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Introduction Générale

1°) Contexte et positionnement du probléme

La chirurgie minimalement invasive est aujourd’hui une thématique de recherche particuliére-
ment active. Un traitement thérapeutique ciblé, améliorant la qualité de vie du patient pendant
et aprés les phases de traitement, et la possibilité d’établir un diagnostic précis grace a 'utili-
sation de systémes miniaturisés, peuvent considérablement améliorer de nombreuses pratiques
médicales. De récentes avancées technologiques autorisent 1’accés a de nombreuses zones du corps
humain sans intervention chirurgicale lourde.

C’est dans ce contexte que ce travail de thése et ce manuscrit, résultat de ces recherches,
s'inscrivent. L’objectif de cette thése! est de proposer un socle théorique solide concernant
i) la modélisation d’un microrobot magnétique thérapeutique naviguant dans le systéme car-
diovasculaire, ii) I’élaboration de lois de commande et d’observateurs assurant un bon suivi de
trajectoire depuis la zone d’injection jusqu’a une zone cible.

L’idée d’utiliser des systémes miniaturisés n’est pas récente puisque des travaux datant des
années 60 mentionnent déja ce type d’application. Alksne [1968] utilisait par exemple un cathéter
pour naviguer dans un corps humain par voie intravasculaire en le controlant magnétiquement
a l'aide de champs magnétiques extérieurs. Ces derniers peuvent également étre employés pour
transmettre la puissance requise au déplacement d’un microsystéme & travers le systéme cardio-
vasculaire. Des champs magnétiques ou des gradients de champ magnétique induisent sur tout
corps magnétique une force motrice ou un couple moteur pouvant étre exploités pour guider un
microsystéme, que I’on appelle par la suite « microrobot ». La faisabilité du concept a été étudiée
dans le cas de particules magnétiques (Gillies et al. [1994], Honda et al. [1996]), et dans le cas
de particules superparamagnétiques (Quate et al. [1991], et Takeda et al. [2006]). La manipula-

1. Thése effectuée dans le cadre du projet européen NANOMA (European Union’s 7th Framework Program
and its research area ICT-2007.3.6 Micro/nanosystems under the project NANOMA (Nano-Actuactors and Nano-
Sensors for Medical Applications))
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tion magnétique de micro et nanoparticules ferromagnétiques a alors regu une attention toute
particuliére. Ces microsystémes sont en effet pourvus d’une grande mobilité et sont capables de
se déplacer au sein d’'un environnement fluidique. De récents travaux portant sur le développe-
ment de microsystémes électromécaniques (ou en anglais MEMS pour Microelectromechanical
systems) permettent de fabriquer des micro-vecteurs biomeédicaux autonomes pouvant étre in-
jectés par voie intraveineuse. Ces microsystémes sont aussi utilisés lors d’interventions médicales
lorsque les zones & traiter sont accessibles a 1’échelle millimétrique comme le tube digestif par

exemple (Carpi et Pappone [2009]).

La complexité du systéme cardiovasculaire, possédant un nombre incalculable de bifurcations,
requiert impérativement un controle du microrobot. Sans controle, celui-ci se retrouverait rapide-
ment entrainé par le flux sanguin et serait alors perdu. Une connaissance de I’environnement dans
lequel il navigue devient alors indispensable. L’ensemble des forces s’exercant sur le microrobot
peut étre déduite d’une synthése de phénomeénes physiques propres a 'application. Cette étude
et analyse aboutissent & une modélisation non-linéaire (Abbott et al. [2007a], Li et al. [2009],
Pawashe et al. [2009]). Néanmoins, le formalisme physique est peu adapté a 1’élaboration d’une
loi de commande garantissant un comportement dynamique souhaité du microrobot. La synthése
de lois de commande nécessite une représentation du modéle physique sous forme d’état. Afin
d’assurer la stabilité du systéme en boucle fermée, ces lois de commande requiérent de recons-
truire les variables non mesurées du modéle. Or le champ de I'observation de tels microrobots est,
4 notre connaissance, encore peu exploré. Enfin, les capacités d’actionnement de tels systémes
sont fortement contraintes en raison des problémes de dimensionnement induits par ’évolution
des rapports d’amplitude des forces motrices volumiques par rapport aux forces surfaciques de
perturbation dans le micromonde. De par 'aspect multidisciplinaire de ce travail de thése, de
nombreuses pistes de recherche sont envisageables. Nous proposons dans ce manuscrit une so-
lution nous semblant prometteuse vis & vis des problémes rencontrés par les différentes équipes
de recherche travaillant sur cette thématique. L’objectif de cette thése est de fournir un cadre
théorique prenant en compte ’ensemble des phénoménes physiques, et de proposer le formalisme

mathématique nécessaire & I’élaboration de lois de commande et d’observateurs.

2°) Etat de l’art

Dans les sections suivantes, nous présentons un état de 'art sur les différents dispositifs mini-
malement invasifs existants, une vue d’ensemble des phénoménes physiques & prendre en compte,
ainsi que les contrdleurs développés actuellement. Cet état de 'art permet de situer précisement

notre travail par rapport aux recherches actuelles, et ainsi de mettre nos contributions en exergue.
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2.1) Chirurgie minimalement invasive

Cette premiére section est consacrée & la présentation de différents dispositifs entrant dans
le cadre de la chirurgie minimalement invasive. Les systémes miniaturisés peuvent étre classés
dans trois grandes catégories que sont : i) les systémes non actionnés (ou systémes passifs),
i1) les systémes & actionnement interne, et enfin iii) les systémes a actionnement externe. Les

paragraphes suivants dressent un état de I’art de ces dispositifs.

i) Systémes non actionnés

Les systémes non actionnés représentent aujourd’hui les technologies les plus utilisées et
les mieux maitrisées dans le milieu médical. Les travaux de recherche qui leur sont dédiées
sont également promis & une meilleure intégration a court terme en raison des problémes de
sécurité liés a l'utilisation de systémes automatisés dans le milieu médical. Parmi les systémes
non actionnés, nous pouvons distinguer les systémes passifs des systémes manuels.

