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Introduction

Le sommeil s’accompagne d’une baisse de tonus musculaire. Celle-ci affecte notamment les
muscles des voies aériennes supérieures (langue, palais mou) qui deviennent en conséquence plus
aptes a se déformer en réponse aux flux d’air inspirés et expirés. Chez certains sujets, la dé-
formation est telle qu’elle peut entralner une obstruction complete du conduit aérien, pendant
plusieurs secondes ou dizaines de secondes. Un tel épisode, d’apnée obstructive, s’accompagne
d’une cessation du débit d’air. Lorsque ’obstruction est incomplete, mais relativement impor-
tante, notamment quand elle s’accompagne d’une limitation sévere du débit, on utilise le terme
d’hypopnée. Si le nombre d’apnées et d’hypopnées devient anormalement fréquent au cours de
la nuit, le sujet est atteint du Syndrome d’Apnées Obstructives du Sommeil (SAOS).

Les conséquences les plus graves sont de deux types. D’une part, tout épisode d’apnée est
suivi d’un microréveil, qui correspond a un changement de stade de sommeil et qui permet au
sujet de reprendre une respiration normale. Une quantité trop élevée de micro-réveils entraine
une fragmentation du sommeil. Le sujet souffre des lors de somnolence diurne excessive, ce qui
se traduit par des endormissements fréquents et incontrolés au cours de la journée, et par une
dégradation générale de la qualité de vie. D’autre part, le SAOS peut accroitre a terme les risques
de troubles cardiovasculaires sérieux.

Depuis que le SAOS a été identifié, au cours des années 60, une grande diversité de traite-
ments ont été proposés : aide a la respiration nocturne (pression positive continue ou P.P.C.),
traitement chirurgicaux ou encore prothéses d’avancement mandibulaire, qui permettent un élar-
gissement du conduit pharyngé. Néammoins, la complexité du phénomene d’apnée rend délicate
la prédiction des conséquences d’un traitement ou d’un geste chirurgical. Tout d’abord, 'inter-
action entre fluide et paroi déformable qui se produit au cours d’un épisode apnéique est un
évenement physique difficile a appréhender. Par ailleurs, a cette couche de phénomenes pure-
ment mécaniques, viennent se surimposer des événements plus spécifiquement biologiques liés
a lactivation des muscles par le systeme nerveux. Des études physiologiques ainsi que des mo-
deles théoriques simples, assimilant les parois pharyngées a des masses localisées, ont permis une
meilleure compréhension du SAOS. On peut, dans cette direction, songer dorénavant a élaborer
un modele plus complexe des voies aériennes supérieures, qui permette d’une part de prédire
avec précision les conséquences d’un traitement, et qui autorise également & aller plus loin dans
la compréhension du phénomene d’apnée.

En conséquence, ce travail de thése a pour but de proposer un modele physique pour le SAOS



2 INTRODUCTION

s’appuyant sur les concepts de la mécanique des milieux continus. Il devient en ce cas possible
de concevoir un modele réaliste des tissus pharyngés, prenant en compte leur morphologie aussi
bien que leurs propriétés mécaniques. Il parait également envisageable d’obtenir une estimation
précise de la déformation des tissus qui résulte de leur interaction avec le flux d’air. C’est donc
I’aspect exclusivement passif du collapsus des voies aériennes qui est ici envisagé. Les compo-
santes d’ordre neuro-musculaire sont écartées dans un premier temps, pour simplifier I’étude.

La complexité du probleme a résoudre découle directement des hypotheses sur les tissus et
sur le flux d’air. Celles qui sont introduites au cours de ce travail se sont voulues relativement
simplificatrices. Ainsi, il devient possible de déterminer le comportement du modeéle a ’aide
d’un code de calcul relativement aisé a écrire et qui fournit un résultat au bout d’un temps
raisonnable. En effet, compte-tenu de ’application, il est souhaitable d’envisager 'utilisabilité
clinique du code de calcul. Si celui-ci est trop couteux en termes de ressources informatiques,
avec par exemple un temps d’exécution de plusieurs jours sur un calculateur parallele, il semble
difficile de le proposer par la suite a des cliniciens. Afin d’évaluer la pertinence des hypotheses
retenues ainsi que la précision du modele, une confrontation & des données expérimentales est
indispensable. Celle-ci est effectuée a ’aide d’une maquette in-vitro. De plus, des données d’ima-
gerie provenant de patients apnéiques permettent dans un deuxieme temps d’avoir une idée de
la pertinence du modele pour une application clinique.

Compte-tenu de la problématique, fortement pluridisciplinaire, ce travail a impliqué prin-
cipalement quatre structures différentes. Tout d’abord, le laboratoire TIMC (Techniques de
I'Imagerie, de la Modélisation et de la Cognition, Grenoble), ou existe un historique concernant
la modélisation des tissus vivants a partir de données d’imagerie. Ensuite, au sein de 1’équipe
"acoustique’ de 'ICP (Institut de la Communication Parlée, Grenoble), des théories permettant
de décrire ’écoulement d’air dans les voies aériennes supérieures sont testées sur des reproduc-
tion in-vitro de cette entité anatomique (maquettes de la langue, des levres et des cordes vocales
en particulier). Ces théories peuvent provenir de 'ICP ou d’ailleurs. En particulier, la théorie
que nous avons principalement utilisée provient du LMM (Laboratoire de Modélisation en Mé-
canique, Paris VI). Enfin, la collaboration avec le milieu médical s’est effectuée avec le CHU
Purpan (Toulouse), notamment pour I'obtention de données patient.

Le premier chapitre de cette these est dévolu aux aspects cliniques. Le contexte médico-
chirurgical ainsi que quelques notions élémentaires sur ’anatomie et la physiologie des voies
aériennes supérieures y sont rappelés. Ils permettent en particulier de mieux cerner la problé-
matique scientifique, qui est ensuite formulée.

Le deuxieme chapitre se focalise sur les aspects théoriques. Apres un état de I'art sur les
modeles existants, nous détaillons les hypotheses et la théorie qui sont sous-jacentes a notre
approche de modélisation. Ceci permet de spécifier le probleme mécanique a résoudre. Les prin-
cipales étapes de la méthode numérique de résolution sont ensuite explicitées.

Le troisieme chapitre est entierement consacré a la validation sur maquette. Deux types de
maquettes in-vitro ont été utilisées. D’abord, une maquette dite ’rigide’ permet de valider notre
méthode de prédiction de I’écoulement d’air, sans interaction avec la paroi. Dans un deuxieme
temps, une maquette dite ’déformable’ permet de valider la méthode complete de simulation de
I'interaction entre fluide et paroi qui a été développée pour prédire le collapsus des tissus, lors
d’un épisode apnéique.

Finalement, le quatrieme et dernier chapitre est dédié a l'utilisation de données d’image-
rie médicale pour la construction de modeles adaptés au patient. Des radiographies de profil
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de patients apnéiques, prises avant et apres traitement chirurgical, permettent de construire
des modeles simplifiés des voies aériennes supérieures. Les modeles issus des radiographies pré-
opératoires et post-opératoires sont en particulier comparés, afin de s’assurer qu’ils prédisent des
comportements qui soient cohérents avec les conséquences du traitement. Ce travail peut étre
vu comme préliminaire a une validation plus aboutie a ’aide de données patients.
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CHAPITRE 1

Contexte et problématique clinique

Tout d’abord, sont exposées en (1.1) et en (1.2) les notions d’anatomie et de physiologie qui
constituent la base indispensable a la compréhension de cette these. Ensuite, nous précisons en
(1.3) ce que nous entendons exactement par Syndrome d’Apnées Obstructives du Sommeil. Une
revue des différents traitements est effectuée en (1.4). L’amélioration des traitements passe par
une connaissance plus approfondie du syndrome. Un point sur les quelques avancées dans ce
domaine est fait en (1.5). Finalement, la problématique clinique est formulée en (1.6).

1.1 Anatomie des voies aériennes supérieures

Compte-tenu de la complexité anatomique des voies aériennes supérieures, seuls les éléments
essentiels sont ici présentés. Pour plus de détails, on pourra se référer a [Rouviere94| ou a
[Bouchet et al.91].

1.1.1 Généralités

Les voies aériennes supérieures sont constituées de la bouche, des fosses nasales, du pha-
rynx et du larynx (fig. 1.1). Le larynx et les fosses nasales, bien que susceptibles de se déformer
jusqu’a obstruction, ne sont que tres rarement associées au phénomene d’apnées obstructives
[Rama et al.02]. Leur présentation sera donc plus succincte.

En ce qui concerne la nature des constituants, on peut distinguer les parties osseuses, ri-
gides, des parties molles : muscles, glandes, muqueuses, nerfs et vaisseaux. L’innervation et la
vascularisation des voies aériennes supérieures ne sera pas mentionnée, on peut se reporter a
[Bouchet et al.91] si 'on désire des précisions a ce sujet. Os et muscles seront plus particuliere-
ment objets d’attention.
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Orifice de lu trompe
d'Eustache.

a
N/
Génio-glosse. & )y 2 J67
HansE A &@ﬁ ZAN S o4 hyotae.
Frein de la langue, - 2 "’é/ f——
o =5 = == = —\4——— Epiglatte.
Génio-hyoid, —_ - ""—'-/ F T
3 “;' = " 4 '-‘ . — Pharynx.
Apon, superf. Sy J- W\ e
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_&’ 'A‘;L’ = — Ventric. de Morgagni.
-.:-;.: — Corde voc, inf,

At

Cartilage thyr

— (Chaton ericoidien.
\~-— Are cricoidien.

Fic. 1.1 — Vue d’ensemble des wvoies aériennes supérieures, d’apres
[Rouviére94)]. Les différents segments identifiés en couleurs sont : en vio-
let, les fosses nasales, en bleu, la bouche, en vert, le pharynx, en jaune,

le larynz.

FIGURE 3

Coupe sagittale schématique de la
cavité buccale et du pharynx

1. Corner inférieur.
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. Apophyse palatine du maxillaire su-

périeur.

Pilier antérieur du voile du palais
Muscle génio-glosse.

Mandibule.

Muscle génio-hyoidien.

Os hyoide.

Epiglotte

Cavité pharyngée

Pilier postérieur du voile.

. Paroi pharyngée.
. Axis

20.
21. Arc antérieur de I'atlas.
22.
23.
24.

Voile du palais.
Amygdale pharyngée.
Sphénoide.

Frein de la langue

Fic

Voiite
palatine
1

Région
labiale

Isthme du
gosier
L

. 1.2 — La bouche d’aprés [Bouchet et al.91].
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3. Jonction de la grande corne et du
corps.

4. Corps de l'os k

5. Tubercule hy

FIGURE 4
15 5 2 3 5 4 L'os hyoide.
] T 7 T i
: ! ] 0 | 1 i A) de face; B) de prafil; C) vue supé-
! | ] . H E ! rieure
! ! i | ! 1. Grande corne.
! 2. Petite corne.
1
1
i
i
|

yoide.
idien médian.
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FIGURE 5
| Le squelette fibreux de la langue
|/ 1. Epiglotte
2. Membrane hyo-glossienne.
/ 3. Os hyoide.

// 4 Septum lingual

5. Muscle lingual supérieur

Fi1G. 1.3 — Racine de la langue : éléments du squelette osseux et fibreux, d’apreés
[Bouchet et al.91].

1.1.2 La bouche

La bouche est délimitée en avant par la région labiale, en arriere par [listhme du gosier qui
la sépare du pharynx, au dessus par la votte palatine qui la sépare des fosses nasales, et latérale-
ment par la région génienne (joues) (fig. 1.2) 1. Pour ce qui est de la limite inférieure, le muscle
mylo-hyoidien sépare la bouche de la région sus-hyoidienne (fig. 1.1 et 1.12).

Les arcades dentaires permettent de diviser la bouche en deux parties : le vestibule (fig. 1.1)2,
en dehors et la cavité buccale proprement dite a 'intérieur des arcades. La langue occupe la ma-
jeure partie de la cavité buccale. Les éléments constitutifs de la bouche sont alors les suivants :
les régions labiale et génienne, en avant et latéralement, la région palatine, en haut, la région
du plancher buccal en bas, surplombée par la langue, la région gingivo-dentaire latéralement
et la région amygdalienne en arriere. Contrairement au reste, les régions labiale, génienne et
gingivo-dentaire ne seront pas détaillées. Langue et région palatine seront sujets a plus de déve-
loppements.

La langue

D’un point de vue morphologique, la langue est “une masse ovoide a grosse extrémité posté-
rieure et & pointe antérieure” [Bouchet et al.91]. Elle est constituée d'une partie fixe3, postéro-
inférieure, la racine de la langue (fig. 1.3), et d’une partie mobile.

1Les termes région labiale, voite palatine, isthme du gosier, ainsi que le frein de la langue (24) ont été rajoutés
manuellement sur I'image initiale.

2Deux vestibules sont désignés sur la figure, ¢’est bien évidemment celui de gauche auquel nous faisons référence.

3Relativement “fixe” et “indéformable” plus exactement, car succeptible de déplacements et de déformations
passives.
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FIGURE 2
Ve supérieure de la langue
(coupe horizontale de la face).

. Prolongement antéro-interne de la
glande parotide.

. Muscle ptérygoidien interne.

Branche montante de la mandibule.

Canal dentaire inférieur.

Muscle masséter.

V lingual.

Artére faciale

. Muscle buccinateur.

. Face dorsale de la langue.

. Sillon lingual.

. Amygdale pharyngée.

Sinus piriforme
Repli glosso-épiglottique latéral,
Vallécule.

. Epiglotte.

Repli glosso-épiglottique médian.

. Foramen caecum

Base de la langue.

. Muscle constricteur supérieur du
phdrynx.

). Muscle stylo-hyoidien.

. Glande parotide.

F1G. 1.4 — Langue d’aprés [Bouchet et al.91].

La partie fixe constitue le squelette ostéo-fibreux de la langue. L’os hyoide (fig. 1.3, images
du haut) en est la base osseuse, sur laquelle viennent se greffer deux membranes fibreuses : la
membrane hyo-glossienne et le septum lingual (figure 1.3, image du bas, respectivement (2) et
(4)). La partie mobile peut étre décomposée comme suit (fig. 1.4) :

Les bords latéraux sont en vis a vis avec les arcades dentaires.

La face supérieure comporte les papilles caliciformes, ou gustatives, dont I'importance croit
au fur et a mesure qu’on se rapproche de la limite de la base de langue, qui est le V lingual

(6) , ou sillon terminal.

La face inférieure est aussi appelée frein de la langue (fig. 1.1 et 1.2 (24)).

La pointe de la langue est constituée par la partie la plus antérieure.

La base de la langue forme la paroi antérieure de l'oropharynx (cf. 1.1.3). Elle est en vis a
vis avec 'épiglotte (15), a laquelle elle est attachée via les trois replis glosso-épiglottiques

(13,16).

La partie mobile de la langue est essentiellement formée de muscles qu’entoure une mu-
queuse. Les figures 1.5 et 1.6 montrent comment sont disposés ces muscles. Ils sont au nombre
de dix-neuf : neuf pairs, disposés symétriquement autour du plan sagittal, et un impair, le lingual
supérieur. Le tableau 1.1 précise quels sont ces muscles.
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FIGURE 7

Les muscles de la langue
(vue latérale droite).
1. Apophyse styloide
2. Faisceau du muscle constricteur su-
périewr formant le muscle pharyngo-
glosse.
2'. Constricteur supérieur du pharynx.
3 er 3'. Muscle stylo-glosse.
4. Muscle lingual supérieur.
5. Muscle hyo-glosse.
6. Muscle génio-hyoidien.
7. Muscle génio-glosse.
8. Muscle lingual inférieur.
9. Muscle transverse de la langue.
10. Muscle palato-glosse

Fic. 1.5 — Vue latérale des principaur muscles de la langue, d’aprés
[Bouchet et al.91].

FIGURE 9

Coupe frontale de la langue.

I. Mugueuse linguale, 8. Swtylo-glosse (faisceau inférieur)
2. Palato-glosse. 9. Mandibule.
3. Lingual supérieur. 10. Mylo-hyoidien.
4. Stylo-glosse (faisceau supérieur). 10'. Muscle génio-glosse.
5. Pharyngo-glosse. I1. Lingual inférieur.
6. Seprum lingual. 12. Hyo-glosse (faisceau basio-glosse).
7. Hyo-glosse (faisceau cérato-glosse) 13. Os hyoide.
Fic. 1.6 — Vue antérieure des principaux muscles de la langue, d’aprés

[Bouchet et al.91].
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Nom du muscle

Informations

génioglosse insertions Etalé en éventail sur la face latérale du septum lingual, il
s’insere en bas et en avant sur I’apophyse géni supérieure.
fonction 11 abaisse la langue et la plaque contre le plancher buccal
().
lingual inférieur insertions Vient s’insérer sur la petite corne de 1’os hyoide.
fonction 1l est abaisseur et rétracteur de la langue.
hyo-glosse insertions 1l est séparé en trois faisceaux qui vont s’attacher chacun a
une partie de I’os hyoide : le faisceau basio-glosse s’insere sur
le bord supérieur du corps de ’os hyoide, le faisceau chondro-
glosse sur la petite corne, et le faisceau cérato-glosse sur le
bord supérieur de la grande corne (**).
fonction 1l est abaisseur et rétracteur de la langue.
amygdalo-glosse insertions Il nait de la tunique fibreuse du pharynx au niveau de la face
latérale de la capsule amygdalienne (cf. 'région amygdalien-
ne’).
fonction 1l est élévateur de la base de la langue (***).
palato-glosse insertions 1l s’insere en haut, sur la face inférieure de ’aponévrose du
voile du palais (cf. région palatine’).
fonction 1l est rétracteur de la langue (***) et rétrécit I'isthme du
gosier.
pharyngo-glosse insertions C’est un faisceau du constricteur supérieur du pharynx : il
se détache du bord antérieur du pharynx pour confondre ses
fibres avec celles du génio-glosse et du hyo-glosse.
stylo-glosse insertions 1l est fixé en haut, sur le bord antérieur de ’apophyse sty-
loide.
fonction 11 éleve la langue en haut et en arriere.
transverse de la | insertions Difficile a visualiser, il est constitué d’une poignée de fibres
langue reliant le septum lingual aux bords latéraux de la langue.
vertical insertions 1l est formé de fibres qui vont de I'extrémité de la pointe
jusqu’a la base de la langue, et qui s’entrecroisent avec les
fibres du transverse.
lingual supérieur | insertions Il est divisé en trois faisceaux qui se fixent en arriere : le fais-
ceau central se fixe sur la base de ’épiglotte, deux faisceaux
latéraux se fixent sur les petites cornes de ’os hyoide.
fonction 11 abaisse et raccourcit la langue.

(*) Le génioglosse est divisé en trois faisceaux : antérieur, médian et postérieur. Le génioglosse postérieur
n’intervient pas dans la fonction d’abaissement de la langue.

(**) Cette division du muscle en trois faisceaux est tirée de [Bouchet et al.91], mais n’est pas 'objet d’un
consensus parmi les cliniciens.
(***) Son influence reste toutefois relativement faible.

TaB. 1.1 -
[Bouchet et al.91]).

Localisation

et fonction des

différents muscles de la langue (d’aprés
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Lame Apophyse
horizontale palatine
du palatin. du maxillaire.

Fic. 1.7 — Vue exocranienne de la base du crane, d’apres
[Bouchet et al.91]. On y pergoit les attaches osseuses du pa-
lais.

Palais osseux.
Aponévrose du voile.
Azygos de Ia luette,
Péristaphylin interne.
. Palato-pharyngien,
6. Palato-glosse.

oy I by }uj -

Fic. 1.8 — Vue en coupe sagittale des muscles du wvoile du palais, d’aprés
[Bouchet et al.91].

En ce qui concerne la muqueuse de la langue, celle-ci est en continuité avec la muqueuse
buccale et la muqueuse pharyngée. Elle revét la totalité de la partie mobile de la langue. Pour
ce qui est de la partie dorsale de la langue, elle est épaisse et adhere fortement aux muscles
sous-jacents. Elle s’amincit au niveau de la base de la langue, ou elle est séparée du plan muscu-
laire par une couche celluleuse. C’est sur elle que se situent les papilles gustatives et les glandes
linguales, ou glandes salivaires, qui se divisent en trois groupes : un groupe postérieur, a la base
de la langue, un groupe latéral, sur les bords de la langue, et un groupe antéro-inférieur, sur la
face inférieure, pres de la pointe de la langue.

Pour ce qui est des aspects fonctionnels, la langue a un role particulierement important dans
la mastication, la formation du bol alimentaire, la déglutition, et la dégustation. Elle joue aussi
un role fondamental en phonation.
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1

2. Luette.

3. Muscle palato-glosse.

4. Muscle palato-pharyngien formant le pilier

postérieur du voile

5. Amygdale gauche.

6. V lingual.

7. Base de la langue.

8. Repli glosso-épiglottique médian

9. Repli glosso-épiglottique latéral
10. Sinus piriforme.
11. Orifice supérieur du larynx.
12. Muscle constricteur moyen du pharynx.
13. Mandibule sectionnée
14. Projection de I'amygdale droite.

Vue postérieure de la langue

er de la région amygdalienne
W / 2 \ e J ’ 5. >
—————— 3 . A 184//t: la paroi postérieure du pharynx
étant partiellement réséquée
(d’ aprés Perlemuter)
(Un crochet tire I’ épiglotte

en bas et en arriére).

F1G. 1.9 — Vue postérieure de la langue, d’aprés [Bouchet et al.91]. Les muscles importants du voile
du palais y sont visibles (pilier postérieur (4) et pilier antérieur (3) du voile).

La région palatine

La région palatine constitue la paroi supérieure et en partie la paroi postérieure de la cavité
buccale. C’est une cloison qui délimite les fosses nasales de la cavité buccale, qui se termine en
avant au niveau de la région des arcades dentaires, et en arriere au niveau du bord supérieur de
I'isthme du gosier. Latéralement, cette région est voisine avec la région amygdalienne. Elle se
divise en deux entités : le palais osseux et le voile du palais.

La base osseuse de la voute palatine est formée d’une part par la face inférieure de [’apo-
physe palatine horizontale du mazillaire et par la lame horizontale du palatin (fig. 1.7). Sur cette
base viennent se greffer les glandes palatines, sur la partie postérieure. Enfin, le palais osseux
est recouvert d’'une muqueuse épaisse et résistante. Le voile du palais (velum palatinum), est
construit autour d’une charpente fibreuse : I’aponévrose du voile du palais (fig. 1.8 (2)). Cing
couches successives de muscles viennent ensuite former le voile. Ils sont décrits dans le tableau
1.2 et visibles sur les figures 1.8 et 1.9.

Les deux faces du voile sont recouvertes d’une muqueuse. La muqueuse de la face supé-
rieure est mince, et elle est le prolongement de la muqueuse des fosses nasales. Celle de la face
inférieure est lisse et épaisse, elle contient des éléments glandulaires de type salivaire. Le role
fonctionnel du voile du palais est double. D’une part, il évite, grace a la contraction des muscles
péri-staphylins et palatopharyngiens les “fausses routes nasales” lors de la déglutition. D’autre
part, il ferme I'isthme pharyngo-nasal lors de la phonation : une occlusion totale de cet isthme
permet 1’émission de phonémes buccaux (a,e,i,o...) et une occlusion partielle autorise I’émission
de phonémes nasaux (on,an,in,...).
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Nom du muscle Informations
palato-glosse description Forme la charpente du pilier antérieur du voile.
insertions 1l est issu de la face antérieure de 'aponévrose du voile, sur
la ligne médiane. Il se termine au niveau de la base de la
langue (tab. 1.1).
fonction 1l abaisse le voile et referme 'isthme du gosier (tab. 1.1).
péri-staphylin ex- | description Appelé aussi tenseur du voile du palais, il constitue une par-
terne tie importante de 'armature de celui-ci.
insertions Il part de la base du crane. Il se termine au niveau de ’apo-
névrose du voile.
fonction 11 éleve et tend le voile (déglutition), il ouvre la trompe
d’Eustache (fig. 1.1).
palato-pharyngien | description 1l forme la charpente du pilier postérieur du voile.
insertions 1l nait de trois faisceaux attachés a la base du crane. Il se
termine sur les faces latérales et postérieures du pharynx
(faisceau pharyngien), et sur le bord supérieur du cartilage
thyroide (faisceau thyroidien) (cf. 1.1.3 'Le pharynx’).
fonction 11 éléve le voile et rapproche les piliers postérieurs, ce qui
ferme l'isthme pharyngo-nasal. Il éleve le pharynx et parti-
cipe a l'ouverture de la trompe d’Eustache.
péri-staphylin in- | description Egalement nommé élévateur du voile du palais, il longe le
terne bord postérieur de la trompe d’Eustache, a l'intérieur de la
musculature pharyngée.
insertions Il se fixe sur la base du crane puis étend ses fibres en éventail
sur la face postérieure de ’aponévrose du voile.
fonction 11 éleve le voile et ouvre la trompe d’Eustache.
azygos de la luette | insertions 1l est fixé sur la face postérieure de ’aponévrose du voile, et
sur le bord postérieur du palais osseux. Il se termine dans le
tissu cellulaire de la pointe de la luette.
fonction 11 éléve la luette et raccourcit le voile.

TAB. 1.2 — Description, localisation et fonction des différents muscles du voile du palais (d’apreés

[Bouchet et al.91]).

La région amygdalienne

La région amygdalienne est située entre les piliers antérieurs et postérieurs du voile du palais,

dans la partie antérieure de I’espace maxillopharyngien, au dessus de la partie postéro-latérale
de la langue (fig. 1.10). Elle se subdivise en deux régions symétriques de part et d’autre de la
langue : les loges amygdaliennes. Ses limites sont bien définies : en avant par le pilier antérieur
du voile du palais (fig. 1.10 (4)), en arriere par le pilier postérieur (fig. 1.10 (2)), en dessous par
le bord latéral de la langue, et en dedans par la muqueuse buccale. Chaque loge amygdalienne
est délimitée par des parois, musculaires et aponévrotiques. Elle contient une amygdale palatine,
des vaisseaux et des nerfs.

La figure 1.11 permet de visualiser la forme et la constitution des parois de la loge amyg-
dalienne. La paroi externe est constituée de deux aponévroses qui entourent une couche muscu-
laire : ’aponévrose péripharyngée (1), la plus externe, et I’aponévrose amygdalienne (3), coque
sur laquelle vient se fixer I’amygdale. La couche musculaire est formée par un ensemble de trois
muscles : le constricteur supérieur du pharynz, le stylo-glosse (4) et l'amygdalo-glosse. Le muscle
palato-pharyngien (11), qui forme le pilier postérieur du voile, constitue la paroi postérieure,
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FIGURE 2

Vue antérieure de la région
amygdalienne.
. Luette.
. Pilier postérieur du voile.
Amygdale de dimension normale.
. Pilier antérieur du voile.
. Plica triangularis.
Langue.
. Amygdale hypertrophiée et encha-
tonnée.

NN

Fi1c. 1.10 — La région amygdalienne, d’aprés [Bouchet et al.91]. Vue pos-
térieure depuis la cavité buccale.

FIGURE 6

Coupe horizontale de la loge

amygdalienne

Aponévrose péri-pharyngée

Aponévrose pharyngée.

Aponévrose amygdalienne et plan de

clivage sous-amygdalien.

4. Muscle stylo-glosse

5. Capsule amygdalienne

6. Artére palatine ascendante.

7. Pilier antérieur du voile (muscle pa-

_________H
et

1
]
1
]
1
I
1
I
I
I
I
|
i
| lato-glosse)
l 8. Mugueuse buccale recouvrant I'a-
' mygdale.
,'7 9. Follicule amygdalien
10. Crypte amygdalienne.
11. Pilier postérieur du voile (muscle pa-
lato-pharyngien)

f {
11 10 9

F1c. 1.11 — Vue en coupe des amygdales, d’aprés [Bouchet et al.91].

limite latérale de 'isthme nasopharyngé. De méme, la paroi antérieure est formée par le muscle
palato-glosse (7), pilier antérieur du voile. La muqueuse buccopharyngée (8) délimite la paroi
interne de la loge : elle enveloppe 'amygdale pharyngée.

L’amygdale palatine réside dans la partie inférieure de la loge amygdalienne, elle a la forme
d’une grosse amande?. C’est un organe lymphoide dont les dimensions sont de I’ordre de quelques
centimetres. L’amygdale n’occupe pas toute la loge et laisse libre deux fossettes : la fossette pré-
amygdalienne et la fossette sus-amygdalienne.

4“amygdale” vient du grec “amugdale”, qui veut dire “amande”.
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FIGURE 4

Le muscle mylo-hyoidien.
Vue postéro-supérieure.
Tendon du temporal.
Ptérygoidien externe.
Ptérygoidien interne.
Os hyoide.
Angle de la mdchoire.
. Artére et nerf dentaires inférieurs.
. Condyle mandibulaire
. Apophyse coronoide.
. Mylo-hyoidien.
. Génio-glosse.
. Muscle génio-hyoidien.

NSO R W~

[

Fic. 1.12 — Vue antérieure
[Bouchet et al.91].

FIGURE 5

La paroi postéro-interne du plancher
buceal.
Vue externe droite.

9. Artére linguale.

10. Artére faciale.

1. Nerf hypoglosse.

12. Os hyoide.

13. Hyo-glosse.

(a) 14, Glande sous-mandibulaire. (b)

Fic. 1.13 — Plancher de la

[Bouchet et al.91].

R
ra—

du plancher buccal, et en particulier du mylo-hyoidien, d’aprés

FIGURE 12

Vue latérale droite de la région du
plancher de la bouche aprés résection
partielle du corps de la mandibule.

Langue.

Nerf lingual.

Nerf dentaire inférieur.

Muscle mylo-hyoidien

Artére linguale

Terminaison du nerf hypoglosse

Canal de Wharton.

Muscle génio-glosse.

Nerf mentonnier.

Ostium ombilicale.

Mugqueuse vestibulaire.

SRR RNAL R LN~

——

bouche, wvue latérale (a), et de trois quarts (b), d’aprés
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Le plancher de la bouche

Le plancher de la bouche présente une forme de fer a cheval, il est appelé également ré-
gion sublinguale (fig. 1.12). C’est un espace celluleux délimité par quatre parois. Tout d’abord,
une paroi antéro-externe, osseuse, est formée par la face profonde du corps mandibulaire. Elle
sépare le plancher de la région gingivo-dentaire en avant et latéralement. Ensuite, une paroi
postéro-interne est constituée par la face antérieure de la base de la langue. Elle est subdivisée
en trois muscles : le génio-glosse (fig. 1.12 (10), fig. 1.13 (b)(8)), le lingual inférieur (fig. 1.5)
et le hyo-glosse (fig. 1.13 (a)(13)). Cette paroi est la frontiere entre le plancher et la partie fixe
de la langue, en arriere. Deux hiatus, que laissent apparaitre les muscles, font communiquer le
plancher buccal et la loge sous-mandibulaire. Puis, une paroi inférieure est formée par la face
supérieure des deux muscles mylo-hyoidiens (1.12 (9)). Ces muscles forment une sangle tendue
entre I’os hyoide et la mandibule. Leurs fibres viennent se fixer sur la face antérieure du corps de
I’os hyoide. Les muscles mylo-hyoidiens séparent le plancher de la région sus-hyoidienne, méme
s’ils ne forment pas une paroi étanche entre ces deux régions. La paroi supérieure, formée de la
muqueuse buccale, sépare le plancher de la partie mobile de la langue.

Le plancher de la bouche est divisé par une cloison médiane et sagittale, qui sépare deux creux
sub-linguaux. Ces derniers contiennent les glandes salivaires sublinguales, des canaux excréteurs,
dont l'orifice parvient sur la face supérieure du plancher, ainsi que des éléments vasculaires et
nerveux importants. Au niveau musculaire, la cloison médiane du plancher de la bouche est
formée par le génio-glosse, qui constitue la partie supérieure de la cloison, et par le génio-hyoidien
(fig. 1.12 (11)), qui charpente la partie inférieure. Ce muscle est abaisseur de la mandibule et
élévateur de 1’os hyoide. Le mylo-hyoidien joue un role identique a celui du génio-hyoidien. En
outre, sa contraction permet de relever la langue et de la plaquer contre le palais. Il intervient
au premier temps de la déglutition.

1.1.3 Le pharynx

Le pharynx® est le carrefour des voies aériennes et digestives. C’est un conduit musculo-
membraneux qui occupe la partie postérieure de la loge viscérale du cou, de la base du crane
jusqu’a la sixiéme vertebre cervicale (fig. 1.1). Le pharynx communique avec les fosses nasales et
avec la cavité buccale. Ses fonctions physiologiques sont complexes puisque ce dernier intervient
au cours des processus de déglutition, de phonation et de respiration.

Plus précisément, le pharynx est situé comme suit : il est attaché en haut a la face exocra-
nienne de la base du crane (fig. 1.14 (a) (1)). Il repose en arriére sur la région prévertébrale et
en avant débouche sur les fosses nasales, la cavité buccale et le larynx. Latéralement, il est en
vis & vis avec les branches montantes de la mandibule et la région carotidienne. Ses limites sont
donc bien définies en arriere et latéralement, ou le pharynx est séparé des régions avoisinantes
par un mince feuillet aponévrotique : 1’aponévrose péri-pharyngée. Ses limites antérieures sont
par contre beaucoup plus imprécises (fig. 1.14 (b)).

Morphologiquement, on peut diviser le pharynx en trois zones étagées de haut en bas (fig.
1.14 (b))% : le naso-pharynz ou rhino-pharynz, en contact avec les fosses nasales, 1’ oro-pharyn,
en contact avec la cavité buccale, et I’hypo-pharynz ou laryngo-pharynx, en contact avec 1’ceso-
phage et le larynx”. Le pharynx est construit sur un squelette fibreux recouvert d’une tunique
musculaire striée, puis de ’aponévrose péri-pharyngée. Le squelette fibreux est constitué de fibres

Spharynx : du grec “pharugx”, la gorge.

SNotations des différentes zones rajoutées manuellement sur 'image initiale.

"Cette division en régions peut varier suivant les auteurs. Par exemple, dans [Ayappa et al.03] est introduite
une quatrieme zone appelée velo-pharynz en vis a vis avec le voile du palais.
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Fic. 1.14 — Vues postérieures (a) et latérales (b) des muscles du pharynz, d’aprés
[Bouchet et al.91]
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conjonctives entrecroisées, insérées solidement sur la face exocranienne de la base du crane. C’est
sur cette tunique fibreuse que sont disposés les muscles, répartis en deux groupes : les muscles
constricteurs, ou intrinseques, et les muscles élévateurs, ou extrinseques (tab. 1.3 et fig. 1.14).

1.1.4 Le larynx et les fosses nasales

Le larynx joue un réle particulierement important lors de la respiration, également au cours
de la déglutition et surtout lors de la phonation (cordes vocales). Il forme la partie supérieure
du tube aérifere, en contact avec la trachée et le pharynx. C’est une entitée mobile, & la fois
transversalement et verticalement.

Le larynx est architecturé autour d’un squelette cartilagineux. Il comporte onze muscles in-
trinseques, dont cing pairs et un impair. Les cartilages du larynx permettent de délimiter une
cavité laryngée, recouverte d’'une muqueuse : la muqueuse laryngée. Cette cavité se subdivise en
trois étages sus-glottique, glottique et sous-glottique, repérés par rapport a ’épiglotte. L’étage
glottique comporte les cordes vocales (fig. 1.1).

Les fosses nasales se situent au dessus de la cavité buccale et sont séparées d’elle par la voute
palatine. Elles sont également en communication avec le pharynx (fig. 1.1).

1.1.5 Conclusion

Les voies aériennes supérieures sont donc assimilables a un conduit, dont la forme demeure
néammoins complexe en raison de I’architecture des tissus qui en constituent la paroi [Proctor86].
Par ailleurs, une partie conséquente de ces tissus est de type musculaire. Ces muscles peuvent
étre groupés au sein de quatre entités anatomiques plus importantes : la langue, le voile du
palais, les parois pharyngées et le massif hyoidien [Ayappa et al.03]. Le calibre de ce conduit a
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Nom Informations
constricteur insertions Le premier faisceau, dit ptérygoidien, s’insere sur la base du
supérieur crane. Le faisceau dit ptérygo-mandibulaire s’insere sur le li-

gament du méme nom. Puis le faisceau mandibulo-lingual part
de la partie postérieure de la ligne mylo-hyoidienne. Chaque
faisceau se dédouble et les membres de chaque paire partent
latéralement dans les deux direction opposées pour se rejoindre
plus avant sur une ligne médiane.

fonction Action de type sphincterien, diminue le calibre pharyngé du

conduit.
constricteur insertions Deux faisceau sont issus de 'os hyoide. Le faisceau supérieur,
moyen ou chondro-pharyngien, se fixe sur la partie supérieure de 1’os

hyoide et sur le ligament stylo-hyoidien. Le faisceau inférieur, ou
cérato-pharyngien, est attaché a la grande corne de 1’os hyoide
(cf. "La langue’). Les fibres se séparent en trois faisceaux, supé-
rieur, moyen et inférieur, qui se recoupent plus avant sur une
ligne médiane.

fonction Outre une action de type sphincterien, comme le constricteur
supérieur, le constricteur moyen peut élever le pharynx ou le

larynx.
constricteur insertions Deux faisceaux viennent se fixer sur la partie cartilagineuse
nférieur du larynx. Ils viennent recouvrir partiellement les constricteurs

moyens et supérieurs, pour finalement entourer ’oesophage.
fonction Son role est identique a celui du constricteur moyen.

stylo- insertions Il s’insere sur la partie antéro-interne de la base de I’apophyse

pharyngien styloide (fig. 1.5). Les fibres musculaires vont ensuite se greffer,
d’une part, sur ’aponévrose péri-pharyngée, d’autre part, sur le
bord de I'épiglotte et sur le bord supérieur du cartilage thyroide.

fonction 11 est élévateur du larynx et du pharynx, ainsi que dilatateur
de la partie moyenne et inférieure du pharynx.

palato- insertions cf. muscles du palais (tab. 1.2).
pharyngien fonction

TAB. 1.3 — Les différents muscles du pharynz, d’aprés [Bouchet et al.91]. Les trois constricteurs
sont les muscles intrinseques. Palato-pharyngien et stylo-pharyngien sont les muscles extrin-
seques (ou élévateurs).

été estimé comme étant de Iordre de 1 cm? environ, avec toutefois une trés grande variabilité,
aussi bien d’un individu a 'autre que chez un méme individu dans des circonstances différentes
(position allongée / debout notamment). Le site ou la section est minimale est le plus souvent
le velo-pharynx, derriere le voile du palais [Ayappa et al.03].

Cependant, les voies aériennes supérieures forment avant tout un ensemble dynamique, dont
la configuration évolue au cours des diverses fonctions physiologiques dans lesquelles elles sont
impliquées : déglutition, phonation, respiration. Nous allons examiner leur comportement au
cours de la respiration.

1.2 Les voies aériennes supérieures et le cycle respiratoire

Le comportement des voies aériennes supérieures au cours de ’activité respiratoire chez un
sujet sain est ici décrit. Une distinction préliminaire doit étre faite entre les propriétés purement
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<— Paroi pharyngée

A (calibre pharyngé)

P (pression uniforme)

Fia. 1.15 — Représentation schématique en coupe des voies aériennes supérieures. Le calibre
pharyngé A y est représenté, ainsi que la pression P de l’air compris entre les parois. C’est le
rapport de la variation de ces deux grandeurs qui définit la compliance.

passives des tissus, c’est-a-dire leur réponse a des facteurs “externes” tels que la pression ou
la gravité, les muscles étant completement détendus, et leurs propriétés actives, qui résultent
de la réponse musculaire a des influx nerveux (activité neuro-musculaire). L’état de veille doit
également étre distingué de I’état de sommeil. On pourra, pour plus d’informations, se référer a
[Ayappa et al.03] et a [Fogel et al.04].

1.2.1 Propriétés passives

Les tissus des voies aériennes supérieures sont a méme de se déformer en réponse a une
distribution de pression. On désigne cette propriété comme étant la compliance. Elle peut étre
mesurée par U'intermédiaire du rapport AA/AP; ou AA désigne la variation du calibre pharyngé
(autrement dit de I’aire minimale de la section pharyngée), et AP désigne la variation de pres-
sion appliquée & l'intérieur du conduit des voies aériennes (voir figure 1.15)%. Des mesures de
compliance des tissus, dans leur configuration passive, ont été obtenues par [Isono et al.97b], en
anesthésiant les muscles?. Ainsi, la caractéristique suivante a pu étre mise en évidence : les voies
aériennes supérieures sont d’autant plus compliantes que le calibre pharyngé A est petit (voir
figure 1.28). De plus, cette propriété de compliance est directement liée aux propriétés élastiques
des tissus, et tout particulierement a leur rigidité. Plus les tissus sont rigides, moins les voies
aériennes supérieures sont compliantes [Malhotra et al.02b].

1.2.2  Activité a I’éveil

A Téveil, au cours de l'inspiration, on constate qu’en dépit d’une diminution constante de
la pression exercée par I'air dans les voies aériennes supérieures, celles-ci se déforment tres peu.
Pour comprendre ce phénomene, il est nécessaire de s’intéresser a ’activité musculaire. Celle-ci
se manifeste au travers de deux types de comportements [Fogel et al.04]. Tout d’abord, certains

80n pourra employer le terme de loi d’état pour désigner la relation, en toute généralité non linéaire, entre la
section pharyngée A et la pression P. La compliance, pour une valeur donnée de P, est alors donnée par la pente
locale de la loi d’état.

9Les patients subissent une anesthésie générale, et un relaxant musculaire, le vecuronium, permet de paralyser
complétement les muscles.
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muscles, tels que le péri-staphylin externe!?, maintiennent un niveau d’activité constant au cours

du cycle respiratoire. On emploie alors le terme de muscles toniques ou posturaux. En revanche,
d’autres muscles ont leur activité qui augmente au cours de 'inspiration. Ils se contractent et
se raidissent, rendant la paroi des voies aériennes supérieures plus rigide. Ils s’opposent ainsi a
la pression négative exercée par 1’air inspiré. Ils sont désignés par le terme de muscles phasiques
inspiratoires. Parmi ces muscles, le génioglosse est celui le plus étudié, en raison de son influence
sur 'ouverture du conduit pharyngé. A 'expiration, 'activité de ces muscles est réduite.

1.2.3 Le roéle du sommeil

L’influence du sommeil sur le comportement des voies aériennes est complexe et il s’effectue
sur plusieurs plans. L’activité basale, tonique, notamment du péri-staphylin externe, diminue
au fur et & mesure que le sommeil devient profond, et atteint finalement 20 & 30 % de l'ac-
tivité a I’éveil [Fogel et al.04]. Par contre, des mesures EMG (électromyogramme) ont permis
d’attester que chez un sujet sain, 'activité phasique est globalement maintenue au cours du
sommeil, ce qui permet d’assurer la perméabilité des voies aériennes supérieures. Les périodes
durant lesquelles cette activité diminue (début du sommeil puis stades REM!!), rendant les voies
aériennes supérieures plus aptes a se déformer, sont accompagnées d’une diminution de ’activité
du diaphragme et des intercostaux, donc de la pression inspiratoire (phase d’hypoventilation).
En conséquence, méme au cours de ces périodes, la perméabilité est maintenue [Ayappa et al.03].

1.2.4 Conclusion

Les voies aériennes supérieures, en raison de leur constitution (tissus adipeux et musculaires
principalement) peuvent évoluer dans leur configuration géométrique au cours de la respiration.
Elles constituent ainsi un segment tres compliant, en opposition a la trachée et aux bronches,
dont la paroi cartilagineuse les rend moins aptes a se déformer. Chez un sujet normal, c’est un
mécanisme d’activation neuro-musculaire qui permet d’assurer leur perméabilité, aussi bien au
cours de I’éveil qu’au cours du sommeil.

1.3 Le syndrome d’apnées obstructives du sommeil

Cette partie offre une vue d’ensemble sur les principaux aspects cliniques du syndrome
d’apnées obstructives du sommeil (ou SAOS). Nous en donnons d’abord une définition. Des
études fournissant une estimation de la proportion d’individus atteints sont ensuite mention-
nées. Puis, les symptomes connus qui en découlent sont passés en revue. Pour terminer, les
facteurs favorables au développement et a I'aggravation du SAOS sont présentés. Pour des in-
formations plus détaillées, on pourra par exemple se référer a [Roche et al.99], [Flemons02],
[Malhotra et al.02b] ou [Fairbanks et al.03].

1.3.1 Description et définitions

Comme nous 'avons vu en 1.2, les voies aériennes supérieures se caractérisent par une ap-
titude a se déformer au cours d’un cycle respiratoire. Lors du sommeil, chez certains individus,
cette déformation peut étre d’une telle amplitude qu’elle entraine une obstruction compléete du
conduit aérien : on emploiera alors le terme de collapsus. Un collapsus est accompagné d’une
cessation de la respiration pendant plusieurs secondes, ainsi que d’une diminution significative de
la saturation du sang en oxygene. La détection d’un début d’asphyxie par ’organisme déclanche

You tensor palatini, dont le réle consiste & élever et & tendre le voile du palais (voir 1.1) et donc & fermer

I'isthme pharyngo-nasal,
"1 stade REM ou Rapid Eye Movement du sommeil est caractérisé par une intense activité cérébrale (réves),
par des mouvements rapides des yeux, ainsi que par la contraction de certains muscles.
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F1G. 1.16 — Mesure de variables caractérisant la respiration chez un patient apnéique (polysom-
nographie), d’aprés [Gastaut et al.66]. L’épisode d’apnée obstructive est marqué par la cessation
du débit respiratoire (oral spirogram ), alors que les mouvements centraux thoraciques sont main-
tenus, quoique perturbés (abdominal actogram et diaphragmatic EMG). A noter : les activa-
tions neurales progressives du mylohyoidien qui annoncent la fin de l’apnée (EMG mylohyoideus
muscle ).
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F1a. 1.17 — Fin du phénomene d’apnée, toujours d’apres [Gastaut et al.66]. Des activations neu-
romusculaires progressives des muscles du diaphragme (diaphragmatic EMG) sont manifestes
d’un réveil du systéme respiratoire. Celui-ci est suivi trés rapidement par la reprise d’une res-
piration normale : fluctuations significatives du débit oronasal (oral spirogram) et mouvements
thoraciques et abdominaur normauz (abdominal actogram). A noter : le changement de stade
de sommeil est ici observé sur les courbes EEG (électrodes sur le crane accompagnées du sigle
“MACE...E...”).

un mécanisme réflexe. Celui-ci se traduit par un microréveil!?
souvent brutale, des voies aériennes supérieures. Une respiration normale est ensuite observée.

Ce phénomene de collapsus est appelé apnée obstructive (fig. 1.16 et 1.17).

accompagné d’une réouverture,

Plus précisément, on définit une apnée comme une cessation totale du débit aérien respiratoire
pendant plus de 10 secondes ([Roche et al.99] et [Malhotra et al.02b]). Les apnées obstructives,
décrites précédemment, sont accompagnées d’une persistance des efforts ventilatoires (fig. 1.16).
Elles se distinguent ainsi des apnées centrales, accompagnées d’un arrét des efforts ventilatoires.
Ces deux types d’apnées ne sont pas exclusifs et dans certains cas, on peut observer des apnées
mixtes, avec succession de phénomenes centraux et obstructifs [Roche et al.99]. Dans le cadre
de cette these, nous nous intéresserons uniquement aux apnées obstructives.

Une hypopnée'3 correspond & une obstruction partielle des voies aériennes supérieures. Méme

12passage d’un stade de sommeil profond & un stade de sommeil plus léger.
13 dorénavant, hypopnée et apnée sous-entendront hypopnée et apnée obstructives.
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si la respiration ne s’arréte pas au cours d’un épisode d’hypopnée, les conséquences sur 1’orga-
nisme sont sensiblement les mémes que celles engendrées par une apnée : diminution de la
saturation en oxygene du sang et microréveil [Gould et al.88]. Il est plus délicat de donner une
définition clinique précise de ce qu’est une hypopnée. Selon un consensus actuel, appelé critere
de Chicago, une hypopnée se caractérise soit par une réduction du débit ventilatoire de plus de
50% pendant plus de 10 secondes par rapport & une période stable de référence, soit par une
diminution significative de ce débit, accompagnée d’une chute d’au moins 3% de la saturation du
sang en oxygene ou de preuve électroencéphalographique de réveil [Malhotra et al.02b]. D’autres
définitions peuvent étre utilisées. Une revue synthétique en est faite dans [Gould et al.88], mais
toutes se basent sur au moins un des criteres suivants : diminution du débit ventilatoire, réduc-
tion de la saturation en oxygene du sang, moindre amplitude des mouvements thoraciques et
abdominaux, présence de microréveils.

