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RESUME

Ce mémoire est une contribution pour le développement de nouveaux moyens de ciblage
d’agent thérapeutique dans le réseau vasculaire, basés sur le guidage magnétique de micro-
particules. Le ciblage de ces agents requiert un actionneur magnétique capable de générer des
pulses de gradients magnétiques de plusieurs centaines de milliteslas par metre d’amplitude
et de plusieurs centaines de millisecondes de durée. La taille de I'actionneur doit permettre
d’accueillir un lapin pour effectuer des tests pré-cliniques, et doit pouvoir étre augmentée
afin d’accommoder un étre humain. Enfin, les propriétés dynamiques de 1’actionneur doivent
permettre d’accomplir le guidage avec une efficacité suffisante, sans compromettre la sécurité
du patient.

La premiere hypothese de ce mémoire est qu’il est possible de concevoir un actionneur
capable de diriger des agents thérapeutiques et magnétiques au travers de plusieurs vaisseaux
sanguins d'un lapin. La seconde hypothese est qu’il est possible d’adapter ce concept a 1’échelle
humaine.

Les bobines de gradients longitudinales et transversales présentées dans ce travail sont

idéales pour accomplir cette tache. Leurs principales caractéristiques sont :

1. un diametre interne de 300 mm afin d’accueillir un lapin;

2. la génération de pulses de 400 mT.m ™!, uniformes & 12.5% dans une spheére de 8 cm de
diametre ;

3. T'utilisation de sources de puissance disponibles dans le commerce ;

4. étre adaptable a I’échelle humaine.

Ce mémoire présente toutes les étapes de recherche nécessaires a la conception d’un tel

actionneur, a savoir :

1. la définition des besoins précis concernant 1'utilisation de ’actionneur. Nous avons défini
une expérience in-vivo afin d’obtenir avec la plus grande précision possible ces besoins,
relatifs aux tests sur des lapins. Ils sont exprimés en terme de nombre de pulses a
générer et de durée totale allouée pour ces pulses;

2. la conception de 'actionneur, en fonction des conditions environnementales attendues
pour les expériences a venir. Une attention particuliere est portée sur la détermination
du temps de montée du courant dans ’actionneur en fonction des besoins techniques

et sécuritaires de la plateforme ;

3. la validation du concept de guidage pulsé au travers de deux vaisseaux, en utilisant un

prototype;
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4. la mise a I’échelle humaine du systeme et I'impact sur les besoins en puissance de

I’actionneur.

Les résultats présentés dans ce mémoire aideront les ingénieurs a utiliser de facon efficace
cet actionneur dans les futures expériences, et a déterminer avec plus de certitude les limites

d’application de cette technologie pour les traitements médicaux a venir.
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ABSTRACT

This thesis is a contribution to the development of new targeting technics for therapeutic
agent in the vascular network, based on the magnetic steering of magnetic microparticles.
An actuator has to generate pulses with an amplitude of several hundred of milliteslas per
meter and duration of several hundred of milliseconds in order to steer those agents. In order
to achieve pre-clinical tests, the actuator has to be rabbit-sized. It also has to be scalable
at human scale for futur clinical tests. Finally, dynamic properties of the actuator have to
allow good steering efficiency without putting the patient in danger.

The first hypothesis which has drive this thesis is that it is possible to design an actuator
able to steer therapeutic magnetic micro carrier throught at least two bifurcations of the
vascular system of a rabbit. The second hypothesis is that such an actuator can be scaled
up at human size.

Longitudinal and transverse coils studied in this work fulfill very well these requirements.

Their main features are:
1. a internal diameter of 300 mm to receive a rabbit inside;
2. production of 400 mT.m™! pulses with a 12.5% uniformity in a 8 mm diameter sphere;
3. using commercially available power sources;
4. to be scalable to human size.
This report presents all the stages of our research work:

1. the precise definition of the uses of the actuator. In order to get those specifications,
we have defined the corresponding rabbit in-vivo tests. Those specifications include the

number and duration of the pulses used to realize those tests;

2. the design of the actuator, according to the expected in-vivo conditions. The cur-
rent rise time inside the coils has been carefully determined, in order to maximize the

performance and the security of the actuator;
3. the validation of the steering through two bifurcations has been done, using a prototype;
4. the scaling at the human size and the impact on the power needs for this actuator.

The results of this thesis will help engineers to use this actuator in the coming experiments,
and to define with more precision the application limits of the technology for all the coming

medical applications.
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INTRODUCTION

L’ingénierie, les sciences et la médecine ont toujours développé des solutions innovantes
pour améliorer la vie et les soins apportés aux étres humains. Au début du XX¢ siecle,
Willem Einthoven a obtenu les premieres représentations de 1’électrocardiogramme avec son
galvanometre a cordes.Durant la deuxieme moitié du XX¢ siecle, Peter Mansfield et Paul
Lauterbur ont proposé d’appliquer les techniques de la Résonance Magnétique Nucléaire
(RMN) a I’étre humain, pour ainsi créer I'Imagerie par Résonance Magnétique (IRM), une
technique d’imagerie non invasive et non irradiante permettant d’imager tout le corps. Enfin,
au début du XXI¢ siecle, ’entreprise Intuitive Surgical a mis sur le marché un robot médical
complexe, permettant a un chirugien de réaliser des opérations minutieuses en téléopération.
Mais de nombreux défis techniques restent encore a relever, le ciblage précis et controlé

d’agents thérapeutiques dans le corps étant 1'un d’entre eux.

Définitions et concepts de base

Le ciblage du Carcinome HépatoCellulaire (CHC), un cancer du foie, fait partie de ces défis
majeurs. En effet, les cancers sont la troisieme cause de déces dans le monde [1], les cancers
du foie étant la troisieme cause de déces dus aux cancers chez les hommes et le sixieme chez
les femmes. L’incidence de cette maladie ne cesse d’augmenter en Europe et aux Etats-Unis
d’une maniere préoccupante [2]. Mais ces chiffres refletent surtout la réalité des traitements :
seulement 30% a 40% des cas diagnostiqués peuvent bénéficier d’un traitement curatif [3]. Les
autres patients recoivent des traitements palliatifs visant a réduire I’expansion des tumeurs et
a augmenter ’espérance de vie. Parmi ces traitements palliatifs, on trouve les traitements par
TransArterial ChemoEmbolization (TACE) [4L5] et les traitements médicamenteux ciblés [6],
le premier étant apparu dans les années 60 [7] et le second dans années 90 [8].

Le traitement par TACE, qui est un traitement minimalement invasif, débute avec une
petite incision faite dans l'aine et sur 'une des arteres fémorales. Un cathéter y est inséré
jusque dans l'arbre artériel du foie, en passant par l'aorte. Il est ensuite utilisé pour libérer
des agents thérapeutiques qui vont, dans un premier temps, libérer un médicament afin de
réduire la progression de la tumeur, puis emboliser les arteres ’alimentant. Le modele animal
utilisé pour valider cette technique est le lapin. Les schémas simplifiés des réseaux artériels
de I'humain et du lapin sont donnés sur la Figure [[.1]

Toute la procédure de TACE s’effectue sous Fluoroscopie ou sous Digital Subtraction

Angiography (DSA), deux modalités d’imagerie produisant des rayons X afin d’imager la zone
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Figure 1.1 Vasculature simplifiée chez I’humain et le lapin.

concernée. Or, le foie étant tres sensible aux rayons X, la réduction de I’exposition des patients
est une préoccupation majeure des médecins. De plus, les procédures de TACE s’effectuent
en général en plusieurs sessions espacées de quelques semaines ,, et le placement répétitif
du cathéter dans le réseau artériel du patient peut ne plus étre possible ou mener a des
complications []gﬂ L’embolisation doit également étre réalisée de fagon précise, au niveau du
positionnement et de la gestion du reflux sanguin [9], afin d’éviter les complications. Enfin,
une réduction du temps d’opération est toujours souhaitable, une procédure de TACE durant
en moyenne 63 + 19 minutes (soit une durée comprise entre 15 et 103 min) [10].

Les agents utilisés lors de I'’embolisation peuvent étre classés en deux grands groupes :
les huiles pour les procédures de TACE [4[5] et les particules [9L[10] pour les procédures de
Drug Eluting Beads - TransArterial ChemoEmbolization (DEB-TACE) mises au point plus
récemment. Ces deux types de vecteurs sont injectés chez I’humain en volume important :
sous forme d’émulsion de 10 ml de lipiodol (Laboratoire Guerbert, Aulnay-sous-Bois, France)
pour les huiles , et sous forme de 1 a 3 ml de solution de MP, d’un diametre compris
entre 100 et 700 pm, chargées de médicaments pour les MP [10,[11].

Parallelement, le laboratoire de NanoRobotique de I'Ecole Polytechnique de Montréal a

démontré la faisabilité du guidage en boucle fermée, dans un IRM clinique non modifié, d’une



bille d’acier d'un diametre de 1.5 mm dans la carotide d’un cochon [12]. Cette démonstration
de concept a été la premiere étape vers le guidage de MP magnétiques et thérapeutiques dans
le corps humain [13]/14]. Par la suite, le guidage de MP a été étudié dans le cas d’une seule
bifurcation d’un systéme sanguin. Le guidage au travers d’une bifurcation est défini comme
I'acte de guider le long d’un vaisseau sanguin une MP afin de la faire sortir du vaisseau
sanguin par une seule sortie. Les deux sorties possibles sont appelées les bifurcations. La
figure [[.2] illustre cette définition.

C
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: Vaisseau mere : Vaisseaux filles

Figure 1.2 Une MP injectée en A doit étre guidée le long du vaisseau mere afin d’atteindre
un vaisseau fille (B ou C) pré-sélectionné.

Les parametres des MP (taille, composition, concentration) ont été étudiés, et I'influence
des conditions expérimentales comme la longueur, la largeur et la profondeur du fantome
mimiquant une bifurcation ainsi que le débit de ’écoulement dans le fantome ont été déter-
minés [15]16].

Cette technologie a pour force principale de pouvoir guider des MP avec une distance
actionneur-MP supérieure a I'épaisseur du tronc humain. Cette particularité, additionnée aux
capacités d’imagerie de I'IRM et a 'utilisation de MP dans les procédures de DEB-TACE,
offre un certain potentiel d’amélioration pour ces procédures. C’est pour ces raisons qu’une
partie de ’équipe du laboratoire de NanoRobotique s’est concentrée sur l'application de ses
travaux a l’amélioration des traitements du cancer du foie, et plus particulierement a la
procédure de DEB-TACE.

En 2009 et 2010, plusieurs étapes importantes pour la démonstration de la technologie
ont été atteintes : la validation in-vitro du guidage de MP, la production d’un modele de
guidage des MP [17] ainsi que la conception et la validation in-vitro de MP ayant une ai-
mantation optimale, spécifiquement developpées pour la chemoembolisation dans le foie du
lapin [18]. Enfin, en 2011, la publication des essais de guidage in-vivo dans le foie d'un lapin
des MP précédemment developpées confirme la faisabilité du guidage magnétique d’un agent
de chemoembolisation dans le foie d'un lapin avec un IRM modifié [19]. Cette démonstration

a été effectuée en guidant, au travers d’une bifurcation, les MP magnétiques. La modification



apportée a 'IRM est alors I'ajout, dans le tunnel, d’'un ensemble de bobines de Maxwell
pouvant générer une force magnétique constante dans une seule direction de ’espace et ayant
une amplitude qui ne varie pas dans le temps. Le systeéme est présenté sur la Figure [[.3] Dans
notre cas, la force est appliquée parallelement au sens du tunnel de 'IRM et I'amplitude du
champ de gradient se situe entre 300 et 400 mT.m~! pour une zone de travail de 15 cm de

diametre.

Eléments de la problématique

L’utilisation de MP doit donc passer par la modification des bobines de gradients de

I'IRM. En effet, la force magnétique appliquée sur une particule suit la formule :
_>
Frg=V (M : ?) B,

avec M son aimantation (en A.m™'), V son volume (en m?) et ?(3) I'amplitude du gradient
du champ magnétique appliqué autour de la particule [16]. Comme les MP sont guidées dans
un écoulement a faible nombre de Reynolds (Re < 1) la force de trainée qui s’y applique a
pour expression :

?W:67r,u7"

, avec p la viscosité dynamique du liquide (en Pa.s) et r le rayon de la particule (en m) [16].
La vitesse de la particule ﬁmag (en m.s™1), due a I'application d’une force magnétique, varie

donc selon la loi [16] :

7mag X %ﬁﬂ X 7’2.
tr

La diminution du diametre des MP entraine donc une diminution de la vitesse proportionnelle
au carré du rayon des MP. En miniaturisant les MP, c¢’est-a-dire en réduisant leur diametre,
il faut maximiser leur valeur de magnétisation et I'amplitude des gradients magnétiques qui
leur sont appliqués pour continuer a produire une force capable d’influencer leur trajectoire.
Cependant, la valeur de magnétisation des MP est limitée par la gamme de matériaux magné-
tiques et biocompatibles existants [20]. De plus, 'amplitude du gradient magnétique généré
par un systeme d’'IRM clinique est limité a quelques dizaines de milliteslas par metre [21],
alors que la valeur optimale se situe a quelques centaines de milliteslas par metre [15,/16].
Une limite technologique aux alentours de 400 mT.m™! a été avancée pour un ensemble de
bobines de gradients semblables & celles utilisées en IRM [16].

Néanmoins, pour améliorer les procédures de DEB-TACE, il est nécessaire de guider

les MP dans un réseau complexe de bifurcations en trois dimensions (3D). Ceci implique



(¢) L’ensemble de bobines, adapté pour recevoir un (d) L’ensemble de bobines en utilisation, hors de
lapin 'TRM

Figure 1.3 Les étapes remarquables de ’assemblage du premier systeme de guidage magné-
tique.



notamment de pouvoir générer un champ de gradients en 3D qui peut varier dans le temps.
Cinq aspects, illustrés sur la Figure différencient ces deux scénarios : le guidage au travers
d’une seule bifurcation et le guidage au travers de plusieurs bifurcations. Chacun de ces cas
est expliqué dans les deux énumérations suivantes.