Les implants sous la peau font partie des systémes dits passifs. Ces implants autorisent une
diffusion continue et progressive d’un principe actif par exemple dans ’ensemble du corps. Des
travaux portant sur la diffusion de drogue dans le corps humain a partir d’'une modélisation
basée sur des équations aux dérivées partielles sont également menés (Iliadis et Barbolosi [2000],
Siepmann et Peppas [2001], Chakrabarty et Hanson [2005], Schittkowski [2008], ANR CoNum)
pour mieux comprendre et maitriser les différents phénomeénes physiques.

Dans le traitement contre le cancer, la chimiothérapie, utilisant un principe actif de type
doxorubicine, ou par 'action d’antigénes (Sievers et al. [1999]), est classiquement utilisée. Néan-
moins, un principe actif se disperse dans I’ensemble du corps humain, attaquant tant les cellules
saines que les cellules cancéreuses; seul un faible pourcentage atteint la zone & traiter. De plus,
en raison de la dose importante de produit & injecter, les effets secondaires liés au traitement
sont nombreux et de nature souvent traumatisante pour le patient. Des chercheurs du Massa-
chusetts Institute of Technology (MIT) suggérent l'utilisation de lymphocytes comme vecteur
thérapeutique (Swiston et al. [2008]). Lorsque certaines cellules du corps humain sont infectées,
le systéme immunitaire réagit en envoyant dans la zone infectée des lymphocytes qui ont pour
but de détruire les cellules infectées. L’équipe du MIT a alors eu I'idée de greffer des principes
actifs sur ces lymphocytes qui achemineront directement le produit vers la zone infectée.

Parmi les systémes manuels, 'utilisation de cathéters magnétiquement guidés (McNeil et al.
[1995], Creighton [1996]) apporte une premiére amélioration aux cathéters conventionnels, qui,
en raison de leur manque de manceuvrabilité, de leur encombrement, et de la friction du tube
sur les parois des vaisseaux, peuvent entrainer des lésions vasculaires le long du chemin suivi par

I'outil pour atteindre la zone cible. La compagnie Stéréotaxis (Stéréotaxis) propose ces nouveaux




INTRODUCTION GENERALE

cathéters et sont déja utilisés dans les hopitaux (Grady et al. [1990], Meeker et al. [1996]). Des
interventions médicales pour des lésions coronariennes (Atmakuri et al. [2006]) ainsi que des

ablations au niveau du ceeur (Faddis et al. [2002]) ont été réalisées a 1'aide de cette technologie.

La chirurgie endoscopique permet, elle aussi, des interventions a 1’échelle millimétrique. En
ingérant une pilule intestinale (Iddan et al. [2000]), une intervention ou un diagnostic sont
réalisables par les médecins. Des microrobots ont été développés pour ce type d’application
(Rentschler et al. [2007]). Un moteur dédié a l'actionnement de deux roues motrices nécessite
une alimentation extérieure de nature filaire ce qui peut étre une contrainte technique pour
I’accés a certaines zones. D’autres prototypes de microrobots sont également proposés dans
Robinson et Davies [1999], et de potentielles applications médicales sont présentés dans Webster

[2007] et Chen et al. [2009).

i1) Systémes a actionnement interne

Nous entendons par systémes & actionnement interne des systémes ou 1), il n’y a pas de
controle sur ’élément moteur du systéme et 2), ou la source d’énergie est embarquée. Parmi
les systémes ol aucune action sur la force de propulsion n’est possible, des travaux récents sont
menés sur 'utilisation de bactéries comme vecteurs thérapeutiques. Martel et al. [2009] utilise
par exemple les propriétés intrinséques des bactéries magnétotactiques pour les controler a ’aide
d’un champ magnétique. Ces bactéries possédent des chaines de magnétosomes qui leur conférent
la particularité de s’orienter et de se déplacer le long d’'un champ magnétique. D’autres travaux
proposent d’exploiter I'environnement biologique dans lequel est plongé le microsystéme. Ainsi,
I’énergie de substances chimiques, telles que le peroxyde d’oxygeéne (H20s3), est utilisée pour

guider des bactéries dans leur environnement (Sitti [2009]).

Des microrobots sous forme de capsules contenant une partie mobile dédiée & la propulsion
du microrobot sont également développés. Une batterie embarquée sert de source d’énergie a
I'entrainement de flagelles propulsant le microrobot (Dario et al. [1998], Kosa et al. [2008]). Les
dimensions de la batterie reste pour le moment le principal handicap de ce type de microrobot. Le
diamétre et la longueur du microrobot sont de l'ordre de plusieurs millimétres, principalement
en raison de I’encombrement de la batterie. Ces dispositifs sont donc fortement limités, mais

appropriés pour naviguer dans le systéme digestif.

D’autres designs de microrobots ont également été proposés par Rapaport [2007]. Ces travaux
étudient le champ d’écoulement local engendré par le déplacement du microrobot, & trés faible
nombre de Reynolds, & partir de simulations numériques. Dans ce papier, 'auteur rapporte
différents comportements lorsque le microrobot est muni de cils, de pattes ou utilise la reptation

comme mode de locomotion.