Ainsi, le syndrome d’apnées obstructives du sommeil, ou SAOS™ | est défini comme la sur-
venue, au cours du sommeil, d’'un nombre anormalement élevé d’apnées ou d’hypopnées, accom-
pagnée de symptomes dont le principal est la somnolence diurne excessive. Pour estimer chez
un patient la gravité de ce syndrome, le nombre d’apnées ou d’hypopnées qui surviennent par
heure au cours du sommeil peut étre mesuré. Cet indicateur clinique est dénommé IAH (indice
d’apnées et d’hypopnées)'®. Une mesure plus générale est celle des perturbations respiratoires
nocturnes (RDI ou respiratory disturbance index) qui quantifie le nombre d’événements noc-
turnes “anormaux” dans la respiration par heure.

Note historique : Le SAOS est la manifestation la plus courante de ce qu’on appelle trouble
respiratoire du sommeil (ou SDB pour sleep disordered breathing), terme qui a vu le jour dans les
années soixante. Avant la découverte du SAOS, on pouvait désigner par Syndrome de Pickwick
(the Pickwickian Syndrome) une manifestation symptomatique de somnolence diurne excessive.
Les premieres explications invoquaient une narcose a base de dioxyde de carbone. Dans les
années soixante, on suggéra, probablement pour la premiere fois, que la fermeture des voies
aériennes supérieures pouvait étre la cause de I’hypersomnolence observée. Par exemple, les au-
teurs de [Gastaut et al.66] en 1966 firent cette remarque. Ceux-ci observerent & partir d’études
polysomnographiques les phénomenes de cessation périodique de débit oronasal, accompagnés
de désaturation du sang en oxygene et de microréveils (figures 1.16 et 1.17). D’apres eux, la
brusque diminution du tonus musculaire observée a I’endormissement était cause d’'un mouve-
ment arriere de la langue. En 1972, Walsh et ses collegues observerent par cinéradiographie!®
les voies aériennes supérieures de patients obeses et hypersomnolents, a l'intérieur desquelles ils
virent effectivement la langue se rétracter pour venir s’apposer a la paroi postérieure du pha-
rynx [Walsh et al.72]. Ce fut finalement Remmers en 1978, qui, a 1’aide de marqueurs, localisa
le site de fermeture au niveau de ’oropharynx et qui analysa ce phénomene comme résultant
d’un déséquilibre entre forces de pression engendrées par la respiration et tension des muscles du
pharynx [Remmers et al.78]. Cette analyse reste d’actualité, méme si par la suite le site d’obs-
truction s’est avéré variable. Toutes ces informations sont issues de [Ayappa et al.03].

Note informative : On trouve souvent dans la littérature le terme de syndrome de haute
résistance des voies aériennes supérieures (upper airway resistance syndrome) qui se caractérise
par une augmentation périodique des efforts respiratoires entrainant des micro-réveils, et qui
se manifeste en journée par une somnolence excessive également. Il se différencie du syndrome
d’apnées du sommeil par une diminution du débit respiratoire moins importante, inférieure a 50

M obstructive sleep apnea syndrome ou OSAS en anglais.

15 apnea hypopnea index ou AHI en anglais.

16 cinéradiographie (‘cinefluoroscopy’ en anglais) : “technique d’enregistrement cinématographique d’images ra-
dioscopiques mobiles & la sortie d’un amplificateur de luminance” [Dictionnaire].
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% du débit initial. Plus de précisions sur ce syndrome sont données dans [Guilleminault et al.93].

1.3.2 Prévalence

11 est tres difficile de connaitre la proportion de la population atteinte du SAOS. Les quelques
études réalisées montrent que 1 & 5 % de la population masculine est atteinte, en Australie et aux
Etats-Unis particulierement [Roche et al.99]. La population féminine est moins touchée. Néam-
moins, peu d’études sont réellement concluantes et les résultats sont a prendre avec beaucoup de
précautions, d’autant plus que les chiffres trouvés dépendront directement de la définition utilisée
[Malhotra et al.02b]. On considere tout de méme que la population d’apnéiques est sous-estimée
[Roche et al.99]. Par ailleurs, compte-tenu de la complexité du phénomene et de la diversité de
ses conséquences, les cliniciens préferent dorénavant parler d’un spectre de syndromes, qui va du
ronflement aux apnées completes, plutot que d’une différence catégorique entre une population
normale et anormale [Malhotra et al.02b].

L’étude qui fait généralement référence est celle réalisée par Young et coll. en 1993 sur
602 employés américains de I’état du Wisconsin [Young et al.93]. Elle avait pour but de mesu-
rer la proportion de troubles d’apnées du sommeil non diagnostiqués parmi la population. Les
employés, choisis aléatoirement (population non-clinique), ont subi un examen nocturne, per-
mettant de mesurer leur IAH. L’extrapolation des données obtenues a permis de révéler que 9
% des femmes et 24 % des hommes auraient des troubles respiratoires du sommeil (IAH > 5),
parmi lesquels respectivement 2 % et 4 % seraient atteints du syndrome d’apnées du sommeil
(IAH > 5 et somnolence diurne).

Une autre étude souvent mentionnée, réalisée en Australie, est celle de [Olson et al.95]. Elle
évalue la prévalence minimum de ce syndrome & 3% dans la population australienne, en se basant
sur un examen nocturne moins précis que celui de [Young et al.93]. Elle porte sur un échantillon
de 441 mesures. Un individu est considéré comme apnéique si son RDI est supérieur a 15. En
dépit d’un certain nombre de réserves, aussi bien sur la représentativité de 1’échantillon que sur
la méthode de mesure, le chiffre minimum de 3% y est considéré comme vraisemblable.

1.3.3 Symptomes, conséquences

Les principaux symptomes liés au SAOS proviennent essentiellement de deux sources. Tout
d’abord, chaque épisode d’obstruction des voies aériennes supérieures est suivi d’un mécanisme
réflexe provoquant leur réouverture (voir 1.3.1). Ce mécanisme a pour conséquence d’amener
le patient vers des stades de sommeil moins profonds, voire a 1’éveil dans des cas chroniques.
Ces microréveils conduisent a une fragmentation complete du sommeil, lourde de conséquences
neurocognitives et dont la principale est la somnolence diurne excessive : [Deegan et al.95],
[Roche et al.99] et [Malhotra et al.02b]. Par ailleurs, la diminution de la saturation du sang
en oxygene, ou hyporie, accompagnée d’'une augmentation de la teneur en dioxyde de carbone,
ou hypercapnie, peut mener a long terme a des complications cardiovasculaires, notamment a de
I'hypertension artérielle [Malhotra et al.02b].

La somnolence diurne excessive est ainsi le principal symptoéme clairement mis en évi-
dence : [Partinen et al.90], [Wright et al.97], [Roche et al.99] et [Malhotra et al.02b]. Celle-ci
peut-étre diagnostiquée soit par des tests de vigilance, d’endormissement ou de maintien de 1’éveil
[Roche et al.99], soit par des questionnaires sur la vie quotidienne [Partinen et al.90]. Elle a pour
corollaire des difficultés sérieuses rencontrées dans la vie professionnelle et sociale. Elles peuvent
se manifester concretement par des licenciements ou du retard scolaire. On pourra par exemple
se reporter a des articles comme [Sullivan et al.81] qui fournissent des informations détaillées sur
certains patients. La somnolence diurne excessive peut étre accompagnée d’autres conséquences
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neurocognitives : diminution des performances a des tests neuropsychologiques, temps de ré-
action plus élevés, créativité réduite, diminution forte de la qualité de vie [Malhotra et al.02b]
ou encore irritabilité [Gastaut et al.66]. Elle serait également susceptible d’accroitre les risques
d’accidents de la circulation, comme il est suggéré dans [Malhotra et al.02b].

En ce qui concerne les troubles cardiovasculaires, 'impact du syndrome sur I’hypertension
artérielle a été prouvé récemment [Malhotra et al.02b]. Ce lien causal fut tres difficile & mettre
en évidence, d’autant plus que ’hypertension peut étre engendrée par d’autres facteurs, tels
que lobésité, fréquente chez les apnéiques. Ainsi, une revue poussée de la littérature sur ce
sujet effectuée en 1997 par [Wright et al.97] avait mené & des conclusions différentes : aucune
étude n’avait réussi a montrer de lien causal significatif entre syndrome d’apnées du sommeil
et hypertension ou maladies cardiovasculaires courantes (cardiopathie ischémique, insuffisance
ventriculaire, troubles du rythme cardiaque, infarctus du myocarde et accidents vasculaires cé-
rébraux). Ces conclusions furent reprises dans [Roche et al.99] deux ans plus tard. En résumé,
le lien entre apnées du sommeil et maladies cardiovasculaires est complexe, vraisemblablement
bidirectionnel, et surtout mal compris : [Mcnicholas03] et [Newman et al.01]. Celui-ci n’est tou-
jours pas démontré pour des symptomes autres que I’hypertension artérielle et est encore objet
d’études [Malhotra et al.02b].

En dépit de quelques publications sur le sujet comme [He et al.88], le lien causal entre apnées
du sommeil et mortalité n’est pas clair, voire absent : [Partinen et al.92], [Wright et al.97] et
[Roche et al.99].

1.3.4 Facteurs favorables

Les principaux facteurs du syndrome d’apnées obstructives du sommeil sont énumérés entre
autres dans [Deegan et al.95].

Tout d’abord, les hommes sont plus exposés que les femmes. Par exemple, dans 'article de
[Young et al.93], des mesures d’TAH ont été corrélées a des facteurs a risque (sexe, age, obésité),
ce qui a permis de montrer que les hommes sont plus touchés dans un rapport de deux a un.
Les causes de cette différence sont encore mal élucidées a ce jour. Parmi les pistes proposées,
certaines évoquent une différence d’impact de 1’obésité sur les deux sexes, le role de certaines
hormones maéles ou femelles (progestérone) [Deegan et al.95] ou encore des différences d’ordre
anatomique [Malhotra et al.02a].

L’obésité apparalt sans ambiguité comme un facteur de premier ordre. Une forte corrélation
entre des mesures d’'TAH et des mesures d’obésité a pu en effet étre observée. L’obésité peut étre
quantifiée au travers de 'indice de masse corporelle (BMI'7) ou encore au travers de la taille du
cou [Olson et al.95]. On estime ainsi que 70 % des apnéiques sont obeses.

L’age est un facteur significatif, dans la mesure ou la propension au SAOS augmente avec
celui-ci. Toutefois, 'influence de 1’age est moins marquée et moins claire que celle du sexe ou de
I'obésité [Malhotra et al.02b]. Il en est de méme pour les prédispositions génétiques : on constate
la présence du syndrome chez de nombreuses personnes d’une méme famille [Deegan et al.95].
L’éthanol comme les substance sédatives (calmants, tranquillisants) accentuent le phénomene,
dans la mesure ou ils réduisent I’activité et le tonus musculaire [Deegan et al.95]. Des facteurs
plus spécifiques peuvent ensuite intervenir comme une constitution anatomique favorable aux
apnées (retrognatie!®, acromégalie!?) ou des troubles dans le contrdle du systeéme respiratoire

'"Le BMI ou Body Mass Index est le rapport poids/surface (en kg/m?) d’un individu.
18 dismorphose de la face caractérisée par un recul significatif du menton.
hypertrophie osseuse, due & une affection de 'hypophyse, qui se traduit par un crane trés développé, et une
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Fi1a. 1.18 — Patient s’apprétant a subir un examen polysomnographique.

[Deegan et al.95].

1.4 Diagnostic et traitements du SAOS

Le procédé le plus employé pour diagnostiquer le syndrome d’apnées du sommeil est décrit
en 1.4.1. Ensuite, sont exposés les principaux traitements connus a ce jour. Les données dont
on dispose quant a leur efficacité sont sommairement discutées. La pression positive continue
est d’abord évoquée en 1.4.2. Les traitements chirurgicaux sont détaillés en 1.4.3. Une revue des
autres procédés thérapeutiques, moins courants ou plus récents, est effectuée en 1.4.4. En 1.4.5
est esquissée une conclusion quant a l'intérét que peut présenter cette revue par rapport a nos
objectifs. Le lecteur désireux de trouver plus d’informations pourra se référer en particulier a :
[Roche et al.99], [Malhotra et al.02b], [Hoffstein96], [Hui et al.00] et [Fairbanks et al.03].

1.4.1 Diagnostic du syndrome d’apnées du sommeil

Le protocole standard de diagnostic du SAOS consiste essentiellement pour le patient a rester
une nuit compléte en laboratoire du sommeil, dans le cadre d’une étude polysomnographique
[Malhotra et al.02b]. Ce procédé permet d’avoir connaissance de certains parameétres du com-
portement nocturne ayant trait particulierement a I’activité cérébrale et a 'activité du systeme
respiratoire. Il permet entre autres de déterminer 'indice d’apnées et d’hypopnées (IAH).

A cet effet, le patient est muni de capteurs mesurant divers signaux physiologiques, qui sont
enregistrés et analysés tout au long de I'examen (figure 1.18)2°. Tout d’abord, des électrodes
captent des signaux EEG (électroencéphalogramme) au niveau de la boite cranienne et EOG
(électrooculogramme) au niveau des yeux. Ce premier dispositif permet de connaitre les stades
de sommeil que traverse le patient?! et de détecter les microréveils. Une électrode au niveau du
menton permet d’obtenir un signal EMG (électromyogramme) qui indique ’activité musculaire.

hypertrophie de la langue et des leévres [Dictionnaire].

20Cette photographie a été prise par X. Pelorson lors d’une visite au CHU de Grenoble, dans le service du Pr.
G. Bettega.

211 signal EOG permet de distinguer notamment le stade REM, caractérisé par des mouvements rapides du
globe occulaire, du stade NREM, caractérisé par un mouvement lent et périodique de celui-ci.
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Fic. 1.19 — (a) Masque oronasal pour la polysomnographie, permettant de mesurer le débit d’air
inspiré. (b) Capteurs de pression utilisés pour la polysomnographie. Des cercles noirs entourent
certains des capteurs, peu visibles sinon. Ceuz-ci sont introduits via les fosses nasales dans la
cavité pharyngée. (L’utilisation de tels capteurs n’est pas systématique pour les examens polysomnographiques.)

Le ronflement est enregistré a I’aide d’un microphone. Une thermistance mesure le débit respi-
ratoire. La pression nasale peut également étre déterminée (figures 1.19 (a) et 1.19 (b)?2). Un
oxymetre permet de connaitre la saturation du sang en oxygene. L’activité cardiaque est suivie
par électrocardiograme (ECG). Les figures 1.16 et 1.17 montrent des exemples d’enregistrements
polysomnographiques.

La polysomnographie, de par sa durée et le caractere exhaustif des informations obtenues
reste la référence en matiere de diagnostic. Cette méthode est néammoins cotteuse en terme de
temps et de moyens matériels. En réponse a ce probleme, des dispositifs de diagnostic & domicile,
effectuant des mesures de la saturation en oxygene du sang (oxymétrie) ou de signaux respira-
toires, ont été proposés. Ils restent néammoins moins fiables que ’étude polysomnographique
[Malhotra et al.02b].

1.4.2 Le traitement de référence : la pression positive continue

La pression positive continue ou PPC?? fut appliquée la premiere fois pour le traitement du
SAOS par Sullivan et coll. en 1981 : [Sullivan et al.81]. Le seul traitement existant alors pour
les apnées était la trachéotomie (voir 1.4.3), tres invasive. L’introduction de la PPC se base sur
le constat suivant : la perméabilité des voies aériennes supérieures résulte d’un équilibre entre
des forces qui lui sont favorables, telles que I’action des muscles de la langue et du pharynx, et
d’autres qui lui sont défavorables, telles que la force de succion engendrée par I'air inspiré ou la
gravité (cf. 1.5.4). La PPC permet de diminuer considérablement 1’action défavorable de la force
de succion (figure 1.20 (a)) en agissant comme suit : un compresseur envoie de l'air au niveau
des narines (figure 1.20 (b)) ou des orifices respiratoires (bouche et narines, PPC oronasale) via
un masque. Cette forme de respiration forcée permet de maintenir les parois des voies aériennes
supérieures relativement éloignées, et donc d’assurer la perméabilité de ces dernieres.

Ce traitement implique 'utilisation quotidienne d’un masque oronasal relié & un compres-
seur au cours du sommeil, ce qui est une contrainte forte. Son efficacité est clairement démon-
trée : il diminue significativement I'indice d’apnées et d’hypopnées et supprime les symptomes :

22De méme que précédemment, ces photographies ont été prises par X. Pelorson lors d’une visite au CHU de
Grenoble.
23 continuous positive airway pressure (CPAP) en anglais.
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-, Mechanical
=" resistance

(b)

F1G. 1.20 — (a) Principe de la pression positive continue : l’envoi d’air dans les voies aériennes
supérieures (schéma du bas) permet de contrebalancer effet de succion a linspiration (deux
schémas du haut). (b) Schéma d’un des premiers dispositifs de pression positive continue pour
le SAOS. D’aprés [Sullivan et al.81] .

[Roche et al.99], [Wright et al.97]. En revanche, ces derniers réapparaissent des que le traitement
est interrompu. Le point faible principal de la PPC réside alors dans son taux d’acceptation par
les patients. D’apres [Roche et al.99], celui-ci est compris entre 46 % et 93 % selon les études.

1.4.3 Traitements chirurgicaux pour le syndrome d’apnées du sommeil

Les techniques chirurgicales les plus courantes pour le syndrome d’apnées du sommeil sont
mentionnées ici. Celles-ci sont généralement utilisées pour les cas les plus critiques, ou lorsque
la pression positive continue n’est pas tolérée. Par ailleurs, ces techniques chirurgicales peuvent
étre combinées entre elles. Pour plus d’informations et une étude poussée de l'efficacité de ces
différentes chirurgies, on pourra se reporter & [Roche et al.99].

D’une maniere générale, la chirurgie vise a modifier la géométrie des voies aériennes supé-
rieures, en augmentant le calibre pharyngé par exemple, ou a agir sur les propriétés mécaniques,
par exérese des tissus graisseux, treés compliants, notamment. Son action se focalise donc es-
sentiellement sur les facteurs “passifs”, et non sur les facteurs “actifs”, neuromusculaires plus
particulierement, du SAOS.

La trachéotomie

La trachéotomie fut longtemps le seul traitement chirurgical permettant de mettre fin défi-
nitivement aux apnées, et fut pratiqué pour la premiere fois dans ce contexte par Kuhlo et coll.
en 1969 : [Kuhlo et al.69]. De maniere schématique, il s’agit de sectionner la trachée par voie
d’abord externe, au niveau du cou, et d’y introduire une canule dont une des extrémités est a
I’air libre. Le syndrome d’apnées du sommeil étant nocturne, cette extrémité peut étre close en
journée, ce qui facilite la vie quotidienne (parole, respiration diurne).

La trachéotomie est un traitement tres efficace dans la mesure ou il permet de contourner le
probléme. Ainsi, on constate la disparition complete des symptdmes chez la trés grande majorité
des patients [Conway et al.81]. Néammoins, il a été abandonné progressivement depuis 'arrivée
de la PPC et d’autres techniques chirurgicales, compte tenu de son caractére contraignant (né-
cessité de nettoyer la canule quotidiennement) et d’effets adverses non-négligeables : réaction
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F1G. 1.21 — (a) Principe de I’UPPP : on enléve les tissus redondants qui obstruent le pharynz.
Les schémas formant les deux premiéres colonnes montrent l'allure de [’espace velopharyngé a
lexpiration, la phase d’inspiration étant objet de la troisieéme colonne. Les schémas du haut cor-
respondent a l’étape pré-opératoire, ceux du bas a l'étape post-opératoire. Avant opération, les
tissus obstruent complétement les voies aériennes supérieures a l'inspiration (collapsus, visible
sur limage 3, en haut). Aprés exérése des tissus, le calibre pharyngé est élargi et reste signifi-
cativement grand, méme a l'inspiration (image 3, en bas). (b) Etape 2 de I’'UPPP (incision du
palais mou,). (c¢) Etape 3 de 'UPPP (élévation et retrait de la muqueuse). (d) Etape 5 de I’'UPPP
(excision de la paroi postérieure pharyngée). D’aprés [Fujita et al.81].

et obstruction partielle de la trachée en réponse a l’irritation causée par la canule, maladies
infectieuses (bronchite chronique, pneumonies) et impact psychosociologique sérieux (problémes
de réinsertion sociale, probléemes conjugaux, dépression). On pourra consulter [Conway et al.81]
pour plus de détails.

L’uvulopalatopharyngoplastie (UPPP)

Mise au point en 1981 par Fujita et coll., 'uvulopalatopharyngoplastie (ou UPPP) consiste
a dégager les voies aériennes supérieures par suppression des tissus redondants (figure 1.21
(a)) [Fujita et al.81]. Les tissus ciblés sont ceux du palais mou et ceux environnant celui-ci
([Fujita et al.81], [Crampette et al.92]), ce qui permet d’augmenter I’espace velopharyngé et oro-
pharyngé. Schématiquement, les étapes de I'opération sont les suivantes :

1. tonsillectomie??,

24tonsillectomie : retrait des amygdales.
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2. incision du palais mou (figure 1.21 (b)),
3. élévation et retrait de la muqueuse du palais mou (figure 1.21 (c)),
4. troncature, voire amputation de la luette,

5. excision latérale de la paroi postérieure pharyngée, et retrait des tissus redondants (figure
1.21 (d)).

Cette opération permet par ailleurs de préserver la couche musculaire. En dépit de son
caractére moins invasif que la trachéotomie, ’'UPPP a pour inconvénient par rapport a cette
derniere d’engendrer un taux d’échec beaucoup plus important, estimé entre 35 % et 60 %,
d’apres [Roche et al.99]. De plus, les effets positifs ont tendance a se dégrader avec le temps
[Roche et al.99]. D’apres [Crampette et al.92] et [Hoffstein96], son principal défaut est d’étre
une opération trop locale, qui ne s’attaque qu’a un seul site d’obstruction des voies aériennes
supérieures (naso-pharynx), laissant la possibilité au collapsus d’avoir lieu ailleurs (oro-pharynx).
D’apres [Hui et al.00], cette opération n’a tendance qu’a diminuer de 50 % le nombre d’apnées par
heure, ce qui est insuffisant dans nombre de cas si on vise une disparition totale des symptomes.
En dépit de ces problemes, 'UPPP a longtemps été le traitement chirurgical le plus employé
pour le SAOS [Crampette et al.92].

La chirurgie du pharynx retro-basi-lingual

Le terme de chirurgie du pharynx retro-basi-lingual est employé ici pour désigner toutes les
chirurgies permettant d’avancer la base de la langue dans le plan sagittal , ce qui doit permettre
un élargissement du diametre antéro-postérieur des voies aériennes supérieures. Il est emprunté
a [Crampette et al.92], & travers I'acronyme RTBP (retro-tongue-base-pharynz), et traduit par
[Bettega et al.98]. On distingue deux méthodes pour procéder a cet avancement : 1'ostéotomie
mandibulaire avec suspension hyoidienne et I’avancée maxillomandibulaire. Celles-ci sont en gé-
néral combinées, ce qui donne lieu a deux opérations successives chez un méme patient. D’apres
[Roche et al.99], elles ont un taux de réussite de 100 % en ce qui concerne 'impact sur le ronfle-
ment et sur la somnolence diurne. Sinon, les mesures d’efficacité oscillent entre 55 % et 97 % selon
les criteres utilisés. Les effets indésirables ne sont pas tres clairement étudiés [Roche et al.99].
Nous allons d’abord examiner le procédé d’ostéotomie mandibulaire avec suspension hyoidienne,
puis "avancée maxillomandibulaire.

Ostéotomie de la mandibule et suspension hyoidienne

La langue est rattachée essentiellement a deux structures osseuses : 1’os hyoide et la man-
dibule (cf. 1.1). Une modification adéquate de ces deux attaches osseuses entraine une avancée
linguale. On peut soit “suspendre” 1’os hyoide, c¢’est-a-dire le désolidariser de ses attaches mus-
culaires inférieures et ’attacher a la partie avant de la mandibule, soit pratiquer une ostéotomie
mandibulaire impliquant une avancée des genio-tubercules et donc de I'attache mandibulaire de
la langue [Crampette et al.92]. Ces deux gestes sont combinés au sein d’une méme procédure :
I’ostéotomie sagittale inférieure de la mandibule accompagnée d’une suspension hyoidienne, dé-
crite dans [Riley et al.86] et illustrée figure 1.22.

Il existe de nombreuses variantes a ce type d’opération. On peut se reporter par exemple
a [Crampette et al.92] pour en avoir un apercu. Le geste d’ostéotomie mandibulaire est parfois
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(a) (b)

F1G. 1.22 — (a). Suspension hyoidienne : les muscles rattachant ’os hyoide au cartilage thyroide
sont sectionnés. L’os hyoide est suspendu a la mandibule a l'aide de facia lata. (b) Ostéotomie
mandibulaire : le fragment antérieur de la mandibule est avancé, ce qui a pour effet d’entrainer
le massif lingual. D’aprés [Guilleminault et al.89)].

appelé AMO (anterior mandibular osteotomy). La suspension hyoidienne est nommée également
hyoidoplexie avec myotomie. Réalisée seule, elle n’est pas efficace [Crampette et al.92]

Avancée magzillomandibulaire

La chirurgie d’avancée maxillomandibulaire vient souvent compléter ’ostéotomie de la man-
dibule et la suspension hyoidienne, au cours d’une deuxieme phase, chez un méme patient,
plusieurs mois apres [Guilleminault et al.93], [Bettega et al.98]. Elle consiste en une découpe et
un repositionnement de la mandibule et du maxillaire supérieur (figure 1.23). Des informations
plus fournies sur les buts, les outils et la procédure de chirurgie maxillomandibulaire en géné-
ral sont disponibles dans [Richter et al.97], [Richter et al.98b], [Richter et al.98a] ainsi que dans
[Lejoyeux98]. Pour ce type de chirurgie, le début de la période post-opératoire peut étre parfois
accompagné d’un traitement par pression positive continue, voire d’une trachéotomie temporaire
[Crampette et al.92].

La méthode d’avancée maxillomandibulaire s’avere tres efficace, autant que la pression po-
sitive continue [Crampette et al.92], méme si peu d’études le démontrent encore clairement
[Malhotra et al.02b]. La chirurgie peut parfois étre accompagnée d’une correction orthodontique
mais cette derniere est le plus souvent bannie car longue, pas forcément nécessaire et mal tolérée
chez les adultes [Bettega et al.98]. En effet, préserver absolument l’articulé dentaire n’est pas le
but principal, il s’agit surtout d’élargir les voies aériennes supérieures. Cette procédure entraine
également des conséquences esthétiques non négligeables [Richter et al.97], [Richter et al.98b].
Ainsi, elle est encore difficilement acceptée [Malhotra et al.02b].

Autres types de chirurgie

La chirurgie nasale peut s’avérer utile pour le traitement du syndrome d’apnées du sommeil
si elle accompagne une procédure localisée au niveau du pharynx comme I’'UPPP ou la chirurgie
du pharynx retro-basi-lingual. Elle est notamment préconisée en cas de déviation du septum
nasal, d’hypertrophie des cornets ou en présence de polypes®®. Auxquels cas sont respective-

#Polype : formation sessile ou pédiculée développée aux dépens d’une muqueuse [Dictionnaire].
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FiGc. 1.23 — Avancée mazxillomandibulaire. L’ostéotomie du maxillaire supérieur ainsi que de la
mandibule est suivie d’une avancée des fragments osseux antérieurs. Les fragments sont finale-
ment resolidarisés (ostéosynthése). D’aprés[Guilleminault et al.89)].

ments envisagées une septoplastie?®, une turbinectomie?” ou une polypectomie?® [Hui et al.00].

La diminution de I’encombrement nasal entraine une perméabilité accrue des voies aériennes
supérieures. Son effet sur les apnées, significatif, n’est néammoins pas suffisant pour pouvoir
envisager seulement ce traitement.

Parmi les autres traitements chirurgicaux proposés pour les apnées, I’ uvulopalatoplastie la-
er? est souvent mentionnée dans la littérature [Hui et al.00], [Malhotra et al.02b]. Son efficacité
a long terme n’a pas encore été évaluée [Hui et al.00].

1.4.4 Autres traitements

D’autres thérapies peuvent étre envisagées en rapport aux apnées : traitements conservatifs,
protheses, médicaments ou traitements expérimentaux.

Un traitement conservatif consiste en une modification du mode de vie du patient, sans inter-
vention chirurgicale, ni prise de médicament. On essaye par la de minimiser les facteurs engen-
drant un syndrome ou une maladie. Concernant le syndrome d’apnées du sommeil, [Hui et al.00]
et [Hoffstein96] regroupent diverses approches s’insérant dans ce cadre. Tout d’abord, le chan-
gement de position au cours du sommeil, latéral plutoét que dorsal, s’est avéré avoir un effet
sensiblement positif, ce qui s’explique par le role de la gravité [Hoffstein96]. Compte-tenu de
I'importance de I'obésité comme facteur (voir 1.3.4), une perte de poids peut étre préconisée : en
dépit de son efficacité, celle-ci est difficile & maintenir a long terme [Hui et al.00]. L’alcool ainsi
que les substances sédatives telles que calmants ou tranquilisants peuvent étre évités car ils in-
duisent une diminution du tonus musculaire [Hui et al.00]. Ce changement n’aboutit cependant
pas un arrét complet du syndrome.

Z6modification du septum nasal.

#Texérese d'un cornet des fosses nasales [Dictionnaire].
Zablation d’un polype [Dictionnaire].

BLAUP : laser assisted uvulopalatoplasty en anglais.
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Fig 1. Oral appliances prescribed by the Dental Clinic, Prince of Wales Hospital y
(1a) Mandibular advancement splint; (1b) Casts of dental and jaw structure of patient that are used to make the splint

F1G. 1.24 — Protheése d’avancement mandibulaire, d’aprés [Hui et al.00]

Les protheses d’avancement mandibulaire ou lingual (figure 1.24) peuvent représenter une al-
ternative viable chez les patients qui ne tolerent pas la pression positive continue ou qui refusent
une intervention chirurgicale. Elles permettent d’élargir I'espace rétroglossal®’. Leur efficacité
est encore objet d’études [Malhotra et al.02b].

[Hoffstein96] mentionne des médicaments ayant pour effet de modifier les réflexes neuro-
musculaires des muscles pharyngés. Ils se sont montrés inefficaces pour le moment. Parmi les
traitements expérimentaux déja testés ou en cours, on peut mentionner : la stimulation électrique
directe des muscles sublinguaux, inefficace, 1’ablation des tissus par radio-fréquences (réduction
du volume tissulaire), qui reste en cours d’étude, ainsi que ’extension du maxillaire par traite-
ment orthodontique, efficace pour des catégories particulieres de patients [Hui et al.00].

1.4.5 Conclusion

La tres grande diversité des approches thérapeutiques ayant eu cours pour traiter le syndrome
d’apnées du sommeil témoigne d’une recherche clinique tres active en ce domaine. Néammoins,
la pression positive continue, plus répandue, n’est pas tolérée par tous les patients. La chirurgie,
dont les effets ont pu étre évalués et reconnus, reste une procédure longue, délicate. Patients
comme chirurgiens souhaiteraient en conséquence qu’elle soit la plus efficace possible (faible
taux d’échec) et la plus dépourvue possible d’effets adverses.

1.5 SAOS, aspects physiologiques et physiopathologiques

Dans cette section, les mécanismes physiologiques supposés a l'origine du SAOS sont exposés.
Nous nous sommes appuyés sur des revues récentes d’études touchant a ce sujet, que ’on pourra
consulter pour plus de détails : [Malhotra et al.02b] [Ayappa et al.03] [Fogel et al.04].

Il a déja été fait mention de la complexité des voies aériennes supérieures en ce qui concerne
leur structure, dans la section sur 'anatomie (1.1). Il en est de méme pour ce qui est de leur fonc-
tion puisqu’elles jouent un role déterminant aussi bien dans le processus de respiration que dans
ceux de déglutition et de phonation. Pour cette raison, il est commode de séparer les facteurs
pouvant intervenir sur la fréquence et 'amplitude des collapsus en différents types. La littéra-
ture s’accorde donc pour différencier les facteurs purement anatomiques, tels que 'architecture
osseuse ou le volume global des tissus adipeux, des facteurs neuronaux, touchant a ’activation

30espace pharyngé postérieur & la base de la langue.
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F1a. 1.25 — Ezemple d’étude céphalométrique sur patient apnéique. A partir d’une radiographie
sagittale, les contours des os et des tissus sont tracés, puis des marqueurs (points, segments) sont
positionnés. Les variables étudiées caractérisent d’abord les dimensions des tissus : la longueur
(1) et Uépaisseur du palais mou (2), la longueur (3) et U'épaisseur (4) de la langue. Ensuite, la
position de l’os hyoide est évaluée, au travers de sa distance a la paroi postérieure pharyngée (5),
a l'épine nasale postérieure (6) et au plan mandibulaire (7). Finalement, la dimension du conduit
pharyngé est mesurée au niveau du voile du palais (8) (espace pharyngé postérieur haut) et de la
langue (9) (espace pharyngé postérieur bas). Les variables suspectées d’avoir une influence sur
la propension au collapsus sont : la longueur du palais mou (1), la distance de l’os hyoide a la
paroi postérieure pharyngée (5) ainsi que la distance de l’os hyoide a I’épine nasale postérieure
(6). D’aprés [Sforza et al.00).

des muscles par le systéme nerveux, et qui dépendent de I'état éveil / sommeil. Entre ces deux
catégories, il est possible d’en rajouter une troisieme qui concerne les facteurs mécaniques passifs,
indépendants de ’activation musculaire, et directement liés aux propriétés des tissus, comme le
font par exemple [Fogel et al.04] ou [Ayappa et al.03]. Cette division en trois catégories a été
retenue ici.

Ainsi, les différences d’ordre anatomique entre les patients apnéiques et les sujets sains sont
d’abord examinées (1.5.1). Ensuite, les aspects mécaniques sont envisagés (1.5.2). Enfin, les
facteurs neuronaux sont mentionnés (1.5.3). Avant de conclure en (1.5.5), deux analogies cou-
ramment citées pour comprendre le SAOS dans sa globalité sont présentées (1.5.4).

1.5.1 Role de ’anatomie

De nombreuses techniques ont permi d’étudier I’anatomie des patients apnéiques et de la
comparer a celle de sujets sains, qui constituent alors un groupe de référence. Les plus em-
ployées sont :

— les études céphalométriques : a partir de radiographies sagittales, différents reperes anato-
miques permettent de mesurer des distances et des angles caractéristiques de ’anatomie
d’un patient. Parmi les études publiées, on peut citer par exemple celle de E. Sforza et
coll. [Sforza et al.00] (voir figure 1.25).

— lanalyse d’tmages scanner et IRM : ces examens permettent d’obtenir des reconstructions
tridimensionnelles des voies aériennes supérieures a partir de la segmentation des images.
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|:| Ve lopharynx

7 Oropharynx

Z

Maximal Pharyngeal Area (cm2)

Normal sSbe-1

Fi1a. 1.26 — Aire de la section pharyngée en configuration passive (muscles anesthésiés) chez
trois groupes : sujets sains (Normal), apnéiques légers (SDB-1) et apnéiques chroniques (SDB-
2). Chez les sujets atteints du SAOS, les voies aériennes supérieures sont plus étroites au niveau
du velopharynx. Une différence au niveau de oropharynx est perceptible entre apnéiques légers
et chroniques, pour lesquels laire est plus petite. D’aprés [Isono et al.97b].

Des mesures d’aires et de volumes d’entités anatomiques peuvent ensuite étre effectuées :
voir par exemple I’étude de R.J. Schwab et coll. [Schwab et al.93].

— les techniques de réflexion acoustique : 'envoi d’ondes acoustiques dans la cavité pharyn-
gée permet d’estimer l'aire de la section du conduit aérien en fonction de la profondeur.
On pourra se reporter par exemple a ’article de J. Huang et coll. pour plus d’informations
[Huang et al.00].

La plupart des études s’appuyant sur des techniques d’imagerie sont effectuées a 1’éveil
[Malhotra et al.02b]. C’est le cas par exemple de [Sforza et al.00] et de [Schwab et al.93]. Elles
présupposent donc qu’au cours du sommeil, on puisse observer une différence de configuration
similaire entre apnéiques et sujets sains. Une des seules exceptions est celle, déja citée, d’Isono
et coll. [Isono et al.97b], ou les mesures sont effectuées apres paralysie des muscles, ce qui per-
met de s’assurer que les voies aériennes supérieures sont dans une configuration de repos, sans
activité neuro-musculaire (voir figure 1.26).

D’une maniere générale, il a été montré que les voies aériennes supérieures de patients
apnéiques sont plus étroites que celles de sujets sains, en particulier au niveau du velopha-
rynx et de oropharynx [Ayappa et al.03]. L’origine de cette différence peut se situer dans la
conformation osseuse : une mandibule plus petite, un os hyoide positionné plus bas ou un maxil-
laire localisé d’avantage postérieurement sont des caractéristiques qu’on retrouve souvent chez
les apnéiques, comme ’ont montré des études céphalométriques [Fogel et al.04]. Les études s’in-
téressant aux tissus mous ont montré que le volume de la langue, du palais mou et des coussins
graisseux parapharyngés est plus important chez les apnéiques, notamment [Schwab et al.03]
(voir figure 1.27).
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Fi1G. 1.27 — Reconstruction tridimensionnelle des voies aériennes supérieures a partir d’images
IRM. Le conduit pharyngé est plus étroit au niveau du velopharynz que de l'oropharynxz. Les
longueurs des portions oropharyngées (RG) et velopharyngées (RP) sont différentes chez les
apnéiques et chez les sujets sains. Le volume du velopharynz est plus réduit chez les apnéiques.
D’aprés [Schwab et al.03].

On peut expliquer la différence d’anatomie entre les apnéiques et les sujets sains par des
facteurs génétiques, qui conditionnent la structure osseuse, la taille de la langue et des tissus
amygdaliens, et des facteurs liés au mode de vie du patient, tels que I'obésité, qui favorise les
dépots gras dans le pharynx, ou encore tels que certaines pathologies spécifiques [Fogel et al.04].

Pour terminer, mentionnons que les sites fréquents de collapsus se situent aux endroits ot la
lumiere pharyngée est la plus petite : derriere le voile du palais (velopharynx) et & la base de la
langue (oropharynx) [Rama et al.02].

1.5.2 Facteurs mécaniques passifs

Des études ont porté sur I’examen des propriétés mécaniques des voies aériennes supérieures
d’apnéiques. En ce qui concerne le SAOS, une propriété importante est leur compliance, qui est
d’autant plus élevée qu’elles sont aptes a se déformer (cf. section 1.2). Rappelons que celle-ci
est liée d’une part a ’anatomie et d’autre part a I’élasticité des tissus mous, couches graisseuses
et muscles en configuration non activée. Cette propriété passive est difficile a établir dans la
mesure ol, aussi bien a ’éveil qu’au cours du sommeil, ces muscles sont activés. Seuls a notre
connaissance Isono et coll. ont pu mesurer la compliance du pharynx, dans son état passif, en
paralysant les muscles, selon la méthode expliquée en 1.2 [Isono et al.97b]. Il ressort de cette
étude que le pharynx est plus compliant chez les apnéiques que chez les sujets normaux, comme
on le constate figure 1.28.

1.5.3 Activité neuro-musculaire

Chez un sujet apnéique, a 1’éveil, la fonction respiratoire est aussi bien assurée que chez
un sujet sain, en dépit d’un pharynx plus étroit ou plus facilement collablable. Ce phénomeéne
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Normals SDB-1 SDB-2
0D1<5 (n=17) 5<0D1<20 (n=18) 001220 (n=22)

Velopharyngeal Area (cm?)

Oropharyngeal Area (cm?)

Airway Pressure (cmH;0)

F1a. 1.28 — Relevés de l'aire A au niveau de l’oropharynz (“oropharyngeal area”) et du velopha-
rynz (“velopharyngeal area”) en fonction de la pression intrapharyngée P (“airway pressure”). La
compliance pour une valeur définie de P est donnée par la pente de la courbe au point d’abscisse
P. Les courbes présentent une allure exponentielle (courbes de la forme A = Apar — Be_KP).
Chez les sujets apnéiques, légers (SDB-1) et chroniques (SDB-2), les courbes sont translatées en
moyenne vers la droite par rapport a celles des sujets sains (Normals). Ceci se traduit par une
pression critique d’occlusion (pression lorsque laire est nulle) plus élevée, donc une plus forte
propension au collapsus. D’aprés [Isono et al.97b].

s’explique par un niveau d’activité des muscles des voies aériennes supérieures plus important.
Cette activité accrue permet de compenser les défauts anatomiques ou mécaniques. En revanche,
au cours du sommeil, on constate une diminution tres importante de ’activité musculaire. Cette
baisse est essentiellement liée & un arrét des mécanismes réflexes qui assurent ’activité phasique
avec 'inspiration [Fogel et al.04]. Les voies aériennes supérieures deviennent alors tres vulné-
rables, avec un risque de collapsus élevé.

1.5.4 Deux analogies pour comprendre le SAOS

L’équilibre des forces

Le schéma d’équilibre des forces (ou balance of forces) a été proposé par Isono et coll. dans
[Isono et al.97b] : il s’agit d’expliquer le phénomene de collapsus par le déséquilibre entre des
forces contraires. En effet, la paroi des voies aériennes supérieures est soumise a des forces 'néga-
tives’, qui ont tendance a favoriser le collapsus : ce sont principalement les forces de dépression
exercées par le flux d’air lors de I'inspiration. Des forces 'positives’ ont tendance a resister aux
forces de collapsus et parviennent a les équilibrer dans des circonstances données. Ce sont les
forces liées aux parois, aussi bien a leurs propriétés élastiques passives qu’aux forces neuro-
musculaires qui les raidissent et qui sont activées a 'inspiration (voir figure 1.29).

Le tube collablable

Un tube collablable est un tube fortement déformable, en latex par exemple, fixé a ses deux
extrémités a des tubes rigides. A I'intérieur du tube circule un fluide, liquide ou gazeux. Un autre
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Fic. 1.29 — Schéma 7d’équilibre des forces” tel qu’il a €été proposé par Isono et coll.

[Isono et al.97b]. A éveil, l'activité musculaire compense les forces de dépression exercées par
Uair, aussi bien chez les sujets normauz que chez les apnéiques (OSA ), pour qui lactivité est plus
importante. Durant le sommeil, la baisse de activité engendre un déséquilibre trop important
chez les apnéiques, pouvant causer un collapsus (couteau de la balance déplacé a droite chez les

apnéiques).

fluide environne le dispositif. La paroi élastique du tube déformable sert alors d’interface fluide
externe / fluide interne. S’il est possible de contrdler le fluide externe en pression, on parlera
plus spécifiquement de résistance de Starling3! [Jensen02]. Un schéma type de la résistance de
Starling est donné figure 1.30.

D’une manieére générale, ce dispositif est tres utilisé en physiologie humaine et animale,
car il permet d’étudier la physique d’un écoulement dans un conduit déformable, et de mieux
analyser le comportement de flux physiologiques, en particulier au niveau des arteres, des
veines, des bronches, de l'intestin, de l'uretre et de 'uretere [Shapiro77], [Cancelli et al.85],
[Jensen02], [Carpenter et al.05]. Naturellement, I’analogie avec ce dispositif fut rapidement pro-
posée pour décrire le comportement des voies aériennes supérieures au cours d’un épisode
d’apnée. Il est ainsi abondamment cité dans les travaux sur le SAOS & dominante médicale ou
physiologique. On peut par exemple mentionner les articles suivants qui y font directement réfé-
rence : [Krieger et al.98], [Deegan et al.95], [Ayappa et al.03], [Hudgel et al.88], [Smith et al.8§],
[Isono et al.97b] et [Isono et al.97a].

Les tissus mous (langue, velum, parois pharyngées) peuvent alors étre assimilés au fluide

31Cette dénomination provient de 1’étude de F.P. Knowlton et E.H. Starling, qui ’employaient comme piece au
sein d’un dispositif voué & des expérimentations sur le comportement cardiaque [Knowlton et al.12].
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A-A

F1G. 1.30 — Schéma d’une résistance de Starling, d’aprés [Carpenter et al.05]. La figure de gauche
montre une vue en coupe longitudinale de la résistance. Celle-ci est constituée d’une boite rectan-
gulaire dans laquelle est placé un tube collablable. Un fluide de débit Q circule entre l’entrée et la
sortie du tube. pyp €t Piown dénotent respectivement la pression du fluide en amont et en aval du
tube. Le tube flexible est relié a ses extrémités a deus tubes rigides. Dentry €t Pexit TEPTésentent les
pression a extérieur de ces extrémités. Le tube collablable est entouré d’un fluide, que délimite
également la botte. Il est possible de contréler la pression peyt de ce fluide extérieur. Les deux
schémas de droite représentent des coupes transversales du tube, dans une position de collapsus
trés faible (en haut, coupe A — A) ou plus fort (en bas, coupe B — B), avec un rétrécissement
plus important au milieu de la section, qui prend alors une forme de “huit” (“buckling”).

externe environnant le tube, et l'air respiré au fluide interne. La paroi déformable du tube
représente alors I'interface tissus / flux d’air. Un tel dispositif permet de reproduire le phénomene
de collapsus des parois qui est observé lors d’'une apnée. De plus, ce collapsus est accompagné
d’une limitation du débit. Sous certaines conditions, un tube collablable entre également en
auto-oscillation®?. Cette propriété peut évoquer le phénomene de ronflement.

1.5.5 Conclusion

Finalement, deux causes conjointes sont & 'origine du SAOS : d’une part, des voies aériennes
supérieures plus vulnérables que celles de la moyenne, plus étroites ou plus collablables, et d’autre
part, une diminution de I’activité neuromusculaire au cours du sommeil.

De plus, et comme le montrent tres clairement le concept d’équilibre des forces et ’analogie
avec le tube collablable, le collapsus des voies aériennes supérieures peut étre vu comme un
phénomene physique d’interaction entre un fluide, le flux d’air, et une paroi déformable, les
tissus vivants.

1.6 Problématique clinique du présent travail de these

Pour diminuer la prévalence du SAOS, plusieurs approches sont possibles. On peut tout
d’abord essayer de diminuer les facteurs. On peut également tenter de rendre le diagnostic plus
simple, plus rapide, et plus précis. On peut enfin jouer sur les traitements, pour qu’ils soient
plus efficaces et mieux adaptés. On peut en proposer de nouveaux ou tenter d’améliorer ceux
qui existent.

321 majorité des études sur la physique du dispositif qui ont été publiées se focalisent d’ailleurs essentiellement
sur ce phénomeéne [Carpenter et al.05].
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Ce travail de these vise essentiellement le dernier point, c¢’est-a-dire I’amélioration des trai-
tements du SAOS. Dans cette optique, il est intéressant de mieux comprendre le phénomeéne
d’apnée, afin de savoir plus précisément sur quel(s) aspect(s) agir et comment. C’est en ce sens
que de nombreuses études cliniques et physiologiques (cf. 1.5) ont été réalisées sur les voies aé-
riennes supérieures, et plus particulierement sur celles des apnéiques. C’est a ce titre également
qu’ont été utilisées des analogies telles que le tube collablable ou le schéma d’équilibre des forces

d’Isono ([Isono et al.97b]). Ce que nous proposons est en revanche un modele physique pour le
SAOS.

D’abord, un modele permet d’ezpliguer un phénomeéne observé, tout comme le schéma
d’équilibre des forces qui fournit un cadre général permettant de saisir comment se déroule
une apnée et comment agit chaque type de traitement. Par ailleurs, un modele peut étre en
mesure de fournir une prédiction, autrement dit de déterminer ce qu’il va se produire en réponse
4 un stimuli®3. Dans notre cas, le but serait de prédire ’amplitude de la déformation des voies
aériennes supérieures chez un patient en réponse au passage de ’air qu’induit la respiration. Cet
aspect est également intéressant en termes de traitement, si on envisage la possibilité d’intégrer
dans le modele les conséquences induites par une approche thérapeutique donnée.

