gque le « blunting » augmentait avec la diminution du diamétre
de T’artére. En 2001, Bishop et al. proposérent de tester I’hypothése selon laquelle
I’agrégation des globules rouges cause le « blunting » du profil des vitesses. En induisant
I’agrégation a 1’aide de dextran dans des micro-vaisseaux de rats (entre 45 micrometres et
75 micrometres de diametre), les auteurs observerent un « blunting » prononcé du profil

des vitesses, inversement proportionnel au taux de cisaillement. Egalement, une diminution
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de la vitesse maximum, au centre des vaisseaux flt constatée apres 1’ajout du dextran (de

6.8+3.6 mm/s a 5.3+2.1 mm/s).
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Figure 4. 9 — Evolution du « blunting » en fonction de la contrainte de
cisaillement dans des micro-tubes observée par Alonso et al. (1995) a I’aide
d’une caméra rapide et d’un microscope. L’observation a été réalisée pour des
tubes horizontaux et verticaux 10s et 300s apres le début de I’écoulement et
ceci pour 5 diametres de tubes difféerents (rond vide : 20um, rond plein :
40um, carré vide 60 um, carré plein: 80um, losange: 100 um). Le
« blunting » fat évalué selon le « bluntness coefficient » défini par Gaehtgens
et al. (1970) qui décroit lorsque celui-ci devient plus faible. Nous pouvons voir
gue le « bluntness coefficient » décroit avec la contrainte de cisaillement et ceci
d’autant plus que le diamétre du tube est grand. Aussi, la décroissance du
« bluntness coefficient » avec la contrainte de cisaillement a une dépendance
temporelle plus marquée pour le tube horizontal.
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Il est concevable que I’hématocrite puisse avoir une influence sur le profil des vitesses du
sang via le réle prépondérant que jouent les globules rouges dans les effets non-Newtonien.
Pourtant, peu d’études sont a répertorier dans le cas d’un simple écoulement stable de sang
in-vitro. L’¢étude ayant reportée les résultats les plus significatifs flit celle de Goldsmith et
Turitto (1986) déja mentionnée plus haut. Les auteurs y montrerent que des suspensions de
globules rouges artificielles (« ghost red blood cells ») dans des micro-tubes présentaient
des profils des vitesses fortement aplatis pour des fractions volumiques supérieures a 20%.
Dans les études citées précédemment, Bugliarello et Hayden (1963) ont observé que le
« blunting » augmentait avec 1’hématocrite pour des valeurs entre 6% et 40% et dans des
tubes inférieurs a 80 micrometres de diameétre. Toutefois cet effet ne flt pas quantifié par
les auteurs. Dans une étude parue en 2008, Ji et Lee évaluérent I’influence de I’hématocrite
sur le profil des vitesses d’un écoulement de sang induit dans un tube de 100 micrométres
de diametre par un pousse-seringue. Un systeme de PIV hautement résolu fat utilisé pour
mesurer le profil des vitesses de 1’écoulement a 1’aide de traceurs fluorescents. Trois
échantillons de sang furent investigués a des hématocrites de 20%, 30% et 40%. Les
mesures furent conduites a des débits de 10uL/min et de 50uL/min et un contréle avec de
I’eau fiit également réalisé. A un débit de 10uL/min, le systeme mesura une vitesse
maximum de 0.71mm/s pour I’eau et une légere diminution de cette vitesse avec
I’hématocrite avec des valeurs de 0.71mm.s?, 0.70mm.s? et 0.67mm.s? pour
respectivement 20%, 30% et 40% d’hématocrite. A un débit de 50uL/min, la vitesse
maximum mesurée fit de 3.54mm/s pour I’eau et sa diminution avec ’hématocrite fit plus

forte avec des valeurs de 3.54mm.s?, 3.48mm.s? et 3.4mm.st. De plus, les auteurs
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observerent un léger effet de « blunting » pour un hématocrite de 40%. En accord avec les

études présentées précédemment, le « blunting » fit plus prononcé a un débit de 10uL/min.

Nous pouvons donc constater que le « blunting » de 1’écoulement de sang dans des tubes
est un phénomene étudié de maniére tres disparate. Son occurrence dépend de maniére
complexe du diametre du tube de mesure, du débit et du taux de cisaillement ainsi que de
I’hématocrite. L’observation du phénomene est aussi fonction de la méthode de mesure
utilisée et des erreurs et artefacts que celle-ci peut potentiellement induire. Nous pouvons
néanmoins lister quelques observations récurrentes issues des études réalisées en grande

majorité dans des micro-tubes :

- Le « blunting » augmente avec la diminution du diametre du tube.

- Le «blunting » augmente avec la diminution du taux de cisaillement soit avec
I’augmentation du débit pour un diametre de tube donné.

- Le « blunting » semble augmenter avec I’hématocrite.

Il est a noter que le « blunting » dans les micro-tubes et la microcirculation est fortement
lié a des effets inhérents a la taille de la zone d’écoulement. Notamment, la formation d’une
couche périphérique de plasma pour les diameétres inférieurs a 300 micrometres (soit 1’effet
Fahraeus-Lindqvis) joue un role prépondérant (Okuda et al. 2003, Ji et Lee 2008). Ainsi,
les observations listées plus haut sont a prendre avec précautions dans le cadre de notre
dispositif expérimental, qui présente un tube avec un diametre de 760 micrometres.

Néanmoins, ces observations forment une base intéressante pour notre étude.

4.2 Travail présenté

Dans la suite de ce chapitre, nous présentons une nouvelle méthode de mesure de

I’hématocrite se basant sur les altérations non-Newtoniennes du profil des vitesses du sang.
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Nous montrons tout d’abord que la fréquence Doppler maximum du sang décroit avec
I’hématocrite dans notre systéme expérimental et ceci pour une certaine gamme de débit.
Pour un débit fixé, cette décroissance est caractérisée pour 6 poches de sang et jusqu’a un
hématocrite de 55%. Nous démontrons alors que cette décroissance correspond a une
modélisation en loi de puissance de la viscosité du sang ou le paramétre n décroit
linéairement avec I’hématocrite. Ce comportement est analogue a celui prédit par le modele
de Walburn et Schneck (1976) mais le coefficient y liant I’index non-Newtonien n avec
I’hématocrite est significativement plus ¢élevé. Ensuite, nous définissons un nouvel
estimateur fréquentiel qui décroit avec I’hématocrite de maniére similaire a la fréquence
Doppler maximum mais dont la variance plus faible peut étre exploitée pour mesurer cette
premiere. La mesure d’hématocrite est réalisée sur 3 poches de sang a partir d’une
calibration du dispositif de mesure déduite de 3 autres poches. Pour finir, nous menons une
discussion sur les avantages, les limites et les potentielles applications de notre méthode

tout en nous basant sur les études antérieures présentées lors de I’introduction.