INTRODUCTION GENERALE

iii) Systémes a actionnement externe

Déporter ’actionnement d’un microrobot présente I’avantage de ne pas avoir & embarquer une
source d’énergie imposante au vu des dimensions imposées par ce type d’application. Associés a
différents prototypes de microrobots, différents modes de propulsion peuvent étre envisagés.

Des microrobots thérapeutiques biologiquement inspirés, & flagelle élastique simple
(Wiggins et Goldstein [1998|, Lagomarsino et al. [2003]|, Evans et Lauga [2010]), ou a flagelle
hélicoidale ou élastique & actionnement réparti (Dreyfus et al. [2005]) ont été développés. L uti-
lisation de tels microrobots peuvent étre d’un grand intérét pour I’élimination des calculs rénaux
chez 'homme (Edd et al. [2003]), ou pour des opérations ophtalmologiques (Yelin et al. [2006],
Zhang et al. [2009]). Ces microrobots, dont la taille peut atteindre la dizaine de micrométres,
autorisent 1’accés & ’ensemble du corps humain. Le déplacement de ces microrobots dans le corps
humain est assuré par ’action d’un champ magnétique variable, ol la fréquence définit le rythme
de battement des flagelles, et le champ magnétique impose la direction.

Des microrobots possédant un design de vis existent également (Ishiyama et al. [2003]). Ces
microrobots de quelques millimétre sont mis en mouvement par un champ magnétique tour-
nant de maniére identique aux microrobots hélicoidaux. Néanmoins, leur taille, du l'ordre du
millimétre, restreint leur domaine d’application a la coloscopie. Des microrobots a aimant per-
manent, également & échelle millimétrique, utilisent une méthode similaire pour étre propulsés
(Sendoh et al. [2003]). L’aimant permanent est inséré a 'intérieur d’une hélice. La mise en rota-
tion de ’aimant par un champ magnétique entraine alors ’hélice qui propulse le microrobot.

Une autre possibilité est I’étude du comportement dynamique d’un microrobot de type "bead
pulling" soumis & des champs magnétiques et des gradients de champ magnétique. La magnétisa-
tion du microrobot et I’application d’un couple sur celui-ci sont rendues possible par la présence
d’un champ magnétique. Quant aux gradients de champ magnétique, ils sont utilisés pour créer
une force motrice magnétique controlant le microrobot dans son environnement. Deux approches
pratiques distinctes assurent le déplacement du microrobot : soit & 'aide de montages expérimen-
taux (Edd et al. [2003]), dans lesquels la force magnétique et le couple appliqué au microrobot
sont induits indépendamment par des bobines de Maxwell et de Helmholtz (Abbott et al. [2009],
Choi et al. [2009], Floyd et al. [2009]) ; soit & 'aide d’un appareil & imagerie par résonance ma-
gnétique (IRM), et de l'exploitation des gradients de champ magnétique que ce type d’appareil
induit (Mathieu et al. [2006], Tamaz et al. [2008]).

Ce dernier design de microrobot est particuliérement intéressant en considérant un agrégat.
En effet, la navigation d’un microrobot & travers une artére puis une artériole, suppose une
diminution de la taille du microrobot pour ne pas risquer une embolisation. Une réduction de
taille d’un microrobot a flagelle hélicoidale ou élastique nécessite une décomposition progressive

de cette flagelle, ce qui en pratique semble difficile. A I'inverse, un microrobot de type "bead
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pulling" peut étre constitué d’un ensemble de nanoparticules liées & ’aide d’un polymére, qui
pourrait se décomposer au fil de son trajet, par exemple sous l'action d’'un champ magnétique
variable (Mathieu et Martel [2009]).

2.2) Modélisation

La modélisation d’un microrobot naviguant dans le systéme cardiovasculaire, ou de maniére
générale, dans le corps humain, est un probléme complexe. La prise en compte de ’ensemble des
phénoménes physiques agissant sur le comportement dynamique du microrobot rend la modéli-
sation difficile. La complexité est d’autant plus grande que se posent des problémes d’échelle. Si
les forces volumiques (force magnétique, poids apparent) sont prépondérantes a ’échelle macro-
scopique, comme dans une artére par exemple, ce sont les forces surfaciques (forces d’interactions
magnétique) qui le deviennent dans un capillaire.

La navigation dans le systéme cardiovasculaire nécessite de modéliser les phénoménes hydro-
dynamiques. L’équation de Navier-Stokes décrit de maniére précise le comportement du fluide
& travers un modéle d’équations aux dérivées partielles non linéaires. Les champs et gradients
de champ magnétique sont également modélisés & partir d’équations aux dérivées partielles. La
détermination de solutions analytiques de telles équations étant dans le cas général complexe,
voire impossible, la plupart des méthodes repose sur une résolution numérique (Chorin [1968],
Goorjan et Taflove [1992]). Si ces méthodes offrent de bons résultats, ils sont néanmoins treés
gourmands en puissance et en temps de calcul. Ces contraintes techniques rendent alors difficiles
une exploitation en temps réel.