Dans le cadre de ce travail, nous nous limiterons donc exclusivement a la modélisation du
comportement des voies aériennes supérieures au cours d’un épisode apnéique. L’application du
modele & des fins cliniques, d’étude (compréhension) ou de traitement (prédiction), ne peut étre
pertinente qu'une fois celui-ci soigneusement confectionné et validé. Parmi les multiples trai-
tements proposés pour le SAOS, nous nous focaliserons plus particulierement sur la chirurgie
maxillo-mandibulaire et hyoidienne, tout simplement car ce fut notre principal contact avec le
monde médical, par ’entremise du Dr J.R. Paoli et de la collaboration avec le CHU Purpan.
Dans ce cadre, nous avons vu que la chirurgie entraine une modification morphologique profonde
des voies aériennes supérieures, avec pour corrélat une chute significative de I'Indice d’Apnées
et d’Hypopnées en cas de réussite. Un modele permettrait alors de prédire les conséquences des
modifications induites par une telle chirurgie. Il s’inscrirait donc en tant qu’aide au planning chi-
rurgical, de méme que pour les theses de M. Chabanas [Chabanas02] et de V. Luboz [Luboz03].
Méme si nous sommes encore loin d’une telle application, ce travail représente un premier pas

dans cette direction®.

Une fois le cadre clinique posé, précisons notre but scientifique : la construction d’un modele,
qui devra rendre compte des principaux mécanismes, d’ordre physique, chimique ou biologique,
ayant cours lors d’une apnée. Nous nous limiterons aux phénomenes d’ordre physique, ou mé-
canique pour étre plus précis. En effet, ceux-ci semblent jouer un réle prépondérant dans le
processus d’apnée et méme s’ils ne permettent pas de tout expliquer, il est raisonnable de s’y
limiter dans un premier temps pour réduire significativement la complexité du probleme. D’autre
part, pour que ce modele puisse étre utile en terme de compréhension ou de prédiction, il est
nécessaire de le confronter a des données expérimentales. Cette démarche fournira une indication
sur le degré de confiance qu’on peut lui accorder. En conséquence, I’évaluation par comparaison
a 'expérience sera également une problématique majeure.

33Par la méme, la notion de modele, et en particulier de modele physique, dépasse la notion de schéma explicatif.
Pour le sens exact que nous accorderons au terme 'modele’, on se réferera a 2.5.

34Méme si du point de vue de l’application, nous nous sommes principalement focalisés sur le traitement
chirurgical du SAOS, précisons bien que ce n’est pas la seule application possible, 'utilisation du modele a des
fins d’études physiologiques ou pour d’autres types de traitements est tout a fait envisageable.
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CHAPITRE 2

Modélisation physique pour le SAOS. Aspects
théoriques et numériques.

Nous nous sommes proposés de construire, pour un patient donné, un modele physique dé-
dié a I’étude et la prédiction du collapsus de ses voies aériennes supérieures lors d’un épisode
d’apnée ou d’hypopnée (cf. 1.6). Il doit simuler I'interaction entre le flux d’air (fluide) et les
tissus déformables (parois) qui est a 'origine de ce collapsus, en tenant compte au mieux des
propriétés anatomiques et physiologiques connues. Ce chapitre a pour but d’expliquer la théorie
qui définit le comportement de ce modele.

Tout d’abord, d’autres modeles ont déja été proposés, pour étudier le méme phénomene,
et dans une optique parfois similaire. Une revue préliminaire des différentes approches et de
leur pertinence (2.1) va permettre de nous orienter dans nos choix. Nous expliquons ensuite la
méthodologie que nous avons suivie pour construire nos modeles en (2.2). Les hypotheses et
formulations adoptées pour décrire les milieux solide et fluide des voies aériennes supérieures
sont ensuite explicitées en (2.3). Finalement, la méthode de résolution numérique développée
pour effectuer des simulations est donnée en (2.4).

2.1 Etat de ’art

On se limitera ici a une revue des modeles physiques des voies aériennes supérieures pour
I’étude du Syndrome d’Apnées Obstructives du Sommeil. Parmi les modeles proposés, on peut
distinguer entre ceux qui simplifient fortement la morphologie des voies aériennes supérieures,
tels que les modeles a masses localisées, et ceux, plus réalistes, qui essayent de prendre en compte
plus précisément cette morphologie, tels que les modeles éléments finis.

2.1.1 Modeles simplifiés pour le SAOS : les masses localisées

Il est possible en premiere approximation d’assimiler les tissus des voies aériennes supé-
rieures a un ensemble réduit de masses localisées. Sur cette base, des modeles uniquement dédiés

41
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Fr1 paroi des
voies aériennes supérieures

écoulement
(air inspiré)

Fi1G. 2.1 — Principe des modéles a masses localisées. La fléche horizontale désigne le sens de
[’écoulement.

a I'étude de la mécanique des apnées ont été proposés. Certains d’entre eux permettent éga-
lement d’étudier le ronflement. Nous rappelons d’abord le principe des masses localisées, puis
présentons les quatre articles recensés dans cette catégorie.

Le principe des modeles & masses localisées! est de représenter les parois a I’aide d’un nombre
restreint d’entités mécaniques simples, caractérisées par leur géométrie, leur masse, et leur rai-
deur : les masses localisées proprement dites (cf. figure 2.1). Celles-ci sont alignées le long du
conduit d’écoulement fluide. Chaque masse se déplace selon un degré de liberté (“pistons”), dans
une direction généralement orthogonale a celle de ’écoulement. L’interface entre une masse ¢ et
le fluide est une surface rectangulaire plane d’aire A;, sur laquelle le fluide exerce une pression p;
supposée uniforme. L’application du Principe Fondamental de la Dynamique permet d’obtenir
le déplacement de chaque masse en fonction d’'une part de la force de pression Fg exercée par
le fluide, et d’autre part d’une force de rappel élastique F,;. L’expression de ces deux forces est
directe :

Ffi = (p,AZ) ey, (2.1)

Fri = —(kZAyz) ey, (2.2)

avec ey le vecteur unitaire porté par I'axe y, et Ay; le déplacement de la masse autour de
sa position de repos. Une formulation analytique simple de ’écoulement, comme par exemple
I’équation de Bernoulli (détaillée en 2.3.3), permet d’établir la valeur de la pression exercée par
le fluide circulant en fonction de la géométrie du conduit et de la différence de pression entre
entrée et sortie. La plupart des modeles ne font appel qu’a une seule masse. C’est le cas de
celui de Y. Aurégan et N. Meslier [Auregan et al.93], de celui de N. Gavriely et O.E. Jensen
[Gavriely et al.93], ainsi que de celui publié par L. Huang et coll. [Huang et al.99]. Un modele
utilisant deux masses a également été proposé par R. Fodil et coll. [Fodil et al.97].

!Plusieurs appelations synonymes courantes sont : modeles & masses ponctuelles (lumped-parameter models en
anglais), modeles & segments compliants, modeles discrets, modéles de type masse-ressort.
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FIG. 2.2~ (a) Modéle d une masse, proposé dans [Gavriely et al.93]. V est le débit inspiratoire, by
le diamétre antéro-postérieur du pharynx au repos, Ry, la résistance nasale, L et W la longueur
et la profondeur du conduit. La masse m est attachée a un ressort de raideur K. L’air inspiré
circule de droite a gauche : des fosses nasales vers les poumons. (b) Trajectoire de la paroi dans
le plan de phase (b, %), ot b est le diameétre antéro-postérieur adimensionné et % sa vitesse.
Le systéme est en régime conditionnellement stable : si la valeur initiale de b est proche de bo,
point d’équilibre stable, la paroi oscille autour de ba. En revanche, si b s’éloigne de cette position
d’équilibre, il tend asymptotiquement vers 0. (c) et (d) Influences respectives du diamétre au
repos by et de la raideur K sur la stabilité. U représente la zone ou le systéme est instable, S la
zone ow il est stable. Augmenter le débit V tend & rendre le systéme instable. Cest le contraire
pour le diametre et la raideur. R dénote la résistance pharyngée R,, qui est, comme on le voit,
destabilisatrice.
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La géométrie du modele des voies aériennes supérieures de N. Gavriely et O.E. Jensen ainsi
que ses différents parametres physiques sont présentés figure 2.2 (a). Ce modele est constitué
d’une seule masse localisée, qui est la paroi mobile du pharynx. Le principal parametre est donc
le diametre antéro-postérieur du pharynx b. L’application du Principe Fondamental de la Dyna-
mique a la masse permet d’obtenir une équation différentielle ordinaire d’inconnue b traduisant le
comportement du systeme. L’étude de cette derniere permet de dégager deux régimes différents :

— un régime conditionnellement stable : pour certaines valeurs initiales de b, le systeme os-
cille périodiquement autour d’une position d’équilibre, ce qui correspond au ronflement

(cf. figure 2.2 (b)),

— un régime inconditionnellement instable : quelque soit la valeur initiale de b, celui-ci tend
asymptotiquement vers 0, ce qui correspond a une réduction du diametre antéro-postérieur
du pharynx et a un collapsus (apnée).

Les conditions d’instabilité sont fonction des parametres physiques. Il est par exemple montré
que :

VR, WL
bo K

est une condition suffisante d’instabilité. L’influence de chaque parametre sur la stabilité du

conduit est par ailleurs systématiquement étudiée. Il est montré ainsi que le diametre antéro-

postérieur initial by et la raideur K de la paroi ont une influence stabilisatrice, c’est-a-dire

tendent a stabiliser le conduit pharyngé si leur valeur est augmentée. Inversement, la résistance

nasale a une influence destabilisatrice (cf. figures 2.2 (¢) et (d)). Ce sont des résultats qu’on peut
retrouver d’ailleurs a I’aide du critere (2.3).

> 1 (2.3)

Le modele décrit dans [Auregan et al.93] est analogue a celui de N. Gavriely et O.E. Jensen
(figure 2.3 (a)), mis a part que les équations sont directement écrites en régime quasi-statique,
autrement dit le terme d’inertie est négligé. Il permet de reproduire le phénomene de collapsus
accompagné d’une limitation du débit (figure 2.3 (b)). Une maquette similaire au modele permet
de s’assurer de I’adéquation des prédictions a la réalité physique.

Le modele proposé dans [Huang et al.99] introduit une boucle de rétroaction de type neu-
romusculaire : une force supplémentaire vient contrebalancer les variations de pression de l’air
inspiré, avec un effet retard (figure 2.4). Le modele & deux segments compliants présenté dans
[Fodil et al.97] résulte d’un souci de tenir compte de la complexité anatomique, et donc géo-
métrique, du probleme? (figure 2.5 (a)). Les sites d’occlusion lors d’un épisode apnéique étant
potentiellement multiples, un segment peut par exemple représenter le voile du palais et I'autre
la langue. 11 est alors possible de simuler un collapsus, comme on peut le voir figure 2.5 (b) : fer-
meture progressive d'un des segments, avec limitation de débit & mi-chemin puis arrét du débit?.
Le modele permet d’observer de plus d’autres comportements tres différents qualitativement.
Ceux-ci dépendent en particulier des hypotheses faites sur le fluide et du rapport de compliance
entre les deux segments indépendants. La méme approche a été appliquée ultérieurement pour
définir un modele d’interaction entre fluide et paroi au sein des fosses nasales, a ’aide de 14
segments compliants [Fodil et al.04].

2 autrement dit des singularités anatomiques, pour reprendre le terme des auteurs.

3Les courbes sont tracées sous I’hypothése d’un fluide non-visqueux (parfait). Si le fluide est visqueux, le
comportement observé est beaucoup plus complexe, et bien plus dépendant du rapport relatif de compliance entre
les segments. On pourra consulter [Fodil et al.97] pour plus de détails.
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F1G. 2.3 - (a) Modéle a un segment compliant issu de [Auregan et al.93]. Le segment de longueur
L se situe au niveau de l'oropharynz. H désigne le calibre pharyngé. @) est le débit inspiratoire.
(b) Débit et section en fonction de la pression inspiratoire : simulation d’une apnée (fermeture

et cessation du débit). Comparaison entre prédiction du modéle (trait plein) et mesures sur
maquette in-vitro (points).

Ap'(¢ - A1)

K

Fia. 2.4 — Modéle a une masse, intégrant une boucle d’activation neuromusculaire. Une force
supplémentaire est ajoutée. Elle est proportionnelle a la variation p’ de la pression dans le
conduit pharyngé, avec un retard At. U est le débit inspiratoire, h le calibre pharyngé au repos,
1 la variation du calibre autour de la position initiale. K et R sont respectivement la raideur et
le coefficient d’amortissement de la paroi. D’aprés [Huang et al.99].
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F1G. 2.5 — (a) Modéle a deux segments compliants issu de [Fodil et al.97]. Chaque segment re-
présente une section du pharynz. ), est le débit inspiratoire, peqst, la pression extérieure, pint,
la pression intérieure, au niveau du segment i, A; Uaire de la section du conduit délimité par le
segment i. (b) Simulation d’un collapsus a laide du modéle issu de [Fodil et al.97]. Le paramétre
de commande est la pression transmurale pa au niveau du deuziéme segment : Pa = Dinty — Pexts -
On observe sur la figure du haut que l'aire Ay au niveau du segment 2 (a droite sur la figure
(a)) décroit jusqu’a obstruction. Cette décroissance est accompagnée d’une limitation puis d’une
cessation du débit Q.. Les cas I, II et III correspondent a des différences de compliance entre les
segments, avec respectivement le segment 1 plus compliant, moins compliant et aussi compliant
que le segment 2.
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Fi1c. 2.6 — (a) Modéle de velum en interaction avec un fluide, proposé par [Howell et al.04].
Le domaine fluide est non-borné. (b) Velum (“flexible plate”) en interaction avec un fluide cir-
culant dans un conduit schématisant les voies aériennes supérieures, d’apres [Lucey et al.04).
(¢) Simulation d’une apnée. L’air inspiré par le nez (la bouche étant fermée) agit sur le velum
de telle sorte a ce que celui-ci obstrue le conduit de circulation (image 't=0.046 s’). D’apreés
[Lucey et al.04].

2.1.2 Modeles éléments finis pour le SAOS

En opposition aux modeles a masses localisées, certaines approches se sont voulues plus réa-
listes et se sont donc basées sur une description continue des milieux solide et/ou fluide. Ces
approches permettent de tenir compte de maniere plus fidele de 'anatomie tres spécifique des
voies aériennes supérieures, mais aussi d’analyser plus finement le comportement mécanique du
fluide et des tissus. En effet, pour ces modeles, les tissus sont congus comme étant un milieu
continu déformable. Un procédé de résolution numérique tel que la méthode des éléments finis
est alors utilisé pour le calcul effectif des déformations tissulaires. On se base sur une approxi-
mation de la géométrie des tissus & l'aide d’un maillage. A priori, la géométrie réelle des voies
aériennes supérieures peut étre reproduite aussi précisément qu’on le désire, en utilisant notam-
ment des données d’imagerie : coupes scanner, IRM, radiographies. L’interaction des tissus avec
le fluide est intégrée dans le modele. Selon les hypotheses concernant 1’écoulement, les simula-
tions peuvent impliquer une résolution analytique ou numérique du probléme fluide.

Plusieurs modeles de velum ont ainsi été proposés. Celui de R.M. Howell et coll. est tres
schématique : le velum est représenté par une suite de plaques en encorbellement, c’est-a-dire
fixées & une seule extrémité (figure 2.6 (a)). Un fluide circulant dans un domaine infini agit sur
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ces plaques. Ce travail est présenté dans [Howell et al.04] comme préliminaire, mais pouvant
étre utile par la suite pour I’étude du ronflement et du SAOS. Un deuxiéme modele de velum,
similaire au niveau de la géométrie, a été congu par A.D. Lucey et T.S. Balint [Lucey et al.04]. Il
est intégré dans un conduit ou circule lair inspiré (figure 2.6 (b)). Il permet d’expliquer les phé-
nomenes de ronflement et d’apnée [Lucey et al.03], [Lucey et al.04]. Une apnée est vue comme
un phénomene de divergence statique : un déséquilibre des forces qui s’appliquent sur le velum
conduit a l'obstruction (figure 2.6 (c)). Dans ces modeles, méme si la mécanique de la paroi est
plus complexe que celle des modeles a masse localisée, la géométrie est tellement simplifiée qu’on
reste encore dans le domaine qualitatif.

Les modeles éléments finis décrits dans [Malhotra et al.02a] se veulent beaucoup plus réa-
listes. Ils s’inscrivent dans le cadre d’une étude qui vise a comprendre ’origine de la plus grande
prédisposition des individus de sexe masculin au collapsus pharyngé. A cet effet, deux groupes
d’individus non-apnéiques, 19 hommes et 20 femmes, ont subi un examen IRM, en position dor-
sale, a I’éveil. Ces données d’imagerie ont servi, d’'une part, a étudier des traits caractéristiques
de 'anatomie des voies aériennes supérieures, afin d’effectuer des comparaisons entre hommes et
femmes. D’autre part, deux modeles éléments finis ont été construits a partir de ces examens :
un représentatif de ’anatomie des sujets masculins, un autre représentatif des sujets féminins.
A cet effet, 5 hommes et 5 femmes ont été choisis aléatoirement parmi les sujets de I’étude.
Sur chaque coupe mid-sagittale d’'TRM, et pour chaque sujet, des points intérét ont été repérés
sur les contours des tissus des voies aériennes supérieures. Chaque modele type a été construit
a partir d’'une moyenne effectuée sur ces points d’intérét. Sont intégrés le velum, la base de la
langue et 1'épiglotte (figure 2.7 (a)).

La simulation d’un collapsus se fait par commande en pression, qui est imposée en entrée
et en sortie du pharynx. La pression est de plus en plus négative en sortie de pharynx, de telle
sorte a simuler une inspiration. L’écoulement de 'air qui interagit avec les tissus est simulé a
l’aide des équations de Navier-Stokes. Les calculs sont effectués grace au logiciel Adina (TM),
en dynamique. L’amplitude du collapsus est mesurée en particulier a I'aide de la distance mini-
male entre les parois antérieures et postérieures du pharynx, notée D,,;,, qui est nulle en cas de
collapsus total.

Une premiere étude a permis de comparer le modele ’homme’ et le modele 'femme’. Les simu-
lations ont montré que pour une méme pression de sortie, le collapsus est complet chez ’homme,
et partiel chez la femme (cf. figure 2.7 (b)) et qu’il faut une pression d’avantage négative afin
d’obtenir un collapsus complet chez la femme. Une deuxiéme étude avait pour but de déter-
miner origine de cette différence de collapsibilité. A cet effet, un deuxieme modele "homme’
a été construit a partir du premier, en diminuant simplement la longueur des voies aériennes
supérieures de 30 %. Cette valeur correspond a la différence de longueur moyenne observée entre
les hommes et les femmes. Par longueur des voies aériennes supérieures, les auteurs entendent
la distance qui sépare le haut du palais osseux de la base de ’épiglotte. Une simulation réalisée
montre que pour le modele "homme’ ainsi modifié, la pression de sortie nécessaire a I’'obtention
d’un collapsus est d’avantage négative que celle nécessaire au collapsus du modele ’homme’ ori-
ginal. La valeur de cette nouvelle pression de sortie est d’ailleurs tres proche de celle obtenue
avec le modele 'femme’. Les auteurs en concluent qu’un facteur pouvant expliquer la différence
de collapsibilité entre le pharynx des hommes et celui des femmes pourrait étre la longueur des
voies aériennes supérieures. Ainsi, la prédisposition des hommes au collapsus pharyngé, et donc

au SAOS, serait explicable par des causes purement anatomiques?.

4Bien évidemment, et comme le soulignent eux-mémes les auteurs, d’autres causes peuvent étre envisagées,
notamment une différence d’élasticité des tissus.
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Cette étude est la premiere, a notre connaissance, mettant en avant l'intérét d’une modé-
lisation éléments finis pour aller plus avant dans la compréhension des mécanismes pharyngés
et dans I’étude du SAOS. Les modeles qui y sont décrits sont probablement les plus aboutis &
notre connaissance. Néammoins, hypotheses et méthode de modélisation n’ont pas été validés
expérimentalement. Il est alors difficile de tirer des conclusions fermes des simulations car les hy-
potheses simplificatrices (modele bidimensionnel, élasticité linéaire notamment) et la méthode
de résolution numérique, qui n’est pas détaillée, peuvent étre telles que les prédictions soient
éloignées de la réalité.

Dans [Payan et al.0la] [Payan et al.01b], un autre modele de velum est présenté (figure 2.8
(a)). Il est en interaction avec un écoulement fluide, décrit analytiquement par ’équation de
Bernoulli. Il peut étre considéré comme plus réaliste que les modeles de velum de Howell et coll.
et de Lucey et coll. car les contours géométriques ont été définis & ’aide d’une radiographie
mid-sagittale. Avec ce modele, un collapsus peut-étre simulé (figure 2.8 (b)). De plus, il per-
met d’étudier l'influence de certains facteurs tels que la différence de pression amont/aval dans
I’écoulement (figure 2.8 (c¢)) ou encore la rigidité des tissus, définie ici par le module d’Young,
ou module d’élasticité, E (figure 2.8 (d)). Ce sont ces travaux que nous avons repris en début
de these.

2.1.3 Syntheése et bilan

Les modeles a masses localisées s’averent peu adaptés vis a vis de nos objectifs, mais leur
apport en terme de compréhension est précieux. Ils permettent d’appréhender qualitativement
les grandes lignes du phénomene. Ils sont utiles pour voir a quels types de comportement on
peut s’attendre pour un jeu de parametres donné : ouverture ou fermeture du conduit pharyngé,
ou encore oscillations. Par ailleurs, le role de chaque parametre physique ou physiologique peut
étre examiné rapidement : on peut étudier 'influence de la pression inspiratoire, du calibre
pharyngé et de la rigidité des tissus en particulier. L’étude de ces modeles est donc une étape
utile, voire indispensable, avant toute tentative de modélisation plus précise. En revanche, les
modeles éléments finis sont plus appropriés pour tenir compte avec suffisamment de précision de
I’anatomie de patients apnéiques. C’est essentiellement pour cette raison que nous avons opté
pour la réalisation d’un modele éléments finis.
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Fia. 2.7 — (a) Modéles éléments finis du velum et de la base de la langue, issus de
[Malhotra et al.02a]. Sur cette figure, seuls les contours sont représentés. Les éléments n’ap-
paraissent pas. (b) Simulation de collapsus du velum et de la langue sur le modéle "homme’ (a
gauche) et sur le modéle femme’ (a droite). Pour le modéle 'homme’, le collapsus est total alors
qu’il ne l’est pas pour le modéle ’femme’; la valeur de la pression inspiratoire Py, étant la méme.
D’aprés [Malhotra et al.02a].
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Fi1G. 2.8 — (a) Modéle éléments finis du velum, issu de [Payan et al.01aj. L’air inspiré circule
de gauche a droite. La paroi postérieure pharyngée (segments du bas) est considérée comme
rigide. Position de repos. (b) Modéle de velum de [Payan et al.01a] aprés déformation suite a
Uinteraction avec l’écoulement d’air : simulation d’un collapsus. (¢) Influence de la pression
d’entrée sur le débit d’air. (d) Influence de la rigidité des tissus sur le débit d’air. Pour (c) et
(d), le débit est tracé en fonction du temps. D’apreés les simulations de [Payan et al.01a].
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FiG. 2.9 — Modéle biomécanique pour le SAOS : principales caractéristiques. Les paramétres
principaux sont la géométrie et les propriétés mécaniques des voies aériennes supérieures d’un
patient apnéique. La commande peut par exemple étre une différence de pression entre l’entrée
et la sortie AP des voies aériennes supérieures, ce qui permet de simuler une inspiration - ou
une expiration. Les informations issues du modéle en fin de simulation sont essentiellement la
position des tissus mous apres déformation et la variation du calibre pharyngé 'c’, qui permettent
de déterminer Uampleur du collapsus si celui-ci a lieu. A noter que sur ce schéma, seules la langue
et la paroi pharyngée ont €té représentées, pour des raisons de commodité, mais ’ensemble des
tissus des voies aériennes supérieures pourra étre également modélisé.

2.2 Meéthodologie

Avant de formaliser le comportement mécanique des modeles et de décrire la méthode numé-
rique qui permettra de simuler ce comportement, nous précisons nos objectifs. Ceci permettra
de mieux définir un modele type au travers de ses entrées, de ses sorties et de ses parametres
(2.2.1). Ensuite, nous explicitons notre démarche générale pour la résolution du probléme mé-
canique associé a chaque modele (2.2.2). La ligne directrice ainsi fournie permettra de saisir
I’organisation du reste du chapitre et des chapitres suivants.

2.2.1 Objectif et caractéristiques du modele

On désire, pour un patient donné, construire un modele de ses voies aériennes supérieures,
intégrant leur morphologie précise et les propriétés mécaniques des tissus. Ceux-ci délimitent
le conduit dans lequel circule lair inspiré. En imposant une différence de pression de part et
d’autre de ce conduit, il est possible de connaitre la déformation des tissus en réponse a l’air
inspiré et de prédire s’il va se produire un collapsus partiel (hypopnée) ou total (apnée) (figure
2.9). Par ailleurs, il sera possible d’examiner la réponse a différents parametres physiques ainsi
qu’aux variations de la géométrie (cf. en particulier le chapitre 4).

2.2.2 La démarche générale adoptée

Tout d’abord, en ce qui concerne les données du probléme, nous savons que la morphologie
d’un patient peut étre obtenue par imagerie : coupes tomodensimétriques, IRM, radiographies
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(cf. chapitre 4). Des mesures rhéologiques permettent en théorie d’obtenir les propriétés méca-
niques des tissus®. Les propriétés physiques de 1’air sont bien connues. Une fois les propriétés
mécaniques déterminées et la géométrie connue (conditions aux limites), reste a savoir comment
simuler un collapsus des voies aériennes supérieures. La caractéristique fondamentale de ce phé-
nomene est qu’il repose sur une interaction entre fluide et paroi®. Il nous faut donc décrire un
peu plus précisément en quoi consiste cette interaction.

Un fluide circulant au contact d’une paroi solide (rigide ou déformable) exerce sur celle-ci
des contraintes, qui en toute généralité induisent un mouvement de la paroi. Réciproquement, ce
mouvement de la paroi modifie la circulation fluide par transmission cinématique (changements
des conditions limites d’écoulement causées par le mouvement) ou dynamique (contraintes exer-
cées par la paroi sur le fluide). Comprendre l'interaction entre un fluide et une paroi demande
donc de résoudre trois sous-problemes :

1. la détermination du mouvement de la paroi en réponse a des contraintes extérieures,

2. la détermination des caractéristiques de 1’écoulement en fonction de conditions limites,
dont certaines sont dépendantes du mouvement de la paroi,

3. la prise en compte simultanée de ’action du fluide sur la paroi et de la paroi sur le fluide,
autrement dit la méthode de couplage proprement dite, une fois que les sous-problemes 1
et 2 sont résolus.

Nous allons détailler ces trois points par la suite, en reprenant systématiquement ce décou-
page en trois sous-problémes. Une difficulté qui se pose est de parvenir a déterminer un niveau
de complexité approprié pour la description du fluide et du solide. Ainsi, on pourrait imaginer
de concentrer tous nos efforts sur la description de la paroi, avec par exemple un modele élé-
ments finis en grandes déformations et un matériau viscoélastique anisotrope, tout en étant tres
approximatif sur le comportement fluide, décrit par exemple a ’aide de I’équation de Bernoulli.
Cette approche peut s’avérer pertinente si le modele fluide, malgré sa simplicité, arrive a prédire
avec une bonne précision la contrainte exercée sur la paroi. Toutefois, si ce n’est pas le cas,
le modele sera inutilisable et tous les efforts portés sur la paroi auront été vains. Nous avons
adopté un "principe de prudence” qui a consisté a maintenir un relatif équilibre entre les niveaux
de complexité des descriptions fluides et solides. Seule 'expérimentation permettra de savoir si
nous sommes parvenus au moins partiellement a lever cette difficulté.

Par ailleurs, par souci de simplification et compte-tenu des données dont nous disposons (voir
chapitre 4), le probléme étudié sera considéré comme bidimensionnel”. En effet, le phénomene
de collapsus se produit essentiellement dans le plan sagittal [Malhotra et al.02a]. Le passage a
une résolution entierement tridimensionnelle pourra étre envisagé par la suite.

Note : Pour la suite, nous nous intéresserons uniquement a une interaction entre fluide et
paroi déformable. L’interaction entre un fluide et une paroi indéformable (mais éventuellement
mobile) constitue une autre catégorie de problemes.

5Ce n’est toutefois pas si simple, les mesures rhéologiques sur étres vivants posent de nombreux problémes
scientifiques et techniques, aussi bien qu’éthiques.

5Pour parler des tissus mous “du point de vue du mécanicien”, on peut employer indifféremment les termes de
"paroi”, de 7solide” ou de structure” (déformables), qui tous abondent dans la littérature spécialisée.

"Dans le cas particulier de la maquette (voir chapitre 3), une description 3D de la paroi s’est avérée nécessaire.
Nous détaillerons ultérieurement, en 2.4.2, comment coupler description 2D du fluide et description 3D de la paroi.
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2.3 Formulation du probléme : description des milieux continus
solide et fluide

Pour appréhender le comportement du solide et du fluide, nous utilisons les concepts et
outils que fournit la mécanique des milieux continus, sur laquelle s’appuient tous les modeles
éléments finis, et notamment ceux décrits en 2.1.2. Nous rappelons tout d’abord ce qu’est un
milieu continu, puis en suivant le découpage de 2.2.2, nous présentons pour chaque milieu, solide
et fluide, hypotheses et équations de comportement mécanique associées. Nous terminons sur les
spécificités du probleme de couplage dans un milieu continu : points particuliers a bien prendre
en compte et hypotheses simplificatrices envisagées sont ainsi énumérés.

2.3.1 L’hypothése du milieu continu

Nous rappelons d’abord ce qu’est un milieu continu, puis quelles sont les deux manieres
de décrire un systeme physique dans ce cadre. Les notions élémentaires de cinématique et de
dynamique sont ensuite résumées. Pour de plus amples détails, on pourra se référer a [Coirier01],
[Gurtin81], [Candel95] ainsi qu’a [Bonet et al.97].

Principe et définition

A la différence des modeles dits discrets ou localisés, les modeles continus supposent une
répartition spatiale de la matiere. Les caractéristiques d’un systeme physique sont donc distri-
buées au sein d’'un domaine. Les données aussi bien que les inconnues du systeme, par exemple
la masse volumique, les déplacements, les vitesses, les contraintes, sont donc des fonctions de
I'espace, autrement dit des champs (scalaires, vectoriels, tensoriels). Ces fonctions sont suppo-
sées suffisamment régulieres : différentiables plusieurs fois en tout point. Une telle description
repose sur I’hypothese suivante :

hypothése du milieu continu : La matiere est observée a une échelle d’un
ordre de grandeur supérieur aux distances inter-moléculaires.

Ainsi, la structure moléculaire du systéme physique n’est pas prise en compte explicitement.
Cette hypothese est couramment vérifiée pour les solides et les liquides de dimension mesosco-
piqued, ainsi que pour les gaz qui sont dans un état de compression suffisant, tels que 'air au
niveau du sol.

Description lagrangienne / eulérienne

On appelle systéme matériel un systeme physique constitué par un ensemble fixe et défini
de matiere, par exemple un solide ou un ensemble de particules fluides que 1’on suivra au cours
du temps. Pour décrire le mouvement d’un systeme matériel (S), on peut soit se référer a la
configuration initiale (S) de ce systéme, qui peut étre par convention la configuration au temps
t = 0, soit se référer a sa configuration courante (5); (figure 2.10).

Dans le premier cas, on exprimera toute grandeur ¢ en fonction de la position initiale de
chaque particule matérielle : ¢ = ¢(X,t). On emploiera alors le terme de description lagran-
gienne ou matérielle, car toute grandeur est associée a une particule matérielle, dont on suit
la trajectoire au cours du mouvement. Cette description est privilégiée pour I’étude des solides.
Dans ce cas, ¢ peut par exemple étre le vecteur déplacement u associé a une particule solide, qui

8autrement dit du méme ordre de grandeur qu'un observateur humain.
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F1G. 2.10 — Transformation d’un systéme matériel (S) entre l’instant 0 et l'instant t. Un point
matériel X se déplace le long d’une trajectoire jusqu’a une nouvelle position x, qui dépend de X
et det.

est défini ainsi (figure 2.10) :

u=u(X,t) =x(X;t) — X. (2.4)

Dans le deuxieme cas, on exprimera une grandeur ¢ en fonction d’une position spatiale x
donnée, sans faire référence a la particule matérielle de position initiale X qui se situe en x a
Uinstant ¢ : ¢ = p(x,t). Le terme de description eulérienne ou spatiale est alors utilisé. Pour
I’étude des fluides, cette description est couramment employée. ¢ peut par exemple représenter
le vecteur vitesse v de la particule fluide qui passe en x a I'instant ¢ :°

v=v(x,t) = %(x,t). (2.5)

Cinématique dans un milieu continu

Afin de déterminer 'image dx d’une particule matérielle infinitésimale dX par la transforma-
tion x(X, t), on introduit un premier tenseur, d’ordre 2, appelé tenseur gradient de la déforma-
tion :

F=2 (2.6)

qui est donc tel que dx = F'dX. C’est le tenseur le plus élémentaire, qui ensuite sert a
construire d’autres tenseurs qui caractérisent de maniere plus appropriée la déformation. Ainsi,
en coordonnées lagrangiennes, on a 1’habitude d’introduire le tenseur de déformation de Green-
Lagrange :

E:;C—D, (2.7)

9Cette formule, malgré son caractére intuitif, se démontre. En effet, il est plus naturel de définir d’abord la
vitesse en coordonnées lagrangiennes, puisque ce sera alors la vitesse associée a une particule matérielle X, puis d’en
dériver une expression en coordonnées eulériennes. Le % employé dans la formule, nommé dérivée matérielle ou
dérivée particulaire, est ainsi différent de la dérivée partielle par rapport au temps 9; (cf. par exemple [Coirier01]).
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X3

Xp
X4

F1G. 2.11 — La force exercée par un systéme (S) sur le milieu extérieur au niveau d’une surface
élémentaire dA est t(n).dA, avec t(n) le vecteur contrainte. n est la normale sortante a (S) au
niveau de la surface dA. Le tenseur des contraintes de Cauchy o définit la relation entre t(n) et
n:t(n) =n.o.

avec I, tenseur identité, et C = F'F qui est le tenseur de déformation de Cauchy-Green
droit. Ce tenseur a un correspondant en coordonnées eulériennes, le tenseur de déformation
d’Almansi-Euler :

e %(I —pY), (2.8)

avec b = FF! qui est le tenseur de déformation de Cauchy-Green gauche. Ces descripteurs
sont introduits car ils permettent de mesurer de maniere plus intuitive la déformation, c’est
a dire ’écartement de deux particules matérielles 'une par rapport a l’autre au cours de la
transformation. Plus précisément, ils permettent de quantifier la déformation au sens strict
et par opposition au déplacement, ou transformation rigide. Ils sont d’ailleurs invariants par
transformation rigide'”. En particulier, si ¢’est uniquement ce type de transformation que subit
le systeme, ces grandeurs sont nulles. De plus, ce sont des descripteurs suffisamment précis pour
pouvoir connaitre les variations de distances et d’angles entre particules matérielles, en tout
point, au cours de la transformation [Gurtin81].

Contraintes et dynamique dans un milieu continu

Pour caractériser la contrainte en tout point, il est usuel d’employer a nouveau un tenseur
d’ordre 2, qui est le tenseur des contraintes de Cauchy o. On peut montrer que :

t(n) =n.o,

avec n la normale sortante d’une surface fermée donnée et t(n) la contrainte (ou force par
unité d’aire) qu’exerce le solide sur le milieu extérieur via cette surface (cf. figure 2.11). Ce
résultat est connu sous le nom de théoreme de Cauchy. Une loi d’équilibre dynamique permet
de déterminer le tenseur des contraintes au sein d’un milieu solide. On montre ainsi :

V.o+f=py,
=, (2.9)

o' =o,

avec V. lopérateur divergence, f le champ des forces massiques externes, p la masse vo-
lumique, v le vecteur accélération : v = %. f peut étre par exemple une force d’attraction

%0n peut employer alors le terme d’ “objectivité”, voir par exemple [Bonet et al.97]
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gravitationnelle ou une force magnétique. Ces formules ne font qu’exprimer le Principe Fonda-
mental de la Dynamique pour un milieu continu et correspondent respectivement a 1’équilibre
des forces et & I’équilibre des moments!'!.

Milieu continu : fluide ou solide ?

L’équation d’équilibre (2.9) porte sur la contrainte o, qui, une fois déterminée, ne nous
permet pas de remonter directement au déplacement de chaque particule u ou a la vitesse en
tout point v. Il est donc nécessaire d’introduire une loi supplémentaire qui relie la contrainte
a des grandeurs cinématiques, et qui traduit la constitution physique du milieu. Nous allons
voir par la suite que cette relation, dite loi de comportement, ne fait pas intervenir les mémes
grandeurs selon que le milieu soit solide ou soit fluide.

2.3.2 Description de la paroi

Tout d’abord, nous donnons quelques informations sur la nature et sur les propriétés de la
paroi a décrire. Ensuite, nous rappelons tres succinctement les principes élémentaires que fournit
la mécanique des milieux continus pour étudier un solide. Les hypothéeses formulées quant aux
caractéristiques de ce milieu sont présentées et discutées. On aboutit finalement a la formulation
mathématique du probleme.

But

Les parois déformables sont dans notre cas les tissus mous en contact avec l'air au niveau
des voies aériennes supérieures : langue, voile du palais, parois pharyngées. Ces tissus, grais-
seux et musculaires, forment un complexe dont la charpente est de nature osseuse (mandibule,
maxillaire, voiite palatine, os hyoide) ou cartilagineuse (septum lingual par exemple). Ces bases
osseuses et cartilagineuses pourront étre considérées en premiere approximation comme parfai-
tement rigides. Ainsi, elles seront prises en compte en tant que conditions limites au niveau des
attaches tissus-os. En conséquence, seul le comportement des tissus mous est analysé ici.

Des modeles des tissus déformables des voies aériennes supérieures utilisant la mécanique
des milieux continus ont déja été proposés, par exemple le modele de langue de J.M. Gérard
et coll. [Gerard et al.03] ou encore le modele de velum de D.A. Berry et coll. [Berry et al.98].
Néammoins, ils sont souvent dédiés a des applications différentes du SAOS (parole par exemple)
et les hypotheses mécaniques sur lesquelles ils se fondent ne sont pas toujours bien appropriées.
Comme nous allons le voir, les hypotheses pertinentes pour le SAOS sont souvent plus simples.

Mécanique d’un milieu solide

Pour une étude détaillée des milieux solides, on pourra se référer aux nombreux ouvrages
existant dans ce domaine, comme par exemple [Bonet et al.97]. Comme nous l’avons mentionné
précédemment, ce qui caractérise un milieu solide, et qui le différencie notamment d’un milieu
fluide, est sa loi de comportement. Les grandeurs cinématiques (tenseurs de déformation), les
contraintes et les lois d’équilibre sont les mémes que pour n’importe quel autre type de milieu
continu.

Dans un milieu solide, la loi de comportement est une relation algébrique entre le tenseur
des contraintes et le tenseur de déformation. Elle s’exprime habituellement en coordonnées la-
grangiennes. Or, le tenseur des contraintes de Cauchy est eulérien, il faut par conséquent utiliser
son équivalent lagrangien, qui est le second tenseur des contraintes de Piola-Kirchhoff S :

N rest d’ailleurs en appliquant ce Principe & un systéme matériel qu’on peut parvenir & établir ces formules.
Dans [Gurtin81], elles sont méme mentionnées au sein du théoréme de Cauchy.
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S=JF loF, (2.10)

avec J = det(F), et F le tenseur gradient de la déformation, vu précédemment. La loi de
comportement est donc une relation entre le tenseur de déformation de Green-Lagrange, ou de
maniere équivalente, le tenseur de Cauchy-Green droit, et le second tenseur des contraintes de
Piola-Kirchhoff :

S = S(C(X),X), (2.11)

avec X un point matériel. Cette relation s’écrit en tout point et peut varier en fonction de
ce point si le milieu est inhomogene. L’étude des lois de comportement constitue une partie im-
portante et difficile de la mécanique des milieux continus. En exposer les principes élémentaires
de construction et en présenter les principaux types nous entrainerait dans une trop longue
disgression. Pour une présentation synthétique et générale, on pourra se référer a la these de
M. Chabanas [Chabanas02]. Pour une présentation détaillée d’une catégorie de lois assez géné-
rales, les lois hyperélastiques, on pourra se référer par exemple a [Bonet et al.97]. Finalement,
pour spécifier completement le probleme mécanique, il reste a indiquer les conditions limites,
qui peuvent étre cinématiques (de Dirichlet) ou statiques (de Neumann).

Une telle formulation du probléeme mécanique méne a un systeme d’équations aux déri-
vées partielles qu’on peut étudier ou résoudre. La résolution est éventuellement analytique, en
particulier si la géométrie du solide étudié est idéalisée. Dans le cas général, on aura le plus
souvent recours a une méthode de résolution numérique telle que la méthode des éléments finis
[Zienkiewicz et al.89]. Bien entendu, les hypotheses établies concernant les propriétés du solide
et de la déformation, en particulier celles ayant trait a la loi de comportement, rendent le systéeme
a résoudre plus ou moins complexe. Avant d’aborder la résolution, il nous faut donc préciser et
justifier nos choix d’hypotheses.

Hypotheéses

La premieére hypothese est celle d’'une déformation quasi-statique, c’est a dire suffisamment
lente pour que les forces d’inertie puissent étre négligées. Ainsi, la premiere équation d’ équilibre
de la paroi du systeme (2.9) devient :

V.o+f=0, (2.12)

En effet, les mouvements tissulaires lors d’un épisode d’apnée ou d’hypopnée sont en général
beaucoup plus lents que ceux occasionnés par exemple lors du ronflement ou de la phonation.
De plus, la plupart des modeles a masses ponctuelles dédiés au SAOS font également cette hypo-
these : [Auregan et al.93], [Fodil et al.97]. Méme si dans [Gavriely et al.93], les auteurs prennent
en compte le terme d’inertie, ils montrent que les conditions de stabilité de la paroi sont in-
dépendantes de ce terme (cf. formule (2.3) par exemple). Cette hypothese facilite beaucoup la
résolution numérique du probleme car elle dispense d’intégrer les équations par rapport au temps.

La deuxieme hypothese est celle des petites perturbations. Elle peut étre formulée comme
suit, d’apres [Coirier01] :

— (1) En tout point, la norme du vecteur déplacement u est infiniment petit principal, com-
paré a une longueur de référence L, qui correspond & une dimension du systéme physique

étudié :

u
Izl <1 (2.13)
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— (2) En tout point, toutes les dérivées de u sont considérées comme des infiniments petits
principaux, en particulier les dérivées spatiales & I'ordre 1 :

a .
Vi, o] < 1. (2.14)

L’ hypothese (1) est connue sous le nom d’hypothese des petits déplacements, et I’ hypotheése
(2) sous le nom d’hypothese des petites transformations. L’hypothese des petites perturbations
constitue une approximation importante, qui n’est valable appliquée aux tissus vivants que pour
des déplacements || 7| et des transformations ||g—)”(|| n’excédant pas 10 a 15 %. Nous constaterons
au travers des calculs si celle-ci est valide ou non dans le cas d’un épisode d’apnée. Une consé-
quence importante et remarquable de I'hypothese des petits déplacements (1) est la suivante :

Sous ’hypothése des petits déplacements, les points de vue de Lagrange et d’Euler
deviennent identiques.

En effet, pour toute grandeur représentée en coordonnées lagrangiennes par une fonction
F(X) et en coordonnées eulériennes par une fonction f(x), on peut montrer [Coirier01], en
exprimant f en fonction du vecteur déplacement u et en développant ’expression au premier
ordre que :

F(X) ~ f(%). (2.15)

En particulier, les tenseurs des contraintes de Cauchy et de Piola-Kirchhoff deviennent équi-
valents au premier ordre :

S(X) ~ o (x). (2.16)

Cette hypothese se justifie ainsi lorsque la configuration apres transformation d’un solide est
voisine de sa configuration initiale. Nous verrons par la suite que c’est une hypothese qui a des
conséquences importantes dans le cadre du couplage, et qui justifie certaines simplifications dans
la méthode que nous avons implémentée.

De plus, dans le cadre des petites perturbations, la description des déformations se trouve
simplifiée. En effet, le tenseur des déformations de Green-Lagrange peut également s’écrire sous
la forme suivante :

_ 1 t t
E= (G+G'+ G'G), (2.17)
lin(E) n—lin(E)

avec GG qui est le gradient du vecteur déplacement :

ou
G=_y=F-L (2.18)

L’hypothese (2) implique alors immédiatement :

Gl <1, (2.19)

ce qui permet de négliger le terme quadratique n — lin(E) dans l'expression de E, pour ne
garder que le terme linéaire lin(E). On peut faire la méme approximation & partir du tenseur
d’Almansi-Euler, ce qui donne :
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E~e~= %(G +6hYe. (2.20)
Ainsi, sous cette hypothése, la déformation peut étre décrite a I'aide d’un unique tenseur &
appelé tenseur des petites déformations ou encore tenseur des déformations linéarisées. L hypo-
these des petites déformations consiste & supposer tout simplement (2.20), sans pour autant faire
I’hypothese des petites transformations (2). Ainsi, I'hypothese des petites perturbations implique
celle des petites déformations. La réciproque est fausse : une transformation rigide importante
impliquera par exemple de grands déplacements et une déformation nulle. Précisons enfin que
la terminologie ici adoptée est celle du livre de J. Coirier [Coirier01], et qu’elle peut varier selon
les auteurs, qui sont rarement aussi clairs a ce propos.

L’hypothese des petites perturbations facilite encore la méthode de résolution dans la mesure
ou pour une formulation éléments finis, déterminer la déformation en fonction des contraintes
revient a résoudre un systéme linéaire [Zienkiewicz et al.89]. Dans le cas contraire, le probleme
mécanique est résolu de maniere itérative, avec un systeme linéaire qui est réécrit a chaque étape
[Bonet et al.97].

Sous I’hypothese des petites perturbations, la loi de comportement (2.11) qui exprime S en
fonction de C devient une relation entre le tenseur des contraintes de Cauchy o et le tenseur
des petites déformations € :

o = o(e(x),x). (2.21)

Nous ferons de plus 'hypothese que les tissus forment un milieu homogene, ce qui permet
d’écrire (2.21) indépendamment du point d’application :

o =o(e). (2.22)

Par ailleurs, on suppose également linéaire la loi qui relie déformation et contrainte. Il existe
alors un tenseur, d’ordre quatre'?, appelé tenseur d’élasticité, noté C, qui permet d’exprimer o
en fonction de e [Gurtin81] :

o=C: g, (2.23)

avec 7 :” qui dénote le produit contracté. Autrement dit, cette relation s’exprime en coordon-
nées cartésiennes comme suit'® :

oij = Cijkl €kt (2.24)

Les tenseurs o et €, d’ordre 2, ont 9 composantes. Par conséquent, les 81 coefficients de C
caractérisent la nature du milieu solide. On peut réduire de maniére substantielle ce nombre de
coefficients en faisant I’hypotheése d’un milieu isotrope. Dans ce cas, on montre [Bellet et al.90]
que d’une part, le tenseur d’élasticité ne dépend plus que de deux coefficients, \ et u, appelés
coefficients de Lamé, et que la loi de comportement du matériau s’exprime sous la forme suivante,
appelée loi de Hooke :

o=X\erl +2ue, (2.25)

ou €5 est I'invariant d’ordre 1 du tenseur des petites déformations €, autrement dit sa trace.
Il est usuel d’exprimer les coefficients de Lamé en fonction de deux parametres qui ont une
interprétation physique, le module d’Young E et le coefficient de Poisson v :

12Un tenseur d’ordre quatre est une application linéaire qui fait correspondre & tout tenseur d’ordre 2 un autre
PP 1%

tenseur d’ordre 2.

3en utilisant la convention d’Einstein pour les sommations d’indices
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Ev
AT TSy (2.26)
wo= ﬁ (2.27)

Le module d’Young E (en Pa) est un parametre de rigidité du matériau : plus il est élevé, plus
celui-ci est rigide. v est le coefficient de Poisson, qui est un parametre sans dimension. Il caracté-
rise le rapport entre déformation dans les direction orthogonales et déformation dans une direc-
tion principale lorsque le matériau est contraint dans une direction principale [Bellet et al.90].
Il est fortement lié & la compressibilité du matériau : plus il est proche de 0.5, plus le matériau
est incompressible. De maniere générale, les tissus vivants sont souvent caractérisés par un com-
portement non-linéaire, anisotrope, et sont par ailleurs inhomogenes. Cette loi simple est donc
une premiere approximation.