Déroulement lors du guidage au travers d’une seule bifurcation :
1. la dose de MP est injectée en une seule fois,
2. les bobines sont mises en route avant l'injection et arrétées une fois la dose totale
injectée,
3. le sens du courant dans les bobines ne change pas durant toute 1’expérience,
4. le débit sanguin, le diametre et la longueur précise des arteres ne sont pas connus,
5. la dose de MP est injectée durant plusieurs minutes.
Déroulement lors du guidage au travers de plusieurs bifurcations :
1. la dose de MP est injectée en une multitude de petits bolus,

2. les bobines sont allumées et éteintes de multiples fois, dans le cas général, a chaque

passage de bifurcation par les MP,
3. le sens du courant dans les bobines change au cours de I'expérience,

4. le débit sanguin, le diametre et la longueur précise des arteres doivent étre connus, soit
de fagon directe (par la mesure), soit de fagon indirecte (en effectuant, par exemple, le

guidage en boucle fermée des MP)

5. la dose de MP est injectée de facon discontinue et peut étre synchronisée avec le systeme

de propulsion et/ou avec les battements du coeur.

Ces cinq aspects font ressortir le lien fort qui existe entre les performances qui doivent étre
fournies par le systeme magnétique et les conditions physiologiques présentes lors du gui-
dage des MP. En fonction du débit sanguin, du diametre et de la longueur des arteres, la
durée durant laquelle le gradient magnétique sera généré afin de guider les MP n’est pas le
méme. Cette durée de fonctionnement étant une des limites technologiques du systeme, il est
important de la fixer.

Bien qu'il existe d’importants travaux sur I'allométrie des réseaux sanguins [22-24], les
données qui peuvent en étre extraites sont plus qualitatives que quantitatives. L’étude servant
a appuyer cette affirmation et a recueillir toutes les mesures sur le lapin, présentée par la suite,
a été conduite en accord avec les regles du Conseil Canadien de Protection des Animaux et
approuvée par les Comités de Protection des Animaux de I'Ecole Polytechnique de Montréal
et du Centre Hospitalier Universitaire de Montréal. Les données du tableau sont issues

de la mesure des arteres hépatiques commune, propre, principale et gauche d'un seul lapin
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Figure 1.4 Les différences majeures entre le guidage de particules magnétiques au travers
d’une bifurcation et de deux bifurcations, en fonction des moments remarquables de chaque
guidage, sont illustrées ci-dessus. La colonne de gauche représente le guidage d’une dose totale
de transporteur, la colonne de droite représente le guidage d’une fraction de la dose totale de

transporteur.



n’ayant aucune anomalie vasculaire au niveau du foie. Ce tableau montre une différence de

70% de la vitesse du flux sanguin entre les mesures et les prédictions du modele de West [24].

Compte tenu de la forte influence de cette valeur sur la conception des bobines, ni le modele

de West ni aucun autre modele d’allométrie ne sera utilisé pour concevoir les bobines.

De plus, I'influence d’une spécification technique cruciale pour le systeme n’a pas été

étudiée. Il s’agit de I'influence du temps de montée et de descente du courant dans les bobines

de propulsion sur 'efficacité de guidage. Ces temps, illustrés sur la Figure influencent six

parametres du systeme :

1.

ot

le choix de la technologie de construction, bobine résistive ou supraconductrice,

. le dimensionnement du systeme de refroidissement des bobines,

2
3.
4

la puissance et le type de la source d’alimentation,

. la sécurité du systeme, avec le risque de stimulation du patient ou d’induction d’énergie

dans I'aimant principal de I'IRM,

les arteres qui peuvent étre ciblées,

. le temps restant pour effectuer des séquences d’imagerie multiplexées avec les pulses de

propulsion.

Tableau 1.2 Comparaison du modele de West et de mesures in-vivo sur un lapin des diametres
d’arteres hépatiques et de la vitesse du flux sanguin y circulant.

Mesures Modéle de West Différence
Artere Diametre Vitesse Diametre Vitesse Diametre Vitesse
Hépatique (mm) du flux (mm) du flux du flux
(cm/s) (cm/s)
Commune 1,36 62,3 1,36 62,3 0% 0%
Propre 1,5 22,9 1,08 49,4 -39% 54%
Principale 0,85 - 0,86 39,2 1%

Gauche 0,56 52,9 0,68 31,2 18% 70%
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Figure 1.5 Pulse de courant dans la bobine pour réaliser un pulse de propulsion. Les valeurs
données ici sont du bon ordre de grandeur pour une application dans le lapin. En rouge, la
montée du courant ayant un temps de montée de 10 ms. En vert, le plateau du pulse. En
bleu, la descente du courant, ayant un temps de descente de 20 ms. Il est possible que les
temps de montée et de descente aient la méme durée.

Objectifs de recherche

Les systemes de propulsion magnétique pour le guidage de MP a l'intérieur de lapins ou
d’humains n’existent pour l'instant qu’a ’état de prototypes partiels. Leur développement
fait appel a des connaissances et des capacités de production que ne sont ni répandues ni
accessibles. Et les spécifications de tels systemes sont encore en partie indéterminées car
directement reliées a leur type d’utilisation.

Nous proponsons donc, au travers de ce mémoire, d’approfondir 1'utilisation future des
bobines de propulsion, afin de pouvoir concevoir un cahier des charges pour la fabrication
de bobines de propulsion utilisables pour la démonstration de la technologie de guidage
magnétique. L’emphase sera mise sur la détermination de I'utilisation globale des bobines
lors d’'une expérience in-vivo de DEB-TACE et sur les performances minimales du systeme
attendues afin de garantir un taux de succes des expériences acceptable. Les MP idéales
pour réaliser I'expérience de DEB-TACE n’étant pas disponibles pour des tests in-vitro, une
expérience de guidage in-vitro sera dimensionnée pour utiliser des MP disponibles dans le

commerce afin de valider le concept de guidage au travers de plusieurs bifurcations.

Plan du mémoire

A la suite de cette introduction, une revue de littérature portant sur les actionneurs
magnétiques sans contact pour les applications thérapeutiques sera developpée.

Par la suite, ce mémoire sera divisé en quatre parties. Dans une premiere partie, une ex-
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périence in-vivo sera concue afin de déterminer, en accord avec des objectifs thérapeutiques,
les contraintes d’utilisation du systeme. Dans une seconde partie, la théorie du guidage ma-
gnétique sera développée. La description de la méthode d’actionnement utilisée pour modifier
la trajectoire des particules sera détaillée, afin de compléter les spécifications de I’actionneur.

Puis un actionneur magnétique sera concu en fonction de ces spécifications, en utilisant
le concept de bobines de gradients d’IRM. Cette conception sera complétée par le calcul de
facteurs de sécurité liés a 'usage des bobines.

Dans une quatrieme partie, un prototype du systeme mis a 1’échelle pour utiliser des MP
disponibles dans le commerce sera utilisé afin de valider le concept de guidage au travers de
plusieurs bifurcations.

Pour conclure, un récapitulatif sur le design sera présenté, avec une ouverture sur la mise

a I’échelle humaine du systeme.
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CHAPITRE 1

Revue de littérature

1.1 Actionneurs magnétiques sans contact pour les microrobots en biomédical

Alors que le nombre de traitements médicaux sont en constante augmentation, les mé-
decins acceptent de plus en plus de déléguer certaines taches techniques a des systemes
dédiés [25-28]. Parallelement, les procédures minimalement invasives se sont fortement déve-
loppées grace notamment aux microsystemes robotiques [19,29-33]. La plupart de ces sys-
temes visent a améliorer le ciblage des traitements, a I'image de ce qui se fait en pharmacie
et en nanomédecine avec le ciblage passif [34-37], afin de réduire les doses de médicaments
délivrées aux tissus sains. Les autres systemes rendent possibles ou facilitent les interventions
dans des zones jusque-la difficiles d’acces.

Pour toutes ces applications, il existe 3 sources d’énergie mécanique, qui reposent toutes
sur les lois de 1’électromagnétisme. La premiere source provient de la force générée par un
champ magnétique non homogene sur un objet magnétique. La seconde provient du couple
appliqué a un solide magnétique dans un champ magnétique quelconque. La troisieme provient
de I'induction de courant dans une bobine par le biais d’'un champ radio-fréquence. L’énergie

électrique ainsi obtenue est utilisée par différents actionneurs classiques, comme des moteurs.

1.1.1 Sources d’énergie mécanique
Force appliquée par un champ magnétique sur un solide magnétique

Dans un champ magnétique, la force appliquée (F},q,, en N) sur un solide magnétique est

Fruy =V (M.V)B,

avec V' le volume de l'objet (m?®) et M T'aimantation de l'objet (A.m™!) dans le champ

donnée par :

magnétique B. Plus le gradient du champ magnétique B et ’aimantation seront importants,
plus la force appliquée le sera. Elle sera cependant inversement proportionnelle a la taille de
I'objet.

On peut différencier 2 échelles d’application : sur des nanoparticules |38-43], et sur des
microparticules [19,|44}45].

Dans le premier cas, un aimant permanent de forte puissance est utilisé pour générer des

1

gradients de plusieurs T.m™" afin d’attirer directement les nanoparticules vers I'aimant.



12

Dans le cas des microparticules, un systéme générant des gradients uniformes (semblables
a ceux que l'on trouve dans les appareils d’'TRM) est utilisé pour créer des gradients d’une
amplitude de quelques dizaines de milliteslas par metre a plusieurs teslas par metre.

Couple appliqué par un champ magnétique sur un solide magnétique

Dans un champ magnétique quelconque, le couple appliqué (Ciy,qy, en N) sur un solide

ﬁmag =(V ]\_/[>) x B.

Un objet magnétique aura donc tendance a s’aligner avec la direction du champ magnétique

magnétique est donné par :

dans lequel il se trouve.

Cette technique est utilisée a deux échelles : 'échelle micrométrique [46-48] et I’échelle
millimétrique et centimétrique [49,50].

A Téchelle micrométrique, des bactéries naturelles sont orientées dans la direction d'un
champ magnétique et avancent toutes seules dans cette direction. Il existe aussi des bactéries
artificielles, qui utilisent un champ magnétique rotatif pour induire un mouvement de rotation
a une queue en forme d’hélice et ainsi avancer. Ce dernier principe existe aussi a l’échelle
millimétrique.

Le controle des bactéries naturelles s’avere tres complexe et demande encore du temps de
développement pour étre directement utilisé. La vitesse qu’atteignent les bactéries artificielles

est pour l'instant insuffisante pour envisager une application médicale.

Couples et forces appliqués par un champ magnétique sur un solide magnétique

Des systemes existent afin d’utiliser a la fois le couple et la force appliquée sur un objet
pour le déplacer. Ce principe est appliqué sur des objets de taille millimétrique [33,51] et des
objets de plusieurs centimetres [52-54].

Les objets millimétriques ont fait preuve d'un tres bon controle automatique, mais ce
controle demande un retour visuel afin de fonctionner, ce qui limite I'usage de cette technologie
a loeil [33].

Pour les objets de plusieurs centimetres, la technologie de stéréotaxie s’est bien implantée
sur le marché du guidage de cathéter dans le réseau sanguin, alors que des compagnies comme
Olympus et Siemens ont réalisé des premiers essais prometteurs dans le systeme gastrique

d’étres humains.



13

Induction d’énergie électrique par des ondes de radio-fréquence

Une initiative intéressante a utilisé 1’énergie électrique produite par l'induction dun
champ d’ondes radio-fréquence issu d'un IRM afin d’alimenter le systeme de propulsion élec-
trique d’un robot de taille millimétrique [55]. Cependant, on peut imaginer que le couple issu
du champ magnétique principal de 'IRM limitera fortement les possibilités d’ajustement de

la direction de navigation du robot.

1.1.2 Actionneurs utilisés
Source ponctuelle de champ magnétique

Cet actionneur est utilisé principalement pour les techniques de Direct Magnetic Targeting
(DMT), qui utilisent soit un aimant permanent de forte puissance, soit un électroaimant
générant un champ magnétique quasi ponctuel. De bonnes illustrations de ces électroaimants
peuvent étre trouvées sur les articles [39,43]. L’aimant peut étre appliqué de fagon externe
ou placé au plus proche de la zone de traitement via une chirurgie. Cette technique est

principalement limitée par la faible distance d’action de I'aimant.

Bobines de gradients

La technique que nous utilisons se base sur la génération de trois champs de gradient
magnétique uniforme, un champ magnétique par direction de l’espace. Ce type de bobines
est majoritairement utilisé dans les IRM.

Les gradients générés sont uniformes dans un volume comparable a la zone a traiter.

Alors que les IRM pour petits animaux peuvent générer des gradients de plusieurs teslas
par metres, la mise a 1’échelle humaine d’un systéme capable de générer 0.4 T.m™! reste un
défi. Un tel ensemble permettrait cependant de réaliser la localisation de I'objet guidé lors

des utilisations du systeme.

Bobines de Helmoltz

L’actionneur utilisé pour appliquer des couples sur un objet magnétique est constitué¢ d’'un
ensemble de bobines d’Helmoltz assemblées dans les 3 directions de 'espace, a 'image du

systéme présenté en [47].

Octomag

Une conception innovante a été présentée par I'équipe du prof. Nelson [33] et nommée

octomag. L’actionneur ainsi créé est capable d’appliquer des couples et des forces en trois
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dimensions sur un objet magnétique. Cet actionneur occupe également un espace réduit,
limité au volume supérieur de ’espace de travail. Cependant, son application est limitée par

la nécessité de pouvoir observer I’'objet mis en mouvement, afin de le controler.
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CHAPITRE 2

Design des expériences in-vivo

Concevoir 'expérience qui permettra de valider le guidage de MP au travers de plusieurs
bifurcations permet de s’assurer de la cohérence de la plateforme dans un contexte pré-
clinique et de définir les conditions dans lesquelles le guidage aura lieu. Dans ce chapitre, nous
allons passer en revue les différents besoins de 1’étude pré-clinique qui ont une influence sur
I’expérience et sur la conception de ’actionneur. Nous obtiendrons ainsi le profil d’utilisation
en situation réelle des bobines. Ce profil défini notamment la durée dont nous disposons pour
guider chaque bolus de MP et la quantité totale de MP que nous devons injecter. Les résultats
de cette partie ont été obtenus avec le support particulier du Docteur Gilles Soulez, de la
vétérinaire Hélene Héon, du vétérinaire Stéphane Ménard, du Docteur Pierre Pouponneau et

du Docteur Frédérick Gosselin.