Une modélisation du comportement dynamique du microrobot & partir d’équations différen-
tielles ordinaires semble alors préférable. Dans le systéme cardiovasculaire, le sang s’écoule a des
vitesses comprises de quelques um.s~! & plusieurs em.s~!. Le nombre de Reynolds, nombre adi-
mensionnel définissant le rapport des forces inertielles sur les forces visqueuses, est alors compris
entre 107° et 100. Le comportement dynamique d’un microrobot & faible nombre de Reynolds,
correspondant & un régime visqueux, a été étudié initialement par Taylor [1951] et Purcell [1977].
Les microrobots & flagelle montrent tout leur potentiel dans ces régimes. En effet, la viscosité
du fluide contribue & augmenter la force de propulsion assurée par la mise en rotation ou par
Poscillation des flagelles s’appuyant sur ce fluide. En considérant un milieu fini, il est nécessaire
de prendre en considération les effets de bord et les conditions limites. L’impact des effets de bord
et de la forme de la flagelle sur le déplacement du microrobot sont étudiés dans Brenner [1962]
et Evans et Lauga [2010]. Dans le cas d’un microrobot de type bead pulling, 'influence des effets
de bord sur le comportement dynamique du microrobot est étudiée dans Kelessidis et Mpandelis

[2004]. Dans un fluide, et quel que soit le design du microrobot, celui-ci rencontre une force s’op-
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posant & son déplacement qui est caractérisée a partir de la force de trainée. A faible nombre de
Reynolds, la force de trainée s’exprime par la loi de Stokes (Stokes [1851]). Cette modélisation
de la force de trainée que subit le microrobot est appropriée lorsque celui-ci navigue dans un
capillaire ou une petite artériole. Dans une artére ou une petite artére, la loi de Stokes n’est
plus vérifiée. La force de trainée s’exprime alors de maniére non linéaire (Clift et Gauvin [1970],
White [1991]). Les effets de bord induisent aussi un profil de vitesse du sang dans un vaisseau.
S’il est de forme parabolique dans un tube droit (Poiseuille [1844]), il n’en est rien en présence de
bifurcations. De nombreux travaux proposent une approche numérique pour la détermination du
profil de vitesse (Kang et al. [2005], Kim et al. [2006], Rao et al. [2008]). Néanmoins, il n’existe
pas, & notre connaissance, d’expressions analytiques définissant complétement le profil de vitesse
au sein d’une bifurcation.

Le microrobot est également soumis & des forces d’interactions. Parmi ces forces, nous pouvons
distinguer les forces électrostatique (Hays [1991al), de van der Waals (Iimura et al. [2009]) et sté-
rique (Butt et al. [1999], Lower [2005]). Cette derniére apparait lorsque le microrobot est fonction-
nalisé par des composants actifs fixés sur des chaines de polyméres (Yoo et al. [1999], Yoo et al.
[2002]). Ces forces interviennent également en considérant un microrobot formé d’un ensemble
de nanoparticules en interaction. La modélisation de ces interactions est décrite par la théorie
DLVO (Derjaguin, Landau, Verwey, Overbeek) (Derjaguin et Landau [1941], Verwey et Overbeek
[1948]).

L’ensemble des forces s’exercant sur un microrobot naviguant dans un milieu fluidique, décrit
ci-dessus, démontre la complexité du modéle final obtenu. La modélisation du comportement
dynamique du microrobot fait en effet intervenir de nombreuses expressions non-linéaires. Se
pose alors la question du contréle et de 'observation d'un tel systéme. Un état de I'art sur ces

deux thémes est proposé dans la section suivante.

2.3) Observation et commande des microrobots

En dépit des non-linéarités des modéles proposés dans la littérature, il n’existe pas, & notre
connaissance, de lois de commande non-linéaires dédiées au controle de microrobot magnéti-
quement guidé dans le sang. Si I'on exclut les controleurs P (Proportionnel) amplement utilisés
pour pallier I’absence de modéle, la plupart des travaux sur le controle de microrobots en en-
vironnement magnétique et fluide reposent sur des modéles linéaires. Ainsi, Tamaz et al. [2008]
développe un controleur de type Proportionnel-Intégral-Dérivé (PID) basé sur une linéarisation
du modéle présenté dans Mathieu et al. [2006]. Ces travaux, de méme que 'approche similaire
de Choi et al. [2010], rapportent des problémes d’instabilités et d’oscillations importantes autour

des points d’équilibre, particuliérement lorsque le flux sanguin est modélisé comme un flux pul-




INTRODUCTION GENERALE

satile. Les expériences montrent également un manque de robustesse aux bruits de mesure et aux
erreurs de modele (Martel et al. [2007]). Un controleur prédictif est proposé dans Belharet et al.
[2010], mais la linéarisation du modéle est faite en un point d’équilibre et non le long de la trajec-
toire. Dans le cadre de la lévitation magnétique, des approches de type LQG (Linear Quadratic
Gaussian) de Khamesee (Mehrtash et Khamesee [2011]), ou LQI (Linear Quadratic Integral)
(Mehrtash et Khamesee [2010]) sont également présentées.

Dans les modéles d’agrégation de particules superparamagnétiques, la contrélabilité d’un
modeéle linéaire est étudiée dans Bhat et al. [2007], mais aucune loi de commande n’est pro-
posée par la suite. Pour traiter les non-linéarités dues aux interactions magnétiques entre par-
ticules d'un agrégat, Probst et al. [2011] proposent un découplage et une paramétrisation li-
néaire dans le but se synthétiser un contréleur optimal minimisant une fonction cofit qua-
dratique, sans considération de stabilité. Les deux approches précitées ne modélisent cepen-
dant que les contributions des forces magnétiques et hydrodynamiques (sous forme de flux de
Stokes) ; or les forces d’interactions (force électrostatique, de van der Waals, de capillarité, etc...)
interviennent de maniére cruciale dans la cohésion de l'agrégat, et ce de maniére fortement

non-linéaire (Vartholomeos et Mavroidis [2010]).