4.2.1 Dispositif expérimental et traitement des signaux

Le systéeme expérimental utilisé était strictement identique aux chapitres
précédents. Cette fois, les signaux ultrasonores furent acquis pendant une durée fixe de 5s.
Ensuite, les signaux furent filtrés avec un filtre de Butterworth de bande passante entre
8MHZz-5000Hz et 8BMHz+5000Hz. Les signaux furent démodulés en quadrature puis sous
échantillonnés par un facteur de 2000. Un filtre de rejection fat appliqué a chaque signal

pour supprimer les composantes fréquentielles en dessous de 80Hz.
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Chaque signal flt ensuite segmenté en 5 signaux de 1s et la DSPD de chaque segment f(t
estimée. La DSPD de chaque signal flt ensuite calculée comme la médiane des DSPD des
5 segments. Enfin, un filtre médian d’ordre 40 fit appliqué a chaque DSPD pour réduire

les fluctuations de son amplitude.

Egalement, une acquisition contrle des densités spectrales de puissance fut réalisée avec
de I’eau distillée suivant la procédure tout juste décrite. Ceci permit de vérifier ’absence

effective de composantes fréquentielles non voulues en dessous du seuil de 80Hz.

4.2.2 Influence du débit

Comme expliqué lors de I’introduction de ce chapitre, le comportement non-
Newtonien du sang est fortement influencé par ses conditions d’écoulement et donc par sa
vitesse moyenne. Ainsi, nous commencerons par ¢valuer dans ce paragraphe 1’évolution

de la relation entre la fréquence Doppler maximum et I’hématocrite en fonction du débit.

4221 Méthodes

Des échantillons de sang a des hématocrites entre 10% et 53% furent extraits d’une
méme poche de sang. Cing acquisitions ultrasonores furent alors réalisées pour chaque
échantillon et ceci pour un débit variant entre 0.25mL/min et 1.75mL/min. La fréquence
Doppler maximum de chaque acquisition flt ensuite estimée comme dans le Chapitre 2 a

I’aide du modele de Vilkomerson et al. (2011).

4.2.2.2 Résultats
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Figure 4. 10 — Evolution de la décroissance des fréquences Doppler maximum
avec I’hématocrite en fonction du débit.

La Figure 4. 10 montre I’évolution de la relation entre la fréquence Doppler maximum et
I’hématocrite en fonction du débit jusqu’a une valeur pour ce dernier de 0.56mL/min. De
maniere générale, la fréquence Doppler maximum diminue lorsque I’hématocrite
augmente. Néanmoins, il peut étre vu que la fréquence Doppler maximum sature a un
hématocrite de 53% quand le débit dépasse 0.38mL/min. Cette saturation est ensuite

présente pour tous les débits au-dessus de 0.38mL/min et semble altérer seulement les
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acquisitions faites & un hématocrite supérieur a environ 40%. Ce comportement est
confirmé par la Figure 4. 11 ou le méme effet de saturation peut étre vu a un débit de

1.75mL/min.

En conséquence de ces résultats, nous nous plagons pour la suite du chapitre a un débit de

0.25mL/min, pour lequel I’effet de saturation ne fiit pas observé.
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Figure 4. 11 - Décroissance des fréquences Doppler maximum avec
I’hématocrite a un débit de 1.75mL/min et avec un ajustement de I’équation

(40).

4.2.3 Fréquence Doppler maximum et hématocrite

Supposons que le comportement non-Newtonien du sang en écoulement dans notre

systéme soit modélisable de maniére analogue a I’équation (39) de Walburn et Schneck
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(1976) établie avec un viscosimetre rotatif. Plus précisément, nous supposons que la
viscosité apparente du sang suit une loi de puissance, dont I’indice non Newtonien n décroit

avec I’hématocrite selon I’expression suivante ;
n=1-CH (39)

En combinant I’équation (39) avec I’équation Doppler (4), il vient immédiatement la

relation suivante entre la fréquence Doppler maximum f,,., et la fréquence Doppler

moyenne frean -

4 —-3CH
fmax = 5 =g fmean (40)
Nous voyons donc qu’une décroissance de la fréquence Doppler maximum peut étre
prédite en supposant que le sang en écoulement suit une loi de puissance dont I’exposant
décroit linéairement avec I’hématocrite. Réciproquement, si I’équation (40) est vraie, alors
nous avons la relation (38) entre V;,,,,, et V,,4,. De plus, nous avons v(r) qui est maximum
au centre du tube pour r = 0. Egalement, sous I’hypothése de non-glissement aux parois
du tube, v(r) est nulle pour r = R. Ainsi, la seule expression possible pour le profil des
vitesses est I’équation (21) avecn = 1 — CH , qui est I’équation du profil des vitesses d un
fluide suivant une loi de puissance. Reste maintenant a savoir si I’équation (40) peut étre

en utilisée en pratique.

Remarque : Nous pouvons voir que [’équation (40) prédit |’existence d’une fréquence Doppler a
un hématocrite nul c’est-a-dire sans la présence de globules rouges dans le sang. Ce cas
correspond en fait a celui d’un échantillon de sang transportant seulement des diffuseurs

n’induisant pas d’effets non-Newtonien et ou [’on aurait donc fmay = 2fmean-
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4.2.3.1 Méthodes

Six poches de sang que nous appellerons B1, B2, B3, B4, B5 et B6 issues de six
donneurs différents furent utilisées. Chaque poche ft diluée dans son propre plasma afin
d’obtenir un total de 31 échantillons de sang pour les 6 poches et a des hématocrites entre
9.6% et 54.6%. Dix acquisitions ultrasonores furent réalisées pour chaque échantillon et
ceci a un débit de 0.25mL/min. Pour chaque acquisition, la frequence Doppler maximum
fit estimée en utilisant I’algorithme d’optimisation décrit dans le Chapitre 2. Finalement,
I’équation (40) fit ajustée aux fréquences Doppler maximum estimées avec C et fi,0qn €N

tant que parametres.