2.1 Objectifs thérapeutiques

Les premieres contraintes a prendre en compte sont celles d’origine thérapeutique. En
effet, 'objectif premier de cette technologie est de démontrer une efficacité thérapeutique sur
le cancer du foie et de la comparer aux procédures de DEB-TACE. Pour ce faire, nous devons

choisir un modele animal, une cible et des objectifs thérapeutiques.

2.1.1 Modele animal

Le choix du lapin de Nouvelle-Zélande est basé sur une forte ressemblance du foie du
lapin et de ’humain au niveau artériel (comme le montre la figure et fonctionnel. Il est
aussi cohérent avec le modele couramment utilisé pour des études semblables de TACE et
de DEB-TACE [56/-61]. L’artere hépatique peut-étre embolisée afin de priver la tumeur de
presque tout son apport en sang [62], sans pour autant affecter le bon fonctionement du foie
(ce dernier regoit au moins 50% de ses apports en oxygene par la veine porte [63]). Enfin, la
taille modérée de ce modele offre un bon compromis entre la construction d’un prototype de
systeme magnétique et I'utilisation d’une procédure de TACE.

Grace aux précédents essais in-vivo [19], nous avons également déterminé un point de
départ et une cible a atteindre dans ’arbre hépatique du lapin. Le point de départ se situe

dans l'artere hépatique propre. Ce point a été choisi pour deux raisons :
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1. le micro-cathéter (Terumo, Progreat™ Q de 2.7 Fr, (Terumo, Somerset, NJ)) reste en

place de facon stable,

2. le guidage peut s’effectuer dans 3 bifurcations avant que ’on ne puisse plus mesurer le

diametre des arteres en fluoroscopie.

Le point d’arrivée serait donc une artere située apres 'artere gauche, en ayant traversé 3

bifurcations.

aorte
AH gauche

gastroduodénale

AH droite

AH principale splénique

AH propre

gastroduodénale

o tronc céliaque
splénique

AH commune .
tronc céliaque

Figure 2.1 Comparaison de ’anatomie de I’arbre hépatique de 'homme et du lapin. A gauche :
arbre hépatique de 'humain, issu de [64]. Cette configuration est valable dans 75% des cas.
A droite : Arbre hépatique du lapin, issu de [65]. Cette configuration est valable dans 95%
des cas.

2.1.2 Chemoembolisation

L’objectif de 'expérience étant de comparer des efficacités thérapeutiques, il faut traiter
une pathologie. On propose d’utiliser un modele de tumeur VX2, qui sera developpé puis
implanté dans le foie de lapins, a I'image des protocoles issus des publications [61}/66]. Les
MP developpées pour les essais de guidage au travers d’une bifurcation [19] encapsulent déja

de la doxorobucine (ou Adriamcyne™?)

, qui est un principe actif utilisé en chimiothérapie.
Au vu des expériences présentées en [61], une dose cible de 5 mg par tumeur semble adéquate.

Pour assurer la fonction d’embolisation, le diametre de 58 pm actuellement utilisé [19)
convient |18,/67]. Le nombre de MP injectées peut également étre évalué afin de prévoir la

qualité de I’'embolisation [68,69].
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2.2 Contraintes médicales

Les secondes contraintes a prendre en compte sont celles d’origine médicale. Il faut réaliser
I’expérience en respectant les bonnes pratiques de laboratoire. Afin d’étudier le ciblage, il faut
pouvoir surveiller, plusieurs semaines apres le traitement, I’évolution de la tumeur. Pour ce
faire, I’animal doit étre reveillé a la fin de la procédure et maintenu en vie. Ce point, pourtant
évident, représente a lui seul une étape importante dans les expérimentations in-vivo. Outre
la problématique de stérilisation, que nous ne couvrirons pas dans ce mémoire, il existe deux
autres aspects a surveiller lors de la conception de I’expérimentation : la durée de ’anesthésie
et la quantité de liquide injectée en IntraVeineux (IV). Les liquides injectés en IV proviennent
des procédures d’angiographie, de 'administration des MP et des fluides perfusés pour garder

les voies ouvertes.

2.2.1 Durée de ’anesthésie

Afin de faciliter le réveil de I'animal et de pouvoir appliquer la technologie a 1’échelle

humaine plus facilement, la durée de la procédure de guidage doit étre inférieure a 30 minutes.

2.2.2 Modalités d’imagerie

Deux angiographies sont a prévoir : une haute résolution, pour pouvoir vérifier la position
du cathéter durant la chirurgie et mesurer les diametres et les longueurs des vaisseaux san-
guins, et une angiographie en IRM pour vérifier, lors de I'insertion de I’animal dans I'TRM,
que le cathéter n’a pas bougé lors du transport.

L’angiographie haute résolution est effectuée en fluoroscopie (résolution de 0.1x0.1 mm?)
et nécessite 8 ml d’agent de contraste pour étre réalisée. Elle n’est pas faite sur CT ou en
IRM, car ces deux modalités n’offrent pas une résolution spatiale suffisante pour imager les
petits vaisseaux du foie du lapin de fagon satisfaisante [21.|70].

L angiographie de vérification est effectuée en IRM (résolution de 0.7x0.4x0.9 mm?) et
nécessite 8 ml de solution de contraste. L’utilisation de I'IRM est ici suffisante puisque seul
les plus gros vaisseaux ont besoin d’étre visualisés afin de confirmer la position du cathéter

et du foie en général.

2.2.3 Injections intraveineuses

Afin de se conformer aux bonnes pratiques de laboratoire [71], il est important de controler
les volumes des liquides injectés tout au long de 'expérience. Deux limites ne doivent pas étre

dépassées : 2 ml.kg™! pour I'injection de bolus (en injectant le volume total en moins d’une



18

minute) et 10 ml.kg™! pour I'injection longue (en injectant le volume total sur 5 & 10 minutes).
Le volume total maximal de liquide a injecter durant une expérience n’est cependant pas
connu. A titre de comparaison, le volume total maximal d’injection recommandé pour un

lapin est de 20 ml.kg™! sur 24 heures, en continu.

2.3 Contraintes pour le guidage

Les dernieres contraintes viennent de ’expérience de guidage. En effet, pour réaliser 'expé-
rience dans les meilleures conditions, 'instant d’injection d’un bolus de MP doit étre controlé
de fagon précise pour pouvoir le guider, et la quantité de MP contenue dans ce bolus doit

étre maitrisée pour éviter de boucher le cathéter d’injection.

2.3.1 Préparation des micro-particules

La fabrication et la préparation des MP pour le guidage permet d’ajuster de nombreux
parametres, dont deux nous intéressent particulierement : le chargement des MP en agent
thérapeutique, et la concentration en MP de la solution. Ces deux parametres influencent
le volume injecté, qui doit étre minimisé. Pour cibler 5 mg d’agent thérapeutique, avoir un
chargement des MP de 10% en masse d’agent semble réaliste (i.e. pour 5 mg d’agent, on
injectera 50 mg de MP) . Et pour garder un volume de solution faible, une concentration en
MP de 15 mg.ml~! offre un bon compromis entre un volume total d’injection faible et un

nombre minimal de doses a guider durant une expérience.

2.3.2 Agrégation

Dans le champ magnétique intense de 'TRM, les MP s’aimantent, ont tendance a former
des agrégats [72], et a boucher le cathéter. La taille de ces agrégats est difficile a définir
analytiquement [16]. Leur taille dépend de I'aimantation, du diametre et de la dispersité de
la solution de particules, de la viscosité du sang, du taux de cisaillement de 1’écoulement
et de la perméabilité [73]. On peut alors supposer que des agrégats qui se forment dans les
vaisseaux sanguins ne changeront pas de taille si aucun de ces parametres n’est modifié au
cours de I'expérience.

En réalisant des essais avec des MP commerciales (leurs caractéristiques sont données
dans le tableau et un fantome, nous avons pu observer que des agrégats d’environ 280
particules était suffisament petits pour ne pas boucher le cathéter. La figure montre
quelques bolus de ces particules, et 'observation au microscope de la formation des agrégats
a faible champ. Malheureusement, les agrégats de 280 particules qui se forment dans 'TRM

n’ont pas pu étre photographiés. Ces gros agrégats ont une forme d’aiguille.
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Tableau 2.1 Caractéristiques des MP PSMAG1986 de la compagnie Microparticles GmbH

PSMAG-1986
Distribution de taille | Monodisperse
Diametre 41 pm
Aimantation a 1,5T 36 kA.m™!
W ™
— —— —— So— . \ 42 um
- ECEEXD
SUREERRRRRRRRRREE= . B
(a) Quatre bolus d’environ 280 MP (b) Agrégats formés & faible champ magnétique

SOus un microscope

Figure 2.2 Illustration des bolus de particules et des petits agrégats formés a faible champ
SOUS un microscope.

2.4 Conclusion

Au travers de ces quelques points, nous avons pu déterminer 9 parametres qui sont es-
sentiels afin de définir I'usage qui sera fait de 'actionneur. Les TMMC devront avoir un
chargement de 10% en agent thérapeutique. Afin d’injecter 5 mg de cet agent dans le la-
pin, il faudra injecter 50 mg de particules, soit environ 105 000 particules. Afin d’éviter que
I’agrégation de particules n’obstrue le cathéter d’injection, on limitera a 280 le nombre de
particules par bolus. Les 50 mg de particules seront injectés sous forme de 376 bolus de 280
particules. Afin de limiter les volumes injectés pour le guidage, la solution de TMMC devra
avoir une concentration de 15 mg.ml™!, soit une injection totale de 3.3 ml de solution de
TMMC. Enfin, les 376 bolus devant étre injectés en 30 minutes, nous disposons d’un total de
4.8 s pour guider chacun d’eux.

Le tableau résume ces données. Le train de pulses obtenu aura une durée totale de
4.8 s et comportera 3 pulses.

Connaissant 1'usage attendu de 'actionneur, nous pouvons maintenant passer a la des-

cription du mode d’actionnement afin d’obtenir les parametres d’actionnement manquant,



comme 'amplitude et la durée du gradient a appliquer afin de guider les MP.

Tableau 2.2 Résumé des contraintes d’utilisation de 'actionneur

Objectifs thérapeutiques

Diametre des MP (pum) 60
Densité des MP (kg.m™?) 4200
Masse totale d’agent thérapeutique (mg) 5
Masse totale des MP (mg) 50
Nombre total de particules 105 261

Contraintes médicales

Durée maximale de I'expérience (min) 30

Contraintes pour le guidage

Nombre de particules par dose 280

Chargement en agent thérapeutique (%) 10

Concentration de la solution de MP (mg.ml™1) 15

Nombre de doses a injecter 376

Volume de solution de MP & injecter (ml) 3,3
Résultats

Durée maximale de chaque guidage (s) 4,8

Nombre de bifurcations a traverser 3
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CHAPITRE 3

Actionnement Magnétique

Dans ce chapitre, nous allons rapidement présenter le principe de guidage du projet MR-
Sub, qui repose sur les technologies employées dans les IRM. Les équations de base définissant
la force magnétique appliquée a une particule située dans un champ magnétique seront pré-
sentées. Nous appliquerons ces équations aux champs magnétiques que 1’on trouve dans un
IRM pour comprendre le principe d’application de force a 'origine du guidage de particules
avec un IRM.

Par la suite, nous allons définir la géométrie et ’écoulement dans lesquels devront étre
guidées les particules. Une présentation du modele de calcul de lefficacité théorique de gui-
dage est effectuée. Les différentes hypotheses sur lesquelles repose le modele sont exprimées
afin de s’assurer de la validité et des limites de son utilisation.

Avec ces deux résultats, nous pourrons déterminer I’amplitude et la durée de ’application
des gradients dont nous avons besoin. Ainsi, nous pourrons conclure sur les performances que
I'on attend d’'un actionneur pour le guidage de TMMC dans le réseau vasculaire du foie d'un

lapin et ainsi passer a la conception de I'actionneur.

3.1 L’IRM

Un IRM est constitué de plusieurs systemes magnétiques et électromagnétiques. Comme

on peut le voir sur la figure 3.1} il y a 3 systémes principaux :

1. T'aimant principal, produisant le champ magnétique constant appelé By (en noir sur
I'image |(a)),
2. les trois ensembles de bobines de gradients, produisant des gradients de champs ma-

gnétiques dans les trois directions de 1’espace (représentées en une seule piece en @ et
détaillées en |(b)]),

3. un systeme de transmission et de réception d’ondes radio-fréquences appelé champ B;

(en vert sur I'image |(a)]).

Le volume de travail de 'TRM est défini comme une sphere, appelée sphere d’homogénéité
ou Diameter of Spherical Volume (DSV). Elle est située au centre de I’aimant principal. Dans
le cas de notre étude, nous négligeons l'effet des ondes radio-fréquences sur le guidage, du

fait de leur tres haute fréquence (comparativement aux autres champs).
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(a) Vue en coupe d'un IRM (b) Vue en coupe des bobines de gradients

Figure 3.1 Schéma d’un IRM. [(a)] : En noir l'aimant principal, en orange les bobines de
gradients, en vert le systeme de radio-fréquences. @ : Les bobines bleue, rouge et jaune
créent un gradient magnétique respectivement dans la direction e_g, er et €y -

A l'intérieur de la DSV, le champ magnétique d’un IRM est ’addition du champ magné-

tique principal et du champ magnétique créé par les bobines de gradients, soit
_>
B-=B +B,
% ’ 7 . .
avec BY le champ créé par les bobines de gradients.

3.1.1 Champ principal

A lintérieur de la DSV, le champ magnétique principal By ne possede qu’une seule com-

posante, invariable dans ’espace et dans le temps. Soit, dans la DSV pour I'aimant principal :
— - =
By (77) =By =Byl e = By e2.

Le champ principal est donc considéré constant dans la DSV. En pratique, pour un IRM
de 1.5 T (Magnetom Sonata, Siemens) ayant un aimant principal de 1.5 T (OR70, Oxford
Magnet Technoloy) et une DSV de 50 cm (homogénéisé (ou shimmé) avec moins de 25 kg
de fer) en fonctionnement normal, ’homogénéité du champ non-homogénéisé est inférieure a
750 parties par million (ou ppm) et une fois homogénéisé, a 30 ppm.

Au centre d’'un IRM ayant une valeur nominale de champ de 1.496300 T dans une sphere
de 50 cm de diametre et une homogénéité du champ homogénéisé a 50 cm de 23.36 ppm, la

valeur du champ est égale a :

By =1.496 300 T £ 0.000 035 T.
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3.1.2 Champ des bobines de gradient

Le champ magnétique généré par les bobines de gradient n’est pas explicitement docu-
menté par les manufacturiers. Les seules données qui existent mentionnent des gradients du
champ magnétique BY d’une amplitude de quelques milliteslas par metre dans la DSV. Les

valeurs des champs magnétiques By et B sont pas spécifiées.