Dans le domaine plus général de la microrobotique, si les méthodes de synthése de lois de
commande sont plus diversifiées, la plupart reposent néanmoins sur des outils linéaires. Une com-
mande adaptative, couplée & une commande par mode glissant (Batur et al. [2005]) ou & une com-
mande Hy (Li et Liu [2009]) permet d’estimer les parameétres incertains du modéle linéaire d’un
MEMS. Une approche adaptative permet également d’estimer les parameétres d’un modéle linéaire
avec saturation des commandes dans Jagannathan et Hameed [2004]. Dans Rakotondrabe et al.
[2009], les auteurs utilisent I’approche adaptative afin d’estimer la pente incertaine d’une droite
affine, laquelle modélise de maniére linéaire le phénoméne non-linéaire d’hystérésis d’un levier
AFM piezo-électrique. Toutes ces approches reposent sur I'approximation d’un systéme non-
linéaire par un systéme linéaire aux paramétres incertains pour appliquer les commandes adap-
tatives robustes du linéaire. En ce qui concerne les synthéses de commande non-linéaire, les
approches classiques de type linéarisation exacte (Isidori [1995]) ne sont pas appropriées au
contréle de microrobots en raison de leur sensibilité & la sortie, fortement bruitée a de telles
échelles. Parmi les rares travaux concernant la synthése de lois de commande Lyapunov stabili-
santes de MEMS modélisés sous forme non-linéaire, Lyshevski [2001] se distingue par Iutilisation
de fonctions de Lyapunov non quadratiques pour améliorer la robustesse du controle (Lyshevski
[1999]). La caractérisation de la platitude différentielle (Fliess et al. [1995], Rouchon [2001]) d'un
actionneur électrostatique permet de résoudre le probléme de planification de trajectoire dans
Zhu et al. [2006].

Les lois de commande avancées requieérent 1’estimation d’états non mesurés. Or peu de travaux
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ont porté, & notre connaissance, sur la construction d’estimateurs pour les microsystémes, excepté
les reconstructeurs d’entrées incertaines (Liu et Peng [2002]). Dans le cas d'un levier AFM pré-
sentant un cycle d’hystérésis, on peut noter 'implémentation d’un observateur de Luenberger du
systéme linéarisé incertain afin de pallier le manque de fiabilité des mesures (Rakotondrabe et al.
[2010]). Dans le cas linéaire & une injection de sortie prés, des observateurs de Kalman exacts?
ont été développés dans Besangon et al. [2010] aprés transformation de Liénard au cas de 'oscil-
lateur de van der Pol. Zhu et al. [2006] utilise la forme canonique d’observabilité d’un actionneur
électrostatique non-linéaire pour synthétiser un observateur exponentiel de la vitesse de I'action-

neur.

3°) Contenu des chapitres et contributions

Apres cette introduction générale, nous présentons ci-dessous l'organisation du manuscrit,

composé de quatre chapitres, en explicitant les contributions majeures de ce travail.

Chapitre 1 : Ce premier chapitre est consacré & présenter ’ensemble des forces agissant
sur un microrobot magnétique naviguant dans le systéme cardiovasculaire. La modélisation du
systéme fait intervenir de nombreuses forces : forces magnétiques, forces hydrodynamiques,
forces surfaciques (électrostatique, van der Waals, stériques), forces de contact et poids apparent
du microrobot. L’intérét de ce chapitre est double. Premiérement, il propose une synthése
compléte des forces s’exercant sur un microrobot naviguant dans le systéme cardiovasculaire,
synthése trouvant peu d’équivalent dans la littérature. Deuxiément, une contribution notable de
ce chapitre est la détermination d’expressions analytiques du profil de vitesse du sang dans les

vaisseaux sanguins, facilement implémentable et exploitable en temps réel.

Chapitre 2 : Ce second chapitre comporte deux parties. La premiére partie est consacrée
a la présentation détaillée de différents prototypes de microrobots magnétiques déja existants.
Nous proposons d’optimiser leur conception afin de maximiser la force motrice résultante tout
en minimisant les forces s’opposant & son déplacement. La seconde partie de ce chapitre est
dédiée a l’exploitation du modéle. En considérant différents designs de microrobots naviguant
dans ’ensemble du réseau artériel, nous proposons une méthode d’optimisation de la trajectoire
de référence qui minimise les efforts de controle. Au vu des limitations des actionneurs, cette
étude démontre tout son intérét afin de réduire les sollicitations et entrées en saturation des

actionneurs. Il en résulte une moindre fatigue des actionneurs et un meilleur suivi de trajectoire.

2. c’est-a-dire dont la convergence est garantie, par opposition aux observateurs de Kalman étendus.
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Chapitre 3 : Ce chapitre est dédié a 1’élaboration de lois de commande et d’observateurs
pour le contrdle du microrobot. La prise en compte de ’ensemble des forces aboutit & une repré-
sentation d’état sous la forme d’un systéme non-linéaire comportant de nombreux paramétres
physiques et physiologiques incertains. Les travaux existants faisant mention de problémes de
robustesse aux bruits de mesure et aux incertitudes paramétriques, nous présentons dans ce
chapitre une approche de commande palliant ce probléme. L’approche de commande retenue
pour notre application est établie a partir de critéres de stabilité du systéme. Le systéme étant
non-linéaire, une commande de type Lyapunov stabilisante est développée suivant une procédure
de type backstepping. L’estimation de certains paramétres physiologiques et physiques est
rendue possible par une commande de type backstepping adaptatif également présentée dans ce
chapitre. Le calcul de la commande nécessite la connaissance de ’état complet du systéme et la
commande est donc couplée & un observateur non-linéaire. Des premiéres pistes sur ’estimation

de la vitesse du sang & partir d’observateurs de type Kazantzis-Kravaris sont également proposées.

