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Introduction Générale

E cancer est une maladie caractérisée par la croissance incontrolée des cellules. Le nombre

L de personnes atteintes par le carcinome hépatocellulaire (CHC), un type de cancer du
foie, est en progression croissante. Au niveau mondial, le CHC est la troisiéme cause de
mortalité chez les patients atteints par le cancer, a cause du taux de survie extrémement faible.
Au moment du diagnostic, les médecins étudient précisément I’étendue du cancer et I’état du foie
pour proposer le ou les traitements les mieux adaptés. Pour les personnes atteintes d’un cancer
a un stade treés avancé, les traitements possibles sont tres limités. Citons la chimioembolisation
transartérielle (TACE) qui vise a diminuer la taille de la tumeur et a ralentir le développement
de la maladie par injection, de maniére localisée (traitement locorégional), de microparticules
médicamenteuses dans le foie. Par exemple, le traitement par chimioembolisation transartérielle
comprend : i) un médicament de chimiothérapie qui, amené par le sang, agit au plus pres de la
tumeur ; ii) des agents d’embolisation, appelés aussi bolus, qui forment un barrage dans les vais-
seaux sanguins. L’action mécanique des bolus bloque le passage du sang vers la tumeur qui est
ainsi privée d’alimentation et asphyxiée. La radioembolisation transartérielle (TARE) est basée
sur la méme procédure locorégionale mais utilise, a contrario, les rayonnements ionisants pour
détruire PADN des cellules cancéreuses ou affaiblir leur capacité a se reproduire. Cependant,
ce traitement touche aussi les tissus sains voisins et par conséquent, 'efficacité de la radiothé-
rapie dépend du choix de la planification du traitement et de la dose totale de microparticules
ionisantes a appliquer, prenant en compte : i) la dose efficace capable de détruire la tumeur;
ii) la dose de tolérance des tissus sains (qui est la plus grande quantité des radiations n’entrai-
nant pas d’effets défavorables ou nuisibles) ; et iii) la nature et la gravité des complications qui
peuvent se produire. Généralement, on cherche a atteindre le meilleur contrdle tumoral avec le
minimum de complications des tissus sains. Dans les deux cas cités, en absence de tout controle,
ces agents thérapeutiques migrent vers d’autres organes sains par l'intermédiaire de la circu-
lation sanguine systémique. Les approches microrobotiques peuvent apporter des solutions au
probleme du ciblage thérapeutique. Une solution consiste a contréler la direction de transpor-
teurs thérapeutiques (appelés bolus magnétiques), composés de microparticules magnétiques et
d’agents anti-cancéreux, a I'intérieur des vaisseaux sanguins vers la zone tumorale. Des champs
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magnétiques extérieurs sont alors utilisés pour propulser, guider et naviguer une flottille de bolus
magnétiques au travers du réseau artériel. Le couplage entre les procédures locorégionales trans-
artérielles, dites classiques, et les technologies microrobotisées, dites avancées, peut apporter une
solution technologique prometteuse au probléeme du ciblage thérapeutique.

Cette these propose donc une méthodologie globale & mettre en place afin de rendre les pro-
cédures locorégionales transartérielles robotisées plus ciblées et plus localisées. Plusieurs verrous
scientifiques sont abordés dans cette these.

Le Chapitre II décrit les différents modeles d’évolution de la tumeur en fonction de chaque
type de traitement. Pour cela, nous considérons les mathématiques comme point de départ pour
modéliser la croissance de tumeurs cancéreuses, dans le but principal d’optimiser le traitement
en augmentant 'efficacité antitumorale et en diminuant la toxicité sur les cellules saines. Cet
objet est atteint en transportant le médicament & l'aide de micro/nanoparticules actionnées
magnétiquement. Trois types de thérapies transartérielles sont considérées : i) la radioembo-
lisation (TransArterial RadioEmbolization : TARE); ii) la chimioembolisation (7TransArterial
ChemoEmbolization : TACE) ; et iii) la thérapie anti-angiogénique. La réponse a toute thérapie
est treés variable d’un individu & un autre, tant sur le plan pharmacologique (efficacité recherchée)
que sur le plan des toxicités (effets indésirables a réduire). Cette variabilité de réponse, souvent
difficile & prévoir, devient une problématique majeure en cancérologie compte tenu d’une fenétre
thérapeutique étroite (croissance rapide de la tumeur), avec un risque vital potentiellement en-
gagé pour le malade. Parallelement, un schéma de traitement insuffisamment efficace (vecteurs
thérapeutiques utilisés, posologies, rythme d’administration, etc.) engage a plus ou moins long
terme le pronostic de survie du patient du fait d’un controéle insuffisant de la tumeur. La ratio-
nalisation des thérapies et des vecteurs thérapeutiques est donc cruciale pour lutter efficacement
contre le cancer. Nous avons développé un controéle optimal (SDRE) qui permet d’optimiser la
quantité de médicament & administrer pour chaque type de traitement.

Nous cherchons ensuite, dans le Chapitre 111, & optimiser les caractéristiques géométriques et
physiques des bolus magnétiques a injecter en fonction de la quantité d’agents thérapeutiques &
administrer. Avant la réalisation d’un premier vecteur, une étude de conception des bolus a été
réalisée en considérant les contraintes de la thérapie (chimioembolisation, radioembolisation et
anti-angiogénique) et de la propulsion magnétique. Pour cela différentes structures géométriques
de bolus magnétiques sont modélisées et simulées, e.g, des structures sphériques, ellipsoidales et
en chainettes. Finalement, une structure de bolus est optimisée en vue d’assurer d’une part, la
navigation optimale & 'intérieur des vaisseaux (réduction des forces de trainée, de cisaillement)
et d’autre part, d’offrir la possibilité d’embarquer une quantité d’agents thérapeutiques plus
importante. A partir de I'optimisation de la taille des bolus, nous avons déterminé le nombre
optimal d’agents thérapeutiques a administrer, la séquence d’injection ainsi que la durée de la
procédure.

Le Chapitre IV est dédié au développement de la loi de commande optimale qui assure la
navigation des bolus délivrés par un cathéter vers la zone ciblée. Il est donc indispensable de
pouvoir guider les bolus magnétiques au travers du réseau artériel comportant de multiples
bifurcations. De plus, il est aussi nécessaire de synchroniser correctement l’injection de ce bolus
avec l'application des gradients magnétiques le long de la trajectoire sous peine de guider un
bolus dans la mauvaise bifurcation. Pour cela, un modele d’état a été développé en vue de calculer
la commande optimale qui assure I'objectif de poursuite de chemin d’un seul bolus sur plusieurs
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vaisseaux consécutifs. Une extension de ce modele d’état au cas du contrdle de plusieurs bolus
a été développée. Compte tenu des fortes perturbations engendrées par le caractere pulsatile du
flot sanguin ainsi que 'effet d’agrégation magnétique entre plusieurs bolus (interaction dipdle-
dipole), nous avons opté pour une loi de commande de type linéaire quadratique intégral (LQI).
Les résultats de simulation nous ont permis d’optimiser ’ensemble des parametres du modele
d’état assurant un bon compromis robustesse et stabilité.

Le Chapitre V présente le développement de la plateforme magnétique robotisée ainsi que les
essais expérimentaux menés sur des fantémes vasculaires du type circuits microfluidiques. Les bo-
lus considérés sont réalisés en mélangeant les microparticules magnétiques avec un agent opaque
huileux sous forme d’émulsion. La plateforme comprend un injecteur magnétique permettant
d’injecter de fagon répétable, et de maniere séquentielle, une multitude de bolus magnétiques a
I'intérieur des fantémes vasculaires. Le nombre de particules par bolus, et donc par extension
la dose thérapeutique, peut ainsi étre ajusté selon les parametres physiques de l'injecteur. Le
guidage et le controle des bolus injectés est réalisé par une plateforme électromagnétique com-
posée de paires de bobines de Maxwell et de Helmoltz. L’emphase sera mise sur la validation
compléte d'une expérience in-vitro de type TACE (injection, guidage et embolie) ainsi que sur
les performances minimales du systéme attendues afin de garantir un taux de succes des expé-
riences acceptable. La validation expérimentale du concept d’injection et de guidage controlé de
plusieurs bolus magnétiques au travers de plusieurs bifurcations est démontrée.
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Introduction

0s travaux de recherche ont pour ambition de proposer des solutions afin d’améliorer
I'efficacité des traitements thérapeutiques des cancers. En effet, le cancer est un terme
générique désignant une pathologie caractérisée par la présence d’une (ou de plusieurs)
tumeur(s). Selon leur origine (tissus mous, squelettes, lignées sanguines ou autres) les cancers
entrainent des symptomes et des complications tres différents. Il n’y a donc pas un, mais de
multiples formes de cancer avec des évolutions et des pronostics variables. Ainsi, presque tous
les tissus d’un organisme peuvent étre affectés par un cancer dont les causes, les évolutions et les
conséquences sont tres diverses. Les traitements classiques développés jusqu’a présent, tels que :
la chirurgie, la chimiothérapie, la radiothérapie, I'immunothérapie I’anti-angiogénése présentent
tous certaines limitations. D’une part, celles-ci correspondent a la diffusion d’un médicament
non seulement au niveau de la tumeur, mais I’ensemble du corps humain peut également subir
les effets du traitement, entrainant des risques néfastes sur des organes sains. D’autre part, il est
généralement tres difficile d’atteindre des tumeurs profondément enfouies dans le corps humain.
C’est pourquoi, nos travaux de recherche visent a proposer des solutions innovantes basées
sur l'exploitation de ’actionnement magnétique pour permettre a des microrobots magnétiques
de naviguer dans le corps humain jusqu’a la zone & traiter (c’est-a-dire la tumeur). Afin de
pouvoir exploiter pleinement ces nouveaux dispositifs, il est nécessaire de bien appréhender
I’application considérée. De ce fait, dans ce chapitre, nous proposons dans un premier temps
d’apporter quelques précisions sur la nature des cancers, avec une attention particuliere a celui
du foie. Nous décrirons également les procédures existantes pour traiter un cancer. Puis, dans un
second temps, nous présentons un état de l'art sur les différentes solutions envisageables avant
de déterminer les axes retenus dans notre étude.

1.1 Le Cancer et ses traitements

Le cancer est un groupe de maladies impliquant une prolifération cellulaire anormale (néo-
plasie). Avec plus d’une centaine de différentes formes connues pouvant affecter tous les organes
humains, le cancer n’est pas une pathologie unique. Les cancers sont généralement classés en
fonction du type de cellules malignes, comme le blastome !, le carcinome 2, le sarcome 3, le lym-
phome? et la leucémie®. Par conséquent, de nombreux traitements contre le cancer existent,
dont notamment la chirurgie, la chimiothérapie, la radiothérapie, ou les soins palliatifs. Le ou
les traitement(s) choisi(s) dépendent du type, de 'emplacement, et du stade de développement
du cancer, ainsi que de I’état du patient.

Dans cette section, nous présentons quelques données statistiques sur les cancers, avant d’in-
troduire le cas particulier du cancer du foie. Enfin, les différentes thérapies actuellement em-
ployées en oncologie seront décrites.

1. Le blastome est une tumeur maligne d’origine embryonnaire.

2. Le carcinome ou épithélioma est un cancer développé a partir d’un tissu épithélial.

3. Le sarcome est une tumeur résultant de tissu conjonctif comme les os, le cartilage, la graisse, les nerfs, etc.

4. Le lymphome ou cancer des nceuds lymphatiques est un cancer du systéeme lymphatique qui se développe
aux dépens des lymphocytes.

5. La leucémie est un cancer des cellules de la moelle osseuse.
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1.1.1 Epidémiologie du Cancer

Selon ’Organisation Mondiale de la Santé (OMS), les cancers sont considérés comme étant
une des principales causes de morbidité et de mortalité dans le monde. En 2012, on comptait
approximativement 14 millions de cas et 8.2 millions de déces liés aux cancers [1, 2]. Le Ta-
bleau I.1 présente les nombres de déces associés aux principaux cancers dans le monde en 2012.
La Figure .1 illustre la répartition des taux de mortalité des cancers dans les différentes régions
du monde pour 'année 2012.

Tableau I.1 — Nombre de déces des principaux types de cancer en 2012.

Type de cancer Nombre de déces
Cancer du poumon 1590 000
Cancer du foie 745000
Cancer de I'estomac 723000
Cancer colorectal 694 000
Cancer du sein 521000
Cancer de I'cesophage 400000

Selon ces différentes données, il apparait que les cancers du poumon, du foie, de ’estomac
et de l'intestin constituent prés de la moitié des causes de déces [1]. En particulier, le cancer
du foie est le sixieme cancer le plus répandu dans le monde avec plus de 500000 nouveaux cas
diagnostiqués chaque année, mais il représente la deuxiéme cause de mortalité pour les patients
atteints d’un cancer [3, 4]. Son incidence en Europe est de 10.6/100 000 personnes [5], et monte
a 16/100 000 personnes dans le monde [4, 6]. D’autre part, selon la société américaine du cancer,
le cancer du foie est I'un des rares cancers dont le taux d’incidence n’a fait que croitre durant
la derniére décennie [7]. Les facteurs de risque liés au cancer du foie sont multiples et différents
en fonction des régions du monde, comme l'illustre la Figure I.1. Dans les pays développés, les
principaux facteurs de risque sont la cirrhose alcoolique et la stéatose hépatique non alcoolique.
Tandis que, dans les pays moins développés de I’Asie et I’Afrique subsaharienne, les principaux
facteurs du cancer du foie sont les hépatites B et C [8]. D’une maniere globale, le taux de
mortalité reste élevé, ot seulement 5% des patients survivent au-dela de 5 ans aprés un diagnostic
d’un cancer du foie. Ce taux de mortalité trés élevé s’explique par le fait que les symptomes
externes n’apparaissent qu’a un stade tres avancé de la maladie. Cela induit alors un diagnostic
souvent trop tardif, quand le volume et le nombre de tumeurs sont déja trop importants pour
envisager des traitements curatifs [9]. En effet, seulement 15% des patients sont éligibles pour
des interventions chirurgicales (telles que la résection et la transplantation du foie), 50% pour les
thérapies non-chirurgicales (comme la chimiothérapie et la radiothérapie) et 35% ou plus pour
les soins de support  [6].

Pour ces diverses raisons, nous avons choisi de considérer plus particulierement le traitement
du cancer du foie dans le cadre de notre étude.

6. Les soins de supports sont définis comme "Les soins et soutiens nécessaires aux personnes malades tout au
long de la maladie conjointement aux traitements oncologiques lorsqu’il y en a".
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1.1.2 Le cancer du foie

Le cancer du foie est lui aussi une pathologie qui n’est pas unique. Parmi les différentes formes
de cancer du foie, on distingue :

e le carcinome hépatocellulaire (CHC) qui compte pour pres de 90% des cancers du foie [10],
et qui est donc principalement considéré dans ce manuscrit ;

o le cholangiocarcinome qui se développe aux dépens des voies biliaires ;

e le carcinome fibrolamellaire qui est rare, et atteint plutot les femmes;

e I’hépatome qui correspond a un terme générique pour les tumeurs bénignes du foie, etc.

En raison d’un manque de donneurs, il est rarement possible d’effectuer des transplantations du
foie ou d’envisager des procédures chirurgicales [11, 12]. De ce fait, les thérapies non-chirurgicales
(comme la chimiothérapie et la radiothérapie) ou minimalement invasives (e.g., interventions
locorégionales) sont les principales alternatives [11, 12, 13]. Afin de pouvoir traiter efficacement
un cancer, il est important de bien comprendre ’ensemble des phénomeénes transformant une
cellule normale en cellule cancéreuse (i.e. la cancérogenese).

1.1.2.1 L’hépato-cancérogenése

L’hépato-cancérogenese est considérée comme un procédé complexe ayant plusieurs étapes. La
dégradation des hépatocytes entraine le développement d’une quantité exagérée de tissus fibreux.
L’ensemble du processus conduit a la formation d’amas d’hépatocytes (néoplasie) ayant perdu
leurs connexions vasculaires et biliaires normales [14]. Cette masse constitue alors la tumeur
initiale. Classiquement, ’évolution de cette tumeur peut se décrire simplement a travers trois
étapes. La Figure 1.2 décrit ces différentes phases de croissance de la tumeur. Le stade initial, sans
connexion vasculaire, est appelé stade de croissance avasculaire. A ce stade, il est généralement
tres difficile de détecter la tumeur. Ensuite, en puisant les ressources de son environnement, un
cycle non restreint de prolifération/régénération se produit jusqu’a I'apparition d’un réseau de
hypervascularisation artérielle autour de la tumeur. En effet, les nodules tumoraux s’alimentent
en dérivant le flux sanguin de I'artere hépatique, et les cellules endothéliales migrent dans la
tumeur afin de former de nouveaux réseaux de microvasculature. La croissance tumorale est
alors liée au flux artériel [15, 16]. La tumeur est alors dans la seconde phase dite de croissance
vasculaire. A ce stade, le CHC provoque une détérioration du foie, car les cellules de 'organe
sont progressivement remplacées par les cellules cancéreuses. Des symptémes commencent a
apparaitre, et la tumeur devient détectable. Si rien n’est fait, le CHC peut ensuite évoluer vers
la troisiéme étape et former des métastases. A cette étape, les cellules tumorales se propagent a
d’autres organes, et il devient plus difficile de les traiter.

1.1.2.2 Diagnostic du cancer du foie

Lorsque des caractéristiques cliniques de type perte de poids, douleur, aggravation de la
fonction hépatique chez un patient connu pour avoir une cirrhose, des pathologies abdominales
aigués, et quelques manifestations extra-hépatiques rares, le dépistage d’un cancer du foie doit
étre établi [8]. L'imagerie médicale joue alors un réle clé dans le diagnostic d’'un CHC. Dans
les années 80, la tomographie par émission de positrons (TEP) été tres utilisée pour déceler la
présence de masses intrahépatiques. Cependant, le TEP manque de sensibilité, en particulier
pour les petites tumeurs. Par la suite, ’angiographie a permis d’améliorer la détection des CHC,
principalement quand la tumeur a atteint le stade vasculaire. Néanmoins, sa sensibilité dans
la détection de petites tumeurs de moins de 2cm de diametre a été remise en question [17].
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Figure 1.2 — Représentation des stades de croissance du cancer du foie : i) stade avasculaire : la
tumeur est trop petite et elle se trouve dans une partie du foie sans qu’elle ait de connexion avec

(i) Stade Avasculaire
tumeur primaire originale

des vaisseaux sanguins ou les ganglions lymphatiques; ii) stade vasculaire : la tumeur a connu
une forte croissance dans les vaisseaux sanguins du foie; iii) stade de métastases : la tumeur
s’est répandue dans différents organes du corps humain.

L’angiographie n’est plus pratiquée pour le diagnostic, mais constitue la premiere partie du
geste thérapeutique lorsqu’une procédure locorégionale est indiquée. De nos jours, un premier
diagnostic peut étre établi & ’aide d’une échographie abdominale, capable de détecter de tres
petites lésions dans le foie. Par la suite, une imagerie par résonance magnétique (IRM) ou une
tomodensitométrie (ou computed tomography, CT-scan) est nécessaire pour classifier 'avancée
de la maladie et les criteres de résécabilité [8].

Une fois un CHC diagnostiqué a partir de I'imagerie médicale, le radiologue peut ensuite
évaluer le nombre et le volume des zones tumorales, en vue de prendre une décision sur le
traitement adéquat. A cet effet, des stratégies de classification ont été mises en place en fonction
de I'état du patient. La stratégie qui est la plus utilisée est le Barcelona Clinic Liver Cancer
(BCLC) [18], présentée sur la Fig. 1.3.

1.1.3 Les traitements contre le cancer

Il existe de trés nombreuses formes de traitement des cancers. Le choix d’une thérapie nécessite
d’avoir un diagnostic de certitude et de connaitre le type de cancer; et d’évaluer 1’état général
du patient (e.g., age, fonctions cardiaque et rénale, présence d’autres maladies, etc.). Dans le
cas particulier d'un CHC, I’algorithme de classification et de choix de traitement qui est le plus
utilisé est le Barcelona Clinic Liver Cancer (BCLC) [18] (voir la Fig. 1.3).
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Figure 1.3 — Classification des traitements selon 1’algorithme de classification BCLC (Barcelona
Clinic Liver Cancer). Image extraite de [18].
PST : performance status (état de santé du patient); RFA : radiofrequency ablation (ablation radiofréquence);

TACE : transarterial chemoembolization (chimioembolisation transartérielle).

Nous présentons ci-apres les principales thérapies généralement employées dans le traitement
des cancers.

1.1.3.1 Les thérapies classiques

A) La chirurgie

Les procédures chirurgicales sont les principales techniques de traitement de la plupart des
cancers solides isolés. Elles reposent soit sur ’ablation de la tumeur quand cela est possible,
ou soit sur la transplantation d’un nouveau foie. Cependant, seulement quelques tumeurs sont
appropriées pour ces interventions chirurgicales [11, 19]. Dans le cas du cancer du foie, cette
technique est adaptée uniquement lorsque ce cancer est détecté a un stade précoce (initial).
Néanmoins, la plupart des patients sont diagnostiqués a un stade intermédiaire-avancé. En outre,
le manque de donneurs réduit considérablement les possibilités de transplantation.

B) L’ablation par radio-fréquence (radiofrequency ablation, RFA)

L’ablation par radio-fréquence est une technique médicale consistant & éliminer les tumeurs
par un échauffement local en utilisant des ondes radio de haute fréquence [20]. Des électrodes
sont insérées dans la tumeur du foie en utilisant des voies percutanées, laparoscopique ou des pro-
cédures chirurgicales. Cette approche est adaptée uniquement pour de petites tumeurs (<5 cm,
stade A). La RFA offre de bons résultats chez des patients ayant une tumeur unique [21]. Comme
il s’agit d’une procédure locale, elle induit quun minimum d’effets secondaires sur les tissus sains.
Toutefois, des sensations de briilures sont souvent pénibles et peuvent nécessiter I’emploi d’an-
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talgiques majeurs. Des complications thrombo-emboliques sont également possibles (formation
d’un caillot sur le lieu de la briilure). Enfin, il peut exister une réaction péricardique par briilure
trop profonde.

C) La chimiothérapie

La chimiothérapie est I'une des grandes catégories de traitement du cancer qui utilise des
substances chimiques. Généralement, les agents chimiothérapeutiques utilisent un ou plusieurs
agents cytotoxiques (comme la doxorubicine, épirubicine, daunorubicine, etc.) destinés a élimi-
ner les cellules qui se comportent comme des cellules tumorales (par exemple les cellules qui se
divisent rapidement). Cependant, la chimiothérapie nuit également aux cellules qui se divisent
rapidement dans des circonstances normales, telles que les cellules osseuses (myélosuppression),
du tube digestif (mucite) ou des follicules pileux (alopécie). Pour éviter de tels effets sur les cel-
lules saines, les agents chimiothérapeutiques doivent étre administrés a proximité de la tumeur
et leurs doses doivent étre déterminées avec soin. Notamment, 1'utilisation de certains médica-
ments peut provoquer la chute partielle ou totale des cheveux, et la peau peut devenir beaucoup
plus sensible au soleil (e.g., rougeurs, gonflements). Les produits employés peuvent aussi donner
des nausées et vomissements, et les gencives peuvent étre fragilisées.

D) La thérapie anti-angiogénique

L’anti-angiogenese est une forme particuliere de la chimiothérapie. Elle est appliquée pour
limiter la croissance de la tumeur lorsqu’elle a atteint le stade vasculaire. Les inhibiteurs de I’an-
giogenese empéchent la croissance des vaisseaux sanguins (angiogenese) qui fournissent des nutri-
ments a la tumeur. Contrairement a la chimiothérapie classique, les agents de 'anti-angiogénese
(tels que 'endostatine, angiostatin, prolactin, etc.) ont I'avantage i) de ne pas développer de ré-
sistance tumorale ; ii) de posseder des effets relativement peu toxiques; et donc iii) de présenter
des effets secondaires limités. Néanmoins, ils ne peuvent cibler qu'un facteur (I’angiogenese) et
n’élimine pas efficacement la tumeur.

E) La radiothérapie

La radiothérapie implique l'utilisation d’un rayonnement ionisant, dans le but de tuer les
cellules malignes. Il fonctionne en endommageant ’ADN des tumeurs conduisant & leur mort
cellulaire. On distingue quatre grandes techniques de radiothérapie que sont la radiothérapie
externe, la radiochirurgie, la curiethérapie et la radiothérapie métabolique. Chacune d’elles pos-
sede ses indications selon le type de tumeur et sa localisation. La radiothérapie externe est la
plus connue et la plus utilisée, la source de rayonnement est a ’extérieur du patient. Dans la
curiethérapie une source scellée radioactive est placée a 'intérieur du corps pendant une du-
rée limitée (le plus souvent quelques heures) ou définitivement. La radiothérapie métabolique
repose sur ’administration d’un radioisotope sous forme liquide ou de gélule qui va se fixer pré-
férentiellement sur les cellules cibles malades. Cependant, selon le stade du CHC, et des doses
radiologiques employées, la radiotoxicité aigué et tardive peuvent induire des effets secondaires
importants [22]. Les effets pouvant survenir pendant et apres le traitement sont, entre autres, la
fatigue, les nausées et vomissements, la perte de cheveux, 'inflamation des muqueuses, les maux
de téte, diarrhée, le manque d’appétit, les irritations et démangeaisons.

F) Limitations des thérapies classiques
L’analyse des thérapies dites classiques montre qu’il existe certaines limitations a leur utili-
sation. En effet, de nombreux effets secondaires peuvent apparaitre, voir dégrader la santé et la
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Figure 1.4 — Représentation schématique du principe thérapeutique locorégional pour le cancer
du foie. L’acces se fait a partir de l'artére fémorale et le cathéter passe a travers l'aorte abdo-
minale jusqu’a 'artére hépatique (foie) pour délivrer des agents thérapeutiques (microspheres a
élution médicamenteuse) a proximité de la tumeur. Ensuite, les microspheéres viennent bloquer
I’alimentation en sang de la tumeur (embolisation), et délivrent les agents thérapeutiques au
ceeur de la tumeur par chimiothérapie ou radiothérapie. Sans une administration contrélée des
agents thérapeutiques, ces derniers peuvent se retrouver rapidement dans le flux systémique et
provoquer ainsi des effets secondaires indésirables.

vie du patient. Dans le but de réduire les différents effets secondaires et améliorer 'efficacité des
traitements, des thérapies locorégionales ont été développées et proposées ces derniéres années.

1.1.3.2 Thérapies locorégionales

En raison d’un manque de donneurs, il est encore rarement possible d’envisager des interven-
tions chirurgicales [11]. Par conséquent, les interventions locorégionales transartérielles, telles que
la chimioembolisation transartérielle (TACE) ou la radioembolisation transartérielle (TARE),
sont des procédures qui garantissent un avantage significatif pour les traitements palliatifs du
CHC [11, 13, 23]. Ces interventions minimalement invasives ont pour but de limiter 'alimenta-
tion en sang de la tumeur (embolisation), ainsi qu'une distribution de vecteurs thérapeutiques
(radioembolisation ou chimioembolisation), comme illustré sur la Fig. 1.4.

A) La chimioembolisation transartérielle (TACE)

La chimioembolisation transartérielle conventionnelle est une technique endovasculaire qui a
pour but le traitement palliatif des CHC de stades avancés [24]. Cette technique consiste a ad-
ministrer le médicament d’une maniére sélective vers les zones tumorales via ’artére hépatique.
Son principe est basé sur différentes étapes : i) une phase de cathétérisme sélectif, ii) une phase
d’administration du médicament et iii) une phase d’embolisation.

Le cathétérisme consiste en l'insertion d’un cathéter depuis I'artere fémorale jusqu’au foie sous
fluoroscopie (voir Fig. 1.4). Le point de 'injection du cathéter est choisi par le radiologue et ’on-
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cologue, généralement & partir des images réalisées par angiographie [25]. Dans le cas de petits
nodules profondément enfouis, un microcathéter est utilisé pour atteindre les zones les plus pro-
fondes du foie. Ensuite, des agents chimiothérapeutiques sont administrés par le (micro)cathéter
afin de détruire les zones malades. Parmi les molécules thérapeutiques utilisées contre le CHC,
on trouve le cisplatine et la mitomycine pour les cancers au stade secondaire (métastases dans
le foie) [26]. La doxorubicine est, & I’heure actuelle, préférée pour les CHC primaires, [27, 28].
Les vecteurs thérapeutiques administrés sont constitués de ’agent chimiothérapeutique qui est
généralement émulsionné avec un agent opaque huileux tel que le Lipiodol 7 [24]. Aprés I’adminis-
tration du médicament, une embolisation est créée grace a 'injection des particules embolisantes
qui peuvent étre des fragements de gélatine résorbables (Gelfoam) ou des microsphéres. L’embo-
lisation a pour effet d’appauvrir 'apport en nutriments et en oxygene (ischémie) a la tumeur, et
de prolonger la durée d’exposition de la tumeur aux agents cytotoxiques, provoquant la nécrose
de la tumeur [24, 29].

Pour améliorer 'efficacité du traitement contre la tumeur, il est nécessaire de réaliser de mul-
tiples procédures TACE selon la taille, le nombre et la localisation des tumeurs dans I'organe
(présence de nodules satellites), la réponse des lésions au traitement, et la santé du patient,
surtout dans le cas ou les deux lobes du foie sont touchés. Récemment, une nouvelle technique a
vu le jour sous le nom de chimio-embolisation transartérielle par billes chargées (DEB-TACE).
Elle consiste a injecter des microparticules sphériques emboligénes (100 & 300 pm) chargées d’un
agent chimiothérapeutique. Cette procédure qui combine le double effet embolisant et chimiothé-
rapeutique présente certains avantages par rapport a la procédure TACE conventionnelle [26, 28].
Ces avantages résident dans 'amélioration de lefficacité du traitement en faisant augmenter la
cytotoxicité intratumorale et de la réduction de la toxicité systémique [30, 31]. L’agent théra-
peutique est ensuite relargué progressivement par les microspheéres au sein de la tumeur pendant
une semaine. La nécrose de la tumeur atteint son seuil maximal de sept a quatorze jours apres le
traitement [24]. La taille des microparticules & injecter influence grandement le taux de concen-
tration finale de médicaments a l'intérieur et autour de la tumeur. Le diameétre généralement
utilisé approche la valeur de 100 a 300 pm car ce diametre a montré une meilleure pénétration
intra-tumorale [32, 33, 34]. La procédure TACE peut étre combinée dans certains cas avec les
autres traitements comme ’ablation, la greffe ou une thérapie moléculaire [35, 36, 36].

Limitations de la chimioembolisation transartérielle (TACE) : La chimioembolisa-
tion est fréquemment utilisée pour traiter les tumeurs malignes du foie. Cependant celle-ci pré-
sente des complications post-opératoires fréquentes telles que 'apparition de pseudo-cirrhoses,
d’infarctus du foie, la stimulation de crises carcinoides, le développement de syndromes hé-
patiques ainsi que la rupture du foie [36, 37]. Le succes de la procédure TACE dépend du
mode opératoire utilisé. D’une part, les techniques d’imagerie médicale utilisées pour détecter le
CHC, telles que ’échographie, la tomodensitométrie (TDM), I'imagerie par résonance magné-
tique (IRM) et la tomographie par émission de positons (TEP) ne permettent pas a elles seules
d’apporter un diagnostic clair sur 1’évolution de la zone tumorale. En effet, il est difficile de
visualiser ’apparition d’une néovascularisation a partir de branches artérielles solitaires compte
tenu des faibles dimensions et de la multitudes des micronodules de regénération. L’analyse
des images obtenues peuvent induire un mauvais diagnostic sur I’évolution réelle du CHC [36].
D’autre part, le transport des agents thérapeutiques vers la zone tumorale n’étant pas controlé,

7. Le Lipiodol un produit de contraste lipophile servant de vecteur a la radiothérapie et a la chimiothérapie.
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Vefficacité de la procédure TACE diminue fortement car i) un grand nombre d’agents théra-
peutiques se retrouve dans le flux systémique du réseau vasculaire (toxicité systémique), et ii)
I’hypoxie cellulaire tumorale par obstruction des arteres nourricieres grace aux agents emboli-
genes est rendue difficile.

Finalement, le nombre répétitif d’interventions TACE devant étre appliquées sur le patient pour
traiter complétement la zone tumrale nécessite des interventions lourdes (ouverture fémorale,
cathétérisation, fluoroscopie, etc.) augmentant de ce fait I'état de stress du patient ainsi que
lapparition de complications post-opératoires [29].

B) La radioembolisation transartérielle (TARE)

Le carcinome hépatocellulaire (CHC) est une tumeur radiosensible mais les techniques conven-
tionnelles de radiothérapie sont limitées du fait de la mauvaise tolérance du parenchyme hépa-
tique non tumoral des le seuil de 30 Gy [24]. Pour améliorer les procédures de radiothérapie, la
radioembolisation transartérielle (TARE) a été proposée. Cette procédure consiste a administrer
des substances radioactives, telles que les émulsions de Lipiodol avec de Iiode 131 (}3'I) ou en-
core des microsphéres chargées d’yttrium-90 (*°Y) [24]. L’injection se fait & ’aide d’un cathéter
en sélectionnant la branche de I'artere hépatique vascularisant la tumeur. Le principe des micro-
spheres se base sur I’émission d’un rayonnement ionisant béta formé d’électrons toxiques pour
les cellules tumorales. Notamment, la pénétration dans les tissus ne dépasse pas 11 mm (2.5 mm
en moyenne), ce qui correspond & environ 50 a 200 diametres cellulaires [24]. Avant d’initier
la procédure, une phase préparatoire est réalisée pour évaluer I'activité totale d’yttrium-90 qui
devra étre administrée lors du traitement [24]. La taille des microsphéres & injecter varie de 20
a 60 pm, ce qui a pour avantage de réduire l'effet de thrombose de la veine porte chez le pa-
tient [38]. Ces microspheres restent dans le compartiment artériel tumoral et irradient pendant
plusieurs jours. Par exemple, I'yttrium 90 posséde une demi-vie physique d’environ 64 h, et une
activité biologique de 11 jours [39]. Cette forme de traitement a été admise en 2003 en Europe
comme procédé thérapeutique avec certification CE. Plus de 10000 patients ont déja été traités
avec succes selon cette technique dans le monde entier.

Limitations de la radioembolisation transartérielle (TARE) : Cette thérapie lo-
corégionale présente des complications tres graves lors du passage des microspheres dans la
circulation pulmonaire lors de 'ouverture accidentelle du shunt hépato-pulmonaire. Ces com-
plications comprennent des pneumopathies, et fibroses pulmonaires radiques. De plus, le reflux
des microspheres vers la circulation viscérale peut provoquer des ulceres digestifs, des pancréa-
tites, et des cholécystites [39]. Des effets secondaires peuvent également se produire apres le
déroulement de la thérapie telles que diarrhée, fievre de faible intensité, frissons, lymphopénie,
thrombocytopénie, baisse de ’hémoglobine et une cytolyse hépatique. Parfois, une insuffisance
hépatocellulaire peut survenir dans les 30 a 90 jours apres le traitement [39].

1.1.4 Discussions

Plusieurs limitations des procédures tant classiques que locorégionales peuvent étre consta-
tées. Tout d’abord, ’absence de tout controle sur les vecteurs thérapeutiques injectés rend ces
procédures moins efficaces et augmente le risque de complications post-opératoires [36]. Pour
les procédures locorégionales, ces complications peuvent venir soit de la cathétérisation, soit de
I’embolisation non-sélective de vaisseaux collatéraux qui alimentent les cellules hépatiques ou les
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organes voisins [37]. De plus, les procédures doivent en général étre répétées plusieurs fois selon
l’avancée et la progression de la maladie (nombre et taille de tumeurs satellites), de la réponse
des lésions au traitement et de 'état de santé du patient [29].

Pour rendre les interventions médicales moins invasives et moins lourdes pour le patient,
des recherches actuellement menées en robotique visent a proposer des stratégies de controle
de I'administration des vecteurs thérapeutiques vers la zone tumorale & traiter. Dans ce cadre,
le développement de microrobots médicaux offre des solutions prometteuses pour la délivrance
ciblée d’agents anticancéreux [40].

1.2 Apport des technologies microrobotiques

Ces derniéres années, les microrobots médicaux ont permis d’améliorer d’une part les soins
apportés aux patients, et d’autre part de renforcer leur acceptabilité par les mémes patients.
Motivés par 'apparition de capsules endoscopiques pour le systeme gastrique déja disponibles
en clinique [41], les chercheurs ont exploré un certain nombre de technologies pour étendre les
capacités de ces dispositifs & I’ensemble du corps humain [40]. En effet, les dispositifs commer-
cialisés ont des dimensions de I'ordre de quelques centimetres, et seul le tube digestif leur est
accessible. Si nous parvenons & miniaturiser aux échelles micrométriques la taille de ces robots,
I’acces a d’autres emplacements, tel que le systéme vasculaire, devient alors possible pour des
interventions biomédicales minimalement invasives. Cependant, intégrer une source énergétique
suffisamment petite sur le microrobot représente un challenge en raison de la contrainte di-
mensionnelle. Par conséquent, différentes méthodes d’actionnement a distance ont été mises en
ceuvre, comme par exemple : 'actionnement par des forces diélectrophorétiques générées grace a
la présence d’un champ électrique [42], Pactionnement piezo-électrique [43], Pactionnement ther-
mique [44], la propulsion par électroérosion-osmotic [44], 'actionnement exploitant des bactéries
biologiques [45, 46], ou encore les microrobots catalytiques qui puisent leur énergie dans leur
environnement chimique [47]. Ces microdispositifs controlés et alimentés par une source d’éner-
gie externe permettent de réaliser des procédures thérapeutiques et de diagnostic minimalement
invasives. Le développement de ces systemes microrobotiques, permet non seulement de réduire
le traumatisme et le temps de récupération post-opératoire du patient, mais également d’amé-
liorer et de réaliser des thérapies innovantes difficilement envisageables auparavant. En particu-
lier, 'actionnement magnétique est actuellement privilégié pour la manipulation de microrobots
sans-fil & 'intérieur du corps humain (appareil digestif, réseau arterio-vasculaire, implant intra-
oculaire. .. ). Les champs magnétiques ont en effet I’énorme avantage de traverser facilement les
tissus biologiques et n’induisent aucun effet physiologique nocif permanent [48, 49, 50]. Citons
par exemple, les travaux récents de I'équipe du Professeur Sylvain Martel de 'Ecole Polytech-
nique de Montréal (Canada), qui est parvenue a guider magnétiquement au travers d’un scanner
IRM des microparticules magnétiques dans la carotide d’un porc [51] et dans le foie d’un la-
pin [52] pour 'administration d’agents thérapeutiques. Pour ces diverses raisons, nous avons
choisi de privilégier I’actionnement magnétique, dans le cadre de ce travail de these pour réaliser
le transport controlé d’agents thérapeutiques évoluant dans un environnement microfluidique.
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1.2.1 Les plateformes d’actionnement magnétique

L’actionnement magnétique consiste essentiellement & générer des champs et gradients ma-
gnétiques sur des particules constituées de matériaux ferromagnétiques. En effet, 'amplitude des
forces fy, et des couples t,, est directement proportionnelle a 'intensité du champ magnétique
b appliqué, a la magnétisation M du microrobot et a son volume magnétique Vy, :

fo =V (M-V)b
tm = Vi (M ADb) (L.2)

Notamment, selon la nature des matériaux employés (e.g. matériaux ferromagnétiques durs
ou doux), différentes magnétisations peuvent étre envisagées en fonction de I'application. Ainsi,
différents modes de locomotion de microrobots magnétiques sont alors proposés dans la litté-
rature, dont une synthese est résumée dans [40, 50]. Il s’agit alors principalement de convertir
la puissance magnétique en mouvement de translation et/ou de rotation d’un corps rigide ou
flexible. Les mouvements obtenus sont différents selon que ’on exploite les champs magnétiques,
les gradients de champ magnétique ou une combinaison des deux. Ces champs et gradients
magnétiques peuvent étre créés soit a 'aide d’un aimant permanent, soit grace a des courants
électriques circulant dans des bobines (électroaimant) avec ou sans noyau ferromagnétique.

1.2.1.1 Les plateformes a aimants permanents

Les premieres démonstrations de ciblage thérapeutique par aimant permanent ont été initiées
a la fin les années 1970 [53, 54]. La stratégie consistait alors a placer I'aimant permanent sur la
peau, a proximité de la zone & cibler. Il est alors possible de stopper des agents magnétiques
a proximité de 'aimant permanent. Cependant, 'absence d’imagerie médicale rendait la locali-
sation des microrobots presque impossible. De nos jours, les plateformes & aimants permanents
possédent des commandes motorisées et des modalités d’imagerie médicale. Parmi ces systémes,
on peut citer le prototype de I’équipe du Professeur Paolo Dario de I'Institut de BioRobotics
(Pise, Italie) qui est composé de deux bras robotisés [55]. Cette plateforme, illustré sur la Fig. 1.5,
comprend un bras pour manipuler I'aimant permanent, tandis que ’autre bras manipule une
sonde échographique. Ce systéme est utilisé pour suivre et contrdler des capsules de 5.1 cm de
diametre et de 1.1 cm de longueur, avec une amplitude du champ magnétique rémanent de 1.48 T.

Il existe également des plateformes commerciales a aimants permanents. Par exemple, la so-
ciété Stereotaxis (Saint-Louis, MO, Etas—Unis) propose la plateforme Niobe®. Le systéme Niobe®
est constitué d’un bras robotisé, qui embarque deux aimants permanents capables de créer un
champ uniforme de 80 mT, dans une sphere de travail de 20 cm de diametre. Le suivi d’un outil
d’intervention ou d’agents thérapeutiques magnétiques est assuré par un systeme de fluorosco-
pie [56].

A) Avantages et inconvénients

Les systémes d’actionnement par aimant permanent possédent certains avantages. Leurs cofits
restent limités, et ils offrent moins d’encombrement. En effet, ils n’ont pas besoin de dispositifs
supplémentaires pour faire fonctionner les aimants, et ne nécessitent pas de systéme de refroi-
dissement. En outre, les forces magnétiques générées sont tres élevées a proximité de 'aimant
permanent. Cependant, ces systemes a aimants permanents présentent plusieurs limitations pour
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Figure 1.5 — Capsule endoscopique robotisée de I'Institut de BioRobotics (Pise, Italie) composé
de deux bras robotisés de manipulation. Un bras manipulateur controle les mouvements de
la capsule a ’aide d’un aimant permanent. L’autre bras manipulateur visualise la position de
la capsule a l'aide d’une sonde échographique. La capsule endovasculaire est téléopéreé par le
chirurgien & travers une interface haptique a retour d’effort [55].

le contréle de microrobots magnétiques. Loin de I’aimant permanent, les forces magnétiques de-
viennent rapidement tres faibles. Pour un aimant permanent, le gradient du champ magnétique
décroit en 1/L3, ou L représente la distance entre I'aimant et le microrobot. Par conséquent, il
est difficile de pouvoir actionner magnétiquement dans des zones profondes du corps humain. De
plus, dans la mesure ot la force magnétique est toujours plus importante proche de 'aimant, son
utilisation ne permet pas de cibler de fagon sélective. Enfin, les vitesses et les inerties des bras
robotisés manipulant I’aimant ne permettent pas de contrdler avec une résolution micrométrique
les déplacements des microrobots.

B) Domaines d’application

Le ciblage magnétique par aimant permanent constitue une voie intéressante pour améliorer
les différents traitements du CHC. Il est & noter cependant, que les expériences réalisées dans
ce domaine se limitent a des tumeurs soit sous-cutanées, ou alors implantées dans de petits
modeles d’animaux afin que 'aimant soit trés prés de la zone ciblée. Du fait de ces limitations,
I’actionnement & aimants permanents est appliqué aux robots dont les dimensions sont supé-
rieures a quelques millimetres [57], et qui ne nécessitent pas de déplacements rapides et précis. Ce
type d’actionnement est donc principalement employé pour controler la navigation des capsules
gastro-intestinales, endoscopiques des voies urinaires et du colon ou encore la déflexion d’extré-
mités magnétiques de (micro)cathéters sous IRM [55, 58]. Ces plateformes semblent donc mal
adaptées pour des applications biomédicales telles que la délivrance de vecteurs thérapeutiques
dans le foie.
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Figure 1.6 — Plateforme d’Imagerie par Résonance Magnétique (IRM) : (a) 'TRM MAGNETOM
Skyra proposée par Siemens (Erlangen, Allemange) ; et (b) 'arrangement classique des bobines
électromagnétique d’un IRM.

1.2.1.2 Dispositifs d’lmagerie par Résonance Magnétique (IRM)

Parmi les dispositifs magnétiques existants dans de nombreux hépitaux et cliniques, nous
pouvons citer le scanner d’imagerie par résonance magnétique (IRM) (voir la Fig. 1.6.a) qui est
une technique d’imagerie médicale permettant d’obtenir des vues en deux ou en trois dimensions
(2D ou 3D), de l'intérieur du corps humain en utilisant la résonance magnétique nucléaire. Pour
cela, 'TRM a besoin d’un champ magnétique puissant et stable produit généralement par un
aimant supraconducteur [59]. Ce puissant aimant permet la création d’'un champ magnétique
uniforme important (jusqu’a 3T pour les IRM conventionnels), assurant la magnétisation des
tissus par l'alignement des moments magnétiques de spin des cellules biologiques. De plus, un
ensemble de trois paires de bobines de gradients, comme représenté sur la Fig. I.6.b, permet la
génération de gradients de champ magnétique d’amplitude de I'ordre de 40 mT/m a 80 mT /m.

L’exploitation d’un systéme d’IRM parait étre ainsi la stratégie la plus naturelle pour générer
des champs ou gradients magnétiques pour le controle de microrobots magnétiques [40, 60, 61].
En particulier, I’équipe du professeur Sylvain Martel [60, 62] a proposé une approche d’action-
nement magnétique exploitant un scanner IRM (voir figure 1.7). La navigation par résonance
magnétique, ou magnetic resonance navigation (MRN), permet de propulser et de suivre la po-
sition d’'un microrobot par la répétition d’'une phase de localisation et de propulsion. Ils ont
ainsi démontré que les bobines électromagnétiques disponibles dans un IRM clinique peuvent
étre utilisées pour positionner des billes ferromagnétiques de 1.5 mm de diametre [63]. Dans [51],
des expérimentations ont permis de valider in vivo I’embolisation d’une artere hépatique d’un
cochon avec un débit sanguin réduit.

A) Avantages et inconvénients

L’avantage de I'approche par IRM est de pouvoir controler la navigation endovasculaire de
microrobots de petites tailles grace au puissant champ magnétique généré (by = 3T). A l'inté-
rieur du tunnel d’'un IRM, le microrobot magnétique va donc se magnétiser jusqu’a sa valeur de
saturation, produisant ainsi une force magnétique de propulsion, f,,, pouvant atteindre quelques
centaines de micronewtons. D’autre part, grace aux champs et gradients magnétiques possédant
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Figure 1.7 — Plateforme d’Imagerie par Résonance Magnétique (IRM) améliorée proposée
dans [60].

une bonne uniformité spatiale a 'intérieur du tunnel de I'IRM, il sera possible de contrdler le
microrobot sur un volume important pouvant atteindre 40 x 40 x 40 cm?. Enfin, la présence de
scanners IRM dans la plupart des hopitaux permet d’une part d’éliminer la nécessité de conce-
voir un systéme dédié, et d’autre part, de faciliter 'acceptation des techniques de navigation
par MRN par les cliniciens. Toutefois, les IRM restent des dispositifs cotiteux et peu disponibles
pour la recherche en vue de réaliser des expériences. La faiblesse des gradients des champs ma-
gnétiques limite le gain en forces magnétiques induites. Le gain en miniaturisation ne sera donc
pas important, et en pratique, la taille des microrobots devra étre supérieure au micrometre [64].
De plus, 'amplitude élevée du champ magnétique ne permet pas d’exercer des mouvements de
rotation du microrobot car son aimantation M restera toujours colinéaire avec la direction du
champ magnétique bg. Le nombre de degrés de libertés disponibles restera donc limité aux trois
mouvements de translation dans l'espace (z-y-z). En outre, le fort courant électrique circulant
dans les bobines génere une élévation du gradient de température par effet Joule au sein méme
des enroulements magnétiques. Sans systéme de refroidissement adéquat, il faut prévoir des
phases d’arrét pour permettre au scanner de se refroidir.

B) Domaines d’application

I’IRM possede des caractéristiques idéales pour le guidage de vecteurs thérapeutiques endo-
vasculaires. Tout d’abord, il permet de réaliser le diagnostic et le suivi du CHC. Ce systéme
d’imagerie est préféré car il minimise I'irradiation des patients. Il permet aussi de suivre 'accu-
mulation en temps réel dans le foie de microparticules magnétiques. Cependant, les parametres
d’imagerie spécifiques aux microparticules doivent étre correctement déterminés. De plus, la na-
vigation est améliorée : i) le volume de travail important est compatible avec 'anatomie de la
zone & traiter, ii) la force appliquée ne dépend pas de la profondeur dans les tissus et enfin, iii)
la forte magnétisation produite par la bobine du champ bg, permet de miniaturiser le volume
magnétique du microrobot dans des dimensions micrométriques. D’autres applications sont éga-
lement envisagées, comme la déflexion de (micro)cathéters magnétiques [65], ou le controle de
navigation de capsules endoscopiques [66].
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Figure 1.8 — Différents systémes d’actionnement électromagnétique (EMA) comprenant 2 a 8
axes magnétiques, développés (a) par Yesin et al. [67], (b) par Floyd et al. [68], (c) par Choi
et al. [69]; (d) par Yu et al. [70]; et (e) la plateforme OctoMag proposé par [71].