Aussi, une experience de controle flt menée pour verifier que la vitesse moyenne du sang
restait constante lorsque 1’hématocrite augmentait. Cette expérience controle fut réalisée
avec les échantillons extraits de la poche B5. Pour chaque échantillon, le volume total de
sang sorti du dispositif expérimental pendant 4min d’écoulement a 0.25mL/min (soit une
vitesse moyenne théorique de 9.4 mm.s?) fut précisément mesuré a I’aide d’une
micropipette (capacité de O a 1000 uL avec une résolution de 10 uL). Le débit

correspondant fat ensuite calculé puis converti en vitesse moyenne.

4.2.3.2 Résultats
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Figure 4. 12 - Evolution de la vitesse moyenne du sang a un débit de
0.25mL/min lorsque I’hématocrite augmente. La vitesse moyenne a été
mesurée depuis le volume de sang éjecte a la sortie du tube.

La Figure 4. 12 montre la vitesse moyenne du sang mesurée a 1’aide de la
micropipette et représentant donc le débit moyen. La vitesse moyenne du sang n’est pas
corré¢lée a I’hématocrite et reste stable lorsque cette derniére augmente. La vitesse
moyennée sur tous les hématocrites et acquisitions est égale a 9.3+0.1 mm.s™ (pour une

valeur théorique de 9.4 mm.s™).
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Les spectres Doppler mesurés pour les échantillons de sang issus de la poche B2 sont
montrés dans la Figure 4. 13. La décroissance de la fréquence Doppler maximum avec

I’hématocrite est clairement visible.

H=9.6%

H=29.1%
H=40.1%
H=54.6%

160 180 200 220 240
Doppler Frequency (Hz)

Figure 4. 13 — Variation des densités spectrales de puissance du signal Doppler
avec I’hématocrite pour la poche de sang B2.

La Figure 4. 14 montre les fréquences Doppler maximum mesurées pour les 6 poches ainsi
qu’un ajustement de I’équation (40) avec C et f,.qn €N tant que parametres. La valeur de
C correspondante est 0.0081+0.0005. La valeur de la fréquence Doppler moyenne

fmean €st 73.2+£0.3Hz. L’erreur quadratique moyenne de 1’ajustement est de 4.8%Hct.
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Figure 4. 14 — Ajustement de I’équation (40) avec les fréquences Doppler
maximum mesurées pour les 6 poches de sang. Chaque point correspond a 10
acquisitions ultrasonores de 5s chacune.

4.2.4 Influence de la vitesse du son

Comme indiqué par 1’équation Doppler (4), la fréquence Doppler a une vitesse du
sang donnée est inversement proportionnelle a la vitesse du son. Or, le nombre de globules
rouges et donc I’hématocrite jouent une forte influence sur la densité et la compressibilité
du sang, dont dépend la vitesse du son. En conséquence, cette derniere augmente avec
I’hématocrite. Ainsi, une décroissance de la fréquence Doppler maximum liée a

I’augmentation de la vitesse du son devrait également prendre part lorsque 1’hématocrite
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augmente. Dans un article paru en 2001, Secomski et al. ont estimé que la vitesse du son
dans le sang augmentait comme 0.9H, ou H est I’hématocrite. Dans 1’espace des fréquences
Doppler, ceci donne une diminution de 0.04Hz de la fréquence moyenne pour une
augmentation de 1%Hct. Une telle diminution peut étre incorporée a 1’équation (40) de la

maniére suivante :

4 —3CH
fmax = m(fmean(Hzo) —0.04H) (41)

OU frneanu=0 €st la fréquence Doppler moyenne du sang a un hématocrite nul. Comme
précise plus haut, cette quantité correspond en pratique a la fréquence Doppler moyenne
qu’induiraient des diffuseurs transportés dans un échantillon de sang dépourvu de globules
rouges. Pour un hématocrite donne, la frequence Doppler moyenne est alors frcqnw=0) —

0.04H.

La Figure 4. 15 montre la décroissance de la frequence Doppler maximum en fonction de
I’hématocrite avec un ajustement de I’équation (41). Il peut étre constaté que la prise en
compte du role de la vitesse du son dans la décroissance de la fréquence Doppler maximum
diminue la non-linéarité de sa relation avec 1’hématocrite. Le coefficient C passe de
0.0081+0.0005 a 0.0069+0.0005 et la fréquence Doppler moyenne a un hématocrite nul est

de 73.4+0.3Hz. L’erreur quadratique moyenne est de 4.8%Hct.
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Figure 4. 15 — Ajustement de I’équation (41) avec les fréquences Doppler
maximum mesurées pour les 6 poches de sang.

La Figure 4. 16 montre les équations (40) et (41) toutes deux ajustées aux fréquences
Doppler maximums mesurées. Dans le but de mesurer ’hématocrite avec les fréquences
Doppler maximum, I’écart entre les deux modélisations est négligeable. Par conséquent,

nous considererons 1’équation (40) comme une approximation suffisante pour la suite.
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Figure 4. 16 — Ajustement des équations (40) (No correction) et (41)
(Hematocrit correction) avec les fréquences Doppler maximum mesurées pour
les 6 poches de sang.

4.2.5 Définition de la fréequence seuil

Nos experiences ont demontré que la frequence Doppler maximum mesurée par
notre dispositif décroit avec I’hématocrite en accord avec les propriétés non-Newtoniennes
du sang. Nous allons maintenant voir comment cette décroissance peut étre utilisée pour

mesurer 1’hématocrite.

Mais avant, il peut étre vu dans la Figure 4. 14 que 1’écart-type de la fréquence Doppler

maximum mesurée est trop élevé pour étre exploitable. Plus précisément, cet écart-type est
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trop important pour permettre une mesure de I’hématocrite a partir de la fréquence Doppler

maximum avec une précision acceptable (<5%Hct).

Pour rappel, I’algorithme d’optimisation du Chapitre 2 estime la fréquence Doppler
maximum en exploitant le modele de Vilkomerson et al. (2011) ou cette derniére est située
a la moitié de la pente descendante du spectre Doppler. Cette position de la fréquence
Doppler maximum a été vérifiée sur un large échantillon d’acquisitions par les auteurs de

I’article original et nous I’avons de plus exploitée avec succes dans le Chapitre 2.