3.2 Application d’une force magnétique sur une particule

A Dintérieur de la DSV et en négligeant l'effet des particules sur le champ magnétique,

les lois de la magnétostatique s’appliquent, avec les équations de Maxwell-Gauss :
_>
V. B=7, (3.1)

et de Maxwell-Ampere :

VxH=1,

avec H lexcitation magnétique (A.m™') et 7 1a densité de courant (A.m~2). Le champ

magnétique B (T) et H sont liés par la relation générale :
%
B = u(H + M),

%
avec 1 la perméabilité magnétique du medium (s*.A? kg='.m=3) et M I'aimantation (A.m™1).
Dans le cas ou nous nous intéressons au champ dans un milieu non-magnétique et non conduc-
teur, nous avons = 0 et M = 0 (la perturbation des microparticules magnétiques est

négligeable devant le grand volume des bobines considérées), et donc il est possible d’écrire :
_>
VxB=0. (3.2)

D’apres [74], deux modeles différents existent pour calculer la force appliquée par un

gradient magnétique sur une particule :
Fruy = ¥ (7 5)

ou

Py = (7 9) B,

avec ?mag la force magnétique appliquée a la particule (N), 71 le moment magnétique de

la particule (A.m?). Puisque dans notre cas nous avons ’égalité , les deux modeles sont
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équivalents [74]. Par souci de cohérence avec les travaux publiés précédemment, nous avons

choisi d’utiliser la forme suivante dans la suite de nos travaux :
Foag = (7 - ?) B. (3.3)

Le moment magnétique I peut s’écrire :

%
m=VM, (3.4)
soit :
My M,
my | =V | M|,
m, M,

avec V le volume de la particule (en m?) et M, aimantation de la particule (en A.m™!) due
au champ magnétique § dans la direction e,,. En remplacant 1'égalité dans I’'équation ,

on obtient :
Frg=V (]\7 . ?) B. (3.5)

Soit en développant :

Frage M, o B,
Frags | =V | | M, 6% B,
Frnag: M, g B,
B,
=V (M2 + M2+ ML) | B, (3.6)
B.
M5B 4 M, 2
=V | M5t + M, %0 + M5
M, 883332 + Myaa_% + M, aafiz

On obtient donc une expression de la force magnétique en fonction de I’aimantation et du
champ magnétique appliqué.

Bien que, tel que mentionné ci-dessus, I'expression du champ magnétique total créé par les
bobines de gradient n’est connue, il n’est en principe pas possible de déterminer ’orientation
de l'aimantation. Cependant, les calculs du chapitre [4] nous montrent que dans notre cas,
I’amplitude du champ magnétique généré par les bobines de gradients est tres inférieure au

1.5 T du champ principal. Par conséquent, on peut considérer que I’aimantation est colinéaire
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au champ magnétique ES.

De plus, les bobines de gradients produisent les gradients magnétique qui nous intéressent
sur le champ Ei Cependant, dans I’expression , seul ?mag el dépend des variations du
champ EZ . L’équation peut étre modifiée en utilisant I’équation :

OB, _ 0By

? ? dy 0z 0
_ 0Bz _ 0B: —_
X - 0z ox 0
9By 9B, 0
ox oy

Cette équation définit les champs dits concomitants :

0B, 0B,
0z  Ox (3.7)
« 0B, OB
Y z 3.8

qui peuvent étre utilisés afin de modifier I'expression de la force magnétique donnée par
I’équation (3.6l De cette fagon, chaque composante de la force magnétique est exprimée avec

%
un terme qui dépend des variations du champ B,, soit :

Frnage M, %= + M, %8 4 M, 2

0B 0B
Fragy | =V | Mo + M, %5 + M. %= (3.9)
Foage) \MaSe 4 M, % ML

Dans un IRM a haut champ (1.5 T et plus) et pour des particules libres en rotation,
I’aimantation des particules sera toujours colinéaire avec la direction du champ principal de
I'IRM, soit :

M, 0

%

M=|M,|=1|0], (3.10)
M, M

M étant I’aimantation de 'objet dans le champ de I'TRM.

De plus, la valeur d’aimantation M pour des particules données dépend de leur compo-
sition et de la valeur du champ magnétique dans lequel elles se trouvent. Nous travaillons
avec des particules de magnétite (Fe;O,4) ou de fer-cobalt (FeCo) dans des champs de 1.5 T
ou 3.0 T. Comme le montre la figure |3.2] pour des champs de 1.5 T, la valeur d’aimantation
atteint presque la valeur asymptotique, ou valeur dite de saturation. C’est pourquoi nous

considérerons dans la suite de ce mémoire que la valeur d’aimantation des particules est
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toujours la valeur a saturation, soit
M = M,.

En appliquant les résultats obtenus avec les égalités et |3.10 on obtient ’équation de
I’application d’une force magnétique sur une particule a I'intérieur d'un IRM :

Fmagz Ms % G:J:
Fragy | =V | My 5= | =M,V | G, (3.11)
Fmagz Ms 8@% Gz

Aimantation en fonction du champ appliqué

-106
2 [ [ [ [ [ [ [ B
—o— Nanoparticules de F,C,
— TMMC
15 |1 PSMAG 1986 N
—o— BMb547
. —o— Acier Inoxydable 440C
5 05
=
.S Oc
=
p=
<
£-05
<z
-1
—-1.5

| |
—2 —1.5 -1 —0.5 0 0.5 1 1.5 2
Champ magnétique (T)

Figure 3.2 Mesures de I’aimantation de différents matériaux pouvant étre utilisés pour fabri-
quer des micro-particules [18,[20] en fonction du champ magnétique appliqué. On peut voir
qu’a 1.5 T et plus, nous sommes au-dela de 99% de la valeur d’aimantation & saturation.
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3.3 Guidage

Le guidage a lieu dans les vaisseaux sanguins. L’objectif est de guider des MP afin de les
faire traverser des bifurcations dans la direction que I’on aura préalablement choisie. En déter-
minant la géométrie que les MP ont a traverser et 'efficacité avec laquelle elles la traverserons,
nous pourrons définir les spécifications de I'actionneur a utiliser. Plus particulierement, les

valeurs d’amplitude de gradient et de durée d’application des pulses sont attendues.

3.3.1 Géométrie

La traversée de 2 bifurcations est vue comme une succession de 2 vaisseaux sanguins. Sur
la figure le premier vaisseau est mis en évidence sur la sous-figure , et le deuxieme
vaisseau sur la sous-figure @ La zone grise entre les deux vaisseaux est considérée comme
une zone ou le guidage n’a pas d’influence. A la sortie des zones grises, on suppose que les MP
sont réparties de fagcon homogene sur le diametre du vaisseau. Dans le premier vaisseau, les
MP sont injectées depuis un cathéter, dans un vaisseau ayant une longueur /;, un diametre
dy et un flux sanguin se déplagant a la vitesse Uy. Dans cet exemple, on va supposer que
I’'on veut guider toutes les MP dans la zone verte, pour cibler la portion basse de la premiere

bifurcation.

(a) Dans le premier vaisseau (b) Dans le second vaisseau

Figure 3.3 Détails du guidage au travers de plusieurs bifurcations.

Dans le second vaisseau, les MP sont réparties de facon homogene a l’entrée, dans un
vaisseau ayant une longueur /5, un diametre do et un flux sanguin se déplacant a la vitesse
Ufs. Dans cet exemple, on va supposer que I'on veut guider toutes les MP dans la zone verte,
pour cibler la portion haute de la seconde bifurcation.

Dans le chapitre[2], nous avons défini qu’il y aura une troisieme bifurcation a traverser. Elle

sera traitée de facon identique a la deuxieme bifurcation, avec une longueur I3, un diametre
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d3 et un flux sanguin se déplagant a la vitesse Uss. De plus, nous avons également défini ces
3 vaisseaux comme étant les arteres hépatique propre, commune et gauche.

Durant les expériences, la vitesse du flux sanguin doit étre réduite au minimum afin de
pouvoir guider avec des gradients de 'ordre de 350 mT.m™! [19]. La réduction de vitesse est
réalisée en plagant un cathéter ballon dans I’aorte. Dans le tableau de mesures [3.1], on peut
voir qu’'une réduction maximale de la vitesse d’écoulement de 84% a été obtenue. Cette forte
réduction pouvant entrainer des complications pour ’animal, on préférera réduire le flux de
seulement 42%. La réduction du débit sanguin peut également conduire & une déformation
des vaisseaux sanguins.

Le tableau [3.2 résume les mesures de diametre des arteéres de I’arbre hépatique effectuées
avec et sans cathéter ballon. Ces mesures on été faites sur des images de fluoroscopie, avec
la méthode de mesure de seuil d’intensité a 50% (ou Full Width at Half Mazimum, FWHM).
Les données utilisées pour le guidage sont résumées dans le tableau [3.4] La vitesse moyenne
du flux est calculée comme étant 0.683 fois la vitesse systolique, en accord avec la mesure
présentée sur la figure et les données du tableau [3.4]

Ces mesures proviennent d'un seul lapin. L’étude servant a recueillir toutes les mesures
a été conduite en accord avec les regles du Conseil Canadien de Protection des Animaux et
approuvée par les Comités de Protection des Animaux de I'Ecole Polytechnique de Montréal
et du Centre Hospitalier Universitaire de Montréal. J’ai préparé la séance de mesures, notam-
ment en aidant a la sélection des différents appareils de mesure et en traitant les résultats.
Les mesures ont été effectuées par le Docteur Gilles Soulez et son équipe. Le Docteur Pierre
Pouponneau m’a également assisté dans 1’élaboration des protocoles animaux et techniques.
En effet, ces données sont absentes de la littérature et la difficulté des mesures de vitesse
d’écoulement nous a empéché d’en faire d’avantage. C’est également pour cette derniere rai-
son que la mesure de vitesse de I’écoulement sanguin dans 'artere hépatique principale n’a
pas été réalisée. Afin de pouvoir effectuer les calculs de guidage, une valeur arbitraire de
17.1 cm.s™! a été utilisée.

Les vitesses mesurées lors de ces expériences sont la vitesse d’écoulement du sang lors du
pic systolique, mesurée avec un appareil a ultra-sons et une sonde crayon (iU22, Philips). De
plus, les longueurs des vaisseaux ayant été mesurée sur des projections plane de fluoroscopie,
une incertitude de 30% doit leur étre ajoutée, afin de couvrir l'erreur de projection. Cette

incertitude équivaut a une projection de 45°.

3.3.2 Modele de guidage

Le modele de guidage utilisé ici a été introduit pour la premiere fois dans la publica-
tion [17].
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Vitesse périodique du flux sanguin
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Figure 3.4 Vitesse mesurée lors de 2 cycles cardiaques dans I'artere hépatique commune d’un
lapin ayant un cathéter ballon gonflé dans 'aorte.

Tableau 3.1 Mesure de la réduction maximale de la vitesse du pic systolique du flux sanguin
avec |'utilisation d’un cathéter ballon.

Arteére Sans catéther Avec catéther Réduction
Hépatique | ballon (cm.s™!) ballon (cm.s™)

Commune | 62,3 9,79 84,3%
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Tableau 3.2 Mesure de la différence de diametre lors de la réduction de la vitesse du flux

sanguin

Artere Sans cathéter Avec cathéter Réduction
Hépatique ballon (mm) ballon (mm)

Commune 1,36 1,41 -4%
Propre 1,5 1,09 27%
Gastro. 1,02 0,69 32%
Principale 0,85 0,73 14%
Caudé 0,69 0,70 -1%
Gauche 0,56 0,43 23%
Droite 0,72 0,81 -13%

Tableau 3.3 Mesure de la vitesse du flux sanguin lors du pic systolique.

Artere Vitesse du pic systolique
Hépatique (cm.s™)

Propre 22.9
Principale 17.1

Gauche 52.9

Tableau 3.4 Données utilisées pour le guidage

Artere Longueur Diametre Vitesse moyenne
Hépatique (mm) (mm) du flux (cm.s™')
Propre 114 1,09 9,04
Principale 5,8 0,69 0,83
Gauche 7,1 0,73 20,89
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Ce modele calcule I'efficacité de guidage en fonction des propriétés du vaisseau sanguin, des
MP et de I'actionneur, comme le montre I’équation |3.12] Lorsque 'efficacité v est supérieure

a 1.4, la totalité de la solution de MP utilisée dans 'article [17] est guidée.

4 Ef (3.12)

_4[17’2MG
9y Uy

Afin d’étayer la validité de ce modele dans notre cas, nous allons détailler les hypotheses

dont il découle.

3.3.3 Hypothese de guidage
Modele du fluide

Le sang est considéré comme un fluide newtonien. Cette hypothese est valable pour du
sang ayant un hématocrite autour de 45% et dans des vaisseaux sanguins ayant un diametre
de plus de 300 pm [75]. On considérera que le sang a les mémes propriétés pour un homme

que pour un lapin [75].

La forme des particules

Les particules sont considérées comme étant sphériques. Les particules sont bien sphé-
riques [18], mais ce sont des agrégats qui sont guidés lors des expériences; les données ex-
périmentales semblent tout de méme valider 1'utilisation, dans le modele, d’une particule
sphérique [17419]. Cependant, pour I’application particuliere d’embolisation, on peut faci-
lement imaginer que les agrégats de MP vont emboliser des vaisseaux ayant un diametre

supérieur a celui des MP, plus proche de la taille des agrégats.
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Les effets de retardement dus au mur

Pour une sphere de diametre d dans un vaisseau de diametre D, si le rapport

d
— < 0.1
D

est vérifié, alors la correction sur le nombre de Reynolds pour la non-prise en compte de l'effet
de mur est inférieure a 1% [76].
Expression de la force de trainée

L’utilisation de la loi de Stokes pour exprimer la force de trainée appliquée sur une par-

ticule est valide pour un écoulement ayant un nombre de Reynolds tres inférieur a 1 [77].