1.2.1.3 Plateformes a actionnement électromagnétique (EMA)

Une solution alternative consiste a s’inspirer de la configuration géométrique des bobines
électromagnétiques des IRM, pour réaliser des plateformes a actionnement électromagnétique
(EMA) dans des échelles dimensionnelles plus petites. Il est ainsi possible de réaliser des plate-
formes comportant plusieurs axes magnétiques (2 a 8 pdles), capables de générer des forces fy,
et des couples t,, magnétiques dans plusieurs directions de I'espace. Pour cela, il est nécessaire
de controler précisément I'orientation et 'amplitude des champs et gradients magnétiques gé-
nérés dans I'espace de travail. Par exemple, I’équipe de recherche du Professeur Bradley Nelson
de I'IRIS® & 'ETH? de Zurich a développé une plateforme constituée de paires de bobines de
Helmholtz et de Maxwell (voir Fig. I.8.a). La paire de bobines de Helmholtz permet de géne-
rer un champ magnétique uniforme, et la paire de bobines de Maxwell induit un gradient de
champ magnétique uniforme. La rotation des deux paires, assurée par un moteur rotatif a cou-
rant continu, permet d’orienter le microrobot puis de le diriger suivant un plan bidimensionnel.
Néanmoins, la rotation de ce systéeme d’EMA présente des limitations pour des applications
biomédicales en contexte clinique [61].

L’équipe du professeur M. Sitti du laboratoire NanoRobotics 9 a mené des expériences dans
lesquelles un microrobot magnétique est manipulé a ’aide de cing bobines rectangulaires, suffi-

8. Institut de Robotique et des Systémes Intelligents, http://www.iris.ethz.ch (IRIS)
9. Institut Fédéral de Technologie de Zurich (Suisse), http://www.ethz.ch (ETH)
10. NanoRobotics Lab, de 'université de Carnegie Mellon, Etats-Unis, http://nanolab.me.cmu.edu.
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samment importantes pour manipuler un objet dans un volume de I'ordre de 10x10x 10 cm? [68].
Quatre de ces bobines sont positionnées verticalement, afin de contréler la direction et le gra-
dient du champ magnétique horizontal, et la derniere est placée en dessous du plan de travail
pour contrdler la force de contact du microrobot avec son support (cf. Fig. 1.8.b).

Choi et al. [69] ont proposé un systéme de génération de champs électromagnétiques qui se
compose de deux paires de bobines d’Helmholtz et de Maxwell fixées perpendiculairement (voir
la Fig. 1.8.c). Tout comme la plateforme de 'IRIS précédente, les bobines d’Helmholtz sont uti-
lisées pour générer un champ magnétique uniforme qui permet d’orienter le microrobot, et les
bobines de Maxwell sont utilisées pour générer un gradient uniforme permettant de propulser
le microrobot. Avec le contrdle du courant dans chaque bobine, le flux magnétique dans la zone
d’intérét peut étre controlé. Par conséquent, ce systéme peut manipuler efficacement un mi-
crorobot dans la zone de travail. Puis, un autre dispositif ’EMA est présenté dans [70]. Cette
plateforme, illustrée sur la Fig. 1.8.d, contient comme précédemment des paires de bobines de
Helmholtz et Maxwell, mais également une paire de bobine de Golay (aussi appelée bobine en
en "selle") pour augmenter I’espace de travail.

Le prototype I’EMA intitulé OctoMag (cf. Fig. 1.8.e) développé a I'IRIS possede 5 degrés de
liberté (DDL) : 3-DDL pour le positionnement, 2-DDL pour 'orientation [71]. Ce systéme a été
congu principalement pour controler des microrobots intra-oculaires pour des procédures réti-
niennes délicates. A cet effet, le systeéme respecte la géométrie de la téte humaine pour I'injection,
la propulsion, le guidage et ’administration de médicaments par I'intermédiaire de microrobots
magnétiques. Mais il a également des utilisations potentielles dans d’autres applications médi-
cales ou de micromanipulation sous microscopie optique [71].

Récemment, plusieurs dispositifs EMA de grandes dimensions ont été commercialisés pour le
guidage magnétique d’instruments chirurgicaux. Une application phare concerne le traitement
des troubles du rythme cardiaque (Catheter Guidage, Control and Imaging, CGCI)). Le tissu
a lorigine des battements cardiaques irréguliers chez 'humain est cicatrisé (sclérosé) de ma-
niére ciblée par 'intermédiaire d’une ablation par cathéter. Compte tenu de la complexité de la
procédure chirurgicale, 'extrémité du cathéter d’ablation est magnétisé afin d’étre guidé magné-
tiquement avec plusieurs degrés de liberté z-y-z. Citons par exemple la société Aeon Scientific
(Zurich, Suisse) qui a congu le systéme Aeon Phocus présenté sur la Fig. 1.9.a. La zone de travail
de ce systéme est plus grande comparée a celle de I’Octomag, et il génére un champ magnétique
d’amplitude de 80mT, ce qui correspond a un gradient de champ magnétique d’amplitude de
300mT/m. La société Magnetecs (Inglewood, CA, Etats-Unis) commercialise une plateforme
magnétique illustrée sur la Fig. 1.9.c [64, 72, 73]. C’est un systéme semblable au systéme Niobe™
par aimant permanent proposé par la société Stereotaxis (Saint-Louis, Etats-Unis). Il comprend
8 électroaimants pouvant créer des champs magnétiques complexes autour du torse d’un patient.
Le CGCI est ainsi capable d’induire un champ magnétique de 140 mT et des gradients de champ
magnétique de 700 mT/m dans un volume de travail de 15cm? [72].

Enfin, les sociétés Olympus Medical Systems Corporation et Siemens Healthcare se sont as-
sociées pour développer une plateforme pour le guidage magnétique de capsules endoscopiques
(MGCE) [75]. Ce systéme, présenté sur la Fig. 1.9.b, possede six paires de bobines électromagné-
tiques offrant 5 DDL. Il est capable de générer un champ magnétique d’amplitude de 100 mT [76].
La capsule endoscopique peut ainsi naviguer dans un volume de travail correspondant a 1’estomac
humain. Les capsules utilisées ont des tailles de 3.1 cm de longueur et 1.1 cm de diametre.
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Figure 1.9 — Plateformes d’actionnement électromagnétique commercialisées : (a) le dispositif
Aeon Phocus développé par Aeon Scientific (Zurich, Suisse) permettant de guider un cathéter
magnétique [74]; (b) le systéme proposé par Olympus Medical Systems Corporation et Siemens
Healthcare pour le guidage de capsules endoscopiques [75, 76]; et (c) la plateforme Catheter
Guidage, Control and Imaging (CGCI) congue par la société Magnetecs [64, 72, 73].

A) Avantages et inconvénients

La combinaison de plusieurs électroaimants permet plus facilement de controler ’orientation et
I’amplitude des champs magnétiques dans I’espace de travail et ainsi, d’obtenir un actionnement
plus précis des microrobots magnétiques. En outre, la possibilité d’éteindre le courant électrique,
permettant arrét du champ magnétique, offre une sécurité plus importante par rapport aux
autres plateformes d’actionnement magnétique (IRM et a aimants permanents).

Cependant, tout comme pour les systémes a aimants permanents, les champs magnétiques
induits restent relativement faibles (eg. de 'ordre de quelques centaines de mT). De ce fait, la
magnétisation engendrée reste généralement bien en dega de la valeur de saturation, limitant
la miniaturisation des microrobots magnétiques. D’autre part, les volumes de travail sont re-
lativement petits (eg. de 1’ordre de quelques dizaines de cm?), et les applications biomédicales
ne peuvent donc concerner que les petits animaux. Enfin, & 'instar des aimants permanents,
le controle des courants électriques circulant dans les bobines électromagnétiques nécessite une
électronique spécifique. Il faut également prévoir un systeéme de refroidissement lorsque de tres
forts courants sont employés.
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B) Domaines d’application

Du fait de la similarité entre les systémes exploitant des aimants permanents et des bobines
électromagnétiques, les applications privilégiées sont similaires : le controle de la navigation
des capusles endoscopiques, le guidage magnétique de cathéter et le controle de microrobots
magnétiques. Néanmoins, les dispositifs ’EMA se démarquent par un contréle plus précis sur
les translations et les rotations des microrobots magnétiques, et permettent par conséquent de
réaliser des procédures tres délicates.

1.2.2 Les microrobots pour des applications biomédicales

Motivés par 'apparition de capsules endoscopiques pour le systéme gastrique déja disponibles
en clinique [41], les chercheurs ont exploré un certain nombre de technologies pour étendre les
capacités de ces dispositifs a l’ensemble du corps humain [40]. Ainsi, de nombreux travaux de
recherche ont été menés dans la conception de microrobots magnétiques pour des applications
biomédicales [40]. La majorité des microrobots développés sont des objets artificiels. Seules les
bactéries magnétotactiques ont été utilisées comme microrobots biologiques. En effet, les bacté-
ries magnétotactiques minéralisent des magnétosomes, a partir d’oxydes de fer, ce qui leur confere
la possibilité de se propulser le long de lignes de champ magnétique. L’équipe du professeur S.
Martel a ainsi controlé les déplacements de telles bactéries, au moyen de champs magnétiques
externes [45] créés par les bobines d’un IRM clinique. Dans le cadre de nos travaux de recherche,
nous avons privilégié les microrobots artificiels comme convoyeurs d’agents thérapeutiques. Un
bref état de 'art est proposé dans le paragraphe suivant présentant les différents prototypes de
microrobots magnétiques, réalisés a partir de différentes technologies de microfabrication.

1.2.2.1 Propriétés des microrobots magnétiques

Classiquement, les spécificités d’un microrobot magnétique résident dans sa géométrie, la na-
ture des matériaux utilisés (eg. polystyrene, silice, fer...), ses propriétés de surface, et surtout
de ses propriétés magnétiques. Notamment, les amplitudes des forces et couples magnétiques
induits sur un corps magnétique, sont directement proportionnels a 'intensité du champ magné-
tique b appliqué, a la magnétisation M du microrobot et a son volume magnétique, V;,. Selon la
nature des matériaux employés, différents comportements magnétiques peuvent étre envisagés
en fonction de application considérée.

De ce fait, la nature des matériaux magnétiques employés influence grandement les comporte-
ments du microrobot magnétique. Il existe une grande diversité des matériaux magnétiques, et ils
sont généralement regroupés au sein de trois classes : les matériaux paramagnétiques, diamagné-
tiques, ou ferromagnétiques. Chaque comportement est principalement régi par la susceptibilité
magnétique, x, du matériau. Cette susceptibilité magnétique correspond a la faculté du matériau
a s’aimanter plus ou moins sous ’action d’un champ magnétique. Pour la plupart des matériaux,
il n’y a presque pas d’effets magnétiques qui apparaissent, et leurs susceptibilités magnétiques
correspondantes sont trés faibles : de l'ordre de —107° pour les matériaux diamagnétiques; et
de l'ordre de +10~3 pour les paramagnétiques. Pour les matériaux ferromagnétiques, les mou-
vements d’une grande partie des électrons s’alignent, produisant une aimantation relativement
importante, et leurs susceptibilités sont de I'ordre de 10° . Par conséquent, pour pouvoir propul-
ser un microrobot magnétique, il est nécessaire d’incorporer dans le corps du robot des matériaux
ferromagnétiques. Cette solution permet d’offrir une forte valeur d’aimantation M, par rapport
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aux autres classes de matériaux. Il s’agit alors principalement de convertir la puissance magné-
tique en mouvement de translation et/ou rotation d’un corps rigide ou flexible. Les mouvements
obtenus sont différents selon que 'on exploite les champs magnétiques, les gradients magné-
tiques ou une combinaisons des deux. Ainsi, différents modes de locomotion de microrobots
magnétiques sont proposés dans la littérature, dont une synthese est résumée dans [40, 77].

1.2.2.2 Conception de microrobots magnétiques

Plusieurs procédés de fabrication sont reportés dans la littérature [78]. Contrairement aux
procédés de fabrication traditionnels, tels que I'usinage ou I'assemblage de composants, la mi-
crofabrication est basée sur la conception de nombreuses microstructures identiques en parallele.
Ce parallélisme permet la production d’un grand nombre de microrobots pour un cofit de revient
relativement bas. Les techniques de microfabrication s’inspirent grandement des domaines de la
microélectronique, comme la lithographie et 1’électroformage. Cependant, avec le développe-
ment croissant des microsystémes électromécaniques (microelectromechanical systems, MEMS),
de nouveaux procédés et matériaux sont recherchés.

Nous présentons ci-apres les principaux microrobots magnétiques développés dans la littérature.

A) Microrobots spécifiques

Microrobots a structure ellipsoidale La plateforme Octomag (cf. Fig. I.8.e) a été ini-
tialement développée pour des interventions chirurgicales intra-oculaires [79]. A cet effet, le mi-
crorobot ellipsoidal de la Fig. [.10.a a été développé par des procédés de microassemblage de
deux structures magnétiques planes de forme ellipsoidale. Ces structures sont fabriquées par
électrodéposition de nickel-cobalt en utilisant un procédé de photolithographie et de découpe au
laser [67]. Les dimensions du microrobot sont 2.0 mm x 1.0 mm x 42 pm. Sa structure magnétique
axi-symétrique permet de générer 3 mouvements de translation (z-y-z) et 2 de rotation (6, et
6,). Un micro-effecteur permet de réaliser des taches ciblées de ponction en chirurgie ophtal-
mique (aiguille de type 23Gx1 1/4”). Les mouvements du microrobot sont observés a travers
un microsocpe optique de type BIOM (binocular indirect ophthalmomicroscope).

Microrobots a structure planaire de type Mag-uBot L’équipe du professeur M. Sitti
a cong¢u un microrobot magnétique composé d’'un aimant au néodyme (NdFeB), présenté sur
la Fig. 1.10.b [68]. Sa structure géométrique complexe est réalisé a partir de procédé de micro-
usinage laser. Les dimensions sont de 'ordre de 300 x 300 x 300 pum?3. Un champ magnétique
oscillant non-uniforme permet de générer une conversion de mouvement de type "stick-slip" a
I'interface microrobot/support. En faisant varier la fréquence et la forme du champ magnétique,
le microrobot peut atteindre des vitesses de translation de 'ordre de 50 mm/s a ’air ambiant,
et de 'ordre de 20 mm/s lorsque ce dernier est immergé dans un fluide. Les applications poten-
tielles de ces microrobots magnétiques a structure planaire sont essentiellement destinés a des
applications de micromanipulation et de microassemblage des microsystemes [82].

Microrobots a structure planaire de type MagPol Similaire au Mag-uBot, le MagPol
(Magnetic Polarizable) est un microrobot polarisable de forme concave fabriqué par électrodé-
position de nickel [80]. La Fig. I.10.c présente une image du MagPol en présence de microsphéres
de 50 pm de diametre réalisée par microscopie électronique a balayage (MEB). Sa structure ma-
gnétique peut étre polarisée pour générer deux principes de locomotion, par frottement, de type
"stick-slip" (champ magnétique uniforme), ou par roulement(champ magnétique oscillant). Les
vitesses linéaires du microrobot varient entre 20mm/s a 1m/s. Le MagPol est un microrobot
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200 um

S00um

Figure 1.10 — Des différents microrobots développés dans la littérature : (a) le microrobot déve-
loppé pour I’Octomag [79], (b) le Mag-uBot [68]; (c) le MagPol [80] ; et (d) le MagMite [81].

magnétique congu au Laboratoire de Photonique et de Nanostructures ! (LPN, Paris, France)
pour des puces microfluidiques en vue d’applications biomédicales [83].

Microrobots a structure planaire de type MagMites Développé par ’équipe de re-
cherche du professeur Brad Nelson de I'IRIS a 'ETH de Zurich (Suisse), le MagMite est un
microrobot magnétique résonant, capable de transporter des objets dans des environnements
microfluidiques [81]. Le principe de fonctionnement du MagMite est basé sur la conversion des
I’énergie vibratoire, stockée dans un résonateur, en un mouvement de corps rigide en utilisant
des interactions de contact (impacts). Les vitesses linéaires sont de 'ordre de 12.5 mm/s. Le ré-
sonateur mécanique (masse + ressort) est réalisé a partir de deux masses en nickel attachées par
un ressort en or ou en polymere [81, 84] (voir Fig. 1.10.d). La structure annulaire du MagMite est
fabriquée a partir de techniques de photolithographie, de gravure ionique et d’électrodéposition
de nickel-cobalt. Les dimensions des MagMites sont inférieures a 7.5 x 5.0 x 2.0 pm?.

11. LPN : Laboratoire de Photonique et de Nanostructures est une unité propre du Centre National de Recherche
Scientifique (CNRS), http://www.lpn.cnrs.fr/
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Figure I.11 — (a) Le microrobot nageur hélicoidal [89]; et (b) microrobot de type bead pulling,
propulsé par la force magnétique induite par des gradients [88].

B) Microrobots nageurs

En s’inspirant des microorganismes a flagelles, différentes versions de microrobots dit “na-
geurs” ont été réalisées, notamment par le groupe du professeur Metin Sitti du Carnegie Mellon
University [85]. Par biomimétisme avec de nombreuses bactéries (S. Marcescens) et spermato-
zoides, le battement d’une ou plusieurs flagelles est utilisé comme moyen de propulsion. Ce
concept est appliqué a des microrobots nageurs, ou le battement propulsif de la flagelle est
causé par l'oscillation de la particule & laquelle elle est attachée. Cependant, la conception d’une
véritable flagelle élastique similaire aux bactéries est difficile en termes de fabrication, de modé-
lisation et de controle [40, 86, 87, 88|.

D’autres microrobots nageurs dotés d’une ou plusieurs hélices hélicoidales ont été développés.
Le premier robot hélicoidal a été développé en 1996 et possede une dimension de quelques
millimetres [90]. Avec le progres des techniques de microfrabrication, des robots hélicoidaux de
plus en plus petits ont été concus. L’équipe de recherche du Professeur B. Nelson de 'ETH
de Zurich a ainsi développé le microrobot dénommé Artificial Bacterial Flagella (ABF) [89, 91,
92], présenté a la Fig. I.11.a. Les microrobots hélicoidaux sont ainsi destinés a des applications
biomédicales en milieu visqueux (nombre de Reynolds, R, < 1). Les performances en vitesse de
ces particules, dépendent de la forme de la téte et de I’hélice, ainsi que la nature du matériau
qui les compose [88, 93].

C) Microrobots de type "bead pulling"

L’énergie magnétique peut aussi fournir un mode d’actionnement qui n’a aucune analogie
directe avec les micro-organismes, et cela, en utilisant les gradients de champs magnétiques.
En effet, les gradients de champs magnétiques ont été utilisés pour appliquer des forces et des
couples sur des objets magnétiques dans les applications médicales [94]. Ce mode de propul-
sion par gradient magnétique est communément dénommé dans la littérature par bead pulling.
La force magnétique générée sur le corps magnétique est exploitée afin de pousser le micro-
robot dans une direction privilégiée (Fig. I.11.b) [90]. Ce microrobot est composé d’une partie
magnétique, et éventuellement d’une charge (agent anticancéreux, capteur embarqué, source ra-
dioactive, etc...). Cette charge utile est quantifiée a travers le ratio 7, = Vi, /V, avec V;, le
volume magnétique et V' le volume total du microrobot. En outre, contrairement aux microro-
bots magnétiques précédents, les microrobots congus pour du bead pulling ont généralement des
formes géométriques tres simples (eg. sphéroide, ellipsoide, cylindrique. .. ).
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1.3 Objectifs de la these

1.3.1 Concept de ciblage magnétique locorégional transartériel

L’objectif de cette theése est d’étudier I'injection intra-artérielle automatisée de microcargos
thérapeutiques au travers de plusieurs bifurcations compatibles avec la navigation magnétique.
Ces microcargos sont représentés par un agrégat de microparticules magnétiques, formant un
bolus magnétique 2, fonctionnalisé avec un agent anticancéreux. L’application médicale visée
concerne le ciblage des tumeurs du foie (CHC) en raison de leur vascularisation artérielle com-
plexe (multi-bifurcations). L’objectif, & long terme, est de guider en temps réel ces vecteurs
pour emboliser seulement les vaisseaux sanguins tumoraux. Une représentation schématique de
la navigation magnétique locorégionale transartérielle est illustrée sur la Fig. 1.12. Nous avons
montré précédemment, que les procédures transartérielles locorégionales (TACE ou TARE) sont
des procédures qui garantissent un avantage significatif pour les traitements palliatifs du CHC
[11, 13, 23], mais que I’absence de tout controle sur les vecteurs thérapeutiques injectés diminue
efficacité de ces procédures, et augmente les risques de complications post-opératoires [36].

Location ciblée Délivrance du médicament

Réseau (tumeur...)
Vasculaire

artériole
Ry<50pm
vf <50mm/s

Re<0.5

artere —7m
hépatique
Ry:10-0.5mm
v£:100-400 mm/s
Re: 0.5-500

Désagrégation
du Bolus

(] #
Particules " A
magnétique J‘l

“Cathéter Bolus

Magnétique 30pm

+Médicament
Figure 1.12 — Schéma représentatif de la navigation magnétique de bolus dans un réseau cardio-
vasculaire. Les microrobots magnétiques sont injectés via un cathéter dans le réseau artériel. En
appliquant correctement les gradients magnétiques V b, les bolus injectés suivent une trajectoire
pré-planifiée et naviguent uniquement vers le site de la tumeur, en préservant les tissus sains.
L’image agrandie illustre une section transversale de bolus magnétiques auto-assemblée chargés
de médicaments et de nanoparticules magnétiques.

Pour réaliser un ciblage magnétique du CHC, des premiéres expériences ont été réalisés par
la compagnie FeRx (San Diego, Etats Unis) en utilisant un champ magnétique externe (aimant
permanent externe)[198]. Dans ce projet, des microparticules de fer (0.5 & 5 pm) avec de la doxo-
robucine adsorbée a la surface ont été utilisées. La procédure chirurgicale consistait a placer le
cathéter le plus pres possible du CHC afin que le maximum de microparticules soit retenu [64].

12. Dans l’ensemble du manuscrit on utilise de maniére équivalente les termes de bolus magnétique et de
microrobot magnétique.
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Ainsi, le cathéter devait étre placé dans chaque branche alimentant la tumeur et 'aimant devait
étre ainsi repositionné a chaque fois. Néanmoins, si le cathéter n’était pas placé correctement,
la quantité de tissu sain affecté par le traitement augmentait. De plus, la durée de la procédure
chez un patient était entre 3 a 6 heures (maintien de I"aimant pendant 30 min, positionnement du
cathéter, et placement de ’aimant) [95]. La Fig. 1.13.a présente une angiographie montrant une
tumeur hypervascularisée avec des vaisseaux anormaux (& gauche) et un cathéter (a droite, en
blanc) placé de fagon tres distale de la tumeur pour le largage des microparticules magnétiques.
La Fig. I.13.b montre ’accumulation progressive, au bout de 24 s, des microparticules radioac-
tives magnétiques dans la tumeur du foie (fleches blanches), suivie en IRM avec une séquence '3

GRE T2*. Les fleches rouges indiquent ’accumulation des microparticules sur d’autres organes

non ciblés. Afin de réduire la cytotoxicité des organes sains, le guidage magnétique controlé des
vecteurs thérapeutiques est alors primordial.

(b)

Figure 1.13 — Exemple de procédure locorégionale : (a) Angiographie montrant une tumeur
hypervascularisée avec des vaisseaux anormaux et un cathéter (a droite, en blanc) placé de fagon
tres distale de la tumeur[37]. (b) IRM montrant I’accumulation des microparticules radioactives
magnétiques dans la tumeur du foie (fleches blanches), mais aussi sur des tissus sains (fleches
rouges)[37].

Une premiere voie d’amélioration, consiste a utiliser des plateformes EMA pour la génération
de champs magnétiques capables de controler le guidage des microparticules. Bien que des gra-
dients magnétiques puissent atteindre des amplitudes élevées — 1.5T/m pour ’Octomag —, la
faible magnétisation et la décroissance rapide du champ magnétique limitent leurs applications
a la délivrance de médicaments chez le petit animal (souris, lapin) [36]. En effet, les zones acces-
sibles sont restreintes & quelques cm?® (Octomag : 15 x 15 x 15mm3 ; CGCI : 15 x 15 x 15cm?),
limitant 'accés aux tumeurs profondes.

Une deuxiéme voie consiste a utiliser la navigation par résonance magnétique (MRN) pro-
posée par 1’équipe du professeur S. Martel. Les vecteurs thérapeutiques sont constitués d’agré-
gats de microparticules magnétiques embolisantes et d’un agent anticancéreux. Ces agrégats de

13. GRE T2* sont des séquences d’'IRM de type gradient écho (GRE) ayant un long temps d’écho (Tx) un angle
de bascule réduit et un long temps de répétition (Tr).
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microparticules sont maintenus en cohésion par 'intermédiaire d’une couche de polymere biodé-
gradable [96, 97|, ou encore par les forces de cohésion inter-particules (microforces stériques et
magnétiques) [95]. Les propriétés magnétiques des bolus doivent étre suffisantes pour la MRN
au niveau de I'artére hépatique. Comme le montre la Fig. .12, 'artére hépatique est caractérisée
par un débit sanguin tres élevé, de ’ordre de plusieurs dizaines de centimeétres par seconde. De
plus, I'agent anticancéreux doit étre libéré progressivement dans le temps par une désagrégation
progressive du bolus (voir encadré en haut de la Fig. 1.12). Les premiéres expériences réalisées
en MRN ont montré qu’il était possible de guider un bolus, constitué de microparticules magné-
tiques fonctionnalisées avec de la doxorubicine, dans une branche de ’artere hépatique chez le
lapin [52]. La libération progressive de ’agent thérapeutique une fois 'embolisation effectuée, a
permis d’augmenter la rétention de ’agent anticancéreux au niveau de la tumeur, et de minimi-
ser sa concentration dans la circulation systémique. Des bobines de gradients unidirectionnelles
ont été spécialement congues afin d’obtenir une amplitude de gradient magnétique de 400 mT /m
(10 fois supérieurs aux gradients d’'un IRM classique). Les auteurs montrent cependant, pour
que la technique soit efficace, il est trés important d’optimiser la forme et la taille du bolus
magnétique ; de déterminer les propriétés physiques et le diametre des microparticules. En effet,
si le nombre de particules qui constituent un bolus n’est pas contrdlé, et est trop grand, une em-
bolisation trop distale peut détériorer une large partie de 'organe. De plus, la quantité d’agents
anticancéreux a larguer pouvant atteindre plusieurs millilitres, il sera nécessaire d’injecter des
centaines, voire des milliers, de bolus afin de cibler la zone tumorale au travers du réseau car-
diovasculaire. Dans Pouponneau et al. [52], les auteurs ont montré que pour des tumeurs tres
localisées — difficiles d’acces a cause de la physiologie du patient — il était alors nécessaire
de guider en série les bolus le long de plusieurs bifurcations successives (voir la Fig. 1.12). Ces
différentes contraintes font que la durée de la procédure d’administration limite son application
dans le domaine clinique.

1.3.2 Contributions de la thése

Pour répondre a ces différentes problématiques scientifiques, les principales contributions de
nos travaux consistent a proposer une méthodologie "globale", pour 'optimisation de I'injection
intra-artérielle de bolus magnétiques pour le traitement du CHC. Cette méthodologie, illustrée
a la Fig. [.14, sera le fil conducteur des travaux présentés dans cette these.

Le point d’entrée de la méthodologie proposée est le diagnostic donné par le praticien hospi-
talier, sur I'état général de I’évolution de la tumeur. Notamment, la taille de la tumeur (stades
de A a D de lalgorithme du BCLC, Fig. 1.3), ainsi que son développement (multinodulaire,
métastasique ou invasion), va induire un traitement thérapeutique spécifique.

1.3.2.1 Modélisation du développement de la tumeur

Un traitement efficace, au moyen de ces nouveaux agents thérapeutiques conduit donc a
connaitre précisément ’évolution de la tumeur cancéreuse (vasculaire, avasculaire et métasta-
sique), pour déterminer la procédure locorégionale a mettre en ceuvre (TACE, TARE, anti-
angiogénese) a l'issue du diagnostic médical. Plusieurs modeles de croissance naturelle d’une
population de cellules ont été proposés dans la littérature. Certains sont décrits par des équa-
tions différentielles et stipulent une modélisation indépendante/dépendante du cycle cellulaire.
Ces modeles s’intéressent principalement au taux de croissance et de mortalité de la population
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Figure 1.14 — Diagramme générale de la procédure thérapeutique proposée.

cellulaire. Controler la croissance d’une tumeur nécessite la modélisation de la réponse cellulaire
durant la chimiothérapie, la radiothérapie ou encore la thérapie angiogénique. Pour ces diffé-
rents types de traitement, une succession de fractions de dose sont délivrées quotidiennement sur
la région a traiter. Cependant, plusieurs millilitres d’agents anticancéreux doivent é&tre injectés
pour atteindre la dose de médicament requise. Par conséquent, pour étre efficace, la procédure
locorégionale nécessite 'injection, consécutive de milliers de bolus devant étre guidés magnéti-
quement a partir du site d’injection jusqu’a la zone tumorale, comme illustré sur la Fig. [.12. T
est alors important de déterminer précisément la fréquence, la durée et la quantité de médica-
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ment a administrer a chaque séance avec le patient. Un probléme d’optimisation sous contraintes
se pose. L’objectif est d’augmenter la concentration du médicament dans la zone de la tumeur
et de réduire la destruction des tissus sains. Apres avoir adapté les modeles de croissance tumo-
rale, nous avons développé un contréle optimal basé sur les équations de Riccati dépendantes
de I’état, ou State-dependent Riccati equations (SDRE), qui permet d’optimiser la quantité de
médicament a administrer pour chaque type de traitement. Ces différents développements sont
présentés au Chapitre I1.

1.3.2.2 Modélisation et optimisation des bolus magnétiques

Le Chapitre III présente 'optimisation de la taille et de la forme des bolus pour embarquer la
quantité de médicament prescrite. Différents types de transporteurs magnétiques peuvent étre
considérés pour véhiculer la dose déterminée en fonction de la nature de la tumeur. Sur ces bases,
il s’agit d’établir les stratégies de navigation dans le corps humain tenant compte de la com-
plexité de I’environnement physiologique. Les agents anticancereux doivent étre alors transportés
dans un bolus magnétique, dont le nombre et les caractéristiques (eg. géométrie, propriétés ma-
gnétiques, etc.) doivent également étre optimisées. En effet, la structure des bolus magnétiques
doit étre optimisée en vue d’assurer la navigation a l'intérieur du systéme cardiovasculaire pour
réduire les forces de trainée et de cisaillement ainsi que les vitesses magnétophorétiques, tout
en maximisant la charge de médicament a embarquer. Différentes configurations géométriques
d’aggrégats de bolus sont modélisées, simulées et optimisées (sphérique, ellipsoidale, chainette).
Une fois la quantité adéquate de bolus déterminée ceux-ci peuvent étre ensuite injectés via un
microcathéter dans le réseau cardiovasculaire.

1.3.2.3 Commande, injection et guidage magnétique de plusieurs bolus en série

Afin d’administrer le nombre requis de bolus magnétiques, il est tout d’abord important
d’éviter leurs agrégations non-désirées. En effet, 'agrégation de bolus peut provoquer des effets
déléteres sur I'intervention :

e l'obstruction du cathéter par des agrégats pouvant conduire a ’arrét total du flot d’injection ;

e la réduction de l'efficacité du ciblage thérapeutique en raison de la formation d’agrégats de
formes et de volumes différents ;

e le risque de créer une embolie & un emplacement loin de la tumeur, pouvant provoquer une
ischémie complete d’une zone saine.

Dans le cadre de nos travaux, la solution proposée est de concevoir un injecteur magnétique
robotisé. Cet injecteur permet ainsi d’administrer de facon répétable, et sérielle, les bolus ma-
gnétiques, et de les détecter a la sortie du cathéter pour lancer la séquence de propulsion, durant
laquelle le bolus magnétique devra suivre un chemin vers la cible (la tumeur). Pour cela, une
stratégie de navigation assurant le controle des bolus magnétiques le long d’un chemin prédéfini
doit étre développée. Le Chapitre IV est dédié au développement de la loi de commande opti-
male qui assure la navigation, d’un ou de plusieurs bolus, suivant un chemin prédéfini dans un
canal microfluidique. Tout d’abord, un modele d’état pour un bolus élémentaire a été développé
en vue de calculer la commande optimale qui assure ’objectif de poursuite de chemin. Ensuite,
nous nous sommes intéressés au controle du mouvement de plusieurs bolus magnétiques, a partir
d’un état initial jusqu’a un état final suivant une trajectoire prédéfinie. Le contrdle est assuré par
la loi de commande LQI, sur la base d'un modele d’état décrivant la dynamique du mouvement
des bolus magnétiques dans un canal microfluidique.
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1.3.2.4 Développement de la plateforme et validation expérimentale

Une validation expérimentale de l’injection automatisée est présentée au Chapitre V. Nous
avons développé un injecteur magnétique robotisé qui a été intégré sur une plateforme électro-
magnétique de type EMA développée au Laboratoire PRISME 4. Différents scenarii simulant
les procédures TACE et TARE sont expérimentés. Les expériences menées permettent d’assurer
le contréle de I'injection séquentielle de plusieurs bolus, tout en évitant la formation d’agrégats
le long du microcathéter et des canaux microfluidiques. Une fois 'injection réalisée, nous avons
démontré que la loi de commande LQI permet d’assurer la propulsion et le suivi de chemin de
plusieurs bolus élémentaires. Une fois la cible atteinte, une embolie est créée par 'opérateur
simulant ainsi 'arrét de la circulation systémique du fluide vers la tumeur. La désagrégation
progressive des microparticules magnétiques transportant les agents thérapeutiques est réalisée
au bout de quelques heures dans le cas des petites artéres (diameétre <lmm). On montre ainsi,
que les microparticules permettraient une meilleure rétention de I’agent anticancéreux au niveau
de la tumeur, car 'occlusion des vaisseaux sanguins est réalisée de maniére ciblée et controlée.

14. Laboratoire Pluridisciplinaire de Recherche en Ingénierie des Systémes, Mécanique, Energétique, http:
//www.univ-orleans.fr/PRISME (PRISME)
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Introduction

E CANCER est 'une des premiéres causes de mortalité en France et & travers le monde [1, 2].
L En particulier, les différents traitements proposés aujourd’hui n’offrent que des solutions
partiellement satisfaisantes, et présentent globalement des effets secondaires dégradant
la santé et la vie des patients. En effet, cette pathologie se caractérise principalement par une
prolifération incontrdlée et anarchique de cellules d’'un tissu pour former une masse tumorale.
Ces cellules cancéreuses sont alors capables d’envahir et asphyxier les organes environnants.
Celles-ci peuvent se répandre dans l'organisme par l'intermédiaire de la circulation sanguine
et/ou lymphatique pour former des tumeurs distantes appelées métastases. Avec plus d’une
centaine de formes connues, pouvant affecter tous les organes humains, le cancer n’est pas une
pathologie unique. De nombreux travaux de recherche dans divers domaines (dont la biolo-
gie, la médecine, les mathématiques, l'ingénierie. .. ) sont menés afin de mieux comprendre les
mécanismes intervenant dans le développement de cette pathologie. L’ambition finale étant d’op-
timiser les traitements existants, voire d’en développer de nouveaux. Cependant, la complexité
des processus du vivant rend la compréhension de I’ensemble des mécanismes biologiques sous-
jacents tres difficiles a appréhender [98]. En intégrant les connaissances médicales au sein d’une
modélisation mathématique et en utilisant celle-ci pour simuler la croissance tumorale, il est
possible d’approfondir nos connaissances des ressorts de la maladie. Les mathématiques offrent
ainsi une approche complémentaire aux approches empiriques traditionnelles. A cet effet, ces
dernieéres décennies, de nombreux modeles décrivant différents mécanismes a 'ceuvre au ni-
veau de la tumeur ont été développés afin d’aider a la compréhension des processus biologiques
impliqués [99, 100, 101, 102, 103]. Notamment, les sciences de 'ingénieur, avec en particulier
I’automatique, ont contribué a fournir les formalismes et méthodes pour la compréhension de
I’évolution des tumeurs [99].

En paralléle, un nouveau domaine issu de 'interaction entre les mathématiques et la biologie
a vu le jour. Celui-ci se réfere a la modélisation et 'optimisation des traitements spécifiques,
tels que 'activation du systéme immunitaire ou le contréle des phénomeénes d’angiogenése [102].
L’intérét de ces modeles réside dans 1’étude, ’analyse et I'optimisation de la quantité de mé-
dicaments a injecter en vue de réduire le volume de la tumeur, tout en minimisant les effets
indésirables de ces médicaments sur le patient. Par exemple, les radiothérapies sont plus effi-
caces sur les cellules proliférantes que sur les cellules quiescentes. De méme, dans les traitements
anti-angiogéniques, il est apparu que tout en ralentissant la croissance tumorale, ils limitaient
aussi l'acces des chimiothérapies a la tumeur. Il devient alors envisageable selon la forme et le
stade de la tumeur de privilégier 'usage des médicaments anti-angiogéniques ou d’opter pour
une chimiothérapie [103, 104, 105]. 11 est aussi possible de prédire la croissance d’une tumeur en
cas de résection chirurgicale [106] ou d’irradiation [107], et ainsi d’orienter 'innovation théra-
peutique vers les stratégies les plus prometteuses.

Parmi les différents modeles proposés deux catégories peuvent étre distinguées : les modeles
continus et les modeles discrets. La principale différence entre ces deux catégories réside dans
la maniere de considérer le systéme tumoral. Les modeles discrets considerent individuellement
chaque cellule impliquée dans le processus. La description de I’évolution et de la structure du
réseau est ainsi plus précise qu’avec les modeles continus. Les modeles continus décrivent prin-
cipalement 1’évolution de la densité des cellules en fonction des concentrations en substances
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chimiques intervenant dans le processus. Dans le cadre de notre étude, les modeles continus ont
été plus particulierement privilégiés.

Dans ce second chapitre, nous présentons dans un premier temps des modeles d’évolution
de la tumeur proposés dans la littérature. Puis, nous décrivons les modeéles associés aux prin-
cipales thérapies introduites dans le Chapitre I. Enfin, nous présentons nos contributions pour
I’application des différents modeles thérapeutiques aux procédures ciblées, telles que la chi-
mioembolisation transartérielle (TACE) et la radioembolisation transartérielle (TARE). Une
attention particuliere sera portée sur la détermination de la quantité optimale d’agents théra-
peutiques pour assurer d’une part, ’élimination de la tumeur, et d’autre part, de limiter les
effets secondaires pour le patient.

1.1 Modélisation mathématique du cancer

La modélisation mathématique propose des outils innovants qui aident a améliorer la compré-
hension et le controle de différents problemes cliniques encore ouverts. Différentes approches sont
utilisées dans la modélisation mathématique du cancer et son controéle [99, 100, 101, 102, 103,
108]. Chacune possédant ses qualités et ses défauts. Par exemple, des automates cellulaires ont
été utilisés pour décrire la croissance tumorale [108, 109, 110]. L’automate peut correspondre
a des caractéristiques tres spécifiques de la tumeur, du patient, ou de l'efficacité du médica-
ment dans le modele. Il s’agit d’outils performants pour I’étude des aspects microscopiques,
de la description des différents phénotypes et de ’échelle cellulaire. La mobilité des cellules et
leurs mouvements sont par contre plus délicats a reproduire. Pour pallier ce probléme, des mo-
deles d’agents ont été développés [108, 111]. Les agents sont semblables aux automates, mais
capables de se mouvoir. Cependant, ces modeles discrets ne retranscrivent que l'influence du
voisinage immédiat sur une cellule et empéchent de décrire les intéractions a plus grande échelle.
Par ailleurs, certaines intéractions avec ’environnement, comme ’apport en nutriments et en
oxygene, doivent étre décrites de facon continue.

A contrario, les modeles continus décrivent le comportement moyen de grandes quantités
de cellules. Dans ce cadre, la plupart des formulations mathématiques sont principalement
construites en utilisant des équations différentielles ordinaires (EDO), ou des équations diffé-
rentielles aux dérivées partielles (EDP), pour décrire la dynamique de différentes populations
de cellules ou d’agents thérapeutiques [112, 113, 114, 115, 116, 117, 118, 119, 120]. Il devient
aussi plus aisé de prendre en considération les interactions, et autres effets a ’échelle macrosco-
pique, tel que 'apport en nutriments et les effets pharmacologiques. Ainsi, la modélisation des
traitements de la tumeur est réalisée pour la chimiothérapie [117, 119], 'immunothérapie [116],
la thérapie anti-angiogénique [112, 113, 114], la radiothérapie [113] ainsi qu’une combinaison
des traitements précédents [113, 115, 120]. En outre, contrairement aux approches discrétes, les
modeles continus sont les seuls a permettre la conservation des temps de calcul raisonnables
pour simuler I’évolution de la masse tumorale qui comprend généralement de trés nombreuses
cellules '. C’est pourquoi les modeéles continus sont principalement considérés dans le cadre de
nos travaux de recherche.

1. Au stade avasculaire, une tumeur compte déja plusieurs millions de cellules [121].
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11.L1.1 De la tumeur au modéle mathématique

Les mathématiciens ont d’ores et déja introduit un certain nombre de modeles génériques de
croissance tumorale, se complexifiant de plus en plus afin d’apporter une description toujours
plus précise des tumeurs. Ils ont permis I’étude qualitative des principaux aspects d’une tumeur
et une premiére compréhension de quelques interactions [100, 102, 103, 118]. Aujourd’hui le
challenge consiste a parvenir a appliquer le modele mathématique a des situations réelles (cas
cliniques). Pour cela, il faut étre capable d’estimer les nombreux parameétres intervenant dans
le modele. En effet, les formulations basées sur des EDP, ou des EDO, font souvent intervenir
de treés nombreux coefficients. Le plus souvent, leurs valeurs ne sont pas directement accessibles
a l'aide de données médicales, et une grande variabilité est observée non seulement entre les
mesures in vivo et in vitro, mais aussi entre les individus. Par ailleurs, les diverses formes de
cancer n’ont pas toutes les mémes comportements. Cependant, la grande majorité des tumeurs
se caractérisent par trois étapes de croissance :

1. Le stade avasculaire, ou la tumeur consomme les nutriments présents dans son environnement
immédiat.

2. Le stage vasculaire, ou la tumeur va accroitre son apport en nutriments via la création
d’un réseau microvasculaire. Ce processus de création de nouveaux vaisseaux est appelé
angiogeneése.

3. Le stade métastatique, ou la tumeur se propage au reste de 'organisme. Le cancer est alors
généralisé et finit par menacer le fonctionnement de nombreux organes vitaux du patient.

Les cellules cancéreuses vont se multiplier de maniere incohérente, allant envahir les tissus voisins.
Ces derniers sont asphyxiés et meurent. A chaque étape de ’évolution d’une tumeur, celle-ci va
ainsi croitre de maniere significative. L’observation de la maniere dont les tumeurs se comportent
a conduit a la formulation de divers modeles [99, 100, 101, 102, 103, 108]. Dans les paragraphes
suivants, nous présentons les principaux modeles mathématiques de croissance des tumeurs.

11.1.2 Lois de croissance tumorale

Pour modéliser la croissance tumorale, la maniere la plus adaptée est de considérer le taux de
croissance de la tumeur. Dans la premiere moitié du 20eme siécle, une croissance exponentielle
de la tumeur a été considérée a partir de I’analyse d’observations expérimentales animales et
de données de populations humaines [122]. L’évolution de la tumeur est alors approximée par la
dynamique suivante :

e(t) = Aec(t) (IL1)
c(t) = coexp(Act) '

ou ¢(t) représente la loi d’évolution de la quantité de cellules cancéreuses (voir Remarque I1.1) ;
co = c¢(t = 0) est la quantité initiale; et A, > 0 définit le taux de croissance de la tumeur. La
croissance tumorale dans ce modele est considérée non limitée par aucun facteur.

Or, pour continuer & croitre la tumeur a besoin de puiser des nutriments dans son environ-
nement. Pour prendre en compte ces contraintes de croissance liées au manque de ressources, le
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modele de croissance logistique a été proposé :

o) =re(1-5)

Coo (11.2)
c(t) =

CooC0 €XP(Act)
Coo + co(exp(Act) — 1)

Oll Coo = c¢(t — o0) représente 1'état d’équilibre de la tumeur. Initialement, la croissance de
la tumeur est exponentielle avec un taux A.. Puis, elle converge vers 1’état d’équilibre cqo.
Cependant, la fonction logistique ne correspond pas fidélement aux observations expérimentales
des évolutions des tumeurs.

Dans les années 1960, A.K. Laird et al. [123] ont réussi & ajuster des données expérimentales
de croissance tumorale au moyen d’une fonction de Gompertz [124]. L’évolution Gompertzienne
de la tumeur est alors décrite par la dynamique suivante :

¢(t) = Aecexp(—kt)

co exp (?: (1— exp(—k;t))) (1L.3)

o
—~
~
~—
Il

ou k est une constante positive.

Une autre loi de croissance de la tumeur, portant le nom de loi universelle, a été proposée par
West et al. [125]. Ce modele se base sur les principes de conservation de I’énergie métabolique,
du taux métabolique et du cotit énergétique de la production et le maintien des cellules. La loi
universelle de West et al. est donnée suivant la relation suivante :

&(t) = ac¥lt <1 _ <é)1/4> (IL.4)

avec a le taux de croissance de la tumeur, C' le volume asymptotique de I'organe malade.

La Fig. I1.1 illustre la croissance tumorale selon les diverses lois de croissance brievement
introduites ci-dessus. La loi exponentielle permet de simuler une croissance tumorale illimitée.
Selon la loi logistique, la croissance tumorale est initialement tres rapide (exponentielle), pour
ensuite converger vers un état d’équilibre. En revanche, les croissances selon la fonction de
Gompertz et la loi universelle de West et al. restent bornées & une valeur de saturation, et elles
se font d’une maniére plus ou moins lente selon les valeurs données aux divers parametres (e.g.
e, k, a et C). La Fig. I1.2 présente des données expérimentales de I’évolution de divers cancers
[112, 126]. Ces mesures montrent que ce sont les fonctions de Gompertz et la loi universelle qui
décrivent le mieux la croissance réelle des tumeurs généralement observées.

Toutefois, les lois de croissance précédentes ne tiennent compte que de la présence des cellules
cancéreuses. D’autres types de population présentes dans I'organisme peuvent interagir avec la
tumeur pour favoriser ou restreindre son développement. En particulier, la réponse du systéme
immunitaire due & la présence de la tumeur a été trés largement investiguée [100]. De méme,
d’autres mécanismes, tel que 'angiogenese, peuvent décrire 1’évolution d’une tumeur [112, 127,
128, 129, 130]. Ces modeles de croissance plus "riches" sont introduits ci-apres.
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Figure II.1 — Comparaison de I’évolution de la quantité de cellules cancéreuses selon différentes
lois de croissance : exponentielle, logistique, Gompertzienne et ontogénétique de West.
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Figure I1.2 — Données expérimentales de I’évolution de différentes tumeurs : (a) évolution d’un
carcinome pulmonaire de Lewis avec en rouge le volume de la tumeur et en bleu le volume
endothélial qui suivent une courbe Gompertzienne [112]; (b) données in vivo de divers cancers
chez le rongeur sur une échelle de temps normalisée suivant la loi de West [126].

Remarque II.1 (Unités normalisées) Parmi les modeéles de cancer proposés, les unités et
méthodes de mesure varient considérablement. Fondamentalement, certains auteurs, tel que
Stepanova et al. [131, 132] ou de Pillis et al. [116] utilisent comme unité la population, ou le
nombre de cellules (cell), qui sont réévaluées de sorte qu’une unité représente la capacité de
charge des cellules normales dans la région de la tumeur. D’autres travaux considerent le volume
comme unité de base [112, 126].
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Dans la suite de ce manuscrit, les modeéles considérés privilégieront le volume comme unité
de référence a des fins de comparaison entre les divers modeles présentés. Pour cela, on peut
généralement supposer qu’il y’a 3 x 10 cellules par mm?. Par exemple, si on considére une
tumeur sphérique de 0.1695 x 10 cell, cela correspond & un volume de V = 0.0565 mm? , pour
un rayon équivalent de r, = 0.238 mm.

11.L1.3 Modeéle de croissance de Stepanova et al.

En 1980, Stepanova et al. ont développé un modele mathématique qui prend en compte les
interactions entre deux populations de cellules : la population de cellules immunitaires et la
population de cellules tumorales [131, 132]. Ce modeéle mathématique se présente sous la forme
suivante :

C(t) = peCHG(C) —ACHIE) (11.5)
I(t) = pr(C(t) — BC*(t)] — oI + s (11.6)

ou C(t) et I(t) représentent les deux populations de cellules (cell) tumorales et immunitaires
respectivement (voir la Remarque II.1).

La relation (II.5) modélise la croissance de la tumeur. Le coefficient v désigne la vitesse avec
laquelle les cellules cancéreuses sont éliminées par lactivité des cellules immunitaires; et uc
est le taux de croissance des cellules cancéreuses. G(C) est un parameétre fonctionnel qui per-
met de spécifier la loi de croissance des cellules tumorales, tel que les équations (I1.1)—(I1.4).
Généralement, la fonction Gompertzienne suivante est pivilégiée [131, 132] :

c(t)

G(C) = —In (COO) (I17)

avec C'oo = C(t — 00) la capacité maximale que la tumeur peut atteindre.

L’équation (I1.6) regroupe les principales caractéristiques de la réaction du systéme immu-
nitaire contre ’évolution de la tumeur. Le coefficient constant s modélise le taux de cellules
immunitaires générées par les principaux organes, et o représente le taux de mortalité naturelle
des cellules immunitaires. Le premier terme de cette équation, modélise la prolifération des cel-
lules immunitaires (e.g. les lymphocytes). Pour les tumeurs de petite taille, ils sont stimulées
par lantigéne anti-tumoral qui peut étre considéré comme étant proportionnel & la population
des cellules de la tumeur C(¢). Mais les grosses tumeurs ont 'aptitude de supprimer l'activité
du systéme immunitaire, ce qui se traduit par I'inclusion du terme —BC?. Ainsi, 1/3 correspond
au coeflicient a partir duquel le systéme immunitaire est perturbé par la tumeur grandissante.
Les coefficients uy, 5 sont utilisés pour calibrer ces interactions.