Si nous regardons attentivement la Figure 4. 14, nous pouvons constater que les DSPD a
un hématocrite donné présentent une variance relativement élevée vers le milieu de leur
pente descendante (qui est située entre environ 1,0.10-8 V2.Hz! et 1,5.10-8 V2.Hz!). C’est
précisément cette variance qui empéche 1’algorithme d’optimisation présenté au Chapitre
2 de par exemple clairement discerner les fréquences Doppler maximums des DSPD a un
hématocrite a 29% de celles des DSPD a un hématocrite a 40%. Nous pouvons également
observer que cette variance tend a diminuer pour les fréquences Doppler correspondant au
bas de la pente descendante des DSPD. Ce constat est explicité de maniere plus claire par
la Figure 4. 17 qui montre a un hématocrite donné la moyenne et 1’écart-type de I’amplitude
de la DSPD en fonction de la fréquence Doppler et ceci pour les mémes acquisitions que
la Figure 4. 14. Cette figure montre aussi la position de la fréquence Doppler maximum
telle que mesurée en ajustant le modele de Vilkomerson et al. (2011) et moyennée sur tous
les hématocrites et acquisitions. Il est clair que I’écart-type de la moyenne de I’amplitude
des DSPD décroit lorsque la fréquence dépasse la fréquence Doppler maximum prédite par

Vilkomerson et al. (2011).
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Suivant ces observations, nous proposons de définir un estimateur fréquentiel permettant

d’exploiter la diminution de la variance des DSPD.
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Figure 4. 17 — Moyennes et écarts-types des DSPD en fonction de la fréquence
Doppler pour chaque valeur d’hématocrite de la poche B2. La ligne noire
représente la position de la frégquence Doppler maximum telle que calculée en
utilisant le modéle de Vilkomerson et al. (2011) et moyennée sur tous les
hématocrites.

4.25.1 Méthodes

La méthode suivante fat appliquée sur les 5 échantillons de sang issus de la poche
B5. Tout d’abord, les DSPD de chaque acquisition furent normalisées par la moyenne de
leur amplitude entre 1400Hz et 1800Hz. Cette bande fréquentielle fat choisie car elle ne
contient pas de fréquences Doppler et refléte ainsi le niveau de bruit des signaux. Ensuite,

pour chaque valeur d’hématocrite, il fit déterminé pour quel niveau d’amplitude I’écart-
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type de la moyenne des DSPD était minimum. Ce niveau d’amplitude fut ensuite moyenné

sur tous les hématocrites a une valeur que nous appellerons le niveau d’amplitude M.

Dans un second temps, le niveau d’amplitude M fOt utilisé pour calculer une fréquence
appelée fréquence « seuil » pour toutes les acquisitions précédemment réalisées pour les
poches B1, B2, B3, B4, B5 et B6. Pour chaque acquisition, la DSPD correspondante f(it
normalisée selon la procédure tout juste décrite et la fréquence seuil fi.,; fat estimée

comme la fréquence minimisant ’expression suivante :

”DSPDN(fseuil) - M”z (42)

Ou DSPDy deésigne la DSPD normalisée par son amplitude moyenne entre 1400Hz et

1800Hz.

4.25.2 Reésultats

La Figure 4. 18 reporte 1’évolution de 1’écart-type de la moyenne des DPSD en fonction de
leur amplitude et ceci pour chaque valeur d’hématocrite de la poche B5. La moyenne de

ces écarts-types est minimale pour un niveau d’amplitude M de 687.
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Figure 4. 18 — Evolution de I’écart-type de la moyenne des DPSD normalisées
pour les 5 échantillons de sang extraits de la poche B5 en fonction de leurs
amplitudes. Le niveau d’amplitude M est définit comme le minimum de la
moyenne de I’écart-type pour les 5 échantillons.

La Figure 4. 19 montre les DSPD normalisées issues de la poche B4 a un hématocrite de
10% et avec un affichage des fréquences Doppler maximums déterminées avec le modéle
de Vilkomerson et al. (2011) ainsi que des frequences seuils (« Threshold Frequency »)
déterminées a I’aide de M. La variance de la fréquence seuil est significativement moins

élevée que celle de la fréquence Doppler maximum de Vilkomerson et al. (2011).
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Figure 4. 19 — Fréquences seuils et fréquences Doppler maximums de
Vilkomerson et al. (2011) pour des DSPD normalisées a un hématocrite de 10%
issues de la poche B4.

Une régression linéaire entre les moyennes des fréquences seuils et les moyennes des
fréquences Doppler maximums de Vilkomerson et al. (2011) est montrée dans la Figure 4.
20. Chaque point de la régression linéaire correspond a la moyenne des fréquences seuils
estimées sur une poche de sang a un hématocrite donné en fonction de la moyenne des
fréquences Doppler maximum correspondantes. Le coefficient de détermination de la
régression est de 0.95 et son erreur quadratique moyenne est de 17.1Hz. Pour la poche B6,
les moyennes des fréquences seuils et les moyennes des fréquences Doppler maximums ne

semblent pas suivre la méme relation linéaire que pour les autres poches.
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Figure 4. 20 — Régression linéaire entre les moyennes des fréquences seuils et les
moyennes des fréquences Doppler maximums estimées a I’aide du modéle de
Vilkomerson et al. (2011). Chaque point de la régression linéaire correspond a la
moyenne des fréquences seuils réalisees sur une poche de sang a un hématocrite donné
en fonction de la moyenne des fréquences Doppler maximum correspondantes.

La Figure 4. 21 montre les écarts-types des frequences Doppler maximums comparés a
ceux des fréquences seuils en fonction de 1I’hématocrite. Chaque point de la figure
correspond a 1’écart type des 10 acquisitions réalisées sur une poche de sang a un
hématocrite donné. Les écarts-types des fréquences seuils sont en moyenne moins élevés

de 0.6Hz que ceux des fréquences Doppler maximums.

La fréquence seuil de nos acquisitions est donc plus stable que la fréquence Doppler
maximum estimée par le modele de Vilkomerson et al. (2011). De plus, les deux fréquences

ont une corrélation linéaire élevée ce qui indique que la fréquence seuil sera sujette a une
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décroissance selon I’hématocrite fortement similaire a celle de la fréquence Doppler
maximum. Par conséquent, nous allons pouvoir nous servir de la fréquence seuil pour

mesurer 1’hématocrite a la place de la fréquence Doppler maximum.
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Figure 4. 21 — Ecart type de la frequence seuil et de la fréquence Doppler
maximum de Vilkomerson et al. (2011) en fonction de I’hématocrite. Chaque
point correspond a I’écart-type des mesures réalisées sur une poche de sang a
un hématocrite donné.