Soit
?tr =—6 nr ﬁpart;

avec p la viscosité dynamique du fluide (en Pa.s), r le rayon de la particule (en m) et ﬁpm
la vitesse de la particule (en m.s™!). Selon la vitesse de la particule, il peut étre nécessaire
d’utiliser 'expression de Clift et Gauvin [78[79] qui est valable pour des nombre de Reynolds
allant jusqu’a 20000. Soit :

?tr = - g d2 P CVd Upart ﬁpart;

avec

24 0.42
Cy=— (1+0.15 Re%087 —_—
R R
et
Re — P Upart d
W

avec p la densité du fluide dans lequel se déplace la particule (en kg.m™3), Cy le coefficient
de frottement, U,y la vitesse de la particule (en m.s™), Re le nombre de Reynolds et p la
viscosité dynamique du fluide.

! Perreur commise

La figure nous montre que pour des vitesses inférieures a 0.01 m.s™
en utilisant la loi de Stokes est inférieure a 5%. Ces données ont été calculées pour une
particule d’un diametre de 58 npm, en considérant un guidage dans du sang ayant une viscosité

de 0.0035 Pa.s et une masse volumique de 1060 kg.m=3 [75].
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Figure 3.5 Comparaison des deux lois de frottement pour des vitesses de particule comprises
entre 0.001 et 0.1 m.s~!.

La nature pulsatile du flux sanguin

Le flux sanguin est de nature pulsée, une représentation dans le temps d’un flux normal
est présenté sur la figure Dans le corps de 'homme ou du lapin, la forme de ce pulse
est normalement modifiée a chaque bifurcation [80]. La période de ce pulse est de 750 ms
chez I’homme et de 243 ms chez le lapin. Afin de simplifier les manipulations et le modele, la
vitesse du flux sanguin sera considérée constante dans le temps et de vitesse égale a la vitesse

moyenne du flux lors d’une période cardiaque.

Les propriétés colloidales

Comme les MP que nous utilisons ont un diametre supérieur a 10 pm, on peut négliger
les effets de diffusion dus au mouvement Brownien, de la diffusion induite par le cisaillement,

de la resuspension visqueuse et de I'intéraction avec les globules rouges [81].

La dispersité de la solution

Dans le modele utilisé, la dispersité initiale de la solution est prise en compte. Dans le
modele a plusieurs bifurcations présenté, la distribution des MP guidées est la méme au

travers de toutes les bifurcations.
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Les volumes injectés

On considere que le volume supplémentaire de liquide injecté lors de l'injection d'un
bolus de MP n’as pas d’influence sur la vitesse du flux sanguin. Ce volume est de 'ordre de
3.3 ml/376 = 0.008 ml injecté toute les 4.8 s, soit un débit moyen de 0.002 ml.s™! alors que
le débit sanguin du lapin lors du guidage est de 'ordre de 0.153 ml.s~*.

Influence de la gravité

La gravité est négligée dans le modele, ce qui implique deux limites.

La premiere porte sur la réduction de la force magnétique qui s’applique sur une particule
lors de I'application de cette force dans le sens inverse du poids.

La deuxieme porte sur le niveau de sédimentation des particules lors du guidage dans des
directions perpendiculaires au poids. Si les particules sédimentent trop vite, leur répartition
dans la suspension ne sera plus homogene, ce qui peut entrainer une erreur dans le modele.

Pour étudier ces limites, il faut revenir a la base du modele de guidage : I'application du
second principe de Newton : la somme des forces ? s’appliquant a un solide est égale a la

masse m du solide multipliée par son accélération a

S F =m7.

Lors du guidage, on considere que la vitesse des particules est constante; ’accélération est

donc nulle :

SF-T.

Dans notre cas, les forces s’appliquant sur la MP sont : le poids ?, la poussée d’Archimede

ﬁ, la force de trainée ?tr et la force magnétique ?mag, soit
?+ﬁ+?tr+?mg = ﬁ. (3.13)
On sait que
? = Vppart77
ﬁ = _foluideya
?tr = _GWﬂrﬁparta
Py =1 (11.9) 5
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En remplacant ces expressions dans 1’équation , on obtient U}pm :

%
ﬁ = V(ppart — Pfluide)? n 14 (M . ?) §
part G r 67 pr (3.14)

= ﬁsedi + ﬁmag

Négliger la sédimentation entraine donc une erreur d’évaluation de la vitesse magnétophoré-

tique. Cette erreur est maximale lorsqu’on applique la force magnétique dans le sens inverse

de la gravité.

i
erreur = 100 * ?—se !
mag (3.15)

(ppart - pfluide) x 9.81
M, G :

= 100 x

Si on considere les MP idéales, appelées TMMC [18|/19] pour notre application, on constate
une réduction maximale de la vitesse magnétophorétique de 30% dans le cas le plus défavo-
rable, comme le montre les données du tableau [3.5]

On peut également définir un coefficient de sédimentation S comme :

. l Usedi
- DU
_ 9.81(ppa7"t - pfluzde)l V
6rpr D Uy
_ A 9.81(ppart — Piuide)l 72
18uD Uy ’

S

(3.16)

avec D et [ le diametre et la longueur du vaisseau traversé, Us.q; la vitesse de sédimentation
des particules et Uy la vitesse d’écoulement du sang. Si le coefficient de sédimentation S est
inférieur a 1, alors les particules n’auront pas le temps de complétement sédimenter lors de
la traversée d'un vaisseau.

Dans le cas des TMMC utilisées dans ’application définie précédement, ce coefficient a

été calculé pour chaque vaisseau et les résultats sont présentés dans le Tableau |3.6|

Jonction entre les bifurcations

Les espaces de jonction entre les bifurcations vont étre considérés comme des zones ou le
profil de vitesse de I’écoulement reste le méme, mais ou la distribution des MP est homogé-

néisée sur toute la section du vaisseau. Il faut toutefois s’assurer qu’aucun second écoulement
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n’apparaisse a la bifurcation [82].

3.3.4 Prédiction de guidage

On peut maintenant prédire le temps qu’il faudra a une particule pour traverser chaque
vaisseau, et le temps durant lequel un gradient de 350 mT.m™! doit-étre appliqué pour guider
I’ensemble des particules vers le bon vaisseau. Cependant, ces résultats ne prennent en compte
ni le temps de montée ni le temps de descente du courant dans les bobines. En soustrayant
le temps de guidage d’'une MP au temps de traversée d'un vaisseaux, on obtient le temps
disponible pour pouvoir, entre autres, monter et descendre le courant dans les bobines. Ces
résultats sont présentés dans le tableau [3.7 et sur la figure [3.6l On peut voir que pour les deux
premiers vaisseaux, un temps de 20 ms peut étre alloué au temps de montée et de descente
des gradients, alors que pour la troisieme bifurcation, le temps de traversée du vaisseau est

bien inférieur au temps de guidage, ce qui entrainera une mauvaise efficacité de guidage.

3.4 Conclusion

Nous avons déterminé que, pour une amplitude minimale de 350 mT.m~! et en appliquant
3 pulses d’environs 100 ms chacun, nous pourrions traverser 2 bifurcations avec une bonne
efficacité et une troisieme avec une efficacité réduite. En ajoutant ces résultats a ceux du
chapitre 2, nous obtenons assez de parametres pour effectuer la conception de I'actionneur

magnétique.
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Tableau 3.5 Influence de la sédimentation sur la vitesse magnétique lors de ’application d’un
gradient de 350 mT.m™!

TMMC
Diameétre (pm) 58
Ppart (kg.m™3) 4109
M, (A.m™) 248872
M, (emu.g™ ') 61
Vinag (mm.s™) 5.3
Vieai (mm.s™) 1.6
Erreur max (%) 30

Tableau 3.6 Coefficient de sédimentation des TMMC pour chaque artere ciblée.

Artere Coefficient de
Hépatique sédimentation des TMMC
Propre 0.19

Principale 0.20

Gauche 0.07

Tableau 3.7 Temps caractéristique lors du guidage des TMMC au travers des 3 bifurcations.

Artere Temps de Temps pour Temps restant

Hépatique traversé des guider les (ms)
vaisseaux (ms) TMMC (ms)

Propre 126 102 24

Principale 85 65 20

Gauche 34 68 -34
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Figure 3.6 Illustration de chaque phase de guidage dans le temps. L’illustration de la figure[[.4]
est reprise afin de faire correspondre la longueur de chaque vaisseau a la durée de traversée
d’une MP dans ce vaisseau.
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CHAPITRE 4

Actionneur Magnétique

Avec tous ces parametres et les informations acquises aux chapitres [2] et [3] nous allons
réaliser la conception mécanique des bobines capables de guider les MP dans des vaisseaux
sanguins, en se basant sur les techniques classiques de création de bobines d’'TRM.

Puis, en définissant les propriétés électriques exactes du systéme bobines/alimentations,
tout en prenant soin de définir un temps de montée du courant dans les bobines garantis-
sant un guidage efficace et sécuritaire, nous aurons fini la conception de notre actionneur

magnétique.

4.1 Rappel des spécifications

Nous voulons donc un actionneur capable de générer des pulses :
1. de 350 mT.m~! au minimum,

2. avec 3 pulses d’environ 100 ms toutes les 4.8 s,

3. avec un temps de montée et de descente de 1'ordre de 10 ms
4. dans une sphere de 150 mm de diametre,

5. en ayant un volume de travail de 300 mm de diametre.

Ce qui peut se résumer comme étant un ensemble de bobines de gradients de tres forte
puissance avec un important courant RMS mais un temps de montée peu contraignant. Il va
donc falloir axer la conception sur la gestion de la chaleur dégagée et sur les contraintes de
fabrication [83}84].

4.2 Conception

Il existe un grand nombre de techniques pour fabriquer les bobines de gradients d’IRM.
Dans les années 1990, I'objectif principal de la conception de ces bobines était l'obtention de
gradients trés uniformes, afin de limiter certains artefacts lors de la prise d’images [85]. Puis,
dans les années suivantes, les efforts se sont portés sur la diversification des formes ou des

techniques d’acquisition [86] et sur la réduction de la longueur des bobines [87].
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4.2.1 Technique

Afin de réaliser notre actionneur, nous allons utiliser la méthode dite de Target Field [85,
88,189], qui est bien documentée et permet de créer des bobines de bonne qualité. Cette
méthode a été intégralement implémentée avec Matlab. Pour réaliser un actionneur 3D, il
faut générer trois champs de gradient, un par direction de l'espace, soit un total de trois
bobines. Les bobines créant les gradients dans les directions el et e_y> sont appelées les bobines

€7 est appelé bobine longitudinale.

transverses, la bobine créant le gradient dans la direction
On peut considérer que la bobine de gradient en 6_73 est une simple rotation de la bobine de
gradient en er, en adaptant les diametres, pour pouvoir les assembler.

La conception de ces bobines se déroule en 6 étapes :

1. ’équation du champ Bz de référence est exprimée,

2. la densité de courant nécessaire afin de reproduire ce champ sur un cylindre est calculée,

3. la densité de courant obtenue est divisée en incréments égaux. Chaque incrément re-
présente la densité de courant créée par un fil portant le courant,

4. le champ magnétique créé par le positionnement des fils précédemment obtenu est

calculé,
5. lefficacité de la bobine et les propriétés des gradients obtenus sont vérifiées,
6. la résistance et I'inductance de I'ensemble sont calculées.

La bobine est créée en plusieurs itérations, afin d’ajuster le nombre de couches, la densité
de cable, la section de conduction et la surface de refroidissement utilisés pour permettre
sa construction. Dans notre cas, et en nous basant sur une premiere conception issue de la
compagnie RRI, nous avons choisi de réaliser les bobines en deux couches pour chaque bobine.
Un fil conducteur en cuivre a section carrée et creuse a été sélectionné pour la fabrication,
afin de minimiser la résistance de la bobine et donc la chaleur qu’elle dégagera. Il est creux
afin de permettre un refroidissement efficace de la bobine en y faisant circuler un liquide de
refroidissement [90].

Le conducteur a un coté de 8 mm et un trou de 4 mm de diametre en son centre. Le
tableau [L.1] résume 1'ordre et les diametres des couches. Ces couches doivent étre assemblées
sur une structure électriquement isolante, afin d’éviter la génération de courant de Foucault
dans celle-ci. Dans le cas contraire, ces courants généreraient un champ magnétique qui

modifierait le champ magnétique généré par les bobines de gradients.

4.2.2 Champ de référence

Le champ de référence n’est donné qu’avec la composante B, du champ. Le champ de
référence pour chaque bobine est affiché sur les figures [B.1], [B.2] et [B.3] Pour chacune des deux
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Tableau 4.1 Données utilisées pour la conception des bobines

Couche ‘ Bobine Diameétre (mm)

6 72 399
5 Z1 381
4 X2 363
3 Y 2 345
2 Y1 327
1 X1 309

couches, le champ de référence & produire est identique et son amplitude est de 200 mT.m™*.

4.2.3 Densité de courant

L’intégrale de la densité de courant selon 'axe Z est obtenue par la méthode de Target

Field pour une seule moitié de l'axe Z. Les densités de courant obtenues sont affichées sur

les figures [B.4], [B.5] et [B.6]

4.2.4 Positionnement des fils

Les densités de courant obtenues sont ensuite utilisées pour déterminer la position des fils
conduisant le courant. Comme tous les éléments d’une bobine sont connectés en série, chaque
fil va produire la méme densité de courant.

La densité de bobinage des fils sur la surface doit étre maximisée afin de n’utiliser que 2
couches pour chaque bobine. Nos bobines mesurent 0.6 m de long et 0.47 m de demi-périmetre.

Pour les bobines transversales, c’est le demi-périmetre qui limite la densité de bobinage.
Avec un conducteur de 10 mm de coté (comprenant le fil et Iisolation), on peut s’attendre
a pouvoir utiliser 0.47/(2 % 0.001) = 23.5 fils par couche. Ce chiffre est arrondi a 22 pour
garder un certain jeu lors de 'assemblage. Vingt-deux courbes de contour d’iso-densité sont
donc placées sur une moitié (selon l'axe Z) de la densité de courant. On obtient ainsi le
positionnement théorique des fils d'un quart d’une couche d’une bobine de gradient. Il faudra
par la suite corriger ce design pour interconnecter tous les fils. Le positionnement des fils est
présenté sur les figures et B8

Pour les bobines longitudinales, la densité de bobinage est limitée par la taille des fils.
L’utilisation de 44 fils permet d’atteindre une densité de bobinage de 1 fil tous les 9 mm. Le
positionnement des fils est présenté sur la figure

On peut assembler les deux couches de chaque bobine pour former les futures bobines.
Sur les figures [B.10, B.12] et [B.14] seule une couche est représentée afin de faciliter la com-
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préhension.