Stepanova et al. [131, 132] proposent les valeurs suivantes pour son modele : pc = 0.5618,
Coo =780, v =1, uy = 0.00484, 0 = 0.37451, 5 = 0.00264, s = 0.1181. La Fig. I1.3 représente
le portrait de phase correspondant aux EDO (I1.5)-(I1.6). Nous constatons que le systéme non
controlé admet 3 points d’équilibre : un accent stable, le point A situé en (72.961, 1.327) ; un point
selle, le point B situé en (356.174,0.439) ; et un nceud stable, le point C situé en (737.278,0.032).
La région d’attraction de l’accent stable A représente la zone bénigne tandis que la région
d’attraction du nceud stable C représente la zone maligne. La variété stable de la selle sépare
ces deux régions.
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Figure I1.3 — Le portrait de phase du modele de Stepanova et al. [131, 132].

11.1.4 Modeéle de croissance de De Pillis et al.

Au début des années 2000, De Pillis et al. ont développé un modéle encore plus évolué que celui
de Stepanova et al., qui prend en compte les interactions entre les cellules normales, tumorales
et immunitaires [116, 133]. Certaines extensions et validations de ce modele existent [134, 135],
mais elles restent proches de la formulation originale de De Pillis et al. [116, 133]. La croissance
tumorale est décrite par le systéme d’équations différentielles ordinaires (EDO) suivant [116] :

N(t) = raN(t) (1 — boN(t)) — kaC(t)N(t) (IL.8)
C(t) = rC (1= biC(t)) — ko I(H)CO(t) — k3C ()N (2) (IL.9)
I(t)=s+ m — ki I(H)C(t) — dyI(2) (I1.10)

avec N(t) la population des cellules normales (cell); C(t) la population de cellules tumorales
(cell); I(t) la population de cellules immunitaires (cell). Le parametre d; correspond aux taux de
mortalité des cellules; r; (i = 1 associé a la tumeur, et i = 2 aux cellules normales) désignent les
taux de croissance; b; sont les capacités de charge; et k; les taux de destruction des différentes
cellules.

La présence de cellules tumorales stimule la réponse immunitaire, représentée par le terme de
croissance pour les cellules immunitaires (I1.10) : 2 i@c(i)), ou p et a sont des constantes positives.
Ce type de réponse est similaire & ceux proposés dans [136, 137]. D’autre part, les interactions
entre les cellules immunitaires et tumorales peuvent entrainer, soit la mort des cellules tumorales,
ou encore 'inactivation des cellules immunitaires, représentées par les termes de concurrence liés
aux parametres k;.

Pour leur modele de croissance de la tumeur, De Pillis et al. ont proposé I’ensemble des para-
metres regroupés dans le Tableau I1.1 [116]. La Fig. I1.4 représente ’évolution des populations
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Figure I1.4 — Evolution de la population de cellules normales, immunitaires et tumorales. L’axe
de droite montre le rayon sphérique équivalent correspondant aux dimensions de la tumeur.

des cellules normales, immunitaires et tumorales, lorsque le systeme d’EDO (I1.8)-(I1.10) est
initialisé avec les dimensions suivantes : Nyg = 3.46 mm, Cp = 2.18 mm, et [y = 1.4mm (voir
la Remarque II.1). Au dela de 100 jours, le systéme converge vers un état stable, ou la tumeur
atteint une population normalisée de Co, = 0.57 cell. Plus précisément, la tumeur commence
par augmenter rapidement au cours des premiers jours. Par conséquent, la population des cel-
lules immunitaires est fortement stimulée et atteint une valeur maximale de I,,x = 0.538 cell.
La présence concurrente de la tumeur et le taux de mortalité des cellules immunitaires d; im-
pliquent la diminution a I = 0.44 cell. Ainsi, la tumeur peut tendre vers un volume d’équilibre
Coo = 0.91 cm?, tout & fait indésirable.

Tableau II.1 — Les parameétres du modele de De Pillis et al. [116].

Param. Value Units Param. Value Units

by 1 1/cell r1 1.5 1/jour
b 1 1/cell T9 1 1/jour
k1 1 1/(cell - jour) || dq 0.2 1/jour
ko 0.5 1/(cell - jour) || s 0.33  cell/jour
ks 1 1/(cell - jour) || « 0.3 cell

ky 1 1/(cell - jour) || p 0.01  1/jour
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1.L1.5 Modeéle d’angiogenése de la tumeur

Un des aspects clés dans I’évolution d’un cancer est le processus de l'angiogenese [112, 127,
128]. Les différents modeles proposés sont basés soit sur des équations aux dérivées partielles
décrivant I’évolution spatio-temporelle de la tumeur [129, 130]; ou soit encore sur des équations
aux dérivées ordinaires qui ne décrivent que la dynamique de la croissance du cancer [112].
Dans le cadre de nos travaux de recherche, nous avons principalement considéré les formulations
basées sur des EDO.

Dans ce contexte, le modele de croissance tumorale de Hahnfeldt et al. [112] est généralement
privilégié. En effet, la formulation de Hahnfeldt et al. est basée sur des observations expéri-
mentales (voir la Fig. I1.2.a), et peut facilement intégrer les effets thérapeutiques. Différentes
extensions du modele de Hahnfeldt et al. ont été également développées [113, 114, 115, 120].

Le modele d’angiogenese de la tumeur selon Hahnfeldt et al. se formalise comme suit. Soit ¢(¢)
le volume des cellules cancéreuses, et e(t) le volume des cellules endothéliales? qui alimentent la,
tumeur en oxygene et nutriments. L’évolution angiogénétique tumorale se décrit par le systéme
d’EDO suivant :

é(t) = —Aoe(t) log ) (IL11)

£) (11.12)

avec A. le taux de croissance de la tumeur; b le taux de natalité des cellules endothéliales
vasculaires ; et d le taux de mortalité des cellules endothéliales.

En particulier, la tumeur suit une fonction Gompertzienne impliquant que sa croissance se
sature & un volume maximal. A partir des équations (IL.11) et (I1.12), I'état d’équilibre s’obtient

simplement comme suit :
b 3/2
Coo = Cop = (d) (I1.13)

Les taux de natalité (b) et de mortalité (d) des cellules endothéliales dépendent principalement
du type de tumeur et du patient.

Le modele original des données physiologiques de Hahnfeldt et al. a été initialement établi
pour décrire le stade vasculaire de la tumeur. Les auteurs ont put valider leur formulation
apres l'observation de carcinome pulmonaire de Lewis sur des souris [112], comme présenté a
la Fig. I1.2.a. Ils ont alors identifié les parameétres {\., b,d} de leur modéle a partir de données
expérimentales. Les valeurs identifiées sont résumées dans le Tableau I1.2.

La Fig. I1.5 montre I’évolution de la croissance du volume tumoral et endothélial pour le stade
vasculaire. Le volume de la tumeur augmente selon une courbe Gompertzienne et au bout de 100
jours, elle atteint la valeur d’équilibre : co = €0o = 17346.5 mm? prédite par I’équation (I1.13).

2. Les cellules endothéliales sont celles qui tapissent la face interne des vaisseaux. Ce sont les cellules qui sont
en contact direct avec le sang et qui assurent 'intégrité des vaisseaux. Dans les capillaires, elles formes les petits
canaux a l'intérieur duquel le sang circule alimentant les tissus.
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Figure IL.5 — Evolution des volumes de la tumeur et des cellules endothéliales.

Tableau I1.2 — Parametres de la croissance tumorale par angiogénese selon les observations de
Hahnfeldt et al. d’une tumeur chez la souris.

Param. Value [112] Units

Ac 0.192/1og(10) 1/jour
d 8.73 x 1073 1/(jour - mm?)
b 0.585 1/jour

11.1.6 Discussions

11.1.6.1 Choix d’'un modéle de croissance de la tumeur

Dans les paragraphes précédents, nous avons présenté différents modeles qui décrivent la crois-
sance de la tumeur en fonction du temps basé sur des EDO. Les formulations basées uniquement
sur la population, ou le volume de la tumeur, ne permettent pas de prendre en compte le cancer
dans son environnement.

En I'absence de validations expérimentales, le modele de Stepanova et al., qui tient compte des
interactions entre les cellules tumorales et immunitaires, reste principalement théorique.

de Pillis et al. ont proposé une amélioration qui intégre les cellules normales. Les auteurs ont
intensivement analysé et validé leur formulation d’interaction entre les différentes populations
de cellules tumorales, immunitaires et normales [116, 133, 134]. Cependant, le modeéle simple
proposé posséde un nombre trés important de parametres, ce qui complexifie grandement leurs
identifications, ainsi que l'analyse de leurs influences sur la dynamique du cancer.

En revanche, le modele développé par Hahnfeldt et al. possede un nombre réduit de parametres
qui ont été identifiés et validés a partir de données expérimentales [112]. En particulier, selon
la valeur du taux de natalité, b, ce modele permet également de modéliser les différents stades
(avasculaire, vasculaire et métastasique) d’une tumeur, comme lillustre la Fig. II.6. Pour ces
diverses raisons, nous avons choisi d’exploiter la formulation de Hahnfeldt et al. pour décrire la
croissance d’une tumeur, dans la suite de ce manuscrit.
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Figure I1.6 — (a) Taux d’évolution de la croissance de la tumeur & différents stades du cancer du
foie. Evolution du volume de croissance tumoral et des cellules endothéliales sans administration
d’agents anticancéreux : (b) croissance du volume tumoral depuis cg = 20 mm? et ¢ = 20 mm?
au stade vasculaire ; (c) étape intermédiaire de croissance du volume tumoral jusqu’a atteindre la

3 au stade avasculaire ; et (d) étape finale de croissance

valeur d’équilibre coo = €5 = 17 347 mm
du volume tumoral jusqu’a atteindre la valeur d’équilibre coo = €5 = 27000mm? au stade

métastasique.

Avant d’introduire les effets des différentes thérapies dans la Section II1.2, nous présentons
ci-aprés une breve analyse du modele de croissance choisi.

11.L1.6.2 Analyse du modeéle de croissance de Hahnfeldt et al.

Le monde du vivant, et en particulier celui des cancers, est sujet a une grande variabilité selon
leur nature et leur stade d’évolution (voir la Fig. I1.6), mais également selon ’état de santé du
patient. Pour cela, nous proposons dans ce paragraphe d’analyser les parametres du modeéle de
croissance de Hahnfeldt et al. que nous avons choisi.

A ce titre, nous faisons varier les paramétres du modeéle de Hahnfeldt et al. du Tableau I1.2
d’une valeur de +10%. Les résultats obtenus sont illustrés sur les courbes de la Fig. IL.7. En
premier lieu, le taux de croissance de la tumeur A. (Fig. I1.7-a et b) n’influe que de maniére
modérée sur le temps que met la tumeur a atteindre son état d’équilibre. Comme prévu, une
variation sur les taux de natalité b et de mortalité d induit un changement de 1’état d’équilibre des
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volumes des cellules tumorales (Fig. I1.7-c et e) et endothéliales (Fig. I1.7-d et f). En pratique,
le taux de mortalité d ne varie guere. En revanche, le taux de natalité b évolue selon le stade de
la tumeur. En définitive une bonne connaissance, et une bonne maitrise du taux de natalité, est
réellement nécessaire pour la description du modele de croissance de la tumeur.

Finalement, sans aucune intervention sur la tumeur, celle-ci va évoluer d’un stade a un autre
(i.e. d’un stade avasculaire, puis vasculaire, pour ensuite se répandre en métastases), tout en ne
cessant de croitre et d’envahir les tissus sains au voisinage de la tumeur. Il est donc important
d’agir rapidement, en employant la thérapie la plus adaptée suivant ’état de développement de
la tumeur, et de I’état de santé du patient. Dans ce cadre d’étude, il faut pouvoir intégrer au
modele mathématique d’évolution du cancer, les effets thérapeutiques de la stratégie choisie.
Dans la section suivante, nous proposons de répondre a cette problématique.

1.2 Modélisation pharmacologique pour le cancer

La réponse a toute thérapie est trés variable d’un individu & un autre, tant sur le plan pharma-
cologique (efficacité recherchée) que sur le plan des toxicités (effets indésirables a réduire). Cette
variabilité de réponse, souvent difficile & prévoir, devient une problématique majeure en cancé-
rologie compte tenu d’une fenétre thérapeutique étroite (croissance rapide de la tumeur), avec
un risque vital potentiellement engagé pour le malade. Parallelement, un schéma de traitement
insuffisamment efficace (vecteurs thérapeutiques utilisés, posologies, rythme d’administration,
etc.) engage a plus ou moins long terme le pronostic de survie du patient du fait d’un controle
insuffisant de la tumeur. La rationalisation des thérapies et des vecteurs thérapeutiques est donc
cruciale pour lutter efficacement contre le cancer.

Les différents mécanismes intervenant in vivo entre I’administration d’un vecteur thérapeu-
tique et son effet sur 'organisme peuvent étre décrits de fagcon quantitative. En effet, lorsqu’un
vecteur thérapeutique est délivré a un hote, deux types de procédés différents vont se produire :
la pharmacocinétique (PK) et la pharmacodynamique (PD). Plus spécifiquement, la relation
entre la dose et leffet est généralement décrite en deux étapes, qui sont respectivement (cf.
Fig. I1.8) :

1. la relation entre la dose et la concentration, ou pharmacocinétique (PK);
2. la relation entre la concentration et l’effet du médicament in vivo, ou relation
pharmacocinétique-pharmacodynamique (PK-PD).

Dose| Concentration 6(t) | Site ]Eﬂ:’et Efficacité
u (sanguine, plasma...) d'actionJ Toxicité

Pharmacocinétique Relation PK-PD

Figure I1.8 — Schématisation de la relation entre la dose-concentration-effet d’un vecteur théra-
peutique.

La pharmacocinétique (PK) est définie comme I’étude du sort des vecteurs thérapeutiques
dans l'organisme, depuis leur absorption jusqu’a leur élimination [138]. Le modele PK caracté-
rise donc ce que le corps fait avec 'agent, et il est couramment modélisé par la concentration
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des agents thérapeutiques §(t) dans 'organisme (e.g. le plasma ou le sang). L’expression de la
concentration de ’agent peut s’exprimer sous la forme suivante [112, 138, 139] :

5(t) = /O "u(s) exp (< (£ — 5)) ds (IT.14)

ol u (conc/jour) est le taux d’administration de ’agent thérapeutique (voir la Remarque I1.2),

As (1/jour) est le taux d’élimination de I’agent, parfois appelé clairance 3.

La pharmacodynamique (PD) s’intéresse & l'effet d’une substance étrangere introduite dans
l'organisme (un xénobiotique). Le vecteur thérapeutique va en effet agir dans un organisme sur
une ou plusieurs cibles d’action, qui peuvent étre plus ou moins bien identifiées. L’interaction du
vecteur avec sa cible se traduit par un ou plusieurs effets souhaités ou non. Le modéele PD permet
ainsi de décrire les effets de I’agent sur le corps, et elle est liée a la concentration §(t) fournie
par le modele PK. Classiquement, une loi de type "Log-Kill" est considérée [112, 116, 138, 139],
dont la forme générale est la suivante :

@ = f(z) — kad (IL.15)

ou x représente la population ou le volume des cellules (tumorales, immunitaires et endothé-
liales). La fonction f(x) est la loi d’évolution des cellules (cf. Section I1.1), et k, (1/(jour - conc))
un gain positif correspondant a l’effet PD.

Au Chapitre I, nous avons introduit les différentes thérapies couramment employées dans le
traitement des cancers. Sur la base du modele de croissance choisi, nous présentons ci-apres
les formulations mathématiques de ces différents traitements en lien avec les modeles PK-PD
ci-dessus.

Remarque I1.2 L’unité de concentration (conc), qui correspond & la dose d’agent administré,
est mesurée par le rapport entre la masse du vecteur thérapeutique et la masse du patient :
conc=mg/kg. Par exemple, une dose de 10 conc appliquée & une personne pesant 50kg, corres-
pond a une quantité de médicament de 500 mg.

11.2.1 Modélisation des traitements anti-angiogénese

Le traitement anti-angiogénese est une forme particuliere de la chimiothérapie. Elle est appli-
quée pour limiter la croissance de la tumeur, en réduisant sa vascularisation, et donc son apport
en nutriments. De ce fait, pour un tel traitement, seule la croissance des cellules endothéliales
(I1.12) sera limitée par un agent anti-angiogénique, telle que I’endostatine, dont la concentration
plasmatique est noté d,(t). La formulation d’un traitement anti-angiogénese selon le modele de
croissance tumorale considéré peut ainsi s’exprimer par le systeme d’EDO suivant [112] :

: C(t))
c(t = —Acc(t)log | —%
0 = =xe(t)lox (55
e(t) = be(t) — de(t)?Pe(t) — kada(t)e(t)

0a(t) = u— NsOa(t)

(I1.16)

3. La clairance est la capacité d’un tissu, organe ou organisme & débarrasser un fluide (le sang, la lymphe, etc.)
d’une substance donnée. (Clairance)
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Figure I1.9 — Traintement anti-angionénese d’un cancer : simulation de ’évolution (a) du volume
tumoral et des cellules endothéliales, et (b) de la concentration de ’agent anti-angiogénique (ici
de I’endostatine). La courbe (c) illustre I’évolution du volume d’une tumeur extraite des données
expérimentales de Hahnfeldt et al. [112].

avec k, le parametre définissant 'efficacité de 'agent anti-angiogénique qui inhibe la vasculari-
sation de la tumeur.

Le modele (I1.16) correspond pleinement a la formulation originale proposée par Hahnfeldt
et al. [112]. En particulier, a partir de leurs observations expérimentales, les auteurs ont identifié
les valeurs suivantes pour les parametres de la partie PK-PD du modele pour I'administra-
tion d’endostatine? : k, = 0.66/(jour - conc) et A\s = 1.7/jour (voir le Tableau I1.2 pour les
autres valeurs des parametres du modele). La Fig. I1.9 simule le traitement anti-angiogénése
d’une tumeur d’un volume initial de ¢y = 300mm?, et pour un volume de cellules endothé-
liales de eg = 300 mm?, traitée avec une administration continue (e.g. par voie intraveineuse) de
u = 20 conc/jour d’endostatine. Cette simulation correspond aux expérimentations réalisées par

4. L’endostatine est un type de cytokine produite par les cellules du systéme immunitaire. C’est un vecteur
thérapeutique courament employé dans les traitements anti-angiogénique.
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Hahnfeldt et al. [112]. Comme nous pouvons le constater le volume des cellules endothéliales
commence par diminuer, limitant ainsi I’apport en nutriments a la tumeur. Par conséquent le
volume de celle-ci diminue et devient quasi-négligeable. Ce résultat montre l'intérét des trai-
tements anti-angiogénese pour limiter le développement des cancers. Il est important de noter
que les résultats de simulation obtenus par le systeme d’EDO (I1.16) coincident parfaitement
avec les observations expérimentales de Hahnfeldt et al. [112], représentés sur la Fig. I1.9.c. Ce-
pendant, nous pouvons également observer sur la courbe de la Fig. I1.9.b que la concentration
d’endostatine reste importante.

11.2.2 Modélisation des traitements chimiothérapeutiques

La chimiothérapie est I'une des grandes catégories de traitement du cancer qui utilise des
substances chimiques. Généralement, les agents chimiothérapeutiques utilisent un ou plusieurs
agents cytotoxiques (comme la doxorubicine, épirubicine, daunorubicine, etc.) destinés a tuer les
cellules qui se comportent comme des cellules tumorales (par exemple les cellules qui se divisent
rapidement). Dans la littérature, il existe différentes formulations mathématiques sur le fonction-
nement de la tumeur et sur sa réponse au traitement chimiothérapeutique [115, 117, 119]. Dans
notre contexte, pour modéliser I'effet d’un agent chimiothérapeutique cytotoxique de concen-
tration 0, (t), sur la croissance d’une tumeur, 'approximation suivante est considérée [115] :

{t) = —Mec(t) log (ZEE;) = ew c(t)5, (1)

e(t) = be(t) — de(t)?Pe(t) — key e(t)0,(t)
6z(t) =u—- Aédz(t)

(11.17)

avec ke, et ke, les paramétres du modele PD. En particulier, le cas ol k., = 0 signifie que le
médicament cytotoxique n’a pas d’effets sur les cellules endothéliales.

Contrairement au modele d’inhibition de ’angiogenese précédent, a notre connaissance, la
littérature ne propose aucune valeur issue de données expérimentales pour les parametres du
modele PK-PD {k¢y, kex, As}. Cependant, de nombreux travaux de recherche ont proposé des
valeurs théoriques pour ces parametres. Par exemple, d’Onofrio et al. ont proposé les valeurs
suivantes [115] : ke = 0.1conc/jour et ke, = 0-0.1conc/jour, tout en exploitant les données
proposées par Hahnfeldt et al. [112]. La Fig. I1.10 illustre un traitement chimiothérapeutique
d’une tumeur d’un volume initial de ¢y = 300 mm?® et un volume de cellules endothéliales de
ep = 300mm?. La tumeur est traitée avec une administration continue d’une substance cyto-
toxique de u = 3conc/jour (tel que la doxorubicine, la daunorubicine, la vincristine, la vin-
blastine, etc.). Nous pouvons constater qu’en moins de 5 jours, le volume de la tumeur décroit
rapidement, et peut étre considéré comme étant éliminée. En effet, ’agent cytotoxique va agir
directement sur les cellules de la tumeur pour les détruire. Ce résultat illustre le fait que la chi-
miothérapie est bien plus efficace qu’un traitement anti-angiogénique pour éradiquer un cancer.
Toutefois, la courbe de la Fig. I1.10.b montre que la concentration de I’agent cytotoxique reste
tres importante. Ce vecteur va ainsi non seulement s’attaquer aux cellules de la tumeur, mais
également aux cellules osseuses (myélosuppression), du tube digestif (mucite) ou des follicules
pileux (alopécie). Pour limiter I'impact sur les cellules saines, la dose médicamenteuse doit étre
établie judicieusement.
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Figure I1.10 — Simulation d’un traitement chimiothérapeutique d’un cancer avec (a) le volume de
la tumeur et des cellules endothéliales ; et (b) évolution de la concentration de I’agent cytotoxique
(e.g. la doxorubicine).

11.2.3 Modélisation des traitements de radiothérapie

La radiothérapie implique I'utilisation d’un rayonnement ionisant, dans le but de tuer les cel-
lules malignes. Pour cela, classiquement les radioisotopes, tels que 'iode-131 (1311) ou I'yttrium-
90 (QOY), sont administrés pour éliminer la tumeur. En ce sens, la modélisation PK-PD de la
radiothérapie differe de la formulation précédemment introduite. Généralement, un modele li-
néaire quadratique (LQ) de la tumeur est utilisé pour caractériser les effets des rayonnements
ionisants sur la tumeur et sur les cellules endothéliales [113, 120, 140]. Plus précisément, les
effets des radiations sur une cellule  sont modélisés sous la forme suivante [120, 140] :

(1) (am + 8, /0 t (u(s) exp (~pult - 5)) ds)) u(t) (IL.18)

ou u(t) représente, ici, le taux d’administration de la dose de rayonnement; «, et (3, sont
des gains positifs liés aux parameétres LQ de la tumeur; et p est le taux de réparation des
cellules. Quand une tumeur est exposée a un rayonnement radioactif, les cellules de la tumeur
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Figure I1.11 — Simulation d’un traintement par radiothérapie d’un cancer avec (a) le volume de
la tumeur et des cellules endothéliales; (b) évolution de la concentration des radiations.

et endothéliales vont subir un endommagement de leur ADN. Sur cette base, le modele de la
radiothérapie qui tient compte de cet effet s’exprime par un ensemble d’'EDO [120)] :

e(t) =-—c (/\c log (Z) + (e + Ber) u)

e(t) =bc—e (dcz/s + (e + Bor) u) (I1.19)

7(t) =wu—pr

avec r(t) la concentration des radiations.

Peu de travaux de recherche ont directement identifié les parametres du modele PK-PD d’un
traitement par radiothérapie. Ergun et al. proposent toutefois un ensemble de valeurs regroupées
dans le Tableau II.3, issues des données cliniques de Brenner et al. [141] et de Bertrand et al.
[142]. La Fig. I1.11 présente une simulation d’un traitement de radiothérapie d’une tumeur d’un
volume initial de ¢y = 300 mm? et un volume de cellules endothéliales de ey = 300 mm?>. Cette
tumeur est traitée avec une administration continue d’un radioisoptope avec u = 3 Gy/jour. Tout
comme pour la chimiothérapie, la radiothérapie parvient a vaincre en moins de 5 jours la tumeur.
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En radiothérapie, les radiations liées aux radioisotopes vont endommager PADN des cellules
tumorales pour effectivement les détruire. Cependant, les radiations vont également s’attaquer
aux tissus sains, et la radiotoxicité induit généralement des effets secondaires importants [22].

Tableau I1.3 — Parameétres pharmacologiques pour un traitement par radiothérapie.

Param. Valeur Unité H Param. Valeur Unité

Qe 0.7 1/Gy || B /10 1/Gy?
Qe 0.136 1/Gy || Be /2.5 1/Gy?
L 34.657 1/jour

11.2.4 Discussions

Premiérement, les modeles thérapeutiques précédents permettent de simuler la réponse d’un
cancer suite a 'administration continue (e.g. perfusion par voie intraveineuse) d’un vecteur thé-
rapeutique (agent anti-angiogénique, cytotoxique ou radioisotope). Cependant, ce mode d’ad-
ministration continue, sur plusieurs jours, n’est pas forcément compatible avec les posologies ou
les rythmes d’administration traditionnellement pratiqués en oncologie. En effet, généralement,
les thérapies sont appliquées sur des séances de 30 min a quelques heures, souvent espacées de
plusieurs jours, des semaines, voir de quelques mois. Toutefois, certains travaux de recherche
ont proposé des solutions pour simuler des modes d’administration périodiques des agents thé-
rapeutiques [113, 114, 115, 120]. De méme, il convient de définir la quantité adéquate d’agent
thérapeutique qui permet a la fois de réduire ou d’éliminer la tumeur, tout en limitant les effets
secondaires ou encore les surdoses. Notamment, les doses thérapeutiques dépendent fortement
du patient et de son état de santé. Il est donc impératif de pouvoir déterminer la dose adéquate
en fonction du stade du cancer (avasculaire, vasculaire ou métastatique) et de I’état du patient.

Deuxiemement, les formulations mathématiques précédentes pré-supposent une administra-
tion systémique des vecteurs pour des thérapies classiques a travers le réseau vasculaire. Ces
procédures traditionnelles ne traitent pas seulement la tumeur, mais elles vont également avoir
un impact négatif significatif sur les tissus sains. La détérioration des organes sains entraine
alors généralement des effets secondaires indésirables. En outre, une part non négligeable des
vecteurs thérapeutiques vont se disperser le long du réseau vasculaire pour se retrouver dans le
flux systémique. Ces différentes pertes d’agents vont donc limiter la quantité de médicament ar-
rivant effectivement sur la zone tumorale a traiter, réduisant d’autant ’efficacité thérapeutique.
Il convient donc de pouvoir s’assurer que la quasi-totalité des agents thérapeutiques arrivent
effectivement sur la tumeur. Dans ce cadre, les thérapies locorégionales, telles que la TACE et la
TARE, offrent des solutions prometteuses. Pour ces diverses raisons nous avons privilégié ce type
de procédure. Cependant, les modeles thérapeutiques classiques ne prennent pas en considéra-
tion les procédures locorégionales. D’autant qu’a notre connaissance, aucun travail de recherche
n’a développé de modele pour décrire ce type de thérapie ciblée, et aucune donnée basée sur des
considérations cliniques n’est proposée dans la littérature.

Nous proposons dans la Section I1.3 une formulation mathématique des thérapies locorégio-
nales. En particulier, nous décrirons une stratégie d’administration des vecteurs thérapeutiques
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qui permet d’optimiser le traitement en limitant le développement du cancer, tout en minimisant
les effets secondaires pour le patient.

11.3 Contributions a la modélisation de thérapies ciblées
optimales

Pour répondre a ces différentes problématiques, nous nous proposons d’une part d’étendre les
modeles thérapeutiques classiques aux procédures locorégionales, et d’autre part, d’optimiser
la quantité de vecteurs thérapeutiques a administrer. Dans ce contexte, les techniques issues
de Pautomatique offrent des outils prometteurs [99]. En particulier, les techniques de controle
optimal ont été appliquées pour la thérapie anti-angiogénique [113, 114], la chimiothérapie [116,
117, 143] ou la radiothérapie [113] pour définir le traitement et la dose optimale du médicament.

Avant de proposer une adaptation des formulations des thérapies conventionnelles [112, 113,
115, 120] pour le cas des procédures locorégionales (telles que la TACE et la TARE), nous intro-
duisons ci-apres quelques notions pour la conception d’un controéle optimal pour 'administration
des vecteurs thérapeutiques.

11.3.1 Méthodologie pour la régulation optimale des traitements
contre le cancer

La théorie du contréle optimal permet de construire un régulateur d’un systeme a travers la
minimisation d’un critéere de performance [144, 145]. Dans notre contexte, il s’agit de déterminer
la quantité minimale de vecteurs thérapeutiques qui permet de réduire le volume de la tumeur
tout en limitant les effets indésirables. Il s’agit donc de controler le taux d’administration d’agents
thérapeutiques u(t), & travers la synthése d’une stratégie de commande optimale. Cependant,
les différents modeles de thérapie présentent un caractere fortement non-linéaire et complexe.
Différentes techniques d’optimisation ont été adoptées pour la stabilisation de la croissance
tumorale, tout en minimisant l’agent thérapeutique administré [115, 117, 143, 146]. Parmi les
nombreuses approches de contrdle optimal des systémes non-linéaires, les stratégies basées sur les
équations de Riccati dépendant de I’état, ou State-dependent Riccati equations (SDRE), offrent
un formalisme adéquat et adapté a notre problématique [145, 147, 148]. En effet, les SDRE
apparaissent comme une stratégie intéressante pour la synthese directe des contrdleurs non-
linéaires [145, 148]. Notamment, cette stratégie de controle optimal a été appliquée par De Pillis
et al. sur leur modele de cancer [116] dans [143]. Toutefois, & notre connaissance, cette approche
de commande optimale n’a pas été appliquée au modele de croissance tumorale proposée par
Hahnfeldt et al. [112] ou ses extensions [113, 114, 115, 120].

11.3.1.1 L’approche SDRE

Les stratégies de commande via les équations de Riccati dépendant de 1’état (SDRE) per-
mettent d’avoir une approche effective pour la synthese de lois de commande non-linéaires.
Notamment, ’approche SDRE permet de considérer des non-linéarités sur les états du systeme,
et une grande flexibilité due a 'utilisation de matrices de pondération elles-mémes dépendantes

5. Des éléments sur la théorie de la commande sont présentés au Chapitre IV
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de létat. A lorigine cette méthode a été proposée par Pearson en 1962 [149], et a depuis connu
un treés grand essor [147]. Il s’agit d’'une commande optimale non-linéaire & horizon infini ou
le systéme est totalement observable, non-linéaire en 1’état et affine en l’entrée. Ce genre de
systéme non-linéaire peut étre décrit par la dynamique a temps continu suivante :

%(t) = £(x) + g(u(t),  x(0) =xq (IL.20)

ou x(t) € R™ est le vecteur d’états & n variables; u(t) € R™ est le vecteur de commande &
m entrées; avec f(x) : R® — R™ une fonction continfiment différentiable (i.e. de classe C1);
et g(x) : R® — R™™ une fonction telle que g(x) # 0, Vx. Dans ce contexte, le probleme
d’optimisation consiste a minimiser le critere de performance quadratique a horizon infini sui-
vant [144, 145, 147] :

J(xg,u) = ;/OOO (xT(t) Q(x) x(t) + uT(¢) R(x) u(t))dt (I1.21)

ou les matrices de pondération sont dépendantes de I’état x, telles que Q(x) : R™ — R™ " et
R(x) : R — R™*™. Ces matrices sont définies positives : Q(x) > 0 et R(x) > 0, Vx. Ainsi, la
loi de commande optimale qui minimise ce critére est donnée par :

u=-K(x)x (I1.22)

avec le gain de retour d’état K(x) € R", de classe C!. Le gain K(x) doit alors étre recherché de
maniére & minimiser le critére de performance (I1.21) sous la contrainte différentielle non-linéaire
(I1.20). Ce probleme constitue la base de la méthode de controle SDRE pour le probleme de
minimisation sans contrainte pour la régulation d’un systeme non-linéaire. Pour résoudre ce type
de probléme non-linéaire, il existe une multitude de méthodes [150]. Dans le cadre de ’approche
SDRE, la paramétrisation avec des coefficients dépendant de I’état, ou State-dependent coeffi-
cients (SDC), est employée [145, 151], elle est également connue sous le terme de linéarisation
étendue [152], de linéarisation apparente [153] ou de pseudo-linéarisation [143].

11.3.1.2 Paramétrisation avec des coefficients dépendant de I’état (SDC)

Pour pouvoir mettre en cevre 'approche SDRE; le systéme non-linéaire (I1.20) doit étre réécrit
sous une forme pseudo-linéaire, ou les coefficients sont dépendant de 1’état (SDC). Pour cela, sous
I'hypothese que f(0) = 0 et qu’elle soit de classe C', il existe toujours une matrice non-linéaire
dépendant de 1’état, tel que :

f(x)=A(x)x (I1.23)

ou la matrice A(x) : R™ — R™™™ est obtenue par factorisation algébrique. Il est important de
noter que cette factorisation n’est clairement pas unique lorsque n > 1 [145, 151].

Ainsi, en notant B(x) = ¢g(x), '’équation différentielle ordinaire (ODE) non-linéaire (I1.20) peut
se réécrire sous la paramétrisation SDC suivante :

x(t) = A(x) x(t) + B(x) u(t) (11.24)

qui présente une structure de forme linéaire ou les coefficients A(x) et B(x) sont dépendant de
I’état x. A partir de cette formulation les méthodes de synthése de commande optimale linéaire
classiques peuvent étre employées pour résoudre le probleme d’optimisation.
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Pour appliquer la méthode SDRE, la forme pseudo-linéarisée (I1.24) du systéme non-

linéaire (I1.20) doit étre établie. Plus précisément, la matrice d’état A(x)x = f(x) est obtenue
par factorisation mathématique. Notamment, cette paramétrisation dépendant de ’état du sys-
téme non-linéaire n’est pas unique [145, 151].
Parmi les différentes solutions possibles, le choix de la paramétrisation SDC doit assurer la
condition de commandabilité du systéme non-linéaire (I1.24). Pour cela, comme dans le cas li-
néaire, la matrice de commandabilité C(x) dépendante de ’état, donné au Chapitre IV dans le
Théoréme IV.2, doit étre de rang plein : rank(C(x)) = n, pour tout x € R™.

Dans le cadre de la paramétrisation SDC, on propose également les définitions suivantes (voir
aussi la Section IV.1 du Chapitre IV).

Définition II.1 (Paramétrisation SDC stabilisable) La matrice A(x) est une paramétri-
sation stabilisable du systéme non-linéaire, si la paire {A(x),B(x)} est stabilisable, Vx € R™.

Définition II.2 (Paramétrisation SDC contrélable) La matrice A(x) est une paramétri-
sation controlable du systéme non-linéaire, si la paire {A(x),B(x)} est contrélable, ¥x € R™.

Remarque I1.3 Notons que de maniére analogue, les définitions ci-dessus peuvent étre étendues
a la théorie des observateurs en considérant la matrice d’observabilité dépendante de 1'état.
Cependant, ces définitions restent en-dehors des considérations nécessaires a nos travaux de
recherche.

11.3.1.3 Synthese d’un régulateur optimal SDRE

L’approche SDRE exploite la forme pseudo-linéaire (I1.24), ou les outils du contrdle optimal
classique peuvent étre appliqués. Une des techniques de controle optimal fréquemment utilisée
repose sur la méthodologie des régulateurs linéaire quadratique (LQ). Dans ce cadre, le gain de
retour d’état K(x) (I1.22) est obtenu a partir de la relation suivante :

K(x) = -R!(x) BT(x) P(x) (11.25)

ou la matrice P(x) est définie symétrique positive, et est I'unique solution de I’équation algé-
brique de Ricatti dépendant de I’état (SDRE) [145, 148] :

P(x) A(x) + AT(x) P(x) — P(x) B(x) R7!(x) BT(x) P(x) +Q(x) =0 (I1.26)

Il est intéressant de noter que la méthodologie de commande optimale SDRE pour les systemes
non-linéaires reste tres proche des approches employées pour les systémes linéaires a temps
invariant (LTI), mais avec une paramétrisation dépendante de I’état.

Une fois que la paramétrisation SDC pour I’approche SDRE est établie, I'un des aspects clés
pour le régulateur optimal réside dans le choix des matrices de pondération R(x) et Q(x). En
particulier, la matrice R(x) permet d’établir 'importance relative de la commande (i.e. du taux
de médicament u dans notre cas) ; tandis que la matrice Q(x) fixe les effets du régulateur sur
I’état ainsi que son amplitude. Dans cette section, ces matrices de pondération sont considérées
ici comme des matrices diagonales, soit :

Q(X) :diag(QI7q27"'7QTL)a qi ZO

R(x) =r>0 (1127)

ou les g; et r sont des gains scalaires positifs.
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11.3.2 Controle optimal de I'inhibition de I’angiogenése

L’objectif ici est d’appliquer la stratégie de contrdle optimal SDRE pour réduire la croissance
d’une tumeur par 'administration de la dose appropriée d’agents anti-angiogéniques. Pour cela,
il convient d’exprimer le systéme d’EDO non-linéaire (I1.16) a travers une paramétrisation SDC
(I1.24). Pour y parvenir, nous proposons le vecteur d’état suivant [154] :

1 € — Coo
X=|z9| = |e —ex (I1.28)

I3 5a
Oll Cop = €00 = Too sont les volumes d’équilibre du modele de Hahnfeldt et al. [112] sans

application de médicament donnés par la relation (I1.13). Ce décalage est introduit de maniére
a ce que le régulateur optimal SDRE converge vers un point d’équilibre situé a l'origine. Sur
cette base, une paramétrisation SDC (I1.24) d’un traitement anti-angiogenese est donnée par :

ar Ak 0 0
A(x) = a1 a2 ag |, et B(x)= |0 (I1.29)
0 0 —As 1
avec
1 + Too Too
a1 = —Ae <1 + log <> (1 + ))
xT9 + Too T
— Too | _ Too 2/3
ag; =b (1 + o ) o d(z1+ o) (I1.30)
azy = —d(x;+ :roo)2/3 — kg3
a3 = —k:axoo

Ce choix de paramétrisation du traitement anti-angiogenese permet d’avoir la paire { A (x), B(x)}
controlable, Vx # (z1,0,x3)T, et donc d’obtenir une paramétrisation SDC controlable.

A partir de cette paramétrisation SDC, les matrices de pondération sont définies de sorte &
éviter des doses trop importantes de médicament et de réguler le volume de la tumeur a zéro.
Un choix satisfaisant est alors le suivant : R = 103 et Q = diag (50,0,0). Enfin, pour éviter
les risques de surdose, l'entrée de commande u(t) est saturée a une limite supérieure umax (cf.
Tableau I1.4).

Tableau I1.4 — Les parameétres PK-PD de ’endostatine pour une thérapie ciblé [112, 155].

Param. Unit

kq 1/(jour - conc) | 0.66

Ag 1/jour 1.7 137 0.97 0.57 0.17 0.017
Umax conc/jour 15 13 11 8 5 2

La Fig. I1.12 illustre un traitement optimal d’un cancer d’un volume initial de ¢y = 600 mm?
pour un volume de cellules endothéliales de ey = 600 mm?®. En particulier, les courbes I1.12.a
présentent les taux d’administration d’agents anti-angiogéniques optimaux, u(t), obtenus avec
I’approche SDRE. L’agent anticancéreux considéré ici est I’endostatine.
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1I.3. CONTRIBUTIONS A LA MODELISATION DE THERAPIES CIBLEES OPTIMALES

D’autre part, notre ambition est de pouvoir étendre la formulation originale (I11.16) de Hahnfeldt
et al. [112] pour pouvoir adresser des thérapies ciblées exploitant une procédure locorégionale. A
cet effet, parmi les différents parametres du modele, la clairance, As, correspond a la capacité d’un
tissu a se débarrasser d’une substance donnée, en l'occurrence ici de I’agent anti-angiogénique.
Ainsi, en faisant décroitre la valeur de A, la quantité d’agent qui ne sera pas filtrée, ou perdue
le long du réseau cardiovasculaire, diminuera. Sur la base des travaux de Hahnfeldt et al. [112]
et de Shin et al. [155], le taux d’élimination de l’endostatine varie ici de 1.7/jour pour une
traitement classique, jusqu’a 0.017/jour correspondant a la clairance d’une procédure ciblée.
Le controle optimal du taux d’administration d’endostatine a été déterminé pour différentes
valeurs de A5 indiquées dans le Tableau I1.4. Les courbes des volumes de la tumeur (Fig. I11.12.b)
et des cellules endothéliales (Fig. I1.12.c) montrent que plus la valeur de la clairance est faible,
plus la tumeur est réduite efficacement. En effet, pour A\s = 1.7/jour les volumes atteignent
un état d’équilibre de coo = €5 = 476.5mm?> au bout d’environ 50jours; tandis que pour
As = 0.017/jour les volumes deviennent quasiment nuls aprés environ 60 jours. En outre, le taux
d’administration d’endostatine wu(t) peut étre considérablement diminué (voir la Fig. I1.12.a).
Ces résultats montrent I'importance du ciblage thérapeutique pour 'amélioration du traitement
anti-angiogénique.

Cependant, les résultats de la Fig. I[.12 considerent toujours une administration continue
d’endostatine, sur plus d’une centaine de jours. Ce rythme d’administration se poursuivant sur
une tres longue période est rarement pratiqué en oncologie. Une procédure plus compatible
avec les stratégies cliniquement employées serait de faire des sessions de 30 min tous les 7 jours.
Néanmoins, en raison de la limite, umax, de la dose d’endostatine & administrer (cf. Tableau 11.4),
il n’est pas possible de parvenir a éliminer la tumeur avec une telle séquence de traitement. En
effet, la Fig. I1.13 illustre 1’évolution du taux d’administration d’endostatine optimal, u(¢), et la
réponse du volume de la tumeur sans limite de saturation. Nous pouvons constater que seule
une faible clairance, A\ = 0.017/jour, permet une diminution notable du volume de la tumeur.
Ces résultats montrent bien que l'inhibition de l’angiogénése peut étre améliorée de maniere
significative grace au ciblage direct.

11.3.3 Controle optimal pour la chimiothérapie ciblée

L’objectif est a présent d’appliquer la stratégie de contrdle optimal basé sur les SDRE, pour
éliminer une tumeur, par 'administration de la dose appropriée d’agents cytotoxiques dans
le cadre d’une chimiothérapie ciblée, se rapprochant d’une procédure TACE. Le modele d’un
traitement chimiothérapeutique (II.17) est tres proche du traitement anti-angiogénese (I1.16).
De ce fait, les mémes raisonnements peuvent étre employés. Ainsi, le méme vecteur d’état (I11.28)
peut étre considéré, et un choix de paramétrisation SDC semblable peut étre effectué, soit [154] :

a1 Acgk a1 0
A(x) = |az1 a2 a|, et B(x)= 0 (I1.31)
0 0 —As 1
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Figure I1.13 — Traitement anti-angiogénique optimal pendant une durée de 30 min tous les 7
jours : (a) taux d’agent anti-angionénique optimal u(t) ; et (b) évolution du volume de la tumeur.

avec a présent :

= (1 () (1 2))

T2 + Too T
asn =20b (1 + %o) — mﬁd(l‘l + xoo)2/3

X I
(I1.32)

aiz = _kcx (1‘1 + froo)
a2 = —d ((171 + xoo)2/3 — kex:L'g,
23 = —KegToo

De nouveau, le choix de factorisation du traitement chimiothérapeutique permet d’avoir la paire
{A(x),B(x)} contrdlable, ¥x, et donc d’obtenir une paramétrisation SDC controlable. La mé-
thodologie SDRE est ensuite appliquée pour controler la quantité de médicament cytotoxique
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Tableau I1.5 — Parametres PK-PD pour le traitement chimiothérapeutique ciblé.

Param. Valeur Unité

As 0.009  1/jour
ke 2 1/(jour - conc)
ke 1 1/(jour - conc)

pour détruire la tumeur tout en limitant les effets secondaires. Pour cela, les parametres de
régulation optimaux sont définis ici comme : R = 10* et Q = diag(1,0,0).

Contrairement au modele anti-angiogénique, il n’y a pas a notre connaissance de parametres
PK-PD basés sur des données expérimentales pour le modele de traitement chimiothérapeu-
tique présenté au paragraphe I1.2.2. Cependant, de nombreux travaux de recherche ont proposé
des valeurs théoriques pour ces parametres [113, 114, 115]. Dans le cadre de nos travaux de
recherche, les parametres PK-PD indiqués dans le Tableau I1.5 sont proposés sur la base de
I’analyse d’Onofrio et al. [115] pour s’adapter a une procédure locorégionale de type TACE [19].
Ce choix permet d’aborder le ciblage direct (faible clairance) avec un médicament hautement cy-
totoxique (par exemple, la doxorubicine) combiné avec ’embolisation du réseau microvasculaire
d’alimentation de la tumeur en nutriments (ke; > 0).

Une tumeur au stade vasculaire d’un volume initial de ¢y = 600mm?® est ensuite traitée
grace a 'administration de la doxorubicine. Les résultats sont représentés sur la Fig. I1.14. Le
controle optimal SDRE du taux d’administration, u(¢), du médicament cytotoxique est ensuite
déterminé afin d’éliminer la tumeur. En particulier, le programme thérapeutique correspond
a une session de 30 min tous les 7 jours. Pour limiter la quantité de médicament cytotoxique
ainsi que les risques de surdose, le taux d’administration est saturé & umax = 2.5 conc/jour, soit
0.0417mg/(kg - jour) par session. Ainsi, aprés 6 séances de chimiothérapie la tumeur disparait
sous un volume de ¢o, = 12.67 mm?3. Ce résultat démontre Vefficacité de 'administration ciblée
d’agents cytotoxiques en adéquation avec les pratiques cliniques.

11.3.4 Controle optimal pour la radiothérapie ciblée

L’objectif est & présent d’appliquer la stratégie de controle optimal SDRE pour détruire PTADN
d’une tumeur par l'administration de la dose appropriée de radiosisotope dans le cadre d’une
radiothérapie ciblée, se rapprochant d’une procédure TARE. Le modéle d’'un traitement radio-
thérapeutique (I1.19) est globalement proche des traitements anti-angiogénique (I1.16) et chio-
miothérapeutique (I1.17). De ce fait, les mémes bases de raisonnement peuvent étre employées.
Ainsi, un vecteur d’état similaire & (I1.28) peut étre considéré, soit ici :

x1 ¢ — Cxo
X = |x2| = |e —ex (I1.33)
I3 r

De méme, un choix de paramétrisation SDC semblable au propositions précédentes peut étre
effectué. Cependant, la matrice de commande dépendante de I’état B(x) doit intégrer les effets
des radiations sur les cellules tumorales et endothéliales. Ainsi, les expressions des matrices
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Figure 11.14 — Simulation d’'un traitement chimiothérapeutique ciblé optimal : (a) taux d’ad-
ministration optimale d’un agent cytotoxique, tel que la doxorubicine; et (b) décroissance des
volumes de la tumeur et des cellules endothéliales.

dépendantes de 1’état suivant sont proposées [154] :

ail /\c% 0 - (ac + BCT) (561 + foo)

A(x) = |ag1 ao 0|, et B(x) = |— (e + Ber) (2 + Too) (I1.34)

0 0 —u 1

avec ici :
ann = -\ <1 + log <w>°> <1 + x""))

T2 + Too T

4 = b <1 + %O) T ()3 (IL.35)
X1 T1
asp = —d (.7}1 + xoo)2/3

Ce choix de factorisation permet d’obtenir une paire {A(x),B(x)} contrélable, ¥x, assurant
la contrdlabilité du régulateur SDRE. Sur cette base, la quantité optimale de radioisotopes est
calculée en utilisant les matrices de pondération suivantes : Q = diag (1,0,1) et R = 103.
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Figure II.15 — Délivrance directe de radioisotopes : décroissance des volumes tumoral et endo-
thélial en fonction du temps.

A notre connaissance, la littérature ne propose pas de paramétres pharmacologiques LQ (I1.18)
directement basés sur des mesures expérimentales. Cependant, certains auteurs ont proposé des
parametres pour caractériser les effets des rayonnements sur la tumeur et les cellules endothé-
liales [113, 120, 140]. Les valeurs rassemblées dans le Tableau I1.3 peuvent étre ainsi considérées.
Toutefois, pour appliquer la formulation d’un traitement radiothérapeutique classique a une
procédure ciblée telle que la TARE, le taux de réparation cellulaire, u, doit étre changé. En par-
ticulier, une faible valeur de p implique une plus grande absorption des radiations au niveau de la
tumeur [13, 113]. Pour ces différentes raisons, nous proposons ici un taux de réparation cellulaire
de pu = 11/jour. Cette valeur permet de se rapprocher de l’administration de microparticules
chargé de radioisotopes, tel que U'yttrium-90 [13, 156].

Comme précédemment, nous considérons un cancer ayant un volume initial de co = 600 mm?.

La Fig. I1.15 illustre le traitement de radiothérapie optimal correspondant. Pour limiter la quan-
tité de rayonnement, la dose de radioisotopes est saturée a umax = 10 Gy/jour. Encore une fois,
le rythme d’administration des radioisotopes est une session de 30 min tous les 7 jours. La courbe
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de la Fig. I1.15.b montre qu’a 'issue d’une dizaine de séances, la tumeur disparait sous un volume
de coo = 0.195mm3.