Il est & noter que nous pouvons voir avec la poche B6 que, parfois, la relation linéaire entre
la fréquence seuil et la fréquence Doppler maximum estimée par le modele de Vilkomerson
et al. (2011) variera. Dans ce cas précis, ceci s’explique par le rapport signal sur bruit plus
élevé des acquisitions ultrasonores réalisées pour la poche B6. En effet, comme le montre
la Figure 4. 22, ce rapport signal sur bruit plus elevé résulte en une amplitude de la DSPD

entre 1400Hz et 1800Hz qui est en moyenne environ deux fois plus élevée pour la poche
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B6 que pour les autres poches. Ainsi, les DSPD normalisées de la poche B6 présentent une
amplitude moyenne environ 2 fois moins élevée que celles des autres poches, ce qui se

répercute ensuite sur la détermination de la fréquence seuil a partir de I’expression (42).
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Figure 4. 22 — Amplitude moyenne de la bande fréquentielle utilisée pour
normaliser les DSPD affichée pour chaque poche de sang.

4.2.6 Mesure de [’hématocrite

4.2.6.1 Méthodes

Afin de réaliser une mesure numérique de I’hématocrite, les poches de sang furent d’abord
divisées en deux groupes : un groupe de « mesure » constitué des poches B1, B4 et B6 (16
échantillons au total) et un groupe de « calibration » constitué des poches B2, B3 et B5 (15

échantillons au total). Cette répartition f(t réalisée aléatoirement excepté pour la poche B5

182



qui fiit placée d’office dans le groupe de calibration de par son utilisation pour déterminer
le niveau d’amplitude M. Des valeurs de calibration furent estimées pour le coefficient C
et la fréquence Doppler moyenne f,,,, en ajustant I’équation (40) aux fréquences seuils
estimées sur les poches B2, B3 et B5. Ensuite, ces valeurs de calibration furent utilisées
pour estimer 1’hématocrite des poches B1, B4 et B6 par minimisation de I’expression

suivante :

4—-3C'H

I fsewir = S —grgy fmoy I 2 (43)

Il est a noter qu’en raison de I’utilisation de la fréquence seuil a la place de la fréquence
Doppler maximum, la valeur de calibration de f;,,, ne correspondra pas tout a fait a la

valeur « réelle » de la fréquence Doppler moyenne.
4.2.6.2 Résultats

Les valeurs de calibration du coefficient C et de la fréquence Doppler moyenne

estimées sur les poches B2, B3 et B5 sont respectivement 0.0091+0.0006 et 75.7+0.6Hz.

Le résultat de la mesure d’hématocrite est montré dans la Figure 4. 23 avec une régression
linéaire entre les hématocrites mesurées a I’aide de 1I’équation (43) et celles mesurées par
le Pentra. Le coefficient de détermination est de 0.93 et ’erreur quadratique moyenne est

de 3.2%Hoct. L’erreur moyenne de la mesure est de 3.8+1.2%HCct.
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Figure 4. 23 — Mesure de I’hématocrite pour les poches de sang B1, B4 et B6.

L’erreur moyenne de mesure en fonction de la valeur de calibration du coefficient C pour
une fréquence Doppler moyenne fixe est montrée en Figure 4. 24. L’erreur moyenne de
mesure en fonction de la fréquence Doppler moyenne pour un coefficient C fixe est elle
reportée dans la Figure 4. 25. Pour les deux figures, I’erreur augmente fortement des que
les parametres s’¢loignent de leurs valeurs optimales. A noter que les valeurs optimales ne
coincident pas tout a fait avec les valeurs de calibrations utilisées mais sans néanmoins

induire de changements significatifs de la précision de la mesure.
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Figure 4. 24 — Erreur de mesure moyenne en fonction de la valeur de
calibration utilisée pour le coefficient C.
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Figure 4. 25 — Erreur de mesure moyenne en fonction de la valeur de
calibration utilisée pour la fréquence Doppler moyenne.
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4.2.7 Discussion

Nous avons montré dans ce chapitre que le comportement non-Newtonien du sang
peut étre exploité afin de mesurer I’hématocrite en conditions d’écoulement. Plus
précisément, notre systeme Doppler continu est capable de mesurer de légéres diminutions
de la fréquence Doppler maximum du sang induites par ’augmentation de 1’hématocrite.
Cette diminution est modélisable en supposant que la viscosité apparente du sang suit une
loi de puissance dont I’exposant décroit avec 1’hématocrite. En se basant sur cette
modélisation, nous avons démontreé sur plusieurs poches de sang comment notre dispositif
expérimental peut étre calibré afin de mesurer I’hématocrite. Ainsi, nous avons montré
comment une méthode ultrasonore de mesure de ’hématocrite peut étre simplement

réalisée a partir d’une sonde Doppler basique.

Pour du sang s’écoulant a une vitesse moyenne constante, la décroissance de la fréquence
Doppler maximum est régie par le coefficient C. Ce coefficient lie ’hématocrite et I’index
non-Newtonien n du sang de maniere analogue au modéle de Walburn et Schneck (1976).
Méme en incluant une correction pour prendre en compte les variations de la vitesse du
son, la valeur de C est significativement plus élevée que celle du coefficient C, provoquant
une décroissance plus marquée de n avec I’hématocrite. Cet écart entre les deux
coefficients n’est pas surprenant compte tenu des différences rhéologiques entre du sang
dans un viscosimetre et du sang s’écoulant dans un tube. Néanmoins il sera intéressant de
quantifier cet écart de maniére plus précise a partir d’un échantillon de sang plus large.
Pour le moment, nous nous contenterons de retenir que, dans notre dispositif, le coefficient

C est suffisamment stable pour permettre une mesure de I’hématocrite.
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Figure 4. 24 — Evolution du profil des vitesses du sang dans le tube de mesure
selon I’équation (21) avec € = 0.0081. Le profil des vitesses est montré tel que
calculé par I’équation (21) a gauche et normalisé par la vitesse maximum a
droite.

le coefficient C, la relation entre la fréquence Doppler maximum et I’hématocrite

dépend de la fréequence Doppler moyenne du sang. De par sa dépendance envers la vitesse
du son, la fréquence Doppler moyenne décroit avec I’hématocrite mais aussi avec
I’augmentation de la température (Rooney et McAlister 1978, Collings et Bajenov 1987).
En imagerie ultrasonore, la valeur usuelle de la vitesse du son dans le sang est de 1570m.s"
1 ce qui correspond a du sang a un hématocrite physiologique (entre 35% et 50%) a 37°C.
Cette valeur de 1570m.s? injectée dans 1’équation Doppler (4) donne une fréquence
Doppler moyenne de 73Hz, tres proche des valeurs estimées expérimentalement en

utilisant le modele de Vilkomerson et al. (2011). Nos expériences ayant été menées a une
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température ambiante d’environ 23°C, cette correspondance est surprenante. Il n’est
cependant pas exclu que la valeur de la fréquence Doppler moyenne fut altérée par des
artefacts de mesure ou de post-traitement. Dans tous les cas, en pratique, un contréle en
température sera probablement nécessaire pour maintenant la fréquence Doppler moyenne

a une valeur suffisamment stable durant la mesure.