4.2.5 Calcul des champs magnétiques

Avec la position dans I'espace des fils constituant les bobines, le champ magnétique qu’elles
produiront avec un courant peut étre calculé. Le sens du circulation du courant utilisé pour
calculer les champs magnétiques est présenté sur les figures [B.11], [B.13] et [B.T5]

L’utilisation de I’équation de Biot-Savart, implémentée avec Matlab, pour le calcul du

champ permet d’obtenir les champs B,, B, et B,. Les champs B, et B, serviront plus tard
au calcul du temps minimum de montée qui peut étre appliqué aux bobines afin d’éviter de
stimuler les nerfs du patient. Sur les figures[B.16] a[B.24] sont affichés les champs B, B, et B,
dans les plans xz et yz, produits par les bobines G*, GY et GG*, respectivement. Les champs
affichés sont les champs des deux couches dans lesquelles circule le courant nécessaire pour

obtenir un minimum de 350 mT.m~! dans une sphere de 150 mm de diamétre.

4.2.6 Calcul des gradients

Le champ B, obtenu, le calcul de son gradient et de son uniformité de gradient peut étre
effectué afin de déduire I'efficacité de chaque bobine, exprimée en mT.m~1. A1,
L’efficacité du gradient est définie comme étant la valeur minimale de l'efficacité dans

la DSV. Les courbes sont données sur les figures [B.25] [B.28] et [B.31] et résumées dans
1

le tableau [4.3] Le courant est calculé pour obtenir un champ de gradient de 400 mT.m~

uniforme a 12.5%, soit un minimum de 350 mT.m™!, dans la DSV.

Tableau 4.2 Propriétés magnétiques des bobines

Bobine | Efficacité (mT.m'.A™") Courant (A)
G* 0.9250 377
GY 0.9321 375
G~ 0.7946 440

L’uniformité est définie dans un plan pour chaque bobine selon les formules :

T(x,z 2 (x,z 2
V(R - al) + (52)

G, = N * 100%
y 2 . 2
( dB:(v2) _ oy + de(Zyz) )

GY = \/( i y> ( ! > « 100%

S
O
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\/( <dB§d(Zz,z) B Gz>2 T (ngd(Zm,z)>2
a. * 100%

Les figures [B.26], [B.29] et [B.32] affichent I'uniformité des gradients de chaque bobine dans
le plan xz,yz et xz pour les bobines G*, GY et G* respectivement. Les figures
et [B.33] affichent la valeur des gradients de chaque bobine dans le plan xz,yz et xz pour les
bobines G*, GGY et G* respectivement.

G: =

4.2.7 Calcul de la résistance et de I’'inductance
La résistance de chaque bobine est calculée avec Matlab selon la formule :

L
R = pey o
Peu'g
avec R la résistance (en ), pe, la résistivité (en ©.m), L la longueur du conducteur (en m)
et S la surface du conducteur (en m?).
L’inductance de chaque bobine est calculée avec la formule de Neumann [84,91].

Les résultats pour les bobines sont résumés dans le tableau [4.3]

Tableau 4.3 Propriétés électriques et physiques des bobines

Bobine | Résistance (2) Masse (kg) Longueur (m) Inductance (mH)

G” 0,077 85 207 1.32
GY 0,070 7 188 1.32
G~ 0,079 88 214 1.47

4.3 Validation

Avec les propriétés électromagnétiques des bobines, le scénario de guidage peut étre validé
en prenant notamment en compte la chaleur générée par le systeme, le temps de montée et

la source d’alimentation.

4.3.1 Chaleur

La dissipation de la chaleur est la premiere contrainte de conception de ce systeme. Le
systeme doit étre fonctionnel durant les 30 minutes que peut durer le guidage.
Pour une expérience de guidage, 376 doses de TMMC seront guidées. Pour les guider, les

gradients seront sous tension durant 181 ms, 376 fois, soit 68 056 ms durant les 1 800 000 ms
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(ou 30 min) d'une expérience. La puissance dissipée P (en J.s7!) et la puissance dissipée
totale (en J) durant une expérience sont données dans le tableau [4.4]

Le cuivre a une capacité thermique massique de 385 J.kg='. K~!. En connaissant 1’énergie
dissipée durant I'expérience (donnée dans le tableau [4.4) et la masse de chaque bobine (donnée
dans le tableau, on peut calculer que les bobines G*,GY et G* subiraient une augmentation
de température de 24, 24 et 31 degrés Celsius, respectivement, si les bobines n’étaient pas
refroidies durant ’expérience. Bien que cette élévation de température soit modeste, elle a
lieu pour une utilisation d’environ 68 secondes. Si on veut pouvoir utiliser le systeme pour
d’autres applications |16,92] ou durant des essais moins optimisés, cette augmentation de
température est bien trop importante.

Au vu de la puissance a dissiper, un refroidissement a I’eau a été sélectionné pour refroidir
les bobines au cours des expériences. Au vu des puissances en jeu, on négligera les transferts
de chaleur par radiation et par convection de Iair [93].

Le coefficient de transfert de chaleur A (en W.m2.K™!) entre le conducteur creux et le
fluide de refroidissement est difficile a déterminer avec précision. Une méthode utilisée pour
son calcul passe par la formule de Dittus and Boelter [94-96] pour calculer le nombre de
Nusselt Nu et donne des résultats ayant une précision de 'ordre de 40%. Cette formule lie

Nu au nombre de Reynolds Re et au nombre de Prandtl Pr via I'expression suivante :
Nu = 0.023 Re®® Pro4,

qui est valable pour un nombre de Prandtl 0.7 < Pr < 120, un nombre de Reynolds 2500 <
Re < 1.24 %1075 et un rapport L/D > 60, avec L la longueur du tuyau et D son diametre.

Le coefficient de transfert de chaleur h est lié & Nu, au diametre D du tube (en m) et a
la conductivité thermique du liquide de refroidissement & (en W.m~1.K™!) par I'expression :

h D
Nuy=2Y
YT

En utilisant de 'eau a 12°C ayant un débit de 7.3 l.min~!, on obtient un coefficient h tel
que 21067 < h < 49156, comme le montre le tableau [4.5]

Le taux de transfert de chaleur ¢ peut maintenant étre calculé selon la formule [96] :
¢ = hi DLAT,

avec AT la différence de température entre le fluide de refroidissement et la bobine. Le fluide
est donc capable de transférer un minimum de 52 947 W.K~1.

Enfin, des échangeurs de chaleur eau/eau d’une puissance allant de 1 a 100 kW sont



Tableau 4.4 Puissance dissipée durant une expérience

Bobine | Résistance Courant Puissance Puissance dissipée
() (A) dissipée totale (J)
(J.s™h
G” 0,077 377 10 944 744 804
GY 0,070 375 9 844 669 943
G* 0,079 440 15 294 1 040 875

Tableau 4.5 Calcul du coefficient de transfert thermique h

Données
Débit (m?.s~!) 0,000122
Vitesse (m.s™!) 9,682
Diametre (m) 0,004
Masse volumique de I'eau (kg.m™3) 1000
Chaleur massique de eau (J.kg™ 1. K1) 4180
Viscosité dynamique de I'eau (Pa.s) 0,001
Conductivité thermique de I'eau (W.m™1.K~1) 0,6
Longueur de tube (m) 207
Nombre adimensionnel
Re 38728
Pr 7
L/D 51750
Nu 234
Résultat
h (W.m—2.K) 35111

45
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facilement trouvables dans le commerce afin de retirer la chaleur de 'eau de refroidissement

et obtenir un refroidissement en circuit fermé.

4.3.2 Temps de montée minimal

Le temps de montée du courant dans la bobine influence 2 parametres :
1. Tefficacité de guidage
2. la sécurité du systeme.

L’efficacité est modifiée par le temps de montée, puisqu’il réduit la durée d’application de
la force magnétique.

La sécurité du systeme est aussi influencée par le temps de montée des gradients. En effet,
si ce dernier est trop faible, des stimulations des nerfs périphériques ( Peripheral Nerve Stimu-
lation (PNS)) par induction de champ électrique peuvent apparaitre. Dans la littérature, ce
critere de sécurité associé a la stimulation magnétique est nommé dB/dt [97-103]. Le dB/dt
est la quantité de variation du champ magnétique dB par rapport au temps de variation dt.
Cette quantité limite actuellement les performances des gradients des IRM.

La reglementation du dB/dt [97] se base sur un modele théorique issu des expériences
d’électrostimulation [104,(105] appelé modele de magnétostimulation. La loi de magnétosti-
mulation définit le seuil Eg;,, (en V.m_l) au-dela duquel a lieu la stimulation par 1’équation :

Eim = rheobase (1 + W) )

dt
Le champ de rheobase (en V.m™!) est le seuil limite de stimulation & basse fréquence. La
chronaxie (en s) est le temps de réaction caractéristique de la fibre nerveuse. La valeur dt
(en s) est la durée de la stimulation, c’est a dire dans notre cas, le temps de montée et de
descente des gradients. Il nous faut maintenant déterminer le champ électrique induit par
la variation du champ magnétique de nos bobines. L’induction se calcule par rapport a une

surface S avec la loi de Maxwell-Faraday :

855-&:—//533.6@ (4.1)

Avec E un champ électrique induit (en V.m™!), B (en T) le champ magnétique et la normale
a la surface S.

Pour faciliter ’évaluation de 1'équation[d. I} nous utiliserons quelques simplifications conser-
vatrices. Le volume du lapin sera approximé par un sphéroide allongé ayant une conductivité

constante, comme le montre la figure Le champ magnétique sera considéré comme ho-
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mogene dans tout le volume de la bobine, et d’amplitude égale au maximum d’amplitude
présent dans ce volume [106].

En intégrant 1’équation [4.1] dans chaque direction de I’espace, on obtient :

|Bz| a
B, | =122
2 dt 4’
|By| ab
‘Eacz| = 5
dt 2(3(a+b) — /(3a +b)(a + 3b))
| B, | ab
|Eye| = (4.2)

dt 2(3(a+b) — \/(3a+b)(a+3b))

avec Eyy, B, et E,, les champs électriques (en V.m™!) induits autour des surfaces zy, 22 et yz
par les champs magnétiques B,, B, et B, (en T), respectivement. a et b (en m) sont les demi-
longueurs du petit et du grand axe, respectivement, comme le montre la figure Chaque
bobine de gradient a une composante de champ magnétique selon chaque axe, indiqué dans
le tableau[d.6] Le champ induit maximum est atteint quand les trois bobines sont allumées en
méme temps et que ’on considere une boucle perpendiculaire au champ magnétique généré
par les bobines. Il est alors calculé par la somme des maxima de champ de chaque bobine,
soit :

Bruas = \/(SBIP + (SBY)? + (B2, (4.3)

avec g représentant chaque bobine de gradient. La surface du sphéroide coupée par le plan
perpendiculaire au vecteur du champ magnétique défini en est une ellipse définie par le
demi petit axe c et le demi grand axe d. Les valeurs numériques de ¢ et d sont obtenues en
utilisant un logiciel de conception 3D.
De l’équationet 4.3 on définit le champ électrique induit maximum Fj,g.; (en (V.m™)
sur la surface d'un sphéroide allongé comme :
Bz cd

Binavit = =g, 2(3(c+d) — /B + d)(c + 3d)) (1.4)

Tableau 4.6 Valeurs de champ magnétique maximales des trois bobines de gradient

G* Gv G
Bl mT)| 70 0 50
IB,|l (mT)| 0 70 20
IB.|| (mT) | 45 50 50
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Figure 4.1 Approximation du volume d’un lapin par un sphéroide allongé ayant une conduc-
tivité homogene.

Pour calculer la limite de stimulation d’un champ électrique, nous avons besoin des valeurs
de rheobase et de chronaxie pour les nerfs du lapin. La littérature ne fournit que peu de
valeurs : 18,0 V.m™! pour la rhéobase et 0,41 ms pour la chronaxie [107]. Une valeur de
rhéobase de 12,2 V.m™! a été calculée depuis I'article [108]. Au vu de la différence importante
qui existe entre ces deux valeurs, nous avons utilisé les valeurs recommandées par le standard
international pour ’'Homme [97], soit une valeur de rheobase de 2.2 V.m™!, ce qui peut offrir
un facteur de sécurité d’environ 6. Une chronaxie de 0.41 ms, en accord avec les données
de [107] a été utilisé. De plus, les parametres des ellipses sont tels que : @ = 0.065 m,
b =0.280 m, ¢ = 0.065 m et d = 0.132 m. Sur la figure on peut voir que pour un dt
supérieur a 1.7 ms, on ne risque pas de stimuler les nerfs périphériques. De plus, le seuil de
stimulation du cceur étant plus élevé que le seuil de PNS [97], pour ce méme dt, il n’y a aucun
risque de stimulation cardiaque.

Enfin, les bobines n’étant pas blindées (le champ magnétique présent a l'extérieur de
la bobine n’est pas réduit) il est possible qu’il y ait de I'induction de puissance dans [’ai-
mant principal de 'TRM. Si cette induction est trop importante, il est probable que I’aimant
principal Quench, c’est-a-dire qu’il s’échauffe et perde sa qualité de supraconducteur. Il est
donc recommandé de tester préalablement les temps de montée afin de s’assurer de la non-

destruction de 'aimant principal lors de l'utilisation des bobines avec de faibles valeurs de
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Figure 4.2 Comparaison du seuil de PNS et de l'induction engendrée par les bobines de
gradients.

temps de montée et de descente du courant dans les bobines de propulsion.

4.3.3 Choix de la source d’alimentation

Un systeme de guidage magnétique est constitué de bobines et de sources de puissance.
Afin de guider des TMMC dans 3 bifurcations du foie d’un lapin, nous avons besoin de
générer des pulses d’une durée de plusieurs dizaines de millisecondes, avec une amplitude [
aux alentours de 400 A et un temps de montée dt de 10 ms.

Le tableau rassemble les informations électriques des trois bobines. On peut voir que
si les bobines sont alimentées a la tension DC équivalente, plus de 85 ms sont requises pour
établir un courant proche de la consigne a 1 % (soit la valeur a 5 7, 7 étant la constante
de temps du circuit RL). On peut ramener ce temps de montée rt & 10 ms, au cotut d’une

tension aux bornes du systeme V' plus élevée [89], comme le montre I’équation suivante :

RI
V= )
1—e 2t

Le courant prendra la forme décrite par I’équation suivante lors de la charge :

t])

i(t) = % |:1—6_

il
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et par celle-ci lors de la décharge :

En appliquant la tension V' aux bornes de la bobine, le courant y circulant atteindra le
courant nominal / au bout d’'un temps RT. Apres ce temps, il faudra changer la commande
afin de n’appliquer que la tension DC, a savoir V' = RI. La figure illustre les différences
entre les temps d’établissement du courant en appliquant la tension V' et la tension DC

équivalente.