11.4 Conclusion

Dans ce chapitre, nous avons dans un premier temps décrit et comparé les différentes lois de
croissance de la tumeur. Nous avons effectué une étude sur les differents modeles qui décrivent
la croissance de la tumeur sans présence de traitement. Le modéle de Hahnfledt a été choisi pour
son nombre réduit de parametres déja identifiés a partir des données expérimentales. Ce modele
générique de Hahnfledt a été considéré dans notre étude comme référence pour la comparaison
entre les différentes thérapies locorégionales (chimioembolisation, radioembolisation et traite-
ment anti-angiogénese). Dans un premier temps, nous avons effectué 1’analyse de la réponse du
cancer au traitement non optimal. Nous avons remarqué que le volume de la tumeur va diminuer,
mais au détriment de la santé du patient causé par les effets secondaires du traitement. Pour
réduire ces effets secondaires, nous avons opté pour 'application d’un contrdle d’état optimal,
pour déterminer la quantité de médicament a administer pour chaque type de thérapie. Dans la
synthese de la commande optimale, la saturation u,,x n’a pas été considérée comme contrainte
pour des raisons de simplification de calcul de la commande. Aprés application du traitement,
et a partir des résultats de simulation obtenus, nous pouvons conclure que le traitement ra-
dioembolisant fournit de bonnes performances en terme de réduction du volume de la tumeur.
Cependant, ce dernier nécessite une durée de traitement plus lente que la chimioembolisation.
Nous faisons le méme constat pour le traitement anti-angiogénese, si ce n’est que le volume mi-
nimal atteint, reste bien inférieur aux traitements par radioembolisation ou chimioembolisation.
Une fois la dose optimale de médicament obtenue, cette derniére va étre encapsulée (ou fonc-
tionnalisée) sur de multiples bolus magnétiques, qui seront ensuite injectés dans les vaisseaux
suivant la posolosie du type de traitement retenu. La Chapitre I1I traite donc de 'optimisation
du bolus magnétique dont il faudra étudier la forme, la nombre, les dimensions ainsi que les
propriétés magnétiques en vue de transporter la dose d’agent anticancéreux nécessaire.
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Introduction

§ UTILISATION de microrobots pour la thérapie ciblée en naviguant dans le systeme car-
L diovasculaire est un domaine de recherche aujourd’hui en plein essor [40]. Ayant la
particularité d’étre actionnés a distance, et d’offrir une perception souvent déportée,
les microrobots sont susceptibles de fournir des solutions innovantes dans le traitement des can-
cers. Parmi les différentes approches proposées, le guidage magnétique est I’'une des méthodes
les plus avancées. En effet, I’actionnement magnétique permet d’améliorer la concentration des
micro/nano-agents thérapeutiques, ainsi que leur guidage vers la zone a traiter (i.e. la tumeur
dans notre cas) [52, 157, 158]. Cependant, le ciblage magnétique des tissus profonds, et la navi-
gation dans les microvasculatures reste difficile [159]. Une nouvelle approche basée sur 'IRM a
été proposée, pour améliorer le guidage des vecteurs thérapeutiques dans les tissus profonds, et
maintenir la distribution systémique de ces vecteurs thérapeutiques sous controle [52, 158, 160)].
Par exemple, des particules en polymere chargées de doxorubicine ont été synthétisées et guidées
avec succes dans le foie d’un lapin en utilisant un gradient de champ magnétique unidirectionnel
d’amplitude de 400 mT/m [52]. Cependant, en général, plusieurs millilitres d’agents thérapeu-
tiques doivent étre injectés pour atteindre la dose de médicament requise. Afin de bénéficier
d’une grande force motrice dans les artéres, une approche prometteuse consiste a constituer des
agrégats de micro/nano-particules. Ces agrégats de microparticules magnétiques associés aux
vecteurs thérapeutiques forment alors un bolus magnétique' correspondant & notre microrobot
magnétique. Ainsi, pour étre efficace, la procédure thérapeutique nécessite l'injection consécu-
tive de bolus magnétiques, qui doivent étre pilotés en série, a partir du site d’injection jusqu’a la
zone tumorale, comme illustré sur la Fig. [.12. Afin de proposer une nouvelle procédure efficace
au moyen de ces nouveaux agents thérapeutiques, nous devons donc connaitre précisément les
propriétés du bolus magnétique, leur nombre, leur taille, et leur forme.

Dans ce chapitre, nous proposons une méthodologie permettant de déterminer les propriétés
adéquates des bolus magnétiques pour traiter efficacement un cancer. Les bolus magnétiques
devront étre injectés a partir d’un microcathéter dans le systeme artériel pour atteindre la zone
tumorale a traiter (voir la Fig. 1.12). Pour y parvenir, il est nécessaire de caractériser au préa-
lable le comportement magnétique du microrobot ainsi que 'influence qu’exerce ’environnement
vasculaire sur celui-ci. Une premiere étape consiste donc a développer un modéle simple décri-
vant la dynamique du microrobot magnétique naviguant a l'intérieur d’un vaisseau sanguin.
Plusieurs domaines de la physique doivent ainsi étre explorés dans ce travail. En effet, la déter-
mination de ce modele s’obtient tout d’abord par la caractérisation des performances motrices
du microrobot magnétique. Pour cela, les différents effets magnétiques induits par la plateforme
d’actionnement sont introduits. Puis, dans un second temps nous analysons 'influence de 1’en-
vironnement vasculaire sur la dynamique du microrobot. D’autre part, différentes formes de
bolus magnétiques sont considérées. En effet, selon la nature des matériaux et 'amplitude des
champs magnétiques employés, I'agrégat peut adopter différentes formes (eg. sphéroide, ellip-
soide ou chainette). L’analyse de la forme adéquate du bolus magnétique pour la délivrance de
la quantité optimale des doses thérapeutiques est proposée.

1. Dans 'ensemble du manuscrit on utilise de maniere équivalente les termes de bolus magnétique et de
microrobot magnétique.
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1.1 Bolus magnétique en environnement vasculaire

Afin d’établir d’une part la forme optimale du microrobot magnétique, et d’autre part conce-
voir des stratégies de navigation efficaces, il est important d’analyser les différentes interactions
existantes entre le microrobot magnétique et son environnement vasculaire. A cet effet, le do-
maine fluidique peut étre simplement modélisé par un cylindre de section variable, comme repré-
senté sur la Fig. I11.1. Le microrobot magnétique est alors soumis a plusieurs forces d’interaction
vasculaires, fy,sc. Sur cette base, le modele dynamique d’un microrobot magnétique a l'intérieur
du systeme vasculaire peut étre exprimé sous la forme suivante :

mv = £y + frase (I11.1)
Ji =t + buase (111.2)

ou v et w sont les vitesses linéaires et angulaires du microrobot ; m sa masse et J son moment
d’inertie. f, et t,, sont la force et le couple magnétique induits par le contrdle des champs et
gradients magnétiques. fi.sc et tyase représentent les forces et couples d’interaction vasculaires
ainsi que du couplage particules/fluide.

flot microrobot centre du
laminaire  magnétique vaisseau

Figure III.1 — Représentation d’un microrobot magnétique naviguant dans un vaisseau sanguin.

Différents comportements dynamiques cardiovasculaires peuvent étre pris en compte dans
le modele ci-dessus [61, 88]. Les forces d’interaction vasculaires généralement considérées sont
la force hydrodynamique, fg, la force gravitationnelle, f;, ainsi que les forces surfaciques qui
comprennent principalement la force électrostatique, fe), et celle de van der Waals, f,qy [161,
162, 163]. Le détail de I'expression de ces forces vasculaires est présenté dans I’Annexe A.

La Fig. II1.2 décrit I’évolution des différentes forces vasculaires exercées sur un microrobot
magnétique sphérique de rayon » = 1 mm en néodymium soumis & un gradient de champ ma-
gnétique de ||V b|| = 200mT/m, en fonction de sa distance § & la paroi des vaisseaux [61]. Ce
résultat montre que loin des parois les forces surfaciques (f et fy4y) deviennent rapidement né-
gligeables, alors que la force hydrodynamique fy est prépondérante. Ainsi, en faisant I’hypothese
que le microrobot magnétique navigue loin des parois, la dynamique d’interaction vasculaire
peut se simplifier comme suit :

fvasc ~ f
d (IT1.3)

tvasc ~ td
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Figure II1.2 — Evolution des forces d’interaction vasculaires exercées sur un microrobot magné-
tique de rayon r = 1 mm en néodymium [61].

I11.L1.1 Les formes retenues du microrobot magnétique

Pour faire face aux forces vasculaires externes (II1.3), nous considérons dans notre étude
un microrobot magnétique possédant différentes formes géométriques simples. Nous avons ainsi
choisi d’étudier la forme sphéroidale (i.e. ellipsoide de révolution), comme représentée sur les
Fig. I11.3.b et I11.6.b-c; ainsi que 'agrégation de N-sphéres en forme de chainette, comme illus-
trée sur la Fig. I11.3.c. Chaque agrégat forme un vecteur thérapeutique magnétique, ou Thera-
peutic magnetic microcarriers (TMMC). Chaque TMMC comprend donc l'agent thérapeutique
permettant de traiter la tumeur; ainsi que des particules magnétiques. Le volume magnétique
du bolus est alors une fraction du volume total, soit :

Vin = TV (I11.4)

ou 7y correspond au taux de matériau magnétique. La Fig. I11.3 présente les différentes formes
que nous considérons dans la suite de ce manuscrit.

A(axe mineur)

Particulés SPI0 <~ _ >
~200nm —10pm TMMC

(a) (b) (©
Figure II1.3 — Les différentes formes de microrobots magnétiques considérées : un seul vecteur
thérapeutique (TMMC) sphérique (a) ou sphéroidale (b), et (c) un agglomérat de TMMC sous
forme de chalnette linéaire.
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Dans les paragraphes suivants, nous présentons les principales dynamiques agissant sur un
microrobot magnétique, c’est-a-dire les dynamiques associées aux effets magnétiques et hydro-
dynamiques.

111.1.2 La propulsion magnétique

Dans le cadre de notre étude, nous avons choisi de privilégier 'actionnement par poussée
magnétique dite de bead pulling. Ce mode d’actionnement magnétique consiste a induire des
forces magnétiques, fy,,, par I'intermédiaire de gradients de champ magnétiques, V b. En effet, en
présence d’un champ magnétique, b, un dipole magnétique est soumis a une force magnétique
fi, et & un couple magnétique t,, donnés par :

fro =V (M-V)b (I11.5)
tm = Vi (M AD) (I11.6)

ou V définit 'opérateur gradient, M est ’aimantation (ou magnétisation) du corps magnétique,
et Vi, son volume magnétique. Notamment, la force, f,, et le couple magnétique, ty,, dépendent
de la valeur de la magnétisation M du microrobot magnétique. Cette aimantation correspond
au champ de vecteurs qui exprime la densité volumique des moments dipolaires magnétiques,
m, permanente ou induite dans le matériau, soit :

_ dm

M= ——
dVi

(111.7)

ou dV}, est un volume élémentaire du matériau magnétique. En particulier, ces matériaux sont
généralement caractérisés par la fagon dont leur aimantation dépend du champ magnétique qui
leur est appliqué. Il est donc important d’étudier les propriétés magnétiques et les phénomenes
agissant sur le microrobot afin de pouvoir établir un actionnement magnétique efficace.

111.1.2.1 Propriétés des microrobots magnétiques

Classiquement, la spécificité d’un microrobot magnétique réside dans sa géométrie, la na-
ture du matériau utilisé, ainsi que de ses propriétés magnétiques. Trois principales classes de
matériaux magnétiques peuvent étre distinguées : les matériaux paramagnétiques, diamagné-
tiques, ou ferromagnétiques. La Fig. I11.4 présente les courbes d’aimantation représentatives de
ces différents matériaux. Dans la mesure ou la susceptibilité magnétique, y, des matériaux dia-
magnétique (de I'ordre de —107°) et paramagnétique (de l'ordre de 1073) sont trés faibles,
leurs magnétisations correspondantes restent faibles, et a la température ambiante il est diffi-
cile d’atteindre la saturation Mg,:. En revanche, lorsqu’un corps ferromagnétique est aimanté
pour la premiere fois, son aimantation croit selon sa courbe de premiere aimantation jusqu’a
sa valeur de saturation Mg,t. De plus, seuls les matériaux ferromagnétiques possedent une forte
susceptibilité (de I'ordre de 10°), ainsi qu'une aimantation résiduelle, dite aimantation de ré-
manence M,., en 'absence de champ magnétique (by = 0). Un champ coercitif négatif b, doit
alors étre appliqué pour annuler aimantation du matériau. Les parametres { Mga, M, b.} dé-
crivent le comportement des matériaux ferromagnétiques en présence d’un champ magnétique
externe. Le Tableau III.1 présente les parameétres magnétiques de certains matériaux ferroma-
gnétiques couramment considérés. Ainsi, si I'on cherche a obtenir un maximum de force ou de
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Aimantation (M)

Aimantation (M) (saturation) Mgy -]
M,

e,
———— .

Champ magnétique (b)

------- Diamagnétique
---------------- Paramagnétique

Férromagnétique
- = = =Courbe de 1°" aimantation

(saturation)

Figure I11.4 — Courbes d’aimantation des matériaux paramagnétiques, diamagnétiques, et fer-
romagnétiques.

Saturation Rémanence Champ coercitif — Densité
(A/m) (T) (A/m) (kg/m?)
Néodymium (NdFeB) 1.23 x 106 1.3 960 x 103 7500
Samarium-cobalt 56.2 x 103 0.90 680 x 103 8400
(SmCo)
Acier au carbone 1.72 x 106 1.3 600 7850
Permendur 49 (FeCo) 1.95 x 108 1.5 140 8200
(a)
Fer (Fe) 3.15 x 10° 1.3 79.5 7874
Nickel (Ni) 5.1 x 10° 0.5 2.4 8908
Cobalt (Co) 2.4 x 10° 0.7 55 890

(b)

Tableau III.1 — Propriétés magnétiques de quelques matériaux ferromagnétiques (a) durs (ou
aimant permanent) et (b) doux. (Sources : adaptées de [164, 165])

couple magnétique, seuls les matériaux ferromagnétiques permettent d’obtenir une aimantation
suffisamment importante permettant de vaincre les forces d’interaction vasculaires [61].

Parmi les matériaux ferromagnétiques, on distingue deux sous-catégories : les ferromagné-
tiques durs (que l'on appelle aimants permanents) et les ferromagnétiques doux. Les aimants
permanents ont une aimantation rémanente M, et un champ coercitif b, élevés (cf. le Ta-
bleau III.1). Les matériaux ferromagnétiques doux ont quant-a eux un champ coercitif tres faible
et une tres forte susceptibilité. Comme le représente la Fig. I11.5.a, le cycle d’hystérésis des ma-
tériaux ferromagnétiques doux est bien plus étroit que ceux des aimants permanents. D’autre
part, le comportement magnétique macroscopique et microscopique des matériaux ferromagné-
tiques différent également. En effet, aux petites échelles, les matériaux ferromagnétiques font
apparaitre un comportement de type superparamagnétique. En effet, pour les nanoparticules
I’aimantation peut se renverser spontanément sous l'influence de la température. Un champ
magnétique extérieur, by, peut alors aimanter les particules, comme dans un matériau para-
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Zone de M e M
saturation eI oux)
r A e e M
// ,/: ,/ Ve sat
> R dur
@ A / (dur)
o / S8
= / v /¢
D (dOU;()/: A7 b (doux)
< J Sl b
—_ bc//7' I,' A ,," /' ferromagnétique superparamagnétique
21 (dur) Yy il / (dun)  (doux)
s\ S D
N / ,/, 4 /' // ®® bo =0
’ 7,7
/ ,’ .’./’ »/ ®
L & 50—
__-.{.____7 /'/’
g —_ __Ferromagnétique dur v @
____________ ----- Ferromagnétique doux %o ®® by=0
................................ Superparamagnétique

(b)

Figure II1.5 — Comportement des matériaux ferromagnétiques et superparamagnétiques : (a)

cycle d’hystérésis d’aimantation. (b) en présence d’'un champ magnétique, les moments magné-
tiques des matériaux ferromagnétiques et les particules superparamagnétiques s’alignent. En
I’absence de champ magnétique, seuls les matériaux ferromagnétiques maintiennent une aiman-
tation de rémanence M,..

magnétique. Néanmoins, la susceptibilité magnétique des particules superparamagnétiques reste
importante, proche (voir supérieure), de celle des matériaux ferromagnétiques. Ainsi, leurs mo-
ments magnétiques tendent a s’aligner avec by comme pour les matériaux ferromagnétiques (voir
aussi la Fig. II1.5.b).

Lorsqu’on utilise des matériaux ferromagnétiques ou superparamagnétiques, leurs moments
magnétiques m ont tendance a s’aligner le long du champ magnétique appliqué by (cf.
Fig. IIL.5.b). Par conséquent, pour actionner un microrobot, le champ magnétique doit soit va-
rier spatialement (par exemple grace a un gradient de champ), ou temporellement (par exemple
en utilisant un champ tournant ou oscillant). La propulsion hélicoidale [92], ou le battement
de la flagelle [166, 167] exploitent typiquement des champs magnétiques variants temporelle-
ment de maniére & contréler le couple de propulsion (II1.6). L’actionnement magnétique par
bead pulling exploite quant-a lui le gradient de champ magnétique, ¥V b, pour exercer une force
magnétique (II11.5) de poussée [168]. En outre, la courbe d’aimantation des matériaux ferroma-
gnétiques ou superparamagnétiques peut se décomposer en deux zones : une zone quasi-linéaire,
et une zone de saturation, tel que représenté sur la Fig. II[.5.a. Selon I'amplitude du champ
magnétique b, I'aimantation M sera soit fonction de b dans la zone linéaire, soit constante a
la saturation | M| = Mg,t. Les paragraphes suivants présentent I'importance de ces domaines
pour 'actionnement magnétique par bead pulling.

111.1.2.2 Actionnement magnétique a la saturation

Pour actionner magnétiquement un microrobot par bead pulling, la force magnétique
fo = (fma, fmys fmz) T est utilisée pour le pousser. Cette force magnétique (IIL.5) induite par la
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présence d’un champ magnétique b = (by, by, b.)T, se développe comme suit :

Ob,, Ob,, Ob,,
M,— +M,— + M,——=
fm:): * Oox + v 81/ A 0z
ob ob 0b
=V | My—2+ M, + M, I11.

Fmy Vi ox My oy + 0z (ITL.8)
fins Y, ob,, M 0b,, Y, ob,,
T Ox My oy + M 0z

avec M = (M, M,, M.)" la magnétisation du microrobot ferromagnétique, et V;, son volume
magnétique.

Un premier mode de fonctionnement, dit a saturation magnétique, apparait lorsque le micro-
robot est placé dans un IRM, ou un systéeme d’actionnement de type EMA, capable de générer
un champ magnétique uniforme by de forte amplitude dans une direction donnée. Dans de tels
systemes, le champ magnétique global s’exprime alors par :

b = by + by (I11.9)

ou b, correspond au champ magnétique généré par les bobines de gradient magnétique de
I'IRM, ou du systéeme d’EMA. Le couple magnétique t,, (IIL.6) induit tend alors & aligner
le moment magnétique m avec le champ magnétique b appliqué. D’autre part, si le champ
magnétique uniforme est suffisamment élevé (bg > by), 'aimantation atteint sa saturation Mg,
(cf. Fig II1.5). Dans ce cas, il vient :

bg

M = My
ool

(111.10)

Par exemple, si by est orienté selon 'axe z : by = (0,0,b0)T, les termes M, et M, sont alors
nuls, soit : M = (0,0, My,:). La force magnétique de ’'Eq. (IIL8) se simplifie alors :

b,

s o

fuy | = Vin Miag % (II1.11)
z
b

Jinz o

La saturation magnétique peut aussi étre obtenue en utilisant des aimants permanents. En
effet, une fois magnétisés, les matériaux ferromagnétiques durs peuvent facilement atteindre leur
magnétisation de saturation, méme en présence d’'un faible champ magnétique. Ici aussi, I'ai-
mantation du microrobot magnétique est alors donné par la relation (I11.10). Placé dans une
plateforme d’actionnement magnétique telle qu'un IRM, la force magnétique est alors définie
par la relation (II1.8). En revanche, si la plateforme d’EMA ne dispose pas d’un champ magné-
tique by suffisamment important, les matériaux ferromagnétiques durs restent a leur saturation
(|M]| = Msat). Notamment, lorsque les champs magnétiques et les gradients de champs ma-
gnétiques sont générés, a partir des paires de bobines de Helmholtz et de Maxwell, il peut étre
admis qu’il n’y a pas d’interaction magnétique entre elles (voir aussi I’Annexe B) :

ob, b, b, b, b, b,

dy 9z dxr 9z Ox oy

(111.12)
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Les composantes de la force magnétique (II1.8) d’un bolus magnétique peuvent s’exprimer par :

b,

Sma or

fmy = Vin Msat % (111.13)
Ay

Fimz 0b,
0z

Cette expression reste similaire & la précédente (III.11), et est validé expérimentalement (cf.
Chapitre V). D’autre part, de toute évidence, 'optimisation de la force motrice est alors liée
au volume magnétique disponible (V,), a Pamplitude du gradient de champ magnétique (V b),
ainsi qu’aux propriétés de magnétisation (Mgat).

111.L1.2.3 Actionnement magnétique dans la zone linéaire

Si le dispositif d’actionnement magnétique ne produit pas un champ magnétique uniforme
by, suffisamment important pour permettre la saturation magnétique, on peut considérer que le
corps magnétique évolue dans son domaine linéaire (voir la Fig. II1.5.a). Dans ce cas, 'aiman-
tation M n’atteint jamais la saturation (||M| < Msat), et dépend principalement de 'intensité
du champ magnétique b suivant la relation [169] :

Xa

M=_ Xy
po(1 + x)

(I11.14)

oit it = (1 + x) est la perméabilité magnétique du microrobot avec pg = 47 x 1077 T - m/A.
x correspond & la susceptibilité magnétique du matériau, et y, € R3*3 est le tenseur de sus-
ceptibilité apparente lié a la forme du microrobot magnétique. Pour des formes géométriques
présentant des symétries axiales, le tenseur de susceptibilité est exprimé comme suit [79] :

X X X ) (II1.15)

= dia, , ,
Xa g(1+nax 14+npx 14+ nex

ot {ng,np,n.} > 0 sont des facteurs de démagnétisation dans le référentiel de I'objet. Ces fac-
teurs de démagnétisation permettent de prendre en considération les anisotropies liés a la forme
géométrique du microrobot. Dans le cadre de notre étude, nous nous limitons aux microrobots
magnétiques possédant une forme géométrique simple de type ellipsoidale ou sphéroidale (cf.
Fig. I11.6). Dans le cas général des ellipsoides, les facteurs de démagnétisation sont contraints
par la relation [79, 170] :

Ng +np+ne=1 (I11.16)

Pour les ellipsoides, les indices {a, b, ¢} correspondent aux demi-axes de symétrie, comme repré-

senté sur la Fig. I[11.6.a. Dans le cas d’un microrobot sphérique, les facteurs de démagnétisation
sont simplifiés n, = np = n. = % Par soucis de simplicité, nous nous limitons ici aux sphéroides
(i.e. ellipsoides de révolution). Ainsi, pour le sphéroide allongé illustré sur la Fig. II1.6.b, les
facteurs de démagnétisation sont déterminés a partir de [79, 170] :

1 = 2n4,+n.
B 1 — g2 <l (1—1—6) 5 ) (I11.17)
fla = 793 G c
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Figure I11.6 — Les formes géométriques simples considérées : (a) ellipsoide de demi-axes a > b > ¢;
(c) sphéroide allongé de demi-axes a = b < ¢; et (c¢) sphéroide aplati de demi-axes a = b > c.

et pour le sphéroide aplati illustré sur la Fig. I11.6.c, ils sont calculés a partir de :

1 = 2n4 + Ne¢

A2 1 € (IT1.18)
Ng = —3 <1 — —arcsin () — 25)

€ € A

avec £ = /1 — A=2 D’excentricité, et A > 1 le rapport de forme (ou facteur de forme) entre les
demi-axes majeur et mineur.

D’autre part, la plupart des plateformes d’EMA sont constituées de paires de bobines de
Helmoltz et de Maxwell. Il peut étre considéré qu’il n’y a pas d’interaction magnétique entre
les différents gradients magnétiques, et nous pouvons considérer la relation (II1.12). Sur la base
de ces différentes considérations, dans le domaine de magnétisation linéaire, la force magnétique
(IT1.8) poussant un microrobot de forme ellipsoidale peut s’écrire comme suit :

be O
Jma 14+ nex Oz
XV b, 0Oby
- = y 7Y I11.19
Jmy o | 14+ npx Oy ( )
fmz b, b,
1 + TeX aZ

En posant ¥V b = diag (%, %—2’, %b; ), I’expression de la force magnétique devient :

b.’E
1+ mnex
= &Vb by
% 1+ npx
bz
14+ ncx

£ (I11.20)

De plus, I'Eq. (IT1.6) montre que le couple t,, tend a aligner le vecteur d’aimantation M avec
celui du champ magnétique b appliqué. Comme pour la force magnétique, a partir des relations
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(II1.6), (II1.14) et (IIL.15), le couple magnétique est déterminé pour un microrobot ellipsoidal
ayant une aimantation dans le domaine linéaire, par la relation :

byb. (ne — np)
(14 npx) (1 + nex)
VmX2 bwbz (na - nc)
po | (T4 nax) (14 nex)
baby (N, — ng)
(14 nax) (14 npx)

b = (I11.21)

L’analyse des équations Eq. (I11.19) et Eq. (II1.21) montre que ’obtention d’une force et d'un
couple moteur suffisant dépend essentiellement des trois aspects considérés précédemment, a
savoir :

i) les facteurs de démagnétisation {ny, ny, n.} selon la forme considérée : (a) allongée (I11.17)
ou (b) aplatie (III.18);

ii) le volume du matériau magnétique Vi, ;

iii) le champ magnétique b et le gradient de champ magnétique V b (dans le cas de la force

motrice).

111.1.3 Comportement hydrodynamique des microrobots

Apres avoir présenté les phénomenes magnétiques, nous nous intéressons aux forces d’inter-
action vasculaires, soit plus spécifiquement les aspects hydrodynamiques (II1.3). Dans le cadre
de notre étude, différentes formes géométriques simples sont considérées (e.g. sphéroide et chai-
nette). Pour cela, nous commengons par rappeler les principes de base a l'origine des effets
hydrodynamiques. Puis, nous exprimons ces aspects hydrodynamiques tout d’abord dans le cas
simple d’une sphere, avant de 1’étendre aux autres formes géométriques.

11.L1.3.1 Hydrodynamique du systéme vasculaire

Le corps humain et son systeme cardiovasculaire représentent un environnement complexe et
changeant. Notamment, selon les dimensions des vaisseaux sanguins, le comportement hydrody-
namique du flot varie [61] :

i) de nature newtonienne dans le systéme artériel pour apparaitre de plus en plus non-
newtonienne dans les microvasculatures;

ii) d’un flot pulsatile turbulent proche de 'aorte pour devenir rapidement laminaire dans les

arteres et microvasculatures ;

iii) des écoulements de l'ordre de quelques centaines de mm/s dans le systéme artériel a

quelques dizaine de pm/s dans les microvasculatures.
Définir une stratégie globale de navigation assurant de bonnes performances sur I’ensemble du
parcours est a priori un probléeme difficile. C’est pour ces raisons, que nous considérons ici que
le cas simple d’un microrobot magnétique injecté dans l'artére hépatique (rayon de I'ordre de
R = 1.4mm) et devant naviguer jusqu’aux microvasculatures alimentant la tumeur (rayon de
l'ordre de R = 100 pum). Sur l'ensemble de ce parcours, le systéme vasculaire peut ainsi étre
considéré comme un fluide & écoulement laminaire.
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A) Mécanique du flot sanguin

Classiquement, pour décrire le comportement hydrodynamique d’un microrobot magnétique
dans un fluide incompressible (i.e. V - vy = 0) newtonien, I’équation de Navier-Stokes est
considérée, soit :

ov
Py <8tf + (v v )Vf> = piffex — Vo1, V0vy (I11.22)

ou py représente la masse volumique du fluide, 1y définit sa viscosité dynamique, v sa vitesse,
t le temps, ff e une force volumique agissant sur le fluide (e.g. la gravité), et p la pression
dans le fluide. V et V? sont respectivement les opérateurs gradient et laplacien. L’équation de
Navier-Stokes correspond donc a une équation aux dérivées partielles (EDP) du second ordre
et non-linéaire. Dans le cas d’un écoulement laminaire, les forces visqueuses (le terme 7y V?vy)

deviennent prépondérantes devant les forces d’inertie (les termes py (% + (vy- V)Vf)). Ce
ratio entre ces deux types de forces s’appréhende généralement a travers le nombre de Reynolds
(noté R.). Dans un canal de section circulaire, ce parametre sans dimension se définit par :

Forces d’inerties  pyvR

e — .
Forces visqueuses nf

(I11.23)

avec v une vitesse caractéristique, et R le rayon du canal. Aux échelles considérées, 1’écoulement
laminaire présente généralement un nombre de Reynolds de I'ordre de R, ~ 1073 & 30. Le flot
sanguin est alors essentiellement gouverné par la viscosité, et I’équation de Navier-Stoke (I11.22)
devient alors linéaire :

ov
Pfajf = pffrext = Vp+0;V2vy (IT1.24)

Cette équation permet ainsi de décrire le mouvement du flot sanguin.

B) Hydrodynamique

L’écoulement du flot sanguin, ou le mouvement du microrobot magnétique dans celui-ci,
va induire une force de trainée f4 et un couple tq de trainée. Dans le cas général la trainée
hydrodynamique subie par le microrobot magnétique peut s’exprimer comme suit [86, 171] :

(20w

avec v la vitesse linéaire, et w la vitesse angulaire du microrobot par rapport au flux du fluide.
Les matrices de résistance définies par A, B et C sont fonction des propriétés de 1’écoulement
sanguin et du microrobot. En particulier, ces matrices ont des propriétés symétriques en relation
avec la géométrie de microrobot. Notamment, si la forme du microrobot posseéde trois plans de
symétrie orthogonaux (tels que pour les sphéroides, cuboides, ou des arrangements analogues
aux chainettes) alors B = 0. Par conséquent, la force et le couple de trainée peuvent se définir
comme suit :

fo=—-Av=—p;Cq; - ||V|V (I11.26)
tq = —Cw = —psCyq, - ||w]jw (I11.27)
ou v et w sont respectivement les vitesses de translation et de rotation du microrobot par
rapport a ’écoulement du fluide ; Cy; et Cy, sont des coefficients de trainée de translation et de

rotation. Ces coefficients sans dimensions sont classiquement liés au nombre de Reynolds R, et
a la géométrie du microrobot [171, 172].
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111.1.3.2 Hydrodynamique d’un microrobot sphérique

Le comportement hydrodynamique de particules sphériques a été validé par de nombreuses
études numériques et expérimentales [173, 174, 175, 176]. Par exemple, pour un nombre de
Reynolds faible (i.e. Re < 1), on obtient classiquement :

24

— I11.28
= (111.28)

C’dt,Stokes =
ol A = 27r? est laire de référence hydrodynamique du microrobot sphérique de rayon r. Dans
ce contexte, la force de trainée conduit a la loi de Stokes d’un écoulement rampant. Ainsi, pour
un microrobot sphérique avec un rayon r, ’équation (II1.26) devient :

fd,Stokes = —67T77f rv (11129)

En suivant le méme raisonnement pour le couple de trainée, nous pouvons réécrire 1’équa-
tion (II1.27) comme suit :
td Stokes = —8TN 7 W (I11.30)

L’approximation de Stokes est généralement suffisante dans les artérioles, mais reste imprécise
dans le systeme artériel ot le nombre de Reynolds est de 'ordre de R, ~ 0.5-30. Une expression
plus précise du coeflicient de trainée pour un corps sphérique avec un nombre de Reynolds
jusqu’a Re < 2.5 x 10° a été proposée par White et Corfield [172] :

2,0 o4
Re 1++vRe

Il existe d’autres formulations des coefficients de trainée pour le cas sphérique [88]. Mais pour un

Cdoo = (I11.31)

nombre de Reynolds inférieur & R, < 100 (comme c’est le cas dans nos travaux) ’approximation
de White et Corfield [172] reste suffisante.

En outre, 'approximation de Stokes (I11.29) et (I11.30) néglige également l'effet de paroi f.
Dans les applications endovasculaires ou la taille des vaisseaux sanguins se rapproche de celle du
microrobot, les effets de bord sur la force de trainée doivent étre prises en compte. En effet, le
comportement hydrodynamique n’est pas le méme entre un milieu ouvert et un milieu confiné.
Plus le microrobot magnétique va évoluer dans un environnement étroit, et plus il faut tenir
compte des interactions entre le microrobot, le fluide et les parois. Pour cela, l'effet de bord
se définit par un facteur de correction, qui caractérise la variation relative du comportement
hydrodynamique en milieu confiné (fy), par rapport a 1’équivalent dans un environnement sans
limite (f3). Par conséquent, cette correction d’effet de bord est généralement définie comme le
rapport entre la vitesse v dans un milieu borné et la vitesse v, dans un fluide infini, soit :

v
= _ 111.32

- (11132

De nombreuses études ont montré que ce ratio est principalement une fonction de R., ainsi que

du rapport entre le rayon de la sphére et le rayon du vaisseau sanguin, A = /R [177]. Pour un

corps sphérique dans un écoulement rampant de Stokes (i.e. R, < 1), 'expression proposée par

Haberman et Sayre [175] est la plus fiable lorsque A < 0.9 :

12,1050 + 2.0865\% — 1.7068\% 4 0.72603)\°

A
B(N) 1 — 0.75857\5

(111.33)
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Pour des écoulements possédant un nombre de Reynolds intermédiaire de l'ordre de
0.01 < R < 35, le facteur de correction proposé par Kehlenbeck et Felice [176] est alors privilégié
pour A < 0.85 :

1-X
BN\ Re) = Ay ( S )p (I11.34)
%
ou p et Ay sont des fonctions de Re, définies comme suit :
0.283 + 0.0492R,.0->%4
A = T 0 .041R, 051 (ILL35)
p = 1.44 4 0.5466 R0 (IT1.36)

11.L1.3.3 Comportement hydrodynamique des microrobots non-sphériques

La force de trainée agissant sur un objet non-sphérique a également été investiguée pour des
structures, telles que des sphéroides, des cylindres, des chainettes, ou des parallélépipedes [178,
179, 180, 181]. L’idée principale est de considérer que la force de trainée subie par un microrobot
non-sphérique agit dans le méme sens que la vitesse v, et peut étre liée a la force de trainée
équivalente d’une sphére, soit :

faco = K fasco(Te) (I11.37)

ou k est le facteur de forme qui est principalement relié a la géométrie du microrobot ; et
fasoo(1e) est la force de trainée équivalente calculée pour un corps sphérique ayant un rayon
équivalent 7., dans un environnement sans limite. Ce rayon r, est défini comme le rayon d’une
sphere équivalente en volume au microrobot non-sphérique. Dans la mesure ou il est difficilement
envisageable de réaliser des expérimentations sur un large éventail de microrobots de géométrie
ou de rapport de forme A différents, un modele approximant le facteur de forme x est nécessaire.

En outre, 'effet des parois joue ici encore un role crucial dans les phénomenes de trainée
agissant sur un objet non-sphérique. Divers travaux de recherche ont été menés pour déterminer
expérimentalement, et numériquement, ce facteur de correction de trainée pour différentes formes
d’objets et de canaux [171, 178, 182, 183]. Par analogie avec les corps sphériques, la correction
associée a l'effet de bord est liée au rapport entre la taille de I'objet et le rayon du vaisseau
(M), au nombre de Reynolds (R.), et au rapport de forme du microrobot (A). Généralement, le
facteur associé a l'effet de bord f se définit a partir de la correction de Faxén’s [171], et peut
étre exprimé sous la forme générale suivante :

BARe,A) =1 — f(\Re, A) (IIL.38)

ou f est une fonction du rapport A = a/R, avec a la longueur caractéristique de l'objet et R la
rayon du vaisseau sanguin.

Dans le cadre de notre étude, nous avons choisi d’étudier la forme sphéroidale (i.e. ellipsoide
de révolution), comme représentée sur les Fig. I[I1.6.b-c; ainsi que l'agrégation de N-spheéres
en forme de chalnette, comme illustrée sur la Fig. I11.3.c. Dans les paragraphes suivants, nous
présentons les différentes corrections a apporter aux modeles hydrodynamiques des microrobots
non-sphériques pour les formes retenues.
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A) Hydrodynamique des microrobots sphéroidaux

Pour des microrobots de forme sphéroidale (non-sphérique), la direction du mouvement joue
un réle majeur dans la définition du facteur de correction de forme, . En effet, selon la direction
du mouvement, la surface de référence A exposée au flot n’est pas la méme, et donc I'importance
de la trainée sera différente. Ainsi, si la direction du mouvement est transversale selon son axe
principal (i.e., direction v dans la Fig. II1.3.b), Papproximation suivante est proposée [178] :

8 (A2 —1)

Kl ==
3 ((2A%2-3)
A 2 _
(m In (A+VAZ=T)+A
avec A le rapport de forme du sphéroide. Pour un sphéroide d’axe majeur a et d’axe mineur b,
il est définit par : A = a/b. Pour un mouvement le long de la direction de 1’axe principal (i.e.,
direction v,; dans la Fig. IT1.3.b), le facteur de forme dynamique est donné par [178] :

e

(I11.39)

4 (A2 1)

=3 o 1)
<A2_1 In (A+VAZ=1) —A)

Comme nous ’avons mentionné précédemment dans les environnements vasculaires, les effets
de bord doivent étre pris en compte. Le facteur de correction de I'effet de bord pour des sphéroides
qui se déplacent dans la direction v, a été étudié pour de trés faibles nombres de Reynolds par
Happel et Brenner [171] :

(I11.40)

By A)=1—" k A3 (2.105 +0.758\*A% + 1.329A2) (II1.41)

avec A = a/R. En revanche, a notre connaissance, la littérature ne propose pas de formulation
du facteur de correction de 'effet de bord pour des mouvements orthogonaux v . Toutefois,
Kishore et Gu [183] ont proposé un coefficient de trainée qui intégre a la fois le facteur de forme
et l'effet de bord pour des nombres de Reynolds compris entre 1 < R, < 200. Le coefficient de
trainée proposé est le suivant :

12 (1.81—1—)\

4.16
1= W) (1 + 0.304R 25 ALY 4 0.15R, 7OPA33 4 2.1A0-4) (111.42)

Le coefficient de trainée ci-dessus est définit pour un mouvement paralléle avec A = b/a, et pour
le mouvement orthogonal avec A = a/b.

B) Hydrodynamique des microrobots en chainette linéaire

Pour des arrangements en chainette linéaire de IN-spheres, la direction du mouvement est
également importante. Geller et al. [184] ont étudié expérimentalement le facteur de forme de
la chainette constituée de 2 a 20 spheres. Ils ont ainsi proposé les approximations suivantes par
interpolation de leurs résultats :

2/3
= = al —_ (I11.43)
3 (log(2N) + 0.26269 + 238155 )
2/3
T a T (IT1.44)
3 (log(2V) — 1.00401 + 296526 )
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ou les indices L et // désignent un mouvement respectivement perpendiculaire et parallele a
I’axe principal d’une chaine linéaire de N-spheres (voir Fig. I11.3.c).

Remarque III.1 Les différents facteurs de forme x, ci-dessus, sont définis pour tous les rap-
ports de forme A # 1, ou pour N > 1 pour une structure en forme de chainette. Si A = 1 ou
N =1, dans les deux cas nous obtenons un microrobot sphérique, et donc x = 1.

Peu de travaux ont étudié l'effet de bord pour des structures de type chainette. Générale-
ment, les chercheurs utilisent 'approximation des sphéroides allongés. En particulier, dans une
orientation parallele, le modeéle sphéroidal semble suffisant pour se rapprocher d’une structure
de type chainette linéaire, quand A < 1. En se basant sur les études de Happel et Brenner [171],
Kasper et al. [178] ont proposé a partir de leurs résultats expérimentaux, pour des chainettes
de N-spheres, les approximations du premier ordre suivantes :

B\ A=N)=1-2105 %, X A'/? (IT1.45)
61 (A\A=N)=—-0.76 AA®" (I11.46)

avec A = N le nombre de spheres.

Des valeurs tabulées obtenues a partir d’observations expérimentales sur des effets de bord 3 et
du facteur de forme s pour des chalnettes comprennant jusqu’a N = 30 spheres ont également
été proposées par Kasper et al. [178].

C) Mouvement dans une direction quelconque

Lorsqu’il est exposé a un champ magnétique bgy externe, le microrobot magnétique acquiert
un moment magnétique m. Par conséquent, le microrobot non-sphérique tendra a aligner son
axe principal le long de la direction du champ bg, comme illustré sur la Fig. II1.7. Le gradient
magnétique V b va alors pousser le microrobot magnétique dans la direction de mouvement v.
Il y a alors une déviation angulaire 6 entre ’axe principal et la direction de mouvement. De
ce fait, le microrobot ne sera pas uniquement limité aux des mouvements transversaux (v, )
ou paralleles (v //). Par conséquent, le facteur de forme varie entre , et ;. Pour un angle
0 € [0; 5] , le facteur de forme k¢ est alors donné par [178] :

(I11.47)

Paroi du vaisseau

Figure II1.7 — Microrobots non-sphériques dans un environnement vasculaire.
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I11.2 Structure optimale pour le bolus magnétique

Dans la section précédente, les concepts généraux du comportement des microrobots ma-
gnétiques naviguant dans un environnement vasculaire ont été présentés. A présent, nous nous
intéressons a déterminer la forme optimale pour le bolus magnétique.

111.2.1 Analyse des effets hydrodynamiques

Sur la base de I'étude du comportement dynamique d’un microrobot magnétique dans un
environnement vasculaire, il nous faut caractériser 'influence des forces hydrodynamiques selon
la structure et la forme du bolus. La Fig. I11.8 montre I’évolution des forces de trainée f4 pour des
microrobots magnétiques sphériques, sphéroides et des chainettes linéaires naviguant dans un
vaisseau de rayon R = 750 pm. Le Tableau III.2 résume les principaux parametres physiologiques
de I'environnement vasculaire considéré. Les agrégats sont composés de vecteurs thérapeutiques
TMMC de rayon rg = 100 pm. Les courbes de gauche illustrent 1’évolution de la force de trainée
pour un mouvement parallele le long de I'axe central du vaisseau, tandis que les courbes de droite
présentent les résultats pour un mouvement orthogonal. Comme prévu, la taille, la forme et la
direction du mouvement impactent de maniere significative le comportement hydrodynamique
du bolus magnétique. Cela souligne donc I'importance de considérer le bon modele selon la forme

choisie.
by | but ]
2R, O—» 2b ) 2R O_, > 2a —
2 j000—> " '—— v A
o, 7w 2 S 27 36
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Figure I11.8 — Forces de trainée hydrodynamiques fy pour des microrobots magnétiques non-
sphériques évoluant dans un vaisseau de R = 750 pm de rayon en fonction de volume du bolus.
La deuxieéme abscisse montre le rapport de forme A = b/a = 1/N (gauche) et A = a/b = N
(droite). Deux configurations géométriques sont étudiées : un sphéroide et une chainette linéaire
composée de vecteurs thérapeutiques (ro = 100 pm).

Pour une navigation dans une direction paralléle (v /), les formes sphéroidales et les arrange-
ments en chalnette linéaire, semblent clairement offrir moins de force trainée qu’'une sphere d’un
volume équivalent. En particulier, la forme sphéroidale est celle qui offre le moins de résistance
hydrodynamique. Pour des bolus non-sphériques, la force hydrodynamique est plus importante
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Tableau II1.2 — Parameétres physiologiques de la circulation sanguine.

Parametre Valeur Unité
Viscosité ur 3mPa - s
Densité Py 1060 kg /m?
Rayon du vaisseau R 0.75mm
Vitesse moyenne de I'écoulement  (v¢) 20mm/s

pour un mouvement orthogonal comparé au mouvement parallele. Ceci se justifie simplement
par le fait que dans la direction orthogonale, les bolus non-sphériques offrent une plus grande
surface de référence A, et donc une plus grande résistance a I’écoulement. Il est également & noter
que l'agrégat de N-spheres en chainette semble fournir moins de trainée hydrodynamique que
les sphéroides. Plus précisément, bien que la surface de référence reste importante, une partie du
flux peut s’écouler entre les différentes spheres, réduisant de maniére significative la résistance
hydrodynamique.

Enfin, rappelons que la littérature ne fournit que des données et formulations limitées pour
des corps non-sphériques. Les approximations proposées sont globalement validées pour A > 0.9
et un rapport de forme de 'ordre de 0.25 < A < 30. Ainsi, une extréme prudence doit étre
prise dans l'utilisation des différentes approximations au-dela de ces conditions. En particulier,
le modele de Kasper et al. [178] dans le cas de chainettes de N-spheéres ne fournit une corrélation
significative que pour des rapports A = r/R seulement jusqu’a A ~ 0.5.

111.2.2 Bolus magnétique pour la délivrance optimale de médicament

Pour optimiser 'administration de médicaments, le volume total V' = V;,, /7, du bolus doit étre
maximisé pour générer une force magnétique suffisante f,,, et acheminer les agents thérapeutiques
vers la zone cible a traiter. Néanmoins, en augmentant la taille du bolus, la force de trainée
fq augmente également, ainsi que le risque de générer des embolisations dans un endroit non
désiré. De ce fait, pour controler efficacement le bolus magnétique, la force motrice f,, doit
contrebalancer la force de trainée fj. Cette optimisation de la conception est liée au nombre
magnétophorétique proposé par Mathieu et al. [63], soit :

fn

Cmtza

(I11.48)
Ainsi, une forme de bolus possédant un nombre magnétophorétique Cz > 1 permet de garantir
le contréle magnétique du bolus.

Par ailleurs, selon la nature du matériau magnétique intégré au bolus et de 'amplitude du
champ magnétique externe by, les effets magnétiques et les capacités d’actionnement sont diffé-
rentes. Dans le cadre de notre étude, nous avons privilégié les particules superparamagnétiques
d’oxyde de fer, ou superparamagnetic particles iron oxide (SPIO). Les matériaux superpara-
magnétiques ont 'avantage de présenter une faible rémanence, et donc un faible effet d’hys-
térésis sur sa courbe d’aimantation. Il est & noter que 'aimantation? de saturation des SPIO

2. Il s’agit ici de ’aimantation massique, c’est-a-dire celle associée au moment magnétique par unité de masse.
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(Mgat ~ 30 — 60 emu/g) reste inférieure a la valeur de la magnétite (Mgat ~ 100 emu/g) [185].
Enfin, les SPIO ont 'avantage d’étre déja employés dans certaines applications cliniques du fait
de leur biocompatibilité [186].

En résumé, selon I'amplitude du champ magnétique externe bg, le bolus magnétique pourra
étre soit dans son domaine de saturation, ou soit dans son domaine linéaire. Dans les paragraphes
suivants, nous proposons une analyse pour ces deux domaines d’utilisation.

111.2.2.1 Analyse du bolus magnétique a la saturation

Nous considérons ici, que le champ magnétique externe by est suffisant pour permettre au
bolus magnétique d’atteindre sa valeur de saturation Mg,y = 58emu/g [187]. Nous décrivons
dans ce qui suit, différentes géométries de bolus magnétiques pour une valeur de gradient de
champ magnétique fixé a ||V b|| = 45mT/m.

A) Bolus magnétique sphérique

L’optimisation de la conception des microrobots magnétiques sphériques a été étudiée
dans [88, 188]. Dans leurs études, les auteurs ont réalisé I'optimisation de la conception ainsi
que celle de la trajectoire, en fixant le taux d’aimantation a 7, = 45%. Dans notre cas, nous
cherchons & définir la structure optimale permettant de transporter une charge maximale de
médicament vers la zone cible.

La Fig. II1.9 montre I’évolution du nombre magnétophorétique Cyyt pour différentes tailles de
bolus magnétiques sphériques qui naviguent dans une petite artére de rayon R = 750 pm (cf.
Tab. II1.2). Le meilleur rapport est alors obtenu pour Cy,y = 1.96 avec un rayon de r, = 285.5 pm
et un taux de magnétisation maximal de 7, = 100%. De plus, ce résultat indique que pour
controler efficacement le bolus sphérique, ce dernier doit avoir un rayon r. compris entre 127.8 pm

50
Tm(%)

Figure I11.9 — Le nombre magnétophoretique Cyyy = ff—f;‘ en fonction du rayon r. et de taux de

magnétisation 1, pour un microrobot magnétique sphérique.
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et 481.9 pm. Pour un bolus magnétique sphérique dans I'intervalle ou Cy > 1, les courbes de
la Fig. II1.10 présentent 1’évolution du taux de magnétisation 7, ainsi que le volume d’agent
thérapeutique pouvant étre embarqué. Le taux minimal de magnétisation est de 7, = 51.06%
pour un rayon 7, = 269.3 pm, conduisant & une charge médicamenteuse de Vs = 0.04 mm?>. La
charge médicamenteuse optimale de V5 = 0.098 mm? est obtenue pour un rayon r, = 415.8 pm
et T, = 67.3%. Cependant, pour une délivrance optimale, la taille du bolus doit se situer entre
30% et 60% de la taille des vaisseaux [188]. Par conséquent, pour assurer une controlabilité
magnétique efficace, et une délivrance de médicament sur des localisations profondes dans le

corps humain, le microrobot sphérique est le mieux adapté pour les petites artéres (environ
R 2 175nm).
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Figure II1.10 — Evaluation (a) du taux de magnétisation 7, et (b) du volume d’agent thérapeu-
tique, en fonction du rayon r. pour un bolus magnétique sphérique et un nombre magnétopho-
retique Cpy = 1.