Les tissus vivants sont de plus considérés comme incompressibles. Cette caractéristique est
donc traduite en prenant un coefficient de Poisson v proche de 0.5. Donner a ce coefficient une
valeur exacte de 0.5, qui correspond en théorie a un matériau parfaitement incompressible n’est
pas possible compte tenu de la formulation de la loi de Hooke (voir équation (2.26)). On em-
ploiera le terme de quasi-incompressibilité pour une valeur proche de 0.5. D’autres approches
pourraient étre envisagées pour prendre en compte l'incompressibilité comme les formulations
mixtes, notamment ’adoption d’un principe variationnel de Hu-Washizu, tel qu’exposé dans
[Bonet et al.97] (dans le cadre des grandes déformations). Néammoins, compte-tenu des autres
approximations déja effectuées, le gain en précision ne serait pas forcément garanti.

Pour ce qui est des contraintes initiales, elles sont supposées nulles : g = 0. Ainsi, le matériau
est considéré comme non-précontraint. Finalement, la gravité peut étre prise en compte pour
étudier la déformation des tissus, car celle-ci joue un role significatif dans le phénomene d’apnée.
Ainsi, dans (2.9), on pourra prendre g = grerre avec ||grerre| = 9.81 m.s2,

Formulation a I’aide du Théoréme des Travaux Virtuels

Sous les hypotheses proposées, il est possible d’aboutir a une écriture finale du probleme sous
forme énergétique, connue sous le nom de Théoreme des Travaux Virtuels :

Yov , dW(u,dv) = / o :de dV—/ t(n).ovdA — / g.ovdV = 0. (2.28)
v % 1%
IWint (u,0v) 6Weyp:r(u,6v)

La signification est la suivante : lorsque le solide étudié atteint une position d’équilibre suite
a une déformation u, celle-ci est telle que pour tout petite déformation virtuelle dv autour de
la position d’équilibre, le travail 0W;,.(u, dv) exercé par les forces internes est rigoureusement
compensé par le travail 6Wey(u,dv) exercé par les forces externes, qu’elles soient surfaciques
(deuxieéme terme intégral) ou volumiques (troisieme terme intégral). Ainsi, o est le tenseur des
contraintes de Cauchy, vu précedemment, de est le tenseur des petites déformations engendrées
par le déplacement virtuel dv. ”:” est le produit contracté!?. t(n) est la contrainte externe ap-
pliquée a la surface du solide en un point de normale n et g est la densité volumique des forces
externes. Enfin, V et OV représentent respectivement le volume et la surface du solide étudié.
Ce théoréme est démontré dans [Zienkiewicz et al.89], par intégration des équations d’équilibre
sur le volume du solide, puis en utilisant le théoreme de Green (intégration par parties). Il n’est

MPour deux tenseurs A et B d’ordre 2, le produit contracté A : B est la quantité scalaire tr(A'B). Le produit
contracté peut étre vu comme une généralisation du produit scalaire de deux vecteurs.
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section initiale :
pression PO ho
aire A0

Xx=—D/2 x=0 Yéparation du fluide (jet libre) x=D/2

point de séparation :
constriction : pression Ps
aire Ac aire As

Fia. 2.12 — Circulation d’un fluide dans une constriction asymétrique : accélération et décol-
lement au niveau de la constriction. Les lignes de courant sont tracées en pointillés. hO est la
hauteur initiale du conduit, hc la hauteur au niveau de la constriction, hs la hauteur au niveau
du décollement. D est la longueur totale du conduit.

valide que dans le cadre des petites perturbations. Dans le cas des grandes perturbations, grands
déplacements ou larges déformations, il est toutefois possible d’établir un énoncé de méme na-
ture. On pourra se reporter a [Bonet et al.97] pour plus d’informations.

Cette équation a pour avantage de faire apparaitre explicitement les contraintes surfaciques
externes s’exergant sur un solide, ce qui n’était pas le cas de (2.9). Par ailleurs, cette formulation,
appelée formulation faible, est privilégiée pour la résolution par la méthode des éléments finis.

2.3.3 Description de I’écoulement fluide

Tout d’abord, nous précisons quel type d’écoulement est objet d’étude, ainsi que les infor-
mations que nous désirons obtenir a partir de la description du fluide. Puis nous rappelons les
notions provenant de la mécanique des fluides sur lesquelles nous nous appuyons. Pour simplifier
les équations de comportement du fluide, nous avons envisagé trois hypotheses différentes que
nous préciserons et qui meneront a trois formulations distinctes.

But

L’objectif est de décrire I’écoulement d’air se produisant au niveau des voies aériennes supé-
rieures lors de la respiration. On souhaite tout particulierement connaitre les contraintes exercées
par le fluide sur les tissus environnants qui délimitent un conduit de forme complexe. Nous savons
que les sites d’obstruction lors d’un épisode d’apnée, qui se situent principalement au niveau de
la langue et du palais mou, correspondent a des minima de la section du conduit, autrement dit
a des constrictions [Rama et al.02]. Ce type de géométrie est reproduit figure 2.12. D’un point
de vue qualitatif, le phénomene suivant peut y étre observé : le fluide subit une accélération en
amont de la constriction, puis une décélération en aval, qui est, pour un débit suffisamment élevé,
associée a un phénomene de décollement. Le fluide se sépare ainsi de la paroi pour former un jet
libre. La circulation d’un fluide dans une constriction a été abondamment étudiée, notamment
au niveau de la glotte [Scherer et al.01] [Hofmans et al.03] [Pelorson et al.95], dans une sténose
[Berger et al.00] ou encore dans le pharynx [Shome et al.98]. La figure 2.13 montre en particulier
une simulation numérique d’écoulement issue de [Shome et al.98].

Mécanique d’un milieu fluide

Ici sont rappelées tres brievement les notions de mécanique des fluides qui serviront par la
suite. Pour une présentation et une étude plus complete de ces notions, on pourra se référer par
exemple & [Candel95]. Tout d’abord, comme il a été mentionné en 2.3.1, la description eulérienne
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Fia. 2.13 — Simulation numérique d’écoulement d’air dans un pharynx de patient apnéique
ayant subi un traitement chirurgical. L’air inspiré circule de gauche d droite. Apres la pre-
miere constriction, qui se situe au niveau de la partie supérieure de la base de la langue, le
fluide se décolle de la paroi et forme un jet. Un agrandissement sur cette portion du conduit
montre le phénomene de recirculation qui se produit dans la zone au dessus du jet. D’apres
[Shome et al.98].

est privilégiée en milieu fluide. C’est donc la vitesse v(x,t) en tout point x qui doit étre connue,
plutét que le déplacement des particules matérielles du fluide. Contrairement & ce qui se produit
dans un milieu solide, la déformation en un point s’accroit toujours régulierement en fonction
du temps, sans jamais se stabiliser autour d’une valeur. Ainsi, il est commode pour ’étude de
la cinématique d’introduire le tenseur tauzr de déformation d qui permet de quantifier le taux de
variation de longueur d’'un segment matériel par unité de longueur et de temps :

((3)-3))

En ce qui concerne les contraintes, celles-ci sont décrites en coordonnées eulériennes comme
pour tout milieu continu & I’aide du tenseur des contraintes de Cauchy!® o. Il est intéressant
d’un point de vue physique de réécrire ce tenseur sous la forme d’une composante sphérique,
isotrope, et d’'un déviateur :

o=-pl+T, (2.30)

avec p qui représente la pression au sein du fluide, I le tenseur identité, et 7 le déviateur,
nommé dans ce cadre le tenseur des contraintes visqueuses. Il est tel que sa trace soit nulle
[Coirier01] :

5qui est nommé T dans [Candel95).
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Ainsi, en tout point du fluide, et en particulier aux frontieres du domaine, sur les parois,
deux types d’action vont s’exercer :

— la pression p d’une part, orthogonale a la paroi,
— la contrainte de cisaillement, ou contrainte pariétale, qui est causée par la viscosité.

Deux principes permettent de déterminer les inconnues. Tout d’abord, le premier principe
est celui de conservation de la quantité de mouvement, ou d’équilibre dynamique, qui a été vu
précédemment (équation (2.9)), et qu’on peut réécrire sous la forme suivante :

p(Owv + (v.VIV) ==V p+pg+ V. T, (2.33)

avec ¢ la force volumique par unité de volume, en général la gravité, et V Dopérateur gra-
dient. Pour obtenir cette formule & partir de (2.9), il suffit d’exprimer ~, 'accélération, comme
étant la dérivée particulaire de la vitesse, de remplacer le vecteur des forces massiques f par pg,
et d’exprimer le tenseur des contraintes o sous la forme vue en (2.30).1°

De méme que pour les solides, une loi de comportement doit étre supposée pour le fluide,
afin de traduire sa constitution physique. Celle-ci s’exprime sous la forme d’une relation entre
le tenseur des contraintes visqueuses T et le tenseur taux de déformation d. Dans une grande
partie des applications, le fluide est supposé newtonien, c’est-a-dire isotrope avec une loi de
comportement linéaire :

2

avec u la viscosité dynamique du fluide et d; 'invariant d’ordre 1 du tenseur taux de défor-
mation!?. En injectant I'expression (2.34) dans (2.33), on obtient une nouvelle expression de la
conservation de la quantité de mouvement, qui est I’équation de Navier-Stokes :

PO + (V.YW) = —V p + pg + puV2 v + %v (V.v), (2.35)

avec V2 'opérateur laplacien. On pourra se référer 4 [Candel95] si on désire savoir comment
cette équation est établie. Ensuite, le deuxieme grand principe est celui de la conservation de la
masse, qui s’écrit comme suit :

Op+V.(pv) =0, (2.36)

avec p la masse volumique du fluide et V. l'opérateur divergence. Ce principe s’obtient par
exemple en considérant que la masse d’'un volume matériel arbitraire reste constante au cours
du temps, puis en appliquant le théoreme de transport et le théoreme de Green-Ostrogradsky
[Candel95]. En supposant le fluide incompressible, on obtient des expressions simplifiées pour
les principes de conservation de la masse et de la quantité de mouvement. En effet, I’équation
(2.36) devient :

V.v=0, (2.37)

et équation (2.35) devient en conséquence :

180n peut également la retrouver directement en appliquant le Principe Fondamental de la Dynamique & un
volume matériel de fluide, puis en utilisant le théoreme de Reynolds et le théoreme de Green-Ostrogradsky, comme
dans [Candel95].

17, autrement dit, sa trace
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p(Ov + (v.V)V) = =V p+ pg + uV?v, (2.38)

qui est I’équation de Navier-Stokes pour un fluide incompressible. Il est intéressant de refor-
muler cette derniere équation en utilisant des grandeurs adimensionnées :

GO VW = BV p g (V)Y (2.39)

avec t* = tfo, v = v/uvg, p* = p*/po, 8 = g/go qui sont respectivement le temps, la vitesse,

la pression, les forces volumiques adimensionnées. V* est I'opérateur gradient adimensionné :

V* = 0= avec x* = x/ly le vecteur position adimensionné. fy, vo, po, go, lo sont des grandeurs

caractéristiques de I’écoulement, respectivement la fréquence, la vitesse, la pression, la force vo-

lumique, la longueur. Ce sont des ordres de grandeur pour chacun de ces termes, estimés a priori.
Les nombres sans dimension suivants interviennent dans 1’équation (2.39) :

nom ‘ définition ‘ terme associé dans 1’équation de Navier-Stokes ‘
nombre de Strouhal | St = folg/vo terme d’instationnarité

nombre d’Euler Eu =py/(pv3) | terme de pression

nombre de Froude Fr =v3/(logo) | forces volumiques (gravité...)

nombre de Reynolds | Re = pugly/p | terme de viscosité

Le systeme formé par les équations (2.37) et (2.38) est un systeme d’équations aux dérivées
partielles du second ordre, qui peut étre résolu une fois les conditions initiales et les conditions li-
mites spécifiées. La présence du terme de convection rend ces équations non linéaires. L’équation
de Navier-Stokes (2.38) est de plus elliptique, compte-tenu de I’expression des forces de visco-
sité. Une autre propriété de cette équation est qu’elle est intrinsequement instable. En effet, il
existe un nombre de Reynolds, dit critique, a partir duquel toute perturbation infinitésimale
est amplifiée. Pour des écoulements qui correspondent a des nombres de Reynolds supérieurs a
cette valeur critique, on emploie le terme de régime turbulent. En deca de cette valeur, le régime
est dit laminaire. Le passage d’un régime laminaire a un régime turbulent s’appelle ’phénomene
de transition’ [Cousteix88|. En ce qui nous concerne, le régime est toujours supposé laminaire,

compte-tenu des faibles débits d’écoulement d’air lors de la respiration nocturne!®.

Il est assez rare de pouvoir résoudre les équations de Navier-Stokes analytiquement, mis
a part dans des cas tres particuliers : écoulements de Poiseuille, de Couette par exemple. Il
est toutefois possible de les simplifier en ajoutant d’autres hypotheses sur I’écoulement. Il est
également envisageable d’utiliser une méthode numérique pour résoudre ces équations sous leur
forme complete ou simplifiée : différences finies, éléments finis ou volumes finis. Nous allons,
avant d’envisager la résolution, étudier trois théories simplificatrices dérivées de ces équations :
une qui repose sur ’hypothese d’un fluide parfait, une autre qui se base sur ’existence de couches
limites pres des parois, et une derniere adaptée a des écoulements lents.

Hypothése du fluide parfait

Pour certains types d’écoulements, on peut négliger le terme de viscosité dans 1’équation
de Navier-Stokes. Cette approximation se justifie en particulier lorsque la viscosité p du fluide
est tres faible ou lorsque la vitesse d’écoulement est tres grande. Ces deux cas correspondent a
un nombre de Reynolds élevé. Ainsi, en faisant tendre Re vers 'infini dans (2.39), on obtient
I’équation d’Euler, qui correspond a I'hypothese du fluide parfait :

18Ce n’est par contre pas forcément le cas en parole ol des phénomenes turbulents peuvent se produire, par
exemple lors de la production de fricatives.
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1 1

— OpV™ VW' = —FEuV*p*+ —g". 2.40
OV (VO = BVt g (2.40)
Si on peut de plus négliger le terme instationnaire ainsi que le terme de forces volumiques,

ce qui correspond respectivement a des nombres de Strouhal et de Froude élevés, on obtient :

(V. VW = —EuV* p*, (2.41)

ou encore, avec les quantités dimensionnées :

p((v.V)v) = =V p. (2.42)

Cette équation peut étre intégrée le long d’une ligne de courant!'®, ce qui permet d’obtenir
une relation analytique simple entre la vitesse et la pression, qui est la formule de Bernoulli :

1
5/)1)2 + p = cte(ligne de courant). (2.43)

Si le fluide est irrotationnel??, la constante ne dépend plus de la ligne de courant. La démons-
tration de cette formule peut étre trouvée par exemple dans [Candel95]. On peut par ailleurs faire
I’hypothese d’un écoulement unidimensionnel : les variables ne dépendent que d’une direction

de l’espace, qui est la direction principale d’écoulement x (cf. schéma 2.12).

SPv(a)? + pl) = cte (2.44)

Le principal probléeme de cette formulation est que tous les effets de la viscosité sont négligés.
En particulier, cherchons a déterminer la pression au sein d’un écoulement dans une constriction
du type ci-dessous :

En appliquant la conservation du débit : ¢ = A(x)v(z) = cte, on remarque que la vitesse
d’entrée vy est égale a la vitesse de sortie v1. En appliquant la formule de Bernoulli entre I'entrée
et la sortie, on constate alors que : pg = pi1. Les pressions d’entrée et de sortie sont les mémes
et il n’y a donc pas d’écoulement dans la constriction. Ce paradoxe peut-étre évité en faisant
I’hypothese que le fluide se décolle de la paroi apres la constriction, et que ce décollement
entraine des pertes de charge. Comme Bernoulli ne nous permet pas de prédire la localisation
de la séparation, celle-ci est déterminée a I’aide d’un critere géométrique. On peut supposer par
exemple que le rapport est constant entre ’aire du conduit au niveau de la séparation A et 'aire
au niveau de la constriction A., ce qui fournit un critere simple (cf. figure 2.12). On introduit
alors un coefficient de séparation :

As
A

avec la valeur de ¢ qui est fixée arbitrairement. On peut supposer par ailleurs que les pertes
de charge dues au décollement sont telles qu’il n’y a pas recouvrement de la pression par la
suite. Autrement dit, la pression p(z) apres séparation est constante et égale a la pression de
sortie ps. C’est cette approche qui est choisie dans le modele pour le SAOS de Y. Payan et coll.

CcC =

(2.45)

19Une ligne de courant est une courbe portée par les vecteurs vitesses.
20Un fluide est irrotationnel si en tout point, le champ des vitesses est tel que : rotv =V Av = 0.
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[Payan et al.0la] [Payan et al.01b].

En conséquence, le débit au sein de 1’écoulement peut étre calculé. Il suffit d’appliquer la
formule de Bernoulli une fois entre I'entrée du conduit et le point de séparation :

1 1

§pv(2) +po = 5pv§ + Ps, (2.46)
en reprenant les notations de la figure (2.12) pour les pressions et vitesses. En appliquant de

plus la conservation du débit entre I'entrée et la séparation ¢ = Agug = Asvs, on obtient une

formule analytique de calcul du débit :

Ao, 2<po—ps>>% 07
i (Ag—Ag)%( p ' (247)

Pour connaitre la pression p(z) en tout point d’abscisse x de 1’écoulement, situé avant le point
de séparation, il suffit d’appliquer Bernoulli entre ’entrée et ce point, en utilisant la conservation
du débit pour exprimer la vitesse en fonction du débit et de 'aire, ce qui donne immédiatement :

1 1 1
p(x) = po+ §P¢2 (A—g - W) . (2.48)
Cette formule analytique fournit une approximation de la distribution de pression dans le
conduit, via un calcul simple et rapide. Le probleme est qu’elle dépend de ¢, dont la valeur est
inconnue. On peut alors se demander s’il existe une valeur de c telle que la pression soit prédite
correctement, et comment déterminer cette valeur. Pour passer outre ce probléeme, nous allons
voir un deuxieme type d’approximation qui permet de prédire directement le décollement du
fluide.

Décomposition fluide parfait / couche limite

Pour simplifier les équations de Navier-Stokes en tenant compte de la viscosité, nous introdui-
sons la décomposition fluide parfait / couche limite. Nous expliquons d’abord I'idée sous-jacente
a cette hypothese, puis nous en donnons une formulation mathématique.

Quelques considérations qualitatives

Méme a grand nombre de Reynolds, les effets de la viscosité ne peuvent étre completement
négligés. En effet, ils demeurent prédominants au voisinage des parois, ou un fort gradient de
vitesse est observé, en raison des conditions d’adhérence. Ils se concentrent ainsi dans une couche
de faible épaisseur : la couche limite. Hors de celle-ci, le fluide peut étre considéré comme parfait
et régi par les équations d’Euler (voir figure 2.14).

Dans une constriction, le fluide est accéléré en amont du col, ce qui tend a "plaquer” les
couches, c’est-a-dire a réduire leur épaisseur. Apres le col, le gradient de pression devient positif
et le fluide est décéléré. Les couches limites deviennent plus épaisses. La décélération est par
ailleurs telle au niveau des couches que le mouvement des particules fluides peut s’y inverser. Il
se produit alors le phénomene de décollement que nous avons évoqué précédemment (voir figure
2.15).

Si on désire plus d’informations, d’autres considérations qualitatives peuvent étre trou-
vées, par exemple dans [Candel95] mais aussi dans [Schlichting79], dans [Cousteix88] et dans
[Lagrée96b].
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FiGc. 2.14 — Formation d’une couche limite au voisinage d’une plaque plane horizontale. § est
lépaisseur de couche limite. A lintérieur de la couche, le gradient de vitesse longitudinale est
trés fort. A lextérieur, les vecteurs vitesse ue(x) sont paralléles (fluide parfait).

Les équations de couche limite - équations de Prandtl

Dans le cadre de la théorie de la couche limite, les équations d’Euler ne constituent plus une
approximation acceptable des équations de Navier-Stokes. Il est nécessaire de simplifier moins
grossierement ces derniéres. Pour y parvenir, on s’appuie sur le couple d’équations (2.37) et
(2.38). Nous rappelons ici la maniere classique de procéder, telle qu’elle est présentée dans tout
ouvrage de mécanique des fluides, par exemple [Candel95].

On se donne tout d’abord les hypotheses suivantes : I’écoulement est bidimensionnel, station-
naire et les forces volumiques (gravitation) peuvent y étre négligées?!. L’équation (2.38) s’écrit
alors :

p(v.V)v ==V p+ uViv, (2.49)

On note (u,v) les deux composantes, longitudinale (axe x) et transverse (axe y), de la
vitesse v. La théorie consiste premierement a considérer le fluide comme parfait, en négligeant
la viscosité. On obtient alors 1’équation d’Euler (2.42). En faisant I’hypothese supplémentaire
d’un écoulement unidimensionnel, celui-ci est alors régi par ’équation de Bernoulli :

p(z) + %pug(aj) = cte, (2.50)

avec p(x) la pression en z et ue(x) la vitesse du fluide, constante dans la direction transverse.
Celle-ci est par ailleurs telle que :

ue(x)A(z) = cte,

ce qui traduit la condition d’incompressibilité. Toutefois, on ne satisfait pas les conditions
d’adhérence a la paroi. Il faut donc, dans un deuxieme temps, s’intéresser a la région de couche

21Ce n’est pas obligatoire, on peut tout & fait écrire les équations de couche limite en instationnaire, en trois
dimensions et/ou avec un terme de forces volumiques, mais ce sont des hypothéses rencontrées couramment dans
la littérature sur les couches limites [Candel95].
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(b)

F1a. 2.15 - (a) Evolution de l’épaisseur des couches limites (en pointillés) dans une constriction.
En amont, le gradient de pression est négatif et les couches s’amincissent. En aval, le gradient de
pression est positif et les couches s’épaississent puis se décollent de la paroi. (b) Photographie du
décollement du fluide dans une constriction symétrique. Formation d’un jet et apparition d’un
tourbillon. D’apreés [Pelorson et al.95].

limite. L’hypothese fondamentale qui va permettre de négliger des termes est la suivante : I’épais-
seur moyenne ¢ des couches est d’un ordre de grandeur inférieur & la longueur caractéristique
du conduit L (voir figure 2.14) :

5
7 <L (2.51)

On montre alors, en procédant & une analyse dimensionnelle, que (2.49) devient :

W0xi + 0051 = —0zp + 0, (2.52)
—Ogp = 0, (2.53)

avec T =z /L, § = y/(LRe%), U=u/Usx et 0= v/(UooRe%) qui sont des quantités adimen-
sionnées. Uy, est l'ordre de grandeur de la vitesse longitudinale dans le conduit. Le nombre de
Reynolds Re est défini comme suit :

LUy
Re = p%. (2.54)

Au cours de 'analyse, la relation suivante est établie entre les dimensions caractéristiques
du conduit et le nombre de Reynolds :

= (2.55)

ce qui signifie que I’hypothese initiale (2.51) se traduit par un nombre de Reynolds élevé.
L’équation de continuité (2.37) demeure inchangée, et s’écrit :
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Ozt + ag@ =0. (2.56)

On pourra se référer par exemple & [Lagrée96b] pour les détails de I'analyse??. Les équations
(2.52), (2.53) et (2.56) sont appelées équations de couche limite ou équations de Prandtl. Les
conditions limites sont d’une part des conditions d’adhérence a la paroi :

N

('%70) = 6(5%70) =0, (2.57)

si la paroi est plane. Si elle ne I'est pas, il suffit d’effectuer un changement de coordonnées.
D’autre part, une derniere condition limite, d’importance, provient du raccord entre les deux
régions, qui permet d’assurer la continuité de la vitesse lors du passage de I'une a 'autre :

W(7,§ — 00) = (%), (2.58)

avec U, qui est la vitesse du fluide parfait adimensionnée par rapport a U,,. Cette simplifica-
tion asymptotique des équations de Navier-Stokes complétes est & méme de faciliter la résolution
du probleme fluide. D’une part, I’équation (2.53) signifie simplement que p = p(x) : la pression ne
varie que longitudinalement. D’autre part, on constate dans (2.52) que le systéme, initialement
elliptique, est dorénavant un systeme parabolique. Cette transformation induit une résolution
plus aisée des nouvelles équations obtenues (voir 2.4.2 et annexe C).

Ainsi, le systéme obtenu peut étre résolu analytiquement, par exemple dans le cas particu-
lier ol la paroi est plane et ou la vitesse de fluide externe u, s’exprime simplement. On peut
obtenir les solutions de Blasius, dans le cas ou u. est constante, ou de Falkner-Skan, dans le
cas ol ue(z) = coz™, avec ¢y et m constantes. Elles sont détaillées toutes deux dans [Candel95]
et [Cousteix88]. Si la paroi n’est pas plane, ou que u,. ne s’exprime pas simplement, il est pos-
sible d’utiliser des méthodes approchées, dites intégrales®3, décrites par exemple dans [Candel95]
[Lagrée96b] [Lagrée96a] [Blevins92]. Il est également envisageable d’utiliser une méthode numé-
rique telle que les différences finies ou les volumes finis [Cousteix88].

Finalement, on remarque que pour résoudre le systeme obtenu, il est nécessaire de connaitre la
pression p(x), ou la vitesse du fluide parfait u.(z), pour tout z. C’est un point tres problématique
dans la mesure ou dans notre cas, c’est justement cette distribution de pression qui est inconnue,
et que nous souhaitons déterminer en fonction de la différence de pression entrée-sortie du
conduit. Nous allons donc voir une deuxieme formulation mieux adaptée et qui permet de lever
cette difficulté. Elle est voisine de celle présentée ici, mais n’est pas mentionnée dans les ouvrages
généraux.

Les équations de Navier-Stokes réduites / Prandtl - RNSP(x)

Il s’agit ici & nouveau de simplifier les équations de Navier-Stokes, d’une maniére similaire
a ce qui a été vu précédemment, mais qui soit plus adéquate a 1’étude d’un écoulement fluide
dans une constriction. Nous nous référons donc de nouveau a la figure 2.12 et non plus a 2.14.
La théorie que nous présentons est détaillée dans [Lagrée et al.05a] et [Lagrée et al.05b], pour
un conduit axisymétrique?4. Nous en reprenons ici les principaux points, en adaptant & notre

220u encore & [Schlichting79], & [Cousteix88] ou & [Candel95].

2Le principe des méthodes intégrales est le suivant : les équations de couche limite sont intégrées dans la
direction transverse, ce qui permet d’obtenir une nouvelle formulation, appelée équation intégrale de Von Kérmaén,
qui peut étre résolue a laide de différentes méthodes (Thwaites [Blevins92] ou I.B.L. [Lagrée96a] par exemple).
Le lecteur désireux d’en savoir plus pourra se reporter a la littérature trés abondante a ce sujet, compte-tenu de
I'intérét pratique de ces méthodes. Nous ne prenons pas la peine de les détailler car nous ne n’en avons pas utilisé.

21Le but étant initialement d’étudier un écoulement dans une artére sténosée ou dans la glotte.
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cas, qui est celui d’un conduit bidimensionnel asymétrique.

L’idée fondamentale consiste a choisir pour dimension transverse caractéristique non plus
I’épaisseur moyenne des couches limites mais la hauteur du conduit hg (voir figure 2.14). La lon-
gueur caractéristique D du conduit est déterminée de telle sorte a équilibrer les termes convectifs
et diffusifs dans (2.49) [Lagrée et al.05b]. Ceci permet de conserver au moins un des termes dif-
fusifs dans 1’équation simplifiée. On obtient ainsi :

D = Re hy, (2.59)

avec Re qui est le nombre de Reynolds caractéristique de I’écoulement : Re = pUyho/p, Ug
étant la vitesse longitudinale caractéristique.

Pour simplifier les équations de Navier-Stokes, le nombre de Reynolds introduit
ci-dessus sera supposé élevé (Re > 1), ce qui implique alors que la longueur D du
conduit doit étre en théorie d’un ordre de grandeur supérieur a la hauteur hg pour
que les équations obtenues soient valables??.

Les variables sans dimension suivantes sont ensuite introduites :

L T
YT hoRe’
Sy
y - hO’
~ P
p = pUO27
B U
u = Uy
_ vRe
0 = Uy

Les dimensionnements sont effectués de sorte a respecter un principe dit de moindre dégé-
nérescence : on cherche a conserver un maximum de termes dans les équations de Navier-Stokes
[Lagrée96b] [Lagrée et al.05a]. Les équations (2.49) et (2.37) sont réécritees a 1’aide des nouvelles
variables sans dimension, et, en faisant tendre le nombre de Reynolds vers I'infini, on obtient
finalement :

W0z + v0pu = — fp+8§2a, (2.60)
—Ogp = 0, (2.61)
Ozt + 050 = 0, (2.62)

Les conditions limites sont des conditions d’adhérence aux parois supérieures et inférieures
du conduit :

W&, Ying) = 0(Z, Ging) = 0, (2.63)

Z5Nous nous apercevrons dans la pratique, en particulier dans le chapitre 3, que le domaine de validité de ces
équations est plus étendu. Notamment, il est possible d’étre moins sévere sur la valeur du rapport ho/D, qui peut
a la limite étre proche de 1. De méme, des écoulements a faible nombre de Reynolds pourront étre prédits a ’aide
de ces équations.
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WZ, Ysup) = (T, Ysup) = 0, (2.64)

avec Yinf et Ysup qui sont respectivement les ordonnées sans dimension des parois inférieures
et supérieures. Les conditions limites sont donc différentes de celles associées aux équations de
Prandtl, et en particulier :

— le domaine est borné dans la direction transverse et la condition limite de raccord a I’infini
(2.58) n’est plus présente,

— la distribution de pression dans le conduit n’est plus une donnée du probleme.

En imposant un profil de vitesse en entrée de conduit (en x = —D/2 sur la figure 2.12), la
pression va étre prédite en tout point, ainsi que le profil de vitesse en sortie de conduit. Nous
verrons en annexe C comment il est possible d’imposer une différence de pression entrée-sortie
donnée.

Les équations (2.60) (2.61) (2.62) sont dénommées équations de Navier-Stokes Réduites. Ce
sont aussi les équations Prandtl (2.52), (2.53) et (2.56) mais avec des conditions limites diffé-
rentes. Ceci justifie 'appellation d’équations de Navier-Stokes Réduites / Prandtl ou RNSP(x)26
[Lagrée et al.0ba] [Lagrée et al.05b]. Ce résultat n’est guere surprenant car les calculs qui ont
permis d’aboutir aux équations de Prandtl et aux équations RNSP sont similaires, a ceci pres
que J est remplacé par hyg.

Le systeme obtenu, parabolique, est, comme dans le cas précédent, plus facile a résoudre
que celui formé par les équations de Navier-Stokes (cf. 2.4.2). Par ailleurs, et contrairement a la
formulation basée sur I’hypotheése d’un fluide parfait, la position x5 du décollement des couches
apres constriction peut étre prédite. Celle-ci correspond en effet & une annulation des contraintes
de cisaillement apres la constriction [Schlichting79] :

Tparoi,xs — M ayu(fESv yparoi) =0. (265)

Apres décollement, les équations présentées ci-dessus restent valables compte-tenu du fait
qu’on ne fait plus aucune hypothese sur I’épaisseur des couches.

Ecoulement a faible nombre de Reynolds. Théorie de la lubrification.

La théorie de la lubrification de Reynolds est adaptée pour décrire des écoulements rampants,
et sera utile pour s’assurer par comparaison que RNSP prédit correctement 1’écoulement dans
ce cas. Elle se base sur deux hypotheses [Deverge et al.03] :

— P’écoulement est quasi-parallele,
— les effets de 'inertie sont négligeables.

En ce cas, la formule de Poiseuille [Schlichting79] fournit une expression de la vitesse longi-
tudinale u :

1 dp

wwy) = =5 5, @) (@) =)y, (2.66)

e ’(x)’ provient du fait que la pression est constante dans la direction transverse y. Nous ne mentionnerons
plus ce '(x)’ par la suite.
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avec h la hauteur du conduit. La vitesse transverse v est supposée nulle. L’équation de
conservation de la masse peut étre reformulée ainsi :

h
¢ = W/ u dy = cte, (2.67)
0

avec W qui est la profondeur du conduit. Cette formule exprime tout simplement la conser-
vation du débit. En y injectant I'expression de v donnée par (2.66), on obtient :

dp W [P
= ——— h — d 2.
¢ dz 2 0( y) y dy, (2.68)
dp W 4
= L3 2.
da:12,uh (2.69)

Ce qui permet d’aboutir a une expression du gradient de pression :

dp 12p

qui par intégration donne une expression analytique de la distribution de pression dans le
conduit :

12 T odr
p(x) =po — WM¢/[) h(z)? (2.71)

Note : On retrouve la formule (2.66) a partir des équations RNSP. En effet, en faisant
I'hypothese que le terme d’inertie est négligeable dans (2.60), on obtient une relation qui traduit
I’équilibre entre gradient de pression et forces de viscosité. Cette formule donne (2.66) apres
intégration dans la direction transverse.

Synthese

Pour résumer nos hypotheéses, nous supposons tout d’abord que le régime d’écoulement est
laminaire, ce qui permet d’écrire les équations de conservation de la masse et de la quantité de
mouvement sous la forme (2.36) et (2.33). Pour un écoulement turbulent, le plus simple serait
de garder les équations (2.36) et (2.33), en changeant 1’expression de la viscosité et en mettant a
la place de p une viscosité turbulente déterminée, par exemple, a ’aide du modele de longueur
de mélange de Prandtl [Candel95]. Par ailleurs, ’hypotheése d'un fluide newtonien, tout a fait
valable pour lair, conduit & I’équation de Navier-Stokes (2.35). De plus, I’écoulement est consi-
déré comme stationnaire et incompressible. La validité de ces hypotheses sera examinée chapitre
3. Trois théories qui permettent de simplifier les équations de Navier-Stokes completes ont été
envisagées par la suite :

1. Une premiere théorie est basée sur I’hypothese d’un fluide parfait et sur une détermination
ad-hoc de la séparation dans une constriction. Elle conduit & une expression analytique
de la distribution de pression dans le conduit p(z) (équation (2.48)). Les forces induites
sur la paroi sont uniquement dues a la pression, les contraintes de cisaillement, liées a la
viscosité, étant négligées dans ce cadre. On pourra nommer pour simplifier cette théorie
"Bernoulli’ car elle s’appuie fortement sur le théoreme de Bernoulli.

2. Une deuxieéme théorie, qui sera nommée 'RNSP’, tient compte de la formation de couches
limites au voisinage des parois. Elle permet de plus de prédire la position du point de
séparation. Le systéme d’équations aux dérivées partielles (2.60) (2.61) (2.62) qui en ré-
sulte peut étre résolu numériquement, afin d’obtenir les deux composantes de la force qui
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s’exerce sur la paroi, normale (pression p(z)) et tangentielle (contrainte pariétale 7(z)).

3. Une troisieme théorie, la ’lubrification de Reynolds’, valable pour les écoulements ram-
pants dans un conduit quasi-parallele, permet d’aboutir & une formule analytique de la
distribution de pression (2.71).

2.3.4 Le couplage entre solide et fluide

Nous avons auparavant rappelé les notions qui permettent de résoudre un probléme solide
ou fluide dans le cadre de la mécanique des milieux continus : descripteurs de la cinématique et
des contraintes, équations d’équilibre, hypotheses envisagées. Cette derniére partie est consacrée
au probleme tres spécifique du couplage entre fluide et solide. Elle sera en particulier utile pour
comprendre la méthode numérique que nous emploierons. Nous nous sommes fortement inspirés
des articles de C. Grandmont et Y. Maday qui présentent ces problemes dans un cadre tres
général et développent certains aspects mathématiques et numériques. Le lecteur est invité a
s’y reporter s’il désire plus d’informations : [Grandmont et al.98], [Dervieux03]. Un probleme
d’interaction entre fluide et solide peut étre représenté a 1’aide du schéma, qui suit, ou le solide
est en bleu et le fluide en violet.

Le solide

Le solide occupe un domaine Q4(t) & I'instant ¢, ce qui correspond & sa configuration courante.
Le domaine §24(0) occupé a l'instant initial ¢t = 0 correspond a la configuration initiale du solide.
Sa frontiere peut étre séparée en deux parties disjointes :

09s(t) = T's(t) Un (1), (2.72)

ou y(t) est la partie en contact avec le fluide, qui occupe une position initiale v(0). Le calcul
des déformations en réponse aux contraintes est effectué a ’aide de I’équation d’équilibre (2.9),
d’une loi de comportement, de conditions initiales et de conditions limites. Les efforts, notamment
ceux exercés par le fluide, sont distribués sur 9Q4(t). En théorie, la déformation du solide doit
étre calculée a partir de ces efforts appliqués a la configuration courante 24(t), pour obtenir une
nouvelle configuration Qg (¢t + dt). Néammoins, I’hypotheése des petits déplacements, formulée
en 2.3.2, nous permet d’effectuer une simplification. Comme nous l'avons vu, cette hypothese
consiste a considérer que la configuration initiale et la configuration courante sont trés proches.
Les descriptions eulériennes et lagrangiennes deviennent alors identiques au premier ordre. Ainsi,
les efforts extérieurs, calculés & partir de 9Q4(t), seront toujours appliqués sur 9Q4(0) sans
transformation®’. Q4(0) devient donc la configuration de référence a partir de laquelle s’effectue

2T qutrement dit, sans reformulation en coordonnées lagrangiennes des efforts, qui sont exprimés naturellement
en coordonnées eulériennes.



2.3 Formulation du probléme : description des milieux continus solide et fluide 75

tous les calculs. A partir de la déformation obtenue, on remet & jour la frontiere du domaine
0€24(t) et notamment celle en contact avec le fluide (t) :

v(t) = {X+u(X,t)|X € v(0)}, (2.73)

avec X un point de la frontiere v(0) et u(X,t) le déplacement de ce point calculé au temps ¢
(cf. formule (2.4)).

Le fluide

Le fluide occupe un domaine §4(t), qui est £7(0) a I'instant initial. De méme que pour le
solide, il est commode de subdiviser en deux sa frontiere :

09;(t) = T4(t) UA(1), (2.74)

Sur la partie de la frontiere qui n’est pas en contact avec le solide, I'¢(t), on applique des
conditions aux limites classiques : flux entrant (débit) ou adhérence aux parois immobiles par
exemple. Une fois les conditions initiales fixées, le calcul fluide s’effectue en coordonnées eulé-
riennes, a I’aide des équations de Navier-Stokes completes ou d’une des formulations simplifiées
présentées précédemment. La difficulté du calcul fluide provient essentiellement du fait que le
domaine soit dépendant du temps : Q¢(t) change en fonction de la déformation du solide. Nous
verrons en 2.4.3 comment il est possible de tenir compte de cet aspect dans la résolution numé-
rique du probleme.

L’interface fluide-solide

C’est au niveau de I'interface mobile v(¢) que s’effectue le couplage proprement dit du solide
et du fluide. Une premiere loi mécanique a respecter est celle de la transmission du mouvement,
qui fournit une premiere équation de raccord cinématique :

Wx(t) € y(t), v(t,x(t)) = Ox(t), (2.75)

avec v(t,x(t)) la vitesse du fluide au temps t, au point x(t) de la frontiere, et 9;x(t) la dérivée
par rapport au temps de la position du point x(¢) sur le domaine frontiere du solide. Avec
I’hypothese des petits déplacements, cette équation peut étre reformulée comme suit :

¥X € 7(0), v(t, X + u(t, X)) = dyu(t, X), (2.76)

ou X est un point & l'interface dans la configuration de référence, et u(t, X) le déplacement
en ce point. Une deuxieme équation est donnée par le principe d’action-réaction qui assure la
transmission des efforts a U'interface :

VX(t) € (1), ¢ (v, p)(x(8))-n(x()) = &s(u).n(x(1)), (2.77)

avec o le tenseur des contraintes fluides, et o, le tenseur des contraintes solides, n(x(t))
étant la normale en x(t).

Conclusion

Dans le cadre d’un probléeme stationnaire, outre les simplifications induites sur les formula-
tions fluide et solide, la condition de raccord (2.75) se simplifie également et devient : v(¢,x(t)) = 0
sur 7(t). Résoudre le probleme consiste uniquement a trouver une position d’équilibre du systéme.

D’un point de vue théorique, les problemes de couplage sont encore des problemes ouverts.
Par exemple, I'existence ou 'unicité des solutions n’a été démontrée pour le moment que dans
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des cas tres particuliers : absence de variations du domaine fluide, cas stationnaire ou solide
mobile mais indéformable entre autres [Grandmont et al.98]. Ce sont d’une maniere générale
des problemes difficiles a analyser.

2.4 Résolution numérique du probleme de couplage

Nous avons vu le cadre théorique dans lequel le probleme de couplage entre fluide et paroi
a été posé. Une résolution purement analytique de ce probleme semble tres difficile, si ce n’est
impossible. Cette section est donc consacrée a ’exposé de la méthode numérique de résolution.
Les approximations qu’elle implique y sont notamment détaillées. En reprenant le découpage
proposé dans la section "méthodologie” (2.2), nous séparons la résolution des sous-problémes
solide (2.4.1) et fluide (2.4.2). L’interaction entre les deux entités est assurée par un algorithme
qui est ensuite décrit. (2.4.3). Dans une derniére partie, nous résumons les hypotheses et ap-
proximations qui simplifient et accélerent la résolution, et donnons les temps de calcul recensés
dans la littérature pour des probleme similaires.

2.4.1 Sous-probleme solide

Nous rappelons les principes d’une méthode utilisée couramment pour calculer la déformation
de milieux solides : la méthode des éléments finis. Dans le cadre des petites déformations, il est
possible de précalculer tous les modes de déformation d’une structure donnée, c’est ce que
nous expliquons ensuite. Finalement, nous montrons comment prendre en compte les efforts
surfaciques exercés par le fluide sur le solide.

La méthode des éléments finis

La méthode des éléments finis s’appuie sur une formulation énergétique telle que les Travaux
Virtuels (2.28), en permettant de construire de maniere rigoureuse un estimateur de I’énergie
W du solide, puis de le minimiser [Zienkiewicz et al.89] [Dhatt et al.05] [Bonet et al.97]. La
premiere étape consiste a former un maillage du domaine V' du solide, & partir d’éléments. Un
élément est un ensemble de noeuds reliés par des arétes délimitant un volume élémentaire, en
général un tétraedre ou un hexaedre pour des solides tridimensionnels. A chaque élément (e), on
associe une matrice d’interpolation N ) qui permet de connaitre le vecteur déplacement u pour
tout point en fonction des déplacements nodaux :

uN o

U, \‘u U(IE,y, Z) = Ne(x’yv Z)lle = ZNZ(‘T7y> Z)uia (278)

7 1

ol ue est le vecteur des déplacements nodaux u; (cf. schéma ci-dessus) et ou les N;(z, vy, 2)
sont des fonctions d’interpolation, souvent polynomiales. Ainsi, on remplace une inconnue u qui
est un champ vectoriel par un ensemble fini d’inconnues que sont les vecteurs de déplacements
nodaux.

Dans ce cas, on montre (cf. par exemple [Zienkiewicz et al.89]) que pour tout déplacement
virtuel vy, des noeuds du maillage, le travail JW s’exprime de la maniére suivante :

SW(Um, 0Vvin) = v (Kum — fim), (2.79)
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avec Uy, et fy, respectivement le vecteur des déplacements et le vecteur des forces, contenant
chacun tous les déplacements ou forces de ’ensemble des noeuds du maillage. K est une matrice
dite matrice de rigidité. Elle est construite par intégration numérique du terme de travail des
forces internes Wi, (u, dv) sur chaque élément. De méme, le vecteur des forces fy, est construit a
partir de I'intégration du travail des forces externes §Weg(u, 0v)?®. Déterminer les déplacements
inconnus en fonction des forces se ramene donc a trouver un déplacement des noeuds uy, tel que
le travail soit nul pour tout déplacement virtuel dvy,, autrement dit :

Vovm , OW(um,dvm) = 0 (2.80)
s Kun = fm, (2.81)

Il s’agit finalement de résoudre un systéme linéaire de grande dimension. Toutefois, dans la
plupart des cas, les déplacements ne sont pas tous inconnus et les forces toutes connues. Une
technique de partitionnement peut alors étre utilisée pour déterminer les inconnues en fonction
des données? [Dhatt et al.05]. On exprime alors (2.81) ainsi :

K11 ‘K12 u | J fe
] et - ) @8

ou la matrice de rigidité K a été décomposée en quatre sous-matrices, u. et u; représentant
respectivement les déplacements connus et inconnus, f, et f; les forces connues et inconnues. Les
déplacements inconnus se calculent alors comme suit :

u; = Kll_l(fc—Klzuc) (283)
= Mf, +u’, (2.84)

ot M = K;;7! est I'inverse d’une sous-matrice de la matrice de rigidité, qui pourra étre
nommée matrice des déformations nodales’®, et u;® = —K11 'Kiaue est le vecteur des dépla-
cements a charge nulle, qui sont causés uniquement par les déplacements imposés.

En ce qui concerne I'implémentation, il existe de nombreux codes de calculs permettant
d’effectuer les étapes décrites précédemment pour une structure donnée, et qui se chargent en
particulier de construire la matrice de rigidité puis d’inverser la sous-matrice appropriée. Tra-
vailler a partir de codes de calcul déja existants plutot que d’en réécrire un se traduit par un
gain de temps considérable. Nous avons choisi d’utiliser Ansys (TM), qui est reconnu tant pour
I’efficacité de ses méthodes de résolution que pour la fiabilité de ses résultats.

28Plus précisément, les termes sont intégrés sur chaque élément du maillage. La matrice globale K et le vecteur
fm sont ensuite obtenus par une procédure dite d’assemblage & partir des matrices et vecteurs élémentaires (voir
[Dhatt et al.05]).

29 Cette technique est appelée 'méthode de suppression des équations’ dans [Dhatt et al.05]. Des méthodes
alternatives a celle-ci sont également présentées dans cet ouvrage.

39C’est un terme que nous nous permettons d’introduire, en espérant qu’il ne produit pas d’interférences avec
la terminologie déja existante concernant la méthode des éléments finis.
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Pour résumer, la résolution numérique du sous-probléeme solide peut étre décomposée en
deux grandes étapes :

1. La construction de K et de f,,, pour un maillage donné, en exprimant (2.28) en
fonction des forces et déplacements nodaux.

2. Le partitionnement de K et I'inversion de la sous-matrice M qui permet d’obtenir
les déplacements inconnus en fonction des forces connues.

Ces deux étapes sont colteuses en temps de calcul. Comme nous allons le voir en 2.4.3,
pour résoudre le probleme de couplage, un nombre conséquent de calculs de la déformation
devra étre effectué, toujours a partir de la méme configuration de référence, autrement dit d’un
méme maillage du domaine solide, conformément a I’hypothese des petits déplacements. Un
calcul initial (ou précalcul) de M effectué avant I’amorce du procédé de résolution du probleme
de couplage permet donc un gain de temps significatif. En effet, pour chaque jeu de forces
exercées par le fluide f., la déformation du solide peut étre ainsi connue par simple multiplication
matricielle, sans avoir de nouveau a effectuer les étapes 1 et 2. Nous donnons ci-apres la méthode
qui permet de réaliser ce précalcul.

Un algorithme de précalcul des déformations élémentaires

Avec Ansys (TM), la matrice de rigidité ne peut étre récupérée directement3!, et on peut
supposer qu’il en est de méme pour la plupart des codes éléments finis du commerce. En ce cas,
il est possible de contourner le probleme en effectuant une série de simulations afin de précal-
culer cette matrice. En remarquant qu’a chaque simulation, pour un jeu imposé de forces f., on
obtient I’ensemble des déplacements u;, le procédé suivant permet de calculer intégralement M
et uio :

0

1. Calculer u;” en appliquant une force f. = 0,

2. Calculer M en imposant une force f. = II; pour chaque colonne j de la matrice,
avec

J— t
m; ={0,...,0, _1_ ,0,...,0}, (2.85)

jéme position

d’apres (2.84), la j™¢ colonne M de la matrice M est obtenue & partir du vecteur

déplacement uy? : M7 = uy/ — u;°.

3. Reconstruire et sauvegarder la matrice M a partir des vecteurs colonne M.

Cette méthode peut étre rapprochée de celle explicitée dans [Cotin et al.99]. La matrice des
déformations nodales M, qui est un élément fondamental permettant la résolution de notre pro-
bleme, est connue parfaitement des que le maillage de la structure est réalisé et que les conditions
limites cinématiques sont déterminées. Il reste encore a obtenir le vecteur des forces externes
imposées aux noeuds f.