Chapitre 4 : Ce dernier chapitre est consacré a la validation de 'approche développée dans
ce manuscrit. Nous menons au préalable une étude de sensibilité afin d’évaluer les paramétres
ayant la plus forte incidence sur le modéle. La stabilité et la robustesse de la paire controleur-
observateur sont établies au travers de nombreuses simulations en présence de bruits de mesure

et d’erreurs paramétriques.

Ces travaux ont fait 'objet de publications et de soumissions dans différentes conférences et

journaux internationaux résumées ci-dessous :

Chapitre de livre

1. Arcese L., Fruchard M. and Ferreira A., "Propulsion and navigation control of MRI-
guided drug delivery nanorobots" dans NanoRobotics : Current Approaches and Techniques,

Springer NanoRobotics Book 2011, (& paraitre).
Revue Internationale avec comité de lecture

2. Arcese L., Fruchard M. and Ferreira A., "FEndovascular magnetically-guided robots :
navigation modeling and optimization", IEEE Transactions on Biomedical Engineering

(accepté).
Conférences Internationales avec actes et comité de lecture

3. Arcese L., Fruchard M., Beyeler F., Ferreira A. and Nelson B.J., "Adaptive backstepping
and MEMS force sensor for an MRI-guided microrobot in the vasculature", IEEE Interna-
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tional Conference on Robotics and Automation , Shanghai, Chine, pp 4121-4126, ICRA
2011.

. Arcese L., Cherry A., Fruchard M. and Ferreira A., " Dynamic behavior investigation for
tragectory control of a microrobot in blood vessels", IEEE/RSJ International Conference on

Intelligent Robots and Systems, Taipei, Talwan, pp 5774-5779, IROS 2010.

. Arcese L., Cherry A., Fruchard M. and Ferreira A., "High gain observer for backstepping
control of a MRI-guided therapeutic microrobot in blood vessels", IEEE/RAS Internatio-
nal Conference on Biomedical Robotics and Biomechatronics, Tokyo, Japon, pp 349-354,
BIOROB 2010.

. Arcese L., Cherry A., Fruchard M. and Ferreira A., " Optimal trajectory for a microrobot
navigating in blood vessels", IEEE International Conference on Engineering in Medicine

and Biology Society, Invited Session, Buenos Aires, Argentine, pp 1950-1953, EMBC 2010.

. Arcese L., Fruchard M. and Ferreira A., "Nonlinear modeling and robust controller-
observer for a magnetic microrobot in a fluidic environment using MRI gradients",
IEEE/RSJ International Conference on Intelligent Robots and Systems, Saint Louis, USA,
pp 534-539, IROS 20009.
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CHAPITRE 1. MODELISATION

1.1 Introduction

Ce premier chapitre présente I’ensemble des forces s’exercant sur un microrobot naviguant
dans le systéme cardiovasculaire. Le chapitre s’organise de la maniére suivante. La Section 1.2
établit les conventions géométriques adoptées tout au long de ce manuscrit. Le microrobot se
déplacant dans le systéme cardiovasculaire, il est nécessaire d’étudier les spécificités de cet envi-
ronnement, étude effectuée dans la Section 1.3. Des principes de magnétisme sont ensuite intro-
duits dans la Section 1.4, ainsi que différents systémes magnétiques utilisés pour la propulsion
de microrobots. Des systémes imageurs sont présentés en Section 1.5 permettant la localisation
du microrobot & travers le systéme cardiovasculaire. La modélisation du systéme fait intervenir
de nombreuses forces : forces hydrodynamiques (Section 1.6), forces surfaciques : électrostatique,
van der Waals et stérique (Section 1.8), forces de contact (Section 1.9) et poids apparent du
microrobot (Section 1.10). Une attention toute particuliére a été portée sur le profil de vitesse
adopté par le sang dans les vaisseaux sanguins. En effet, la présence de bifurcations mineures et
majeures modifient fortement le profil de vitesse et la force de trainée s’exercant sur le micro-
robot. Nous proposons dans ce chapitre, en Section 1.7, des expressions analytiques modélisant
ces profils de vitesse. Cette étude est motivée par la difficulté a mesurer la vitesse du sang dans

le corps humain.

1.2 Conventions géométriques

Cette section est consacrée & la définition du repére dans lequel toute 1’étude se place. Le
systéme considéré est un microrobot naviguant dans le systéme cardiovasculaire. Ce dernier est
soumis & de nombreuses forces, comme l’illustre la Figure 1.1. En fonction du type de microro-
bot envisagé pour 'application, les actionneurs peuvent étre soit directement implantés dans le
microrobot, soit extérieurs & celui-ci. Pour définir correctement les différentes forces auxquelles
le microrobot est soumis, quelques conventions géométriques sont nécessaires et le prochain pa-
ragraphe y est consacré.