B) Bolus magnétique non-sphérique

Les simulations de la Fig. IT1.11 présentent 1’évolution du nombre magnétophorétique Cly, en
fonction du rayon équivalent sphérique 3 7. et le taux de magnétisation 7, pour différentes struc-
tures de microrobots. Les résultats obtenus considerent le cas de microrobots sous forme sphé-
roidale allongée (Fig. III.11.a et III.11.c); et le cas de bolus en chainette linéaire de N-spheres
de rayon rop = 100 pm (Fig. II1.11.b et II1.11.d). Les bolus sphéroidaux considérés possedent un
demi-axe mineur fixe de b = ¢ = rg = 100 pm, tandis que son demi-axe majeur ¢ augmente en
fonction du rayon équivalent d’un volume sphérique r.. Par conséquent, pour un rayon équivalent
donné r., tous les bolus magnétiques possedent le méme volume magnétique, et ils sont donc
propulsés par la méme force magnétique f,, (II1.11). Comme prévu, les bolus non-sphériques
sont plus efficaces lorsque la direction de mouvement est parallele a I’axe principal, et nettement
moindre pour un mouvement orthogonal.

En terme de performance d’actionnement magnétique, les résultats de simulation montrent
une meilleure efficacité pour des formes de type chainette linéaire dans le cas des mouvements
orthogonaux a l’axe principal. En effet, les sphéroides ne sont pas en mesure de fournir une
capacité de contrdle magnétique dans la direction orthogonale (Cpy; < 1). Pour un méme volume

3. Le rayon r. est ici défini comme le rayon d’une sphére équivalente en volume au bolus non-sphérique :
1/3
Te = ( 3 V) .

in
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Figure I11.11 — Evolution du nombre magnétophorétique Cry = ff—’;‘ pour un microrobot ellipsoidal
lorsqu’il navigue dans la direction (a)-(b) paralléle et (c)-(d) orthogonale a I'axe du vaisseau
sanguin.

équivalent, la surface de référence des structures de type chainette linéaire est supérieure a celle
des sphéroides, mais elle offre moins de résistance a 1’écoulement. En effet, pour la structure de
type chainette, des simulations numériques de type éléments finis ont montré que le flot pouvait
s’écouler au niveau des interfaces de contact entre les microspheres. A contrario, dans la direction
parallele, les sphéroides offrent un bien meilleur nombre magnétophorétique (max Cyyy = 6.98).

La Fig. II1.12 montre une comparaison des volumes d’agents thérapeutiques transportés
par les différentes structures de bolus magnétiques lorsque le nombre magnétophorétique vaut
Cht = 1. Ces résultats montrent que le sphéroide est la forme qui permet de transporter le plus
d’agents thérapeutiques. Toutefois, il ne peuvent transporter leur charge de médicament dans
les directions orthogonales. Les structures de type chainette linéaire semblent étre les plus adé-
quates pour transporter les vecteurs thérapeutiques dans toutes les directions. Ainsi, dans une
petite artere de rayon R = 750 pm, seule une structure de type chainette composée au maximum
de 7-TMMC de rayon ro = 100 pm peut étre utilisée dans une direction perpendiculaire & 'axe
principal. Le volume maximal de médicament transporté est de I’ordre de Vs = 0.0107 mm?. Tou-
tefois, il parait difficilement envisageable de pouvoir réaliser des embolisations complétes avec
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Figure II1.12 — Le volume d’agent thérapeutique en fonction du rayon équivalent r. pour un
nombre magnétophorétique Chyt = 1.

un arrangement en chainette linéaire. La forme sphéroidale présente donc le meilleur compromis
en termes de capacité d’embolisation et de quantité d’agents thérapeutiques transportés.

11.2.2.2 Analyse du bolus magnétique en zone d’aimantation linéaire

Dans cette partie, nous considérons que le champ magnétique externe by n’est plus suffisant
pour permettre au bolus magnétique d’atteindre la saturation, et que son aimantation reste
dans la zone linéaire : ||M|| < Msat. Dans ce cas, la magnétisation du bolus magnétique est une
fonction linéaire du champ magnétique b (I11.14), et la force magnétique est alors donnée par la
relation (II1.19). Nous analysons dans ce qui suit la forme optimale des différentes géométriques
simples du bolus magnétique. A des fins de comparaison, les mémes parameétres physiologiques
et physiques précédents (cf. Tab. II1.2) sont considérés. L’amplitude du champ magnétique est
fixée a ||bg|| = 30mT, et 'aimantation est obtenue par la relation (I11.14).

A) Bolus magnétique sphérique

La Fig. I11.13 montre 1’évolution du nombre magnétophoretique Cp,y pour différentes tailles
de bolus magnétiques sphériques. Le meilleur ratio dans ce cas est donné pour Ci,y = 1.4 avec un
rayon de r. = 322 pm et un taux de magnétisation maximal de 7, = 100%. De plus, le résultat
indique que pour contrdler efficacement un bolus sphérique, son rayon doit étre compris entre
190 pm et 610 um. Si I'on considére un bolus magnétique sphérique avec un nombre magnéto-
phorétoqie (Chyy > 1), le taux minimal de magnétisation est de l'ordre de 7, = 71% pour un
rayon de 7, = 405 pm, ce qui conduit & une charge thérapeutique maximale de Vz = 0.005 mm?.
Comme le montre les Fig. I11.14 et Fig. II1.15, la charge médicamenteuse optimale de 0.12 mm?
est obtenue pour un rayon de r. = 465 pm et 7, = 72%. Cependant il ne faut pas oublier que
pour une délivrance optimale, la taille du microrobot doit se situer entre 30% et 60% de la taille
des vaisseaux dans les petites arteéres [188].

B) Bolus magnétiques sphéroidaux
Dans ce paragraphe, nous nous intéressons aux bolus magnétiques sphéroidaux. Comme précé-

demment, les sphéroides considérés possedent un demi-axe mineur fixe de b = ¢ = r¢g = 100 pm,
tandis que son demi-axe majeur a augmente en fonction du rayon équivalent d’'un volume sphé-
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Figure II1.13 — Le nombre magnétophoretique Chyy = ’;—? en fonction du taux de magnétisation

Tm €t du rayon r. du bolus sphérique possédant un moment magnétique non saturé.

100 =< DTS s S g T T LT

Figure III.14 — Le taux de magnétisation 7, en fonction du rayon r. d’un bolus magnétique
sphérique possédant des nombres magnétophoretiques Cryy = 0.9, Cipt = 1, Cipt = 1.2, Cppy = 1.4.

rique r.. La Fig. I11.16 présente 1’évolution du nombre magnétophorétique Cpy; en fonction du
taux de magnétisation 7, et du rayon équivalent sphérique 7. pour des bolus sphéroidaux na-
viguant dans la direction (a) parallele (Fig. II1.16.a) et (b) orthogonale (Fig. II1.16.b) & l'axe
principal du vaisseau. Les résultats de simulation montrent clairement qu’il convient de privilé-
gier les déplacements paralleles. La Fig. II1.17 montre I’évolution du taux de magnétisation 7y,
en fonction du rayon équivalent sphérique r. pour un bolus magnétique naviguant dans la direc-
tion choisie. Ces résultats montrent que plus le nombre magnétophorétique Ciyy augmente, plus
I'intervalle de rayon r. diminue. La Fig. ITI.18 montre I’évolution de la charge de vecteur théra-
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Figure I11.15 — La charge de médicament en fonction du rayon r. pour un bolus magnétique
sphérique possédant un nombre magnétophoretique Cyyy = 1.

200 re (um)
0 100 0 100

(a) (b)

Figure II1.16 — Le nombre magnétophoretique Cryy = ff—*;‘ pour un bolus sphéroidal lorsqu’il
navigue dans la direction (a) paralléle et (b) orthogonale & ’axe du vaisseau.

peutique en fonction du rayon équivalent sphérique d’un bolus magnétique sphéroidal possédant
un nombre magnétophoretique Cpyy = 1. En particulier, pour obtenir une charge médicamenteuse
maximale d’un volume Vs = 0.15mm?, il faut un bolus magnétique d’un rayon r, = 368 pm.
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Figure III.17 — Le taux de magnétisation 7, en fonction du rayon équivalent d’une sphére r,
d’un bolus magnétique sphéroidal.
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Figure II1.18 — Le volume d’agent thérapeutique Vj en fonction du rayon équivalent r. lorsque
Cmt = 1 pour un bolus sphéroidal.

111.2.3 Discussions

En considérant la délivrance de bolus magnétiques a partir d’un microcathéter dans le sys-
teme artériel, le guidage magnétique par bead pulling est connu comme étant la stratégie la plus
optimale [188]. En effet, pour accéder a des tumeurs profondes, le bolus magnétique doit contre-
balancer le comportement du flot sanguin tout au long de son parcours a travers le réseau artériel.
Les résultats de simulation montrent que les agrégats de microspheres, ou TMMC, sous forme
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de chainette linéaire fournissent un rapport magnétophorétique Cyy = ff—‘;‘ suffisant dans toutes
les directions de navigation. Cependant, pour former ces chainettes linéaires, il est nécessaire de
fonctionaliser chaque microsphére de maniere a garantir 'intégrité de 'arrangement géométrique.
Sinon, les forces d’interaction dipdle-dipdle qui s’exercent entre les TMMCs vont provoquer la
formation d’agrégats de type grappe de raisin, ou voire méme leur fusion en une structure sphé-
roidale. D’autre part, il parait difficile — en utilisant une géométrie de type chainette linéaire
de TMMCs — de pouvoir réaliser des embolisations totales compte tenu de la présence de forces
de cisaillement relativement importantes aux interfaces de contact parois/agrégats. Ces forces
de cisaillement vasculaires vont induire une force suffisante pour contrebalancer les forces d’in-
teraction dip6le-dipole entre les TMMC conduisant a leur désagrégation partielle. La premiere
conséquence serait de provoquer des embolies dans des endroits non désirés. Pour ces diverses
raisons, nous avons privilégié les bolus sphéroidaux. Le bolus de forme sphéroidale présente éga-
lement certaines limites (force de trainée importante, vitesse magnétophorétique limitée) pour
des déplacements dans la direction orthogonale a I'axe principal. Il est donc nécessaire de pou-
voir controler leur orientation afin de privilégier les mouvements paralléles. D’autre part, compte
tenu de leur nombre magnétophorétique important, ceux-ci bénéficient d’un effet de réduction
d’échelle dimensionnel avantageux. Finalement, compte tenu de la surface de contact importante
aux interfaces parois/bolus, la contrainte de cisaillement et la force de contact vont pouvoir étre
utilisées pour libérer la charge thérapeutique par la désagrégation progressive du bolus au cours
du temps.

Enfin, toutes les simulations précédentes ont été menées en cherchant a déterminer la forme
optimale du bolus pour un nombre magnétophorétique Cpy > 1. Ce rapport optimal conduit
a garantir une quantité maximale de médicament & transporter tout en ayant un volume ma-
gnétique suffisant pour pouvoir contrebalancer le flux sanguin artériel. Cependant, chercher a
avoir Chye > 1 est seulement nécessaire pour naviguer a contre-courant par rapport au flot san-
guin. De telles situations se produisent habituellement au voisinage des premiéres bifurcations
artérielles majeures, et deviennent moins contraignantes quand le bolus magnétique navigue
dans des emplacements plus profonds (réseau capillaire), ou la vitesse du flux sanguin devient
moins importante (de plusieurs mm/s a quelques pm/s). Par conséquent, il est envisageable de
sous-évaluer légerement la taille du bolus magnétique. Apres avoir analysé la forme adéquate
du bolus magnétique, pour véhiculer un maximum d’agents thérapeutiques tout en garantissant
une force magnétique fy,, importante, il ne nous reste plus qu’a définir le nombre exact de bolus
a injecter pour traiter la tumeur.
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I11.3 Optimisation du nombre de bolus magnétiques pour
traiter un cancer

Dans le Chapitre II, nous avons proposé une méthodologie permettant de définir le taux
d’administration optimal, u(t), afin de traiter un cancer de maniére ciblée par inhibition de
I’angiogenése, par chimiothérapie ou encore par radiothérapie. Dans les sections précédentes,
nous avons présenté la forme adéquate permettant de transporter la charge médicamenteuse.
Dans cette section, nous allons donc définir le nombre optimal de bolus magnétiques permettant
le traitement du cancer selon les différentes thérapies ciblées considérées.

111.3.1 Constitution du bolus magnétique

Rappelons que nous considérons la délivrance d’agents thérapeutiques via un microcathé-
ter & travers une procédure transartérielle de type TACE ou TARE. En particulier, nous nous
proposons d’améliorer ces procédures locorégionales existantes en contrdlant la navigation des
agents thérapeutiques en les encapsulant dans des bolus magnétiques. Le bolus magnétique
considéré possede une forme sphéroidale, et il est constitué de I'agent thérapeutique et de par-
ticules d’oxyde de fer (SPIO), comme représenté sur la Fig. I11.19. Ainsi, le bolus magnétique
est donc une suspension colloidale de SPIO dans un solvant (I’agent thérapeutique), c’est-a-dire
un ferrofluide. Lorsque le bolus magnétique est placé dans un champ magnétique externe by,
le ferrofluide prendra une forme sphéroidale en raison des fortes interactions dipole-dipole entre
les SPIOs.

Gouttelette d'huile Nanoparticules

\ d'oxyde de fer
o &

(a)

Figure II1.19 — Représentation d’un bolus magnétique constitué d’agrégats de particles en oxyde
de fer : (a) schématisation du conceptBigot [205] et (b) vue d’un bolus magnétique réel (ici
lagent thérapeutique est remplacé par de 1'huile).

Le nombre optimal de bolus magnétiques pour traiter un cancer est lié au volume d’agents
thérapeutiques pouvant étre embarqué. La charge effective du vecteur thérapeutique, Vs, d’'un
seul bolus magnétique est une fraction du volume total, V', définie par :

Vs=(1—mm)V (I11.49)

avec Ty, le taux volumique de magnétisation. Le nombre de bolus magnétiques est alors estimé
a partir de :

um
Ny = | —— II1.50
b [Vapa-‘ ( )
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oll u est le taux d’administration de I’agent thérapeutique ; m est le poids du patient 4 ; et ps est
la densité de la charge de I'agent thérapeutique.

111.3.2 Nombre optimal de bolus magnétiques a la saturation

Dans ce paragraphe, nous considérons un bolus magnétique ayant un rayon initial de
r = 250 pm en l'absence de champ magnétique externe (by = 0). Ce choix permet, d’avoir un
volume de Vs = 0.056 mm? d’agents thérapeutiques, avec suffissamment de volume magnétique
pour avoir un nombre magnétophorétique Cpy = 1 (voir la Fig. I11.12). Le bolus magnétique
considéré ici est alors placé dans un champ magnétique externe, by, suffisamment grand pour
que les SPIO atteignent l'aimantation de saturation Mg = 56 emu/g.

111.3.2.1 Inhibition de I'angiogeneése

L’objectif ici est de déterminer le nombre NV, de bolus requis pour réduire la taille de la tumeur
en administrant un agent anti-angiogénique (voir paragraphe I1.3.2). Par ailleurs, pour éviter les
risques de surdose, l’entrée de commande u(t) est saturée a une limite supérieure max (u), comme
rappelé dans le Tableau II1.3. Par conséquent, compte tenu de cette limite supérieure, max (u),
le Tableau II1.3 présente le nombre de bolus magnétiques requis pour transporter en continu les
agents thérapeutiques. Méme dans le cas d’un faible taux de clairance Ay = 0.017/jour ou le
taux d’administration d’endostatine est le plus faible (max (u) = 2 conc/jour), N, = 4661 bolus
magnétiques doivent étre injectés en continu pour administrer la dose quotidienne. De méme,
si le rythme d’administration d’'une session de 30 min tous les 7 jours est envisagé, il faudrait
que Ny = 1.398 x 10% bolus soient administrés durant la premiére session. Au vu du trés grand
nombre de bolus magnétiques & administrer, il semble peu envisageable de traiter un cancer par
un simple traitement anti-angiogénique au moyen de la méthode proposée.

Tableau I11.3 — Bolus magnétiques requis pour réaliser 'inhibition de I’angiogenése d’un patient
d’un poids moyen m = 60 kg.

Param. Unité Valeurs

kq 1/(jour - conc) 0.66

Ag 1/jour 1.7 1.37 097 057 0.17 0.017
Omax conc/jour 15 13 11 8 5 2
Dose mg/jour 900 780 660 480 300 120
N, 1x 103 34.95 30.29 25.63 18.64 11.65 4.66

11.3.2.2 Médicament cytotoxique

La chimiothérapie considérée correspond a un ciblage direct (comme pour la procédure TACE)
de médicaments hautement cytotoxiques (doxorubicine, épirubicine, daunorubicine, etc.). Ici,
nous supposons que les parametres du modele PK-PD de 'agent cytotoxique sont ceux in-
diqués sur le Tableau II.5 du paragraphe I1.3.3. Selon le rythme d’administration considéré,
les résultats indiqués sur la Fig I1.14.a montrent qu'un taux d’administration maximal de
max (u) = 2conc/jour est nécessaire sur les 4 premieres sessions. Ainsi, pour un patient d’un

4. Dans I’ensemble de nos travaux, nous considérons d’une maniére générale un patient ayant poids moyen de
m = 60 kg.
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poids moyen de m = 60kg, une dose maximale de Dosepax = m x v = 120mg/jour doit étre
administrée sur les premiéres sessions. A partir de la relation (IT1.50) nous pouvons estimer
qu’au maximum N, = 1036 bolus de rayon r = 250 pm doivent étre administrés par session.

11.3.2.3 Radioisotope

La radiothérapie consiste a administrer des microspheres contenant un radioisotope. Habituel-
lement dans les procédures locorégionales de type TARE, des microsphéres d’yttrium-90 (°0Y)
sont administrées [13]. 0Y est un radioisotope émetteur béta de haute énergie sans émission
gamma primaire et posseédant une demi-vie de 2.67 jours. Par exemple, les TheraSphere (MDS
Nordion, Canada) sont des microsphéres en verre biocompatibles et résorbables chargées en Y.
Le rayon des TheraSphere est d’environ r, = 12.5 + 2.5pm. Un bolus magnétique d’un rayon de
r = 250 pm pourrait incorporer jusqu’a 3147 microspheres radio-isotopiques. Chaque particule
0Y contient une activité de 2500 Bq, conduisant & 7.8675 x 102 GBq par bolus. En supposant
une distribution uniforme, la prise de la dose de rayonnement est calculée a partir de [13] :

 49.67A
=

u

(I11.51)

avec A lactivité des radioisotopes (en GBq), et m; la masse du foie (en kg). Ainsi, le nombre
de bolus magnétiques qui transporte les particules *°Y est obtenu & partir de :

N, = { oo ‘4 (I11.52)
49.67 x 3147 x 2.5 x 10

Nous faisons ici 'hypothese que les parameétres du modeéle LQ-tumeurs radioisotopes donnés dans
le tableau I1.3 du Chapitre II correspondent a ceux des TheraSphere. De ce fait, les résultats de
la Fig. I1.15.a montrent qu’il faut administrer au plus umax = 10 Gy sur les 3 premieéres sessions.
Pour un patient ayant un foie d’un poids moyen de m; = 2kg, un maximum de N, = 52 bolus
doivent étre administrés durant les premieres séances.

111.3.3 Nombre optimal pour des bolus magnétiques en zone linéaire

Dans ce deuxiéme cas, nous considérons un bolus magnétique ayant un rayon initial de
r = 368um en l'absence de champ magnétique externe (bg = 0). Ce choix permet d’avoir
un volume de Vs = 0.12mm? d’agents thérapeutiques, avec suffisamment de volume magnétique
pour avoir un nombre magnétophorétique Cyyy = 1 (voir la Fig. I11.18). Le bolus magnétique
considéré ici est alors placé dans un champ magnétique externe, by, qui est faible, ce qui va
impliquer que les SPIO n’atteignent pas I’aimantation de saturation.

111.3.3.1 Inhibition de I'angiogenése

Le nombre de bolus N de rayon r = 368 pm requis pour réduire le volume de la tumeur est
résumé dans le Tableau I11.4 :

Pour un taux d’administration d’endostatine plus faible (max (u) = 2 conc/jour), nous devons
administrer N, = 2170 bolus magnétiques en continu. De méme, si le rythme d’administration
d’une session de 30 min tous les 7 jours est envisagé, il faudrait administrer N = 6.51 x 103 bolus
durant la premieére session. De maniere analogue au cas précédent, vu le treés grand nombre de
bolus magnétiques a administrer, il semble peu envisageable de traiter un cancer par un simple
traitement anti-angiogénique au moyen de la méthode proposée.
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Tableau I11.4 — Bolus magnétiques requis pour réaliser I'inhibition de I'angiogenese d’'un patient
d’un poids moyen m = 60 kg quand le bolus magnétique n’est pas en saturation.

Param. Unité Valeurs

kq, 1/(jour - conc) 0.66

Ag 1/jour 1.7 1.37 097 0.57 0.17 0.017
Omax conc/jour 15 13 11 8 5 2
Dose mg/jour 900 780 660 480 300 120
Ny 1x 103 16.31 14.13 11.96 8.69 5.43 2.17

111.3.3.2 Chimiothérapie ciblée

Pour un patient ayant un poids moyen de m = 60kg et une dose maximale
Dosemax = m X u = 120 mg/jour qui doit étre transmise sur les premiéres sessions, le nombre de
bolus magnétiques a administrer NV, = 484 de rayon r = 368 pm.

111.3.3.3 Radiothérapie ciblée

En prenant en compte les différents parametres décrits dans le paragraphe I11.3.2.3, et sachant
que le rayon des TheraSphere est d’environ r;, = 12.542.5pm, un bolus magnétique d’un rayon de
r = 368 pm pourrait incorporer jusqu’a 10 144 microsphéres radio-isotopiques. Ainsi, le nombre
de bolus magnétiques qui transporte les particules *°Y est obtenu & partir de :

Ny = [ um 6} (I11.53)
49.67 x 10144 x 2.5 x 10

Pour un patient ayant un foie d’un poids moyen de m; = 2kg, un maximum de N, = 16 bolus
doivent étre administrés durant les premieres séances lorsque max (u) = 10 Gy.

111.4 Conclusion

Dans ce chapitre, nous avons modélisé les différentes structures géométriques de bolus ma-
gnétiques pour le transport d’une quantité optimale de médicament vers la tumeur. Nous avons
optimisé la taille et la forme du bolus dans le but de maximiser la quantité de médicament
a transporter, tout en assurant une navigation efficace a 'intérieur du réseau vasculaire. Les
résultats de simulation ont montré qu'une structure de type sphéroidale présentait le meilleur
compromis, en termes de performances de navigation, et surtout dans sa capacité a pouvoir
transporter un volume important d’agent thérapeutique. A partir du choix de la géométrie,
nous avons calculé le nombre de bolus a injecter pour acheminer la quantité de médicament re-
quise en fonction de chaque type de thérapie (anti-angiogénese, chimiothérapie, radiothérapie).
Nous avons montré que dans le cas d’un traitement anti-angiogénique, une tres grande quantité
de bolus magnétiques doit étre injectée, tant en suivant le rythme d’administration proposé que
de manieére continue. Il serait a priori difficilement envisageable de traiter un cancer par un
simple traitement anti-angiogénique au moyen de la méthode proposée. Les procédures locoré-
gionales de type TACE et TARE sont alors privilégiées. Dans chacune de ces procédures, les
bolus magnétiques une fois injectés, devront étre controlés magnétiquement en temps-réel pour
suivre un chemin prédéfini. Bigot et al. [189] ont démontré expérimentalement que N, = 1530
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bolus magnétiques pouvaient étre injectés et guidés a 'intérieur d’un circuit microfluidique com-
prenant trois bifurcations successives. Ce nombre de bolus reste compatible avec les résultats
théoriques déterminés dans ce chapitre pour les procédures TACE et TARE. Cependant, dans
le cas précité [189], aucun moyen de controle des bolus n’est proposé puisque ’ensemble des
expériences sont réalisées en boucle-ouverte et en ’absence de flot pulsatile. Les essais expéri-
mentaux étant empiriques, il est difficile d’assurer des performances de stabilité et de robustesse.
Dans le prochain chapitre, nous présentons nos contributions sur le développement d’une loi de
commande optimale permettant le contréle d’un ou plusieurs bolus magnétiques, de maniere
indépendante, & travers un réseau vasculaire comportant plusieurs bifurcations.
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Introduction

TARE, et d’éviter des effets secondaires sur le patient, le controle en boucle-fermée
du bolus magnétique est nécessaire pour la délivrance ciblée des agents thérapeutiques.
Pour pouvoir délivrer la dose médicamenteuse requise pour traiter une tumeur, nous avons vu au

n FIN d’améliorer les procédures intra-artérielles locorégionales, telles que la TACE ou la

Chapitre IIT qu'un grand nombre de bolus pouvait étre requis. Pour réaliser cet objectif, il faut
donc pouvoir disposer d’un actionnement magnétique puissant, capable de propulser rapidement
le bolus magnétique a travers le systéme vasculaire. Pour cela, il faut injecter un grand nombre de
bolus de maniére sérielle. Une premiere stratégie consiste donc a prévoir une injection périodique
de multiples bolus en série. Chaque bolus est alors guidé individuellement jusqu’a sa destination
avant d’injecter le prochain bolus (voir Fig. IV.1.a). Une seconde solution consiste a controler
plusieurs bolus de maniére simultanée jusqu’a leur destination finale (voir Fig. IV.1.b).

< Cathéter

Flot continu

Cathéter

1)

Traj ire désireé
Bolus ajectoire désirée

Figure IV.1 — Injection controlée de bolus magnétiques en sortie du cathéter. Commande de la
trajectoire (a) d’un bolus élémentaire Bigot [205] et (b) d’un flot continu de bolus Bigot [205].

L’exploitation d’une plateforme d’actionnement magnétique de type scanner IRM permet de
générer des forces magnétique uniformes, a partir d’un contréle des gradients de champs magné-
tiques au centre du tunnel [189]. Il est donc impossible de déplacer simultanément deux bolus
magnétiques identiques dans deux directions différentes. Par conséquent, il est indispensable
d’injecter les bolus magnétiques non-plus de facon continue mais de facon discontinue bolus
par bolus. Divers travaux de recherche ont proposé des schémas de commande pour un micro-
robot magnétique unique en environnement vasculaire [61, 190, 191, 192]. Par exemple, Arcese
et al. [190] ont proposé un controleur de type backstepping adaptatif basé sur un modele non-
linéaire décrivant la dynamique d’un microrobot magnétique en environnement microfluidique.
Le controleur backstepping a donné de bonnes performances pour réaliser le suivi d’une tra-
jectoire de référence bidimensionnelle (2D). Dans [61, 191] les auteurs ont quant eux proposé
d’utiliser des stratégies de commande prédictives. Pour ce faire, les auteurs ont développé deux
types de commande prédictive, une basée sur une représentation dans I’espace d’état (SMPC!),
et une autre basée sur une représentation par fonction de transfert : la commande prédictive
généralisée (GPC?). Ces deux stratégies prédictives ont montré de bonnes performances et ont

1. State-space based Model Predictive Controller (SMPC)
2. Generalized Predictive Controller (GPC)
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été validé expérimentalement [61]. L’avantage majeur de la commande prédictive réside dans
sa robustesse vis-a-vis des incertitudes sur le modele et leur capacité a intégrer un modele des
perturbations extérieur. Pour cela, la commande prédictive repose sur 'anticipation du com-
portement du systéme, et classiquement, sur la minimisation d’un criteére (e.g. quadratique).
Cependant, les stratégies de commande développées jusqu’ici considéraient principalement le
cas simple d’un microrobot magnétique sphérique, généralement a la saturation magnétique du
matériau. D’autre part, 'extension des commandes prédictives aux cas de plusieurs microrobots
reste un probleme difficile. En effet, il faut pouvoir au préalable générer des chemins de référence
pour chaque bolus, et assurer la minimisation d’un critéere a chaque pas de commande, et ce,
pour chacun d’entre eux.

Dans un tel contexte, I'un des principaux obstacles réside dans le manque de modeles précis,
décrivant les effets dynamiques entre plusieurs bolus magnétiques soumis a des interactions ma-
gnétiques de type dipole-dipole [193]. Récemment, des études préliminaires ont été menées sur le
controle magnétique de plusieurs mini-robots magnétiques [82, 194]. Ces études ont ainsi révélé
les difficultés de contrdler un groupe de microrobots magnétiques soumis, a la méme entrée de
commande : le gradient de champ magnétique V b. Dans [82], les auteurs ont étudié le controle
de Mag-uBots géométriquement différents, ainsi que d’un groupe de Mag-uBots identiques sur
des surfaces non-fonctionalisées. Pour cela, ils utilisent un champ magnétique tournant pour
induire des mouvements de type "stick-slip" de maniere collective sur les différents Mag-uBots.
Eqtami et al. [194] ont démontré théoriquement, le contrdle en boucle-fermée de deux capsules
magnétiques millimétriques évoluant dans un environnement fluidique, et controlés par les gra-
dients magnétiques induits par un scanner IRM. Les auteurs ont ainsi démontré, a travers leurs
simulations, la stabilisation des deux capsules magnétiques sur des positions désirées. Cependant,
les interactions magnétiques entre les deux capsules n’étaient pas considérées.

L’une des contributions de nos travaux réside dans la modélisation, l’analyse et le contréle
pour la stabilisation vers des positions désirées d’un groupe de plusieurs bolus magnétiques
dans un environnement microfluidique. A cet effet, un modéle mathématique d’un groupe de n-
microrobots magnétiques est proposé prenant en compte les principales microforces magnétiques
et hydrodynamiques. Dans la mesure ou la flottille de bolus magnétiques constitue un systeme
dynamique sous-actionné, une analyse de la commandabilité et de la stabilité est effectuée afin
d’évaluer les propriétés structurelles du systeme. Un contrdle linéaire quadratique avec ’action
intégrale, ou linéaire quadratique intégral (LQI), a été choisi en tenant compte de la simplicité de
sa mise en ceuvre pour la stabilisation d’une flottille de bolus magnétiques. Avant d’aborder ce
probleme, nous rappelons dans un premier temps, quelques notions essentielles de la théorie de la
commande nécessaire a notre étude. Puis, nous étudions le modeéle, ainsi que la commande, d’un
seul bolus magnétique sphéroidal pouvant se trouver a la saturation magnétique ou dans la zone
linéaire. En effet, bien que de nombreux travaux aient considéré des microrobots magnétiques
a la saturation [52, 61, 88, 194], peu d’études ont traité le cas d’un bolus magnétique dans son
domaine linéaire. Une fois les bases théoriques posées, nous étendons ’approche proposées aux
cas multi-bolus magnétique.
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IV.1 Théorie de la commande

Différents concepts et notions d’automatique nécessaires a ce travail de thése sont rappelés
dans cette section. En effet, les objectifs d’une loi de commande peuvent varier en fonction de la
réponse souhaitée du systéeme en boucle ouverte ou en boucle fermée, comme par exemple assu-
rer un suivi de consigne, garantir la stabilité du systeme ou rejeter les perturbations. L’objectif
d’une loi de commande consiste alors a déterminer les actions correctives appropriées. Pour ce
faire, la littérature propose différentes méthodes de synthése, telles que les commandes adapta-
tives, hybrides, robustes, optimales ou prédictives [144]. Ces différentes stratégies de commande
nécessitent une représentation du systeme. Une des représentations fréquemment employée en
automatique est la représentation d’état.

IV.1.1 La représentation d’état

On distingue deux grandes classes de systemes : les systemes linéaires et les systémes non-
linéaires. Parmi la diversité de représentations mathématiques possibles, celle utilisée usuel-
lement en automatique est la représentation d’état. Ce formalisme mathématique permet de
classifier le systeme et d’en déduire la méthodologie la plus adaptée a son étude. Nous rappelons
ici les formes les plus classiques et utilisées en pratique pour décrire des systémes aux équations
différentielles ordinaires.

IV.1.1.1 Les systémes linéaires a temps invariant (LTI)

Considérons un systéme linéaire & temps invariant (LTI) se déplacant dans un espace d’état
de dimension n, sa dynamique est classiquement décrite par la représentation d’état a temps
continu suivante :

{x(t) = Ax(t) +Bu(t) (IV.1)

y(t) = Cx(t)+ Du(t)

ol x € R" représente le vecteur d’état, y € RP le vecteur des p sorties, u € R™ le vecteur
des m commandes, A € R™*™ la matrice de dynamique (ou d’état), B € R™*™ la matrice de
commande, C € RP*™ la matrice d’observation et D € RP*™ la matrice d’action directe, et ¢ le
temps.

IV.1.1.2 Les systémes non-linéaires

La forme générique des systemes non-linéaires est la suivante :

{x(t) = f(x(t),u(t) (IV.2)

ou f € R™ et h € RP sont des fonctions continiiment différentiables, pouvant dépendre de 1’état
x(t) du systéme ainsi que des commandes u(t). La plupart des systémes sont alors décrits par
ces équations différentielles non-linéaires.

L’étude dans le cas général de systémes sous la forme (IV.2) peut s’avérer particuliere-
ment complexe. La réponse temporelle d'un tel systéme, n’est ni systématique, ni générali-
sable, puisque dépendante des expressions des fonctions. Malgré tout, un certain nombre de ces
systemes possede de faibles non-linéarités, pouvant étre linéarisés autour d’un point de fonc-
tionnement ou le long d’une trajectoire. Il est également possible de prendre en compte ces
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non-linéarités comme des perturbations affectant le procédé. En isolant ces non-linéarités, si le
comportement dynamique du systeme est alors de type linéaire, 'utilisation des techniques de
commandes de systemes linéaires, pour le controler et rejeter au mieux ces phénomenes non-
linéaires, devient envisageable. Il est alors possible de réécrire la forme (IV.2), sous une forme
affine en la commande, soit :

x(t) = f(x(t))+gx@)ut),  x(0)=x¢
h(x(t))
ol f et g sont respectivement le champ de vecteurs de la dynamique et le champ de vecteurs de

commande. Pour ces systémes, les fonctions f et g ne dépendent que de I’état et la commande
u n’intervient qu’en produit de g.

(IV.3)

Enfin, certains systémes non-linéaires affines en la commande peuvent se mettre sous une forme
pseudo-linéaire, ou les coefficients sont dépendants de I’état [145, 151], ou State-dependent co-
efficients (SDC), soit :

x(t) = A(x)x(t) + B(x) u(t)
y(t) =C(x) x(t) + D) ult)

Il est a noter que dans le cas général, la paramétrisation SDC des systémes pseudo-linéaires n’est
pas unique et doit étre définie, entre autre, en fonction des objectifs de commande [195].

(IV.4)

Remarque IV.1 La matrice d’action directe D, ou celle dépendant de I’état D(x), intervient
rarement dans la dynamique des systemes. La matrice d’action directe est donc négligée dans la
suite du manuscrit : D = 0.

IV.1.2 Stabilité des systéemes

La stabilité d’un systeme repose sur le principe qu’a une entrée bornée correspond une sortie
bornée. Or cette définition nécessite de vérifier que chaque signal de la boucle de régulation
est borné, ce qui s’avere vite fastidieux pour des systemes complexes. Nous présentons ici un
ensemble de définitions mathématiques pour I’étude de la stabilité des systémes linéaires et
non-linéaires.

IV.1.2.1 Stabilité des systémes linéaires

La stabilité d’un systéme linéaire est garantie en tout point de I’espace en vérifiant I'une des
deux définitions équivalentes suivantes.

Définition IV.1 (Stabilité des systémes linéaires) Soit le systéme linéaire décrit par les
équations (IV.1). Ce systéme est asymptotiquement stable, si et seulement si, les valeurs propres
de A ont toutes une partie réelle strictement négative. On dit qu’il est marginalement stable si
une ou plusieurs des valeurs propres est a partie réelle nulle.

Définition IV.2 (Stabilité des systémes linéaires) Soit le systéme linéaire décrit par les
équations (IV.1). Ce systéme est stable au sens de Lyapunov, si et seulement si, pour toute
matrice symétrique définie positive Q il existe une matrice symétrique définie positive P vérifiant
la relation :

PA+ATP+Q=0 (IV.5)
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IV.1.2.2 Stabilité des systémes non-linéaires

Pour les systémes non-linéaires, la stabilité ne peut étre définie qu’en un point d’équilibre.

Définition IV.3 (Point d’équilibre) Le point d’équilibre x. du systéme (IV.2) est asympto-
tiquement stable, si et seulement si, :

Vee > 0,3ae > 0, [|x(0) — x| < ae = tl_i)m IIx(0) — x¢|| < ee (IV.6)
o0

Dans certains cas, il est également possible de définir la stabilité d’un systeme non-linéaire en
un point d’équilibre grice a la méthode indirecte de Lyapunov, qui étudie le linéarisé du systeme.
Enfin, pour les systémes pseudo-linéaires de la forme (IV.4), la stabilité locale peut étre établie
en considérant la définition IV.1 en utilisant les coefficients dépendant de 1'état (SDC), soit :

Définition IV.4 (Stabilité locale des systémes pseudo-linéaires) Soit le systéme
pseudo-linéaire décrit par les équations (IV.4). Ce systéme est localement stable en x, si et
seulement si, les valeurs propres de A(x) ont toutes une partie réelle strictement négative.

IV.1.3 Commandabilité et stabilisabilité des systémes

La commandabilité est une propriété structurelle d’un systeme. En particulier, pour controéler
un procédé, la commandabilité de ce dernier est nécessaire.

IV.1.3.1 Commandabilité

Si la commandabilité d’un systéme ne permet pas de synthétiser une loi de commande, elle
garantit néanmoins l’existence d’une loi de commande qui vérifie le théoreéme suivant.

Définition IV.5 Le systéme (IV.2) est dit commandable en un temps ty > to, s’il existe
une loi de commande u € R™ sur lintervalle [to;ty], qui améne le systéme de l’état initial
xg = X(to) € R™ a l’état final xp = x(ty) en un temps ty — to, c’est-a-dire telle que la solution
du probléme de Cauchy :

x(t) = [fx(),u(), Vet ts]

x(to) = xo (Iv.7)

vérifie xp = x(ty).

La commandabilité des systemes linéaires est facilement vérifiable en appliquant et en vérifiant
le critéere de Kalman. Ce critére s’énonce comme suit.

Théoréme IV.1 (Critére de Kalman pour la commandabilité) La paire {A,B} du sys-
téme linéaire (IV.1) est dit commandable, si et seulement si, la matrice de commandabilité C
définie par :

c2(B AB A’B ... A"'B) (IV.8)

est de rang plein n, soit :
rank(C) =n (Iv.9)
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La commandabilité des systémes non-linéaires est un sujet beaucoup plus délicat. Dans le cas
général des systemes non-linéaires, la détermination de la commandabilité reste un probleme
ouvert. Il est néanmoins possible de définir la commandabilité locale du systéme. Un cas parti-
culier est I’étude de la commandabilité locale du systéme (IV.2) en un point de fonctionnement
(xf,uy) qui s’exprime par le théoreme suivant.

Théoréme IV.2 (Commandabilité locale des systémes non-linéaires) Le sYs-
téme (IV.2) est localement commandable au point de fonctionnement (x¢,uy) , si et seulement
st, le systeme linéarisé est commandable au sens du critére de Kalman du Théoreme IV.1.

Dans le cas particulier des systémes pseudo-linéaires de la forme (IV.4) la commandabilité
peut étre établie en considérant le critere de Kalman du Théoreme IV.1 en utilisant la matrice
de commandabilité dépendant de 1'état [145, 151].

Théoréme IV.3 (Commandabilité des systémes pseudo-linéaires) Pour un systéme
pseudo-linéaire de la forme (IV.4), la paire {A(x),B(x)} est dite localement commandable en
x, si et seulement si, la matrice de commandabilité dépendant de ’état C(x) définie par :

Cx)2 (B(x) AXB(x) A%(x)B(x) ... A" (x)B(x)) (IV.10)
est de rang plein n pour tout x, soit :
rank(C(x)) = n, Vx (IV.11)

IV.1.3.2 Stabilisabilité

Si un systeéme n’est pas commandable (i.e rank(C) < n), et que les modes non-commandables
sont instables, alors il n’existe pas de commande u qui puisse stabiliser le systéme. En revanche,
si les modes instables (i.e. les valeurs propres de la matrice A & partie réelle positive) sont tous
commandables, et que les modes stables sont commandables ou pas, il est possible d’établir une
commande qui stabilise le systéme. Dans ce cas, le systeme est dit stabilisable.

Théoréme IV.4 (Stabilisable) Un systéme linéaire (IV.1) est stabilisable, ou de maniére
équivalente la paire {A,B} est dite stabilisable, si et seulement si, tous les modes non-
commandables sont stables.

Dans le cas des systéemes non-linéaires, des conditions nécessaires pour la stabilisation locale
ont été données par Brockett et al. [196] et Coron et Praly [197]. Pour vérifier la stabilisation
globale les techniques basées sur 'approche de Lyapounov sont généralement utilisées [198, 199].
Pour les systémes pseudo-linéaires de la forme (IV.4), la stabilisation locale peut étre établie par
analogie avec les systémes linéaires.

Théoréme IV.5 (Stabilisation des systémes pseudo-linéaires) Un  systéme  pseudo-
linéaires (IV.4) est localement stabilisable en x, ou de maniére équivalente la paire {A(x), B(x)}
est dite localement stabilisable, si et seulement si, tous les modes non-commandables sont stables.

Comme la paramétrisation SDC des systemes pseudo-linéaires n’est pas unique, il convient de
bien choisir cette paramétrisation. Pour cela les définitions suivantes sont proposées [195].

105



IV.2. CONTROLE D’UN BOLUS MAGNETIQUE

Définition IV.6 (Paramétrisation stabilisable) A(x) est une paramétrisation stabilisable
d’un systéeme non-linéaire si la paire {A(x),B(x)} est stabilisable pour tout x de l’espace de
commande.

De la méme maniére, B(x) est une paramétrisation stabilisable d’un systéme non-linéaire si la
paire {A(x),B(x)} est stabilisable pour tout x de l’espace de commande.

IV.1.3.3 Systéme non-commandable

Fondamentalement, quand un systéme n’est pas complétement controlable, il peut étre dé-
composé en deux sous-systémes : un sous-systéme entierement controlable et un sous-systeme
incontrolable.

Lemme IV.1 Soit & considérer un systéme linéaire (IV.1) non-commandable tel que
rank (C) = k < n. Pour un tel systéme, il existe une transformation d’état de telle sorte que
X = T71x = (Xe, Xue)T, 011 X regroupe les états controlables, et xy les états non-controlables,
qui décompose le systéme linéaire (IV.1) comme suit :

(¢ A. A, c B.
<X> = <0 A><X>+<O>u Ar x+Bru
Xnc nc Xnc (IV.12)
y = (Cc Cnc) (XC = CT X

Xnc

avec Ay = T !AT, By = T !B, et Cr = CT. En particulier, dim(A.) = k x k et la paire
(Ac,B.) est completement controlable selon le critere de Kalman du Théoreme IV.1.

Les valeurs propres de la matrice A, sont appelées modes non-commandables, ou incontrdlables.
Les modes non-commandables sont dits stables (respectivement instables) si les valeurs propres
de A, sont a parties réelles négatives (respectivement positives).

Cette décomposition permet de distinguer ce qui est contrblable, et non-contrélable, parmi les
états X = (Xe¢, Xnc)'- La matrice de transformation de similarité T est calculée & partir des k
colonnes linéairement indépendantes de la matrice de commandabilité C, a partir de laquelle il
est ajouté (n — k) colonnes, de telle sorte que la matrice n x n soit inversible. En particulier, il
peut étre démontré que cette décomposition n’est pas unique.

IV.2 Controle d’un bolus magnétique

Pour améliorer l'efficacité de la thérapie ciblée, notre étude vise a contrdler un ensemble de
bolus magnétiques sphéroidaux. Pour y parvenir, il est nécessaire au préalable de considérer le
cas d’'un bolus unique, comme illustré a la Fig. IV.1.a. Pour cela, nous allons développer dans
un premier temps, le modele permettant de décrire la dynamique du systéme a commander.

IV.2.1 Dynamique d’un bolus magnétique

Rappelons que le mouvement d’un bolus magnétique est décrit par la seconde loi de Newton
sous la forme suivante :

(IV.13)

mv = f,+f
Jw = tm+tg
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axe

Figure IV.2 — Schématisation d’un bolus magnétique sphéroidal allongé (demi-axe majeur a et
demi-axe mineur b = ¢) dans le plan xzy — yp : (a) représentation du moment magnétique m,
champ magnétique, b, et gradient de champ magnétique V b; et (b) représentation des vitesses,
v et w, de la force, f4, et du couple, tq, de trainée hydrodynamique.

ou v et w sont les vitesses linéaires et angulaires du bolus magnétique sphéroidal ; m sa masse
et J son moment d’inertie. f,, et ty, sont la force et le couple magnétique induits par le controle
des champs et gradients magnétiques.

Pour des raisons de simplicité, nous considérons dans ce qui suit le mouvement bidimensionnel
(2D) dans le plan xg—yo d'un bolus sphéroidal allongé, comme représenté sur la Fig. IV.2. L’axe 3
zp se comporte de maniere similaire a I’axe yo. La dynamique 2D d’un bolus magnétique (IV.13)
se développe alors ici comme suit :

miy = fuy + fay (IV.14)
szz = tmy tta:

Les indices z, y et z représentent respectivement les projections sur les axes xg, yo, €t zg du
repere de travail Ry : (O; o, Yo, 20)-

Nous allons a présent en déduire la représentation d’état. Soit p = (z,y) la position courante
du centre de gravité du bolus sphéroidal dans le plan z¢p — yo, et 6 son orientation (voir la
Fig. IV.2.a). La position et l'orientation sont considérées comme étant mesurables avec un cap-
teur de vision (e.g. microscope optique numérique ou a partir d'un imageur IRM). Le vecteur
des mesures est donc défini par y = (z,y,0)T.

D’autre part, le controle du systéme est assuré par les entrées de commande u qui dépendent
du type de plateforme d’actionnement magnétique considéré. Dans le cadre de notre étude, nous
considérons deux types de plateformes :

1. les plateformes tels que les scanners IRM, ou des systemes d’EMA, capables de géné-
rer un champ magnétique uniforme by de forte amplitude dans une direction donnée (cf.
Fig. IV.3.a).

2. les dispositifs d’actionnement magnétique ne présentant pas de champs magnétique b suf-
fisamment importants pour permettre la saturation magnétique (||M|| < Mgat). De telles
plateformes sont en général constituées d’un ensemble de paires de bobines de Helmoltz et
de Maxwell (cf. Fig. IV.3.b).

3. Rappelons qu’aux échelles considérées, ’action de la gravité peut étre négligée.
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Helmoltz coils for the
uniform magnetic field by

(a)

Figure IV.3 — Configuration des paires de bobines d’actionnements des plateformes électroma-
gnétiques courantes permettant la génération d’un champ magnétique constant by et de trois
gradients de champ magnétique V b,, Vb, et Vb, suivant les directions z,y, z : (a) scanner
IRM et (b) dispositif EMA constitué de paires de bobines de Helmoltz et de Maxwell.

IV.2.1.1 Dynamique d’un bolus magnétique a la saturation

Si le bolus magnétique est placé a l'intérieur d’un dispositif capable de générer un puissant
champ magnétique by, par exemple orienté selon 'axe zy (comme dans un IRM), alors I'aiman-
tation atteint sa saturation : M = (0,0, Mgy)T. Le couple magnétique t,, (II1.6) induit tend
alors a aligner le moment magnétique m avec le champ magnétique by appliqué. L’axe principal
du bolus magnétique sphéroidal se retrouve alors aligné sur le champ magnétique by, soit : 6 = 0
(cf. Fig. IV.2.a), et aucun mouvement de rotation n’est possible. La dynamique du bolus a la
saturation magnétique peut alors s’écrire comme suit :

T =vg
(S») { G = oty By (IV.15)
Yy = Vy
S, ] IV.16
( y){ Uy :O‘yvy"‘ﬁy% ( )

ol (o, o) et (Bz, By) sont des coefficients obtenus, respectivement & partir des caractéristiques
du bolus magnétique et de I’environnement fluidique (cf. Section III.1), et sont définis ici par :

9n¢ kK
a:axzay:—§% (IV17)
m M,
B=pBz= By = & p_b sat (IV.18)

avec 1y la viscosité du fluide; py, la densité du bolus sphéroidal de rayon équivalent sphérique
re €t k son facteur de forme.
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En posant le vecteur d’état x = (x,vs,y,vy)T, et considérant l'entrée de commande
u= (%, %LZ@’)T, nous pouvons établir la représentation d’état suivante :

0 1 0 O 0 0

i - 0 ap 0 O - Bz O u
0 0 0 1 0 O
0 0 oy 0 By (IV.19)
10 00

y =]/0 0 1 0[x
0 00O

La dynamique d’un bolus magnétique a la saturation correspond ainsi a celle d’'un systeme
linéaire.

Analyse du systéeme a la saturation

La matrice de commandabilité du systeme linéaire (IV.19) correspond & :

0 0 B 0 B 0 28 0
/Bz 0 o Bz 0 a2 /Bz 0 ol /Bm 0
z z V.20
0 0 0 By 0 oy By 0 0412/ By ( )
0 By 0 oy By 0 ozz By 0 ozz By

C:

Cette matrice est de rang plein : rank(C) = 4, méme pour o, = a4 et B, = (. Le bolus
magnétique a la saturation est donc un systéeme entierement commandable selon le critére de
Kalman du Théoreme IV.1. Toutefois, il est & noter que si le champ magnétique externe bg est
orienté selon un seul axe (cas des IRM), il n’est pas possible de contrdler 'orientation 6 du bolus
sphéroidal.