Tableau 4.7 Propriétés électriques des bobines

el GY G*
L (H) |0,00132 0,00132 0,00147
R () 0,077 0,070 0,079
7 (s) 0,017 0,019 0,019
57 (s)| 008 0094 0,093

Tableau 4.8 Propriétés électriques du systeme de guidage

Temps de montée (ms) | 20 10 2 1

Courant (A) 440 440 440 440
Tension DC (V) 3 3 35 35
Puissance DC (kW) 15 15 15 15
Tension créte (V) 53 84 341 664
Puissance créte (kW) 24 37 151 293
Energie stockée (J) 142 142 142 142

Le tableau résume les propriétés électriques du systeme de guidage pour différents
temps de montée. La source d’alimentation devra donc pouvoir fournir une tension et un
courant importants, tout en stockant une énergie relativement faible. En IRM, le profil d’uti-
lisation des sources d’alimentation est semblable a celui du guidage magnétique. On est
également tres éloigné des puissances requises pour les systemes magnétiques pulsés de haute
puissance [109).

Il existe plusieurs technologies pour les sources d’alimentation qui pourraient nous inté-
resser [109-114], mais elles sont pour la plupart non disponibles sur le marché. Des sources

de puissance DC peuvent fournir jusqu'a 20 kW avec des tensions de sortie de I'ordre de
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Figure 4.3 Comparaison du courant et de la tension délivrés par la source d’alimentation en
fonction du temps.
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80 V et de faibles temps de montées (de 1'ordre de 100 ms), ce qui est insuffisant pour notre
application. Des sources de courant non linéaires existent également, formées d'une source
DC et d’une banque de capacité, pour fournir la puissance nécessaire lors des piques. Ces
sources sont disponibles via la compagnie Copley Controls Corporation, qui fait maintenant
partie de la compagnie Analogic. Ces sources de courant équipent les IRM Philips, dans des
configurations allant jusqu’a la mise en série ou en parallele de deux sources, pour fournir
soit plus de courant, soit plus de tension. Il est toutefois important de noter que les sources
de courant d’TRM sont de forte puissance, mais également de haute précision. Ce dernier
aspect n’est pas requis pour des applications de propulsion. Le tableau résume les sources
disponibles chez Colpey Controls Corporation.

On peut voir qu’une source pourrait convenir a notre application, la 266.

Tableau 4.9 Propriétés des amplificateurs de courant de Copley Controls Corporation a leur
catalogue en 2006

< Courant de sortie
Modele | Vmax Apc/Anys Pulse A,
231HC 70 130
232HC 150 120 260
234P02 225 520
234P04 300 675
261HC 45 180
262PN 300 85 190
265P 150 324
266 250 475
271 350 400 950
C700 700 212 500
282 250 500
281 675 360 850

4.3.4 Guidage au travers de plusieurs bifurcations

La figure peut étre ajustée en prenant en compte les propriétés électriques du systeme
de guidage. La figure illustre le résultat de cette prise en compte. Le calcul de I'efficacité
théorique n’est cependant pas modifié. Il en résulte une efficacité théorique de guidage de
1.04, 1.00 et 0.20 pour les arteres hépatiques propre, principale et gauche, respectivement.

Avec le systeme de guidage proposé et dans le lapin qui a été mesuré, les deux premieres
bifurcations pourraient étre traversées avec une efficacité théorique proche de 1. Il est cepen-

dant prématuré de lier cette efficacité théorique a une efficacité réelle in-vivo. Pour ce faire,
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il faudra d’abord valider de fagon approfondie le modele de guidage. Des premiers résultats
effectués avec un systeme non pulsé montrent qu’une efficacité théorique de 1 peut représen-
ter une efficacité de guidage de 'ordre de 656% [19], soit une augmentation de 30% d’agent

thérapeutique dans la zone ciblée par rapport aux zones non-ciblées.

4.4 Conclusion

Au travers de ce chapitre, un actionneur magnétique a été concu afin de répondre aux
mieux aux besoins liés a la propulsion d’agent thérapeutique magnétique au travers de plu-
sieurs bifurcations du systeme hépatique d’un lapin.

En utilisant des sources d’alimentation disponibles dans le commerce, cet actionneur per-
met de changer le gradient magnétique appliqué dans un volume en 10 ms, ce qui semble
suffisant pour faire traverser les arteres hépatiques propre et principale d’un lapin.

Dans le chapitre suivant, un modele réduit et simplifié de I'actionneur est fabriqué afin

de valider in-vitro le concept de navigation au travers de plusieurs bifurcations.
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Figure 4.4 Tlustration de chaque phase de guidage dans le temps en tenant compte des
propriétés électriques du systeme de guidage. L'illustration de la figure [.4] est reprise afin de
faire correspondre la longueur de chaque vaisseau a la durée de traversée d’'une MP dans ce
vaisseau.
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CHAPITRE 5

Expérience mise a 1’échelle

Une expérience a été réalisée pour valider le concept du guidage au travers de plusieurs
bifurcations. Les MP idéales pour le guidage et I'actionneur n’étant pas disponibles, cette
expérience a été mise a 1’échelle. La mise a ’échelle est réalisée en ajustant certains para-
metres de 'expérience, comme ’aimantation des particules ou la viscosité du fluide servant
a mimer le sang, afin de conserver des grandeurs adimentionnelles constantes entre deux
expériences. Dans ce mémoire, la mise a 1’échelle sera réalisée en utilisant le théoreme de

Vaschy-Buckingham, aussi appelé théoreme de 7.

5.1 Théoreme de Vaschy-Buckingham

En partant de I’équation décrivant 'efficacité de guidage, et en supposant que toutes
les variables sont découplées, le théoreme de Vaschy-Buckingham peut étre utilisé pour mettre
a I’échelle 'expérience. Il établit que lorsqu’une équation met en jeu n grandeurs physiques,
dépendantes de k unités fondamentales, alors il existe un ensemble de p = n — k parametres
adimensionnels servant a décrire cette équation. Pour deux expériences utilisant la méme
équation, si tous les parametres adimensionnels sont identiques, alors les deux expériences
sont physiquement identiques. En faisant ressortir les grandeurs physiques de 1’équation [3.12]

on obtient ’équation suivante :

_4[17’2MG
9 Uy

= f(llvr7 Ma Gvdla Ufa:u)

Dans ce cas nous avons n = 7 grandeurs physiques : [; ~ L, r ~ L, M ~ AL, G ~
MT 2L A d ~ L, U ~ LT et g~ ML LT et & = 4 unités fondamentales -
L, les longueurs, M la masse, T le temps et A les amperes. Nous devons donc identifier
p =4 — 7 = 3 nombres adimensionnels.

On propose d’utiliser : v, Repqrt €t Re fruige, avec

T ey d
Repa'rt - Mu
1
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De plus, on veillera a conserver la validité des hypotheses de ’équation initiale et a ce
que 'expérience soit réalisable. A cet effet, nous avons introduit 4 indicateurs, qui sont : le
coefficient de sédimentation, le temps de guidage d’'une MP, le temps nécessaire a une MP

pour sortir du vaisseau concerné et le débit de liquide a la sortie du fantome.

5.2 Matériel

Quatre parties essentielles du montage expérimental sont présentées ici. Il s’agit des MP

utilisées pour remplacer les TMMC, ’actionneur, le capteur et le fantome.

5.2.1 Micro-particules

Les TMMC n’étant pas disponibles, il a fallu les remplacer par des MP commerciales. A
notre connaissance, il n’existe que deux MP disponibles sur le marché qui approchent la tres
forte aimantation des TMMC. La premiere est la particule BM547 de la compagnie Bangs
Laboratories. La seconde est la particule PS-MAG S1986, de la compagnie Microparticules
GmbH. Les propriétés de ces particules comparées au TMMC sont présentées dans le ta-
bleau[5.1} Les MP de type BM547 semblent étre les plus proches des TMMC pour le guidage.
Cependant, le diametre de ces particules est tres différent de celui des TMMC et proche de
la limite de 10 pm permettant de négliger tous les effets colloidaux de la suspension. Pour

ces deux raisons, il a été décidé d’utiliser les particules PSMAG-S1986 pour les essais.

Tableau 5.1 Comparaison des propriétés des MP lors du guidage dans le sang

| TMMC BM547 PSMAG S1986

d (pm) 58 10 42
Dispersité poly poly mono
Ppary (Kg.m™) 4109 4800 3100
M, (kA.m™) 249 275 25
M, (emu.g™') 61 57 8
Vinag (nm.s™t) 5316 175 280
Veeai (nm.s™1) 1597 59 577
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5.2.2 Actionneur

L’actionneur est constitué d'un ensemble de bobines de Maxwell et d’'une alimentation
bipolaire (PBX20-20, Kikushui, Japon) pouvant générer des pulses de 400 mT.m™! avec des
temps de montée inférieurs a 10 ms. Les bobines ne possédant pas de refroidissement actif, il
faudra veiller a ne pas les utiliser plus de 15 min a pleine puissance sans les laisser refroidir.

L’actionneur est visible sur la figure [5.1] et ses propriétés sont résumées dans le tableau [5.2

Figure 5.1 Photo des bobines de la plateforme prototype.

5.2.3 Capteur

Le capteur utilisé pour suivre les agrégats de particules est une caméra analogique compa-
tible IRM (MR cam 1.2M, MRC systems GmbH, Allemagne). Lors des futurs essais in-vivo,
les images devront étre acquises avec 'IRM. Or, il est pour I'instant impossible d’acquérir des
images en simultané avec les pulses de propulsion . Les phases de capture d’image et de

génération de pulses seront donc multiplexées dans le temps, comme le montre la figure [5.2

5.2.4 Systéeme de controle

L’actionneur et le capteur sont controlés par une cible temps réel utilisant Labview RT
(Labview 2009, National Instrument, Etats—Unis). La caméra est utilisée avec une carte d’ac-

quisition analogique (NI-PCI 1405, National Instrument, Etats—Unis) pour la partie controle,



| Gis
# de tours (par bobine) 100
# de couches (par bobine) 10
diameétre moyen (mm) 121
distance entre bobines (mm) | 104
L (mH) 1.9
R (mQ) 425
DSV (mm) 24
7 (ms) 4
Temps de montée (ms) 10
q 2.2
AT (‘C.s™)) 0.08
Courant (A) 18
DC (V) 8
Puissance DC (kW) 0.1
Tension créte (V) 17
Puissance créte (kW) 0.3
Energie stockée (J) 0.3

Tableau 5.2 Propriétés des bobines de la plateforme prototype

[ Localisation
[ Temps de montée
[ Pulse de propulsion

0 60 280 18760
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Figure 5.2 Graphique d’utilisation dans le temps du systéme capteur/actionneur.
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et une seconde carte (Picolo, Euresys, Belgique) pour la partie enregistrement. La source
d’alimentation est contrdlée par un signal analogique produit par une carte dédiée (NI-PCI
6221, National Instrument, Etats—Unis).

5.2.5 Fantome

Les propriétés du fantome utilisé ne sont pas identiques aux données recommandées par
la tableau [3.4] En effet, les dimensions ont été choisies afin de correspondre aux essais de
référence d’expériences in-vivo [19]. Le tableau résume ces données.

Des négatifs de chaque face du fantome ont été usinés dans du PMMA avec une fraiseuse
afin de former deux moules. Les moules ont été ensuite remplis de PDMS, puis ils ont été
mis & sécher pendant 16 h a température ambiante. Au bout de 16 h, le PDMS n’étant pas
complétement séché, les deux parties du moule ont été assemblées et les connecteurs pour
les fluides ont été ajoutés. Le fantome a ensuite été mis a sécher de nouveau pendant 1 h a
80 °C. Le résultat est présenté sur la figure

lnuluuluuInnlmllmufhf.unhmlmnlm|||mhmlnnlnulunlunluu il

(a) Moule du fantéme (b) fantéme assemblé

Figure 5.3 @ : photo du moule du fantome. : photo du fantome avec ses connecteurs.

5.2.6 Systeme d’injection

Afin de controler la quantité de particules injectées et éviter une agrégation trop impor-
tante, des bolus de MP ont été créés en utilisant un systeme a deux phases fluides : de I'eau et
de I'huile . Les MP étant en suspension dans ’eau, de ’huile est utilisée afin de séparer
les bolus de particules, comme le montre la figure 2.2l On peut cependant noter que 'huile

ne fait pas partie des véhicules injectables in-vivo [117].
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Tableau 5.3 Données utilisées pour la fabrication du fantome

Vaisseaux | Longueur Diametre
(mm)  (mm)

1 15 2.2

2 4 1.9

3 - 1.4

5.3 Méthode

En se basant sur les données des articles [18]/19], une expérience de guidage a été mise
a l’échelle en utilisant les MP PSMAG S1986 et de I’eau comme fluide mimant le sang. Le
tableau résume les parametres de 'expérience pour le premier vaisseau. La vitesse d’écou-
lement du fluide a été adaptée afin d’obtenir une efficacité de guidage théorique identique et
des nombres de Reynolds équivalents. Pour ce faire, 'expérience mise a 1’échelle utilise des
MP PSMAG S1986 qui seront guidées dans de 1’eau. Le montage est présenté sur la figure [5.5]

Afin de garder un taux de rafraichissement d’image suffisant pour observer et controler
la scene, des pulses de propulsion de 220 ms sont entrecoupés d’acquisitions d’images durant

60 ms, afin d’obtenir environ 3.5 images par seconde. Ce multiplexage est représenté sur la
figure 5.2

Tableau 5.4 Résumé des parametres de I'expérience pour le premier vaisseau.

Type v Uﬂuide RefluideRepart S TGuidage TTr(we'rse Débit
de MP (m.s™1) (s) (s) (ml.min™1)
TMMC 1,06  0,1000 61 3 0,16 0,188 0,200 18,8
PSMAG 1,06 0,0185 37 2 1,09 1,020 1,081 3,9

5.4 Résultats

La réalisation du guidage d’un unique bolus au travers de deux bifurcations a permis de
valider le concept de guidage au travers de plusieurs bifurcations.