1 . .
31En tout cas, nous n’avons pu trouver dans la documentation de commande permettant de I’obtenir.
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{n()}

, point x ( pression p(x) )

(e)
Fnoeud 4 f

F(e)

noeud 3

distribution de pression
discréte

1
t y P(si. t)) X_;
X

Fia. 2.16 — (a) Pression et forces nodales équivalentes sur un élément (e). (b) Systéme de
coordonnées associé a l'élément (e).

Calculs des forces imposées aux noeuds a partir des forces fluides exercées sur la
surface

Si les forces imposées sur chaque noeud sont déja connues, la construction du vecteur des
forces nodales f; est directe. Sinon, dans le cas ou les forces sont réparties, autrement dit surfa-
ciques ou volumiques, il est nécessaire de déterminer des forces nodales de telle sorte a obtenir un
effet similaire a celui de ces chargements. Dans notre cas plus particulierement, la structure est
au contact d’un fluide, qui exerce une pression et des contraintes de cisaillement sur ses parois. 11
faut en conséquence déterminer les forces nodales pour chaque élément qui présente une surface
S en contact avec le fluide.

Dans le cas ou la valeur analytique de la pression p(x) est connue sur la surface (figure 2.16
(a)), la formule suivante permet le calcul des forces nodales équivalentes :

(P} = [ NGO o) {no)} 5. (2:36)

{F(e) } est un vecteur colonne qui est, par exemple dans le cas de 1’élément présenté
(e) F© F© F©

noeuds
figure 2.16 (a), la concaténation des vecteurs ¥, * . F = o F e Foends 4> IN(X)] est
la matrice d’interpolation associée & la surface de I'’élément32, {n(x)} est la normale & 1’élément
en x et dS l'aire de la surface infinitésimale sur laquelle s’exerce la pression [Zienkiewicz et al.89]

[Bonet et al.97]. {F(e)

no euds} est ainsi déterminé de telle sorte a ce que le travail exercé par les

forces nodales lors d’un déplacement virtuel dv soit égal & celui du a la distribution de pression
p(x) sur S (cf. (2.28)). Dans le cas simple ou les éléments sont des hexaedres, chaque face est

32 Autrement dit, la matrice qui permet d’obtenir le déplacement en tout point de la surface en fonction des
déplacements nodaux, elle est obtenue directement & partir de la matrice d’interpolation de 1’élément (e).
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un quadrilatere. On peut alors adopter le systéme de coordonnées (s, t) présenté figure 2.16 (b).
L’expression (2.86) se simplifie dés lors comme suit :

{Fifo)ews} _ (/11 /11 [N(s,t)]tp(sat)det> %7 (2.87)

avec

a=(xly —xT1)A(xg —x7) (2.88)

ui est le vecteur d’aire associé a la surface S de sommets x 1, x1, x! x71 (fig. 2.16
1 1 1 1

(b)). Les équations régissant le fluide peuvent étre résolues numériquement, ce qui est le cas
par exemple des équations RNSP (voir 2.4.2). Ceci nous fournit non pas une valeur analytique
de la pression sur la surface mais une distribution discrete de valeurs p[s;,t;li=1,.. n, j=1,...ms
associée a une subdivision rectangulaire [s;, tj]i:l,...,n+1, j=1,...,m+1- 1l peut étre intéressant en ce
cas de développer (2.87) pour obtenir directement une expression en fonction de p[s;, t;]. Apres
quelques calculs simples, détaillés en annexe B, on obtient :

(e) ~\- {a}
{Ff } = kl Z Zp[si, tj]w(ks,;, ksi+1)w(ltj, ltj+1) ﬁ’ (2.89)

i=1 j=1

avec pour expression de w :
1
w(x,y) = 5(y—x)(2+w+y). (2.90)

{Ff(e)} est le vecteur force associé au noeud x; de coordonnées (k,1), avec k,l € {—1,1}

(figure 2.16 (b)). Pour chaque noeud du maillage, la force résultante est obtenue par sommation
vectorielle des forces associées & chaque élément (e) adjacent. Finalement, on construit le vec-
teur f. de toutes les forces nodales par simple concaténation. C’est I’étape d’assemblage propre
a toute procédure éléments finis.

En ce qui concerne les contraintes pariétales, la démarche est rigoureusement la méme, il
suffit de remplacer la distribution discrete de pression p[s;, t;] par la distribution discréete des
contraintes pariétales 7[s;,t;] et de remplacer le vecteur a par un vecteur d orienté dans le sens
de I'écoulement. Pour obtenir la distribution de pression p[s;,t;] et de contraintes pariétales
7[si, 5], il nous faut résoudre le sous-probleme fluide, ce qui est détaillé dans la partie qui suit.

2.4.2 Sous-probleme fluide

Il s’agit de calculer ici les contraintes exercées par le fluide sur la paroi. Nous avons vu
précedemment (en 2.3.3) trois simplifications de Navier-Stokes qui permettent d’y parvenir.

Théorie "Bernoulli’ / théorie de la lubrification

Dans le cas d’un fluide parfait, nous avons vu que la formule de Bernoulli accompagnée
d’un critere de séparation permettait d’obtenir une expression analytique directe de la pression
s’exercant sur les parois (expressions (2.47) et (2.48)). Le probleéme n’a pas besoin d’étre résolu
numériquement. C’est le principal avantage de cette théorie : le calcul est rapide et tous les
problemes qui peuvent étre liés a 'utilisation d’un schéma numérique sont évités, par exemple,
les erreurs de discrétisation ou encore les problemes de convergence. 1l en est de méme pour la
théorie de la lubrification.
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l structure
! = déformable

conduit d'écoulement -

[ [

(vu de face)

i I I I I
i I I I I
1 I I I I
i I I I I I
i I I I I I
y Lo y ®
L L L L L X X X
y ! 1 i n
CL—o calcul d’écoulement 2D

X Z  surchaque tranche z X
(a) (b)

Fi1G. 2.17 — (a) Subdivision en tranches bidimensionnelles d’un conduit d’écoulement tridimen-
sionnel. (b) Grille de différences finies utilisée sur chaque tranche.

Théorie des couches limites - équations RNSP

Les équations a résoudre sont les équations de Navier-Stokes Réduites / Prandtl (2.60), (2.61)
et (2.62). Notons tout d’abord qu’elles sont bidimensionnelles. Si le modele éléments finis du so-
lide est également bidimensionnel, le couplage est aisé. Si le modele solide délimite un conduit
tridimensionnel, il est possible de procéder par tranches : le conduit est divisé en tranches de
méme épaisseur et le calcul fluide est effectué sur chaque tranche directement a partir des équa-
tions 2D, comme indiqué sur le schéma 2.17 (a).

Cette méthode n’est valable que si la section d’écoulement est approximativement rectangu-
laire, avec un c6té du rectangle significativement plus grand que I’autre. Pour chaque simulation
bidimensionnelle, les équations de Navier-Stokes Réduites ne peuvent étre résolues que numé-
riquement si la géométrie est arbitraire. A cet effet, il est possible d’utiliser une méthode de
différences finies [Lagrée et al.05b] [Lagrée et al.05a]. Une grille réguliére est déformée vertica-
lement de telle sorte a étre ajustée a la géométrie du conduit (figure 2.17 (b)). Elle sert ensuite
a discrétiser les équations RNSP, de telle sorte a obtenir apres résolution la distribution de la
pression p[x;]i—1,.. ., et des contraintes pariétales sur les parois du bas 7y, f[x;]i=1,...n» et du haut
Toup|Tili=1,...n- On obtient ainsi I’ensemble des contraintes s’exercant sur le solide. Comme nous
le verrons au chapitre 3, les contraintes pariétales pourront étre négligées dans notre cas.

La méthode de résolution complete est détaillée en annexe C. Son point fort est sa rapidité
[Lagrée et al.0ba] [Lagrée et al.05b]. Le code de calcul nous a été gracieusement fourni par Pierre-
Yves Lagrée.

2.4.3 L’algorithme de couplage solide-fluide

Les deux sous-problemes solide et fluide étant résolus, il reste a simuler I'interaction propre-
ment dite. Avant de détailler notre méthode, nous examinons celles qui sont les plus répandues
dans la littérature.

Généralités sur les méthodes de couplage

Pour résoudre un probléme de couplage entre fluide et solide déformable, tel qu’il a été pré-
senté en 2.3.4, il existe deux grandes catégories de méthodes numériques [Carpenter et al.05] :

— les méthodes directes. Elles s’appuient sur une formulation globale. qui tient compte a
la fois des problemes fluide et solide. La formulation est ensuite discrétisée. Le systéeme
d’équations non linéaires qui en découle est résolu a ’aide d’une méthode de type descente
de gradient, qui permet de déterminer de maniere simultanée les inconnues du fluide et du
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Commande
Différence de pression : AP

i

1
Résolution du
+ sous—probléme

fluide

| Modification de | | Vitesse v et pressionp |
(I géometrie d'écoulement . en tout point du conduit ,
( Déformation de | ' Contraintes fluide |
\________laparoisolide | .surla paroi solide_____ !

Résolution du

sous—probleme |

solide

Fi1G. 2.18 — Algorithme utilisé pour le couplage entre fluide et solide. C’est un algorithme de
point fixe, procédant par partitionnement.

solide.

— les méthodes par partitionnement3. Elles consistent en une résolution alternative des pro-
blemes fluide et solide.

Les méthodes directes sont difficiles & implémenter, et a faire converger (probléemes de minima
locaux), mais sont souvent plus efficaces lorsque le probléme est instationnaire [Carpenter et al.05].
Les méthodes par partitionnement sont plus faciles & implémenter, en particulier si des codes
de calculs fluide et solide sont déja a disposition, ce qui est notre cas. Chaque sous-probleme
est plus facile a résoudre que le probléme global, en particulier le sous-probleme solide dans le
cadre de I’élasticité linéaire et des petites déformations (construction et inversion d’une matrice).
Ces méthodes sont particulierement adaptées aux problémes stationnaires [Carpenter et al.05],
comme le notre. Dans ce cas, chacun des codes est utilisé successivement au sein d’une boucle,
jusqu’a ce qu’il y ait convergence vers une solution. On emploie alors le terme d’algorithme
de point fixe?*. En ce qui nous concerne, nous avons donc utilisé ce type d’algorithme, qui est
présenté figure 2.18. Nous allons en décrire le fonctionnement.

Notre méthode

Le modele est commandé en pression. Son comportement est en effet prédit a partir d’une
différence de pression AP entre I’entrée et la sortie du conduit. Cette pression est augmentée pas

33 segregative methods ou partitionned methods en anglais.
34Un algorithme de point fixe est un algorithme itératif qui permet d’obtenir une approximation de la solu-
tion d’un probléme en convergeant progressivement vers cette derniére, considérée comme le point fixe x d’une

application f (f(z) = z).
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apas: AP, =0,...,AP,, = AP, avec np qui est le nombre de pas. A chaque pas i, on impose
la différence de pression AP;. La géométrie du conduit est obtenue a partir de la déformation
de la structure au pas ¢ — 1. Les étapes décrites ci-apres sont alors successivement réalisées :

1. Le code de calcul fluide permet d’obtenir la distribution des contraintes le long du conduit,
comme expliqué en (2.4.2).

2. Les forces s’exergant sur la paroi sont déduites de la distribution des contraintes surfa-
ciques, notamment grace a (2.89) pour la pression.

3. Le code de calcul solide sert alors a prédire la déformation de la paroi, comme expliqué en
(2.4.1).

La déformation induit de nouvelles conditions aux limites car le domaine fluide 9 est
modifié (cf. partie 2.3.4). Le calcul doit donc étre effectué de nouveau. Ainsi, on itere les étapes
1, 2 et 3 jusqu’a ce qu’il y ait convergence vers une position d’équilibre, qui est le point fixe
de notre algorithme. Le critére de convergence porte sur la déformation. L’algorithme s’arréte
lorsque la différence entre deux déformations successives calculées devient non-significative :

[t — i <. (2.91)

avec u%t le vecteur des déplacements des noeuds libres du maillage a l'itération it et € un
critere de convergence fixé par l'utilisateur. Ainsi formulé, le critére mesure la différence maxi-
male entre deux déplacements successifs de chaque noeud du maillage. Dans la pratique, on peut
soit fixer une valeur de ¢, soit fixer un nombre d’itérations et s’assurer en fin de simulation que
|[uit —uit_l || est suffisamment petit. Une fois I’état stationnaire atteint, une nouvelle différence
de pression AP;;1 est imposée.

Note. Lien entre notre méthode et la méthode ALE

La méthode ALE (Arbitrary Lagrangian-Eulerian) est une des méthodes numériques les plus
utilisées pour le couplage fluide-solide [Grandmont et al.98], [Dervieux03]. Dans les grandes
lignes, c’est une méthode qui permet de combiner deux codes de calcul éléments finis fluide
et solide en déformant le maillage fluide apres chaque calcul solide. Lorsque le code de calcul
fluide est RNSP, la méthode que nous utilisons peut étre vue comme une méthode ALE, & ceci
pres que le sous-probleme fluide est résolu a l’aide de la méthode des différences finies. Dans
notre cas, la déformation du domaine fluide est prise en compte via un changement de variable,
ce qui ajoute des termes dans le systéme d’équations a résoudre (cf. annexe C).

2.4.4 Considérations sur le temps de calcul

Nous résumons ci-dessous les principales hypotheses qui ont permis d’accélérer la résolution
du probleme d’interaction fluide-solide :
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‘ référence bibliographique ‘ information ‘ temps de calcul ‘

[Shome et al.98] simulation d’écoulement fluide 6 a 8 heures (1)
dans le pharynx
(pas d’interaction avec les parois )

[Li et al.05] simulation d’interaction fluide-solide | 2 jours (2)
dans un anévrisme aortique

[Wolters et al.05] simulation d’interaction fluide-solide | 6 jours (3)
dans un anévrisme aortique

[Tada et al.05] simulation d’interaction fluide-solide | 7 jours (4)

dans une carotide (bifurcation)

(1) Station de travail IBM RS 6000/990
(2) Station de travail IBM p690
(3) Itanium IT 900 MHz (SGI Altix system)
(4) Supercalculateur parallele (Silicon Graphics Origin-2000)

TAB. 2.1 — Temps de calcul pour différentes simulations d’écoulement ou d’interaction fluide-
solide relevées dans la littérature.

1. La variable temps t n'intervient pas dans la formulation. Ceci est dii aux hypotheses
d’une déformation quasi-statique du solide et d’un écoulement fluide en régime
stationnaire. On recherche ainsi une position d’équilibre du systeme. Comme les
équations n’ont pas a étre intégrées selon I'axe temporel, leur résolution s’en trouve
simplifiée. Par ailleurs, on évite les probléemes d’instabilités pouvant étre occasionnés
par une mauvaise discrétisation en temps.

2. L’hypothése des petites perturbations est utilisée pour la résolution du sous-probleme
solide. Combinée avec I'hypothése d’un comportement élastique linéaire du ma-
tériau, elle nous permet d’une part d’aboutir a une formulation matricielle du
probleme (hypothese des petites déformations). D’autre part, elle permet d’utiliser
une technique de précalcul (hypothése des petites perturbations) : la matrice
de rigidité n’est calculée et inversée qu'une seule fois. Une simple multiplication
matricielle permet ainsi de déterminer la déformation du solide.

3. Une formulation simplifiée des équations de comportement du fluide est adoptée.
En effet, les équations de Navier-Stokes Réduites permettent d’utiliser un schéma
numérique simple pour calculer les contraintes fluides®.

%La théorie 'Bernoulli’ permet d’obtenir directement la distribution des contraintes dans le conduit a
I'aide d’une formule analytique, ce qui est encore plus simple, mais nous verrons au chapitre 3 que cette
approche sera écartée par la suite.

Toutefois, les considérations ci-dessus sont d’ordre qualitatif. Il est difficile de connaitre a
I’avance 'impact de ces simplifications sur le temps effectif de résolution pour une machine don-
née et il est tout a fait possible que le gain en temps ne soit pas du tout significatif. Nous verrons
dans les chapitres ultérieurs quel est 'ordre de grandeur du temps de calcul pour plusieurs si-
mulations.

A titre indicatif, et pour permettre ultérieurement des comparaisons, nous énumérons quelques
temps de calculs recensés dans la littérature pour des problémes similaires au notre (tableau 2.1).
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La liste présentée est non exhaustive, et se focalise sur des publications récentes, afin que les
machines sur lesquelles sont effectuées les calculs ne soient pas obsoletes. La plupart des articles
recensés concernent des simulations d’écoulement sanguin. Les temps de calcul relativement
longs, et incompatibles a priori avec une utilisation clinique, s’expliquent entre autres par les
hypotheses qui sont formulées. Par exemple, dans article de Wolters et coll. [Wolters et al.05],
la formulation adoptée est tridimensionnelle et dynamique, avec une loi de comportement hy-
perélastique pour la paroi (matériau néo-hookéen) et des équations de Navier-Stokes completes
pour le fluide.

2.5 Conclusion du chapitre

Nous avons vu les bases théoriques nécessaires a la prédiction du comportement des voies
aériennes supérieures pour I’étude du SAOS. Nous avons commencé par une revue des modeles
existants. Le cadre de la mécanique des milieux continus a été introduit, ainsi que nos hypotheses
et équations dans ce cadre. Celles-ci, une fois résolues, permettront, espérons-le, de prédire com-
ment flux d’air et tissus pharyngés vont interagir afin de provoquer un collapsus. Cette résolution
ne peut étre effectuée que numériquement, compte-tenu de la complexité du probleme. Notre
méthode numérique a donc également été présentée.

Théorie comme méthode numérique de résolution vont en conséquence nous permettre de
construire des modeles des voies aériennes supérieures de patients apnéiques (voir chapitre 4).
Pour bien préciser la terminologie, nous entendons par 'modele’ le code de calcul qui sert a
effectuer les simulations du comportement mécanique du systeme étudié. Ainsi, ce terme est
employé dans le méme sens que celui de 'modele éléments finis’ (cf. 2.1), méme si notre méthode
de résolution numérique n’est pas a strictement parler une méthode éléments finis, mais plutot

une méthode 'mixte’ éléments finis / différences finies®.

Néammoins, nous n’avons aucune garantie a priori que la méthode va donner un résultat
satisfaisant une fois appliquée a des données patients. Nous pouvons étre d’autant plus critiques
qu’une quantité importante d’hypotheses ont été faites afin de simplifier notre formulation. Cer-
taines ne seront peut étre pas justifiées : celle d’un écoulement essentiellement unidimensionnel
ou bidimensionnel par exemple. En outre, au cours de la résolution numérique, de nombreuses
approximations apparaissent inéluctablement. Il faut s’assurer que celles-ci n’induisent pas une
prédiction tres éloignée de la réalité.

En conséquence, le chapitre suivant est dédié a la validation par confrontation a des mesures
expérimentales sur dispositif in-vitro. Un modele®% de ce dispositif est ainsi construit, et employé
pour valider théories et méthode de résolution numérique.

35yoire éléments finis / analytique si Bernoulli est utilisée pour décrire le comportement du fluide.

36dans le sens défini précédemment
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CHAPITRE 3

Validation sur maquette in-vitro

Nous avons détaillé précédemment, dans le chapitre 2, la théorie physique qui nous a semblé
a priori pertinente pour ’étude du SAOS. Nous avons de plus exposé une méthode de résolution
numérique des équations obtenues. Ce chapitre est dédié a la validation expérimentale aussi bien
de la théorie que de la méthode de résolution.

Normalement et compte-tenu de I'application visée, ’idéal pour la validation serait de dispo-
ser de mesures in-vivo. Pour un patient apnéique, on pourrait imaginer d’acquérir suffisamment
de données sur la morphologie et sur les propriétés mécaniques de ses voies aériennes supérieures
pour pouvoir construire un modele réaliste de ces dernieres. On pourrait supposer de plus qu’a
I’aide de mesures adéquates, on puisse comparer la prédiction du modele et le comportement
réel des tissus pharyngés au cours d’'un épisode apnéique chez ce patient. Un moyen serait par
exemple 'acquisition en temps réel par imagerie de la déformation des tissus tout au long de
I’épisode. On s’apercoit d’emblée des difficultés techniques inhérentes a un tel projet. De plus,
des inconvénients et limitations majeures propres a toute expérimentation sur le vivant appa-
raissent. En particulier, se pose le probleme du controle de I'expérimentation. En effet, il est
tres difficile d’obtenir des mesures dans des conditions suffisamment controlées sur patient. Par
ailleurs, on ne peut pas faire varier les parametres comme on le souhaite. De plus, les incertitudes
sur l'estimation de certains parametres physiques peuvent étre tres grandes, notamment pour
ce qui touche aux propriétés élastiques des tissus. Le probleme de la précision apparait aussi,
les mesures pouvant étre entachées d’une erreur assez importante. Enfin, de fortes variations
peuvent apparaitre d’une session de mesure a ’autre chez un méme patient, et a plus forte rai-
son d’un patient a 'autre. Ces variabilités intra-patient et inter-patient peuvent induire un faible
taux de reproductibilité, ce qui implique de réaliser une quantité importante de mesures, sur un
échantillon important de patients, pour pouvoir aboutir a des conclusions fermes. Finalement,
il serait difficile en cas de désaccord entre prédiction théorique et mesures expérimentales de
pouvoir identifier la source du probleme, et en particulier de savoir si elle est située au niveau

de la théorie ou des mesures?.

LCes difficultés ne rendent toutefois pas vaines les expériences in-vivo. Celles-ci sont possibles, et méme sou-
haitables, mais ne peuvent que s’effectuer sur une échelle de temps assez large, qui dépasse largement le cadre de
cette these. Le chapitre suivant présentera d’ailleurs quelques premiers pas dans cette direction.

87
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Validation fluide

Résolution du
sous—probleme
fluide

[ Commande ]—’ couplage

Résolution du
= sous—probléeme ~——
solide

Validation solide

Validation couplage
fluide-solide

F1a. 3.1 — Validation de la théorie physique pour ’étude du SAOS. Les aspects ‘fluide’ et ’solide’
peuvent étre validés séparément comme indiqué. La méthode de couplage fluide-solide peut ensuite
faire l'objet d’une validation.

Pour palier a tous ces inconvénients, un moyen est de valider d’abord théories et méthode de
résolution sur un dispositif in-vitro. Ainsi, a 'ICP, une maquette reproduisant une interaction
fluide-paroi dans des conditions similaires a celles du SAOS a servi de support & une longue série
d’expérimentations. Les points forts de cette approche sont principalement la précision des me-
sures, leur reproductibilité et le controle des parametres au cours d’une expérience. Les mesures
obtenues de la sorte peuvent servir de référence fiable pour des comparaisons avec les prédictions
théoriques. Le point faible est qu’en procédant de la sorte, on simplifie la réalité anatomique et
physiologique.

Nous présentons d’abord la maquette ainsi que les dispositifs de mesure qui ont été utilisés
(3.1). Ensuite, nous découpons en plusieurs étapes le procédé de validation. Ce découpage appa-
rait naturellement compte-tenu des caractéristiques du probleme a résoudre. Il est détaillé figure
3.1. La validation porte donc successivement sur chacun des points suivants :

1. la théorie qui sert a décrire I’écoulement fluide, et notamment les forces qu’exerce le fluide
sur le solide (section 3.2 et figure 3.8),

2. la théorie qui sert a décrire la déformation du solide en réponse & une contrainte externe
(section 3.3 et figure 3.15),

3. la méthode globale de couplage fluide-solide (section 3.4 et figure 3.21).

Ensuite, les résultats d’analyses de la sensibilité aux principaux parametres sont présentés
(3.5). Puis, un bilan en (3.6) vient clore le chapitre.
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Langue
|

Yy
zZ
Paroi postérieure pharyngée S

X

cylindre
déformable

(ou rigide)
conduit
/ rigide
écoulement

-

T rigide ou latex + eau

D rigide ou latex + eau

— contact avec
le fluide

conduit rigide

piéce métallique

F1G. 3.2 — (a) Coupe sagittale des voies aériennes supérieures et superposition schématique des
constituants de base de la magquette. (b) Vue de trois quarts de la maquette. (¢) Vue de profil de
la maquette. (d) Vue de face de la maquette.

3.1 Présentation de la maquette

Apres un bref historique des travaux qui ont été réalisés sur différentes maquettes, nous
détaillerons les caractéristiques de la maquette, qui se décline en deux versions, rigide et défor-
mable, avant d’aborder les spécificités de chaque version.

3.1.1 Historique

L’utilisation de maquettes in-vitro pour tester la validité de théories physiques est une pra-
tique courante. Ainsi, méme en se restreignant au domaine de la modélisation des voies aériennes
supérieures (cordes vocales, levres), on peut trouver dans la littérature des articles tels que
[Berg et al.57], ou plus récemment [Hofmans et al.03] et [Scherer et al.01], qui ont pour theme
I’étude d’écoulements fluides au travers de maquettes de glotte, ou encore tels que [Vilain et al.03]
pour ce qui est des levres. Similairement, les travaux relatés dans [Pelorson et al.95] ainsi que
dans [Deverge et al.03] portent sur des mesures fluides, de pression et de vitesse, réalisées sur
des maquettes de cordes vocales, respectivement rigides et oscillantes.

Le travail sur dispositif in-vitro a commencé a 'ICP en 1998, et la maquette pour le SAOS
a depuis connu un grand nombre de changements et d’évolutions. Pour une revue compléte de
tous les travaux qui ont été réalisés, on pourra se référer aux rapports des différents stagiaires de
I'ICP. Les premiéres expériences ont eu lieu sur un dispositif appelé tube collablable (présenté
en 1.5.4). Elles sont détaillées dans les mémoires de X.P. Kroetz et de D. Thomas [Kroetz98]
[Thomas99]. La géométrie de ce dispositif est assez éloignée de ce qui a été utilisé par la suite et
que nous allons présenter. Dans le mémoire de DEA de C. Pichat sont exposées des mesures de
pression et de vitesse sur maquette rigide [Pichat02]. Des expériences sur maquette déformable
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F1G. 3.3 — (a) Photographie de la maquette rigide utilisée dans Uarticle [Hirtum et al.05], vue
de profil. On y voit notamment les trois capteurs de pression positionnés en différents endroits
de la paroi supérieure du conduit d’écoulement, au niveau du cylindre rigide (a Uintérieur du
cercle vert). (b) Schéma de profil de la maquette rigide de [Hirtum et al.05]. Le cylindre rigide
est vu en coupe, pour différentes hauteurs de constriction : h, = 1.45,1.90,2.30,3.00 mm. La
direction du flux d’air est représentée par une fleche horizontale. La position des capteurs de
pression p1, p2,ps3 Y est visible. Le segment "y=9mm” montre la position du fil chaud.

de langue ont également été effectuées : les phénomenes d’hypopnée et de ronflement ont pu étre
reproduits [Ségoufin et al.02] [Pichat02]. Le travail d’A. Teulé, résumé dans [Teulé03], a consisté
principalement a effectuer des mesures de vitesse, de pression, de débit au sein de ’écoulement
sur la maquette rigide. Les études menées par V. Pradel, décrites dans [Pradel03], sont dans la
continuité de celles d’A. Teulé. Elles ont servi de base a I’article [Hirtum et al.05] qui résume
les conclusions essentielles des mesures fluide sur maquette rigide?. Dans le mémoire de DEA
d’A. Perret sont détaillées les premieres mesures laser sur maquette déformable [Perret04]. Le
rapport de Y. Garnier présente des mesures effectuées a ’aide d’une caméra digitale sur maquette
déformable [Garnier05].

3.1.2 Les maquettes rigide et déformable

La derniére maquette utilisée se décline en deux versions, rigide et déformable, qui corres-
pondent & un schéma type donné figures 3.2 (a) a (d). Précisons bien que le but premier des
maquettes est de valider la théorie présentée chapitre 2 et non de reproduire de maniere la plus
réaliste possible un collapsus des voies aériennes supérieures. En conséquence, la morphologie
de ces dernieres a été fortement idéalisée. Méme si ce procédé nous éloigne de I’anatomie et de
la physiologie réelles, il a pour avantage d’une part de faciliter le controle des parameétres et
I’acquisition des mesures, et d’autre part, de permettre une validation dans des circonstances
“idéales”. En effet, si déja, dans de telles circonstances, la théorie ne s’avére pas satisfaisante, il
est alors inutile de poursuivre la validation dans des conditions moins favorables, par exemple a
partir de données patient. Cette validation est donc, comme suggéré en introduction, la premiere
étape d’un long processus de falsification®, étape qui nous a paru indispensable.

2Ces conclusions seront présentées ultérieurement.
3Un processus de falsification consiste & confronter une théorie & une succession de résultats expérimentaux,
jusqu’a ce que celle-ci soit invalidée par ’expérience. Tant que ’adéquation théorie/mesures est jugée satisfaisante,
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Capteur E1 : Courbes de Gain Normalisées [ P = f(V) ]
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Fi1G. 3.4 — Courbe de calibration d’un capteur de pression.

Toutefois, dans la mesure du possible, la configuration globale ainsi que les dimensions des
voies aériennes supérieures ont été respectées. Nous savons notamment qu’un site ou le collapsus
a lieu fréquemment est la base de la langue [Rama et al.02]. Ainsi, dans une premiere approxi-
mation, la langue peut étre considérée comme un cylindre déformable, matérialisé par un tube
en latex rempli d’eau. Pour les mesures portant sur I’écoulement, ce cylindre déformable peut
étre remplacé par une piece rigide, ce qui évite le couplage avec la paroi. Cette piece, métallique,
permet de plus d’insérer des capteurs de pression (voir figure 3.3). Le cylindre vient s’apposer
perpendiculairement a un tube rigide en métal, qui symbolise la trachée et le pharynx. La géo-
métrie du conduit d’écoulement est donc modifiée au niveau de cette jonction, et a pour forme
celle d’une constriction, analogue a celle qu’on peut observer a la base de la langue. L’idée de
cette simplification est présentée figure 3.2 (a). La maquette avec cylindre rigide, appelée plus
simplement 'maquette rigide’, sera donc utilisée pour la partie validation fluide’ de la figure 3.1.
La maquette avec cylindre déformable, ou 'maquette déformable’, sera utilisée pour les parties
'validation solide’ et ’validation couplage fluide-solide’ de la figure 3.1.

Les schémas 3.2 (b) (c) et (d) détaillent la maquette sous différentes vues. Par commodité,
les différents axes ont été fixés et seront les mémes pour toute la suite du chapitre. La direction
correspondant a ’axe x et a ’écoulement sera par convention nommée ’direction longitudinale’.
Celle correspondant & ’axe y sera nommée ’direction transversale’. Les principales dimensions
sont le diametre D du cylindre représentant la langue, qui est de 49 mm, et celui du tube repré-
sentant le conduit pharyngé : d = 25 mm. Ces dimensions sont du méme ordre de grandeur que
les entités anatomiques correspondantes d’un sujet humain type. Le schéma 3.2 (d) montre tout
particulierement, en orangé sombre, la partie du cylindre en contact avec ’écoulement fluide.
Dans le cas de la maquette déformable, c’est la seule partie libre et susceptible de se déformer.
Un parametre important du conduit d’écoulement est sa hauteur minimale, a la base du cylindre,
ou hauteur de constriction h.. Cette hauteur peut étre changée a I’aide d’une piece métallique
amovible de hauteur variable. Ce parametre correspond physiologiquement au calibre pharyngé

la théorie n’est pas révisée.
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(a)

F1G. 3.5 — Photographies de la maquette avec paroi déformable. (a) Vue d’ensemble de la ma-
quette, du réservoir permettant de controéler la pression d’eau a l'intérieur du cylindre en latex,
et des capteurs de pression situés sur la paroi inférieure du conduit d’écoulement. (b) Agran-
dissement de la maquette, montrant la structure déformable en latex, apposée sur le conduit
d’écoulement rigide, en métal. Les trois capteurs de pression sont plus visibles.

minimal (figures 3.2 (c¢) et (d)). De maniére analogue, l’aire au niveau de la constriction A,
correspond a l’aire pharyngée minimale.

La maquette est alimentée a 1’aide d’un réservoir, qui se présente sous la forme d’une boite
rectangulaire d’environ 0.75 m3. Celui-ci est relié & un compresseur, avec un régulateur manuel
qui permet de controler la pression. Le volume du réservoir est tel qu'une pression constante
peut étre assurée a l’entrée de la maquette [Ruty et al.05].

3.1.3 La maquette rigide

La photographie de la figure 3.3 (a) et le schéma de la figure 3.3 (b) donnent un apergu de la
maquette rigide?. Un jeu de cales métalliques d’épaisseur connue permet de mesurer la hauteur
de constriction avec une amplitude d’erreur de 0.01 mm. La pression d’entrée py est mesurée a
I’aide d’'un capteur situé en amont. La pression est mesurée en différentes positions p1, ps, p3,
aussi bien sur la paroi plane (x=0) que sur la paroi convexe (cylindre rigide) du conduit (cf.
figures 3.3 (a) et (b)). Les capteurs se situent dans une zone centrée sur la constriction, a 'inté-
rieur de trous de diametre égal a 0.4 mm. Ce sont des capteurs de type piézo-électrique (Endevco
8507C, Kulite XCS-093), qui délivrent une tension proportionnelle & la pression mesurée. Une
procédure de calibration préliminaire, grace a un manometre a liquide, permet de déterminer
cette relation et d’obtenir la pression, avec une précision de ordre de +/- 0.5 Pa. La figure 3.4
montre un exemple de courbe de calibration.

Le profil de vitesse est mesuré a l’aide d’un fil chaud, avec une précision de +/- 0.05 m/s.
Celui-ci peut étre positionné en différents points du conduit, a 'aide d’un dispositif approprié,
avec une précision micrométrique (+/- 2 pm selon 'axe x et +/- 1 pm selon 'axe y). On pourra
se référer & [Hirtum et al.05] pour plus de détails.

4Ces photos présentent la version de cette maquette telle qu’elle est décrite dans [Hirtum et al.05]. La version
que j’ai utilisée et qui est présentée ultérieurement est légerement différente.
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3.1.4 La maquette déformable
Description de la maquette

En ce qui concerne la maquette avec paroi déformable, le cylindre rigide en métal est rem-
placé par un tube souple en latex rempli d’eau (cf. figures 3.5 (a) et (b)). La pression d’eau
a l'intérieur du tube en latex peut étre imposée, a I’aide du dispositif présenté figure 3.5 (a),
dont la piece maitresse est un réservoir de hauteur variable. La valeur de cette pression peut
étre connue directement, en cmH2O, par la mesure de la hauteur d’eau dans le réservoir. Le
controle de cette pression permet de jouer simultanément sur deux parametres : la hauteur de
constriction, qui diminue lorsque la pression augmente, et la rigidité globale du cylindre, qui
augmente avec la pression.

Pour ce qui est des mesures de 1’écoulement d’air, un capteur de pression situé en amont
permet de mesurer la pression d’entrée dans le conduit. D’autres capteurs peuvent étre situés sur
la paroi inférieure du conduit rigide, en vis a vis du cylindre en latex, afin de mesurer la pression
au niveau de la constriction. Ces capteurs sont les mémes que ceux décrits pour la maquette
rigide.

Dispositif de mesures par caméra

La déformation du latex peut étre mesurée indirectement via le changement de la hauteur de
constriction h. au milieu du conduit, telle qu’'indiquée sur le schéma 3.2 (d). C’est une mesure
ponctuelle, qui ne donne une information que tres partielle sur le comportement global de la pa-
roi. Néammoins, c’est une mesure pertinente par rapport a ’application visée. Pour déterminer
cette hauteur, une premiere méthode employée a I'ICP était basée sur un émetteur laser dont le
faisceau traverse le conduit d’écoulement.

Par la suite, nous avons souhaité obtenir une mesure plus complete de la déformation du
latex, au travers de la géométrie bidimensionnelle & la constriction, vue de face lorsque 1’obser-
vateur est placé dans la direction de ’écoulement d’air, et telle qu’elle est présentée sur la figure
3.2 (d). On obtient une information qui est la hauteur de constriction h.(z) en tout point de
coordonnée z. Il est ainsi possible de calculer ’aire a la constriction A. et d’évaluer sa variation
avec la déformation. Cette mesure est encore plus pertinente au vu de l'application que la hau-
teur de constriction en un point, en particulier pour évaluer le degré de fermeture du conduit.
En effet, on peut avoir par exemple un conduit partiellement obstrué (A, > 0) et une hauteur
de constriction nulle (h. = 0) si le latex entre en contact avec la paroi inférieure en un point
seulement.

Le dispositif employé pour effectuer ce type de relevé bidimensionnel est principalement
constitué d’une caméra digitale (cf. figure 3.6). C’est une caméra industrielle (Inca 311, Philips)
de résolution 1280 x 1024 pixels. Celle-ci est située en aval du conduit d’écoulement et permet
d’obtenir une image de face de la géométrie & la constriction (cf. figure 3.7 (a)). Pour améliorer
le contraste, une source lumineuse est placée en amont du conduit. Un logiciel dédié (Clicks)
permet de controler les parametres de la caméra, de visualiser et de stocker les images (cf. fi-
gure 3.7 (b)). Celles-ci peuvent de plus étre obtenues automatiquement a intervalles de temps
réguliers. Leur acquisition peut étre synchrone avec des mesures de pression®. Chaque image est
binarisée par seuillage. Un algorithme de comptage des pixels permet d’obtenir les informations
voulues : hauteur h.(z) et aire A, a chaque pas de temps.

5La mise en place du dispositif complet est diie & Freek van Uittert de la Technische Universiteit Eindhoven.
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Géométrie de la section d’écoulement
au niveau de la constriction, vue
de face a I'aide de la caméra digitale

X . - Dispositif informatique d’acquisition, de visualisation,
Capteur de pression cylindre en latex rempli d'eau de traitement et de stockage des images.

Caméra digitale

Capteurs de pression

Fia. 3.6 — Dispositif expérimental de mesure de la déformation de la paroi a 'aide d’une caméra
digitale. Les relevés de la caméra sont traités automatiquement a l'aide d’un logiciel dédié. Des
capteurs de pression sur la paroi inférieure permettent d’obtenir a chaque pas de temps des

informations sur l’écoulement qui viennent s’ajouter a l’information fournie par la cameéra.
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F1G. 3.7 — (a) Photographie de la caméra digitale, en aval du conduit d’écoulement. (b) Logiciel
d’acquisition et de traitement des images. La géométrie a la constriction y est visible : la partie
en blanc (lumiére) représente la portion non obstruée du conduit d’écoulement, ou le flux peut
circuler. L’aire de cette portion blanche est l'aire a la constriction A.. D’aprés [Garnier05].
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Données expérimentales Résultats expérimentaux
Géométrie d’écoulement Validation fluide Mesures de pression
Commande AP en différents points du conduit

Résolutiondv |

sous—probléme ' Pression p 1
p‘ 1 en tout point du conduit prédiction
fluide . !

Comparaison —* erreur
de prédiction

Fia. 3.8 — Validation de la théorie utilisée pour décrire I’écoulement fluide.

Une calibration est indispensable afin de connaitre la relation entre distance mesurée en
pixels sur I'image et distance réelle en cm sur la maquette. Celle-ci est effectuée en localisant
trois points sur I'image dont la distance est connue. Les résolutions horizontale et verticale sont
les mémes : 7, = r, ~ 6.3.1072 cm / pixel. Une erreur de un pixel correspond donc & une erreur
de 0.06 mm environ. Ce chiffre correspond également a l'erreur de mesure sur la hauteur de
constriction h. au centre du conduit. Pour avoir une estimation de ’erreur de mesure sur 'aire
a la constriction, il suffit d’effectuer le produit suivant :

Egire = Tp X d ~ 6.3435.1072 x 25 ~ 1.59 mm?.

Cette valeur est a mettre en rapport avec 'aire totale du conduit A. = h. X d. Ainsi, pour
une hauteur de constriction initiale s, de 3 mm, le rapport %< est d’environ 2 %. Dans le cas
d’une hauteur de 1 mm, ce rapport est de ’ordre de 6 %.

3.2 Validation des théories fluides sur maquette rigide

Il est crucial en vue de la modélisation physique d’un épisode d’hypopnée ou d’apnée de dis-
poser d’une théorie adéquate pour décrire I’écoulement fluide dans la mesure ou les forces fluides,
pression et contraintes visqueuses, exercées sur les tissus sont a l'origine de leur collapsus. En
conséquence, la maquette rigide a été utilisée afin d’évaluer les théories présentées en 2.3.3 (voir
schéma 3.8). Les principaux résultats expérimentaux sur cette maquette sont dus & A. Van Hir-
tum et coll., et sont décrits de maniere détaillée dans [Hirtum et al.05]. Nous présenterons ici
des résultats complémentaires réalisés dans le cadre de cette these, qui viennent confirmer ceux
de A. Van Hirtum et coll.

Pour mémoire, deux conclusions importantes sont a retirer de I’article [Hirtum et al.05]. Tout
d’abord, les hypotheses concernant 1’écoulement présentées dans le chapitre 2 sont validées ex-
périmentalement. Des mesures de vitesse pour différentes valeurs de la troisieme dimension z
(profondeur) montrent que celle-ci n’influe que trés peu : 'hypothese d’'un écoulement bidimen-
sionnel est donc valide. Par ailleurs, des mesures de profils de vitesse pour différentes abscisses
montrent ’existence de couches limites pres des parois rigides, ainsi que le phénomene de décol-
lement du fluide apres la constriction.

De plus, les deux théories qui permettent de simplifier les équations de Navier-Stokes pour
un nombre de Reynolds élevé, présentées en 2.3.3, sont évaluées expérimentalement®. La dis-
tribution de pression prédite par ces théories est comparée aux valeurs mesurées a ’aide des
capteurs. Il est montré que la premiere théorie présentée, qui a été dénommée 'Bernoulli’ en
2.3.3 et qui s’appuie sur I’équation de Bernoulli et I’hypothese d’un point de séparation fixe,
ne fournit pas une prédiction satisfaisante, alors que la deuxieme théorie, qui correspond aux

SD’autres théories sont également envisagées : voir [Hirtum et al.05] pour plus de détails.
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+ capteur de pression (haut)

O capteur de pression (bas)

D =49 mm

F1G. 3.9 — (a) Schéma de la maquette rigide qui a servi aur mesures, avec position des cap-
teurs. La fleche horizontale indique le sens de l’écoulement. L’origine des abscisses est prise a
la constriction. La profondeur d du conduit d’écoulement est de 25 mm. (b) Superposition de la
géométrie réelle de la maquette (en pointillés noirs) et de l'approzimation de cette géométrie qui
a servi pour les simulations numériques (en bleu). L’erreur d’approximation n’est pas visible,
excepté au niveau de la jonction cylindre rigide / conduit rectangulaire, en raison du lissage qui
a été effectué.

équations de Navier-Stokes Réduites (RNSP), donne des résultats corrects. Nous aboutirons a
une conclusion similaire.

Nous détaillons d’abord les protocoles de mesure et de simulation qui ont été suivis, avant
de présenter, puis de commenter nos résultats. La prédiction de la pression par Bernoulli et
RNSP est d’abord examinée et comparée aux mesures. Ensuite, il est montré que les contraintes
pariétales, telles qu’elles sont prédites par RNSP, sont négligeables devant les forces de pression.
Pour terminer, la validité de RNSP est examinée pour des écoulements a faible nombre de
Reynolds.

3.2.1 Protocole de mesure et de simulation
Mesures

Le protocole d’acquisition des mesures est le suivant : un flux d’air circule dans la maquette
rigide, pour une pression d’entrée P, donnée et imposée. La pression est ensuite mesurée en
différents points du conduit. La pression de sortie P, correspond & la pression atmosphérique.
Le schéma de la maquette, avec la position des différents capteurs de pression est donné figure
3.9 (a)”. Les capteurs positionnés sur la paroi supérieure (cylindre rigide) sont séparés d’une
distance de 1 mm. Ceux positionnés sur la paroi inférieure plane sont séparés d’une distance de
8 mm. La pression est mesurée en amont et en aval de la constriction. La lecture de la pression
fournie par chaque capteur est effectuée a ’aide d’un voltmetre : la relation pression mesurée
/ tension aux bornes du capteur est linéaire et connue par calibration (cf. 3.1.3). La pression
d’entrée imposée P, est mesurée a l'aide d’un manometre a eau.

Les deux parametres variables sont la pression d’entrée P, et la hauteur de constriction h,.
Les mesures ont été effectuées pour trois valeurs différentes de P, (environ 300 Pa, 600 Pa, 900
Pa) et deux valeurs de h. (0.82 mm et 1.35 mm). Quatre expériences, ou séries de mesures, sont
présentées ici :

"Ce schéma est sensiblement différent de celui de la figure 3.3 (b). Pour ces mesures, une version ultérieure de
la maquette a en effet été utilisée.
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— expérience no. 1 : hauteur h. de 0.82 mm et pression d’entrée P, ~ 300 Pa.
— expérience no. 2 : hauteur h, de 0.82 mm et pression d’entrée P, ~ 600 Pa.
— expérience no. & : hauteur h, de 0.82 mm et pression d’entrée P, ~ 900 Pa.

— expérience no. 4 : hauteur h, de 1.35 mm et pression d’entrée P, ~ 600 Pa.

Pour chaque expérience, trois mesures successives ont été réalisées afin de s’assurer de la
reproductibilité du protocole.

Simulations

La géométrie bidimensionnelle de la maquette est fournie en tant que parametre des algo-
rithmes de simulation sous forme d’un tableau de points (figure 3.9 (b)). La méthode de résolution
numérique utilisée pour résoudre les équations de Navier-Stokes Réduites / Prandtl permet d’ef-
fectuer une simulation pour n’importe qu’elle géométrie, pourvu qu’elle soit de continuité C'. Si
une discontinuité est présente dans la dérivée du profil géométrique, une instabilité numérique
apparait et se propage (cf. annexe C). La géométrie a donc été reproduite exactement, sauf au
niveau de la jonction des pieces métalliques ol un raccord lisse a été effectué.

Deux méthodes différentes ont été utilisées pour prédire la distribution de pression dans
I’écoulement. D’abord, nous avons utilisé la théorie nommée 'Bernoulli’, basée sur I’hypothese
d’un fluide parfait avec point de séparation fixe, ce qui permet d’obtenir directement la pression
a l'aide de la formule analytique (2.48). La valeur donnée au coefficient de séparation est 1.2,
ce qui correspond a une donnée de la littérature (voir [Payan et al.0la] par exemple). L’autre
méthode consiste a résoudre les équations de Navier-Stokes Réduites / Prandtl, autrement dit &
effectuer des simulations numériques d’écoulement a ’aide du code de calcul RNSP de P.Y. La-
grée. La densité de I'air p est fixée & 1.225 kg/m3. La viscosité cinématique de I’air v a pour valeur
1.517° m?/s. La résolution de la grille de différences finies est la suivante : nz = 2000, ny = 1000.

La différence de pression amont-aval imposée AP est celle mesurée a ’aide du capteur le
plus en amont (-16 mm) et du capteur le plus en aval (+16 mm). On ne sera donc pas étonné
d’observer sur les figures 3.10 et 3.11 une différence de pression AP sensiblement différente de
P. puisque les pertes de charge dans le conduit rigide sont telles que la pression mesurée a 1’aide
du capteur le plus amont est inférieure a P.. De plus, la pression de sortie P, mesurée par le
capteur le plus aval n’est pas nulle. Le nombre de Reynolds Re est calculé selon la méthode
expliquée en annexe C.3. Nous donnons sa valeur pour chaque expérience :

— expérience no. 1: Re = 1035.
— expérience no. 2: Re = 1485.
— expérience no. 3 : Re = 1784.

— expérience no. 4 : Re = 2610.
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3.2.2 Prédiction de la pression
Résultats

Les mesures de pression confrontées aux courbes provenant des simulations numériques sont
présentées figures 3.10 et 3.11 pour les quatre expériences mentionnées auparavant. Afin de
quantifier I'erreur de prédiction, la différence entre la valeur issue des simulations et la valeur
expérimentale a été évaluée au niveau des capteurs. Pour chacune des quatre expériences, et
pour chaque capteur ¢, on calcule donc :

Pth,i - Pexp,i
AP ’
ol Py i, Pegp,i sont respectivement les valeurs théorique et expérimentale (moyenne sur les

trois mesures successives) de la pression au niveau du capteur i. AP est la différence de pression
entre le capteur le plus amont et celui le plus aval.