Gm = Inf dB (at Inf rad/s) , Pm = 11.9 deg (at 12.7 rad/s)

[=2]
o

Gain (dB)
N N
o o

o

)
=]

L
==

-135

Phase (deg)

-180
10

10"
Pulsation (rad/s)

|
0

10

Figure IV.4 — Diagramme de Bode de la dynamique du bolus magnétique a la saturation.
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D’autre part, le systéme linéaire (IV.19) a pour valeur propre {0, a,,0, oy }, avec o, et oy < 0.
Les deux valeurs propres nulles impliquent que le systéme linéaire (IV.19) est a la limite de
stabilité en boucle ouverte. La Fig. IV.4 présente le diagramme de Bode de la position® z, avec
oy = —2.6667 et B, = 164, dont les valeurs sont proches des conditions expérimentales (cf. du
Chapitre V). Ce résultat montre que le bolus magnétique a la saturation possede une marge de
gain infinie et une marge de phase de 11.9°.

IV.2.1.2 Dynamique d’un bolus magnétique en zone linéaire

Si le dispositif d’actionnement magnétique ne présente pas de champ magnétique uniforme
b suffisamment important pour permettre la saturation magnétique, on peut considérer que le
corps magnétique évolue dans son domaine linéaire. Dans ce cas, 'aimantation M n’atteint ja-
mais la saturation (||M|| < Msat), et dépend principalement de l'intensité du champ magnétique
b suivant la relation (II1.14).

A) Contrdle de I'actionnement magnétique

Afin de nous rapprocher des conditions expérimentales présentées au Chapitre V, nous consi-
dérons ici la plateforme u-IRM’ disponible au sein du Laboratoire PRISME qui est représenté
sur la Fig. IV.3.b. Notre plateforme est dotée d’une paire de bobines de Helmholtz orientée selon
I’axe xg, et de trois paires de bobines de Maxwell fixées orthogonalement suivant les directions
x,1, z pour la propulsion du bolus magnétique. Cet arrangement simple correspond aux plate-
formes couramment proposées dans la littérature, comme introduit dans la Section 1.2.1.

Le champ magnétique induit par la paire de bobines de Helmholtz, se déduit de la loi de Biot
et Savart [200], et peut étre approximé dans l’espace de travail par (voir aussi I’Annexe B) :

khih
bo=| 0 (IV.21)
0

avec iy, le courant circulant dans la paire de bobines de Helmholtz, et kj, une constante dépendant
de la géométrie des bobines. De la méme maniere, le champ magnétique induit par les bobines
de Maxwell varie de maniére quasi-linéaire dans ’espace de travail et peut alors étre estimé par :

ke x iy
by = | ky y iy (IV.22)
k, z 1,

avec {ig, 1y, 1.} les courants circulant dans les trois paires de bobines de Maxwell, et {k;, ky, k. }
les constantes associées a leurs géométries. Comme il n’y a pas d’interaction magnétique entre
les différentes bobines (cf. Eq. I11.12), le gradient de champ magnétique dans 'espace de travail
est alors donné par :

Vb = diag (ky iz, ky iy, k= i) (IV.23)

4. Le diagramme de Bode pour la position en y est strictement identique dans la mesure oul o, = oy et
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Dans ce contexte, la force, f,, et le couple, t,,, magnétique induit sur un bolus magnétique
sphéroidal allongé s’exprime par :

by by
fmm 1+ NaX oz m (khih + kzl'la;) kmlz
a
X by ab X 2:2
S AAY Dy |~y A V.24
Iy | Ty % " Ty (Iv-24)
1+ nyy 9% L+ mpx
tima ) 0 ) 0
va ‘1 - 3”(1‘ VmX |1 - 3na’ . . .
t = bb = k + k k
™ po (T+ngx)(d+mx) | 7 1 (14 nax)(1+npx) (ond, + Katte) b 21
tims baby (kpin + kyxiy) kyyiy
(IV.25)

B) Représentation d’état
A partir de la modélisation présentée au Chapitre III, et en considérant la plateforme w-IRM’,
la dynamique d’un bolus magnétique sphéroidal allongé s’exprime dans le plan xy — yo selon :

T, ="
S, N v ) . 1V.26
( I) { Vg = QgUgp + fﬁxlg + Bhatzin ( )
yi = Uy
S : , v.27
(Sy) { Uy = oy + yﬂyzz ( )
0 =w
S . . . Iv.28
(56) { W = 0w + TYOpizty + YBuiyin ( )
oll @ = o = ay est donné par (IV.17), et avec
Tm X 1 9
=—=—k V.29
Pe = oy Tt nax @ (v-29)
Tm X 1
= —>——k.k V.30
ﬁhx Pbﬂl‘i‘naxmh ( )
Tm X 1 5
=—= k V.31
Py pb L +npx Y ( )
ag =301 (IV.32)
PoBrot
2
X 1 —3n,
== knk V.33
Oh = AT n) (L + ) (1v-33)
2
X 1 —3n,
0p = =— kik V.34
po(L+nax) (1 +mx) Y (IV.34)
En considérant le vecteur d’état x = (x,vy,y,0vy,0,w)7 € RS, l'entrée de commande

u = (232’

de Helmholtz, la représentation d’état du systeme peut étre écrite comme suit :

ig,ih)T € R3 correspondant aux courants circulant dans les bobines de Maxwell et

{x = Ax+B(x)u+d(x,u) (IV.35)

y =0Cx
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ou d(x,u) = (0,0,0,0,0,zydgi,i,)T est considéré comme une perturbation, et les matrices du
systeéme s’expriment par :

01 00 0 0 0 0 0
0 ag 0 0 0 0 2B 0 B
00 0 1 0 0 0 0 0
00 0a 0 0]’ CI=1 0 4s o (LV.36)
00 00 0 1 0 0 0
0 0 0 0 0 a 0 0 ybre
10000 0
c=|o001000 (IV.37)
000010

Dans la mesure ot la matrice de commande B(x) est dépendante de I’état (SDC), la dynamique
du bolus magnétique sphéroidal considéré correspond a un systéme non-linéaire. Cependant, le
systéme présente une forme pseudo-linéaire (IV.4).

C) Analyse du systéme en zone linéaire

Le systéme pseudo-linéaire (IV.35) présente des coefficients dépendant de 1’état (SDC), ou
seule la matrice d’entrée B(x) est dépendante de 1’état. Fondamentalement, la paramétrisation
SDC n’est pas unique, et doit étre choisie en fonction des objectifs de commande [195]. Dans ce
contexte, il est important d’analyser la matrice de commandabilité dépendante de l’état, C(x),
du Théoreme IV.3. Si C(x) est de rang plein, soit ici rank (C(x)) = 6, sur 'ensemble du domaine
pour lequel le systéme doit étre controlé, le bolus magnétique est alors contrélable [195]. La
matrice de commandabilité dépendante de 1’état d’un bolus magnétique non saturé s’exprime

alors par :
0 0 0 Bz 0 Bha Qg By 0 g Bha aa:2ﬁxl'
Bzx 0 Bhe 0B 0 OB ar25m$ 0 azQth aﬂcgﬁz-r
Clx) = 0 0 0 0 Byy 0 0 oy Byy 0 0
0 By 0 0 By 0 0 vy’ Byy 0 0
0 0 0 0 0 Broy 0 0 aBhey 0
0 0 Bwy 0 0 ayBrey 0 0 ag*Broy 0
0 azQth 04333611' 0 argﬁhx ax4ﬁx$ 0 az46hx
0 aa:?)ﬂh:v ax4ﬁa:w 0 ax4/8hm a$5/8xx 0 aa:5/8h:v
az By 0 0 i Byy 0 0 oyt Byy 0
ozy?’ﬁyy 0 0 ay4ﬁyy 0 0 ay5ﬁyy 0
0 a9 Broy 0 0 ag® Broy 0 0 g Broy
0 a9 Broy 0 0 g Broy 0 0 a9 Broy

(IV.38)

En analysant les propriétés de cette matrice C(x), nous déduisons :

o siy =0 et Vz, le rang est égal a rank (C(x)) = 2;
o siz=0ety+#0, le rang est égal & rank (C(x))
e sixz#0etyF#0, le rang est égal a rank (C(x))
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En particulier, si la paire de bobines de Helmoltz n’est pas activée (i, = 0), le rang de la matrice
de commandabilité C(x) devient nul pour x = y = 0. En effet si 'on utilise uniquement les
bobines de Maxwell, le champ magnétique s’annule au centre de la zone de travail (position
x =y = 0) ce qui implique que I'aimantation rémanente est nulle : M = 0. En conditions expé-
rimentales, ce cas est rarement rencontré. En effet, lors du déplacement du bolus magnétique,
celui-ci ne fait que traverser cette position singuliere de maniére transitoire, ce qui permet de
garantir la commandabilité du systeme. Une analyse fine du phénomene d’instabilité montre
que seules les particules magnétiques localisées a proximité de la singularité ont une tres faible
aimantation M, alors que I'aimantation globale du bolus magnétique reste lui non nul. Il est
donc toujours possible de générer une force magnétique f;,, sur le bolus magnétique.

D’autre part, la matrice d’état A du systéme pseudo-linéaire (IV.35), possede les valeurs
propres suivantes : {0, ag, 0, ay,0, a9}, avec oy, ay et ag < 0. Les trois valeurs propres nulles
impliquent que le systéme pseudo-linéaire (IV.35) est a limite de stabilité en boucle ouverte.
La Fig. IV.5 présente le diagramme de Bode de la position et de l'orientation avec les valeurs

suivantes :
a=a; =a, =—-9.655x107%; (IV.39)
Bre=T726x10"%; B, =44139x107%; 3, =1278 x 107%; (IV.40)
ag=-24x10"%; Bro = 2.51 x 1076 (IV.41)

Ce résultat montre que le bolus magnétique non-saturé posséde une marge de gain infinie en
position et en orientation, ainsi qu’'une marge de phase de 2.31° pour la position, et une marge
de phase de 5.3 x 1072° pour lorientation. Nous pouvons conclure par le fait qu’il est nécessaire
d’appliquer un contréleur pour le stabiliser en boucle fermée.

1IV.2.1.3 Discussion

Nous venons de voir que l'utilisation d’une plateforme d’actionnement magnétique de type
scanner IRM va provoquer la saturation du moment magnétique Mg,y du bolus compte tenu
du champ magnétique bg intense siégeant au centre de l'appareil. D’un point de vue de l'au-
tomatique, cela nous conduit a 'utilisation d’un modele linéaire simple (IV.19). Les différentes
techniques de commande linéaires peuvent alors étre pleinement employées, comme par exemple,
les stratégies de commande prédictives [191, 194]. Cependant, il est & noter que le controle de
la position p ne peut étre assuré qu’au centre de gravité du bolus. En effet, le puissant champ
magnétique by, sur un axe donné (e.g. 'axe zo dans les IRM), impose la direction du moment
magnétique m, et par conséquent, de I’axe principal du bolus magnétique sphéroidal.

A contrario, si la plateforme d’actionnement magnétique ne permet pas la saturation de I’ai-
mantation (|| M| < Msat), alors le modeéle du systéme est linéaire a parametres variants (IV.35).
Les non-linéarités résident principalement dans la matrice de commande B(x) qui est dépen-
dante de I’état. Néanmoins, I’analyse du systeme permet de s’assurer qu’un bolus magnétique
sphéroidal est stabilisable. Par ailleurs, I'orientation # d’un bolus magnétique non-saturé peut
étre controlée. Le systeme pseudo-linéaire (IV.35) offre donc plus de degrés de liberté que pour
le bolus magnétique saturé. Par ailleurs, dans le cadre de nos travaux de recherche, nous avons
réalisé nos expérimentation sur une plateforme d’actionnement magnétique p-IRM’ du Labo-
ratoire PRISME (voir le Chapitre V). Pour ces différentes raisons, les paragraphes suivants se
focaliseront sur le contrdle optimal d’un bolus magnétique dans son domaine linéaire.
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Gm=Inf (at Inf rad/s), Pm=2.31 deg (at 2.12 rad/s)
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Figure IV.5 — Diagramme de Bode de la dynamique du bolus magnétique pour un fonctionnement
possédant une magnétisation en zone linéaire : (a) pour la position et (b) pour 'orientation.

IV.2.2 Commande optimale d’un bolus magnétique non-saturé

La littérature propose différentes stratégies de commande pour contrdler les mouvements
de microrobots magnétiques dans un environnement microfluidique, pulsatile : régulateur
proportionnel-intégral-dérivée (PID) [201], controleur par backstepping [190], ou la commande
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prédictive [191, 194]. Les méthodes basées sur des controleurs PID [201] ne répondent pas a
la problématique de commande de microrobots endovasculaires soumis aux fortes non-linéaires
et incertitudes paramétriques du systéme. Les auteurs dans [190] synthétisent des lois de com-
mande de type backstepping adaptatif pour un modele non-linéaire de microrobot, afin de sta-
biliser sa position le long d’une trajectoire de référence. De plus, la loi de commande est utilisée
avec un observateur grand gain. La stabilité de cette paire a été illustrée par plusieurs simu-
lations et expérimentations. Cependant, 'influence de la discrétisation du modele peut avoir
des conséquences sur la convergence de 'observateur grand gain. Une autre approche consiste
donc a prédire, a 'avance, quelle sera la trajectoire du bolus lorsque ce dernier est injecté. En
particulier, la commande prédictive a permis expérimentalement de controler, la position d’un
microrobot magnétique le long de plusieurs bifurcations successives. L’un des intéréts de la com-
mande prédictive est qu’elle offre une grande robustesse vis-a-vis des imperfections du modele.
La commande prédictive, qui est basée sur I'anticipation du comportement futur du systeme,
trouve ici toute son efficacité pour résoudre les problémes de poursuite lorsque la trajectoire de
référence future est connue a priori sur un horizon de prédiction. L’objectif de cette stratégie
de commande est alors de faire coincider la sortie du processus, et le chemin de référence, tout
en assurant un bon degré de robustesse par rapport aux retards, aux perturbations et aux in-
certitudes du modele. Pour cela, la commande prédictive se formule au travers d’'un probleme
de contréle optimal pour déterminer la trajectoire désirée sur un horizon glissant. Cependant,
dans la mesure ou il semble difficile d’étendre directement ’approche prédictive au controle de
plusieurs bolus magnétiques, des schémas de commande plus simples de mise en ceuvre doivent
étre considérés dans un premier temps. Dans le cadre de nos travaux de recherche, nous avons
choisi de privilégier les approches par commande optimale.

En particulier, nous proposons de considérer la commande linéaire quadratique avec action
intégrale (LQI). En effet, les controleurs LQI sont simples & mettre en ceuvre, et ont déja été
appliqués dans une large gamme d’applications robotiques. Fondamentalement, les schémas de
commande LQI s’établissent de la méme manieére que les régulateurs LQ, auxquels une action
intégrale est ajoutée sur le retour d’état. Le controleur LQI permet a la sortie y d’atteindre
la référence désirée y*, méme si une perturbation d est appliquée sur le systeme a controler.
Cependant, comme mentionné, le systéme considéré (IV.35) est non-linéaire. Plusieurs méthodes
existent pour la conception et la synthese d’'une commande optimale pour de tels systemes
non-linéaires. En particulier, I’approche basée sur les équations de Riccati dépendant de 1’état
(SDRE), offrent ici aussi un formalisme adapté a notre problématique [145, 147, 148]. La méthode
SDRE est une technique systématique, pour la conception de contrdleurs a rétroaction non-
linéaire, qui se rapproche de la solution du probleme de contrdle optimal a horizon de temps
infini. L’approche SDRE peut ainsi étre mise en ceuvre en temps réel pour une large classe
d’applications [145, 195].

IV.2.2.1 Contrdle linéaire quadratique avec action intégrale (LQI) dépendant de I'état

La syntheése d'un contrdleur linéaire quadratique avec action intégrale (LQI) consiste a
construire autour du systéme (IV.35) un "sur-systéme' auquel un "état intégral" est ajouté,
soit :

wit) = /0 t <y*(7‘) —y(7)> dr (IV.42)
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avec la dynamique suivante :

W=y -y
=y *—Cx (IV.43)

ol y* est la consigne de référence.
Dans ce contexte, la commande LQI considére I’état augmenté x, = (x, w)T, avec la dynamique
suivante ou les perturbations n’apparaissent plus :

(x) _ (A 03) <X) N (B(X)) u %X, =Ax,+B(x)u
W —C 03) \w 03 o (IV.44)
y  =(c o) :V y =Cx,

La synthese d’une commande LQI suit ensuite ’approche classique des régulateur LQ. L’objectif
consiste alors a déterminer une commande optimale qui minimise le critere de performance
quadratique suivant :

I(u) = /0 - {ng(x) Xo + UTR(x) 1 + 2xIN(x) u} dt (IV.45)

oit Q(x) € R, R(x) € R3*3 et N(x) € R?*3 sont les matrices symétriques définies semi-
positives, et sont dépendantes de 'état. Ces trois matrices constituent les parametres de la
commande LQI. La commande u est alors déterminée par un simple retour d’état :

u=— (R ®)BEP(x) + Nx)T)x, = Kx, (IV..46)

ou K = (Kj, K;) est la matrice de gain optimale, avec P(x) la solution symétrique, définie semi
positive et unique de I’équation algébrique de Riccati qui dépend de I’état (SDRE) :

P(x)A + ATP(x) - (P(x)B(x) + N(x)) R} (x) (Bx)™P + N(x)T) + Q(x) =0 (IV.47)

Remarquons que la synthese de la commande LQI avec 'approche SDRE est similaire a celle du
régulateur linéaire quadratique (LQR), ou chacune des matrices ci-dessus sont dépendantes de
I’état, et elles sont évaluées a chaque pas de calcul.

IV.2.2.2 Architecture de commande et implémentation

La Fig. IV.6 présente le schéma bloc du régulateur LQI proposé pour contréler un bolus
magnétique, o K et K; sont des matrices de gain optimales données par (IV.46). Pour appli-
quer ce controleur LQI, il convient de régler convenablement les matrices de pondération SDC
{Q,R,N}. Différentes stratégies peuvent étre utilisées dans le choix de ces matrices selon les
performances recherchées dans le guidage du bolus magnétique. Généralement, les parametres
de la commande LQI doivent satisfaire les relations suivantes :

R >0
Q x (CTO) (IV.48)
(Q— NRTINT) >0
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Modéle dynamique d'un bolus magnétique
(non saturé)

d(x,u)

i Ki B (X)

Figure IV.6 — Schéma du contréle LQI d’un bolus magnétique.

A partir de ces régles de base, les matrices de pondération appropriées pour asservir un bolus
magnétique peuvent étre obtenues selon la méthode suivante :

R = diag(vi,71,72), Vv €RT

Q = diag(q), avec q = (qz71,0, qy71,0, 9072, 0, Gur1, @y* 1, goy2) > 0
N =0 (IV.49)

ou les parametres Vq; > 0, ¢ = {z,y, 0} peuvent étre dimensionnés a partir des gains «; (IV.17).
Notons que les parametres {qu+v1,qy*71, qo=72} permettent de définir I'importance de I'action
intégrale dans le correcteur LQI. Pour étudier le paramétrage approprié du controleur LQI, diffé-

rentes simulations ont été réalisées. Plus précisément, le retour d’état optimal (IV.46) est déter-
miné a chaque étape pour évaluer les courants nécessaires devant étre appliqués sur les bobines
EMA de la plateforme d’actionnement magnétique. A titre d’exemple, la Fig. IV.7 illustre 1’évo-
lution de la stabilisation optimale d’un bolus magnétique de rayon initial r. = 500 pm. A partir
de I'état initial x(¢p) = (2mm, 0,3 mm,0,0,0)T, le bolus atteint la sortie y* = (8 mm, 6 mm, 0)T
en un temps d’environ de 1s. Notamment, différents parametres LQI sont considérés suivant les
conditions définies par (IV.49), avec ici les valeurs suivantes :

R = diag(0.05,0.05,0.5)
20 20
q= (303’07170a20q0320q072) ’ qu >0
q0 do
N=0 (IV.50)

La Fig. IV.7 montre la réponse du bolus magnétique pour différentes valeurs de gy variant entre 1
et 5. Comme on peut le voir, le choix des valeurs des parameétres influence de maniere significative
la réponse et l'efficacité du systéme. En particulier, chaque parametre calculé a partir de la régle
énoncée précédemment (IV.48) permet d’atteindre la position cible y*. Cependant, une valeur
trop basse conduit a un temps de réponse plus important, et une valeur trop importante induit
des dépassements significatifs. Ainsi, une valeur de gg comprise entre 2 et 4 conduit a un bon
compromis pour la paramétrisation LQI.

La Fig. IV.8 illustre le contréle optimal d’'un bolus magnétique avec gqoy = 1.85. La
simulation montre que le bolus magnétique est capable de se déplacer de 1’état initial
x(tp) = (1mm,0,—1mm,0,0,0)T pour atteindre la position désirée y* = (5 mm, 1 mm, 26.5°)T.
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Figure IV.7 — La stabilisation optimale de la position 2D d’'un bolus magnétique a par-
tir de zp = 2mm (en bleu) et yo = 3mm (en rouge) pour atteindre la position désirée

(z* = 8mm, y* = 6 mm) avec différents parametres LQI (qo allant de 1 jusqu’a 5).
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Figure IV.8 — Controle optimal d’un bolus magnétique a la position désirée
y* = (Imm,2mm,26.5°)T en passant & travers la position singuliere y = 0 : (a) Chemin

2D ou la fleche indique la direction de bolus magnétique, et (b) le courant d’entrée calculé.

En particulier, au cours de la simulation de la navigation, le bolus magnétique traverse la sin-
gularité y = 0 (i.e. le rang de la matrice de commandabilité chute a 2) sans perte de la com-
mandabilité globale. Seules quelques oscillations se produisent sur la commande des courants a
proximité de la singularité. Ces résultats de simulation démontrent qu’il est possible de controler
la dynamique d’un bolus magnétique non-saturé.
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IV.3 Controle d’un groupe de bolus magnétiques

Afin de pouvoir administrer le nombre adéquat de bolus thérapeutiques définis au Chapitre II1,
il est nécessaire d’injecter une flottille de microrobots magnétiques de maniére continue, comme
illustré a la Fig. IV.1.b. Le contrdle robuste et stable d’un groupe de bolus magnétiques conduit a
considérer un systeme sous-actionné : la méme entrée de commande u est appliquée a I’ensemble
des microrobots. Dans un tel contexte, I'un des principaux défis réside dans le développement de
modeéles mathématiques décrivant précisément les microforces dynamiques d’interactions entre
plusieurs bolus magnétiques [193]. Des études préliminaires ont été menées sur le contrdle de
plusieurs mini-robots magnétiques [82, 194]. Ces études ont notamment mis en évidence les dif-
ficultés du controle d’un groupe de microrobots magnétiques identiques. Pour répondre a ce
probleme de sélectivité de chaque agent robotique, a partir d’une seule entrée de commande,
Diller et al. [82] ont démontré expérimentalement qu’il était possible de contrdler le mouve-
ment de chaque microrobot évoluant sur un substrat. Pour cela, les propriétés dynamiques de
chaque agent (masse, dimensions, conditions de contact) ont été modifiées individuellement.
Dans le cadre de la navigation endovasculaire, les auteurs dans [194] proposent une commande
optimale. Les résultats de simulation montrent qu’il est possible d’obtenir une stabilité de la
commande pour deux microrobots indépendants suffisamment éloignés I'un de ’autre. Cepen-
dant, pour avoir une solution a ce probléeme de minimisation, les auteurs supposent la faisabilité
du contrdle optimal a I'instant initial. Or, les auteurs négligent les forces non-linéaires d’interac-
tions dipole-dipéle entre les microrobots. La notion de commandabilité du systéme non-linéaire
n’a pas non plus été étudiée. L'une des contributions de nos travaux vise a étudier la dyna-
mique d’'un groupe de bolus magnétiques, injectés par un cathéter (Fig. IV.1.b), naviguant le
long d’une trajectoire choisie et pouvant étre en interaction mutuelle. Une fois la formulation
mathématique établie, nous chercherons a synthétiser une architecture de commande optimale,
capable de réaliser le suivi de chemin d’une flottille de bolus vers la zone cible. Compte tenu
de la complexité du probléme, nous privilégions dans cette section un bolus magnétique saturé,
dont le modele linéaire (IV.19) simplifiera le développement de la commande. Cependant, afin
de rester au plus pres des conditions expérimentales présentées au Chapitre V, nous considérons
encore une fois, la plateforme d’actionnement magnétique u-IRM’. De ce fait, pour obtenir un
bolus magnétique a la saturation, les particules magnétiques sont supposées étre constituées de
matériaux ferromagnétiques dits "durs', c’est-a-dire des aimants permanents.

IV.3.1 Modélisation d’un groupe de bolus magnétiques

Considérons n-bolus magnétiques injectés dans un environnement microfluidique, comme re-
présenté sur la Fig. IV.9. Les microrobots sont considérées comme des dipoles magnétiques
séparés par un vecteur de distance dg;. Les bolus magnétiques étant placés dans un champ ma-
gnétique externe by, le couple magnétique t,, généré tend a aligner le moment magnétique de
chaque bolus *m (k = 1,...,n) dans la direction de by. Puis, sous I'action d’un gradient de
champ magnétique V b, une force magnétique *fy,, est exercée sur le volume magnétique sphé-
rique V4, de chaque bolus. Cette force magnétique pour chaque bolus k s’exprime dans le cas
général comme suit :

" =Wu(*"M - V)b (IV.51)

ot *M correspond & I’aimantation du k-iéme dipéle.
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Yy
X bo
2@

Figure IV.9 — Groupe de bolus magnétiques naviguant dans un environnement microfluidique.

Dans cette section, nous formulons quelques hypothéses de travail. Premierement, les bolus
magnétiques sont considérés étre A la saturation magnétique. A cet effet, les particules magné-
tiques sont supposées étre constituées de matériaux ferromagnétiques durs (comme des aimants
de terre rare en néodynium, NdFeB), et leurs dipdles sont considérés comme étant magnétisés
a la saturation. Deuxiémement, lorsque les champs magnétiques et les champs de gradient ma-
gnétiques sont générés a partir de paires de bobines de Helmholtz et de Maxwell, il peut étre
admis qu’il n’y a pas d’interaction magnétique entre elles, soit (voir aussi I’Annexe B) :

ob, b, b, b, 0Ob. 0Ob,

dy 9z dxr 9z dxr 0y

0 (IV.52)

Les composantes de la force magnétique (IV.51) de chaque bolus peuvent ainsi s’exprimées par :

0by
® fina ar
*fny | = "Vin Mt | (IV.53)
¥ fin s

Lorsque les m-bolus magnétiques se déplacent dans un environnement microfluidique, leur
dynamique est principalement contrebalancée par la force de trainée. Afin de simplifier notre
étude, nous nous plagons sous les hypotheses de ’approximation de Stokes. Sur cette base,
I’écoulement rampant d’un fluide newtonien incompressible induit une force de trainée sur un
bolus sphéroidal, qui peut étre approximée a partir de la loi de Stokes :

"y = —6mn; Fre Fv (IV.54)

avec 17 la viscosité du fluide; kr. le rayon équivalent sphérique, et *v et la vitesse du k-éme
bolus.

IV.3.2 Forces d’interaction

IV.3.2.1 L’interaction magnétique

Généralement, lorsque plusieurs microrobots magnétiques sont dans un espace clos, une force
d’interaction magnétique attractive se produit entre-eux [95]. Plus précisément, un bolus ma-
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gnétique k situé a la position Fp = (kx,k yk z)T avec son moment dipolaire, Fm = *M "/,

induit un champ magnétique en un point p de lespace, donnée par [202, 203] :
_ Mo k. ok
bip(p) = 7 (3(*m - dy) do — *m) (IV.55)
_k

oil pp = 47 x 1077T - m/A est la perméabilité du vide; et dg = ﬁ:%,cg‘)‘ est le vecteur unité de
la distance de séparation entre la position du bolus ¥p et le point p.
Ainsi, la force d’interaction agissant sur le microrobot magnétique 2 (moment dipolaire >m) di
a la présence du microrobot 1 (moment dipolaire !m) s’exprime par [204] :

fmi,2<—1 = 4?:;212 (d (1111 . 2m) + 1m (d12 . Qm) + 2m (dlg . 1m) — 5;%12 (d12 . Qm) (dlg . 1m)>
(IV.56)

ou dis = dig dg est le vecteur de la distance de séparation. Evidemment, la troisieme loi de
Newton implique :

mi, 241 (IV.57)

L’amplitude de la force d’interaction magnétique s’exprime alors :

finiieo =

2 fi = i 2|l = [|fmi 2]
3 1...2
= M\/l — 2c0s2 6013 + 5cost 015 (IV.58)
4mdi,

ol 615 correspond a ’angle entre le moment dipolaire km (k=1 ou 2), et dy2 est la direction
de la distance de séparation (voir la Fig. IV.9).

Considérons deux bolus magnétiques ayant différents rayons : r1 = 1000 pm et 72 = 800 pm.
L’amplitude de la force d’interaction magnétique f,,; est calculée pour différentes amplitudes de
champ magnétique bg utilisé pour magnétiser les bolus magnétiques. Comme représenté sur la
Fig. IV.10, la force d’interaction magnétique est de ’ordre du micronewton pour une distance
de séparation comprise dans U'intervalle dj2 € [3.5mm;7mm]. Pour une distance de séparation
dia = 3.5mm, la force d’interaction magnétique est d’environ 1.7 N d’amplitude quand un
champ magnétique externe de ||bg|| = 35 mT est appliqué. Enfin, nous pouvons également noter
que la force d’interaction magnétique évolue en 1/d*. Donc plus la distance de séparation devient
faible, et que les bolus magnétiques se rapprochent, plus la force d’interaction magnétique devient
importante.

1IV.3.2.2 Autres forces d’interaction

En présence uniquement d’un champ magnétique, by (ie. Vb = 0), les bolus magnétiques
se déplacent a 'aide de la force d’interaction magnétique f,; agissant entre-eux. Cependant,
d’autres forces d’interaction d’origine non-magnétiques apparaissent également. Ainsi, les forces
d’interaction totales peuvent étre formulées sous la forme générale suivante :

12fi — 12fmi +12 fnz

21fi — 21fmi +21 £, (IV59)

ou f,; integre toutes les autres forces d’interaction non-magnétiques et de non-contact. Lors de
notre analyse de la dynamique vasculaire au Chapitre 111, il est apparu clairement qu’en envi-
ronnement fluidique les effets hydrodynamiques étaient prépondérants (voir Fig. I11.2). Donc,
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—b0=20 mT

% + b1=25mT

5 5.
Distance d (mm)

Figure IV.10 — Amplitude de la force d’interaction magnétique entre les deux bolus en fonction
de la distance de séparation.

le mouvement di & l'interaction magnétique f,; implique qu’une force de trainée #fy; s’oppose
a l'interaction magnétique sur chacun des bolus. Cette force de trainée peut étre ici aussi ap-
proximée par la loi de Stokes (IV.54). En utilisant le deuxiéme principe de la dynamique sur le
mouvement des deux bolus, nous obtenons :

1,.,1¢ — 12fm' 1 £
v it ai (IV.60)

ott ¥¥ et Fm sont I'accélération et la masse du k-eéme bolus. Par conséquent, & partir de (IV.59)
et (IV.60), les forces d’interaction totales peuvent étre estimées a partir de :

12 ¢. :m\./'—12fm‘—1f'
fi 1V1 i i (IV.61)
2y =movy — My =2 My,

IV.3.3 Dynamique d’un groupe de bolus magnétiques

Sur la base de la modélisation précédente, nous développons dans ce paragraphe, le modele
dynamique d’une flottille de microrobots magnétiques. A cet effet, nous proposons de décomposer
cette problématique en deux cas distincts : (a) en négligeant ou (b) en considérant les forces
d’interaction.

IV.3.3.1 Dynamique de bolus magnétiques sans les interactions

Dans cette section, nous supposons que les bolus magnétiques ne sont pas en contact ; et que
la distance de séparation d est suffisamment grande pour que les forces d’interactions entre les
bolus magnétiques soient négligées : f; ~ 0. En appliquant la deuxiéme loi de la dynamique, le
mouvement du k-eme bolus magnétique peut étre exprimé comme suit :

F oMk =k £, +F £y (IV.62)
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avec Fpy, la densité du bolus k. Pour des raisons de simplicité, nous nous limitons & un mou-
vement 2D dans le plan z-y. D’autre part, nous nous focalisons uniquement sur la position *p,
I’orientation # du bolus n’est ici pas prise en compte. Ainsi, la dynamique bidimensionnelle de
chaque bolus magnétique est définie comme suit :

ki =hy,
r — Qkr Ux kr o
(Sk) T Ox (IV.63)
sl ob
k .
Yy kvy = Oy kUy + ﬁkyai;
avec
9
Qg = Oy = O = _§k,0:];'f‘2 (IV.64)
k
M,
Bz = Bry = Br = 7%:% (IV.65)

Chaque bolus k posseéde ainsi la dynamique décrite par (S), qui peut étre décomposée en deux
sous-systemes indépendants, (Si.) et (Sky). Compte tenu de la symétrie du probleme, nous ne
considérons que la dynamique du sous-systéme (S,) suivant la direction z.

<12 N Lo T
En considérant le sous-systéme (Sk,), nous définissons x = (1x, Log, o Ry ..”:U,"*UI>

le vecteur d’état de n bolus magnétiques; u = % I’entrée globale de contréle; et
y = (%,...’%, .. .":n) la sortie mesurée. La représentation d’état d’une flottille de n bolus
magnétiques peut alors s’écrire comme suit :
%X =Ax+Bu
(IV.66)
y =0Cx
avec les matrices suivantes :
0 1 - 0 0 o 0 0 0
0 —aiz -+ 0 0 e 0 0 Bz
0 0 0 1 0 0 0
A — B =
0 0 0 —ags 0 0 ’ Bz
0 0 e 0 0 o 0 1 0
0 0 o 0 0 o 0 —ang Bz
10 0 0 0 0
c=(00 - 10 - 00 (IV.67)
00 --- 00 ---10

Ainsi, la dynamique totale d’un groupe de n bolus magnétiques représente un systéme linéaire
d’ordre 2n caractérisé par une entrée et n sorties.
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IV.3.3.2 Dynamique des bolus magnétiques avec interactions

Nous supposons dans ce paragraphe que la distance de séparation d est telle que, les forces
d’interactions entre les bolus ne puissent plus étre négligées : f; # 0. Notamment, ces forces
d’interaction peuvent étre considérées dans la formulation du probléme comme une perturba-
tion externe. En appliquant la deuxieme loi de la dynamique, le mouvement du k-eme bolus
magnétique peut étre exprimé comme suit, en considérant les forces d’interaction :

Fou kv kv = FE o+ FEy + FE; (IV.68)

En suivant le méme raisonnement que précédemment, la dynamique 2D de chaque bolus
magnétique k peut s’écrire de la fagon suivante :

L
. (Skiz) Koy = ke "z + Bra %b; + Oka (IV.69)
ki |
s d T by + By
by = oy o, + ﬁkya—y + Oy

ol (v et ay sont données par (IV.64) ; Bi, et i, sont données par (IV.65) ; et les perturbations
Oka €t Oy peuvent étre estimées par (IV.61). (Skiz) et (Skiz) sont les deux sous systemes décrits
selon les deux axes = et y en présence des forces d’interaction.

Comme dans le paragraphe IV.3.3.1, nous considérons principz%lement la dynamique du sous-
systéme (Sg;), et définissons x = (133,1%, L T ..”:L‘,”Ux) le vecteur d’état de n bolus

magnétiques; u = % I’entrée de controle; ety = <1x,...kx,...”x> la sortie mesurée. La

représentation d’état d’une flottille de n bolus magnétiques avec les forces d’interactions peut
alors s’écrire comme suit :

X =Ax+Bu-+d
(IV.70)
y =0Cx

ou les matrices A, B et C sont données par (IV.67), et la perturbation se définit comme suit :

0
51m

d= (IV.71)

La dynamique du systeme d’un groupe de m bolus magnétiques constitue ici également un
systéme linéaire de dimensions 2n similaire a (IV.66), mais a présent soumis a des perturbations
extérieures.
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IV.3.3.3 Analyse du systeme

Comme nous ’avons mentionné, le contréle d’un groupe de n-bolus magnétiques avec une
seule entrée de commande : le gradient magnétique V b, appartient a la classe des systéemes
dynamiques sous-actionnés. En effet, a partir des systémes dynamiques (IV.66) ou (IV.70), nous
pouvons aisément constater que rank{B} < dim(x). Par conséquent, avant d’établir la synthese
d’un contréleur pour guider une flottille de bolus magnétiques, il est nécessaire d’étudier les
propriétés structurelles de commandabilité.

A) Cas1:n=2bolus

Considérons d’abord le cas simple d’un groupe de n = 2 bolus magnétiques. Dans ce cas, il
est facile de déterminer la matrice de commandabilité :

0 Bz g Bz z? Pia

Bla} (65K Bla} O413132 /8155 almg ﬁlx
Co = IV.72
2 0 ﬁ2:c Qg ﬁ2:c 0125,;2 B2z ( )

521 Qg 621 a2962 62:1: 04213 B2x

Le rang maximal de cette matrice de commandabilité est : rank {C2} = 3 < 4. En particulier,
si les deux bolus magnétiques sont identiques (c’est-a-dire : a1 = g et 1 = (2), le rang de la
matrice de commandabilité chute & rank {C2} = 2. Par conséquent, le systeme de deux bolus
magnétiques n’est pas entierement controlable.

B) Cas général d’une flottille de n-bolus magnétiques
Dans le cas général d'un groupe de n bolus magnétiques, la matrice de commandabilité s’ex-
prime comme suit :

0 Bz ag Prie .- a?ﬁl
Bz 1zPra 122 Bia ... ofTB
Cn=1 " : : : (IV.73)
0 Bna: Ong Bz - -+ OZZﬁn
Bnz  Onz Bna an:p2 Bnz - Oéﬁ“ﬁn

En analysant le rang maximal de la matrice de commandabilité ci-dessus, nous déduisons :
rank{Cp} =n+1<2n (IV.74)

Ainsi, une flottille de n-bolus magnétique n’est pas entierement contrélable. En particulier, pour
le cas dégénéré ou tous les bolus magnétiques sont identiques, on obtient toujours rank {C, } = 2.

C) Analyse du systeme

Fondamentalement, quand un systeme n’est pas complétement contrdlable
(rank {C} = ¢ < 2n), il peut étre décomposé en un sous-systeéme entierement controlable
et un sous-systéme incontrélable, comme présenté dans le Lemme IV.1. Cette décomposition
s’obtient en construisant une matrice de transformation de similarité T a partir des ¢ colonnes
linéairement indépendantes de la matrice de commandabilité C, a laquelle est ajouté (2n — c)
colonnes, de telle sorte que la matrice 2n x 2n soit inversible.

En appliquant cette transformation, T, & un groupe de n = 2 bolus magnétiques, il vient que
les triplés (1, z2,v51)T ou (z1, 22, v52)T constituent le sous-espace controlable. Par extension au
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cas général, le sous-espace controlable est :
(X1, Tl e ey Ty, Ugg) T Vi=1.n (IV.75)

Plus précisément, la position de chaque bolus est controlable, et une seule vitesse v,; pourrait
étre controlée.

Dans le cas dégénéré, ou tous les bolus magnétiques sont identiques, les états pouvant étre com-
mandés sont définis par (z;,v,;)T, Vj = 1..n. Dans ce cas, uniquement un seul bolus magnétique
peut étre controlé.

D’autre part, la matrice d’état du systéeme a pour valeur propre {0, @iz, ...,0, Qgz, ..., 0, ang},
avec aj; < 0. Le systeme possede donc de nombreuses valeurs propres nulles impliquant que le
systéme est marginalement stable en boucle ouverte. En particulier, comme la matrice d’état
non-commandable, A, ., possede des valeurs propres nulles, les modes non-commandables sont a
priori a la limite de la stabilité. La Fig. IV.11 illustre un exemple de portrait de phase du systeme
dynamique (Si). Ce résultat montre que pour toute valeur initiale vk, (tp), la vitesse s’annule
quand aucune commande d’entrée u n’est appliquée. En d’autres termes, les états incontrolables
Uy; sont en mesure de revenir a l'origine. Ainsi, le systeme dynamique (Si) est stabilisable. La
Fig. IV.12 illustre le diagramme de Bode typique du systéme (Sj) pour le cas de deux bolus
magnétiques avec des données proches des conditions expérimentales présentées au Chapitre V.
En particulier, ce résultat montre que la marge de gain est infinie, alors que la marge de phase
est égale a 77.3°.

Cependant, dans cette analyse les perturbations associées aux forces d’interaction ne sont pas
prises en compte. Ces forces sont fortement susceptibles de déstabiliser le systeme, et de le rendre
entierement non-commandable. Pour limiter I'influence de ces forces d’interactions, une solution

Figure IV.11 — Portrait de phase de (xg, vk;) d’'un bolus magnétique naviguant dans un groupe
de n bolus.
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Diagramme de Bode
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Figure IV.12 — Diagramme de Bode du systéme dynamique (Sj) pour deux bolus magnétiques.

consisterait a maintenir la distance de séparation d entre les bolus magnétiques suffisamment
importante pour que ces forces restent négligeables, et ne perturbent que modérément le systeme.

IV.3.4 Controle optimal d’un groupe de bolus magnétiques

Nous présentons dans ce qui suit les étapes de la synthése d’un contréleur linéaire quadratique
avec action intégrale (LQI) adapté au cas du controle optimal d’un groupe de n-bolus.

IV.3.4.1 Controle linéaire quadratique avec action intégrale (LQI)

Comme nous l'avons présenté au paragraphe IV.2.2.1, le régulateur LQI établit une loi de
commande optimale u par retour d’état, comme le régulateur linéaire quadratique (LQR), mais
en ajoutant une action intégrale supplémentaire sur le retour d’état. Pour cela, un état sup-
plémentaire intégral (IV.42) est ajouté avec la dynamique (IV.43), conduisant & considérer un
nouvel état augmenté x, = (x, w)T. Le nouveau systéme s’exprime alors comme suit :

X, = Axa + Bu
(IV.76)




I1V.3. CONTROLE D’UN GROUPE DE BOLUS MAGNETIQUES

avec les matrices :
~ A 0\ = B ~
A(C 0>,B<0>,etC(C 0), (IV.77)

Le nouveau systéme augmenté constitue ici un systeme linaire a l'instar de la précédente formu-
lation (IV.44). L’objectif est alors de déterminer une loi de contrdle optimale en minimisant la
fonction de coiit suivante :

J(u) = / {x]Qx, + uTRu + 2xNu} dt (IV.78)
0

ol Q € R”Y R € R¥3 et N € RY*3 sont des matrices symétriques définies semi-positives,
et elles ne sont plus ici dépendantes de ’état. La solution conduit & la commande par retour
d’état :

u=—(R'BP+NT)x, (IV.79)

ol (R_1]§P + NT) est la matrice de gain optimale, avec P la solution de ’équation algébrique
de Riccati continue dans le temps (CARE) :

PA+ATP - (PB+N)R'(B™P+NT)+ Q=0 (IV.80)

IV.3.4.2 Simulations et implémentations

Pour appliquer le correcteur LQI a un groupe de n-bolus magnétiques, la premiere étape
est de paramétrer convenablement les matrices de pondération {Q, R, N}. Différentes stratégies
peuvent étre prises en compte dans leurs choix. Généralement, les parametres LQI doivent
satisfaire les conditions données par (IV.48). A partir de ces regles de base, les matrices de
pondération appropriées pour le systéme dynamique (IV.66) peuvent étre obtenues selon la
méthode suivante :

R=v VycR"

Q - dlag(q)v q = (Q1x% O? oy QkaYs 0--- y AnaYs 07 Qiz*y -« -5 Qkx*y - - - 7an*7) > 07
N < /7q (IV.81)

ou les coefficients g; > 0 peuvent étre déterminés a partir des gains ay (IV.64).

A titre d’exemple, la Fig. IV.13 illustre la stabilisation optimale selon laxe x¢ de trois
bolus magnétiques de rayons r; = 500pm, rp = 750pm et r3 = 1000pm. A partir de
Iétat initial x(¢9) = (1 mm,0,2.5mm, 0,4 mm,0)7, elles atteignent leurs consignes de référence
y* = (2mm, 5mm, 8 mm)T apres environ 1s. Différents paramétrages de la commande LQI sont
utilisés tenant compte de la méthodologie ci-dessus (IV.81), avec ici :

R = "}/ =
1.5 2v 3
q:<77 ) 707777>a VQO>0
q0 q q0 4o
N = (IV.82)

Les résultats de la Fig. IV.13 montrent que le choix des parameétres de réglage influence signifi-
cativement la réponse du systeme et les performances de positionnement d’un groupe de 3 bolus
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Figure IV.13 — La stabilisation optimale des trois positions de bolus magnétiques (z19 = 1 mm,
x9o = 2.5mm et z1p = 4mm) & des positions désirées y* = (2mm, 5mm,8mm)T avec différents
parametres LQI : (a) ’état position et (b) I'entrée de commande u.

magnétiques. Comme nous pouvons le constater, le choix de la valeur gg = 10 conduit ici & une

paramétrisation adéquate de la commande LQI avec un faible dépassement et une convergence
rapide du systeme vers la position désirée.

La Fig.IV.14 montre la stabilisation 2D de deux bolus magnétiques de rayons r; = 500 pm
et r9 = 1000 pm. Encore une fois, les résultats de la Fig. IV.14.a illustrent que le comportement
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y (mm)

Figure IV.14 — Stabilisation optimale des positions 2D de deux bolus magnétiques : de la position
initiale (p1g = (1,3)mm et pay = (5,1)mm) vers la consigne désirée (a) y* = (2,6.5,7,8)Tmm;
et (b) y*=(3,6,8,6.5)Tmm .

dynamique des bolus magnétiques est influencé par le choix des parameétres de la commande
LQI. En effet, pour gg = 7 les bolus magnétiques convergent quasiment sans dépassement vers
la position désirée, mais avec un temps d’environ 1250 ms. En revanche, pour gg = 20, les bolus
mettent environ 700 ms pour converger vers la position de référence, mais avec un dépassement
plus important. Ces résultats démontrent également la faisabilité du controle de plusieurs bolus
magnétiques, a l’aide d’une seule entrée de commande globale a savoir le gradient de champ
magnétique V b.

Toutefois le groupe de n-bolus magnétiques n’est que "stabilisable", et partiellement contro-
lable. La Fig. IV.14.b présente un résultat ayant les méme conditions initiales précédentes, ou
seule cette fois-ci la position de référence a été modifiée. Ce résultat illustre bien le fait que le
groupe de 2 bolus parvient bien a stabiliser leurs états en une position stable, mais cependant
une erreur de position significative existe.

IV.4 Conclusion

Dans ce chapitre, nous avons présenté la problématique du contrdle de I'injection des bolus
magnétiques pour satisfaire les doses thérapeutiques évaluées au Chapitre II. Deux stratégies
d’injection sont possibles : i) injection controlée de bolus élémentaires jusqu’au a la cible ou
encore ii) injection contrdlée d’un flot continu de bolus magnétiques. Pour établir les deux stra-
tégies de délivrance envisagées, il nous a fallu tout d’abord développer un modele dynamique
d’un bolus magnétique sphéroidal unique, dans les différents domaines magnétisation du maté-
riau (& la saturation et dans la zone linéaire). Ce modele dynamique a été ensuite étendu au cas
d’un groupe de bolus élémentaires. De maniere réaliste, nous avons considéré le cas d’un bolus
magnétique sphéroidal non-saturé. Il apparait que dans ce cas, que 'orientation, ¢, du bolus
sphéroidal peut étre inclus au modeéle dynamique, et que, selon les capacités de la plateforme
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magnétique, cette orientation peut étre contrélée. A partir des modeéles linéaires & parameétres
variants (LPV) développés (pour 1 et n-bolus), nous avons calculé la loi de commande optimale
qui assure la stabilisation de un et n bolus & une position désirée avec une faible erreur. Les
résultats de simulations montrent les bonnes performances de cette commande en termes d’er-
reur de position et de stabilité du systéme. Afin de valider expérimentalement les stratégies de
commande développées, le Chapitre V présente 'automatisation de la plateforme expérimentale
d’injection de bolus magnétiques. Différents scénarii d’injection y sont testés et validés sur des
fantomes vasculaires microfluidiques comportant des bifurcations multiples.
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Introduction

Dans le but de valider les approches théoriques de modélisation et de commande développées
dans les Chapitres III et IV, il est nécessaire de développer une plateforme électromagnétique
d’actionnement compatible avec les procédures TACE et TARE. Pour cela, nous présentons un
nouveau concept d’injecteur de bolus magnétiques pour simuler le largage d’une série de bolus
thérapeutiques au travers de 'extrémité d’un cathéter. Cet injecteur permet d’injecter en série,
de facon répétée et controlée, les agents thérapeutiques au travers de fantémes microfuidiques
simulant le réseau endovasculaire. Le microinjecteur est constitué d’un bloc de capture des
bolus magnétiques et d’'un bloc de détection de I'éjection du bolus. Le principe est basé sur
I'utilisation de mini-bobines enroulées autour du canal d’injection — espacées régulierement —
pour capturer et libérer les bolus dans le flot d’injection de maniére contrélée. Afin de réaliser le
suivi de chemin des bolus magnétiques, nous utiliserons une plateforme de type EMA (appelée
p-IRM?) de prototypage développée au laboratoire PRISME [61]. Cette plateforme a été utilisée
dans le cadre de cette these pour tester, valider et optimiser les lois de commande permettant le
controle et la navigation des bolus magnétiques. Plus particulierement, la commande optimale
présentée dans la Chapitre IV a été validée dans le cas i) d’une injection bolus par bolus; et ii)
d’une injection de plusieurs bolus de maniere simultanée. 11 s’agit ici de vérifier la validité des
modeles et de tester la robustesse du controleur vis-a-vis des perturbations. Le développement de
la plateforme, ainsi que les expérimentations associées, ont été réalisés dans le but de développer
de nouvelles stratégies d’administration d’agents anticancéreux dans le réseau artériel.