En se basant sur la valeur estimée pour C dans la Figure 4. 14, nous pouvons visualiser le
changement des profils des vitesses correspondant prédit par 1’équation (21). Ceci est
donné par la Figure 4. 24, qui montre I’évolution du profil des vitesses en fonction de
I’hématocrite avec C = 0.0081. Le profil est montré tel qu’estimé par I’équation (21) a
gauche et normalisé par la vitesse maximum a droite. L’affichage normalisé fait ressortir
le « blunting » du profil des vitesses, qui devient plus prépondérant lorsque 1’hématocrite

augmente.

Nous n’avons pas directement observé le « blunting » de I’écoulement de sang lors de cette
étude en raison du moyennage spatial induit par la largeur du faisceau ultrasonore.
Néanmaoins, si nous tenons entierement compte du modele en loi de puissance utilisé, une
décroissance de la vitesse maximum du sang a une vitesse moyenne constante doit
nécessairement s’accompagner d’un « blunting » du profil des vitesses. Ainsi, compte tenu
du fait que le « blunting » ait déja été observé pour des conditions d’écoulement ot un
débit est imposé en entrée du tube (Okuda et al. 2003, Ji et Lee 2008), il est concevable
que plusieurs observations passées relatives au « blunting » puissent s’appliquer a notre
méthode. Notamment, ’augmentation du « blunting » avec la diminution du diametre du
tube de mesure est un phénomeéne a considérer. En effet, une telle augmentation du

« blunting » impliquerait également une augmentation du coefficient C avec la diminution
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du diametre. Cependant, comme expliqué par Gaehtgens et al. (1970) et par Goldsmith et
Turitto (1986) le « blunting » augmente en particulier lorsque le diametre du tube tend vers
les dimensions des globules rouges. Ainsi, il est possible que cette dépendance envers le
diameétre ne soit plus significative au-dela d’un certain diamétre de tube. Plus précisément,
Goldsmith et Turitto (1986) ont observé qu’un « blunting » du profil des vitesses de
diverses suspensions, dont des globules rouges artificiels, se produisait soit lorsque le rayon
moyen des particules dépassait 1/20°™ du tube soit/ et lorsque leur concentration
volumique dépassait 20%. Dans notre cas, ou le diametre du tube de mesure est bien plus
gros que cette limite, la décroissance de la vitesse maximum du sang pourrait selon ces
observations étre attribuée seulement a I’augmentation de I’hématocrite. Pour des tubes
plus gros que notre tube de mesure, les résultats de Yeleswarapu et al. (1997) tendent a
montrer qu’un « blunting » du sang associé a une décroissance de sa vitesse maximum peut
étre observé dans des tubes de I’ordre de plusieurs millimétres de diamétre. Cependant il
reste a voir si le « blunting » est toujours exploitable dans cette échelle. Nous pouvons
notamment nous questionner sur ’effet qu’aura I’augmentation du nombre de Reynolds
dans de tels tubes millimétriques, soit a I’influence accrue des effets inertiels sur les effets
visqueux. En effet, mis a part 1’¢tude de Yeleswarapu et al. (1997), le « blunting » a pour
le moment été observé pour des écoulements de sang a basse vitesse dans des diametres de
tubes micrométriques et donc pour des conditions ou les effets visqueux sont
prépondérants. Il ne doit également pas étre oublié que le « blunting » est inversement
proportionnel au taux de cisaillement pour un diametre de tube donné et donc au débit.
Ainsi, il devra étre évalué pour un tube donné pour quelle variation du débit le coefficient

C devient significativement altéré.
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L’interdépendance complexe du « blunting » envers le taux de cisaillement, le diamétre du
tube, et I’hématocrite pourrait étre la cause de I’effet de saturation observé dans le tube de
mesure. A la connaissance de 1’auteur, cette saturation n’a jamais été observée auparavant.
Pour quantifier cette saturation en terme de cisaillement, nous pouvons utiliser un pseudo

taux de cisaillement défini de la maniere suivante (Reinke et al. 1986) :
__Q
u = ﬁ (44)

Pour un diamétre de tube fixe et a un hématocrite donné, le pseudo taux de cisaillement
permet d’établir une gamme approximative de débits pour lesquels notre méthode est
utilisable. Ainsi, d’un point de vue pratique, les limites de notre méthode seront mises en
évidence par une évaluation du pseudo taux de cisaillement maximum permettant de
mesurer un hématocrite physiologique en fonction du diametre du tube. Dans le cas de
notre tube de mesure, la valeur du pseudo taux de cisaillement a ne pas dépasser afin de
pouvoir mesurer un hématocrite jusqu’a une valeur de 53% est d’environ 118s™, ce qui

correspond a un débit maximum de 0,38mL/min (Figure 4. 11).