€Pi =

Les tableaux 3.1 (a) et (b) présentent une moyenne effectuée sur ’ensemble des capteurs

pour les quatre expériences réalisées. Pour chaque expérience, E,}%Zt correspond a la moyenne
des erreurs e P; effectuée sur les capteurs du haut :
6
moy 6 EL(capteur haut i)+ ( . )
i=1

Ef,‘}jy est la moyenne des erreurs € P; sur les capteurs du bas, exceptés le premier et le dernier,
qui ont servi & imposer la différence de pression AP, et pour lesquels I'erreur moyenne est nulle.

Intégrer ces capteurs dans 'estimation d’erreur n’aurait donc pas de sens.

5
1
Egg(fy = 4 Z 6I)(capteur basi)- (3'2)
=2

E,’f,%y est la moyenne des erreurs £ P; effectuée sur tous les capteurs, haut et bas, le premier

et le dernier du bas exceptés.
L
Erioy = 15 2 &Flcapteur iy (3.3)
i=1

La colonne "Moyenne’ est une moyenne pour toutes les expériences. C’est cette valeur qu’on
pourra retenir comme erreur globale de prédiction.
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F1G. 3.10 — Comparaison entre prédiction théorique et mesures. Les courbes théoriques (Bernoulli
et RNSP) sont en trait plein. Les valeurs mesurées sur les capteurs du haut sont représentées
par des marqueurs '+ violets, et celles mesurées sur les capteurs du bas par des marqueurs ’o’
violets. P(x) est la différence entre la pression au point x et la pression de sortie Ps (mesurée
par le capteur le plus aval). (a) Expérience no. 1. (b) Expérience no. 2.
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F1G. 3.11 — Comparaison entre prédiction théorique et mesures. Les courbes théoriques (Bernoulli
et RNSP) sont en trait plein. Les valeurs mesurées sur les capteurs du haut sont représentées
par des marqueurs '+ violets, et celles mesurées sur les capteurs du bas par des marqueurs ’o’
violets. P(x) est la différence entre la pression au point x et la pression de sortie Ps (mesurée
par le capteur le plus aval). (a) Expérience no. 3. (b) Expérience no. 4.
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‘ no. de 'expérience H 1 ‘ 2 ‘ 3 ’ 4 H Moyenne ‘
Bt (%) 5.82 | 6.16 | 5.05 | 3.81 | 5.21 (a)
Ebs (%) 3.31 [ 3.73 [ 3.71 | 3.23 || 3.50
Elt (%) 4.82 | 5.19 | 4.52 | 3.58 || 4.53

‘ no. de 'expérience H 1 ’ 2 ‘ 3 ‘ 4 H Moyenne ‘
Bt (%) 32.16 | 32.73 | 31.80 | 32.94 | 32.41 (H)
Ebs (%) 20.68 | 20.99 | 21.03 | 21.88 || 21.15
Elt (%) 27.57 | 28.04 | 27.49 | 28.52 | 27.90

TAB. 3.1 — Synthése des comparaisons mesure/prédiction de la pression. Moyennes sur les dif-
férents capteurs. Méthodes de prédiction : (a) RNSP, (b) Bernoulli.

‘ no. de 'expérience “ 1 ‘ 2 ‘ 3 | 4 H Moyenne ‘
IE [132]1.26]1.24]1.18 [ 1.25 |

TAB. 3.2 — Prédiction du coefficient de séparation c a l’aide de RNSP.

Commentaires

Les figures 3.10 et 3.11 témoignent de la bonne adéquation entre les prédictions a 'aide de
RNSP et Iexpérience, ceci indépendamment de la valeur de h. et de P,. Ce résultat est confirmé
par le tableau 3.1 (a) puisqu’on peut retenir en moyenne une erreur de 4.5 %. Par ailleurs, il est
visible sur les figures 3.10 et 3.11 que la théorie surestime toujours la dépression au niveau de
la constriction : on peut faire la méme observation a partir des données de A. Van Hirtum &
coll. De plus, une pression identique est calculée sur chacune des parois, haut et bas (J,p = 0
d’apres I’équation (2.61)), ce qui ne correspond pas tout a fait a ce qui est observé. L’asymétrie
du conduit entraine une différence de pression entre haut et bas qui est faible mais mesurable -
de 'ordre de 10 Pa.

En ce qui concerne Bernoulli, il est clair que la prédiction a I’aide de la valeur de 1.2 pour le
coefficient de séparation n’est pas satisfaisante. En effet, non seulement les figures 3.10 et 3.11
montrent que la courbe théorique est significativement éloignée des mesures expérimentales, mais
on peut retenir aussi du tableau de syntheése 3.1 (b) une valeur de 28 % pour I'erreur moyenne,
ce qui est élevé. Pourtant, le calcul du coefficient de séparation effectué a ’aide de RNSP, en
utilisant ’équation (2.65), montre que celui-ci a bien une valeur proche de 1.2 (voir tableau 3.2).
Il dépend néammoins des conditions expérimentales et varie entre 1.2 et 1.3. Enfin, Bernoulli
prédit toujours une dépression maximale exactement au niveau de la constriction, en x = 0 mm.
Cependant, RNSP comme les mesures montrent que le minimum de pression est situé quelques
millimetres plus en aval. Le recouvrement de pression qui suit est aussi beaucoup moins brusque
tel qu’il est prédit par RNSP.

Finalement, ces résultats confirment la conclusion de 'article [Hirtum et al.05] qui est que
RNSP est un bon prédicteur de la pression pour le type de géométrie étudié. Il est donc possible
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FiGc. 3.12 — Contraintes pariétales sur les parois haut et bas du conduit, calculées par RNSP.
"Hauteur’ représente le profil géométrique du conduit, qui est donné a titre indicatif. (a) Expé-
rience no.1. (b) Ezpérience no.2. (c¢) Expérience no.3. (d) Expérience no.4.

d’utiliser cette théorie bidimensionnelle. En revanche, la théorie unidimensionnelle basée sur
Bernoulli et I’hypothese du point de séparation est insatisfaisante. Elle sera donc écartée.

3.2.3 Prédiction des contraintes pariétales

Comme nous ’avons vu dans le chapitre 2, la force exercée sur la paroi est la résultante
d’une composante de pression et d’'une composante de cisaillement. Pour simplifier la résolution
numérique du probléeme de couplage, il est possible de supprimer la composante de cisaillement,
a condition toutefois que celle-ci soit négligeable devant la composante de pression.

Les figures 3.12 (a) (b) (c) et (d) permettent de visualiser, pour chaque simulation, la valeur
des contraintes de cisaillement exercées par le fluide sur les parois inférieure et supérieure du
conduit. Celles-ci sont maximales au niveau de la constriction, ce qui est du a la faible épaisseur
des couches limites dans cette zone. Le point ol la contrainte sur la paroi supérieure s’annule
correspond au point de séparation : c’est 'endroit ou le fluide se décolle de la paroi. Il se situe
quelques millimetres apres la constriction. Apres ce point, le code de calcul continue de prédire
une valeur pour les contraintes pariétales.

D’une maniere générale, les contraintes de cisaillement sont d’amplitude plus faible que les
contraintes de pression. En effet, elles sont a leur maximum de 'ordre de 10 Pa alors que les
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Fia. 3.13 — Pour chacune des simulations qui ont servi pour les comparaisons auxr mesures,
le rapport entre contraintes pariétales et pression T/p a été calculé, et est affiché en valeur
logarithmique. Pour chaque point, p représente la différence entre la pression en ce point et la
pression en sortie.

forces de pression sont de 'ordre de 100 Pa. On pourra donc dans un premier temps les négliger :

TP

Pour se convaincre tout a fait de cette approximation, la figure 3.13 montre la valeur du
rapport 7/p(x) en tout point x du conduit, pour chacune des simulations. p est la différence
entre la pression au point de calcul z et la pression de sortie (comme pour les figures 3.10 et
3.11). On constate que sur une tres large portion du conduit, le rapport 7/p est inférieur a 10 %.
En particulier, dans la zone proche de I'entrée du conduit, ou la différence de pression p avec la
sortie est de 'ordre de 100 Pa, ce rapport est proche de 0 %. En un point de la constriction, ot
p est nul, ce rapport tend vers l'infini, mais ce n’est pas lié au fait que les contraintes pariétales
deviennent importantes.

Ceci justifie que nous n’ayons pas intégré les contraintes de cisaillement dans ’algorithme de
couplage fluide-paroi. Des simulations d’interaction fluide-paroi réalisées ultérieurement avec et
sans contraintes pariétales ont confirmé ce résultat : aucune différence notable dans la déforma-
tion de la paroi n’a pu étre relevée.

3.2.4 Validation de la théorie pour des écoulements a tres faible nombre de
Reynolds

Comme nous ’avons expliqué au chapitre 2, les équations de Navier-Stokes Réduites ne sont
valables a priori que pour des nombres de Reynolds relativement élevés. Or, lors du collapsus
des voies aériennes supérieures, le rétrécissement du conduit d’écoulement peut étre tel que cette
hypothese ne soit pas vérifiée. Il faut donc examiner les prédictions du code de calcul RNSP
pour de tres faibles nombres de Reynolds, autrement dit pour de faibles hauteurs de constriction



104 Validation sur maquette in-vitro

§ —— prédiction (RNSP)
\\ prédiction ification de

Y

y [mm]

p[Pa]

L L i L L
0 0.01 0.02 0.03 0.04 0.05 0.06 0.07 0.08 0.09 0.1 5
vitesse [m/s]

(a) (b)

0
x [mm]

Fia. 3.14 — (a) Simulation d’un écoulement & trés faible nombre de Reynolds. Prédiction de la

vitesse dans le conduit d’écoulement. (b) Comparaison des pressions prédites par RNSP et par
la théorie de la lubrification de Reynolds.

et de faibles débits.

Comme nous ne disposons pas de mesures dans ce cas, les prédictions ont été confrontées a
celle d’'une théorie qui est connue pour étre valide dans ce cadre, la lubrification de Reynolds,
que nous avons présentée précédemment (cf. 2.3.3). La géométrie du conduit d’écoulement qui
a servi pour les simulations mentionnées auparavant a été reprise. Une hauteur de constriction
he de 0.1 mm a été fixée, ainsi qu’une différence de pression entrée-sortie AP de 40 Pa, ce qui
correspond a un débit de 0.1 1/min. Le nombre de Reynolds associé a I’écoulement est 4.4, ce
qui est une valeur typique pour des écoulements rampants.

Les figures 3.14 (a) et (b) montrent les résultats des simulations. La distribution de vitesse
dans le conduit, telle qu’elle apparait sur la figure (a), a été prédite a 1’aide de RNSP. Elle est
caractéristique d’un écoulement fortement visqueux. Le fluide, essentiellement régit par les forces
de viscosité, présente un profil parabolique, de méme nature que dans les écoulements de Poi-
seuille. Par ailleurs, il ne se sépare plus de la paroi. La figure (b) permet de comparer les profils
de pression prédits par RNSP et par la lubrification de Reynolds. La pression chute brutalement
au niveau de la constriction, mais le phénomene de dépression puis de remontée de la pression,

observé lorsqu’il y a séparation, n’apparait plus. La différence entre les deux pressions prédites
est tres faible, de I'ordre de quelques pascals.

Il apparait par conséquent que RNSP prédit correctement I’écoulement pour de faibles
nombres de Reynolds. Il sera donc possible de conserver cette théorie, ainsi que le code de
calcul correspondant, dans notre algorithme de couplage, méme pour des déformations indui-
sant un rétrécissement sévere du conduit (apnées). C’est un point positif dans la mesure ou
il aurait été délicat de changer brutalement de théorie pour décrire 1’écoulement en cours de
simulation : la moindre discontinuité introduite serait susceptible d’engendrer des conséquences
catastrophiques sur la prédiction du résultat.

3.2.5 Conclusion

Cette étude confirme donc les bonnes performances des équations de Navier-Stokes Réduites
/ Prandtl pour prédire la pression au sein de ’écoulement d’air dans notre cadre. De plus, il ne
sera pas nécessaire de prendre en compte les contraintes pariétales qui s’exercent sur la paroi,



3.3 Validation sur maquette déformable. La paroi 105

~
( i . Résolution du - Estimation
prédiction ! 7Dﬁéﬁf9r7m?a7ti9rj ) sous-probléme de E
solide
L )

Résultats expérimentaux Validation solide Données expérimentales
Comparaison Mesure de la Géométrie du solide .
déformation Contraintes externes (pression)
i Propriétés matériau

Vv :connu
E :inconnu

erreur de prédiction
valeur de E

FiGc. 3.15 — Méthode suivie pour valider la théorie et les hypothéses concernant le solide. Les
parameétres rhéologiques sont partiellement inconnus a l'origine, et déterminés au cours des ex-
périences servant a la validation (module d’Young E inconnu et coefficient de Poisson v connu,).

car elles sont négligeables devant les contraintes de pression. Enfin, méme pour des écoulements
a faible nombre de Reynolds, les équations RNSP apparaissent encore comme convenables pour
prédire la pression.

Avant de valider I'algorithme de couplage utilisant RNSP, il faut d’abord montrer que la
théorie proposée au chapitre 2 pour décrire le mouvement de la paroi est également adéquate,
ce qui est I'objet de la section suivante.

3.3 Validation sur maquette déformable. La paroi

Nous détaillons d’abord les caractéristiques du modele éléments finis du tube en latex de la
maquette (paroi). Puis, nous expliquons comment ses propriétés rhéologiques ont été détermi-
nées. Comme nous le verrons, cette étape pourra étre considérée comme une validation préli-
minaire de la théorie présentée pour décrire le comportement de la paroi (cf. partie 'validation
solide” du schéma 3.1 et schéma 3.15).

3.3.1 Modele éléments finis de la paroi déformable
Construction du modele

Le modele éléments finis du tube en latex rempli d’eau est présenté figures 3.16 (a) (b) (c) et
(d) ainsi que figures 3.17 (a) et (b). Le but a été de reproduire avec un degré de fidélité suffisant
la géométrie ainsi que les propriétés mécaniques du dispositif. Tout d’abord, une approximation
de la géométrie de la paroi en latex a été obtenue a ’aide d’un maillage régulier constitué uni-
quement d’éléments hexaedriques a 8 noeuds, qui sont associés a des fonctions d’interpolation
linéaires®. L’homogénéité et la régularité du maillage, ainsi que les bonnes propriétés de stabi-
lité numérique associées aux hexaedres a 8 noeuds, sont autant de facteurs contribuant a une
résolution numérique entachée d’une faible erreur. En ce qui concerne la densité du maillage,
le modele est constitué de 5 éléments dans la direction z et de 30 éléments dans la direction
longitudinale x. Un modele différent est généré pour chaque épaisseur de latex : 0.3 mm et 0.5
mm.

En ce qui concerne les contraintes cinématiques, les noeuds du maillage censés étre en contact
avec le conduit rigide (cf. figure 3.2 (b)) ont été immobilisés (cf. figures 3.17 (a) et (b)). La

8L’élément Solid45 d’Ansys.
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Fi1G. 3.16 — Modeéle éléments finis de la paroi déformable de la maquette, d’épaisseur 0.3 mm.
Différentes vues du maillage : (a) trois quarts, (b) de cété, (c) de face, (d) du bas.

répartition de ces conditions limites est d’ailleurs telle que nous avons dii opter pour un modele
tridimensionnel, un modele bidimensionnel ne permettant pas de les prendre en compte de
maniere satisfaisante. En particulier, les noeuds sur les bords latéraux doivent étre immobilisés,
ce qui serait impossible en deux dimensions. Pour ce qui est des propriétés matériau du latex,
celui-ci étant incompressible, une valeur de 0.499 a été choisie pour le coefficient de poisson v.
En revanche, son module d"Young est inconnu et la manipulation décrite en 3.3.2 nous a permis
d’obtenir sa valeur.

Prise en compte de la pression exergée par I’eau

L’eau a l'intérieur du tube en latex a été prise en compte dans les simulations, via des efforts
de pression qui s’exercent sur la surface supposée étre en contact avec cette eau. Une pression
constante est ainsi exercée sur la surface appropriée de chaque élément, la normale permettant
de déterminer la direction de la force. Les forces résultantes appliquées aux noeuds sont obte-
nues par sommation vectorielle des forces sur les éléments adjacents, ce qui est conforme a la
procédure d’assemblage propre a la méthode des éléments finis. Ainsi, nous avons procédé de la
méme maniere que celle que nous avons détaillée en 2.4.1 pour les forces de pression exercées par
le fluide circulant dans le conduit, a ceci pres que nous ne subdivisons pas la surface de 1’élément.

Par ailleurs, c’est la configuration courante, obtenue apres déformation, qui est utilisée pour
le calcul des forces de pression, en particulier de leur direction. Par contre, et conformément
a 'hypothese des petits déplacements énoncée en 2.3.2, ces forces sont appliquées tel quel aux
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Fia. 3.17 — Modele éléments finis de la paroi déformable de la maquette, d’épaisseur 0.3 mm.
Présentation des conditions limites : les noeuds en jaune, immobiles, sont ceux fixés au conduit
rigide. (a) Vue de trois quarts. (b) Vue de face.
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FiG. 3.18 — Prise en compte des forces de pression interne, exercées par l'eau a lintérieur de
la paroi en latex : la configuration courante, correspondant a une position vy de la paroi, sert a
calculer les forces (fleches en trait plein gras), qui sont ensuites appliquées sans changement a la
paroi en configuration initiale v(0), et ne sont par conséquent pas nécessairement orthogonales
a cette paroi (fleches en pointillés).

noeuds de la configuration de référence (cf. schéma 3.18). Ainsi, 'hypothese des petits déplace-
ments nous autorise a prendre en compte de maniere "dynamique” la pression exercée par l’eau,
autrement dit son poids.

Pour la suite, nous appelerons fluide interne 'eau a l'intérieur de la paroi en latex, par
opposition au fluide externe ou fluide circulant, qui correspond & l'air traversant le conduit
rigide.

3.3.2 Détermination expérimentale des propriétés rhéologiques de la paroi

De nombreux protocoles de mesures rhéologiques permettent de déterminer les propriétés
d’un échantillon de matériau élastique, tel que le latex. Le protocole que nous avons employé
a le mérite de pouvoir étre réalisé facilement a l'aide des instruments dont nous disposions a
I'ICP, méme s’il est possible qu’il ne garantisse pas une précision optimale. Il repose sur I'idée
suivante : la réponse en déformation du latex aux forces de pression interne est directement cor-
rélée a la valeur du module d’Young. La pression interne de ’eau a 'intérieur du cylindre peut
étre controlée et connue (cf. 3.1). La déformation du latex peut étre mesurée indirectement via
le changement de la hauteur de constriction h. ou de aire a la constriction A.. Le dispositif de
mesure par caméra présenté en 3.1 peut étre employé a cet effet. Ainsi, une courbe expérimentale
reliant la variation de la hauteur de constriction hceqp & la pression interne Pj,; imposée peut
étre tracée, de méme qu’une courbe A¢ czp(Pint)-
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La méme manipulation peut étre reproduite a I'aide du modele éléments finis. La pression
interne P;,; est imposée selon la méthode décrite ci-dessus, en 3.3.1, et la hauteur de constriction
he cale calculée apres déformation peut étre comparée a la valeur expérimentale h¢ eqp. Sila valeur
du module d’Young définie pour le modele correspond a celle du latex utilisé pour ’expérience,
he,cale €6 Pepum doivent étre identiques (de méme pour A caie €t Acnum)-

Nous présentons deux méthodes différentes pour calculer le module d’Young. La premiere, di-
recte, nécessite uniquement la connaissance de la hauteur de constriction. La deuxieme, itérative,
permet d’utiliser la mesure d’aire a la constriction.

Méthode directe

Principe

Si on désire uniquement utiliser comme information la hauteur de constriction h., on peut
employer la méthode qui suit. Les hypotheses de petites déformations et d’élasticité linéaire nous
permettent d’écrire (cf. annexe D) :

k
Ahc = hco - hc = Epmu (34)

avec Ah, qui est la différence entre la hauteur de constriction initiale h., (& pression in-
terne nulle) et la hauteur de constriction h. aprés déformation. k est une constante positive
indépendante de E et dépendant entre autres de la géométrie de la structure, du maillage,
des conditions limites cinématiques, et du coefficient de Poisson. Ainsi, une simple régression

linéaire sur la courbe expérimentale permet d’obtenir le coefficient directeur cs;, de la droite
Ahc,ea:p(Pint) :

k
Ahc,e:z:p = Cexp P = E_-Pznt (35)
exp
Par ailleurs, une simulation avec un module d’Young FE,., choisi arbitrairement donne un
résultat identique :

k
Ahfc,num = cpum Pint = ——— Pint, (36)

num

La valeur de ¢y, peut étre obtenue directement suite & la simulation. A partir des deux
formules précédentes, nous voyons que la valeur expérimentale du module d’Young E.;, peut
étre calculée comme suit :

Beap = Epum 227 (3.7)
Cexp
L’avantage de cette méthode est qu’elle permet une estimation directe et rapide de la valeur
du module d’Young. L’incertitude sur la valeur finale obtenue dépend a la fois de la précision
globale des mesures effectuées et de la validité des hypotheses de petites déformations et d’élas-
ticité linéaire.

Résultats

La figure 3.19 (a) montre la hauteur de constriction h. en fonction de la pression interne Pj;.
La hauteur de constriction a été mesurée a ’aide du dispositif & caméra digitale présenté en 3.1.4.
Pour différentes valeurs de la pression interne Py, le profil de hauteur h.(z) a la constriction a
été mesuré, ce qui permet de déterminer la hauteur de constriction au centre du conduit. Pour
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F1G. 3.19 — (a) Hauteur de constriction en fonction de la pression interne. Valeurs expérimen-
tales et théoriques, une fois le module d’Young ajusté. (b) Calcul des déformations en réponse a
une pression interne de 1300 Pa. Déformation de Von Mises.

chaque Pj,, trois relevés différents ont été effectués. Ils sont visibles sur la figure 3.19 (a) (croix
en violet). On constate que la variation est tres faible d'un relevé a l'autre. Ce travail a été réalisé
par A. Van Hirtum. Un profil moyen a ensuite été déterminé (cercles en bleu). C’est ce profil
qui a été utilisé pour la régression linéaire. Seules les valeurs de P;,; inférieures ou égales a 1300
Pa ont été utilisées pour cette régression, le comportement devenant manifestement non-linéaire
au-dela. Cette non-linéarité entraine un contact avec la paroi inférieure du conduit pour des
pressions de 1700 Pa et de 1900 Pa, comme on peut le voir sur la courbe, ou h., = 0 mm pour
ces valeurs. On remarque par contre, que pour Pj,; < 1300 Pa, le comportement en déformation
du latex est remarquablement linéaire. La droite théorique, une fois le module d’Young obtenu
a l'aide de la méthode décrite précédemment, a également été tracée (en trait plein bleu). La
valeur finale du module d’Young est E.;, = 1.84 MPa.

L’explication la plus simple de la linéarité de la relation h.(P;,;) est que pour des valeurs
inférieures a 1300 Pa, le systeme se situe encore dans la zone de petites déformations. Pour s’en
assurer, un calcul de la déformation de Von Mises en tout point a été effectué. La figure 3.19
(b) donne un exemple du résultat de ce calcul, pour une pression interne de 1300 Pa. Le tableau
3.3 donne cette déformation pour chacune des différentes valeurs de la pression interne qui sont
présentes dans les relevés. La valeur maximale, qui correspond a l'isosurface rouge sur la figure
3.19 (b), est donnée. Pour 1300 Pa, elle est de 6.2 %, ce qui correspond a une déformation
maximale? de 9.3 %, inférieure au seuil de 10 & 15 % mentionné en 2.3.2.

Méthode itérative

Principe

Puisqu’avec la caméra, on dispose également de I'information d’aire a la constriction, on peut
vouloir en tirer parti. On ne peut pas utiliser une méthode aussi simple que celle décrite plus

haut car la relation entre aire & la constriction A. et pression interne Pj,; n’est pas linéaire a
priori. Il faut d’abord déterminer la relation expérimentale :

AAZP(Pint) = AP = A (Pint),

9Pour obtenir la déformation (au sens courant) & partir de la déformation de Von Mises, il faut multiplier cette
derniére par 3/2 (cf. annexe E)
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Py (Pa) [ VM, (%) |

100 0.5
200 0.9
300 14
500 2.4
700 3.3
900 4.3
1100 5.2
1300 6.2
1500 7.1
1700 8.1
1900 9.0

TAB. 3.3 — Déformation de Von Mises maximale V M, en fonction de la pression interne.

pour un ensemble donné de valeurs de Py : Pl ..., P*.. Pour ces mémes valeurs de Py, et
un module d’Young FE,.., fixé arbitrairement, il s’agit ensuite de déterminer par simulation la
variation d’aire de constriction associée AA”*". On peut ensuite calculer facilement une mesure

de distance entre les courbes théoriques et expérimentales :

n

Eexp = Z(AA?um(PZZnt) - AAimp(PZZnt))2

num
i=1

Cette distance est en principe minimale pour une valeur de Fy,,, qui est égale a la valeur
expérimentale Fc,,. Ainsi, aprés une premiere comparaison des deux courbes AA.(Pjy,;), il faut
déterminer une nouvelle valeur de E,,,,, qui fait décroitre epm. Une courbe théorique au dessus
de la courbe expérimentale correspond & une surestimation de la déformation, et donc a une
valeur trop faible de E,., qu’il faut augmenter, et inversement si la courbe théorique est au
dessous de la courbe expérimentale. Il est ainsi nécessaire de réitérer les simulations en ajustant
la valeur de E,4,, un nombre déterminé de fois avant d’aboutir & une valeur satisfaisante. Ce
procédé est donc plus long que celui utilisant uniquement la hauteur de constriction. Par contre,
il est a priori plus fiable, compte-tenu du fait que I'aire donne une information plus globale sur
la déformation. Par ailleurs, on peut se servir de la valeur E,;;, déterminée a 1’aide de la hauteur
pour initialiser E,,,. Cette méthode est connue sous le nom d’ “analyse par synthese” et a par
exemple été utilisée par J.M Gerard [Gerard et al.05] pour estimer la rhéologie de la langue suite
a expériences d’indentation.

Résultats

La figure 3.20 (a) montre les courbes AA.(P;y,;), théoriques et expérimentales, pour la valeur
précédemment obtenue de E : 1.84 MPa. La figure 3.20 (b) présente les mémes courbes une fois
la valeur du module d’Young E ajustée pour qu’il y ait la meilleure adéquation possible entre
les courbes. La valeur finale de E;, est 1.68 MPa.

Les valeurs expérimentales de ’aire & la constriction ont été obtenues par A. Van Hirtum,
a nouveau a partir du profil de hauteur h.(z) mesuré avec la caméra. On dispose donc comme
pour la hauteur de constriction de trois relevés différents (croix en violet), a partir desquels sont
extraits des valeurs moyennes (cercles en violet). On constate sur la figure 3.20 en observant
les valeurs expérimentales et théoriques (cercles en bleu) que la relation aire a la constriction /
pression interne est en premiere approximation linéaire. Ainsi, nous avons pu tracer les droites de
régression a la fois pour les points théoriques et expérimentaux. De méme que pour les mesures
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FiGc. 3.20 — Variation de l'aire a la constriction AA. en fonction de la pression interne Pip.
Valeurs expérimentales et théoriques. (a) Initialisation de la procédure itérative, avec la valeur
obtenue par la méthode directe (E = 1.84 MPa). (b) Fin de la procédure, une fois la prédiction
du modele ajustée aux données. La valeur finale du module d’Young est Ecyyp = 1.68 MPa.

de hauteur, on s’apercoit qu’a partir de 1300 Pa, la relation expérimentale n’est plus linéaire.
Les valeurs situées dans cette zone n’ont donc pas été prises en compte dans le calcul.

Commentaire final

Nous retiendrons la valeur de 1.68 MPa pour la suite du chapitre, car la méthode itérative,
utilisant 'aire, est a priori plus fiable. Néammoins, le protocole de mesures ainsi décrit, s’il a
pour avantage d’étre peu difficile & mettre en oeuvre a I’aide des outils dont nous disposons, n’est
certainement pas équivalent en terme de précision a des protocoles plus élaborés. Notamment,
le fait d’imposer les contraintes via la pression interne d’eau n’assure pas un controle et une
mesure tres précise de ces dernieres. Aussi, la mesure locale de la déformation via la hauteur et
I’aire a la constriction n’est qu’une maniere tres indirecte de connaitre celle-ci.

3.3.3 Conclusion

Cette étude de la hauteur de constriction en fonction de la pression interne, outre 'informa-
tion qu’elle apporte sur les propriétés matériau, peut étre vue comme une premiere validation
de la théorie et des hypotheses sous-jacentes au modele éléments finis de paroi. En effet, il s’agit
d’une étude du comportement statique et sans interaction avec le fluide circulant. Ainsi, on peut
vérifier que dans les conditions propres a la maquette déformable, les hypotheses de petites dé-
formations et d’élasticité linéaire apparaissent comme satisfaisantes, méme si pour un matériau
tel que le latex, ce n’est pas le cas en toute généralité.



“(u01921495102) 110439 s1)d 3] 959 PUNPUOD 3] NO JLOLPUI,] D “QUIUWDIN0IY, P UOLIIS D] P IDULIUIUL
AN2INDY D] AP MO 24ID,] IP UOUDILDA D] 9P SLIADL) MD ‘QUIULIIIALPUL 2911UDND 159 UODULLOLIP

91997 "IV 29UUOD U01sSILd 2P 92UL[Jap oun nod ‘Opinyf 9] 294D U0IDIIIUL D NS 104Dd D] IP

24DQOI6 DS SUDD 2IPYDA JUIWIDUL 15D 2140Y) DT — TE'€ "OI

7

¢

1,S U9 ‘9

UOUDULLOLID D] D JUDSSIUIIU

[Commande

Différence de pression : AP

Résolution du
sous—probleme

| Modification de la géométrie
| du conduit d’écoulement |

| Déformationde |
\ la paroi solide

Résolution du
sous—probléme
solide

| Calcul de la pressionp !
\ en tout point du conduit

Réponse
Déformation globale
du conduit d’écoulement

F

| Contraintes fluide
\sur la paroi solide )

Configuration géométrique

Données expérimentales
Commande AP

Validation couplage

‘ Résultats expérimentaux

fluide-solide

initiale

Mesures de pression
Mesures de la déformation du conduit

-

prédiction

Comparaison —* erreur
de prédiction

(4N

oJ31A-UI 93jonbewr ans uorjyepifeA



3.4 Validation sur maquette déformable. Méthode de couplage fluide-solide 113
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Fi1Gc. 3.22 — Modele de la maquette. Paramétres physiques et sorties qui seront comparées aux
mesures. La signification de chaque parameétre est donnée dans le texte.

Une fois un modele éléments finis de la paroi déformable congu, il reste a valider la méthode
de couplage entre fluide et solide, ce qui constitue le point crucial de ces expériences de validation.

3.4 Validation sur maquette déformable. Méthode de couplage
fluide-solide

Nous disposons dorénavant d’un modele!? complet de la maquette, puisque 1’algorithme de
couplage présenté au chapitre 2 permet de simuler I'interaction entre la paroi en latex et le flux
d’air. Ce modele va permettre de valider notre méthode d’interaction fluide-paroi par confron-
tation avec les mesures effectuées sur maquette (voir figure 3.21).

Dans un premier temps, nous exposons la méthodologie adoptée pour effectuer cette valida-
tion. Ensuite, nous présentons les comparaisons avec les mesures issues de la caméra. Tous les
résultats expérimentaux présentés ici sont le fruit du travail d’A. Van Hirtum, de X. Pelorson,
et des stagiaires de 'ICP, en particulier A. Perret et Y. Garnier.

3.4.1 Aspects méthodologiques

Pour pouvoir comparer prédictions du modele et mesures, il est nécessaire de déterminer les
parametres du modele de telle sorte a reproduire le plus fidelement possible les conditions dans
lesquelles chaque expérience s’est déroulée. Le schéma 3.22 indique les parametres physiques
principaux, susceptibles de varier d’une expérience a l’autre, et qui sont :

— la pression en entrée du conduit P, ainsi que la pression en sortie Ps. Leur évolution
permet de commander le fluide en pression. La loi de commande (P,(t), Ps(t)) varie d’une
expérience a l'autre. La connaissance du couple (P, Ps) peut étre également remplacée par
celle du couple (P., AP), ou AP = P, — Ps est la différence de pression entre l’entrée et la
sortie du conduit. On notera P["** la valeur maximale de P, imposée lors d’une simulation.

— la hauteur de constriction initiale h. du conduit. Nous distinguerons la hauteur a pression
interne nulle A = h.(P;,; = 0), qui est imposée par la géométrie de la maquette (voir fi-
gure 3.2 (d), ou h. désigne dans ce cas h?), de la hauteur h"* = h.(Pj;,;) pour une pression
interne non nulle, qui est la véritable hauteur de constriction en début d’expérience. En
effet, comme nous ’avons vu en 3.3.2, une pression interne strictement positive provoque

10dans le sens défini en 2.5,
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une dilatation du latex, qui se traduit par une diminution de la hauteur de constriction
he.

— la pression interne P;,; de 'eau a 'intérieur de la paroi en latex.

— le module d’Young E ainsi que [’épaisseur du latex e, qui peuvent en théorie varier, méme
si ce ne sera pas le cas dans la série d’expériences qui seront présentées.

Les autres parametres physiques, tels que le diametre du tube en latex ou la section initiale
du conduit d’écoulement sont considérés comme constants. Il en est de méme pour les valeurs de
la densité et de la viscosité de ’air, qui sont les mémes que celles indiquées en 3.2. Les parametres
numériques principaux, qui sont le nombre d’étapes (et) et d’itérations (it) de 1’algorithme de
couplage, peuvent varier d’une simulation a 'autre. Ils sont par conséquent indiqués systémati-
quement. Les autres parametres, tels que les dimensions de la grille de résolution des équations
RNSP ou le nombre d’éléments du maillage éléments finis sont constants. En ce qui concerne les
sorties du programme de simulation, autrement dit les réponses du modele a un ensemble donné
de parametres, les plus intéressantes au vu de notre application sont :

— la pression en différents points du conduit p(x1),...,p(zy), qui peut étre mesurée par des
capteurs, et qui permet de s’assurer que la prédiction de I’écoulement est correcte, en par-
ticulier au niveau de la constriction.

— la déformation du latex, notamment a ’endroit critique ou celle-ci influe le plus sur la
section d’écoulement, autrement dit a la constriction. Sont donc prédites suite a une simu-
lation la hauteur de constriction A, ainsi que 'aire de la section du conduit a la constriction
A..

Le protocole général de comparaison est finalement le suivant :

— Chaque expérience réalisée est reproduite via simulation. La pression interne P, le mo-
dule d’Young E, I'épaisseur du latex e ainsi que la hauteur de constriction initiale h‘™
sont connus et fixés en début de simulation.

— Une simulation consiste a faire évoluer AP en reproduisant la loi de commande (P, Ps)
qui a été imposée lors de la manipulation. Ainsi, AP évolue de 0 Pa & AP, Pa du début
jusqu’a la fin de la simulation.

— A l’aide du modele, on obtient la loi d’évolution de la hauteur de constriction h.. Compte-
tenu de nos hypotheses (voir en particulier 2.4.4), il est plus sensé de I'exprimer en fonction
de la pression d’entrée P. que du temps ¢ : la courbe théorique h$™(P.) obtenue aprés
simulation peut ainsi étre comparée & la courbe expérimentale he'?(P,). Il en est de méme
pour l'aire A, et pour la pression en différents points p(z;).

En ce qui concerne les courbes h.(P,) et A.(P.), les mesures d’erreur décrites ci-apres sont
utilisées pour les comparaisons. Tout d’abord, une erreur quadratique moyenne est calculée :

1| A . A 2
ea(h) = — |37 (hEP(Phy) = hI™ (Pi)” | (3.8)
=1

nts Bré 4 oxnéT i perp(pi \
avec n le nombre de points présents dans le relevé expérimental, (P, he  (P},;)) les coordon-

4 ;eme ; A i sitm( pi 4 4
nées du i“™¢ point expérimental, (P} ., hZ" (P} ,)) étant les coordonnées de son correspondant
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sur la courbe théorique. On peut de méme définir I’erreur maximale :

Emaa(h) = max |[WEP(Py,) — he™ (Phy)| - (3.9)
1<i<n
On définit de maniere tout a fait similaire : e2(A) et £z (A), erreurs sur l'aire a la constric-
tion. Si le modele de maquette arrive & prédire avec une faible erreur he'?(P,), ou AcP(P,), la
méthode de couplage pourra étre considérée comme validée.

3.4.2 Comparaisons utilisant les mesures effectuées avec caméra digitale

Nous expliquons d’abord comment ont été réalisées les mesures, puis les simulations corres-
pondantes. Les résultats issus des comparaisons sont ensuite présentés, puis discutés.

Mesures

Pour la série de mesures qui a été réalisée, I’épaisseur e du latex est de 0.3 mm et la hauteur
de constriction initiale h? est de 1.84 mm. Les mesures ont été effectuées en faisant varier de
maniere systématique les parametres suivants :

— la pression interne de I'eau a l'intérieur du latex P,
— la pression d’entrée maximale P["%*.

Les valeurs de la pression interne qui ont été explorées vont de 100 Pa & 700 Pa. Pour chaque
valeur de Pj,;, quatre mesures ont été réalisées, correspondant a des valeurs maximales diffé-
rentes de P, : P"* = 200 Pa, 400 Pa, 600 Pa et 800 Pa. Chaque mesure se déroule selon le
méme protocole, décrit précédemment en 3.4.1. A partir de la valeur nulle, la pression d’entrée
est graduellement augmentée jusqu’a ce que la valeur désirée P"** soit atteinte. A pas de temps
réguliers (0.25 s), une acquisition synchrone des sorties suivantes est effectuée automatiquement :

— la pression en amont P, & la constriction (P?) et & 16 mm (P2%) en aval de la constriction,
délivrées par les capteurs décrits en 3.1.3, Au cours de la déformation, la nouvelle confi-
guration géométrique de la paroi peut étre telle que P? ne corresponde plus & la pression
mesurée a la constriction.

— le profil complet de la hauteur du conduit h.(z) au niveau de la constriction, mesuré par
la caméra digitale présentée en 3.1.4.

L’expérience se termine lorsque la valeur observée pour les sorties ne varie plus significative-
ment. L’état stationnaire est ainsi atteint. Environ 10 secondes se sont alors écoulées. L’aire a
la constriction A. est calculée automatiquement & partir du relevé de hauteur, selon la méthode
expliquée en 3.1.4.

Simulations

Pout toutes les simulations, le module d’Young est le méme : il s’agit de la valeur déterminée
en 3.3.2, qui est de 1.68 MPa. La hauteur de constriction initiale, h?, & pression interne nulle, a
été déterminée a ’aide des quatre relevés effectués pour une pression interne Pj,; de 100 Pa. Le
profil de hauteur a I'instant initial, correspondant & une pression d’entrée P, = 0 Pa a été utilisé
a cet effet. A partir de ces profils, un profil moyen est calculé. Une moyenne sur ce profil'’ donne

Heffectuée sur une fenétre 8 < x < 23 mm, pour ne pas tenir compte des valeurs nulles
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Fia. 3.23 — Profil de hauteur a Pipe = 100 Pa. Superposition de 4 relevés différents et moyenne.

la hauteur de constriction correspondant & une pression interne de 100 Pa : A% ~ 1.74 mm.
Une simple simulation permet de connaitre la variation de hauteur associée a une variation de
100 Pa : Akl Cette variation dépend également du module d’Young. Pour un module d’Young
de 1.68 MPa, on trouve : Ahl% ~ 0.1 mm. La hauteur de constriction initiale est donc h? :

hO — thO + AthD.

Ce qui donne une valeur finale de 1.84 mm. L’intérét de disposer directement de la valeur
de h? est de pouvoir utiliser le modele pour prédire la hauteur et 1’aire initiale en fonction de la
pression interne P;,;. Pour des valeurs différentes de cette pression, nous n’avons donc pas besoin
d’ajuster les courbes théoriques et expérimentales h.(P.) pour qu’elles coincident initialement.
On aura alors besoin pour quantifier 'erreur de prédiction sur la hauteur initiale de la formule
suivante :

no 2

1 . . .
it () = - S (heP (L) — hEm(PE)) | (3.10)
=1

avec ng < n de telle sorte a ne prendre en compte que les points situés a l’origine, n étant le
nombre de points contenus dans le relevé expérimental. On a ainsi défini une erreur quadratique
moyenne a 'origine, et on peut définir pareillement £;,,;1(A). La mesure de h(c) est indirecte. Une
mesure directe était difficile a réaliser dans la mesure ol en absence d’eau, la paroi du latex n’est
pas suffisamment tendue pour assurer un profil de hauteur régulier.

Pour chaque mesure a disposition, qui correpond & une valeur différente du couple (P, Pe),
une simulation d’écoulement est effectuée, en imposant graduellement une pression d’entrée
égale & P, et une pression de sortie égale & P16, Les courbes théoriques h$™(P,) et AS™(P,)
sont comparées aux courbes expérimentales correspondantes. En ce qui concerne les parametres
numériques, le nombre d’étapes et d’itérations est fixé respectivement a et = 8 et it = 6. Comme
nous le verrons par la suite, ce choix permet d’assurer la convergence de 1’algorithme de couplage.
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Résultats d’une simulation

Nous présentons ici les résultats détaillés d’une simulation, pour une pression interne P;,; de
500 Pa, et une pression d’entrée P, de 400 Pa. Le but est tout simplement de montrer le fonction-
nement de l'algorithme de couplage fluide-paroi tel qu’il a été implémenté. Les confrontations
entre prédictions des simulations et mesures expérimentales seront présentées et discutées dans
le paragraphe suivant.

La figure 3.24 (a) présente tout d’abord le profil de vitesse au sein de I’écoulement d’air.
L’accélération du fluide au fur et a mesure que le conduit devient plus étroit est particuliere-
ment visible, ainsi que le décollement et la formation d’un jet libre peu apres la constriction.
On retrouve donc le comportement qualitatif expliqué en 2.3.3. On y voit aussi la conséquence
de lapproximation "FLARE” (cf. annexe C) : apres décollement, la vitesse des particules fluides
au dessus du jet est tres faible. En ce qui concerne la distribution de pression dans le conduit
(figure (b)), on voit que celle-ci, de fortement positive en amont, décroit, avec une dépression
maximale peu apres la constriction. La distribution des efforts sur la paroi déformable (figures
(c) et (d)) est conforme a la distribution de pression dans le fluide circulant et a celle dans le
fluide interne, qui est uniforme et de valeur P;,;. Le mouvement de la paroi résulte du rapport
entre ces deux ensembles de forces.

Sur la vue latérale de la structure, prise en coupe au centre du conduit, selon 'axe des z
(figure (e)), on peut observer la configuration apres déformation. Le mouvement de la paroi pré-
sente principalement deux aspects. Tout d’abord, une déformation dans la direction longitudinale
x affecte principalement la partie amont. Celle-ci est causée par les forces de pression du fluide
circulant qui poussent la paroi dans le sens de ’écoulement, comme le montre la répartition des
forces figure (c). Ensuite, et ce qui est plus important en vue de l’application, la paroi se déforme
au niveau de la constriction de telle sorte a ce que la hauteur h. du conduit diminue (figure (f)).
Ceci est dii aux forces de dépression exercées par le fluide circulant dans cette zone (figure (d),
fleches violettes). Cette analyse de la déformation est confirmée par les figures 3.25 (a) et (b)
qui permettent de visualiser, en rouge, les principales zones de déformation. On remarque en
particulier une déformation maximale au niveau de la constriction.

L’évolution du critére de convergence avec les itérations, pour chaque étape est donnée figure
(g). C’est la valeur logarithmique (en base 10) de ce critére qui est indiquée. La décroissance
réguliere des courbes montre qu’il y a bien convergence a chaque étape. Par ailleurs, la valeur
du critere en fin d’étape est a chaque fois inférieure & 10™% mm environ. En se rappelant que
ce critere correspond a la norme du vecteur déplacement du noeud qui se déplace le plus entre
deux itérations successives (cf. 2.4.3), on peut conclure positivement quant a la convergence de
I’algorithme en fin de simulation.

Finalement, le temps de calcul est d’environ une heure, sur un ordinateur de bureau, pour la
simulation présentée. Cette durée peut sembler importante, notamment si a terme ’application
visée est le planning chirurgical. Remarquons toutefois que nous nous situons déja sensiblement
en dessous des chiffres mentionnés dans le tableau 2.1. De plus, le code tel qu’il a été développé
n’a pas du tout été optimisé'?, et nous verrons lors du chapitre suivant que ce temps est réduit
pour les simulations a partir de données patient.

12Notamment, il a été écrit sous Matlab(TM), un langage interprété.
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F1a. 3.24 — Simulation d’une interaction fluide-paroi o l’aide du modéle de la maquette défor-
mable. Résultats de la simulation, lorsque la pression P, est de 400 Pa. (a) Profil de vitesse.
(b) Distribution de pression. (c¢) Répartition des forces sur le modéle de paroi. Les fléches bleues
correspondent au fluide interne, les fleches en violet au fluide externe. (d) Agrandissement de
(c), montrant les forces a la constriction. (e) Vue latérale du tube en latex, en position initiale
(pointillés) et aprés calcul de la déformation (traits pleins). (f) Agrandissement de (e), mon-
trant la déformation au niveau de la constriction. (g) Evolution du critére de convergence avec
les itérations, pour chaque étape.
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P (Pa) 200 | 400 | 600 | 800 | Moyenne
init(R) (mm) [ 0.12 [ 0.17 [ 0.14 | 0.12 || 0.14

£2(h) (mm) 0.20 | 0.15 | 0.14 | 0.24 | 0.18 (2)
Emaz(h) (mm) || 0.22 | 0.65 | 0.18 | 0.43 || 0.37

P (Pq) 200 | 400 | 600 | 800 | Moyenne
gimit(A) (mm?) [ 0.46 | 0.59 | 0.53 | 0.64 | 0.56 b
g2(A) (mm?) 0.95 | 0.66 | 0.61 | 1.94 || 1.04 (b)
Emaz(A) (mm?) || 1.24 | 0.94 | 1.30 | 3.97 || 1.86

TAB. 3.4 — Erreur entre prédiction et mesure de la hauteur (a) et de laire (b) pour chacune des
quatre comparaisons des figures 3.27 et 3.28.

Comparaison avec une premiére série de mesures

Toujours pour une pression interne Pj,; de 500 Pa, nous présentons une série de quatre com-
paraisons entre simulations et mesures, effectuées pour des pressions d’entrée P, de 200, 400,
600 et 800 Pa. Les résultats sont détaillés figures 3.27 et 3.28. Le critere de convergence final est
pour chacune des quatre simulations de I’ordre de 10~* mm.

En ce qui concerne la pression P? & z = 0 mm, les courbes théoriques et expérimentales
coincident pour des valeurs de P, comprises entre 0 et 500 Pa, comme on peut le voir figure 3.26.
Apres, elles divergent et la valeur de la pression calculée est toujours significativement inférieure
a la valeur expérimentale. De plus, cette pression, décroissante et négative a 'origine, devient
tres rapidement croissante et positive. Ceci s’explique par le déplacement de la constriction vers
I’aval au fur et & mesure que P. augmente et que la paroi se déforme. Ce phénomene est visible
figures 3.24 (e) et (f). En conséquence, la pression P? s’écarte de plus en plus de la valeur au
niveau de la constriction, qui elle, demeure négative. L’explication la plus probable de la di-
vergence observée lorsque P, dépasse 500 Pa est que le modele sous-estime le déplacement vers
l'aval de la paroi. Compte-tenu de l'allure de la courbe P(x) dans cette zone (cf. en particulier
les figures 3.10 et 3.11), une erreur de 'ordre du millimetre dans la prédiction du déplacement
peut entrainer une erreur de 'ordre de 100 Pa dans la prédiction de la pression. La tres bonne
adéquation entre simulation et expérience pour P1% est tout simplement diie & 1'utilisation de la

valeur expérimentale pour imposer la pression de sortie Py = P1°.

Les courbes représentant l’aire et la hauteur en fonction de P, montrent qu’en dessous d’une
valeur seuil de la pression d’entrée P., de 'ordre de 700 Pa, prédiction et mesure sont en tres
bonne adéquation. De plus, pour 'aire, les valeurs prédites initialement different tres peu des
valeurs mesurées. Les erreurs moyennes sont de 0.18 mm pour la hauteur et de 1.04 mm? pour
laire (cf. tableau 3.4). Rappelons la précision des mesures caméra, qui sont de 0.06 mm pour
la hauteur et de 1.6 mm? pour I’aire. Ainsi, 'erreur mesurée au niveau de l'aire n’est pas signi-
ficative. Par ailleurs, méme si l'erreur de 0.18 mm sur la hauteur peut sembler importante, en
comparaison avec la variation maximale de celle-ci (Ah,. ~ 0.3 mm), elle est essentiellement diie
a un décalage initial, & P, = 0 Pa, entre les courbes. Ce phénomene est visible aussi bien sur les
courbes des figures 3.27 et 3.28 que sur le calcul d’erreur moyenne initiale €;,,;:(h) du tableau 3.4.