V.1 Plateforme magnétique de prototypage

Nous décrivons dans ce paragraphe la plateforme électromagnétique de navigation utilisée
dans nos expériences ainsi que le développement de I'injecteur magnétique réalisé dans le cadre
de cette these.

V.1.1 Plateforme magnétique de prototypage

Pour valider les modeles et la loi de commande optimale, nous avons utilisé la plateforme
de guidage magnétique, dénommée u-IRM’; développée au Laboratoire PRISME. Ce dispositif
permet de reproduire le contexte de navigation endovasculaire au moyen d’un systeme EMA. La
plateforme p-IRM’ illustrée sur la Fig. V.1 est composée des éléments suivants :

e le microrobot magnétique, devant réaliser a terme 'opération de chimioembolisation ;

e un systéeme d’actionnement magnétique, pour la génération des gradients de champ magné-
tique;

o (A) un systéme d’injection magnétique, pour injecter en série et d’'une maniere répétée les
bolus magnétiques;

o (B) un systéme de vision, pour la localisation du microrobot ;

e un systéme imitant I’environnement cardiovasculaire, comprenant :

— (C) une pompe émulant 'action du cceur et générant un flux pulsatile;
— un circuit microfluidique émulant le réseau vasculaire,
— (D) un débitmetre pour contrdler le débit,
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— (E) un réservoir contenant le fluide émulant le sang,

— (F) un filtre a particules,

e (G) des amplificateurs d’instrumentation de courant,

o (H) une interface de controle, permettant a l'utilisateur d’interagir avec le systéeme de navi-
gation.

e Un systeéme d’injection magnétique comprenant :

— (I) l'injecteur magnétique ;
— (J) un pousse seringue;
— (K) la seringue.

Terminal de controle ?Ié}:liﬁcatems
Interface (py) || [NI-PCL6229hm——

NI-PCI-6229

USB 1]
USB 2

Systéeme
d'injection
magnétique Pompe |

Figure V.1 — (a) Synoptique de la plateforme de guidage magnétique [61]; (b) Prototype du
pousse-seringue instrumenté connecté a un injecteur magnétique flexible.
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Pour controler le déplacement du bolus, la plateforme pu-IRM’ est équipée d’un systéme d’ac-
tionnement électromagnétique de la société Aeon Scientific! (Zurich, Suisse). Etant un élément
clé pour le contrdle du bolus, le systéme d’actionnement électromagnétique utilisé pour nos expé-
riences est illustré a la Fig. V.2.a. La configuration des bobines présentée a la Fig. V.2.b montre
que le systeme se compose de trois paires de bobines de Maxwell (B(0,4) ;B,(1,5) ;B(2,6)) et
une paire de bobines de Helmholtz (B;2(3,7)). L’ensemble des paires de bobines permettent de
répondre aux exigences d’homogénéité du gradient magnétique dans le volume contenant le (ou
les) bolus magnétiques (20 mmx20 mmx20mm). Le Tableau V.1 présente les caractéristiques
détaillées du systeme électromagnétique d’actionnement (EMA). Pour plus d’informations sur
la distribution des champs et des gradients de champs magnétiques, le lecteur peut se référer a
I’Annexe B.

Vo

Circuit
microfluidique

(a)

Figure V.2 — Systeme d’actionnement électromagnétique (EMA) de la plateforme u-
IRM” : (a)
(B.(0,4);By
Suisse).

dispositif expérimental et (b) configuration des paires de bobines de Maxwell
(1,5);B4(2,6)) et de Helmholtz (By2(3,7)) développé par Aeon Scientific (ETHZ,

Tableau V.1 — Caractéristiques du systéme d’actionnement électromagnétique (EMA) du sys-

teme p-IRM’.
Paire de  Axes | Configuration des bobines k; max [|[Vb| max b
bobines (mT/m) (mT)
B.2(3,7) X Helmholtz kp = 1.014mT/A — 37.70
B.(2,6) x| Maxwell k, = 16.69mT/m/A | 417.35 30.07
By(1,5) y | Maxwell k, = 24.12mT/m/A | 603.07 30.68 T
B.(0,4) z Maxwell k., =4211mT/m/A | 1052.77 35.78 T
Toutes les bobines activées ‘ 1535.71 67.43

t Les valeurs ont été mesurées lorsque les bobines de Maxwell utilisent des courants en mode Helmholtz pour induire
un champ magnétique dans I'espace de travail.

1. Aeon Scientific, http://www.aeon-scientific.com
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V.1.2 Injecteur magnétique de bolus

Pour injecter en série, et de maniére répétée, les bolus magnétiques au travers des canaux
microfluidiques, un injecteur magnétique a été développé a partir des travaux de recherche
réalisés dans la thése d’Alexandre Bigot [205] de I'Ecole Polytechnique de Montréal (Québec).
Nous avons adapté ce concept pour réaliser un injecteur composé d’un pousse-seringue, dont le
volume d’injection peut étre contrélé et programmé, ainsi qu’un un tube d’injection en verre sur
lequel sont placées des mini-bobines magnétiques. Ce systéme est représenté sur la Fig. V.1.b.
Celui-ci est composé d’'un cathéter relié & un pousse-seringue controlé (KDS modele 200, KD
Scientific, Etats—Unis). La commande de la pompe est assurée par un ordinateur en utilisant le
logiciel LabView (National Instruments, USA). L’utilisation du pousse-seringue permet d’assurer
I'injection du volume nécessaire de bolus magnétiques V' (quelques 10! & 10* millilitres).

Le tube d’injection magnétique est constitué de deux blocs, illustré sur la Fig. V.3 :

e Bloc de capture : Il permet de réguler en amont le flot de bolus magnétiques a injecter.
Le principe est d’utiliser des petites bobines, enroulées et espacées régulierement sur le tube
d’injection, qui ont la capacité de capturer et de libérer des bolus dans le flot d’injection. Des
forces magnétiques (répulsives ou attractives) sont générées a I'extrémité des petites bobines
lorsqu’elles sont parcourues par un courant électrique. Ces mini-bobines vont générer des gra-
dients de champ magnétique (représentés par les fleches bleues) pour capturer (V beentre>0)
ou refouler (V beentre<0) les bolus magnétiques. La force magnétique ainsi générée au sein de
chaque mini-bobine s’exprime par f,, = VmMsat%. La force peut étre attractive (V beentre>0)
ou répulsive (V beentre<0) suivant le sens de parcours du courant. L’ensemble des trois mini-
bobines de capture sont reliées en série. Dans nos expériences, des séquences successives sont
envoyées aux trois mini-bobines afin de capturer (bobines alimentées) ou de relacher (bobines
hors-tension) les bolus afin de créer un flot de bolus réguliérement espacés. La commande
du systeme de capture est réalisée a ’aide d’un systeme de relais électromécaniques pour la

Bobine Bobine Bolus capturés
réception emission

Tube d'injecti
ube d'injec |on\ \ /

) De | 3= Vi:10uUmin
P <= Flux constant

—
\W_,
Systéme de détection Systéme de capture
Pas .cfe bolus Passage bolus = Capture .
Vrés -E B,
E Vbolus -5
; 1f : f
f= freszm f= fres'*'A‘f

Figure V.3 — Schéma de I'injecteur magnétique comportant deux blocs de mini-bobines enroulées
autour du tube d’injection : le bloc de capture et le bloc de détection des bolus.
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commutation des mini-bobines. Les relais sont mis en série avec des résistances de valeurs 7 2.
L’ensemble série est connecté aux petites bobines du systeme de capture pour les alimenter
par des courant de 1.5 A.

e Bloc de détection : Le bloc de détection peut étre développé de deux manieres. Une
premiere solution consiste a placer un microscope au dessus de la sortie du tube d’éjection afin
de détecter, par traitement visuel, le passage du bolus magnétique. A I'aide d’un algorithme
de traitement d’images, un signal sera généré a 'instant de détection du bolus pour lancer
la séquence de propulsion. Cependant le temps d’injection étant tres court (de l'ordre de
0.3ms), les algorithmes de capture et de détection se sont avérés inefficaces. Une deuxieme
solution consiste a utiliser une paire de petites bobines d’émission et de réception placées,
cote-a-cote, pour créer un couplage par induction magnétique. La bobine d’émission mise en
parallele avec une capacité C' formera un circuit de résonance de type LC' qui va résonner a
la fréquence f = ﬁ Lorsqu’un bolus va traverser le systéme résonant, il va induire un
changement d’inductance, par conséquent un décalage de la fréquence de résonance. Ainsi,
une diminution de la tension de sortie lors du passage d’une bolus sera observée. Le signal est
par la suite filtré, amplifié (circuit amplificateur opérationnel) puis comparé a une tension
de référence (correspondant & la tension sans bolus). Alors un signal logique sera obtenu
en sortie. Ce signal sera utilisé pour activer la séquence de propulsion durant laquelle le
systéme d’actionnement magnétique est activé. Ces deux stratégies ont été employées dans
nos différents essais.

Intérieur EMA Extérieur EMA

Bolus magnétiques

(b) © (d)

Figure V.4 — (a) Prototype d’injecteur magnétique relié au circuit microfluidique vasculaire;
(b) bolus magnétiques comportant des nanoparticules magnétiques encapsulées dans une goutte
d’huile (diametres des bolus variant entre 35um et 750pm de diametre) ; (¢) mini-bobine életro-
magnétique de détection du passage du bolus éjecté et (d) ensemble de deux mini-bobines de
capture séparés par une distance d..

Le prototype de microinjecteur magnétique développé dans cette these est représenté a la
Fig. V.4 et son électronique de commande associée est représentée a la Fig. V.5. En program-
mant sous LabView les différentes séquences de capture et d’injection des différents bolus, il est
alors possible de contrdler de fagon fiable le nombre de bolus administrés suivant une straté-
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Figure V.5 — (a) Prototype et (b) schéma électronique de commande des mini-bobines des capture
(4 voies).

gie d’injection soit bolus-par-bolus (flot discontinu) ou soit par groupe de bolus (flot continu).
Ces deux stratégies correspondent aux contrdleurs optimaux développés précédemment dans le
Chapitre IV. A travers linterface graphique utilisateur, I'opérateur peut ainsi programmer le
nombre, et la taille, des bolus a injecter ainsi que la quantité de médicament a encapsuler.

V.2 Microrobot magnétique sous forme d’un bolus

Le bolus magnétique est constitué d’une suspension colloidale de particules superparama-
gnétiques d’oxyde de fer (SPIO). Plus précisément, le ferrofluide est un mélange hétérogene
constitué d'un liquide colloidal dans lequel des particules de magnétite (Fe;O,) sont mises en
suspension dans un fluide porteur, qui sera en fin de compte remplacé par I'agent thérapeu-
tique. Par conséquent, deux phases peuvent étre différenciées : la phase du liquide porteur et
le liquide environnant. Pour imiter les différents types de charge de médicaments, les particules
d’oxyde de fer sont suspendues, soit dans une solution aqueuse, ou soit dans une solution en
phase oléagineuse. La premieére, désignée comme bolus-#A, est composée de particules en oxyde
de fer en suspension dans ’eau distillée, avec une concentration de particules de 50 mg/ml (Bio-
Mag BM547, Bang Laboratories Inc.). Un exemple d’un tel bolus magnétique, immergé dans un
liquide oléagineux (huile de tournesol) est illustré sur la Fig. V.6(a).

La deuxieme, désignée comme bolus-#B, est un ferrofluide a base d’huile. Celui-ci est congu
avec de la poudre de magnétite (Inoxia Ltd, Royaume-Uni) mélangée avec de I'huile. Différents
types bolus-#B stabilisés dans divers environnements sans la présence de champ magnétique sont
représentés sur les Figures V.6(b)-(f). L’huile de tournesol, qui est biocompatible, biodégradable,
respectueux de ’environnement, a été choisi comme liquide porteur oléagineux dans le cadre
de ces expériences. Le bolus-#B est un ferrofluide préparé au niveau de notre laboratoire en
mélangeant 1’huile de graines de tournesol et la poudre en oxyde de fer (SPIO) pendant 30min
pour un rapport volumétrique de 7, = 60% en particules magnétiques. Le taux de magnétisme
Tm & été choisi pour permettre le transport d’une charge médicamenteuse optimale pour une
taille de bolus de l'ordre de r = 500pm [206]. Ensuite, la densité du bolus magnétique est
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(@ (®) (d ©® ®

Figure V.6 — Différents types de bolus magnétiques stabilisés dans divers environnements sans la
présence du champ magnétique : (a) bolus-#A — des particules superparamagnétiques en oxyde
de fer (SPIO) (BioMag BMb547, Bang Laboratories Inc.) en suspension dans l'eau distillée et
immergées dans un liquide oléagineux; (b-f) bolus-#B — des particules superparamagnétiques
en oxyde de fer (Inoxia, Ltd, UK) en suspension dans une phase oléagineuse (huile de tourne-
sol) immergées dans différents mélanges eau-glycérine : (b) eau distillée (solution-#1); (c) eau
+20% glycérine (solution-#2); (d) eau +50% glycérine (solution-#3); (e) eau +70% glycérine
(solution-#4) ; (f) eau +80% glycérine (solution-#5).

©

calculée a partir de I’expression suivante :

Pb = (Tmpp + ﬂf/b(1 ~ Tm)) (V.1)

avec p, = 5735kg/m? la densité des particules en oxyde de fer (Fe;O,); p /b 1a densité de fluide
porteur du ferrofluide (cf. Tableau V.2); et 7, le taux de magnétisation.

Tableau V.2 — Les propriétés physiques des différents environnements liquides
(att T =20°C).

Liquide Viscosité (ny) Densité (py)
mélange (mPa - s) (kg/m?)
(#1) Eau distillée (W) 0.998 998.02
(#2) W+20% glycérine 1.74 1056.4
(#3) W+50% glycérine 6.0 1143.9
(#4) W+70% glycérine 23.09 1202.3
(#4) W+80% glycérine 60.86 1231.4
(#5) L'huile de tournesol 62 920

t Les expériences ont été réalisées dans une salle grise avec une atmosphére conditionnée.

Tableau V.3 — Propriétés des bolus magnétiques.

Bolus  Taille moyenne des
particules r,, (pm)

Fluide porteur  Densité
(cf. Table V.2)  py (kg/m?)

(#A) 5.0 (#1) I'eau 1208
(#B) 0.2 (#5) I'huile 3128
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V.2.1 Caractérisation du bolus en I’absence d’'un champ magnétique
externe

Les deux types de ferrofluides considérés sont injectés dans différents milieux et sont présentés
dans la Fig. V.6. L’objectif est de caractériser la forme, et les propriétés, de chaque bolus sans
la présence du champ magnétique (b = 0). Les caractéristiques physiques du liquide considéré
sont résumées dans le Tableau V.2, et les propriétés du bolus magnétique sont données dans le
Tableau V.3.

Le bolus a base d’eau (bolus-#A) est stabilisé dans une phase oléagineuse (huile de tournesol)
pour obtenir un comportement non miscible. Comme on peut le voir, sans la présence du champ
magnétique, la forme du bolus reste sphérique avec un rapport de forme de A = a/b = 1.009
et une excentricité de € = 0.13. Le bolus a base d’huile (bolus-#B) est placé dans différentes
solutions aqueuses de glycérine. Encore une fois, le bolus magnétique reste quasi-sphérique.

La Fig. V.7(a) montre I’évolution du rapport de forme A par rapport & la viscosité pour
différentes solutions de glycérine. Ces résultats indiquent qu’'une valeur élevée de la viscosité

1.1

A=a/b

O (MmN/m)

R EE R '
0 3 2 -1 0 1

10
Pr (Pa.s)

(b)

Figure V.7 — Propriétés du bolus magnétique en fonction de la viscosité du fluide n; : (a) le
rapport de forme A = a/b; et (b) la tension interfaciale o.
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Nf/m implique un rapport de forme proche de A = 1, ce qui donne une meilleure sphéricité.
En outre, pour une faible viscosité, le bolus magnétique (bolus-#B) a tendance a s’effriter
légérement, comme le montre la Fig. V.6(b). Ces comportements sont liés a la tension interfaciale
qui augmente avec la concentration en glycérine (voir Fig. V.7(b)).

De plus, la connaissance de la tension interfaciale o, entre le bolus magnétique et le milieu
environnant, est cruciale pour la compréhension de 1’évolution de sa forme. Une solution pour
caractériser la tension interfaciale entre le bolus et le liquide environnant consiste & considérer
la formule de Taylor [207] définie sous la forme suivante :

Ly R (V2)

(2

oil g = 9.8 m/s? est 'accélération de la pesanteur ; pf/m est la densité du milieu environnant (cf.
Tableau V.2); et A est 'espacement entre les pics des ferrofluides dénommé la longueur d’onde
de Taylor. Les mesures obtenues sont compatibles avec la tension interfaciale du ferrofluide dans
d’autres études [208, 209].

V.2.2 Comportement du bolus en présence d’un champ magnétique
uniforme

Le comportement de 'aimantation des bolus magnétiques (bolus-#A et #B) représenté sur
la Fig. V.6, et rapporté dans le Tableau V.3, a été évalué expérimentalement. Plus précisément,
laimantation de chaque bolus (bolus-#A) a été vérifiée a partir des données fournies par le
constructeur (BioMag BM547, Bang Laboratories Inc.). La Fig. V.8 représente les courbes d’ai-
mantation de bolus obtenues & partir de la forme observée, et du modele magnétique doux
présenté dans la section précédente. Dans le cadre de cette étude, les bolus sont soumis a un
champ magnétique faible (|b| < 32mT), et les particules en oxyde de fer (SPIO) qui composent
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= Lo I A [ Q.. S bl
3 4 : : : [
= ! B He) .
c : : : Bl
9o L USRS SRS [R5 FOUSUUUUN: SUTUURR
5’ | &S
2 : o | o O:
o : 5 :
c : S S SN SUURRRR
g i 5”70””57 H
0~
1 A SN g 1 <N :L ,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,
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Figure V.8 — Courbes de magnétisation : (ligne bleue) modélisée & partir des données du construc-
teur ; (ligne rouge) régression linéaire ajustée a partir des mesures sur des bolus magnétiques-#A
(cercles) et #B (carrés).
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le bolus ne parviennent pas a atteindre la magnétisation de saturation Ms,;. Par conséquent, les
courbes d’aimantation restent linéaires. De plus, en ’absence du champ magnétique (b = 0),
aucune coercivité magnétique n’est observée, ce qui souligne le comportement superparamagné-
tique des particules de SPIO. D’autre part, les valeurs mesurées sont proches du modele calculé
(trait rouge) a partir des données du constructeur (BioMag BMb547, Bang Laboratories Inc.).
En particulier, la linéarisation des points expérimentaux par 'intermédiaire d’une régression
linéaire (bleu pointillé) correspond, de manieére fiable, a la courbe du modeéle du constructeur
avec une erreur relative inférieure a 5.31%. Ainsi, le modele magnétique doux considéré semble
décrire avec précision le comportement du bolus magnétique.

En outre, 'aimantation est liée a la susceptibilité magnétique du bolus x grace a I’équa-
tion (II1.14). Le Tableau V.4 résume la sensibilité des résultats statistiques et les résultats ob-
tenus sont présentés sur la Fig. V.9. Sur chaque boite, la ligne centrale représente les valeurs
médianes, la hauteur de la boite indique la plage interquartile entre 25% et 75% des mesures,
et les lignes noires étendues indiquent les points les plus extrémes. Comme on peut le voir, le
bolus-#A représente un écart plus important que le bolus-#B. Ceci est principalement lié au
faible niveau de matériau magnétique contenu dans le bolus-#A, ce qui induit une faible réponse
magnétique et une dispersion des valeurs mesurées.

Tableau V.4 — Evaluation de la susceptibilité magnétique du bolus.

Xmes.#A Xmes.#B Xmes. #A&#B
moyenne  std ‘ moyenne  std ‘ moyenne  std
0.929 (0.091) | 0.919 (0.056) | 0.927 (0.083)
Xmod. = 0.901 Xinterpolé = 0.9138
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Figure V.9 — Susceptibilité magnétique récupérée a partir du modele et des mesures sur les bolus
magnétiques #A et #B.
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Figure V.10 — Exemple de déformation du bolus sous un champ magnétique : (i) le long de

laxe-x (premiére rangée) et (ii) le long de I'axe-y des ordonnées (deuxieme rangee) dans une
solution aqueuse de 50 % de glycérine (solution-#3).

De plus, cette évaluation de la susceptibilité magnétique est conforme a la valeur de suscep-
tibilité x = 0.8903 rapportée par Afkhami et al. [209] pour les gouttelettes en ferrofluide. Par
conséquent, le bolus-#B est principalement pris en compte dans le cadre de cette étude. On peut
également noter que dans notre étude, la variation de volume du bolus magnétique ne modifie
pas de fagon significative la sensibilité. Plus précisément, cela signifie que le fluide porteur du
ferrofluide (mélange aqueux ou solution oléagineuse) ne posseéde pas une réponse magnétique
importante et peut étre considéré magnétiquement transparent.

V.2.3 Etude de la forme et des propriétés du bolus

Pour évaluer expérimentalement la modélisation proposée, le bolus-#B (voir le Tableau V.3)
est considéré. En effet, le bolus-#B est d’abord injecté dans une boite remplie avec différents
liquides visqueux (a savoir les différentes solutions aqueuses de glycérine). Cette boite est intro-
duite dans ’espace de travail de la plateforme p-IRM’. Ensuite, I'influence du champ magnétique
b appliqué sur le bolus est étudiée. La Fig. V.10 montre quelques images du bolus-#B immergé
dans une solution aqueuse de 50% de glycérine (ie, solution-#3 dans le Tableau V.2), ce qui
correspond a une viscosité du fluide équivalente a celle du sang. Comme prévu, une forme ellip-
soide apparait quand le champ magnétique augmente. Ce comportement est lié & la compétition
entre la réponse magnétique des particules SPIO, qui ont tendance a étre alignées avec le champ
magnétique b, et I’énergie de surface qui tente de maintenir une forme sphérique. La Fig. V.11
montre 1’évolution du rapport de forme A du bolus magnétique le long de 'axe-x et I'axe-y en
fonction du champ magnétique b. Comme indiqué précédemment, la viscosité 7y, du milieu
environnant influence significativement la variation du rapport de forme A . La déformation du
bolus est essentiellement liée a 1’équilibre des énergies entre ’énergie magnétique et 1’énergie de
surface du bolus. A titre d’exemple, la solution-#3 posséde une viscosité similaire & celle du sang
et un rapport de forme A légerement inférieur & 3. Dans I’exemple choisi, le champ magnétique
b appliqué atteint le niveau de saturation de la magnétisation Ms,; des particules, ce qui limite
de ce fait ’énergie magnétique du bolus.
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Figure V.11 — Le rapport de forme A = a/b du bolus le long (a) de axe-z et (b) de 'axe-y en
fonction du champ magnétique pour différentes viscosités du fluide.
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Figure V.12 — La tension interfaciale o du bolus en fonction du champ magnétique dans diffé-
rentes solutions aqueuses de glycérine. La courbe noire pointillée représente ’estimation théo-

rique de [209] pour un ferrofluide immergé dans une solution aqueuse contenant 100% de glycé-
rine.

La tension interfaciale (V.2) des bolus magnétiques a été également évaluée expérimentale-
ment pour différentes viscosités du liquide. Les résultats obtenus sont représentés sur la Fig. V.12.
Comme prévu, la tension interfaciale o augmente en fonction de la viscosité ainsi que du champ
magnétique appliqué. A titre de comparaison, le comportement de la tension interfaciale esti-
mée d’apres [209] pour un ferrofluide dans une solution de 100% glycérine est représenté par
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la courbe noire en pointillées. On constate la bonne correspondante entre I’estimé et les points
expérimentaux. Les résultats obtenus semblent également étre en accord avec les autres études
proposées dans la littérature [208, 209].

Une maniere d’évaluer la compétition entre I’énergie magnétique et 1’énergie interfaciale
consiste & analyser le nombre de Bond, By, aussi appelé nombre d’E6tvos, qui peut se dé-
finir par :

Xr 2
om — 5 _ b .
Bom = 5, Ibl (V.3)

Notamment, ce nombre de Bond peut également étre relié au rapport de forme A pour une
gouttelette de ferrofluide sphéroidale, par la relation suivante [209] :

1 2 1/3 2
Bom = (—l—na) A 20— A" -1 V.4
. ( ) (V.4)

ou ng correspond au facteur de demagnétisation donné par la relation (II1.17) au Chapitre III.
La Fig. V.13 illustre le rapport de forme A en fonction du nombre de Bond magnétique Bop,.
Ce résultat montre que le bolus magnétique se déforme en continu en fonction de 'intensité
du champ magnétique b. On constate que lorsque ’énergie de surface domine (Bo, < 1), le
rapport de forme converge vers la valeur A — 1. Deuxiémement, on constate que la viscosité
pf/m du milieu environnant ne contribue pas, de maniere significative, a la relation entre le
rapport de forme A et le nombre de Bond magnétique Bom. Au contraire, py/,, est impliqué
dans la relation entre la tension interfaciale o et le nombre Byy,. Le nombre de Bond magnétique
décrit de maniere appropriée le rapport de forme A ainsi que la tension interfaciale o. Enfin, ces
résultats montrent que la modélisation proposée décrit de maniére appropriée le comportement
du bolus sous un faible champ magnétique.

100,6

O Eau.distillée(W),
X W+20% Gly.
10 - W+50% Gly.

¥ W+70% Gly.

04 || —==b, Eq.(9)
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a/b

10043
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Figure V.13 — Le rapport de forme du bolus A en fonction du nombre magnétique de Bond pour
différentes viscosités des solution aqueuses.
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V.2.4 Comportement du bolus magnétique sous un champ magné-
tique tournant

Lors de la génération d’un champ magnétique b, I’axe principal du bolus se déforme le long
de la direction de b jusqu’a ce que le moment magnétique M soit aligné avec celui de b. Si
la direction du champ magnétique b change, le moment magnétique du bolus subit alors une
rotation pour rester aligné le long du champ b, comme le montre la Fig. V.14. Pour un matériau
magnétique doux (particules en oxyde de fer) placé dans un faible champ magnétique, le moment
magnétique M converge lentement vers le champ b. Par conséquent, le bolus subit un couple
magnétique qui va étre équilibré par le couple visqueux lié aux frottements entre la gouttelette
de ferrofluide et le milieu environnant. La valeur de 'aimantation M possede une amplitude
inconnue, et forme un angle ¢ avec 'axe du bolus (voir Fig. V.14 a l'instant ¢; = 100 ms).
L’angle de magnétisation ¢ peut étre calculé a partir de I’équation suivante :

1 {1+ xn,g
e (20 ) vs
14 14+ xnyg ( )

avec |0| € [0;Z] le retard de phase qui est 'angle entre le champ magnétique b et la direction
de I'axe principal du bolus.

6.4 66
[Ib]| (mT)

Figure V.14 — La rotation de 90° du bolus magnétique dans une solution aqueuse avec 50 % de
glycérine (solution-#3) : (haut) rotation instantanée du bolus et (bas) distribution du champ
magnétique b au niveau de ’espace de travail.

Dans le cadre de cette these, nous avons étudié principalement le comportement bidimension-
nel du bolus magnétique, soit b, = 0. Le couple magnétique ¢,,, le long de 'axe-z s’écrit sous la

forme :
Vi |1 — 3n,|

t ., =

" dp (T4 nax) (14 npx)
Le couple magnétique est quadratique en |b|, et il est maximal lorsque le retard de phase est
de 0 = 45° [79]. Lorsque le couple magnétique est équilibré avec le couple de trainée (II1.30), le

|b|? sin(26) (V.6)
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Figure V.15 — Evaluation des angles du Bolus-#B dans le cas d’une solution-#3 (+50%-
leau+50%glycérine) : (a) comparaison des valeurs mesurées et des valeurs du modele; et (b)
angle de magnétisation ¢ en fonction du nombre de Mason.

retard de phase peut étre caractérisé a partir de ’équation :

/{rotﬂ(l +naX)(1 +an) .

in(20) = 24
sin(20) 0 fm Tm to |1 —3ng| |b|?

(V.7)

La Fig. V.15.a montre I’évolution des angles pour le bolus-#B dans la solution-#3 (cf. ta-
bleaux V.2 et V.3). On peut constater que les angles mesurés et ceux obtenus a partir des
modeles des équations (V.5) et (V.7), sont en bonne concordance. Ces résultats permettent de
valider la modélisation du bolus magnétique.

D’autre part, les forces magnétiques et hydrodynamiques sont les grandeurs dominantes qui
agissent sur le bolus magnétique. Ces deux interactions sont généralement regroupées dans ce
que 'on appelle le nombre de Mason, M,,. Ce parametre, sans dimensions, correspond au rap-
port entre la viscosité et les grandeurs magnétiques. Dans la littérature, différents facteurs de
proportionnalité ont été définis pour le nombre de My, [210]. Pour le comportement de rotation,
la définition suivante est considérée :

_ 32ponpw

Mo == oz (V8

La Fig. V.15b représente 1’évolution de 'angle de magnétisation ¢ en fonction du nombre de
Mason. Pour un faible nombre de Mason (M, < 1), les forces magnétiques sont fortement
dominantes. Par conséquent, I'orientation du bolus ellipsoidal suit rapidement le champ magné-
tique et ¢ reste faible. En revanche, pour des valeurs plus élevées de M, le frottement visqueux
ralentit le mouvement du bolus conduisant & une augmentation notable de I’angle ¢.
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V.3 Validation de la stratégie de controle d’un bolus ma-
gnétique

Afin de valider la stratégie de navigation, nous avons considéré plusieurs scénarios en utilisant
la plateforme u-IRM’. Dans cette partie, nous avons appliqué la commande optimale linéaire qua-
dratique avec action intégrale (LQI) pour réaliser le controle du bolus. Nous nous basons sur les
conditions physiologiques et physiques liés aux bolus-#A et #B présentées au Tableau V.2. Les
volumes injectés de particules, SPIO magnétiques ou de ferrofluides, dans les bolus varient entre
1 & 20uL, ce qui sous I'action des tensions de surface, correspondent respectivement a des rayons
de 0.3 & 0.75 mm. La vitesse de contrdle en position des bolus varie entre 1 mm/s et 10 mm/s.
Afin de valider la stratégie de navigation, nous avons réalisé des expériences dans un environne-
ment de navigation sans contraintes. Plus précisément, I’environnement consiste en une boite de
Pétri remplie d’une solution aqueuse de 50% de glycérine. Dans le but d’évaluer V'efficacité de la
stratégie de navigation proposée en milieu endovasculaire, un fantéme microfluidique reprodui-
sant un contexte de type 'petites arteres’ a été réalisé. Le circuit microfluidique comprend une
double bifurcation appelé circuit "W’ et est présenté sur la Fig. V.16. Rappelons simplement que
les expérimentations sont réalisées dans une "salle grise' ou la température est conditionnée a
T = 20°C. Dans cette section nous décrivons les résultats expérimentaux obtenus.

Figure V.16 — Circuit microfluidique imitant une petite artére avec double bifurcation (cir-

cuit "W’).

V.3.1 Controle du bolus magnétique en environnement non contraint

Dans ce paragraphe, nous validons la stratégie de commande optimale LQI d’un bolus magné-
tique réalisant le suivi de chemin de plusieurs types de trajectoires (linéaire, circulaire et carrée).
Chaque trajectoire est définie par un ensemble de points de coordonnées y* = (z*,y*,6*)T. Un
point de référence est définit par ses coordonnées cartésiennes (z*,y*) et son orientation 6*.

Le terme 6* est définit par a la tangente : tan 8* = ﬁg:. Les trajectoires ainsi définies corres-

pondent & des trajectoires de classe C''. Nous comparons ensuite les résultats obtenus avec la
stratégie de commande optimale quadratique développée par Benjamin Shapiro de I’Université
du Maryland [211, 212].
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V.3.1.1 Contrdle du bolus magnétique sur un chemin linéaire

La Fig. V.17.a montre la navigation d’un bolus magnétique de type#B de rayon r, = 750pm
sur un chemin 2D. Comme on peut le constater, les positions successives du bolus (courbe rouge)
suivent le chemin de référence planifié (courbe bleue) avec une erreur moyenne de position de
l'ordre de 87.34 pm (voir Fig. V.17.b). Ce bolus magnétique subit un mouvement de rotation qui
évolue en fonction du temps, tel qu’il est montré sur la Fig. V.18.a. La consigne en orientation 6*
est définie de maniere a ce qu’elle soit tangente au chemin de référence. Sur cette figure, ’angle
6 évolue initialement jusqu’a la valeur 6* = 0° (premier segment du chemin de référence), avant
d’atteindre la valeur #* = 50° a l'instant t = 17s (second segment du chemin de référence).
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Figure V.17 — Contrdle du bolus magnétique de type #B (r, = 750pm) pour suivre un chemin
de référence linéaire : (a) données de suivi et (b) erreur de position. Les lignes en pointillés
montrent l’erreur moyenne du chemin : mean ||y* — y| = 87.34 pm.
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Figure V.18 — (a) Variation de 'orientation § pour suivre le chemin de référence linéaire. (b)
Variation des parametres d’intensité i, et i, appliqués aux paires de bobines x-y en fonction du
temps. La ligne en pointillés montre le passage de la singularité x = 0 a 'instant t; = 25.54s.
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A partir de l'instant t = 30s, le bolus magnétique oscille entre les valeurs —10° et +10°. Ce
phénomene d’oscillation créée une instabilité de position qui peut avoir plusieurs origines :

e le réglage du parametre ¢y du contréleur LQI, initialement réglé a 1, devant étre réajusté de
manieére empirique;;

e les inhomogénéités du champ magnétique présentes aux extrémités de la zone de travail (voir
Annexe B);

e et finalement, le déséquilibre des forces de tension de surface autour du bolus.

Néanmoins, le controleur optimal permet de stabiliser le mouvement pendant le suivi de chemin.
Enfin, la Fig. V.18.b montre I’évolution, en fonction du temps, du courant électrique appliqué
au systeme d’actionnement électromagnétique. Au passage de la singularité en z=0 (représenté
par une ligne en pointillé sur la Fig. V.18), le controleur compense rapidement les non-linéarités
du modele, comme on peut le constater a I'instant ¢,=25.5 s.

V.3.1.2 Controle du bolus magnétique sur un chemin en spirale

Nous avons également appliqué le contrdleur optimal pour la navigation d’un bolus de type#A
de rayon 7, = 750pm sur une trajectoire spirale. La Fig. V.19.a montre le suivi de chemin en
spirale du bolus magnétique dans la plan (2D) avec une vitesse linéaire v= 5mm/s. Nous pouvons
constater que la position réelle du bolus magnétique (courbe en pointillé rouge) suit la trajectoire
de référence (courbe en pointillé bleue) avec un faible écart. La navigation sur la totalité du
chemin a été exécutée pendant une durée de 45s. L’erreur de suivi en fonction du temps est
donnée sur la Fig. V.19.b. On peut noter que ’erreur moyenne de suivi est de 'ordre de 206 pm.
L’analyse de la variation du parametre 8 montre que le contréleur cherche a corriger 'erreur de
suivi. De nouveau, nous constatons sur la Fig. V.20.a que des faibles oscillations existent autour
d’un valeur de référence (0* = 90°). Ces oscillations sont également traduites par la variation
du courant électrique & l'entrée de (I'axe-x) entre —18A et +18A, et le courant a l'entrée de
(Paxe-y) varie entre —12.7A et +12.7A (voir Fig. V.20.b).
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Figure V.19 — Contréle d’un bolus magnétique de type #B (rayon r=750pm) pour suivre un
chemin de référence en spirale. (a) données de suivi et (b) erreur de position.
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Figure V.20 — (a) Variation de l'orientation 6 pour suivre le chemin de référence en spirale. (b)
Variation en fonction du temps des courants d’entrées des deux axes z et y.

V.3.1.3 Contréle du bolus magnétique sur un chemin carré
Nous avons également testé les performances du controleur optimal en utilisant des bolus
magnétiques possédant différentes tailles le long d’un chemin carré (voir Fig. V.21).

500pm |+—>5 o

® (® (h)

Figure V.21 — Différentes expériences réalisées sur les différents bolus magnétiques de type #B
pour le suivi d’une trajectoire carrée. (a)-(d) Bolus sous forme sphérique avec un rayon de 750

pum (e)-(h) bolus sous forme sphérique ayant un rayon de 600 pm.

A titre d’exemple, la Fig. V.22.a donne les résultats expérimentaux de suivi que nous avons
obtenus pour un bolus magnétique de type #B (rayon r,=600pm). L’évolution de I'erreur de suivi
en fonction du temps de ce bolus magnétique est donné sur la Fig. V.22.b. L’angle de rotation
varie en fonction du temps comme le montre la Fig. V.23.a. De nouveau, nous constatons une
oscillation du bolus autour de la moyenne 79.80°. Ces oscillations vont provoquer des variations
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Figure V.22 — Contrdle d’'un bolus magnétique de type #B (rayon r=600pm) pour suivre un
chemin de référence en carré. (a) données de suivi et (b) erreur de position.
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Figure V.23 — (a) Variation de l'orientation 6 pour suivre le chemin de référence en carré. (b)
Variation en fonction du temps des courants d’entrées des deux axes = et y.

des courants & I'entrée des axes z et y. Les courants vont alors atteindre les valeurs de saturation
de + — 18A selon 'axe des x et + — 12A selon celui des y.

Ces expériences ont également été menées pour des bolus de type #B, ayant des rayons diffé-
rents : 750pm, 1.1mm et 0.6mm. Les erreurs moyennes de suivi sont respectivement : 0.244mm,
0.310mm et 0.202mm. Nous avons comparé ces résultats a ceux présentés dans les articles de
I’équipe de Benjamin Shapiro [211, 212]. Les auteurs ont réalisé des expériences similaires sur des
bolus magnétiques (goutelettes de ferrofluides) ayant des tailles comparables aux notres. Dans
leurs expériences, les volumes de particules injectés dans les bolus magnétiques varient de 1 a
2uL. Sous I'action de la surface de tension, les rayons de ces bolus magnétiques correspondent
aux valeurs suivantes : 0.6mm et 1.2mm respectivement.
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(a)

Figure V.24 — Expériences réalisées sur un bolus de type #B (rayon r=600nm) par Benjamin
Shapiro [212] pour le suivi de différentes trajectoires : (a) linéaire, (b) carrée et (c) spirale.

A titre d’illustration, les résultats des expériences menées par B. Shapiro, pour un bolus-

#B (rayon r=600pm), sont donnés sur la Fig. V.24 dans différents cas de trajectoires (linéaire,
spirale, carré). On constate que les erreurs moyennes de suivi sont reltivement importantes pour
les trajectoires en spirale (4.7mm) et en carré (0.32mm).
Ces erreurs sont essentiellement dues a la saturation du champ magnétique produit par les 4
actionneurs magnétiques a noyau de fer. Leurs vitesses moyennes de déplacement sont de I'ordre
de 0.84mm/s et 1.6mm/s. A partir des ces résultats, nous constatons que les performances de
notre controleur optimal sont bien meilleures en termes d’erreur et de vitesse de suivi.

V.3.2 Controle du bolus magnétique dans un canal microfluidique

Dans cette partie, nous avons validé la navigation du bolus magnétique dans un canal micro-
fluidique afin de considérer I'environnement avec des bifurcations complexes (Fig. V.25).
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Phasel:Injection

Flux pulsatile

Flux
pulsatile

Phase2: Embolie

Bolus
magnétiques

(b)

Figure V.25 — Injection controlée de bolus magnétiques de type #A (rayon r=500pm) dans

un canal microfluidique avec une vitesse vy=3mm/s : Suivi de chemin (a) du premier bolus

magnétique et (b) de trois autres bolus suivants. Le dernier bolus posséde une taille de rayon
r=750pm) pour créer une embolie au niveau de l’entrée de la bifurcation mineure.
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Figure V.26 — Embolisation d’une branche mineure (diameétre : 0.9mm) avec un bolus-#B de

rayon r=750pm sous flux pulsatile vy = 3mm/s. (a) Erreur de position et (b) gradients de
champs magnétiques de commande suivant les axes-z et -y.

La Fig. V.25.a montre des résultats de navigation d’un bolus magnétique avec son gradient
magnétique associé V b en présence d’un flux pulsatile @ = 3.33ml/s. En particulier, au niveau
de la seconde bifurcation, le bolus parvient a rejoindre une branche mineure méme si le débit
de la branche principale est plus important (vy=3mm/s). Comme on peut le constater, le suivi
est affecté par le comportement non-newtonien des bifurcations majeure et mineure rencontrées,
mais la stabilité du systéeme en boucle fermée est assurée par le controleur optimal.

Afin de garantir une séquence d’administration thérapeutique, l'injecteur magnétique a été
contrdlé pour envoyer successivement trois (3) bolus magnétiques de type #A (rayon r=400um)
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Figure V.27 — Evolution des vitesses linéaires suivant les axes z-y lors de ’'embolisation d’une
branche mineure avec un bolus-#B de rayon r=750pm sous flux pulsatile vy = 3mm/s.

vers la zone cible. La Fig. V.25.b montre que pour créér une embolisation d’une branche mineure,
un dernier bolus de type #A possédant une taille plus importante (rayon r=550pm) est controlé
vers la cible.

La Fig. V.26 montre 'erreur de position et les gradients magnétiques appliqués sur le dernier
bolus créant une embolie sur une branche mineure d’un diameétre de 0.9mm sous flux pulsa-
tile vy = 3mm/s. Les vitesses linéaires correspondantes sont représentées a la Fig. V.27). La
commande optimale a montrée ici toute sa robustesse vis-a-vis du flux pulsatile puisque I’embo-
lisation est maintenue sur une position de référence.

Dans certains cas, créer une embolie avec un agglomérat de particules SPIO dévient délicat
compte tenu des forces de cisaillement présentes au niveau des bifurcations. La Fig. V.29.a
présente le cas ou la taille du bolus embolisant est trop importante. Les forces de cisaillement
au niveau de la bifurcation mineure sont beaucoup trop élevées, e.g. le bolus se fractionne en

deux sous-bolus.

Tableau V.5 — Parameétres de la modélisation CFD.

Parameétres ‘ Valeurs
pr | 1144 (g/m?)
Ny 3  (mPa -s)
(V) 10 (mm/s)

L’environnement microfluidique du canal en "W’ a été modélisé avec le logiciel multiphy-
sique COMSOL, avec les parametres indiqués dans le Tableau V.5. Les simulations numériques
montrent clairement (Fig. V.28.c) que le bolus magnétique doit naviguer a proximité de la ligne
médiane du vaisseau afin d’éviter sa désagrégation. En fait, les forces de cisaillement dues aux
parois (représentées en rouge sur la Fig. V.28.d) pourront induire des forces mécaniques capables
de surmonter les forces magnétiques inter-particules qui forment ’agglomérat. Afin d’évaluer ex-
périmentalement la quantité de particules qui se désagregent durant la navigation, nous avons
analysé le volume du bolus, a travers des techniques de traitement d’images, pour différentes
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Figure V.28 — (a) Evolution du suivi de chemin d’un bolus magnétique de type #A (rayon
r = 1000pm) pour créer une embolie au niveau d’une bifurcation avec une branche mineure &
t1 = 12s. Sous leffet du flux pulsatile vy = 7 mm/s, les contraintes de cisaillement au niveau
de la bifurcation provoquent un fractionnement du bolus & to =23s (b) Simulations numériques
CFD sous COMSOL représentant la répartition spatiale des contraintes de cisaillement 7 au
niveau des parois du canal. Evolution (c) des vitesses et (d) des forces de cisaillement.

vitesses v;. La Fig. V.30.a montre clairement la dépendance linéaire de la vitesse du bolus sur le
volume d’agrégats de particules. Pour des vitesses importantes vy=6mm/s le bolus perd moins
de 7% de son volume de particules. Lorsque le bolus navigue dans de petites arteres (R=2.5mm),
I'influence des forces de champ proche (électrostatique et de cisaillement) n’interviennent pas
dans le processus de désagrégation. Celles-ci interviennent uniquement lorsque la distance de
séparation (01), entre le bolus et la paroi, est inférieur au diameétre du bolus. Les expériences
ont montré que le controleur optimal développé garantit une navigation au centre du vaisseau
quelque soient les perturbations extérieures, telles que le flot pulsatile, la viscosité du milieu ou
encore les erreurs de modele.

Lorsque le bolus entre dans la bifurcation mineure de la Fig. V.29, les forces de cisaillement
jouent un rdle important. Les simulations numériques réalisées sous COMSOL (Fig. V.28.b)
montrent en effet que pour un rapport de forme entre le rayon du bolus (r) et le rayon du

157



V.3. VALIDATION DE LA STRATEGIE DE CONTROLE D’UN BOLUS MAGNETIQUE
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Figure V.29 — Desagrégation progressive réalisée sur un bolus au cours de la navigation sous
Peffet des contraintes de cisaillement.
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Figure V.30 — (a) Evolution de la fraction volumique de particules perdues en fonction de la
vitesse de navigation; (b) Evolution du volume d’agrégats en fonction de la distance & la paroi
du vaisseau.

vaisseau (R) trés inférieur & 1, le bolus se désagrége en de multiples chainettes de longueur de
quelques dizaines de um. Les expériences présentées a la Fig. V.30.b illustrent bien I'influence
de la paroi du vaisseau sur le volume de particules transporté. Nous définissons un nombre
adimensionnel limite Sio = 47 (représenté par une fleche pour 6=350pum) a partir duquel les forces
de cisaillement deviennent prédominantes jusqu’a désagréger complétement le bolus magnétique
prés de la cible (la tumeur). Les agents anticancéreux peuvent alors étre diffusés progressivement
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au plus pres de la tumeur.

En conclusion, si I’'on prend en compte un temps de transit de T34, =25 sec pour que le bolus
atteigne sa cible sous un flux pulsatile de vy=6mm/s, il faudrait une durée d’administration en
continu de (i) 3h36mn pour un N=484 bolus dans le cas d’une chimiothérapie ciblée; et (ii) de
Oh7mn pour un Np=16 pour une radiothérapie ciblée. Afin de réduire le temps d’administration,
il est nécessaire de passer d’une stratégie d’injection bolus-par-bolus a une stratégie d’injection
en série de bolus multiples. Le paragraphe suivant présente des résultats préliminaires que nous
avons obtenus dans le cadre de cette these.

V.4 Validation préliminaire de la stratégie de controle de
plusieurs bolus magnétiques

En uilisant la commande linéaire quadratique avec action intégrale, nous avons aussi réalisé
expérimentalement la stabilisation de plusieurs bolus magnétiques a des positions désirées. Cette
stabilisation a été obtenue dans différents environnements, e.g. en environnement non contraint
et dans un circuit microfluidique avec des bifurcations. Les forces magnétiques générées par le
systeme d’EMA sont exercées individuellement sur chacun des bolus magnétiques de maniere
indépendante.

V.4.1 Controle de deux bolus en matériau magnétique doux
M#Msat

V.4.1.1 Estimation de la force d’interaction magnétique

Afin de compléter le modele d’état présenté au Chapitre IV, il est nécessaire de quantifier
les perturbations extérieures. Les forces d’interaction magnétiques entre bolus sont considérées
dans notre modele d’état comme des perturbations. Pour cela, nous avons étudié expérimen-
talement les forces d’interaction magnétiques entre deux bolus en mouvement sur 'axe-z. Afin
de négliger les forces de cisaillement des parois des canaux, nous nous sommes placés dans une
boite remplie d’une solution aqueuse de 50% glycérine. Dans un premier temps, nous consi-
dérons deux bolus magnétiques non-saturés, de type #A, de rayons compris entre r=>500 et
600pm (Fig. V.31). Comme le montre la Fig. V.32.a, la distance initiale séparant les deux bolus
est fixée & d = 6.75mm, distance limite ou les forces d’attraction magnétiques peuvent étre
négligées. Ensuite, un champ magnétique b = (30mT,0,0)T est appliqué simultanément aux
deux bolus. Les bolus By et By se déplacent a partir de leurs positions initiales, z; = —1.7mm,
r2 = 5.05mm respectivement, pour atteindre les positions finales z1y = 0.78mm, zo; = 4.34mm
(Fig. V.32.a). Comme prévu, ce mouvement monodimensionnel est provoqué par la présence
d’une force d’interaction magnétique agissant entre les deux bolus.

La distance séparant les bolus diminue progressivement en fonction du temps jusqu’a atteindre
une valeur de d;y=3.5mm, ce qui correspond a la collision entre les deux bolus. La force d’inter-
action magnétique expérimentale agissant entre les deux bolus est donnée sur la Figure.V.32.a.
Une valeur maximale de la force magnétique (1.21N) est obtenue, juste avant le contact entre les
deux bolus. De toute évidence, cette force d’interaction magnétique décroit lorsque la distance
de séparation augmente.
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Figure V.31 — Deux bolus magnétiques immergés dans un réservoir constitué d’'un mélange
eau/glycérine : (a) les bolus sont & leurs positions initiales, (b) : les bolus sont en collision apres
I’application d’un champ magnétique by = 30mT.
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Figure V.32 — Evolution de la (a) force magnétique d’interaction en fonction de la distance d
et(b) de la force d’interaction non-magnétique entre les deux bolus en fonction de la distance de
séparation.