Les parois supérieures et inférieures des vaisseaux sanguins C; et Cy sont définies par deux
courbes paralléles de classe C? (voir Figure 1.2). Soit My(z,2) la position du centre de gravité
du microrobot dans le repére fixe F(0,7, E) ol z est la coordonnée selon 7, et z selon k. Nous
définissons ensuite une troisiéme courbe Cjpy, paralléle aux deux autres courbes et passant par le
point My. Soit 7, le vecteur tangent unitaire a la courbe Cpy, au point Mj. Le vecteur unitaire
Ky est défini de telle maniére a obtenir un repére orienté F (Mo, iy, Em) Pour projeter correc-
tement les forces, nous définissons ¥ (x, z) comme 'orientation du repére attaché au microrobot

F (MO,Tm,Em) par rapport au repére fixe F (O,i’,E). 711 et 7is sont des vecteurs normaux aux

15



1.2. CONVENTIONS GEOMETRIQUES

Vaisseau sanguin

I [ s : =i —|. _ |Axe

Wa + Fintg

Figure 1.1 — Forces s’exercant sur le microrobot.
Fd : force hydrodynamique
ﬁm : force motrice
F;-mgi : forces d’interactions (électrostatique, van der Waals, stérique)

Wa : poids apparent

parois des vaisseaux sanguins comme indiqué sur la Figure 1.2. A représente la distance entre
le centre de gravité du microrobot et I'axe du vaisseau sanguin. On note M la projection du
centre de gravité du microrobot selon 77 sur la surface extérieure du microrobot la plus proche
du vaisseau sanguin (voir Figure 1.3). De méme, on note N la projection de My sur la paroi
du vaisseau sanguin la plus proche (voir Figure 1.3 (a)). Dans le cas ou le microrobot entre en

collision et s’enfonce dans la paroi, le point N est situé comme indiqué sur la Figure 1.3 (b).

—
0 = NM .7 représente la distance algébrique entre la surface du microrobot et la paroi du

vaisseau sanguin la plus proche ou encore la déformation élastique de la paroi si le microrobot

v

Figure 1.2 — Projection des forces.
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Paroi = i 0

Figure 1.3 — Définition des points My, M et N sans contact (a) et avec contact (b).

est entré en collision. En raison de la géométrie particuliére de Cy et Co dans notre étude, le rayon
de courbure R, est constant et nous pouvons en déduire immédiatement 'orientation ¥ (x, z) du
repére a partir des coordonnées du microrobot My(z, 2) :

x

tan((z, 2)) = 7

(1.1)

Il est possible de généraliser I'approche en considérant notamment des courbes C; et Co
non paralléles. Cpy, est alors la courbe de partage passant par My. Cette courbe représente la
généralisation de la notion de courbe d’équidistance ou les distances de Cpz, & C; et & Co sont
égales 4 un rapport donné. La différence majeure avec le cas précédent réside alors dans un
rayon de courbure R.(zx,z) variable. L’Annexe A introduit des notions d’analyse, de topologie,
de géométrie différentielle, d’algébre linéaire ainsi que différents opérateurs différentiels utilisés

dans ce manuscrit.

1.3 Systéme cardiovasculaire

Le microrobot est amené & naviguer dans le systéme cardiovasculaire d’un patient. Depuis
le point d’injection jusqu’a la cible, il doit étre localisé puis guidé dans ce labyrinthe. L’ache-
minement du microrobot repose sur une compréhension globale de I'environnement dans lequel
il se trouve. La vitesse et la viscosité du sang dépendent du type de vaisseau sanguin et ces
paramétres ont une incidence directe sur ’évaluation de la force dite de trainée qui s’exerce sur
le microrobot, force étudiée en détail dans la Section 1.6. Cette section présente de maniére gé-
nérale les différents types de vaisseaux sanguins et leurs caractéristiques propres. L’évolution de

la viscosité du sang est également présentée et étudiée.
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1.3.1 Vaisseaux sanguins et vitesse du sang

Le corps humain est constitué d’un réseau de vaisseaux sanguins (Figure 1.4) d’une longueur
totale moyenne dépassant les 100000 km. Le sang, composé de plasma, de globules rouges et
blancs ainsi que de plaquettes (Figure 1.5 (a)), permet 'acheminement de tous les nutriments
dont les cellules du corps humain ont besoin pour fonctionner correctement et I’élimination de
déchets tels que le dioxyde de carbone. Le transport du sang du coeur vers les cellules est assuré
par le réseau artériel et son retour par le réseau veineux (Figure 1.5 (b)).

Ces réseaux sont constitués de différents types de vaisseaux sanguins qu’il est possible
de classer dans plusieurs grandes familles. Des travaux menés par Schmidt-Nielsen [1984] et
Plowman et Smith [1997| présentent les caractéristiques de ces vaisseaux (rayons et vitesses at-
teintes par le sang). Les principales données sont résumées dans le Tableau 1.1. Si ce tableau
donne les rayons moyens des vaisseaux sanguins et les vitesses axiales moyennes du sang, ces
paramétres ne sont nullement des constantes. La variabilité des paramétres physiologiques selon
les personnes peuvent modifier légérement ces données. De plus, un vaisseau sanguin posséde
des propriétés viscoélastiques entrainant une évolution de son rayon notamment dans le réseau
artériel. Ce dernier varie dans le temps en raison de la pulsation cardiaque et des contraintes

appliquées aux parois. Le rayon d’un vaisseau sanguin a tendance & augmenter lors de la phase

Petite artere

Figure 1.4 — Réseau de vaisseaux sanguins : angiographie de la bifurcation iliaque.

(Source : Systéme d’archive radiologique hospitalier du CHUV)
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(Source : Encyclopaedia Britannica 2006) (b) Circulation sanguine.

Figure 1.5 — Constituants du sang et réseaux sanguins.

systolique (contraction du cceur), alors qu’il aura tendance a diminuer lors de la phase diastolique
(relachement du cceur). Ce phénoméne et sa modélisation seront expliqués dans la Section 1.6.
En plus d’avoir un effet pulsatile, la vitesse du sang dans un vaisseau sanguin n’adopte pas
un profil droit mais un profil de forme parabolique. Le rayon d’un vaisseau sanguin n’étant
pas constant comme nous venons de le préciser, une augmentation de section entrainera une
diminution de la vitesse axiale et inversement, phénoméne compréhensible en énongant le principe
de conservation de la masse (voir Section 1.6.2). De plus, le profil parabolique de la vitesse du
sang n’est plus vérifié lorsqu’un vaisseau sanguin se scinde en plusieurs autres vaisseaux. Des
nouveaux profils de vitesse dans des bifurcations mineures ou majeures doivent alors étre définis.