Comme montré par les Figure 4. 22 et Figure 4. 23, la calibration de notre dispositif de
mesure est fine. Néanmoins les deux parameétres qu’elle fait intervenir, le coefficient C et
la fréquence Doppler moyenne (légérement décalée de sa valeur réelle de par 1'utilisation
de la fréquence seuil), devraient pouvoir étre maintenus sans trop de difficultés a une valeur
stable. En effet, le paramétre C ne dépend que des conditions et du conduit d’écoulement
et pourra étre précisément caractérisé pour une application donnée. De méme, la fréquence
Doppler moyenne ne devrait pas fluctuer pour un systéme d’acquisition donné et avec un

contr6le de la température.
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La précision moyenne de 3.8% montré lors de cette étude est suffisante pour démontrer
que les variations de la fréquence Doppler maximum avec 1’hématocrite permettent de
mesurer cette derniére. Bien sdr, nos échantillons de mesure et de calibrations sont trop
faibles pour attribuer de maniere définitive une telle précision a notre dispositif de mesure.
Nous préférons ainsi considérer cette précision comme une démonstration de la faisabilité
de notre approche plutot qu'une affirmation définitive. Il est cependant important de noter
que le dispositif expérimental utilis€ n’a pas ét€¢ a concu et optimis¢ pour sonder des
variations aussi fines de la fréquence Doppler maximum. Ainsi, la précision démontrée ici
pourra tres probablement étre augmentée a I’aide de diverses améliorations potentielles.
Ces améliorations ont été citées lors du Chapitre 2 et sont I’augmentation de la fréquence
ultrasonore, de la puissance acoustique émise, de la fréquence d’échantillonnage ainsi que
du nombre de bits sur lesquels le signal est encodé. En particulier, I’augmentation de la
fréquence ultrasonore permettrait d’étendre la fréquence Doppler maximum a une valeur
plus élevée et donc plus facilement détectable. Ainsi, I’augmentation de la fréquence
couplée a une optimisation des paramétres d’acquisition pourrait permettre de mesurer
I’hématocrite via la fréquence Doppler maximum sans avoir a utiliser la fréquence seuil.
En effet, le principal défaut de la fréquence seuil est sa dépendance envers le niveau de
bruit des signaux Doppler. En fait, ce niveau de bruit peut étre altéré par des interférences
externes durant la mesure et est de plus fortement dépendant des caractéristiques du
systéme d’acquisition a un instant t. Par conséquent, une methode plus robuste est

souhaitable.

Comme démontré par Walburn et Schneck (1976) mais aussi par Hussain et al. (1999), la

composition du plasma joue un rdle secondaire sur les effets non-Newtonien du sang
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comparé a I’hématocrite. Ceci est confirmé par nos résultats pour lesquels la prise en
compte de I’hématocrite uniquement est suffisante pour modéliser la décroissance de la
fréquence Doppler maximum. Ainsi, notre méthode posséde & priori un avantage
fondamental sur les méthodes électriques, qui nous le rappelons sont sensibles a des
changements de la composition du plasma. Pour concourir avec les méthodes optiques, la
précision de notre méthode devra étre améliorée. Néanmoins, celle-ci possede déja
I’avantage de pouvoir étre mis en place avec un systeme de mesure extrémement simple et
peu colteux. Un autre aspect intéressant est que notre méthode utilise la fréquence Doppler
maximum, qui est au final un indicateur trés simple des phénomeénes physiques complexes
qui sont a I’ceuvre dans le sang. Ceci n’est pas le cas des méthodes optiques qui doivent
avoir recours a des capteurs plus élaborés, comme des capteurs a longueurs d’ondes
multiples (Meinke et al. 2008, Sakota 2013, Netz etal. 2015), pour s’affranchir de certaines

difficultés inhérentes a la diffusion de la lumiere par le sang.

Les techniques de fractionnement du sang semblent étre 1’application la plus naturelle de
notre méthode telle qu’évaluée dans cette étude. En effet, les tuyaux de petits diametres
utilisés dans ces techniques dérivées de la micro fluidique favoriseront les effets non-
Newtoniens et en particulier le « blunting » du profil des vitesses. Pour une application a
des techniques de circulation extracorporelle, la robustesse de notre méthode aux
changements de composition du sang inhérente a ces techniques (hémodilution pour la
circulation extracorporelle cardiopulmonaire, surcharge indésirable de fluide pour
I’hémodialyse) devra étre évaluée. Néanmoins, comme il a été suggéré dans le dernier
paragraphe, la diminution de la vitesse maximum du sang devrait rester avant tout régie

par I’hématocrite. En revanche, les vraies contraintes des techniques extracorporelles
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seront les trés hauts débits qu’elles utilisent combinés a des tuyaux de plusieurs millimétres
de diamétre. En effet, il restera a voir si des effets non-Newtoniens significatifs peuvent

étre observés a ces échelles.

Enfin, le débitmétre du Chapitre 2 a été développé sous 1’hypothése que le sang est un
fluide Newtonien ce qui se traduit par un facteur 2 fixe entre sa fréquence Doppler
maximum et sa fréquence Doppler moyenne. Ici, nous avons montré que cette hypothese
devient fausse au-dela d’une certaine résolution de la mesure de la fréquence Doppler
maximum. Cependant, dans une gamme d’hématocrite physiologique (entre 35% et 50%),
la Figure 4. 14 nous montre que la fréquence Doppler maximum ne variera au plus que de
10Hz de par les effets non-Newtoniens ce qui donne une erreur maximum de seulement
30uL/min sur la mesure du débit par notre dispositif. Ainsi, I’hypothése d’un écoulement
de sang Newtonien nous semble raisonnable pour la gamme de débit investiguée au

Chapitre 2.

4.3 Conclusion du chapitre

Nous avons présenté dans cette étude une nouvelle méthode pour estimer
I’hématocrite dans des tubes médicaux. Cette méthode se base sur le comportement non-
Newtonien du sang et peut étre appliquée a 1’aide d’un systéme ultrasonore trés simple et
peu colteux. Notre méthode est prometteuse mais demande encore plusieurs études
additionnelles avant que des applications pratiques puissent étre clairement identifiées.
D’un point de vue plus physique, notre étude démontre qu’un parameétre li¢ a la

composition du sang peut étre déterminé en sondant la maniére dont celui-ci dévie du
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comportement d’un fluide Newtonien. Ceci ouvre la voie pour de nouvelles méthodes et

modeles physiques permettant de caractériser le sang depuis cette nouvelle perspective.
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CHAPITRE 5 : CONCLUSIONS ET PERSPECTIVES

Ce manuscrit a présenté un systeme Doppler ultrasonore congu pour la mesure du
débit d’un écoulement de sang in-vitro ainsi que de son hématocrite. Ce systeme fQt
dimensionné pour les dispositifs de fractionnement par acoustophorése d’Aenitis ce qui
implique notamment une utilisation dans des tuyaux submillimétriques. Le systéme
Doppler avait de plus pour impératif absolu de pouvoir étre utilisé sans remettre en cause
la stérilité du processus de fractionnement. Nous nous sommes également attachés a donner
des pistes pour étendre nos travaux au traitement in-vitro du sang en général et notamment
aux techniques de circulation extracorporelle. Dans le Chapitre 2, nous avons demontre
comment la méthode classique « Doppler continu » pouvait étre exploitée d’ une manicre
nouvelle avec un dispositif expérimental basique et afin de mesurer avec une haute
précision des débits de sang de I’ordre de quelques centaines de pL/min a quelques
mL/min. Ensuite, nous avons montré dans le Chapitre 3 qu’il était possible a partir des
mémes signaux Doppler de mesurer I’hématocrite du sang dans une gamme inférieure a
8% en considérant 1’énergie spectrale totale. Enfin, dans le Chapitre 4, nous avons
démontré qu’une exploitation plus fine des spectres Doppler acquis par notre dispositif
permet de mesurer I’hématocrite dans une gamme physiologique a 1’aide des propriétés

non-Newtoniennes du sang.