Les vitesses moyennes mesurées sont vi = 1.036mm/s et vo = —2.54mm/s; les accélérations
correspondantes sont %; = —0.0083 mm/s? et %3 = 0.0979mm/s?. Les forces d’interaction to-
tales entre les deux bolus sont estimées & environ 2 f; = 0.9435 uN et 2! f; = 3.0904 pN. Les forces
d’interaction non-magnétiques, données sur la Figure.V.32.b, sont de 'ordre de quelques micro-
newtons. L’origine de ces forces est essentiellement liée a la présence de gradients de pression
hydrodynamiques. On constate que ces forces non-magnétiques ne sont pas négligeables [213] et
qu’elles augmentent fortement en fonction de la distance de séparation d. L’estimation de ces
différentes forces nous permet ainsi d’estimer avec précision I’amplitude des perturbations subies
par le microrobot. Un modele d’état plus réaliste vis-a-vis de I’environnement de navigation est
ainsi identifié.
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V.4.1.2 Stabilisation de deux bolus magnétiques

Le but de cette expérience est d’étudier la controlabilité et la stabilisation des deux bolus
magnétiques dans un environnement libre selon ’axe y. Le bolus 1 (B1) posseéde un demi-axe
majeur de 600um et un demi-axe mineur de 500um. Le bolus 2 (B2) possede, quant & lui, un
demi-axe majeur de 750um et un demi-axe mineur de 650pm. Ces bolus magnétiques sont placés
aux positions initiales suivantes : y;=8mm et yo=1mm, respectivement. Apres application d’un
controle optimal, les deux bolus magnétiques se déplacent suivant l'axe y dans des directions
opposées. L’évolution de ce déplacement en fonction du temps est donné par la Figure.V.34.a.a.

Nous pouvons constater que les deux bolus magnétiques subissent un mouvement en dents-
de-scie, a partir de l'instant ¢t=2.3s jusqu’aux positions finales y;=8.5mm et y,=5.9mm. Ce
phénomene de dents-de-scie est lié a la saturation des actionneurs, comme on peut le constater
sur Figure.V.34.b.b. On remarque que malgré une force d’interaction magnétique importante,
le contréleur optimal est suffisamment robuste, vis-a-vis des perturbations d’interaction magné-
tiques entre bolus.

V.4.2 Controle de deux bolus en matériau magnétique dur M = M,

Afin de valider les résultats de simulation du paragraphe 1V.3, nous considérons des bolus
constitués de matériaux ferromagnétiques durs (aimants permanents en néodynium). Nous pré-
sentons dans ce paragraphe le contréle de deux microspheres dans la branche mere du circuit
microfluidique en "W’. Les parametres de ces microspheres sont décrits dans le Tableau V.6.

Tableau V.6 — Parametres du modeéle.

Parametres Valeurs
M 1.23 x 10  (A/m)
p 7500 (kg/m3)
o 300 (nm)
nf 4 (mPa - s)

(a) (b)

Figure V.33 — Deux bolus magnétiques immergés dans un réservoir constitué d’un milieu oléa-
gineux : (a) les bolus sont & leurs positions initiales, (b) : les bolus sont a leurs positions finales
apres application d’un controle optimal.
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Figure V.34 — Stabilisation de bolus magnétiques By et By dans les états désirés (Refl et Ref2)
selon I'axe y. (a) Evolution de la position et (b) des entrées de commande en fonction du temps.

V.4.2.1 Controle de deux microsphéres magnétiques suivant une direction

Comme le montre la Fig. V.35(a), la distance initiale séparant les microspheres est réglée
a S = 8mm afin de contrer les forces attractives. Chaque microsphere fait face a une méme
force de trainée puisque le flux est considéré constant v .= 2lmm/s. De plus, comme chaque
microsphere est soumise a la méme commande en gradient magnétique ¥V b, une méme force
magnétique fmiz = fmos s’applique sur chaque microsphere. Pour cette raison, la commande
linéaire quadratique intégrale est appliquée pour commander la position d’une microbille, tan-
dis que lautre suit son mouvement afin d’atteindre I’état désiré. Dans le premier essai, deux
microbilles magnétiques similaires (R = Rp = 250pm) ont été choisies.

Fy

lex 1

Ry

m2x|

\ =<

(A) (B) ©)

Figure V.35 — Controle du mouvement de deux microsphéres magnétiques suivant 'axe x. (a) :
Conditions expérimentales, (b) : microspheres a leurs positions initiales, et (c¢) : microspheres
aux positions désirées dans la branche mere du canal microfluidique en "W’
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Comme le montre la Fig. V.35(b), les positions initiales des deux microspheéres sont 1=9.2mm
et xo=2.2mm respectivement. En appliquant un gradient de champ magnétique, les microspheres
se déplacent suivant ’axe x en opposition a I’écoulement du flux avec une vitesse maximale de
0.0lmm/s. On constate un bon suivi de la trajectoire puisque les deux microspheéres stabilisent
leurs positions finales (P, = 5.7mm, P, = —1.6mm ) malgré les perturbations engendrés par
I’écoulement du flux (voir Fig. V.35(c)). Les écarts par rapport aux positions finales désirées
Epos1 €t Epos2 sont respectivement de 'ordre de 50pm et 250pm comme le montre la Fig. V.36.
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Figure V.36 — (a) Stabilisation expérimentale des deux positions de microspheéres a ’état désiré
et (b) gradients de champ magnétiques appliqués.

Dans le second essai, deux microsphéres magnétiques de taille différentes (R;=250 pm et
Ry = 500 pm) ont été utilisées. Les résultats de cette expériences sont présentés sur la
Fig. V.38.a. Comme on peut le voir des performances de stabilité et de positionnement simi-
laires sont obtenues.

V.4.2.2 Controle de deux microsphéres magnétiques navigant dans deux sens oposés

Le but de cette expérience est d’évaluer expérimentalement la controlabilité en boucle ouverte
des deux microspheéres magnétiques le long de la branche mere (axe-z) du canal microfluidique
mais dans deux directions opposées. Deux microspheres magnétiques différentes (R; = 250pm
et Ry = 500pm) ont été choisies pour I'expérience. Comme le montre la Fig. V.37(a), la distance
initiale séparant les deux microrobots magnétiques est réglée & .S = 6mm afin de contrer les forces
attractives. Chaque microrobot fait face a de différentes forces de trainées fyi1, # fio. et forces
magnétiques fmiy # fmos. Comme le montre la Fig. V.37(b), les positions initiales des deux
microrobot sont 3.2mm et —2.8mm, respectivement, et les positions finales des deux microrobots
sont z1=>5.8mm, xo=-5.8mm respectivement, (figure. V.37(c)). Le contrdle des deux microrobots
se fait en boucle ouverte en appliquant un champ magnétique oscillatoire déphasé de 7 sur chaque
bobine de 'axe perpendiculaire au mouvement des deux microrobots. Comme on le montre la
figure. V.38.b, les deux microrobots atteignent les positions finales avec des erreurs €pys1=25 pm
et €pos2=18 pm. Les résultats préliminaires obtenus sur deux bolus ont démontré les performances
du controleur optimal sur un cas simple de navigation. Cependant, force est de constater, il n’a
pas été possible de valider pleinement la stratégie de commande sur une multitude de bolus
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Figure V.37 — Contrdle du mouvement de deux bolus magnétiques dans le sens inverse le long
de l'axe-z. (a) : Conditions expérimentales,(b) : microrobots & leurs positions initiales, et (c) :
microrobots magnétiques aux positions souhaitées dans la branche mere du canal microfluidique
en "W’

6 6 T T T T T T T T T
¢ & & & & & s & s s s s 0 s s s #6000 .00 0 s 20 s e e 0 o
5r 4
4} 4
4t 4
3F 4
2F 4
Pos 1
=2 —Posl 1 . N Po:Z
£ o Pos2 £
£ ¢ | £ ol + Refl i
! * Reft z 0  Ref2
b4 + Ref2 &
of 4
T T S T T T S S I S 21 1
B o4
Ja L] ooooo g o,
-2F . d o ! al 808 pggg, o g . : ]
3o p o oo oo oaoof? : J fofoan a
P S o
4L I I I I I I I I Y - i | | i i i | | |
0 2 4 6 8 10 12 14 16 1 2 3 4 5 6 7 8 9 10
Temps(sec) Temps(sec)
(a) (b)

Figure V.38 — Stabilisation expérimentale des deux positions de microrobots a I’état désiré
suivant l'axe z : (a) Sens direct et (b) sens inverse. Le rapport de taille entre les deux bolus est
égal a 2.

injectés simultaénement. Les principales raisons sont technologiques. Le systéeme d’EMA utilisé
possede des limitations matérielles en termes de temps de réponse, échauffement des bobines,
zone de travail restreint et limitation des gradients de champ magnétiques.
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V.5 Conclusion

Dans ce chapitre , nous avons dans un premier temps décrit la plateforme expérimentale ainsi
que le systeme magnétique d’injection pour automatiser 'injection de bolus magnétiques. Les
bolus magnétiques considérés durant nos expérimentations sont de deux types : les ferrofluides
(M # Mgyt) ou les microspheres en néodynium (M = Mg, ). Les ferrofluides sont ensuite carac-
térisés par I’évaluation de leurs moments magnétiques, de leurs déformations et de leurs rotation
sous 'action d’un champ magnétique. Les bolus sont ensuite introduits dans ’environement flui-
dique a l'aide du systéme d’injection contrélé. Ce qui nous a permis, par la suite, de tester le
controleur optimal LQI proposé sur différents trajectoires prédéfinies (linéaire, spirale et carré)
en environnement non contraint. Les résultats obtenus nous ont permis d’envisager I’injection de
multiples bolus magnétiques en série directement dans des fantomes microfluidiques simulant le
réseau artériel. Compte tenu de la difficulté de la tache, nos tests n’ont concerné que l'injection
de microspheres en néodinyum de 500um de diametre. Les résultats préliminaires obtenus nous
ont permis de valider le contrdle indépendant de deux bolus suivant une trajectoire linéaire sous
la contrainte d’un flux pulsatile. Cependant, le contréle simultané d’une série de bolus dans un
environnement microfluidique comportant des bifurfactions multiples n’a pas été rendu possible
compte tenu des limitations technologiques du systéme d’EMA. Il est prévu d’implémenter la
stratégie de commande optimale sur un systéme d’EMA a taille humaine actuellement utilisé a
I’ETHZ de Zurich dans le laboratoire du Prof. Bradley Nelson.
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Conclusion Générale

Contributions

E travail de these vise a proposer des solutions en vue d’améliorer I'efficacité des traitements
C thérapeutiques des cancers. L’objectif principal est de proposer une méthodologie "glo-
bale" pour 'optimisation de l'injection intra-artérielle contrélée de bolus magnétiques
pour le traitement des CHC. Le point de départ de la méthodologie proposée est le diagnostic
donné par le praticien hospitalier, sur 1’état général de I’évolution de la tumeur. Notamment, la
taille de la tumeur (stades A a D de la classification Barcelona Clinic Liver Cancer) ainsi que son
développement (multinodulaire, métastasique ou invasion) va induire un traitement thérapeu-
tique spécifique. La revue critique de I’état de ’art établie au Chapitre I, a montré que de tres
nombreux types de traitement des CHC peuvent étre considérés, allant des traitements classiques
(chirurgies, chimiothérapie, radiothérapie, etc.) jusqu’aux procédures locorégionales (TACE ou
TARE). Ces différents traitements présentent tous certaines limitations, et ils provoquent des
effets nuisibles sur les tissus sains du patient. Le principal inconvénient des approches conven-
tionnelles réside dans le manque de controle des agents thérapeutiques. La littérature propose a
cet effet de nombreuses stratégies, et systemes de navigation, pour guider des microrobots pour
des applications biomédicales. Dans le but de cibler uniquement les cellules malades, nous avons
proposé des solutions innovantes basées sur 1’exploitation de ’actionnement magnétique pour
permettre a des microrobots de naviguer dans le corps humain. Les microrobots magnétiques
sont ainsi utilisés pour embarquer une quantité d’agents thérapeutiques plus importante vers la
zone tumorale.

Pour rendre les procédures locorégionales transartérielles TACE et TARE plus ciblées, la
premiere étape de nos travaux a été d’étudier I’évolution d’une tumeur et les facteurs qui favo-
risent son évolution. Pour cela, dans le Chapitre II, nous avons dans un premier temps décrit
et comparé les différentes lois de croissance des tumeurs proposées dans la littérature. Nous
avons ensuite effectué une étude des différents modeles qui décrivent la croissance de la tumeur
en ’absence de traitement. Parmi les divers modeéles de croissance tumorale proposés, celui de
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Hahnfeldt et al. [112] permet de modéliser les différents phases d’une tumeur (ie. avasculaire,
vasculaire et métastatique), avec un faible nombre de parametres caractérisés a partir d’observa-
tions expérimentales. En outre, le modeéle de Hahnfeldt et al. [112] permet facilement d’intégrer
différentes thérapies. Sur cette base, nous avons proposé une extension en vue de simuler les pro-
cédures locorégionales (traitement anti-angiogénique, chimioembolisation, et radioembolisation)
ciblées optimales. Pour cela, un contrdle optimal basé sur 'approche SDRE est synthétisé, pour
définir la quantité optimale d’agents thérapeutiques pour I’élimination directe d’une tumeur.
Cette dose optimale doit étre embarquée dans un bolus magnétique, qui sera injecté ensuite a
travers le systéme endovasculaire.

A cet effet, le Chapitre ITI présente les différentes structures géométriques de bolus magné-
tiques considérées pour le transport d’une quantité optimale de médicament vers la tumeur.
Nous avons optimisé la taille, et la forme du bolus dans le but de maximiser la quantité de
médicaments a transporter, tout en assurant une navigation efficace a I'intérieur du réseau vas-
culaire. Les résultats de simulation ont montré qu’une structure de type sphéroidale présentait
le meilleur compromis, en termes de performances et de controlabilité du mouvement, suivant
les différentes directions de navigation. A partir du choix de la géométrie, nous avons calculé le
nombre de bolus a injecter pour acheminer la quantité de médicaments requise en fonction de
chaque type de thérapie (anti-angiogénese, chimiothérapie, radiothérapie). Nous avons conclu
qu’au moyen de la méthode proposée, les procédures locorégionales de type TACE et TARE
sont celles qui permettent une réduction significative du volume de la tumeur avec un faible
nombre de bolus magnétiques. Une fois, les bolus mangétiques injectés, ceux-ci, doivent étre
controlés magnétiquement, en temps-réel, pour suivre un chemin prédéfini a travers le systeme
endovasculaire.

Le Chapitre IV présente la problématique du controle de 'injection des bolus magnétiques

pour satisfaire les doses thérapeutiques évaluées au Chapitre I11. La stratégie proposée consiste
a injecter i) soit d’'une maniére controlée des bolus magnétiques de maniere sérielle, ou encore
ii) de controler un flot continu de plusieurs bolus magnétiques de maniére simultanée. Pour
résoudre cette problématique, nous avons d’abord développé un modele dynamique d’un bo-
lus magnétique sphéroidal unique dans les différents domaines magnétisation du matériau (a la
saturation et dans la zone linéaire). Nous avons choisi de privilégier la commande d’un bolus
magnétique sphéroidal non-saturé. Il apparait que dans ce cas, 'orientation 8 du bolus magné-
tique sphéroidal peut étre inclue dans le modele dynamique, et que, selon les capacités de la
plateforme d’actionnement magnétique, cette orientation peut étre controlée. A partir des mo-
deles pseudo-linéaires développés, nous avons synthétisé une loi de commande optimale LQI,
exploitant 'approche SDRE, permettant d’assurer la stabilisation d’un bolus en une position et
une orientation désirée.
Le modele dynamique d’'un bolus unique a été ensuite étendu au cas d’un groupe de n-bolus.
Dans la mesure ou la flottille de bolus magnétiques constitue un systéme dynamique sous-
actionné, nous avons privilégié le cas simple d’un bolus magnétique a la saturation. L’analyse
des propriétés structurelles montrent qu’un groupe de n-bolus magnétiques constitue un systeme
dynamique partiellement commandable, mais stabilisable. La synthese d’un régulateur optimal
LQI permet alors la stabilisation d’une flottille de bolus magnétiques. Les résultats de simulation
montrent les bonnes performances des commandes optimales développés en termes d’erreur de
position et de stabilité du systeme.
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Le Chapitre V présente le contexte expérimental. Nous avons dans un premier temps décrit
la plateforme expérimentale u-IRM’ disponible au sein du Laboratoire PRISME, et sur laquelle,
nous avons intégré un systeme d’injection. Ce dispositif permet d’automatiser l'injection des
bolus magnétiques. Les microrobots magnétiques considérés durant nos expérimentations sont
de deux types : des gouttelettes de ferrofluides ou des microsphéres a base d’aimant permanent
(NdFeB). En particulier, le volume des gouttelettes de ferrofluides peut étre contrdlé par le
dispositif d’injection. A ce titre, la caractérisation du comportement des gouttelettes de ferro-
fluides en ’absence, et en présence de champ magnétique, a été établi afin de valider les modeles
proposés. Les différents bolus sont ensuite introduits dans ’environement fluidique a 'aide du
systeme d’injection. Ce qui a permis par la suite, d’évaluer et de valider, notre controleur opti-
mal LQI sur différents types de chemins prédéfinis (linéaire, spiral et carré) en environnement
non-contraint, et en environnement microfluidique. Nous avons ainsi démontré que le contréleur
optimal LQI proposé offre des performances comparables, voire supérieures, a celles présentées
dans la littérature [211, 212]. Notamment, nous avons réussi a contrdler, et stabiliser, un groupe
de deux bolus magnétiques a partir des positions initiales pour atteindre des positions finales
désirées. Les phénomeénes de création d’embolie, et de désagragétion des bolus magnétiques, ont
également été démontrés a 'aide des expériences effectuées dans les canaux microfluidiques a
bifurcations multiples, et ce en présence d’un flux pulsatile.

Perspectives

A court terme

L’application de la méthodologie proposée a 1’échelle du corps humain, nécessite encore des
investigations a mener sur le contréle d’un groupe de bolus magnétiques a l'intérieur d’un réseau
vasculaire possédant de multiples bifurcations. Bien que les simulations et expérimentations ont
permis de démontrer qu’il est possible de stabiliser les positions d’un groupe de deux bolus ma-
gnétiques, sur des chemins simples, ’extension a des configurations plus complexes reste un défi
scientifique. En particulier, il est nécessaire de réaliser un compromis sur la distance de sépa-
ration inter-bolus qui doit étre i) suffisamment grande pour minimiser les forces d’interactions;
et ii) suffisamment faible pour permettre le passage des bifurcations a ’ensemble des bolus de
la flottille. Ainsi, & court terme, nous allons poursuivre la validation de la stabilisation de deux
bolus magnétiques dans un circuit microfluidique, a bifurcations multiples, en présence d’un flux
pulsatile. Puis, nous étudierons en simulation et en expérimentation, la stabilisation des posi-
tions de groupes de 3 a 4 bolus magnétiques. D’autre part, pour réduire les forces d’interaction
entre bolus et éviter leurs agrégations, une solution consiste a les encapsuler a l'intérieur d’un
matériau biodégradable qui assurera la cohésion du bolus magnétique. En collaboration avec le
laboratoire Matériaux Nanostructurés et Confinés de 1’Université d’Orléans, nous projetons de
réaliser des expérimentations sur ces nouveaux bolus magnétiques encapsulés. Enfin, I’étude de
la robustesse de la commande linéaire quadratique avec action intégrale fait également partie
de nos perspectives & court terme. Pour cela, une coopération avec ’équipe de recherche du
Professeur Bradley Nelson de 'IRIS a 'ETH de Zurich (Suisse) sera initiée pour valider la com-
mande multi-bolus sur une plateforme Aeon Phocus. Ce dispositif EMA, de grande dimension,
est fabriqué par la société Aeon Scientific (Zurich, Suisse).
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A long terme

A long terme, nous envisageons de réaliser la navigation de bolus possédant des tailles de
quelques 10! de pm afin d’atteindre les microvasculatures tumorales les plus enfouies (diamétre
des capillaires de plusieurs 10! de pm & quelques 10% de pm). A cette échelle, les gradients ma-
gnétiques requis pour propulser les bolus devront atteindre des valeurs de 1’ordre de 400mT /m.
A T'heure actuelle, trés peu de systémes magnétiques sont capables de produire des gradients si
intenses. Une solution consisterait a réduire les contraintes de navigation en diminuant le flot
sanguin par l'intermédiaire de I'insertion d’un cathéter-ballon lors du largage des bolus. En effet,
il serait ainsi possible de réguler de maniére continue 1’écoulement du flux sanguin pendant les
procédures TACE ou TARE. Cependant, les conséquences physiologiques d’une telle procédure
doivent étre limitées dans le temps (séquences d’injection inférieures a 10min). Les premieres
expériences devront donc étre réalisées sur des animaux de grande taille. Dans ce cadre, une col-
laboration avec 1’équipe du Prof. Sylvain Martel de I’Ecole Polytechnique de Montréal (Québec)
a été initiée en vue d’appliquer notre stratégie intra-artérielle locorégionale chez le cochon. Pour
cela, nous allons implémenter les régulateurs optimaux décrits dans cette these, et les appliquer
au cas de la Navigation par Résonance Magnétique (MRN). Les commandes optimales déve-
loppées devront intégrer notamment les contraintes liées a la saturation des commandes (par
exemple, limitation des risques d’overdose médicamenteuse, limitation des courants circulant
dans les bobines de 'TRM ou encore limitation de la durée des séquences).
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ANNEXE

Bolus magnétique en environnement
vasculaire

Comme nous l'avons introduit au Chapitre III, nous nous intéressons a un bolus actionné
magnétiquement. Plus spécifiquement, nous avons choisi de privilégier la stratégie dite du bead
pulling (cf. section I11.1.2), qui consiste a induire des force magnétiques par l'intermédiaire de
gradients de champs magnétiques. Afin de mettre en ceuvre des stratégies de navigation efficaces,
il est important de modéliser les différentes interactions existant entre le microrobot et I'envi-
ronnement endovasculaire qui peut étre simplement modélisé par un cylindre de section variable
(Fig. A.1). Le bolus magnétique sphéroidal peut étre caractérisé par son rayon équivalent sphé-
rique 7.. Dans un environnement microfluidique, ce microrobot poussé par la force magnétique
fin, subit également d’autres forces d’interactions vasculaires dont les principales sont : la force
hydrodynamique, fg, la force gravitationnelle f;, les forces surfaciques : la force électrostatique,
fo, et la force de van der Waals, f,qy [161, 162, 163]. Les forces magnétiques étant présentés
au Chapitre III, nous introduisons dans cet annexe les autres forces pouvant étre considérés en
environnement microfluidique.

flot microrobot centre du
laminaire  magnétique vaisseau

Figure A.1 — Représentation d’un bolus magnétique naviguant dans un vaisseau sanguin.
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A.1. LE POIDS APPARENT

A.1 Le poids apparent

Immergé dans un liquide, le bolus magnétique est soumis a ’action conjointe de son poids et
de la poussée d’Archimede. Le poids est la force de la pesanteur, d’origine gravitationnelle, et
s’exprime de la maniére suivante :

fp=Vopr g (A1)

avec V, = %m“i’ le volume total du bolus, g le vecteur orienté de I'accélération gravitationnelle
(gl = 9-81m/s?), et pp, la masse volumique totale du microrobot. Rappelons, que la densité du
bolus magnétique est déterminée a partir de :

pb = (Tmpp + pf/p(1 — Tm)) (A.2)

avec pp = 5735 kg/m? la densité des SPIO (Fe;0,) ; p 7/b la densité de fluide porteur du ferrofluide
(cf. Tableau V.2); et 7, le taux de magnétisation.

La poussée d’Archimeéde d’un corps plongé dans un fluide est donnée par :
fo=—-Vopr-g (A.3)

avec py la masse volumique du fluide.
Le bolus est alors soumis & son poids apparent, correspondant a la la résultante de ces deux
forces opposées, soit :

fe = Vo(pb — pf) - 8 (A4)

Nous pouvons noter que cette force f, est principalement reliée a la taille et a la composition du
bolus magnétique. Ainsi, plus le volume du bolus est petit, plus le poids apparent devient alors
négligeable.

La Fig. A.2 présente I’évolution du poids apparent f; pour différents rayons équivalent sphé-
rique 7. d'un bolus sphéroidal d’une densité p, = 7500kg/m?® & lintérieur d'un vaisseau
sanguin. Classiquement, la densité du sang considéré dans nos simulations est de l'ordre de
py = 1060kg/ m?. Pour un bolus magnétique dont le rayon équivalent sphérique est r, = 100 pm
la force liée au poids est de 'ordre de f; = 43.7nN. Cette force reste bien inférieur a celles liées
aux forces de trainée hydrodynamique et d’actionnement magnétique.

A.2 Forces surfaciques

Aux échelles considérées, lorsque le bolus se trouve & proximité des parois des vaisseaux
sanguins, des forces surfaciques apparaissent : la force électrostatique et la force de van der
Waals. Ces forces sont décrites dans le cadre de de la théorie DLVO, du nom de leurs auteurs
(Derkaguin, Landau, Verwey, Overbeek) [214, 215]. La résultante des forces d’interaction est
obtenue en intégrant I'influence de chaque force avec les plus proches parois des vaisseaux sanguin
(cf. Fig. A.3). Nous présentons dans les paragraphes suivants une modélisation de ces forces
surfaciques communément rencontrées aux petites échelles.
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ANNEXE A. BoLus MAGNETIQUE EN ENVIRONNEMENT VASCULAIRE

fy(N)

Taux de O e 0.4
magnétisation T, (%) ~ . Rayon équivalent sphérique ro(mm)

Figure A.2 — Evolution du poids apparent f; pour un bolus magnétique dans un flot sanguin de
densité p; = 1060 kg/m3.
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Figure A.3 — Représentation des forces surfaciques : forces électrostatique et de van der Waals.

A.2.1 Force électrostatique

Quand le bolus est immergé dans une solution contenant des ions (électrolytes), des charges
de surface sont induites par absorption d’ions présents dans le sang et/ou de dissociation de
groupes de surface. Ces charges de surface sont alors neutralisées par une charge opposée dans
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A.2. FORCES SURFACIQUES

I’électrolyte, pour former une double couche (cf. Fig. A.3). Lorsque les doubles couches de deux
surfaces se chevauchent, une interaction électrostatique se produit, entrainant une force élec-
trostatique fe répulsive ou attractive. De nombreux travaux sont consacrés a déterminer des
expressions analytiques modélisant ’évaluation de cette force en fonction du type d’interaction
entre les objets (plan/plan, sphere/plan, etc.). Dans [216] sont résumés différents cas et expres-
sions rencontrés dans la littérature. Dans notre étude, la force d’interaction électrostatique entre
le bolus et la paroi du vaisseau sanguin peut s’exprimer comme suit [217] :

2

q
£, = H(—6 A5
1 dmeren (1 + 16])? (=o)m (A.5)

ou ¢ définit la charge (positive ou négative) du bolus magnétique, €, est la permittivité diélec-
trique relative du milieu (ie. celle du sang), €y la permittivité du vide, et n le vecteur normal a
la paroi du vaisseau sanguin. La fonction H(d) représente la fonction d’Heaviside, définit par :

0 si <0
1 si §>0.

10-5¥////‘

Vs eR, H(5) = { (A.6)

fel(N)

1004 -

107
0.2
0.4

Distance ala 06
parois 6 (mm)

ol

56 0.4
Rayon équivalent sphérique ro(mm)

1

Figure A.4 — Evolution de la force électrostatique f,;.

La Fig. A.4 représente ’évolution de la force électrostatique pour différents rayons équivalent
sphérique 7. d’un bolus sphéroidal en fonction de la distance a la paroi §. Cette courbe montre
que cette force d’interaction f, perd vite de son influence sur le microrobot quand celui-ci
s’éloigne de la paroi du vaisseau sanguin. Notamment, la force électrostatique s’annule sur I'axe
central du vaisseau en raison de la symétrie adoptée. On note malgré tout, que la taille du
bolus augmentant, les charges g devenant plus grandes, la force f.; influence plus fortement le
comportement du microrobot. Notamment, pour un bolus magnétique dont le rayon équivalent
sphérique est r. = 100 pm la force électrostatique est inférieur a f,; < 1.014 uN. Cette force reste
bien inférieur a celles liées aux forces de trainée hydrodynamique et d’actionnement magnétique.
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ANNEXE A. BOLUS MAGNETIQUE EN ENVIRONNEMENT VASCULAIRE

A.2.2 Force de van der Waals

Le bolus magnétique interagit également avec la paroi des vaisseaux sanguins a travers la
force de van der Waals. Cette force d’interaction électrique de faible intensité entre atomes ou
molécules est, dans la plupart des cas, une force attractive. En utilisant ’approche de Hamaker,
le potentiel de la force de van der Waals entre une sphere et un plan, peut s’écrire de la maniere
suivante [218] :

Ap (7 T 9] )
Vodw = ——2 [ — 1 : A.
vdw =77 (\5|+2r+|5y+ Yortpl) (A7)

avec Ay, la constante d’Hamaker. La force de van der Waals correspondante est alors obtenue en
déterminant le gradient de ce potentiel (A.7), soit :

f'vdvv = *(V Vvdw) H(*é)
Apr ( 1 1 2

6

) H(-6) n (A.8)

+ —
1612 (2r+ |6 10] (2r +1d])

0.4
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0.6 0.4
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1

1

Figure A.5 — Evolution de la force de van der Waals fodw-

La Fig. A.5 représente I’évolution de la force de van der Waals pour différents rayons équivalent
sphérique r» d’un bolus sphéroidal en fonction de la distance & la paroi §. Tout comme dans le cas
de la force électrostatique, cette courbe montre que cette force fy4y perd vite de son influence sur
le microrobot quand celui-ci s’éloigne de la paroi du vaisseau sanguin. En outre, on constate que
la force de van der Waals agit tres faiblement sur le bolus par rapport a la force électrostatique.
Ainsi, globalement cette derniére force f,qy peut souvent étre négligée. Notamment, pour un
bolus magnétique dont le rayon équivalent sphérique est r. = 100 pm la force de van der Waals
est inférieur a f,qy < 33.41N.
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A.2. FORCES SURFACIQUES

A.2.3 Bilan des forces d’interaction endovasculaires

Apres avoir donné une liste des forces prépondérantes agissant sur le bolus, nous pouvons
regrouper ’ensemble des forces d’interaction endovasculaires comme suit :

fvaLsc = fd + fg + fel + fvdw ~ fd (AQ)

Notons toutefois, que d’autres forces peuvent étre ajoutées a ce modele (A.9). Tout d’abord,
le bolus magnétique peut entrer en collision avec les parois vasculaires, induisant une force de
contact. Deux modeles principaux sont utilisés dans la littérature : le modele Voigt et le modele
Hertz [88]. Néanmoins, dans le cadre de notre étude nous faisons ’hypotheése que le microrobot
n’entre pas en collision avec les parois par soucis de simplicité.

En outre, la surface du bolus magnétique peut étre fonctionnalisé par le biais de greffons
[219]. Par exemple, des polymeéres (ou micelles) auxquelles sont fixées des composants antican-
céreux comme la doxorubicine ont été utilisés pour fonctionnaliser des nanoparticules dans [220].
Dans ce contexte, la chaine de polymeres, affecte I'interaction du microrobot avec ’endothélium
vasculaire des parois des vaisseaux sanguins, faisant apparaitre une force stérique répulsive. Ce-
pendant, cette force stérique étant généralement tres faible (une valeur inférieur a 25nN est
indiqué dans [88]), celle-ci peut étre négligée compte tenu de la taille du microrobot considéré.

196



ANNEXE

La plateforme d’actionnement
électromagnétique

Il est nécessaire d’utiliser un systeme générateur de champs et gradients de champs magné-
tiques pour produire une force ou un couple agissant sur un bolus magnétique. Notamment,
pour pouvoir controler les déplacements des bolus magnétiques des plateformes d’actionnement
électromagnétique (EMA) sont souvent considérées. Ces systemes d’actionnement sont simple
de mise en ceuvre et repose sur 'assemblage d’un ensemble de bobine électromagnétique. Ainsi,
dans le cadre de nos travaux de recherches, nous avons conduis nos expérimentation sur la plate-
forme p~-IRM’ disponible au sein du Laboratoire PRISME. Cette annexe présente, tout d’abord,
les principes généraux des dispositifs magnétiques produisant des champs et des gradients de
champs magnétiques classiquement utilisé dans les plateformes d’EMA. Puis, nous appliquons
ces fondements aux systemes d’EMA de la plateforme u-IRM’.

B.1 Champ et gradient magnétique généré par des bo-
bines circulaires

Une bobine est constituée d’un enroulement de fil conducteur, appelé spires, autour d’un
noyau. En faisant circuler un courant électrique I dans les conducteur des bobines, un champ
magnétique est créé dans leurs voisinages. Il est possible de modéliser ’expression de ce champ
magnétique en utilisant la loi de Biot et Savart. Pour déterminer le champ magnétique généré
par une bobine, nous nous intéressons tout d’abord au champ magnétique produit par une seule
spire sur son axe comme illustré sur la figure B.1. Dans ce cas, la loi de Biot et Savart s’exprime
comme suit :

b_ﬁ‘fj,{ dinl (B.1)

47 Jspire dQPPI

avec = 47 x 1077 T - m/A la perméabilité magnétique du vide; I le courant circulant dans la
spire ; d7 un vecteur tangent a la spire de centre O et de rayon r en un point source P considéré
dans la direction de I ; U représente le vecteur unitaire normal a 1’élément ﬁ orienté du point
source vers le point d’observation P, et dpp, représente la distance entre les points source P et
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d’observation P,. En notant que HEZ A || =dl, by = ||b|| cos(ar) et en intégrant b le long de la
spire, nous obtenons :
pl
= B
PP,

cos(aq) (B.2)

Les relations suivantes peuvent étre déterminées a partir de la figure B.1 par de simples trans-
formations géométriques :

Ty

cos(a) = sin(ag), dpp, = dpp, = /22 + 1} (B.3)

sin(ag)’

Figure B.1 — Loi de Biot et Savart : champ magnétique créé par une spire circulaire sur son axe.

En substituant les relations (B.3) dans I’équation (B.2), nous obtenons l’expression du champ
magnétique obtenu en tout point le long de 'axe x :

_pdrg 1

bz
2 (22 +1r2)3/?

(B.4)

La relation (B.4) caractérise le champ magnétique induit par une seule spire sur son axe. L’ex-
pression du champ magnétique créé par une bobine contenant Ngpire spires, se déduit simplement

par :
NapiveptIr? 1
bx _ spireld b 5 7373 (B5)
2 (22 + 1)
Par la suite, nous posons A, = Ngpiretd. Les bobines sont généralement associées par paires

identiques B; et Bg, paralleles entre elles, et séparées d'une distance dja, comme décrit sur la
figure B.2. Dans un repere orthonormé de centre O situé au centre de la paire de bobines, les
champs magnétiques sont déduits de (B.5) pour chaque bobine par un simple changement de
variable, et conduit aux résultats suivants :

A,r? 1
bi(z) = ; 7 (B.6)
<rg+ (:U— d?) )
Ar? 1
by(z) = —Lb (B.7)
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Figure B.2 — Schéma représentant les différentes configurations de bobines circulaires.

Finalement, ’expression du champ magnétique résultant généré en un point situé a une distance
x du centre O des bobines (cf. figure B.2), est la composition des deux champs magnétiques
précédents. En effet, la linéarité des équations de Maxwell permet d’utiliser le théoréme de
superposition, c¢’est-a-dire b(x) = bi(x) + ba(z), et on obtient :

A,r? 1 1

2 ) 2o\ 2 : 2\ 3
(rb—i—(w—é?)) (r%—i—(m—i-dé?))

Enfin, en dérivant I’équation (B.8) par rapport a x, on obtient le gradient généré par la paire
bobines, soit :

b(x)

ob(x) _ 3A,r? ‘ (% - w) B (a: + d%)

o ’ <r§+($—d§2)2)g (T§+(x+d§2)2)g

Comme l'illustre la figure B.2, différentes configurations de bobines peuvent étre obtenues,

(B.9)

entre autre selon le sens de circulation du courant dans les bobines. La modélisation de ces
configurations, & savoir d’Helmholtz et Maxwell, est présentée ci-apres.

B.1.1 Modélisation des bobines d’Helmholtz

La configuration d’Helmholtz consiste en deux bobines By et Bo identiques, circulaires de
rayon 7, placées en paralléles, séparées par une distance dis = 13, et parcourues par un courant
I circulant dans le méme sens. Dans cette configuration les courants sont en phase (cf. figure B.2).
Au moyen de la relation (B.8), nous pouvons alors modéliser le champ magnétique créé par une
paire de bobines d’Helmholtz. Les courbes obtenues sont alors représentées sur la figure B.3,
pour des bobines d'un rayon r, = 50 mm, avec un nombre de spire Ngpire = 100, traversées par
un courant d’intensité I = 10 A.

Sur la figure B.3-a est tracé le champ magnétique axial bi(z) de la bobine By (en vert), le
champ magnétique axial ba(x) de la bobine By (en bleu), et le champ magnétique axial résultant
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(a) Courbes des champs magnétiques (b) Courbes des gradients de champs magnétiques
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Figure B.3 — Champ et gradient magnétique axial induit par des bobines d’Helmholtz.

b(x) (en rouge). On constate que la résultante du champ magnétique b(z) créé par les deux
bobines est uniforme au centre O du dispositif. En effet, dans cette zone située entre les deux
bobines, le champ magnétique est relativement constant atteignant b(0) = 18 mT pour une
variation inférieur & 6%. Par conséquent, lorsque un dipole magnétique (aimant permanent) est
utilisé comme microrobot, la configuration d’Helmholtz permet d’aligner celui-ci dans la direction
de I'axe des bobines. Cette configuration est généralement utilisée pour contréler la direction
de la propulsion magnétique, ou encore magnétiser des microrobots constitués de matériaux
paramagnétiques.

La figure B.3-b décrit le tracé du gradient magnétique axial 9bi(x)/0x de la bobines B;
(en vert), le gradient magnétique axial Oby(z)/0x de la bobines By (en bleu), et le gradient
magnétique 0b(z)/0x résultant (en rouge). La résultante du gradient de champs magnétiques des
deux bobines présente un comportement quasi linéaire entre les deux bobines. La configuration
d’Helmholtz semble donc peu adaptée pour générer un gradient magnétique adéquat pour la
propulsion de microrobots magnétiques.

B.1.2 Modélisation des bobines de Maxwell

Les bobines de Maxwell utilisent le méme type de configuration que les bobines de Helmholtz
(voir figure B.2), o deux bobines identiques circulaires de rayon 7, sont placées en paralléles.
Toutefois, dans la configuration de Maxwell les bobines sont séparées a présent par une distance
di1a = /31, et parcourues par des courants de méme intensité circulant dans des sens opposés
(courant en opposition de phase). La figure B.4 présente les champ et gradient magnétiques
axiaux pour les mémes bobines utilisées précédemment, soit r, = 50 mm et Ngpire = 100, mais
cette fois-ci traversées par des courants d’intensité I = 10 A circulant en sens opposés.

Sur la figure B.4-a est tracé les champs magnétiques axiaux by (z) de la bobine B; (en vert),
ba(x) de la bobine Bs (en bleu), et le champ magnétique axial résultant b(x) (en rouge). La
résultante des champs magnétiques créés par les deux bobines est quasi-linéaire autour du centre
des bobines. La figure B.4-b révele une zone entre les deux bobines ou le gradient du champ
magnétique 0b(x)/0z (en rouge) est constant. Ce phénomene est rendu possible en raison du
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(a) Courbes des champs magnétiques (b) Courbes des gradients de champs magnétiques
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Figure B.4 — Champ et gradient magnétique axial induit par des bobines Maxwell.

courant I circulant en opposition de phase dans les deux bobines. Grace aux caractéristiques du
dispositif de Maxwell, il est possible d’atteindre dans une zone de 4 cm centrée autour de O un
gradient de champ magnétique d’amplitude maximale d’environ 0b(0)/0x = 320 mT/m, pour
une variation de 'ordre de 6%. L’homogéné ité du gradient de champ magnétique permet alors
d’obtenir une force motrice constante dans cet interval. La configuration de Maxwell est donc
souvent utilisée pour controler la force de propulsion (IIL.5).

B.1.3 Discussions

Au vue de I’étude précédente, la configurations de Maxwell est la plus adaptée pour créer un
gradient de champ magnétique uniforme dans une zone autour du centre des dispositifs. Le champ
magnétique uniforme, créé dans le cas des arrangements d’Helmholtz, peut étre utilisé pour la
magnétisation des bolus magnétiques, ou le controle de 'orientation dans le cas des bolus non
sphériques. Ces pour ces diverses raisons que la grande majorité des plateforme d’EMA exploite
principalement des paires de bobines de Maxwell et de Helmoltz. Il est donc tout a fait naturel
de retrouver ces ensembles de bobines sur la plateforme d’EMA du systeme p-IRM’ disponible
au sein du Laboratoire PRISME.

B.2 Le systeme d’actionnement électromagnétique de la
plateforme u-IRM’

Afin de tester et valider les stratégies de navigation proposées dans le cadre de nos travaux
de thése, nous avons utilisé la plateforme de guidage magnétique, dénommé p-IRM’; disponible
au sein du laboratoire PRISME. L’élément principal de la plateforme de guidage magnétique
réside dans le dispositif de propulsion magnétique, c¢’est-a-dire du systéme d’EMA. La plateforme
u-IRM’ est ainsi dotée de trois paires de bobines de Maxwell fixées perpendiculairement, pour
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générer des gradients de champs magnétiques uniforme dans les trois directions x — y — z de
I’espace de travail. Une paire de bobine de Helmoltz permet quant a elle de générer un champs

magnétique uniforme. La Fig. B.5 présente le systeme d’EMA de la plateforme p-IRM’; et le
Tableau B.1 résume ces principales caractéristiques géométriques [61].

Figure B.5 — Le systéme d’actionnement électromagnétique de la plateforme pu-IRM’ du Labora-

toire PRISME.

‘ Paire de bobines Axe H Rayon (mm) ‘ Nombre de spires ‘ Configuration

B.(0,4) (2) 34 45 Maxwell
By(1,5) (y) 51 58 Maxwell
B.(2,6) (x) 72 80 Maxwell
B.2(3,7) (x) 68 91 Helmbholtz

Tableau B.1 — Caractéristiques de ’ensemble des bobines de la plateforme p-IRM’.

B.2.1 Caractérisation du systeme d’EMA

Comme nous 'avons introduit dans la section B.1, les équations modélisant les phénomenes
magnétiques du dispositif sont issues de la loi de Biot et Savart. Les gradients de champ magné-
tique se déduisent alors de la relation (B.9), et nous obtenons selon chaque axe des trois paires

de bobines de Maxwell le gradient de champ magnétique suivant :

ob(z, I;)
ox

ob(y, I)
y
ob(z, 1)
0z

Vb=

[\CR GV

2
Aprpg” -

(e+5)

5
(Tbe-i-(w-i—dTI)Q)g

(B.10)
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ou A, = N,ul, avec N,, rp, et I, respectivement le nombre d’enroulement, le rayon, le courant
parcourant chaque bobine, et d, est la distance séparant les paires de bobines selon chaque axe
v ={z,y,z}, dont les caractéristiques sont indiquées dans le Tableau B.1.
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Figure B.6 — Simulation des champs et gradients de champ magnétique de (a) la paire de
Helmoltz; (b) la paire de Maxwell selon I'axe z; (¢) la paire de Maxwell selon I'axe y; et (d) la
paire de Maxwell selon I'axe z, lorsqu’elles sont toutes traversées par un courant I = 20 A.

La Fig. B.6 montre le champ magnétique et le gradient de champ magnétique obtenu par
le dispositif ’EMA de la plateforme p-IRM’. Comme dans la section B.1, les résultats obtenus
montrent dans les intervalles délimités par les bandes noires i) la paire de bobine de Helmoltz
crée un champs magnétique by quasi-uniforme; et ii) que les paires de bobines de Maxwell
crées des champs magnétiques sont quasiment linéaires conduisant a des gradients de champs
magnétique quasi-constants. Ces résultats obtenus nous permet de conclure que I’ensemble des
bobines permettent de générer des champs et gradients de champ magnétique fonction des
courants I circulant dans les enroulements :

knip ky x iy
by = 0 et bg = | kyyiy (B.11)
0 k,z1,
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ol by correspond au champ magnétique uniforme créé par la paire de bobine de Helmoltz;
b, le champ magnétique créé par les paires de bobines de Maxwell; {3, iy,1y,1,} les courants
circulant dans les différentes paires de bobines, et {ky, kz, ky, k- } les constantes associées a leurs
géométries. A partir de ces résultats, il vient que le dispositif ’EMA offre un volume de travail
ayant les dimensions suivantes :

AX = [-10; +10]mm, AY = [-7.5;+7.5)mm, et AZ = [-5;4+5|mm (B.12)

centré autour du centre O de l’ensemble des bobines. LL’homogénéité du gradient de champ
magnétique permet alors d’obtenir une force motrice constante dans cet intervalle.

B.2.2 Calibration du systeme d’EMA

Les champs et gradients de champ magnétique générés par le systéme d’EMA sont contrdlés
a travers les courants {ip,%.,1y,%,} circulant dans les ensembles de bobines. Ces courants pro-
viennent de 8 amplificateurs de courant congus par Aeon Scientific avec un courant maximum
de 25 A par voie, contr6lés depuis un PC a travers deux cartes d’acquisition (NI PCI-6229). Le
processus de calibration du systéme d’EMA commence donc par I’étalonnage de chacun des 8
amplificateurs de courant, en utilisant des ajustements linéaires. nné, il convient de calibrer les
champs magnétiques induits par le dispositif ’EMA. Pour cela, des mesures du champ magné-
tique, au centre O des bobines, sont réalisées, avec les bobines de Maxwell en mode “Helmholtz”
(ie. les courants circulent dans le méme sens). Cet arrangement permet d’induire un champ
magnétique globalement uniforme au centre du dispositif. Les mesures sont obtenues avec un
magnétometre a effet Hall 3-axes (THM1176), en collaboration avec nos partenaires de I'IRIS-
ETH. Le Tableau B.2 résume les résultats obtenus, avec chacun des amplificateurs de courant
fixés & I = 6.25 A [61]. Les données collectées montrent que le champ magnétique généré par
une paire de bobines sur son axe est nettement supérieur au champ magnétique généré par les
autres axes.

B.(0,4) | By(1,5) | B4(2,6) | By2(3,7)
[mT] [mT] [mT] [mT]
by -0.07 -0.15 —6.24 —6.36
by 0.17 6.37 -0.12 -0.14
b, —7.40 0.16 -0.09 -0.05

Tableau B.2 — Mesures du champs magnétiques du systéme d’EMA au centre de 'espace de
travail (les bobines sont en mode Helmholtz parcourues par un courant I = 6.25A)

Enfin, ces mesures démontrent qu’il n’y a pas d’interactions magnétiques entre les différentes
paires de bobines, impliquant :

ob, db, b, b, b, 0Ob,

dy 0z dxr 9z odr Oy (B.13)
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Lyés MELLAL

Modélisation et Commande de Microrobots Magnétiques pour le
Traitement Ciblé du Cancer

Résumé :

Le cancer est une maladie caractérisée par la croissance incontrdlée des cellules. Le nombre de personnes
atteintes par le carcinome hépatocellulaire (CHC) est en progression croissante. Les traitements utilisés
jusqu'a présent par les médecins tels que la chimioembolisation transartérielle (TACE) et la
radioembolisation transartérielle (TARE) présentent des limitations a cause des effets secondaires causés
sur les tissus sains. En vue d'atteindre un meilleur contréle tumoral avec le minimum de complications des
tissus sains, les approches microrobotiques peuvent apporter des solutions au probleme du ciblage
thérapeutique. Une solution consiste a contréler la direction de transporteurs thérapeutiques (bolus
magnétiques), composés de microparticules magnétiques et d’agents anti-cancéreux, a lintérieur des
vaisseaux sanguins vers la zone tumorale. Des champs magnétiques extérieurs sont alors utilisés pour
propulser, guider et naviguer une flottille de bolus magnétiques au travers du réseau artériel. Cette these
propose donc une méthodologie globale a mettre en place afin de rendre les procédures locorégionales
transartérielles robotisées plus ciblées et plus localisées. Dans un premier temps, nous avons optimisé la
quantité de médicament a injecter sous forme de bolus magnétiques. Ensuite, nous nous sommes
intéressés a l'optimisation de la structure du bolus en vue d’assurer d’une part, la navigation optimale a
lintérieur des vaisseaux et d'autre part, doffrir la possibilit¢é d’embarquer une quantité d’agents
thérapeutiques plus importante. La navigation des bolus délivrés par un cathéter vers la zone ciblée
(tumeur) est assurée grace au développement et a l'implémentation d’'une loi de commande optimale. La
validation de linjection et de la navigation des bolus magnétiques a été réalisée sur une plateforme
magnétique robotisée développée dans le cadre de cette thése.

Mots clés : Microrobot magnétique, Optimisation, Cancer, Commande optimale (LQI, LQR), Navigation

Modeling and Control of Magnetic Microrobots for Therapeutic
Targeting

Summary :

Cancer is a disease characterized by an uncontrolled cell growth. The number of people with hepatocellular
carcinoma (HCC) is growing constantly. The treatments used by doctors until nowadays such as transarterial
chemoembolization (TACE) and transarterial Radioembolization (TARE) have limitations because of the side
effects caused to healthy tissues. In order to achieve best tumor control with minimal complications on
healthy tissues, microrobotics technology can provide solutions to the problem of therapeutic targeting. One
solution is to control the direction of the therapeutic carriers (magnetic bolus), composed of magnetic
micropatrticles and anti-cancer agents, inside the blood vessels to the tumor area (target). External magnetic
fields are then used to propel, steer and navigate a magnetic bolus fleet through the arterial system. This
thesis offers a global methodology to implement in order to make the robotic transarterial locoregional
procedures more targeted and localized. First, we have optimized the amount of drug to be injected as
magnetic boluses. Then, we have carried out the optimization of the magnetic bolus structure in order to
ensure firstly, the optimal navigation inside the vessels and secondly, to offer the possibility of carrying a
larger amount of therapeutic agents. The navigation of boluses delivered by the catheter to the target area
(tumor) is ensured through the development and implementation of the optimal control law. The validation of
the injection and navigation magnetic bolus are performed on a magnetic microrobotic platform.

Key words: Magnetic microrobot, Optimization, Cancer, Optimal control (LQI, LQR), Navigation
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