Si on observe les courbes un peu plus attentivement, on s’apergoit qu’il existe une premiere
zone, correspondant & des valeurs de P, inférieures a 400 Pa, ou h. est une fonction décroissante
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(b)

F1G. 3.25 — Déformation de Von Mises ("Von Mises strain’) du modéle de paroi pour P, = 400
Pa. (a) Vue du dessus. (b) Vue du dessous.

de P.. Cette fonction peut étre vue en premiere approximation comme linéaire. Le caractere
décroissant s’explique facilement par le fait qu’une augmentation de P, se traduit par une dé-
pression accrue au niveau de la constriction, ce qui implique une diminution de k. en conséquence
et donc une obstruction partielle du conduit d’écoulement (cf. [Hirtum et al.05]). Apres 400 Pa,
on observe un changement de régime, qui se manifeste par une réouverture du conduit, d’abord
faible, puis brusque au-dela de 700 Pa. Pour ces valeurs de P,, la pression de sortie Py devient
significativement positive. Jusqu’a 700 Pa, le modele parvient a reproduire le comportement ob-
servé : en imposant une pression de sortie positive, le conduit se réouvre progressivement. Apres
700 Pa, les courbes théoriques et expérimentales divergent. Il est délicat de donner une explica-
tion stire de ce phénomene. Une hypothese envisageable est la suivante : au dela de 400 Pa, le
changement de régime observé peut étre causé par des phénomeénes dynamiques (instabilités).
Ceux-ci pourraient éventuellement conduire & une mise en oscillation de la paroi déformable, qui
apparaitrait peu apres la zone de remontée brusque a 700 Pa.

Pour terminer, signalons que 'hypothése des petites perturbations est de plus vérifiée. En
particulier, I'hypothese des petits déplacements I'est. En effet, une estimation du rapport u/L
peut étre obtenue en prenant L ~ D = 49 mm, ce qui correspond au diametre du tube en latex,
et u ~ 2 mm, en se référant a la figure 3.24 (f). Ainsi, ce rapport est de l'ordre de 4 %. D’autre
part, le calcul de la déformation de Von Mises présenté figure 3.25 montre que la déformation
maximale est d’environ 4.5 %.

Autres séries de mesures

Pour les autres valeurs de la pression interne Pj,;, les résultats des simulations, comparés aux
mesures, sont présentés figures 3.29, 3.30 et 3.31. Les valeurs du critere de convergence sont de
I'ordre de 102 mm 4 la fin de chaque étape. Tout d’abord, on remarquera, sur les quatre relevés
expérimentaux une fois superposés, que les mesures sont fortement reproductibles. Ensuite, ces
mesures permettent de confirmer ce qui résulte de celles présentées précédemment. En particulier
la pression a £ = 0 mm, la hauteur et l'aire & la constriction sont correctement prédites par le
modele, pour des valeurs de la pression d’entrée n’excédant pas 700 Pa. Le calcul de I'erreur
de prédiction, donné tab. 3.5, montre de plus que l'erreur moyenne est de 'ordre de 0.1 mm
pour la hauteur et de 1 mm? pour ’aire, ce qui est de nouveau comparable & l'incertitude sur
les mesures. Plus précisément, on s’apercoit que la hauteur et I'aire sont correctement prédites
pour des valeurs de P;,; inférieures a 500 Pa. Apres, pour P;,; = 700 Pa, on apergoit une légere
dégradation, avec une adéquation qui est sensiblement moins bonne.
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Fi1G. 3.26 — Comparaisons entre mesures et simulations pour une valeur Piy; de 500 Pa et une
valeur P"** de 600 Pa. Agrandissement des courbes de pression dans la zone ot les valeurs

théoriques et expérimentales de la pression a la constriction PO sont proches.

Pt (Pa) 100 [ 200 [ 300 | 500 | 700
Einit(h) (mm) || 0.06 | 0.10 | 0.11 | 0.14 | 0.19 (a)
£o(h) (mm) 0.11 [ 0.13 ] 0.15 | 0.18 | 0.27
Emaz(h) (mm) | 0.16 | 0.21 | 0.22 | 0.26 | 0.36
Pii(Pa) 100 | 200 | 300 | 500 | 700

ginit(A) (mm?) [ 0.95 | 0.79 | 0.54 | 0.56 | 0.56 (b)
g2(A) (mm?) 0.99 [ 0.92 | 0.90 | 1.04 | 1.62
Emaz(A) (mm?) || 1.85 | 1.80 | 1.83 | 1.86 | 2.83

TAB. 3.5 — Erreur entre prédiction et mesure de la hauteur (a) et de l'aire (b) pour chacune des
comparaisons des figures 3.29, 3.30 et 3.31.
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FiG. 3.27 — Comparaisons entre mesures avec caméra et simulations pour une valeur de P, de
500 Pa. Chaque simulation et comparaison correspond & une valeur différente de P, : (1.) 200
Pa, (2.) 400 Pa. Sont comparées les pressions (a), la hauteur de constriction au centre (b), et
Uaire a la constriction (c).
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Fi1G. 3.28 — Comparaisons entre mesures avec caméra et simulations pour une valeur de Py, de
500 Pa. Chaque simulation et comparaison correspond a une valeur différente de P, : (3.) 600
Pa, (4.) 800 Pa. Sont comparées les pressions (a), la hauteur de constriction au centre (b), et

Uaire a la constriction (c).
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FiG. 3.29 — Comparaisons mesures avec caméra et simulations pour différentes valeurs de Pipy,
indiquées au moyen des références chiffrées : (1.) 100 Pa. (2.) 200 Pa. Pour chaque valeur, sont
comparées les pressions (.a), la hauteur de constriction au centre (.b), et laire a la constriction
(.c). Concernant les pressions, la couleur vert correspond a PO et la couleur bleu a P°.
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F1G. 3.30 — Comparaisons mesures avec caméra et simulations pour différentes valeurs de Pipy,
indiquées au moyen des références chiffrées : (3.) 300 Pa. (4.) 500 Pa. Pour chaque valeur, sont
comparées les pressions (.a), la hauteur de constriction au centre (.b), et laire a la constriction
(.c). Concernant les pressions, la couleur vert correspond a PO et la couleur bleu a P°.

c
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Fia. 3.31 — Comparaisons mesures avec caméra et simulations pour différentes valeurs de Pipg,
indiquées au moyen des références chiffrées : (1.) 700 Pa. Pour chaque valeur, sont comparées
les pressions (.a), la hauteur de constriction au centre (.b), et l’aire a la constriction (.c).
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Etapes 2 4 6 8 10
h{/hi (%) || 80.5948 | 80.5578 | 80.6059 | 80.5478 | 80.5468

Itérations 1 2 4 6 8
h{/hé (%) || 67.7191 | 80.5655 | 80.5500 | 80.5448 | 80.5449

TAB. 3.6 — Rapport entre hauteur de constriction en fin de simulation hZ et hauteur en début de
simulation h®, en fonction du nombre d’étapes et d’itérations. (a) Influence du nombre d’étapes.
(b) Influence du nombre d’itérations.

3.4.3 Conclusion

Les mesures effectuées a ’aide du dispositif a caméra concordent pour montrer que le modele
de la maquette prédit correctement son comportement pour une valeur de la pression d’entrée
P. ne dépassant pas un seuil donné. L’inadéquation entre prédictions et mesures au-dela de ce
seuil n’est pas problématique car les phénomenes observés expérimentalement ne correspondent
plus & ceux d’un épisode apnéique (remontée). Les valeurs des collapsus observés et prédits,
qui sont d’amplitude assez modérée (de l'ordre de 20 %), nous éloignent sensiblement de la
valeur de 100 % qu’on peut observer lors d’'un épisode d’apnée. Néammoins, ces valeurs sont
inhérentes aux propriétés physiques de la maquette. En effet, la géométrie, les conditions limites
cinématiques (voir figure 3.2) ainsi que les propriétés matériau du tube en latex sont telles qu’il
a été impossible d’obtenir une fermeture complete du conduit uniquement a l'aide des forces
exercées par le fluide circulant.

3.5 Sensibilité aux différents parametres

Pour terminer, il est intéressant d’étudier I'influence des principaux parametres du modele de
la maquette in-vitro. Nous avons différencié auparavant deux types de parametres : ceux pure-
ment numériques, qui, bien choisis, permettent d’assurer la convergence de I’algorithme, et ceux
qui ont un sens physique ou physiologique. Une premiere étude s’attache & montrer qu’a par-
tir d’une certaine valeur, les parametres numériques assurent systématiquement la convergence
de I'algorithme. Une étude s’intéresse ensuite aux parametres interprétables physiologiquement.
Ont donc été retenus la hauteur de constriction initiale et le module d’Young. L’influence de
tous ces parametres est évaluée a travers la prédiction de la variation relative de la hauteur de
constriction :

init _ pf
Ah, = 1" —he (3.11)

init
hc

avec hi™ la hauteur de constriction en début de simulation, aprés application de la pression
interne!3, et avant qu'une différence de pression AP soit imposée entre entrée et sortie du
conduit, et héc la hauteur de constriction en fin de simulation. L’épaisseur du latex, elle, est fixée
a 0.3 mm.
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EXCENICEN
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Fic. 3.32 — (a) Influence du nombre d’étapes sur la courbe h.(AP). (b) Influence du nombre
d’itérations sur h.(AP).

3.5.1 Influence des parametres numériques

Nous avons fait varier le nombre d’étapes et et d’itérations it, afin d’évaluer I'impact de ces
parametres sur le résultat final de la simulation. L’épaisseur du latex e est de 0.3 mm, la hauteur
de constriction A" est de 1.2 mm, la pression interne Pj,; de 200 Pa, le module d"Young du la-
tex de 1.6 MPa, et la pression d’entrée P, de 210 Pa, la pression de sortie étant nulle : P = 0 Pa.

Dans un premier temps, le nombre d’itérations a été fixé a 4, le nombre d’étapes pouvant
varier. Les résultats sont présentés figure 3.32 (a), qui montre que méme a partir de 2 étapes, la
courbe h.(AP) est correctement prédite. Ce résultat est confirmé par le tableau 3.6 (a). Dans
un deuxieme temps, le nombre d’étapes ayant été fixé a 6, nous avons fait varier le nombre
d’itérations. Sur la figure 3.32 (b), on remarque qu’a partir de 2 itérations seulement, on prédit
correctement la courbe h.(AP), qui ne varie plus significativement si on augmente le nombre
d’itérations. Le tableau 3.6 (b) confirme cette conclusion.

Remarque : Pour cette étude, le nombre d’étapes et d’itérations nécessaires afin d’obtenir
une prédiction satisfaisante est relativement faible. On remarquera néammoins que ’amplitude
de la déformation est également peu importante. Le nombre d’étapes et d’itérations doit étre
augmenté des que de plus amples déformations sont simulées.

3.5.2 Caractérisation du modele au travers de I’influence de ses parametres
Influence de la hauteur de constriction

Le premier parametre étudié est la hauteur de constriction initiale, dont on peut observer
I'influence sur les figures 3.33 (a) et (b). Les simulations ont été effectuées pour une différence
de pression AP de 150 Pa, un module d’Young E qui varie de 1 a 2 MPa, et une pression interne
Pt qui varie de 100 a 500 Pa. Plus la valeur de la hauteur de constriction initiale est faible,
autrement dit plus le conduit d’écoulement est étroit, plus grande est la dépression au niveau de
la constriction, et donc les forces négatives qui s’exercent sur la paroi. Ceci explique que la varia-
tion de hauteur de constriction est d’autant plus forte que la hauteur de constriction initiale est
petite, ce qu’on constate bien sur la figure 3.33. De plus, ce résultat est cohérent avec le modele
simplifié proposé par N. Gavriely et O.E. Jensen [Gavriely et al.93], qui montrent l'influence
stabilisatrice du diametre du conduit pharyngé (cf. figure 2.2 (c)). Nous verrons chapitre 4 une
interprétation en termes cliniques de ce comportement.

1 . N i 4 4
3 qui correspond donc & A" présentée auparavant
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Par ailleurs, on peut noter que l'influence de la pression interne Pj,; est faible. C’est un
point positif dans la mesure ol ce parametre est inhérent a la maquette et n’est pas directement
relié a la physiologie des voies aériennes supérieures. D’ailleurs, on ne le retrouvera pas dans les
modeles construits a partir de patients apnéiques du chapitre 4.

Influence du module d’Young de la paroi

Le deuxieme parametre examiné est le module d’Young E de la paroi du tube en latex. Les
simulations ont été réalisées avec une pression AP de 150 Pa, une pression interne Pj,; qui varie
de 100 a 500 Pa et une hauteur de constriction intiale h. qui va de 1 & 2 mm. Les valeurs de F
sont comprises entre 1 MPa et 2 MPa. Les courbes qui montrent 'influence de F sont présentées
(figures 3.34 (a) et (b)). A une augmentation du module d”Young correspond un collapsus moins
important. En effet, dans ce cas, la paroi devient plus rigide et moins sensible a la pression
exercée par le fluide.

Ce résultat est toujours en accord avec ’étude sur modele a masse localisée de N. Gavriely et
O.E. Jensen [Gavriely et al.93], ot est montrée I'influence stabilisatrice de la raideur (cf. figure
2.2 (d)). Il en est de méme pour les modeles éléments finis décrits dans [Payan et al.0la] et
[Malhotra et al.02a]. En effet, dans [Payan et al.0la], I'influence du module d’Young est étudiée
(cf. figure 2.8 (d)). Dans [Malhotra et al.02a], on peut voir que le collapsus se produit plus
facilement si le module d’Young est plus faible. De méme que pour I'influence de la hauteur, nous
verrons chapitre 4 comment interpréter ce résultat cliniquement. En ce qui concerne I'influence
de la pression interne Pj,;, on peut faire la méme remarque que précédemment : les courbes
montrent que ce parametre influe peu sur le comportement du modele.

3.6 Bilan

Cette étape de validation sur maquette a permis de s’assurer de la pertinence de notre for-
mulation théorique, ainsi que de la correction de la méthode de résolution.

Tout d’abord, nous avons vu que les équations bidimensionnelles de Navier-Stokes Réduites
prédisent correctement la distribution de pression dans I’écoulement, et par conséquent la force
qui s’exerce sur la paroi déformable. Ce résultat, déja établi dans [Hirtum et al.05], a été confirmé
par des mesures complémentaires. La théorie de I’élasticité linéaire en petites déformations per-
met de prédire convenablement le comportement de la paroi déformable en latex de la maquette.
Ce résultat n’est guere surprenant compte-tenu du faible taux de déformation qui a pu étre ob-
servé.

La méthode de couplage entre fluide et paroi arrive a prédire avec une faible erreur le mou-
vement de la paroi, jusqu’a une valeur donnée de la pression d’entrée P,. Dans cette zone, on
parvient a simuler I’ "hypopnée” qui se produit sur la maquette. Néammoins, au-dela d’une valeur
seuil de P., se produit un phénomene fortement non-linéaire qui se traduit essentiellement par
une remontée de la paroi. L’origine de ce phénomene n’est pas tres clairement établie. Peut-étre
est-ce un phénomene instationnaire dans le fluide ou au niveau de la paroi? Compte-tenu de
nos hypotheses, le modele, bien que non-linéaire, prédit systématiquement une évolution tres
réguliere de tous les parametres, si bien qu’il a tendance a "lisser” le comportement réel. Il n’est
donc pas en mesure d’intégrer ce phénomene.

Par ailleurs, compte-tenu de 'application visée, il aurait été souhaitable de pouvoir simu-
ler et reproduire une apnée complete (fermeture complete et contact entre parois supérieures
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et inférieures). Néammoins, les conditions limites inhérentes a la maquette n’ont pas permis la
reproduction d’un collapsus total. Cette premiere étape de validation est donc encourageante,
puisqu’elle montre que, pour une morphologie simplifiée, nos simulations sont capables de pré-
dire convenablement un collapsus partiel. On peut dorénavant s’interroger sur la pertinence de
notre approche lorsqu’elle sera confrontée & des conditions plus réalistes et moins favorables,
autrement dit a la réalité clinique.
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FiG. 3.33 — Influence de la hauteur de constriction initiale hi" sur la variation de hauteur de
constriction en fin de simulation. (a) E = 1.6 MPa, la pression interne Py varie de 100 a 500
Pa. (b) Py = 300 Pa. E varie de 1 a 2 MPa.

Fic. 3.34 — Influence du module d’Young E sur la variation de hauteur de constriction en fin
de simulation. (a) hi"® = 1.4 mm. La pression interne Pi,; varie de 100 Pa a 500 Pa. (b)
P, = 300 Pa. h. varie de 1 a 2 mm.
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CHAPITRE 4

Modeles des voies aériennes supérieures de
patients apnéiques

Dans ce chapitre, nous présentons des modeles de voies aériennes supérieures construits a par-
tir de données d’imagerie, dans la lignée des travaux de [Malhotra et al.02a] et de [Payan et al.0la].
Bien évidemment, ces données ne fournissent que des informations incompletes sur la morpho-
logie des voies aériennes supérieures, et aucune information sur leurs propriétés mécaniques. Il
faudra donc étre extrémement prudent quant aux interprétations des résultats de simulation.
L’objectif principal des travaux présentés dans ce chapitre est double.

Tout d’abord, pour une géométrie réaliste et des parametres physiques de simulation qui
soient plausibles sur le plan physiologique, il s’agit de montrer que ’algorithme présenté au
chapitre 2 peut étre utilisé pour simuler un collapsus, autrement dit une fermeture des voies
aériennes supérieures accompagnée d’une limitation puis d’une cessation du débit. Ceci corres-
pond a la simulation d’une apnée.

Par ailleurs, une comparaison des résultats de simulations effectuées a partir de géométries
pré-opératoires et post-opératoires permettra de s’assurer que les prédictions de ’algorithme sont
compatibles avec la réalité clinique. Autrement dit, il s’agit de prédire une propension au collap-
sus qui est moindre apres opération. Méme s’il est impropre ou en tout cas exagéré d’employer
ici le terme de “validation”, cette comparaison est un premier essai ou une premiere évaluation
de la pertinence de notre modele. Soulignons de plus que l'intérét de disposer de telles données
est de pouvoir tester ’algorithme dans d’autres conditions que celles associées a 1'utilisation de
la maquette présentée au chapitre 3.

Dans un premier temps, le procédé de construction des modeles éléments finis a partir des
données d’imagerie est détaillé (4.1). Les données dont nous disposons proviennent d’acquisitions
a I’éveil, le patient étant debout. Il faut donc prendre en compte la gravité afin de déterminer une
nouvelle configuration initiale pour chaque modele (4.2). Puis, nous montrons qu’il est possible
de simuler un collapsus et nous effectuons une comparaison entre simulations pré-opératoires et
post-opératoires (4.3). Pour terminer, nous étudions 'influence de quelques parameétres signifi-
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catifs sur le plan clinique (4.4).

4.1 Construction des modeles éléments finis

On peut imaginer des techniques tres variées pour construire des modeles biomécaniques a
partir de données d’imagerie. Celles-ci seront fonction :

— du type de données, les plus fréquentes étant les coupes tomodensimétriques, les acquisi-
tions IRM, les radiographies, les acquisitions échographiques.

— des outils a disposition pour le traitement des données, en particulier pour effectuer les
taches de segmentation des contours anatomiques et de construction du maillage,

— des exigences requises par I’application visée : simulateurs chirurgicaux dédiés a I’enseigne-
ment, a la télémédecine [Cotin et al.99] [Picinbono et al.02], aide au planning chirurgical
[Keeve et al.98] [Chabanas et al.03] [Luboz et al.04], assistance per-opératoire au geste chi-
rurgical, recherche fondamentale [Jouk et al.99].

L’application peut nécessiter dans certains cas une tres grande précision, ce qui demande a
la fois une bonne qualité des données de départ ainsi qu’un soin particulier dans la méthode de
construction. Par exemple, pour le modele des tissus déformables de la face développé au cours
de la these de M. Chabanas [Chabanas02] [Chabanas et al.03], con¢u pour étre utilisé dans un
protocole de planning en chirurgie orthognatique, une tres grande précision est requise afin d’as-
surer un rendu réaliste du visage apres intervention. Dans ce cas, des coupes tomodensimétriques
sont utilisées pour reconstruire le visage d’'un patient : apres segmentation et reconstruction, un
modele générique, intégrant les muscles faciaux, vient s’adapter a la surface reconstruite.

Ou encore, on peut souhaiter pour 'application un tres haut degré d’automatisation, per-
mettant ainsi une utilisation aisée en routine clinique. Une préoccupation sera alors de mini-
miser le nombre d’étapes qu’un opérateur devra réaliser manuellement au cours du procédé de
construction du modele a partir des données. Pour des informations complémentaires sur cette
problématique, on pourra se reporter en particulier a [Delingette98], ou encore par exemple aux
travaux de M. Chabanas [Chabanas et al.03] et de V. Luboz [Luboz et al.04].

En ce qui nous concerne, compte-tenu du caractere trés préliminaire de ces travaux sur don-
nées d’imagerie, c’est essentiellement un parti pris de simplicité qui a été retenu. Néammoins,
si les premiers modeles obtenus a 'aide des techniques présentées permettent d’aboutir a des
résultats probants, il sera possible de les améliorer, notamment de les automatiser, dans un souci
d’utilisation en routine clinique.

Les données proviennent toutes du CHU Purpan et nous ont été fournies par le Pr. Jean
Roch-Paoli. Nous disposions pour nos travaux de la modalité d’imagerie la plus couramment
utilisée dans la phase de planning : des radiographies sagittales, qui sont d’abord présentées.
Puis, nous indiquons les principales étapes de la méthode de reconstruction, avant de montrer
les modeles éléments finis finalement obtenus.

4.1.1 Les données

Nous disposions de radiographies de patients apnéiques ayant subi une chirurgie d’avancée
maxillo-mandibulaire. Il s’agit d’un échantillon de quatre patients. Pour chacun d’entre-eux, une
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Patient 1 2 3 4

Examen PreOp | PostOp || PreOp | PostOp PreOp | PostOp || PreOp | PostOp
T1AH 80 8 49 0 7 1 27 22

ELP (mm) || 5/6 14/16 9/13 13/17/18 || 10/11 | 15 6/15 6/10/20

TAB. 4.1 — Informations sur chaque patient, qui ont été fournies par le Pr. Jean-Roch Paoli,
aprés examen en pré-opératoire ("PreOp’) et en post-opératoire ("PostOp’). 'IAH’ est le nombre
d’apnées et d’hypopnées par heure de sommeil, mesurées au cours d’une polysomnographie. ’'ELP’
est la hauteur(*) du conduit pharyngé au niveau de la base de la langue, obtenue suite & analyse
céphalométrique. Les différentes valeurs qui apparaissent dans une méme case correspondent a
des relevés diﬁérents. (*) Est appelée ’hauteur’ du conduit pharyngé sa dimension dans la direction antéro-

postérieure. La hauteur a ainsi méme signification que pour la maquette présentée chapitre 3.

maxillaire supérieur

7

b il

voile du palais
® &S

plaques d'ostéosynthése
paroi postérieure ~ ]
pharyngée
base de la langue ) i
menaioule Sonauit pharyngs
épiglotte

os hyoide

(a)

F1a. 4.1 — Données radiographiques : vues sagittales du patient apnéique no.1. (a) Acquisition
pré-opératoire. (b) Acquisition post-opératoire.

avancée des maxillaires supérieur et inférieur, de 8 mm a 10 mm, a été effectuée. Deux clichés ont
été réalisés : avant et apres opération, & un mois d’intervalle environ. Chaque cliché a été pris de
profil, le patient étant debout. L’avantage des radiographies réside principalement dans la possi-
bilité de disposer d’une géométrie post-opératoire. En effet, dans le protocole clinique standard
de traitement chirurgical des apnées, il n’est pas prévu de réaliser un scanner post-opératoire,
qui aurait fourni une information plus précise sur la morphologie des voies aériennes supérieures.

Le tableau 4.1 donne des informations collectées par le chirurgien sur chacun des patients.
On observe en particulier que 'indice d’apnées-hypopnées (IAH) chute spectaculairement suite
a lintervention, sauf pour le patient no. 4, qui conserve un indice proche de celui mesuré avant
opération. La hauteur du conduit pharyngé a la base de la langue (ELP) augmente suite a
I'opération. Les variations observées pour une méme mesure de cette hauteur attestent de la
difficulté a effectuer des relevés précis sur ce type d’images. En particulier, pour le patient no.
4, on constate que les valeurs mentionnées avant et apres opération se chevauchent.

Les figures 4.1 (a) et (b) montrent a titre d’exemple ces radiographies pour un méme patient.
On peut en particulier noter sur le cliché post-opératoire la présence de plaques d’ostéosynthese,
qui servent a resolidariser les fragments osseux apres découpe et avancée. La regle radiogra-
phiée en haut a droite, graduée en centimetres, permet de connaitre 1’échelle et donc les vraies
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F1a. 4.2 — Différents niveauz de raffinement du maillage pour un méme modeéle. Patient 1 (pré-
opératoire). Chaque élément initial est subdivisé en n x n éléments, avec n pouvant varier. (a)
Maillage initial (n=1), (b)) n=2, (¢c)n =3, (d) n=10.

dimensions des entités anatomiques, en négligeant les effets de distorsion liés a I'acquisition®.
Les contours osseux sont visibles (en blanc), ainsi que les contours des tissus mous (en gris).
Le conduit des voies aériennes supérieures peut y étre délimité. Le probléme principal est qu’il
est difficile de discerner sur cette radio bidimensionnelle les contours précis des tissus mous, car
toute leur architecture est projetée sur un seul plan. Notamment la partie supérieure de la langue
est tres largement dissimulée par les arcades dentaires et les dents, et se confond partiellement
avec le voile du palais. Les attaches osseuses des tissus ne sont pas non plus évidentes a repé-
rer, notamment ’attache antérieure de la langue, qui se fixe sur 'apophyse geni de la mandibule.

4.1.2 Méthode de reconstruction

Nous avons construit des modeles bidimensionnels, d’une seule entité anatomique, la langue,
a partir d’images sagittales radiographiques. Le voile du palais, autre site d’obstruction, aurait
pu également étre intégré, mais rappelons toutefois que la méthode numérique qui permet de pré-
dire I’écoulement fluide (résolution par différences finies des équations RNSP, présentée chapitre
2 et validée chapitre 3) ne permet de tenir compte que d'un seul site d’obstruction?. Le choix
de la langue est motivé par une relative similitude avec la géométrie de la maquette du chapitre 3.

D’une maniere générale, la méthode suivie est proche de celle décrite dans [Malhotra et al.02a],
qui construisent eux aussi un modele bidimensionnel, a partir d’images IRM cependant. Les dif-
férentes étapes que nous avons suivies sont les suivantes :

— Des points d’intéréts sont localisés manuellement sur les contours du massif lingual. Le
nuage de points ainsi obtenu constitue ’ensemble des noeuds du maillage situés sur la

Pour information, la distance qui sépare la graduation la plus haute de la plus basse sur cette regle est de 5
cm.
2si le fluide se sépare de la paroi, ce qui se produit le plus souvent
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F1G. 4.3 — Conditions limites cinématiques (déplacement nul) sur un maillage : les noeuds im-
mobiles apparaissent en bleu. Ils se situent sur ’apophyse geni de la mandibule et au niveau de
l’os hyoide.

frontiere. Deux points sont aussi positionnés sur la paroi postérieure pharyngée, qui est
assimilée a une droite rigide (voir figure 4.4).

— D’autres points sont rajoutés a l'intérieur du massif lingual, ce qui permet de définir un
premier maillage, comportant peu d’éléments (voir également figure 4.4).

— A partir du nuage de points correspondant aux noeuds du premier maillage, un maillage
complet, comportant noeuds et éléments, est généré. C’est un maillage structuré, isopara-
métrique, composé d’hexaedres. Il peut étre raffiné a volonté (voir figure 4.2).

— Les conditions limites cinématiques sont ensuite fixées, en immobilisant les noeuds suppo-
sés étre en contact avec les parties osseuses : mandibule et os hyoide principalement (voir
figure 4.3).

On dispose ainsi d’'un modele éléments finis de la langue adapté a un patient donné. Le
conduit d’écoulement est délimité naturellement par la face postérieure de la langue et la paroi
postérieure pharyngée. Finalement, le choix d’une modélisation bidimensionnelle rend relative-
ment aisée la construction du modele.

4.1.3 Les modeles reconstruits

Les figures 4.4 et 4.5 montrent les modeles reconstruits a partir des radiographies sagittales
pré-opératoires et post-opératoires pour les quatre patients. Sont présentés en particulier les
contours qui ont servi pour la construction du maillage éléments finis initial du massif lingual
ainsi que le segment schématisant la paroi postérieure pharyngée. Les points de répere qui ont
été utilisés pour la segmentation sont principalement les attaches osseuses : mandibule et os
hyoide. L’erreur liée a la segmentation est certainement plus importante au niveau de la base de
la langue, ou la frontiere avec le conduit ou le voile du palais n’est pas toujours tres nette. La zone
correspondant a la pointe de la langue a pu difficilement étre identifiée, ce qui est d’importance
moindre compte-tenu du faible role que joue cette zone au cours du phénomene de collapsus.



138 Modeles des voies aériennes supérieures de patients apnéiques

; N
(Patient 2 - PostOp)

Fia. 4.4 — Segmentation des radios pré-opératoires (PreOp) et post-opératoires (PostOp) de
patients apnéiques, et maillages obtenus. Sur les segmentations (images de gauche), le maillage
initial et les contours de la langue apparaissent en violet, et la paroi postérieure pharyngée en
vert. Sur les maillages (images de droite), l'aze des abscisses représente la paroi postérieure
pharyngée.
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Fiac. 4.5 — Segmentation des radios pré-opératoires (PreOp) et post-opératoires (PostOp) de
patients apnéiques, et maillages obtenus. Sur les segmentations (images de gauche), le maillage
wiatial et les contours de la langue apparaissent en wviolet, et la paroi postérieure pharyngée en
vert. Sur les maillages (images de droite), l'aze des abscisses représente la paroi postérieure
pharyngée.
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Le maillage finalement obtenu de chaque modele de langue a une structure tres proche du
modele de Y. Payan et coll. décrit dans [Payan et al.97] [Payan et al.01b]. Il est obtenu & partir
du maillage initial suite a une subdivision de chaque élément en 9 sous éléments. On dénombre
donc un total de 216 quadrilateres sur chaque maillage des figures 4.4 et 4.5. On observe par
ailleurs que la face postérieure de la langue a été lissée sur le modele final, de telle sorte a ce
que la géométrie soit convexe et que le site de constriction soit unique. La qualité de chaque
segmentation et maillage reconstruit a été validée par un chirurgien expert?, ainsi que les attaches
osseuses.

4.1.4 Propriétés communes a I’ensemble des modeles
Modeles bidimensionnels en déformations planes

Pour chacun des modeles, c’est I’hypothese des déformations planes qui a été retenue. On
suppose ainsi que le mouvement de chaque noeud a lieu dans un plan (zy), la coordonnée z
demeurant constante. La profondeur est fixée a 30 mm, ce qui est une valeur moyenne typique
de celle du conduit pharyngé a ce niveau.

Propriétés rhéologiques

Tout d’abord, le coefficient de Poisson est fixé a 0.499, ce qui permet d’approximer la quasi-
incompressibilité des tissus, constitués en majeure partie d’eau. Par contre, nous ne disposons
d’aucune mesure de la rigidité des tissus pour les patients étudiés. Nous supposerons donc qu’elle
est la méme pour tous, en pré-opératoire comme en post-opératoire, bien que nous sachions qu’il
existe une variabilité inter-patients et que de plus, cette valeur est & méme de changer entre
la phase pré-opératoire et la phase post-opératoire. Rappelons de plus que la rigidité n’est pas
la méme selon 'activité des muscles, et qu’elle est faible en 'absence complete d’activation
(muscles paralysés), un peu plus élevée si I'activation est minimale (état de repos, sommeil),
et d’autant plus élevée que I'activation est forte (contraction des muscles, a I’éveil notamment)
[Payan et al.97] [Chabanas02] [Malhotra et al.02a].

La seule étude de la littérature que nous ayons pu trouver qui donne des valeurs pour le
module d’Young, autrement dit pour la rigidité, en se basant sur des données expérimentales,
est celle de Malhotra et coll. [Malhotra et al.02a], décrite en 2.1.2. En effet, ce parametre est
aussi inconnu & priori pour leur modele. Ils envisagent deux configurations différentes, qui cor-
respondent a deux valeurs différentes du module d’Young : un état ’passif’ (muscles paralysés
et absence complete de tonus musculaire) et un état ’sommeil’ (faible tonus).

Pour déterminer la valeur du module d’Young correspondant & 1’état 'passif’, ils s’appuient
sur I’étude d’Isono et coll. que nous avons déja mentionnée en 1.2 et 1.5 [Isono et al.97b]. Rap-
pelons que cette étude porte sur les propriétés des voies aériennes supérieures de sujets normaux
et apnéiques, les muscles étant paralysés. Une pression négative est imposée dans le conduit
pharyngé. La valeur P. de cette pression pour laquelle le conduit se ferme est déterminée.
Elle est en moyenne de -5 cmH20O (-500 Pa). Malhotra et coll. reproduisent cette expérience
a laide de leur modele et déterminent la valeur du module d’Young telle que la fermeture
du conduit se produise pour une pression de -5 cmH3O. Ils trouvent une valeur Ep.sp de
60000 dyn/cm? ou 6 kPa?. Ils procedent & I'identique & partir des études de Schwartz et coll.
[Schwartz et al.88] [Smith et al.88], qui ont lieu au cours du sommeil. A partir d’une pression
de fermeture P, = —13 cmH50, ils obtiennent une valeur Fgymei de 124 000 dyn/ cm?, clest &
dire 12.4 kPa. Le modele qu’ils utilisent est le modele homme’ (cf. 2.1.2). Leur hypothese est

3Le Pr. Paoli lui-méme, que nous remercions pour cette contribution.
41 dyn/cm? = 0.1 Pa.
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alors que le module d’Young est le méme chez ’homme et chez la femme.

Une premiere limitation de cette étude est que la variabilité inter-patients du module d”Young
est tres importante. On peut observer ce phénomene en particulier sur les courbes de pression
de fermeture chez Isono et coll®. On obtient ainsi des valeurs moyennes ou des valeurs types, qui
ne permettront que d’avoir une idée de ce qui se produit chez un patient donné. Une deuxieme
limitation est que cette étude suppose une conformité entre les sujets des études physiologiques
d’Isono et coll. et de Schwartz et coll. d’une part, et les sujets qui ont servi a construire le mo-
dele 'homme’ d’autre part. De méme, le protocole de simulation doit étre en bonne adéquation
avec le protocole utilisé au cours des études expérimentales, ce dont il est difficile de s’assurer
compte-tenu du peu de détails qui sont indiqués dans [Malhotra et al.02a].

Toutefois, c’est une des rares publications que nous possédons ot une détermination des
propriétés rhéologiques de la langue et du voile du palais a été effectuée, selon un protocole qui
de plus est cohérent, et distingue bien différents états des muscles correspondant a différents
niveaux d’activité. La seule autre publication & notre connaissance sur ce sujet est celle de J.M.
Gerard et coll. [Gerard et al.05] ou des mesures rhéologiques ont directement été effectuées sur
langue de cadavre. La valeur du module d’Young qui est obtenue est de 'ordre de quelques
kilopascals, ce qui est cohérent avec I’étude de Malhotra et coll. Par ailleurs, ces valeurs sont
du méme ordre de grandeur que celles qu’on peut recenser a propos d’autres tissus mous : par
exemple, pour la peau en configuration passive, 15 kPa [Fung93] ou 6 kPa [Delalleau et al.05],
ou, pour le muscle cardiaque au repos, 30 kPa [Jouk et al.99].

4.2 Influence de la gravité

Les clichés radiographiques sont réalisés a 1’éveil, le patient étant debout. Au cours du som-
meil, le patient est allongé et le tonus musculaire est plus faible qu’a 1’éveil. Dans de telles
circonstances, les forces de gravité agissent sur la langue de telle sorte a ce qu’elle s’affaisse, pro-
voquant un rétrécissement du conduit pharyngé [Trudo et al.98]. Il est donc souhaitable avant
de procéder a des simulations d’interaction entre tissus et air inspiré d’étudier I'influence de la
gravité.

4.2.1 Méthode

Dans le cadre des petites déformations et de I’élasticité linéaire (loi de Hooke), I’application
d’un champ de forces volumiques uniforme pg se traduit par un déplacement des noeuds du
maillage qui est proportionnel a la norme du champ et inversement proportionnel au module
d’Young F du matériau :

u; = @uio, (4.1)

avec u; le vecteur des déplacements nodaux de tous les noeuds du maillage (cf. 2.4.1), et u;®

le vecteur déplacement pour un champ volumique uniforme de méme direction et sens que pg
mais de norme unité, et un module d’Young unité (cf annexe D.2). Pour simuler la gravité, il
suffit donc sous Ansys (TM) d’appliquer a la structure un champ d’accélération uniforme, de
direction y, orienté dans le sens des y décroissants, et de norme unité, en ayant choisi un module
d’Young unité. Le code de calcul se charge d’intégrer ce champ sur chaque élément, puis de
donner la valeur de u;°, comme expliqué en 2.4.1. 11 suffit ensuite de multiplier le vecteur obtenu
par la constante souhaitée pour obtenir la déformation du maillage u; causée par la gravité.

5. en se rappelant toutefois que cette pression est fonction & la fois du module d’Young et du calibre pharyngé,

variable aussi d’un patient a 'autre.
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On peut ainsi obtenir tres facilement différentes déformations, correspondant par exemple a des
modules d’Young différents.

La norme de g a été fixée & 9.81 m.s~2. La densité volumique du matériau a été choisie comme
étant celle de I’eau : p = 1000 kg.m™3. On suppose en effet que les tissus en sont constitués en
majeure partie. C’est cette valeur qui a également été choisie pour le modele de langue de J.M.
Gerard et coll. [Gerard et al.03]. Le module d’Young a été fixé a 6 kPa, ce qui correspond & des
tissus completement passifs, comme nous ’avons vu précédemment. Une fois le maillage déformé,
celui-ci est enregistré afin de servir de nouvelle configuration de référence lors des simulations
d’interaction avec le fluide. En outre, la nouvelle hauteur de constriction a été calculée. Comme
pour le modele de maquette, celle-ci correspond toujours a la hauteur minimale du conduit.
C’est un parametre important du modele, qui est tres sensible a la gravité.

4.2.2 Résultats

Patient 1 2 3 4

Examen PreOp | PostOp || PreOp | PostOp || PreOp | PostOp || PreOp | PostOp
masse (g) || 87 63 75 89 84 79 64 80

h (mm) 5.87 14.11 6.58 16.81 12.21 | 15.94 5.16 13.43
hi (mm) 1.52 10.49 1.77 12.87 7.06 9.70 1.32 8.49
Ah, (mm) | 4.35 3.62 4.80 3.95 5.16 6.24 3.84 4.94

TAB. 4.2 — Influence de la gravité sur la hauteur de constriction, pour chaque patient, avant et
aprés opération. h’ est la hauteur de constriction debout & l’éveil, telle qu’elle est mesurée d
partir des radiographies. h{ est la hauteur de constriction dans une configuration qui correspond
a une position allongée et a une absence de tonus. La valeur est obtenue apreés application des
forces de gravité. Ah, est la différence hl — hg.

Le tableau 4.2 donne pour chaque modele la hauteur de constriction avant et apres applica-
tion du champ gravitationnel. On remarque que la déformation induite par la gravité est telle
que le conduit devient beaucoup plus étroit. La hauteur de constriction diminue d’environ 5
mm. Pour les patients nos. 1, 2 et 4, en pré-opératoire, la valeur finale est de 20 & 30 % celle
de la hauteur initiale, qui était assez élevée. La propension au collapsus est ainsi beaucoup plus
forte dans la nouvelle configuration. En revanche, pour le patient no. 3, la hauteur de constric-
tion finale a diminué de moitié environ par rapport a la hauteur initiale, et reste proche de la
valeur obtenue apres application du champ gravitationnel en condition post-opératoire. On peut
ainsi s’attendre a ce que les modeles se comportent de la méme manieére en pré-opératoire et en
post-opératoire pour ce patient.

Meéme si I'ordre de grandeur de la déformation obtenue apparait satisfaisant, le modele bidi-
mensionnel traduit peu fidelement la véritable cinématique de la langue. En effet, les conditions
limites en trois dimensions sont telles qu’en réponse a la gravité, celle-ci aurait plutét tendance
a basculer : nous sous-estimerions donc 'amplitude de la déformation, en particulier au niveau
de la pointe.
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Fi1a. 4.6 — Simulation d’un collapsus. Patient 1, conditions pré-opératoires. (a) Configuration
initiale. (b) Configuration aprés déformation. (c) Evolution de la hauteur de constriction. (d)
FEvolution du débit ¢.

4.3 Simulations a partir de données pré-opératoires et post-
opératoires

Nous présentons une premiere tentative pour évaluer la capacité prédictive du modele dans
des conditions "in-vivo”. Les radiographies présentées précédemment nous ont permis d’obtenir
des modeles du conduit pharyngé au niveau de la base de la langue, avant et apres chirurgie
maxillo-mandibulaire. Effectuer des simulations d’inspiration sur ces deux géométries, pour des
valeurs identiques des parametres physiques, en particulier de la rigidité des tissus, va permettre
de comparer la déformation de la langue qui en résulte et de savoir si les prédictions du modele
sont cohérentes avec nos connaissances sur les modifications induites par la chirurgie.

4.3.1 Protocole de simulation

Comme pour les simulations montrant 'influence de la gravité, le module d’Young est fixé
a 6 kPa, ce qui correspond a une absence de tonus. La configuration obtenue apreés application
de la force de gravité est utilisée comme configuration de référence pour les simulations. Pour
simuler une inspiration, la pression d’entrée est fixée & 0 Pa, et la pression de sortie décroit
progressivement jusqu’a une valeur négative Pk.

4.3.2 Résultats et commentaires
Simulation d’un collapsus complet en pré-opératoire

La figure 4.6 montre les résultats de simulations & partir du modele correspondant a une
radiographie pré-opératoire. La figure (b) indique que pour les conditions de simulation qui ont
été choisies, le collapsus est complet (apnée) car la langue vient entrer en collision avec la paroi
postérieure pharyngée (trait en gras). Ce résultat est confirmé par la figure (c) sur laquelle on
observe une hauteur de constriction qui décroit régulierement jusqu’a obstruction. Le phénomene
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FiG. 4.7 — Comparaison des modéles pré-opératoire et post-opératoire. Patient 1. Réponse d une
chute de pression imposée. (a) Débit en fonction de la différence de pression entrée-sortie. (b)
Hauteur de constriction en fonction du débit.

de limitation puis de cessation du débit qui apparait sur la figure (d) est aussi caractéristique
d’un collapsus complet. Le nombre d’étapes et d’itérations a été fixé respectivement a 30 et a
5. L’algorithme s’est arrété a la 26ieme étape en raison de la collision avec la paroi postérieure
pharyngée. Le critere de convergence final est d’environ 107> mm.

Comparaison des simulations pré-opératoires et post-opératoires

La figure 4.7 montre les résultats de simulation en pré-opératoire et en post-opératoire. Tout
d’abord, nous nous sommes intéressés a 1’évolution du débit ® en fonction de la chute de pression
AP (différence de pression entrée-sortie) (figure (a)). Si nous examinons la valeur de AP pour
une valeur du débit de 10 1/min, qui correspond approximativement & la valeur maximale du
débit inspiratoire enregistrée au cours du sommeil® [Trinder et al.97], on remarque que :

— pour le modele pré-opératoire, une chute importante de pression (200 Pa) est associée a
cette valeur du débit,

— pour le modele post-opératoire, un tel débit peut étre obtenu avec une différence de pres-
sion entrée-sortie quasi nulle (moins de 1 Pa).

Ainsi, en pré-opératoire, les pertes de pression sont importantes, ce qui s’explique par le
fort rétrécissement du conduit au niveau de la base de la langue. Ces pertes de pression de-
vront étre compensées au niveau de la cage thoracique afin d’assurer un débit convenable. Les
voies aériennes supérieures sont donc tres résistantes. A I'inverse, en post-opératoire, un débit
physiologique peut étre atteint sans qu’il y ait pour autant une chute de pression significative.
Dans cette configuration, le conduit pharyngé peut étre assimilé a un canal droit et les seules
pertes de pression sont causées par les forces de viscosité. En conséquence, les voies aériennes
supérieures, au niveau de la base de la langue, n’offrent que tres peu de résistance a I’écoulement.

Ensuite, il est intéressant d’examiner la variation de la hauteur de constriction en fonction
du débit d’air inspiré (figure (b)). On remarque qu’en pré-opératoire, elle diminue tres significa-
tivement. Des que le débit atteint une valeur de l'ordre de 18 1/min, elle parvient & une valeur
qui correspond a 65 % de la hauteur initiale. Ensuite, elle continue de décroitre jusqu’a obstruc-

5La valeur du débit peut subir des variations importantes, et change en particulier d’un patient & ’autre ainsi
que d’un stade de sommeil & 'autre. En se basant sur [Trinder et al.97], on peut 'estimer comprise entre 1 et 14
1/min au cours du sommeil.



4.3 Simulations a partir de données pré-opératoires et post-opératoires 145

tion. D’autre part, on constate que pour une méme valeur du débit inspiratoire, la hauteur de
constriction varie beaucoup plus en pré-opératoire qu’en post-opératoire, ou elle reste tres proche
de la valeur initiale. En post-opératoire, la hauteur de constriction initiale est trop importante
pour qu’'un collapsus, méme partiel, puisse se produire.

| Patient [1 ]2 [3 [4 |
P; (Pa) 295 | 260 | 1060 | 220
bmae (L/min) 176 | 181 | 167.2 | 12.1
BT st /Mot (%) [ 99.97199.9 [ 99.9 | 99.9

TAB. 4.3 — Résultats des simulations pour chaque patient. Py est la pression de fermeture : c’est
la valeur de la pression Py de sortie pour laquelle la hauteur de constriction devient nulle (en
pré-opératoire). Gmazx est la valeur mazimale du débit d’air en pré-opératoire. hﬁpost/hgpost est
le rapport entre hauteur de constriction pour un débit égal a4 Pmar €t hauteur de constriction
initiale.

Le tableau 4.3 permet de constater que sur les quatre modeles de patients, trois d’entre eux
se comportent a l'identique et que les ordres de grandeur des pressions et débits mis en jeu
restent les mémes. La seule exception est le patient no. 3. En effet, la hauteur de constriction
en pré-opératoire est beaucoup plus élevée dans ce cas (voir tableau 4.2), ce qui explique que
la pression de fermeture ainsi que le débit maximal soient nettement supérieurs aux autres qui
ont été calculés. Ainsi, la simulation indique que les voies aériennes supérieures de ce patient
sont peu résistantes a 1’écoulement en pré-opératoire comme en post-opératoire au niveau de la
base de la langue. Ce résultat est apparemment contradictoire avec les données présentées dans
le tableau 4.1, ot on constate un indice d’apnées-hypopnées élevé (77 événements par heure)
en pré-opératoire et tres faible (1 événement par heure) en post-opératoire. On s’apergoit par
la-méme du caractere simplificateur de notre étude. Plusieurs hypotheses peuvent expliquer cet
écart entre prédictions du modele et données cliniques. Tout d’abord, il se peut qu’effectivement,
les voies aériennes supérieures se déforment peu a la base de la langue, et que les épisodes de
collapsus se situent majoritairement chez ce patient au niveau du voile du palais. Ensuite, il est
possible que le conduit pharyngé soit plus étroit en profondeur que ce qui a été supposé, ce qui le
rendrait plus facilement collablable en pré-opératoire. Il resterait néammoins a savoir comment
le traitement chirurgical a modifié cette dimension du conduit. Une autre cause pourrait étre
que les tissus mous de ce patient soient bien moins rigides que ce que nous avons supposé, ce
qui expliquerait la forte propension au collapsus en pré-opératoire, en dépit d’'une hauteur de
conduit relativement élevée. Dans le méme ordre d’idées, I'activation neuro-musculaire pourrait
aussi jouer un role.