Sur la figure , les temps importants du guidage sont mis en avant. A l'instant initial, un
bolus est inséré dans le fantome en injectant, via une pompe controlée manuellement, un vo-
lume suffisant de liquide. La premiere bifurcation est traversée en 19.040 s, avec I'application
de 68 pulses d'une durée unitaire de 220ms. Le sens de gradient est ensuite changé manuel-

lement, puisque la qualité des images ne permet pas une détection automatique du bolus.
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Enfin, la seconde bifurcation est traversée apres 39.200 s, avec I’application de 72 pulses. La
traversée des deux bifurcations a donc été trop longue. Avec cette vitesse d’avance, l'efficacité
théorique de guidage est de 9.9.

Au vu de ces résulats, 'automatisation complete de la plateforme n’est pas encore envi-
sageable. En effet, le systeme d’injection de MP ne permet pas d’injecter plus d’un ou deux
bolus avant que 1'huile ne modifie significativement 1’écoulement dans le fantome. Afin d’ob-
tenir des données statistiques sur l'influence des parametres de la plateforme sur 'efficacité

de guidage, il faudrait pouvoir réaliser I'injection de plusieurs centaines de bolus.

5.5 Conclusion

Le concept de guidage de MP au travers de plusieurs bifurcations a été validé in-vitro sur
un modele a échelle réduite. Une plateforme de guidage incluant 'actionneur, le capteur, le
systeme de controle et un fantome aux dimensions physiologiques sont a présent disponibles
pour continuer les travaux. Pour 1'usage futur de ’actionneur, la structure servant a maintenir
en position les bobines, actuellement en aluminium, devra-étre remplacé par une structure
électriquement isolante. En effet, la variation rapide du champ magnétique autour de cette
structure métallique va générer des courants de Foucault, qui vont venir réduire le champ

magnétique généré par les bobines.
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) état initial. ) t = 0.000 s : injection du bolus.
) t = 19.040 s : le bolus a passé la premiere bi- (d) t = 39.200 s : le bolus a passé la deuxiéme
furcatlon blfurcatlon

Figure 5.4 Extraits de la vidéo de guidage. @ : a I’état inital, de ’eau circule dans le fantome.
Les contours du fantome ont été réhaussés. : un bolus de particules est injecté (il est
encerclé sur 'image) simultanément & application des gradients, que I'on peut visualiser par
le mouvement de la bille (dans le rectangle). :en 19.040 s, le bolus a traversé le premier
vaisseau. @ :a 39.200 s de l'injection, le bolus a traversé la seconde bifrucation. On peut
voir que le gradient a changé de sens en observant la position de la bille dans le rectangle.
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CONCLUSION

Synthese des travaux

Au cours de ces travaux, un modele in-vivo pertinent incluant les données physiologiques
a été proposé afin de supporter la conception d’'un actionneur magnétique visant le guidage
de TMMC dans plusieurs bifurcations d’un réseau vasculaire. Cet actionneur a été congu afin
de pouvoir étre fabriqué et utilisé dans les conditions pré-définies au chapitre 2 Enfin, une
plateforme a échelle réduite a été mise en place, afin de permettre la réalisation des essais
in-vitro de fagon plus commode.

A notre connaissance, c’est la premiere fois que la conception d’un tel actionneur est
présentée. En effet, la plupart des systemes a hauts gradients disponibles pour I'IRM se
limitent a des systemes accueillant des souris ou des gros rongeurs. Ces systemes étant exposés
a différentes contraintes, leur conception ne répond pas exactement au méme schéma que celui

présenté dans ce mémoire.

Limitations de la solution proposée

La premiere limite des travaux présentés ici vient de la taille du systeme. En effet, pour
passer a 1’échelle humaine, beaucoup de ces contraintes augmentent de fagon non linéaire 83,
84]. Si on définit le diametre initial ag, la densité maximale de bobinage 0,0 (qui est le nombre
maximal de fils que 1'on peut utiliser par centimetre pour chaque couche), le courant initial
Iy, le diametre final a, la densité de bobinage finale o et le courant final I, on a alors quatre

lois de mise a 1’échelle du concept d’actionneur qui s’applique :
(7)o
AN
O w0 a
o0\ [ a\®
e (3) )
Owo aop
2
Ow a AwO
R=Ry| — )| — —
() () ()
7\2 3
AT = AT, (—) (U—“’) (%),
]0 O w0 a

avec A,, la section du fil utilisé (en m?), 1 et 1 les efficacités initiale et finale (en mT.m 1. A~1),

Ly et L les inductances initiale et finale (en H), Ry et R les résistances initiale et finale (en
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), ATy et AT les variations de température initiale et finale (sans refroidissement, en °C.s™1)
des bobines.

A T'image des bobines de gradient a taille humaine, un diametre interne minimal de
0.67 m est attendu, a comparer avec les 0.30 m du présent concept. L’objectif de la mise a
I’échelle est aussi de garder un temps de montée faible d’environ 10 ms tout en conservant un
gradient final de 1'ordre de 400 mT.m~!. Avec une densité de bobinage semblable entre les
deux concepts, on arrive a une efficacité de n = 0.44 7y. Pour compenser cette diminuation
d’efficacité, on doit donc augmenter la puissance des sources d’un facteur 2.23, soit 981 A
pour la bobine G”.

Dans ces conditions, l'inductance répondra a 1’équation : L = 11 Ly, la résistance a
R =5 Ry et 'augmentation de température a AT = 2.4 ATy. Le tableau résume ces

données et leur influence sur les propriétés du systeme de guidage.

Tableau C.5 Propriétés électriques et dynamiques du systeme de propulsion a 1’échelle du
lapin et a 1’échelle humaine.

‘ G:c Gy z T Gy z

lapin lapin lapin humain humain humain
L (mH) 1,32 1,32 147 14,5 14,5 16,2
R (m{2) 77 70 79 385 350 395
T (ms) 17 19 19 38 41 41
AT (("C.s71), passif) 24 24 31 58 58 75
Temps de montée (ms) 10 10 10 10 10 10
Courant (A) 377 375 440 841 836 981
Tension DC (V) 29 26 35 324 293 388
Puissance DC (kW) 11 10 15 272 245 380
Tension créte (V) 66 66 84 1388 1364 1791
Puissance créte (kW) 25 25 37 1168 1141 1757
Energie stockée (J) 94 93 142 5131 5077 7784

Il apparait donc que c’est la puissance des alimentations électriques qui limite les perfor-
mances du systeme de guidage, et notamment la valeur de temps de montée et de descente du
gradient. La puissance thermique dégagée est aussi considérable, mais avec un refroidissement
actif a eau et un tres faible taux d’utilisation, a 'image de ’expérience concue dans le cha-
pitre 2| de ce mémoire, I’échauffement devrait étre réduit. Il faut pourtant exclure un usage en
continu de 'actionneur. De plus, au vu du courant important utilisé, il faudra certainement
adapter les cables de connexion et les connecteurs du systeme. Enfin, le concept proposé a
été développé dans une optique de minimisation de la puissance dégagée. Une reconception
ayant pour objectif de minimiser la puissance consommeée et le temps de montée serait un

plus.
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La seconde limite vient du fait que le design présenté ici n’est pas blindé, et que I'induction
de puissance dans ’aimant principal de I'IRM peut poser un probleme.

Enfin, la troisieme limite vient de la faible uniformité des gradients produits. Il semble
difficile, au vu des plans des bobines (voir figures [B.7, [B.8 et [B.9)), d’optimiser la densité

de courant et I'uniformité des gradients afin d’obtenir des images de grade médical. On peut

supposer que des images déformées peuvent étre obtenues avec ces bobines.

Ameéliorations futures

Les travaux futurs concernant I’actionneur seront d’optimiser et de valider la fabrication
d’un systeme a I’échelle humaine, en vérifiant notamment la solidité mécanique de ’ensemble
et en trouvant une source d’alimentation capable de fournir ce dont nous avons besoin. Il
faudra également vérifier que 'importante quantité d’énergie en jeu ne pose pas de nouveaux
problemes. Une comparaison des technologies de fabrication des bobines (résistives ou supra-
conductrices) peut également étre envisagée, afin d’évaluer les gains possibles pour le taux
d’utilisation de 'actionneur et les limitations des temps de montée et de descente du courant
dues a la variation rapide des courants et a 1’échauffement créé dans les fils supraconduc-
teurs [11§].

L’ajout d’une fonction d’imagerie médicale peut étre étudié, avec un jeu additionel de
bobines de gradient d’imagerie [119].

L’amélioration du systeme d’injection de MP doit étre entrepris pour réaliser des expé-
riences fiables et facilement répétables afin de valider le modele de guidage.

Enfin, une cartographie du corps humain en fonction des zones atteignables par des
TMMC avec une amplitude de gradient de 400 mT.m™! et un temps de montée de 10 ms
pourrait fournir une bonne indication sur les zones atteignables avec cette technologie et sur

la nécessité de déveloper un systeme ayant un plus petit temps de montée.
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ANNEXE A

Convention d’écriture

Champ vectoriel

Soit un champ vectoriel quelconque X Deux écritures sont admises pour le représenter :
A ou Z

Dans ce mémoire, les champs de vectoriels seront représentés comme suit : X

Gradient

Soit un champ vectoriel tridimensionnel X représenté dans une base orthonormée. Le
-
gradient du champ X peut s’écrire : grad X, grad X, V A ou ?Z
Dans ce mémoire, 'opérateur gradient sera représenté comme suit : ?X

Dans un repere cartésien, le gradient s’exprime par :

OAz(2,y,2)

oz
?Z(z, y,z) = | 2Aulzwz)

Oy
0A:(2,y,2)
0z

Divergence

Soit un champ vectoriel tridimensionnel Z représenté dans une base orthonormée. La
divergence du champ Z peut s’écrire : div Z, div Z, V-AouV- Z
Dans ce mémoire, 'opérateur divergence sera représenté comme suit : ? . Z

Dans un repere cartésien, 'opérateur divergence s’exprime par :

~ 0Au(z,y,2)  0A(z,y,2)  O0A.(z,y,2)

Rotationnel

Soit un champ vectoriel tridimensionnel Z Le rotationnel du champ Z peut s’écrire :
—
rot X, rot Z, curl Z, curl Z, VANA V XA, ?/\Zou?xz.

Dans ce mémoire, 'opérateur rotationnel sera représenté comme suit : ? X X



Dans un repere cartésien, I'opérateur rotationnel s’exprime par :

Az (z,y,2)  0Ay(zy,2)

Ay 9z
6 X X(x,yjz) — 0Az(z,y,2) 8Az(8§,y,z)

0z
8A'U(a“7yvz) _ BAI (m7y,z)
oz Dy




ANNEXE B

Données sur ’actionneur

Champ de référence

80
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Les champs B, de référence sont utilisés comment données d’entrée de la méthode de

conception des bobines.
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Figure B.1 Champ de référence B7.
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Figure B.3 Champ de référence BZ.
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Densité de courant

Les densités de courant sont des données intermédiaires que j’ai essentiellement utilisées

pour vérifier 'implémentation de la méthode sous Matlab.
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Figure B.4 Densité de courant devant étre produite par les couches de la bobine G*.
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Figure B.5 Densité de courant devant étre produite par les couches de la bobine GY.
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Figure B.6 Densité de courant devant étre produite par les couches de la bobine GZ.
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Positionnement des fils

Le résultat de la méthode de Target Field est le positionnement des fils dans ’espace.
Avec ces données, on va pouvoir commencer la conception physique de la bobine, en calculant

notamment 'efficacité, la résistance et 'inductance des bobines obtenues.
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Figure B.7 Enroulement de fils pour la réalisation des couches de la bobine G*.
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Figure B.8 Enroulement de fils pour la réalisation des couches de la bobine GY.
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Figure B.9 Enroulement de fils pour la réalisation des couches de la bobine G*.



Vue 3D des fils

90

La vue en 3D des bobines, avec le sens de circulation du courant dans les bobines, permet

de se faciliter la représentation des bobines et de leurs champs dans I'espace.
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Figure B.10 Assemblage de fils de la premiere couche de la bobine G*.
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Figure B.11 Sens de circulation du courant dans la bobine G*.
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Figure B.13 Sens de circulation du courant dans la bobine GY.
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Figure B.15 Sens de circulation du courant dans la bobine G=.
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Champ magnétique produit par les bobines

Le champ magnétique généré par chaque bobine permet de les caractériser précisement.
Il peut étre utilisé pour valider certaines applications et en imaginer des nouvelles. Le calcul
de l'uniformité du champ de gradient est surtout utilisé en imagerie IRM. Un seuil de 5%
est souvent utilisé pour obtenir des images de grade médical [85]. Dans les applications de

guidage, 'amplitude de gradient est plus importante que I'uniformité.
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Figure B.16 Champ magnétique B, de la bobine G”.
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Figure B.17 Champ magnétique B, de la bobine G*.
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Figure B.18 Champ magnétique B, de la bobine G*.
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Figure B.19 Champ magnétique B, de la bobine GY.
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Figure B.20 Champ magnétique B, de la bobine GY.
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Figure B.21 Champ magnétique B, de la bobine GY.
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Figure B.22 Champ magnétique B, de la bobine G*.
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Figure B.23 Champ magnétique B, de la bobine G*.
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Champ de gradient et efficacité des bobines
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Figure B.25 Champ magnétique B, et efficacité de la bobine G* dans la DSV.
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Uniformité de gradient
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Figure B.26 Uniformité du gradient du champ magnétique B, de la bobine G* par rapport a
un champ de 400 mT.m~! & 377 A.
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Figure B.27 Amplitude du Gradient du champ magnétique B, de la bobine G* a 377 A.
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Figure B.28 Champ magnétique B, et efficacité de la bobine GY dans la DSV.
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Figure B.29 Uniformité du gradient du champ magnétique B, de la bobine GY par rapport a
un champ de 400 m7T.m~! & 375 A.
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Figure B.30 Amplitude du Gradient du champ magnétique B, de la bobine GY a 375 A.
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Figure B.31 Champ magnétique B, et efficacité de la bobine G* dans la DSV.
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Figure B.32 Uniformité du gradient du champ magnétique B, de la bobine G* par rapport a
un champ de 400 m7T.m~! & 440 A.
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Figure B.33 Amplitude du Gradient du champ magnétique B, de la bobine G* a 440 A.
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