5.1  Développements futurs

5.1.1 Débitmétre
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Les développements futurs du débitmétre se concentreront sur son implémentation
dans le dispositif médical d’ Aenitis. Pour cela, trouver un couplant autre que I’eau entre la
sonde ultrasonore et le tube de mesure sera essentiel. Une fois qu’un couplant optimal aura
¢té identifié, 1’adaptation industrielle du débitmeétre sera grandement facilitée par son
instrumentation trés simple mais aussi par I’algorithme d’optimisation qui permettra de le
calibrer aisément. Il est a noter que 1’utilisation du débitmétre ne se limite pas au sang seul
puisqu’il pourra également €tre appliqué a d’autres suspensions de cellules, ce qui trouve
de nombreuses applications dans les techniques microfluidiques destinées a la thérapie

cellulaire.

5.1.2 Mesure de [’hématocrite par rétrodiffusion ultrasonore

La mesure d’hématocrite par rétrodiffusion ultrasonore est une approche limitée de
par son application restreinte a un écoulement de sang dilué. Cette limitation est en grande
partie due a la haute variabilité du sang en tant que milieu acoustique. Nous avons pu
constater ceci via la variance importante de 1’énergie spectrale Doppler lorsque
I’hématocrite est supérieur a environ 13%. Néanmoins, il n’est pas exclu que cette approche
puisse étre appliquée avec plus de succes pour estimer la fraction volumique de cellules

dans des suspensions moins denses que le sang total.

5.1.3 Mesure de I’hématocrite par effets non-Newtoniens

La mesure d’hématocrite a 1’aide des effets non-Newtoniens du sang nous semble
trés prometteuse d’un point de vue applicatif. De manicre intéressante, cette approche fait
du comportement rhéologique complexe du sang une force plutdt qu’une limitation, ce qui

combiné avec sa facilit¢ d’implémentation en font une alternative intéressante aux
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méthodes existantes. Les évaluations futures se concentreront sur une mise en évidence
plus claire de ses limites avec en point d’orgue la question de son applicabilité a des

échelles de débits et de tube plus éloignées de celles de la microfluidique.

5.1.4  Augmentation de la fréquence d’émission ultrasonore

En général, ’augmentation de la fréquence d’émission ultrasonore est une piste
d’amélioration trés intéressante pour nos travaux. En effet, si une telle augmentation
permettait d’améliorer la précision de nos mesures, elle pourrait également rendre
détectables par ultrasons des cellules aux dimensions inférieures a celles des globules
rouges. Ceci permettrait par exemple de pouvoir caractériser les plaquettes sanguines, dont
les concentrés sont un produit sanguin de premiere utilité. 11 sera également intéressant
d’évaluer les éventuelles répercussions de I’activation plaquettaire sur les signaux
ultrasonores. Nous pouvons aussi nous demander si les influences conjointes des globules

rouges et des plaguettes sur ces signaux peuvent étre discriminées pour du sang total.

5.2 Perspectives

Si les techniques de fractionnement du sang n’ont pas été utilisées en tant que telles
dans ce manuscrit, leur utilisation n’est pas nécessairement indépendante de la
caractérisation ultrasonore. Par exemple, nous pouvons imaginer un appareil compact et
entierement en ligne ou ’acoustophorese servirait a isoler une population cellulaire donnée
avant que celle-ci soit caractérisée par un dispositif ultrasonore dans le but d’effecteur un
comptage cellulaire ou méme un diagnostic. Ainsi, de maniére plus générale, le travail
présenté dans ce manuscrit pose des bases intéressantes pour les dispositifs futurs de

traitement du sang in-vitro. Nous pouvons en effet conjecturer que de tels dispositifs seront
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capables de filtrer et de fractionner le sang a 1’échelle de ses principaux composants
cellulaires mais aussi d’analyser ces derniers afin de pouvoir délivrer des diagnostics en
temps réel. Grace a la possibilité de réaliser toutes ces opérations en ligne, ces dispositifs
s’affranchiront de plus des limitations des automates d’analyses médicales actuels. Pour
aider a ce développement, les approches ultrasonores développées ici sont estimables de
par ’accessibilité des techniques d’acquisitions associées mais aussi de par les modéles
physiques relativement simples avec lesquels ces derniers peuvent étre exploités. Mais
¢galement, 1’utilisation de la méthode Doppler continu est particulierement prometteuse de
par le haut rapport signal a bruit qu’elle permet d’obtenir a moindre coft et ceci dans des
échelles de mesure trés fines. Lorsque ’acoustique n’est plus suffisante a elle seule nous
avons montré que la physique intrinséque de 1’écoulement de sang, simplifiée par
I’environnement in-vitro, peut-étre elle aussi exploitée selon des modeles relativement
basiques. Grace a la poursuite du développement des techniques microfluidiques et « lab-
on-a-chip » nous pouvons ainsi imaginer que des outils de caractérisations du sang
miniaturisés hautement précis et se basant sur des physiques multiples verront
prochainement le jour. Ces outils pourront s’appuyer sur la riche littérature scientifique se
rapportant aux problématiques in-vivo et en proposer des adaptations simples afin

d’analyser le sang dans des tubes medicaux ou bien dans des canaux.

Nous conclurons ce manuscrit en rappelant I’importance capitale des produits sanguins
labiles pour la médecine moderne. L’auteur de ce manuscrit espére ainsi que les techniques
développées ici pourront un jour contribuer a la fabrication de produits sanguins d’une
meilleure qualité, en permettant d’optimiser et de mieux controler les procédés qui y sont

associeés.
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