De méme, pour le patient no. 4, on s’apercoit que les résultats des simulations ne concordent
pas avec les données polysomnographiques du tableau 4.1. En effet, d’'une part, et comme il a été
mentionné, I'indice d’apnées-hypopnées demeure élevé apres opération (22 événements par heure
contre 27 en pré-opératoire). D’autre part, le modele prédit une faible propension au collapsus
en post-opératoire, comme pour les patients nos. 1 et 2. De méme que pour le patient no. 3,
les causes envisageables permettant d’expliquer cet écart sont multiples : I'incertitude sur les
propriétés rhéologiques des tissus ou sur I’état d’activation neuro-musculaire peuvent en étre a
I’origine. Il reste toutefois délicat d’avancer une explication précise.
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4.3.3 Bilan et critiques

On retrouve par simulation les conséquences prévisibles de I'acte chirurgical puisque la pro-
pension au collapsus de la langue est nettement moins élevée apres opération qu’avant. En effet,
la chirurgie d’avancée maxillo-mandibulaire élargit de maniere tres conséquente le conduit pha-
ryngé, réduisant l'effet de dépression qui se produit au niveau des sites fréquents de collapsus.
Les forces de succion s’exercant sur les tissus sont alors beaucoup moins importantes. Néam-
moins, et comme nous avons pu le remarquer & propos des patients nos. 3 et 4, cet élargissement
du conduit ne permet pas toujours d’expliquer a lui seul la propension au collapsus et la cor-
rélation entre prédiction des modeles et indice d’apnées-hypopnées n’est pas toujours aisée a
établir. Cette évaluation préliminaire permet néammoins de conforter nos hypotheses et notre
méthode de modélisation, méme si elle demeure trop simplificatrice et limitée, avec une quantité
importante d’inconnues.

Par contre, le méme module d’Young a été choisi pour les simulations pré-opératoire et post-
opératoire, ce qui peut paraitre discutable. En effet, il est possible que 'acte chirurgical modifie
également celui-ci. Nous ignorons si cette variation est significative, et il est tout a fait probable
que la variabilité inter-patients soit plus importante. De méme, la profondeur W du conduit
(dimension dans la direction z) est restée inchangée pour le modele pré-opératoire et pour le
modele post-opératoire. Or, il est possible que celle-ci ait varié significativement”. Tout comme
pour le module d’Young, nous ignorons cette valeur.

En ce qui concerne les simulations en post-opératoire, nous ignorons si les équations de
Navier-Stokes Réduites sont encore valables dans de telles conditions, tres éloignées de celles de
la maquette sur laquelle cette théorie a été validée®. En conséquence, il faut étre prudent en ce
qui concerne la validité des résultats obtenus, méme s’ils paraissent acceptables.

4.4 Influence des parametres

Le but de cette section est de montrer 'intérét que peut présenter le modele en situation cli-
nique. En modifiant la valeur de certains parametres, on simule ainsi, de maniere tres simplifiée,
les conséquences d’un traitement sur le patient virtuel. Ceci permet d’examiner par ailleurs si
la réponse du modele est cohérente avec les connaissances que 1’on possede sur le comportement
des voies aériennes supérieures et sur I'impact des traitements.

De plus, pour les simulations et les comparaisons effectuées précédemment, nous avons vu
que l'incertitude est élevée sur la valeur de certains parametres, en particulier pour le module
d’Young. Aussi, il est intéressant d’étudier I'impact d’une variation de ces valeurs sur les résul-
tats donnés par le modele, autrement dit la sensibilité du modele a ces parametres.

Cette étude est voisine de celle réalisée en 3.5 sur le modele de la maquette in-vitro. Nous nous
apercevrons qu’en dépit de différences importantes entre les deux modeles, leur comportement
qualitatif est similaire.

“On observe en effet une différence entre apnéiques et sujets sains en ce qui concerne cette dimension
[Ayappa et al.03]

8Rappelons que les équations de Navier-Stokes Réduites ont été établies en supposant que la dimension lon-
gitudinale D du conduit d’écoulement est d’un ordre de grandeur supérieur & la dimension transverse ho (cf.
2.3.3).
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F1a. 4.9 — Influence du module d’Young E. Patient 1. (a) Hauteur de constriction h. en fonction
de la différence de pression entrée-sortie AP. (b) Débit d’air ¢ en fonction de la différence de
pression entrée-sortie AP. La légende indique les différentes valeurs de E.

4.4.1 Protocole

Nous avons repris un modele de langue construit a partir d’une radiographie pré-opératoire
de patient apnéique. Les parametres physiques étudiés sont :

— La hauteur de constriction initiale, qui est en principe imposée suite a la segmentation des
radiographies et a I’application des forces de gravité. L’incertitude sur cette hauteur est
liée d’une part a 'erreur réalisée lors de la segmentation des contours, et d’autre part a
Iincertitude sur la valeur du module d’Young, qui influe lors de la simulation de la gra-
vité. La hauteur de constriction initiale correspond sur notre modele au calibre pharyngé
minimal au repos.

— Le module d’Young du modele éléments finis, qui est déterminé pour nos simulations a
partir de données bibliographiques. Néammoins, 'incertitude sur cette valeur est tres éle-
vée, car elle peut varier tres fortement d’un patient a ’autre, et de plus, chez un méme
patient, elle dépend de I’état d’activation des muscles, qui nous est inconnu.
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En ce qui concerne les autres parametres, leur valeur est précisée par la suite pour chacune
des simulations.

4.4.2 Influence du calibre pharyngé a la base de la langue

Des simulations ont été effectuées pour différentes valeurs de la hauteur de constriction ini-
tiale. Les parametres sont les suivants : -500 Pa pour la pression de sortie Ps, 0 Pa pour la
pression d’entrée P, (inspiration), 30 étapes et 5 itérations. Les résultats sont présentés figures
4.8 (a) et (b). On observe que la variation de hauteur de constriction avec la chute de pression
AP est d’autant moins importante que la hauteur de constriction initiale est élevée. En particu-
lier, pour une hauteur de constriction de 1 mm, on observe un collapsus complet, ce qui n’est pas
le cas pour des hauteurs de constriction plus élevées. On constate parallelement a ce phénomene
que la limitation de débit est d’autant moins marquée que la hauteur de constriction initiale est
élevée. D’ailleurs, pour les hauteurs de 3 mm et de 5 mm, la chute de pression qui accompagne
un débit physiologique, de 'ordre de 10 1/min, est tres faible (de 1'ordre de 10 Pa), comme pour
les simulations a partir de radiographies post-opératoires.

En termes d’apnées obstructives, la hauteur de constriction est analogue au calibre pharyngé
minimal, qui est bien connu pour étre un facteur anatomique majeur, en relation directe avec
la propension au collapsus des voies aériennes supérieures [Deegan et al.95]. Au vu des courbes
4.8 (a) et (b), les simulations semblent étre en accord qualitativement avec les observations
cliniques et in-vivo. Par exemple, comme cela a été mentionné en 1.5.1, Isono et coll. ont montré
que le pharynx de patients apnéiques était généralement plus étroit que celui de non-apnéiques
[Isono et al.97b]. De méme, une étude clinique menée par Schellenberg et coll. a montré que
le rétrécissement du conduit pharyngé, causé par un élargissement de structures telles que la
langue, le voile du palais ou les parois du pharynx, était un facteur de risque significatif pour
le SAOS [Schellenberg et al.00]. Une augmentation du calibre pharyngé correspond donc & une
diminution de la fréquence et de la gravité des apnées et hypopnées. Ceci explique pourquoi
les traitements qui élargissent les voies aériennes supérieures, comme la chirurgie d’avancée
maxillomandibulaire [Guilleminault et al.89] [Bettega et al.00], ou les protheses d’avancement
[Hui et al.00] [Ng et al.03] [Mehta et al.01] sont efficaces.

4.4.3 Influence de la rigidité des tissus

Pour des valeurs différentes du module d’Young F, des simulations ont été effectuées, avec
les parametres suivants : -300 Pa pour la pression de sortie Ps, 0 Pa pour la pression d’entrée P,
(inspiration), 40 étapes et 10 itérations. Les figures 4.9 (a) et (b) montrent les courbes qui en ré-
sultent. On observe que plus le module d’Young est élevé et moins le collapsus est important, les
tissus étant plus rigides et moins aptes par la-méme a se déformer. En ce qui concerne la courbe
de débit en fonction de la différence de pression, on remarque une limitation de débit faible pour
un module d’Young de 12 kPa, ou le conduit pharyngé a d’avantage tendance a se comporter
comme un conduit rigide. En revanche, pour une faible valeur de F, par exemple 3 kPa, la limi-
tation de débit est tres importante, en raison du rétrécissement abrupt du conduit d’écoulement.

Ce comportement est en accord avec ’étude d’Isono et coll. que nous avons mentionné pré-
cedemment, en 1.5.2, et dans laquelle il est montré que le pharynx de patients apnéiques est plus
facilement collablable que celui de sujets sains [Isono et al.97b]. Par ailleurs, la compliance du
pharynx a toujours été mentionnée comme étant un facteur mécanique important pour le SAOS
[Deegan et al.95].
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4.5 Bilan

A partir de radiographies de patients apnéiques, pré-opératoires et post-opératoires, il a été
possible de construire des modeles éléments finis de langue issus d’une segmentation des contours.
Compte-tenu du protocole d’acquisition, il s’est avéré nécessaire de prendre en compte la gravité,
afin de déterminer une configuration de référence pour chaque modele qui correspondrait mieux
au cas d’un patient allongé, avec un tonus musculaire faible (sommeil).

Des simulations de déformation des tissus en réponse a l’air inspiré ont été effectuées pour
chaque modele. Nous avons ainsi pu observer la fermeture progressive du conduit accompagnée
d’une limitation puis d’'une cessation du débit, phénomenes caractéristiques d’épisodes d’hypo-
pnée et d’apnée obstructives. Les simulations ont également montré que la déformation des voies
aériennes supérieures pour une méme valeur du débit est tres différente en pré-opératoire et en
post-opératoire. En particulier, les voies aériennes supérieures ne se déforment quasiment plus
en post-opératoire et les pertes de pression associées a la circulation de 'air sont tres faibles.
Elles sont donc de nouveau perméables, ce qui est cohérent avec les conséquences de la chirurgie.

Finalement, une étude des principaux parametres physiques a permis de montrer en quoi
un modele peut étre utile pour la prédiction des conséquences de différents traitements. Tout
d’abord, en jouant sur le calibre minimal du conduit pharyngé, on influe fortement sur la propen-
sion au collapsus. On peut ainsi évaluer 'impact d’un traitement qui élargit ce calibre : chirurgie
maxillo-mandibulaire ou prothese d’avancement. Il en est de méme pour un traitement tel que
I"'UPPP qui agit sur la rigidité des tissus, controlable dans le modele a I'aide du module d’Young.

Ainsi, en dépit de nombreuses simplifications et limitations, les résultats obtenus sont cohé-
rents, du point de vue physique comme du point de vue clinique. Par ailleurs, mentionnons que
le temps de calcul nécessaire pour une simulation est typiquement d’un quart d’heure?, ce qui
est a priori compatible avec une utilisation clinique.

Parmi les nombreuses perspectives envisageables, il serait tout d’abord souhaitable de cons-
truire un modele complet des voies aériennes supérieures, intégrant en particulier le voile du
palais et I’épiglotte. Afin de mieux respecter les conditions limites cinématiques, qui corres-
pondent aux attaches tissus-os, un modele en trois dimensions des tissus serait plus adapté. Ceci
permettrait par ailleurs de lever I'incertitude sur la profondeur du conduit. D’autres modalités
d’imagerie, telles que des coupes tomodensimétriques ou des données IRM, seraient nécessaires
dans ce cas. Dans le méme ordre d’idées, il serait intéressant de tenir compte également de la
résistance nasale, et de disposer d’'un modele simple qui permette de prédire la chute de pres-
sion dans ’écoulement apres traversée des fosses nasales [Proctor86]. Nous savons en effet que
la résistance nasale a une influence non négligeable sur le phénomene de collapsus, comme 1’a
montré le modele de N. Gavriely et O.E. Jensen [Gavriely et al.93].

La détermination de la configuration de référence correspondant a un patient en état de
sommeil est aussi entadchée d’une incertitude importante. La solution idéale serait de disposer
d’images obtenues en position allongée, et en cours de sommeil. Sinon, un modele tridimension-
nel, tenant mieux compte des attaches osseuses, permettrait de simuler de maniere plus adéquate
la réponse au champ gravitationnel. De plus, I'incertitude sur le module d’Young se traduit di-
rectement par une incertitude sur la détermination de cette configuration.

De méme, la valeur de ce module d’Young a une influence déterminante sur la prédiction

9Temps mesuré sur un ordinateur de bureau, avec de plus les mémes remarques qu’au chapitre 3 concernant
I’implémentation.
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du collapsus suite aux simulations. Une des perspectives importantes de ce travail sera donc de
mettre au point une méthode de mesure de la rhéologie des tissus pharyngés, qui permette de
connaitre, avec une précision acceptable, la valeur du module d’Young des tissus d’un patient
apnéique. De plus, en ce qui concerne les simulations, ce qui est appelé ’collapsus complet’ ou
‘apnée’ est certainement tres simplificateur en regard de ce qui se produit réellement au cours
d’un épisode apnéique. En effet, lorsque le conduit se rétrécit significativement, il est raisonnable
de penser que l'organisme modifie sa commande inspiratoire et musculaire en conséquence, ce
qui n’est pas pris en compte dans le modele.

Resterait finalement a proposer une plateforme compléete pour le planning, qui permettrait
par exemple au chirurgien de simuler des découpes osseuses, et d’analyser les modifications
correspondantes en ce qui concerne l'interaction entre air et parois déformables.



Conclusion, perspectives

Les points décrits ci-apreés résument nos principales contributions lors de ce travail de these
sur la modélisation physique des voies aériennes supérieures pour le Syndrome d’Apnées Obs-
tructives du Sommeil.

Tout d’abord, un algorithme de couplage entre fluide et paroi a été développé. Il permet
de simuler la déformation des tissus pharyngés en réponse a ’air inspiré au cours d’un épisode
apnéique. Cet algorithme est rapide car il se base sur une formulation simplifiée du probleme
mécanique. En effet, une analyse physique du phénomeéne de collapsus a permis de négliger des
termes dans les équations de comportement du fluide et de la paroi. La résolution numérique en
a été facilitée. Le temps d’exécution relativement faible (quelques minutes) de cet algorithme le
rend compatible avec une utilisation dans un cadre de planning chirurgicall®.

Ensuite, la précision des prédictions obtenues suite a simulation ont été évaluées, par confron-
tation & des mesures expérimentales effectuées sur maquette. Celle-ci reproduit une interaction
flux d’air / paroi déformable dans des circonstances proches de celles observées lors d’un épisode
apnéique. Il ressort de cette évaluation qu’en dépit des treés nombreuses simplifications effec-
tuées, l'algorithme de couplage parvient & prédire de maniere satisfaisante le comportement de
la maquette. Plus précisément, ’erreur de prédiction sur la déformation de la paroi, quantifiée
au travers de la variation d’aire du conduit qui en résulte, est du méme ordre de grandeur que
I'incertitude liée au protocole de mesure.

Finalement, une étude préliminaire a partir de données radiographiques pré-opératoires et
post-opératoires de patients apnéiques a été réalisée. Cette étude a permis une premiere évalua-
tion de la pertinence clinique de notre approche. Méme si une quantité importante de travail
reste a fournir dans cette direction, les résultats obtenus sont encourageants, bien qu’ils restent
uniquement qualitatifs.

En conclusion, le modele que nous avons développé peut étre vu comme une alternative entre
des modeles simples & masses localisées, intéressants pour une analyse qualitative du phénomene,
mais peu aptes a fournir une prédiction fiable, et des modeles continus basés sur des formulations
plus complexes. Ces derniers pourraient étre encore plus précis, mais impliquent des méthodes
numériques tres couteuses en temps de calcul et en ressources informatiques.

1 4 , . . . .
9Nous avons évoqué le chiffre d’un quart d’heure dans le chapitre 4, mais en se basant sur un code sous-optimal.
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Les perspectives de ce travail sont multiples. Elles concernent tout d’abord les aspects 'modé-
lisation physique’. En effet, le modele que nous avons développé est bidimensionnel. Compte-tenu
de la morphologie fortement tridimensionnelle des voies aériennes supérieures, il est souhaitable
de parvenir a construire un modele en trois dimensions. Il serait possible dans un premier temps
d’intégrer des avancées réalisées dans le domaine de la modélisation des tissus, comme le modele
de langue de JM Gérard et coll. [Gerard et al.03] [Gerard04]. Puis, dans un deuxiéme temps,
il serait envisageable d’adopter une formulation en trois dimensions pour décrire 1’écoulement
d’air, en s’aidant éventuellement d’un code de calcul du commerce ou en développant un modele
asymptotique adapté a trois dimensions. En ce qui concerne les données d’imagerie, des coupes
tomodensimétriques ou des acquisitions IRM pourraient étre utilisées dans ce cas.

De plus, seule la fermeture des voies aériennes supérieures a été simulée pour le moment.
Le contact et la réouverture ont été laissés de coté. Pourtant, ce sont deux aspects qu’il est
important de prendre en compte lors du phénomene d’apnée. C’est un point difficile en raison
de la tres forte non linéarité qui se produit lors du contact. A plus long terme, des améliora-
tions sont envisageables sur la maquette, qui permettraient d’aller plus loin dans la validation
de l'algorithme de couplage, par exemple en se rapprochant d’avantage de la morphologie des
voies aériennes supérieures. La réalisation de telles maquettes est cependant loin d’étre simple.

En ce qui concerne le modele, seuls les aspects mécaniques ont été explorés, mais des phé-
nomenes d’ordre biologique sont également a prendre en compte. L’activation neuro-musculaire
semble notamment jouer un role de premier ordre, en raison tout particulierement d’un méca-
nisme réflexe qui rigidifie les voies aériennes supérieures lorsqu’une dépression trop importante
est détectée [Fogel et al.04]. On pourrait intégrer ce mécanisme dans le modele. Une idée serait
par exemple de reprendre le travail de L. Huang et coll. [Huang et al.99], et d’étendre son ap-
proche pour qu’elle soit adaptée a un modele continu.

De plus, avant d’aboutir a une utilisation dans un cadre clinique, il serait nécessaire de pour-
suivre le processus de validation en travaillant sur données patients. En sus de données d’ima-
gerie, il serait souhaitable de pouvoir récolter des informations sur les propriétés rhéologiques
des voies aériennes supérieures, dont la connaissance est cruciale pour prédire correctement un
collapsus. Des premiers travaux portant sur 1’élastance de la luette ont été réalisés par ’équipe
de F. Séries et coll. [Séries et al.99]. Cependant, la notion d’élastance est avant tout physiolo-
gique, et ne peut étre reliée qu’indirectement a la rigidité des tissus. De plus, leur étude est
réalisée sur des tissus obtenus apres dissection. Pour palier a ces limitations, un dispositif de
mesure comme celui développé par C. Bruyns et M. Ottensmeyer [Bruyns et al.02] serait tout a
fait adapté. Leur appareil permet en effet une mesure directe et ponctuelle de la rigidité via des
stimulations appliquées périodiquement sur le tissu a caractériser. Par ailleurs, cet outil est tel
qu’il permettrait a priori d’effectuer des mesures directes sur patient.

Finalement, a plus long terme, et en effectuant des modifications appropriées, notre ap-
proche pour modéliser les voies aériennes supérieures pourrait servir a analyser d’autres as-
pects fonctionnels de celles-ci, en particulier la parole (en reprenant des publications telles que
[Perrier et al.00]), ou a étudier d’autres pathologies que le SAOS (ronflement par exemple).



ANNEXE A

Conventions de notation

Dans cet annexe, nous précisons juste les conventions que nous avons utilisées pour certains
types d’objets mathématiques. Pour ce qui est du domaine de 'algebre linéaire, vectorielle et
tensorielle :

1. les grandeurs scalaires sont notées en caractéres normaux, par exemple s, ¢,
2. les vecteurs sont notés en caracteres sans sérif, par exemple u, v,
3. les tenseurs sont notés en caracteres gras, par exemple T', 0.

Sauf mention contraire, les tenseurs sont toujours des tenseurs d’ordre 2, autrement dit des
applications linéaires qui a un vecteur en associent un autre, et caractérisées en conséquence par
leur matrice dans une base donnée.
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ANNEXE B

Calcul des forces équivalentes nodales a partir
d’'une distribution discrete de la pression

Le but de cet annexe est de démontrer comment ’expression (2.89) est obtenue pour une
distribution de pression discréte sur un élément. D’abord, en reconsidérant la formule (2.87),
nous allons expliciter la matrice d’interpolation [N(s, )], pour un élément quadrilatéral linéaire :

NG, O] = [ Q(—s,~DT Qs,~T Q(s,)1 Q(—s,DT |, (B.1)
ou les polynomes Q(s,t) s’expriment ainsi :
1
Qls,t) = 31+ )1 +) (B.2)
avec I qui est la matrice identité en dimension 3 [Ansys02]. Nous savons que {Fffo)eu d S} est

un vecteur colonne composé a partir des vecteurs forces nodaux {Ff(e)}, pour (k,1) € {—1,1}.

Il est alors immédiat, d’apres (B.1) et 2.87 que :

[ep ) = 2, B3

avec pour valeur de [ lk :

1 1
k S S S . .
i —/_1/_1Q(k 16)p(s, t)dsdt (B.4)

Nous nous intéressons a une distribution de pression discrete p[si,t]—]i:Lm,m j=1,...,m, autre-
ment dit & une fonction p(s,t) qui est constante sur chaque portion rectangulaire (i, 7) dont les

coordonnées des coins sont (s;j,t;) et (si+1,tj4+1). En ce cas, nous pouvons réécrire l'intégrale
(B.4) :

n.m Siv1 i+
[lk = Z Z Pls;, tj} / t Q(ks,lt)dsdt. (B.5)
Si j

i=1 j=1
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Comme @ est donné par la formule (B.2), I'intégrale peut étre calculée analytiquement :

Sit1 il Sit1 j+1 Sit1 tit1
/ Q(ks, lt)dsdt = / / (1+Eks)(1+it)dsdt = / (1+ks)ds/ (141t)dt.
tj

(B.6)
Les deux intégrales séparées sont en fait des aires de trapezes, leur calcul est aisé et permet
d’aboutir a :

i+1 1 kl
/ QUks, It)dsdt = ki, ks )ollty 1), (B.7)
S tj
ol w(z,y) est la fonction donnée en (2.90). On obtient finalement I’expression suivante pour
Ilk :

kl n m
Ilk = Z Z Z P[SZ’, tj]w(ksi, k8i+1)w(ltj, ltj+1). (B.8)

i=1 j=1

En utilisant (B.3) et (B.8), la formule recherchée (2.89) est alors obtenue.



ANNEXE C

Méthode de résolution numérique des
équations RNSP

Cet annexe expose la méthode de résolution des équations de Navier-Stokes réduites / Prandtl
(RNSP) présentées en 2.3.3 (équations 2.60, 2.61 et 2.62). Les lignes directrices de cette méthode
sont données en 2.4.2.

Puisque la méthode des éléments finis a été utilisée pour la résolution du sous-probléme so-
lide, il aurait été naturel de s’en servir également pour le sous-probleme fluide. Le couplage en
aurait été facilité. Néammoins, en raison du caractere spécifique de ces équations, il est peu vrai-
semblable qu'un code de calcul éléments finis du commerce les prenne directement en compte.
Par ailleurs, nous disposions déja d’un code de calcul écrit par P.Y. Lagrée. Ce code s’appuyait,
comme nous 'avons mentionné en 2.4.2, sur une méthode de différences finies. Reprogrammer
ce code avec la méthode des éléments finis aurait demandé un temps de développement assez
long, pour un intérét scientifique discutable, dans la mesure ou le code existant fournissait déja
une prédiction précise, dans un temps tres court, de 'ordre de la seconde.

Une utilisation de ce code comme d’une ”boite noire” présente bien évidemment des dangers,
en particulier dans notre cadre, ou il est piloté automatiquement par ’algorithme de couplage
fluide-paroi. Une connaissance de la méthode de résolution dans ses détails présente donc un
intérét indéniable a ce niveau. De méme, elle sera par ailleurs utile aux personnes désireuses de
I’améliorer. A notre connaissance, elle n’est détaillée dans aucun ouvrage, méme si elle s’inspire
de méthodes classiques.

Nous détaillons 'algorithme dans le cas d’une géométrie asymétrique. L’adaptation & une
géométrie symétrique se fait sans difficultés. Le probléeme a résoudre est tout d’abord reprécisé,
en particulier en ce qui concerne les conditions aux limites. Ensuite, la méthode numérique de
résolution est détaillée pas a pas. Nous terminons en expliquant comment il est possible de
controler en pression ou en débit ’écoulement.
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Fi1a. C.1 — Géométrie d’écoulement (a) et changement de variable permettant d’utiliser une grille
réguliere (b) pour la résolution par différences finies.

C.1 Le probleme a résoudre

Il s’agit de résoudre le systeme d’équations aux dérivées partielles suivant :

U0zl + 005 = —0zp+ 85212, (C.1)
- g]a == O, (02)

Le domaine de résolution est précisé figure C.1 (a) : c’est le conduit d’écoulement. Les
conditions limites d’adhérence a la paroi s’expriment ainsi :

(T, Ying = 0) = 0(Z, Yiny = 0) = 0, (C.4)

W(Z, Ysup = M(T)) = V(Z, Youp = M(T)) =0, (C.5)

avec la paroi inférieure supposée plane (9, = 0) et la paroi supérieure de géométrie arbi-
traire, connue grace a la fonction h (gsyp = h(Z)). Pour que le probleme soit bien défini, il faut
de plus préciser la valeur de la pression et le profil de vitesse a ’entrée du conduit. La pression
étant définie a une constante pres, elle est prise comme nulle en entrée :

p(z=0)=0. (C.6)

Le profil de vitesse est donné. Il peut étre parabolique (Poiseuille) ou uniforme! :

11 est parabolique dans notre cas.
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ol ug et vg sont des fonctions connues.

C.2 Résolution par différences finies

C.2.1 Changement de variable préliminaire

Afin d’approximer chaque différentielle par des formules aux différences, il est plus commode
d’avoir un domaine de résolution de géométrie simple, sur lequel il est possible d’adapter une
grille réguliere. Dans notre cas, un changement de variable (mapping) permet de se ramener a
un domaine rectangulaire (cf. figure C.1). On introduit & cet effet 'application suivante :

(5777) = (b('f?g)v (CQ)

avec :

£ =z, (C.10)

<
—~
aQ
—
—
~—

T @y
Puis, I'expression de toutes les inconnues @, v, p en fonction du couple (£, ) se traduit par des

changements dans les équations a résoudre. En effet, en notant u, 7, p les nouvelles inconnues,
fonction des nouvelles variables, on a par exemple, pour # :

a(&,n) = u(&(z,y),n(z,y)) = u(z,7), (C.12)
ce qui se traduit par les changements suivants au niveau des différentielles :

hl
= Oti—n 0 Oy, (C.14)
en remarquant que 0z = 1 et 0zn = —7 Zég% = —17];:((;)). De méme, en ce qui concerne les
différentielles par rapport a ¢ :
_ I, .
oyu = 7 Oy, (C.15)
_ 1 -

On obtient des formules similaires pour ¥ et p. En renommant, pour simplifier, &, 0, p en u, v, p
et £ en x, on obtient finalement le systeme suivant a résoudre sur le domaine rectangulaire :

1 n d 1
h 1
u(Opu — nﬁanu) + Eﬁnv = 0. (C.18)

Dans ce systeme, I'indépendance de p par rapport a n a été prise en compte, ce qui explique
que seules deux équations subsistent. On remarque que dans les nouvelles équations, la dérivée
du profil supérieur A’ intervient : ce profil doit donc étre contintiment dérivable afin d’assurer
une résolution correcte.
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C.2.2 Principe de la résolution

L’idée de la méthode des différences finies consiste a approximer les champs continus de pres-
sion et de vitesse par une distribution discréte de valeurs calculées en chaque point (i,j) d'une
grille telle que celle présentée figure C.1 (b). L’approximation de chaque opérateur différentiel
par des formules aux différences calculées en tout point de la grille permet de se ramener a une
résolution d’équations algébriques, dont la solution est d’autant plus proche de celle du probleme
continu que le nombre de points de la grille est élevé? [Sainsaulieu00].

Dans notre cas, la grille est réguliere : la distance entre chaque point est la méme dans
une direction donnée. La distance dans la direction x est notée Ax et celle dans la direction
n An. Pour chaque point indicé par un couple (i, j), nous noterons xé et n; ses coordonnées.
En chaque point, il est donc nécessaire de calculer u(mé,n}), notée plus simplement ué, ainsi
que v} = v(a:;'», njz) La pression est calculée pour chaque indice i : p; = p(zt). On notera m le
nombre de points de la grille dans la direction x et n le nombre de points dans la direction 7.

Par convention, les indices commencent a 1.

L’équation (C.17) est parabolique. Elle est donc de la méme famille que I"équation de la
chaleur a une dimension. La méthode de résolution employée est en conséquence relativement
similaire. En particulier, nous savons que I’équation de la chaleur peut étre résolue a ’aide d’une
marche avant en temps, a 'aide d’un schéma explicite (conditionnellement stable) ou implicite
(inconditionnellement stable) [Sainsaulieu00]. Un algorithme de marche avant est également uti-
lisé, avec une discrétisation implicite du terme du second ordre Bzzu [Lagrée et al.05a]. L’axe
de propagation de 'information est ici I'axe longitudinal x, qui correspond & la direction de
I’écoulement?. 11 est imposé par le terme de convection ud,u [Cousteix88]. Ainsi, & partir de
I’entrée du conduit (i = 1), on calcule pour chaque indice i toutes les inconnues, a partir de leurs
valeurs pour les indices précédents, et on incrémente ensuite i. Le calcul se propage jusqu’a la
sortie du conduit. La pression et la vitesse de sortie sont donc déterminés automatiquement, et
n’ont pas a étre imposés. Plus précisément, & chaque étape, pour un indice i donné :

1. La valeur de g—ﬁ est initialisée a partir de sa valeur pour 7 — 1.

2. L’équation de la conservation de quantité de mouvement (C.17) permet de calculer u; (Vj)
en fonction des valeurs précédemment calculées de u, v et p.

3. L’équation de continuité (C.18) ainsi que la condition limite sur la paroi inférieure v} = 0
permettent de calculer v} (Vj). La condition limite sur la paroi supérieure v;, = 0 n’est
alors pas forcément vérifiée.

4. Il faut en conséquence trouver la valeur de g—g qui permette d’obtenir v!, = 0. Une nouvelle
estimation de cette valeur est alors calculée (itération de Newton), puis les étapes 2 et 3
sont renouvellées jusqu’a ce que la condition limite soit vérifiée.

C.2.3 Calcul du profil longitudinal

Nous détaillons ici comment la discrétisation de I’équation du mouvement (C.17) permet de
déterminer uj. C’est le point essentiel de la résolution [Lagrée et al.05b]. Nous précisons d’abord

2. & condition toutefois que la discrétisation ait été effectuée correctement, autrement dit que le schéma numé-
rique obtenu soit consistant et stable.
3Rappelons que pour équation de la chaleur, cet axe est celui du temps.
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comment nous discrétisons chaque terme et chaque opérateur différentiel.

1 B dp 1 ,
~—~——— Y—/ N =
(1 (2 (3) 4)

— terme (1) :la valeur de u est prise au point (i — 1,7) : u — u;}l.

— terme (1) :la valeur de Oyu est donnée par une discrétisation d’ordre 1 en z :

i i1
U, uj

Oyt — (Qvu); = 2 AL

— terme (2) :la valeur de v est prise au point (i — 1,7) : v — v;'-*l.

— terme (2) :la valeur de h est priseeni—1: h — hi—_1 = h(x;_1).

— terme (2) : le terme nh’ est calculé en (i — 1, j) :

h; — h;_1
A
" TI] Af[f

— terme (2) : la valeur de J,u est donnée par une discrétisation centrée en 7 :

' Ui<_1 . UZ-_I
677U - (677U);'_1 = 73+12A77 3_1.

— terme (4) :la valeur de h est prise en i : h — h;.

— terme (4) : la dérivée seconde en 7 est obtenue a 1’aide d’un schéma centré dans la direction
nen (i,7) :

ok +ut =24t
2 2 Nio_ g+l j—1 J
Oppu — (8772“)1' - An?

En injectant ces termes dans I’équation (C.17), et apreés quelques manipulations algébriques
élémentaires®, on obtient I’équation suivante :

Aijoruby + Agjul+ Ai o ufyy = b, (C.20)

avec pour valeurs de chaque coefficient :

4laissées au lecteur & titre d’exercice,
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1
Aijo1=Ai 11 = (A2’ (C.21)
_ 2 1,
A%] - (hlA’I’])2 A._’L‘u] ) (022)
_ dp (u;‘il)Q i1 i—1 ") 1 i—1
bz’] = @ — A;p (’U‘7 — ’LLJ E(hl - hl_l))m(anu)] . (023)

On voit ainsi qu’on peut regrouper ces termes dans une matrice et des vecteurs colonnes, qui
permettent d’obtenir le systeme d’équations linéaires suivant :

Aiui = bi, (C'24)

avec A; la matrice symétrique tridiagonale constituée des A; j, u; le vecteur des inconnues
us et b; le vecteur constitué des b; ;. Les conditions limites sur u sont également intégrées dans
ce systeme :

uf =ul, = 0. (C.25)

La résolution, a 'aide de lalgorithme de Thomas [Thomas98], fournit le profil de vitesse
longitudinale en 3.

C.2.4 Calcul du profil transverse et de la pression

Une fois u; obtenu, I’équation de continuité (C.18) permet d’obtenir v; pour tout j. En effet,
en remplacant le terme J,v par la formule aux différences :
Iy

J Jj—1

on se rend compte que la valeur inconnue v;- peut étre calculée a partir de la valeur U;-_l,

supposée connue, et du premier terme, dont toutes les valeurs sont dorénavant connues car
dépendant de h et de u. v peut ainsi étre calculé en incrémentant j a partir de la condition
limite sur la paroi inférieure v] = 0 :

vj- = v},l + An (h,u). (C.27)

Si la valeur obtenue pour v}, est différente de zero, ce qui correspond a la condition limite

. ;. d , . 7 L2 . N 3
sur la paroi supérieure, 52 est ré-ajusté par itération de Newton de telle sorte a ce que v;, se

rapproche de zéro apreés un nouveau calcul des profils de vitesse. Plus exactement, I'algorithme
de résolution procede comme suit :
Initialisation :
— dpxprec = g—i (i-1) (initialisation & partir de la valeur de g—i obtenue précedemment en i —1).
Boucle :

— dpZeour = ApTprec + € (avec € une valeur constante choisie arbitrairement).

— Calcule v}, (dpxprec) et mémorise la valeur obtenue dans va : v}, — va.
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— Calcule v}, (dpxcour) €t mémorise la valeur obtenue dans v; : v}, — vy.

— Calcule Av = %

- dpmprec - % - dpxprec'

Fin boucle.

C.2.5 Obtention des grandeurs associées a 1’écoulement

Les distributions de pression et de vitesse sont stockées dans des tableaux, retournés par
le code de calcul. A partir de ces distributions discretes, il est possible de calculer différentes
grandeurs associées a I’écoulement, en particulier les contraintes pariétales, adimensionnées, sur
les parois inférieures et supérieures, qui sont données respectivement par :

2 7 2
SU; f . .2
Toup e (C.29)

C.2.6 Le probleme de la séparation. L’approximation "FLARE’.

Nous savons qu’apres le point de séparation, le fluide se décolle. Le code peut néammoins
poursuivre son calcul. Il se forme alors un jet, qui peut étre accompagné de phénomeénes de
recirculation. Ceux-ci ne peuvent étre prédits tels quels par la méthode numérique, qui par
conséquent, donne des résultats complétements erronés en ce cas. En effet, lorsque u < 0, a
cause du terme de convection (1) de C.19, ’équation a résoudre devient similaire a I’équation
de la chaleur avec une diffusivité négative. Pour remédier au probléeme, 'approximation dite
'FLARE’ force v = 0 dans ce terme aprés séparation. Le code prédit alors un jet laminaire
au dessus duquel se situe une zone ou la vitesse des particules est tres faible. Tous les calculs
présentés dans ce mémoire ont été réalisés a 1’aide de cette approximation.

C.3 Commande

Le débit d’entrée est imposé au cours du dimensionnement via le nombre de Reynolds. En
effet, comme la vitesse caractéristique Uy est donnée par :

__¢
- Whe'

avec ¢ le débit, W la profondeur et hg la hauteur caractéristique du conduit, on a alors le
nombre de Reynolds qui est le suivant :

Uo (C.30)

Re = phOUO = Bi (C.31)

I pW
La pression initiale p. est prise par convention a 0 Pa. La pression de sortie ps est prédite
suite au calcul. Ainsi, si on désire commander I’écoulement en pression, il suffit d’ajuster le débit
¢ au cours d’itérations successives de telle sorte a obtenir finalement la différence de pression
pe — ps voulue, & 'aide d’un algorithme de Newton. Si on veut une pression d’entrée p. différente

de 0 Pa, il suffit de translater la courbe obtenue de p. Pa.
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ANNEXE D

Formules relatives a |'utilisation des modeles
éléments finis

Cet annexe est dédié a l'explicitation de formules utilisées dans les chapitres 3 et 4 pour les
modeles éléments finis de la maquette et de la langue.

D.1 Determination du module d’Young

Nous montrons ici comment est établie la formule (3.4) utilisée en 3.3.2 pour la méthode
directe de détermination du module d’Young de la paroi en latex du banc de mesure. Rappelons
tout d’abord son expression :

k
Ah. = EPW. (D.1)
Remarquons que Ah,, la variation de la hauteur de constriction, correspond exactement au
déplacement uj, dans la direction i du noeud central d’indice n situé au niveau de la constriction

(cf. schéma D.1) :
Ah, = —ul. (D.2)
Nous allons maintenant exprimer uj, en fonction de la pression interne P;,; en nous appuyant
sur la relation suivante entre déplacements et forces :

Kuy, = fin, (D.3)

Cette relation découle de la formulation éléments finis dans le cadre de ’élasticité linéaire et
des petites déformations. K est la matrice de rigidité, uy, le vecteur de tous les déplacements
nodaux et f,, le vecteur de toutes les forces nodales (cf. 2.4.1). K est obtenue par assem-

......

[Dhatt et al.05] [Zienkiewicz et al.89)] :
K@—/BTBW; (D.4)
1%
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z X

Fic. D.1 — Calcul de la variation de hauteur de constriction Ah. a partir du modéle éléments
finis. Le déplacement uj, dans la direction y du noeud n au centre de la constriction, en réponse
a une pression interne Py, permet une lecture directe de cette variation.

avec V' le volume de I’élément (si celui-ci est tridimensionnel) et B la matrice de déforma-
tion, dérivée a partir de la matrice d’interpolation de 1’élément. Elle ne dépend que du choix
des fonctions d’interpolation et de la configuration géométrique de I’élément. D est la matrice
d’élasticité, qui dépend uniquement de la loi de comportement. Lorsque celle-ci est la loi de
Hooke, il est alors possible de mettre en facteur le module d’Young du matériau :

D = E Dy, (D.5)

avec Dy qui ne dépend que du coefficient de Poisson v (matrice d’élasticité pour un mo-
dule d’Young unité). Cette factorisation se retrouve alors au niveau de la matrice de rigidité
élémentaire :

K = EK(o),, (D.6)

et au niveau de la matrice de rigidité globale, car elle est conservée par la procédure d’as-
semblage :

K = EK,, (D.7)

avec Ke), et Ko qui sont les matrices de rigidité, élémentaire et globale, pour un module
d’Young unité. En ce qui concerne le vecteur fy, des forces nodales, celles-ci correspondent, dans
le cas de la simulation qui est effectuée avec le modele de maquette, aux forces de pression interne
exercées sur les noeuds des éléments supposés étre en contact avec I’eau a 'interieur du cylindre.
L’intensité de ces forces est directement proportionnelle a la valeur de la pression interne Pj,;.
Tout changement de la valeur de P;,; n’aura pas d’incidence sur la direction et ’orientation des
forces nodales. Par conséquent, on peut donc écrire :

fm - Pint mea (DS)

avec fing le vecteur des forces nodales correspondant a une pression interne unité. Maintenant,
en reprenant le partitionnement donné en 2.4.1 (équation 2.84) :

0
u; = Mf. +u;", (D.9)
et en remarquant que u;” est nul dans notre cas (pas de déplacements non-nuls imposés),
nous pouvons exprimer uy, qui est une composante de u;. On obtient ainsi :

u = M, fe, (D.10)

n

avec My, , qui est la sous-matrice ligne de M correspondant a la composante y du noeud
d’indice n. En se souvenant que la matrice M est 'inverse d’une sous-matrice de la matrice de
rigidité (M = Ky; 1), une conséquence directe de la formule (D.7) est la suivante :
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1
M=—M D.11
B 0, ( )
avec My = Kq1 ! En injectant la formule ci-dessus ainsi que la formule (D.8) dans (D.10),
on obtient finalement :

1

’UJ% = EMO’ n,y .Pintfco. (D12)

En remarquant que le produit My ., fco est un scalaire, que I'on notera —k, on obtient
finalement la formule (3.4) :

Ahc = —u% = Pmt. (D13)

k
E
D.2 Application des forces de gravité

Il s’agit ici d’établir la formule utilisée en 4.2 pour appliquer un champ uniforme de gravité
aux modeles éléments finis de langue. Nous rappelons tout d’abord cette formule :

Plg
= 218l
Pour I’établir, il suffit de se rappeler de la formulation matricielle associée a un modele
éléments finis en élasticité linéaire et en petites déformations (cf. 2.4.1) :

(D.14)

uj = Mfc, (D.15)

en supposant, comme en D.1 que le vecteur des déplacements & charge nulle u;° est nul (pas
de déplacements non-nuls imposés, ce qui est le cas pour les modeles de langue présentés en 4.2).
De la méme manieére qu’en D.1, on peut écrire la matrice des déformations nodales sous la forme
suivante :

1

M=—M D.16
E 05 ( )

avec F le module d’Young et Mg la matrices des déformations nodales pour un module
d’Young unité. De méme qu’en D.1, on peut remarquer que le vecteur f. des forces nodales
équivalentes au champ de gravité change uniquement en norme si la norme du vecteur g ou si
la densité volumique du matériau p sont modifiés. On peut donc écrire :

fe = pllgl| feo, (D.17)

avec f¢q le vecteur des forces nodales pour un champ volumique de norme unité et de méme
direction que g. En notant :

ui0 = M feo, (D.18)

et en exprimant M et f. a l'aide de (D.16) et (D.17), on obtient directement la formule
souhaitée :

1
s = - Mo ] o = 218 (D.19)
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ANNEXE E

Déformation de Von Mises

Pour vérifier si I’hypothese des petites déformations était respectée dans nos simulations,
nous avons utilisé une mesure qui est la déformation de Von Mises ('Von Mises strain’) et que
nous noterons ici €.4. Pour la définir, on utilise le tenseur des petites déformations e, vu chapitre
2, et qu’on peut écrire sous la forme matricielle suivante :

1 1
1590 5 Yoy ?’sz
€= %%y 15y V= | - (E.1)
5Vzz 3Vyz €z

L’équation de Von Mises permet alors d’obtenir €., (voir [Ansys02]) :

D=

1
T V2(1+v)

avec v qui est le coefficient de Poisson du matériau. C’est une mesure de la déformation
en distorsion : la composante sphérique n’est pas prise en compte. En effet, si € = pI, avec p
scalaire, et I le tenseur identité, alors on vérifie immédiatement que : e, = 0. Il est possible de
faire le lien entre la déformation de Von Mises et la déformation au sens courant qui est définie
comme suit :

3
(eo —ey)? + (€2 — €)% + (5, —2)% + 5(%31, +92. )| (E.2)

_ds—dsp
- dSO ’

avec dsg la longueur initiale d’une particule matérielle, et ds sa longueur apres déformation.
En effet, la déformation au sens courant peut étre obtenue en multipliant par % la déformation
de Von Mises. Une maniere simple de le voir est de considérer le cas particulier d’une particule
matérielle orientée dans la direction = et qui se déforme en ne changeant pas de direction. La
déformation au sens courant est donnée par I'unique composante non-nulle de € :

(E.3)

€c

Ec = Eg. (E4)

Dans ce cas, la déformation de Von Mises s’écrit :
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1 1 ds—ds
= - 2 2132 = — = —70 E 5
Eeq \/5(14—1/) [5x+5a::| 1+I/€$ 1+V dSO . ( . )
Si le matériau est quasi-incompressible, alors v ~ 0.5 et donc :
2
Eeq = 3Ec; (E.6)

d’ou la multiplication par % qui est effectuée au chapitre 3.
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Résumé

Le Syndrome d’Apnées Obstructives du Sommeil est caractérisé par la survenue fréquente d’ épisodes
d’ obstruction des voies aériennes supérieures. L’intérét d’une modélisation physique est qu’elle autorise
une compréhension plus fine du phénomene, et laisse espérer une amélioration des traitements. Le but a
donc été de concevoir, puis de valider, un algorithme de simulation numérique de 'interaction entre les
tissus vivants et le flux d’air & I'origine d’un épisode apnéique. Afin d’alléger les calculs et de réduire le
temps de simulation, des hypotheses simplificatrices ont été envisagées. D’une part, en ce qui concerne
les tissus vivants, la méthode des éléments finis permet une prédiction réaliste de leur déformation. Le
cadre des petites perturbations et de 1’élasticité linéaire implique de plus un calcul rapide de la réponse
mécanique. D’autre part, la simulation de I’écoulement d’air se fait via une formulation asymptotique des
équations de Navier-Stokes (équations de Navier-Stokes Réduites / Prandtl), qui facilite la résolution nu-
mérique. Afin de valider hypothéses physiques et méthode de résolution numérique, une maquette in-vitro
a été utilisée. Celle-ci permet de reproduire, dans des conditions contrélées, une interaction entre flux
d’air et paroi déformable analogue a celle qui se produit a la base de la langue en début d’obstruction.
Une mesure précise de la déformation du conduit d’écoulement est obtenue a ’aide d’une caméra digitale.
Une série de comparaisons quantitatives a montré qu’en dépit des simplifications effectuées, l’erreur entre
prédiction et mesures est faible. Finalement, pour se rapprocher de la réalité clinique, des modeles de voies
aériennes supérieures de quatre patients apnéiques ont été construits a partir de radiographies sagittales.
Des comparaisons entre simulations & partir de radiographies pré-opératoires et post-opératoires ont mon-
tré que les prédictions étaient globalement cohérentes avec les conséquences du geste chirurgical. Elles ont
pu également mettre en évidence certaines limites de notre approche, dies a la complexité du phénomene.

Mots clés : syndrome d’apnées obstructives du sommeil, geste chirurgical assisté par ordinateur,
modélisation physique, méthodes numériques, éléments finis, couplage fluide-paroi.

Abstract

Obstructive Sleep Apnea Syndrome is caused by frequent episodes of upper airway obstruction during
sleep. Physical modelling allows a better insight into this phenomenon which is needed to improve the
efficiency of treatments. So, the aim was to build and to validate an algorithm for numerical simulations
of the interaction between the soft tissue and the airflow at the origin of an apneic episode. So as to reduce
the computational cost, simplificatory assumptions have been stated. First, for the soft tissue, the finite
element method allows a realistic prediction of their behaviour. Small perturbations framework combined
with linear elasticity theory enable fast computations of their mechanical response. Then, the numerical
simulation of the airflow is based on an asymptotic formulation of the Navier-Stokes equations (Reduced
Navier-Stokes / Prandtl), which makes easier the numerical solving. For the validation of both the as-
sumptions and the numerical solving method, an in-vitro setup has been used. It allows the reproduction,
in a controlled environment, of an interaction between the airflow and a deformable structure, similar
to the one that occurs near the tongue during the beginning of an obstruction. An accurate measure of
the deformation of the airflow duct has been obtained thanks to a digital camera. A set of quantitative
comparisons has revealed that the error between predictions and measurements is small, in spite of the
simplifications formulated. Finally, to get closer to clinical reality, upper airway models of four apneic
patients have been built from sagittal radiographies. Comparisons between simulations from pre-operative
and post-operative radiographies have showed that the predictions were in agreement with the effects of
the surgical gesture. Moreover, they put forward some limitations of the method, due to the complexity
of the phenomenon.

Keywords : obstructive sleep apnea syndrome, computer assisted surgery, physical modelling, nu-
merical solving, finite element, fluid-structure interaction.