La détermination de ces profils de vitesse est réalisée dans la Section 1.7.

1.3.2 Fluide newtonien et non newtonien : viscosité du sang

En hydrodynamique, deux grandes classes de fluides peuvent étre distinguées : les fluides
dit newtoniens et non-newtoniens. Bien que les explications envisageables différenciant ces deux
classes soient nombreuses, une des raisons principales pour laquelle un fluide est non-newtonien
résulte du fait que sa viscosité est non constante et dépend de paramétres tels que le taux de
cisaillement, les caractéristiques du milieu dans lequel il circule, de la température...

Le sang peut se comporter comme un fluide newtonien ou non newtonien en fonction du
vaisseau sanguin dans lequel il circule. La viscosité du sang, notée 7, dépend du diamétre du
vaisseau sanguin d (en micromeétre) ainsi que du taux d’hématocrite hy correspondant au ratio du

volume de globules rouges par rapport au volume total du sang. Des plages du taux d’hématocrite
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Types de vaisseaux sanguins | Rayons moyens | Vitesses moyennes (min-max)
(mm) (mm.s™1)
Aorte 12,5 400 (—200 - 1200)
Artéres 5 100 to 400 (—50 - 500)
Petites artéres 0,5 1-100
Artérioles 0,05 < 50
Capillaires 0,005 <1
Grandes veinules 0,5 <3
Petites veinules 0,01 <2
Veines 2,5 3-950
Veines caves 15 50 - 200

Tableau 1.1 — Caractéristiques des vaisseaux sanguins humains : de l'aorte aux veines caves.

Les valeurs négatives traduisent le reflux sanguin.

pour les hommes ainsi que pour les femmes sont définies dans la littérature telles que celles
rapportées dans Chaplin et al. [1953]. Une loi empirique, proposée par Pries et al. [1996], permet

d’estimer cette viscosité :

= Nptd? 1 (o5 — 1)d? (1 —hg)¢—1 .
(d—1,1)2 (d—1,1)2 (1_0,45)0_1 .
Moas = 66700850 L3 99 44006400
avec . (13)
107 —0,075d d*?
¢ = gmigon  (08+e )<m>

N1 €t 1o,45 Teprésentent respectivement la viscosité du plasma et la viscosité relative apparente
du sang pour un taux d’hématocrite de 0,45. Le facteur de forme ¢ modélise la dépendance de
la viscosité au diamétre du vaisseau sanguin.

La Figure 1.6 (a) présente I’évolution de la viscosité du sang en fonction du diameétre des vais-
seaux sanguins pour trois taux d’hématocrite différents. Deux zones apparaissent clairement sur
ce graphe. Lorsque le diamétre du vaisseau sanguin est compris entre 2 um et 48 um, la viscosité
du sang décroit avant d’augmenter de nouveau pour des diamétres allant jusqu’a 1mm, ce qui
est caractéristique d’'un comportement de fluide non-newtonien. Pour des diamétres supérieurs a
1mm, la viscosité du sang se stabilise alors autour d’une valeur moyenne et le sang pourra étre
considéré comme un fluide newtonien.

Le comportement non-newtonien du sang est particuliérement visible dans les capillaires.

Pour un taux d’hématocrite de 0,45 et pour des diamétres de vaisseaux sanguins allant de
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2pum a 10 um, la viscosité du sang décroit brutalement de 640 mPa.s & 29,4mPa.s. Dans les
artérioles, la viscosité du sang diminue de 29,4mPa.s & 11,4mPa.s entre 10 um et 48 uym, avant
d’augmenter jusqu’a 12, 7mPa.s pour des diamétres allant jusqu’a 0, 1 mm. La viscosité du sang
croit avec le diameétre des vaisseaux sanguins dans les petites artéres atteignant 16 mPa.s pour
un diamétre de 1 mm. Dans ces trois types de vaisseaux, le sang adopte donc un comportement
non-newtonien caractérisé par des variations de sa viscosité. Au-dela de 1 mm, la viscosité du
sang se stabilise autour de 16 mPa.s, preuve que le sang adopte un comportement newtonien
dans le cas de macrovasculature.

De plus, ces courbes illustrent le fait qu’un taux d’hématocrite élevé chez une personne conduit
& une viscosité du sang plus importante, et ce, quel que soit le diamétre du vaisseau sanguin.
Ce phénoméne s’explique facilement. Le taux d’hématocrite correspond au ratio du volume de
globules rouges par rapport au volume de sang total. Le plasma contenu dans le sang constitue
la partie liquide alors qu’a l'inverse, les globules rouges, qui ont un diamétre moyen de l'ordre
du micrométre, représentent une des parties solides du sang. Plus le volume de globules rouges
dans le sang est grand et plus le sang est alors visqueux.

La Figure 1.6 (b) présente I’évolution de la viscosité du sang en fonction du taux d’hématocrite
pour trois différents diamétres de vaisseaux sanguins. Le taux d’hématocrite d’une femme peut
varier entre 35 et 45% tandis que pour un homme, il sera plutot entre 40 et 55% (Chaplin et al.
[1953]). La viscosité du sang augmente avec le taux d’hématocrite pour les mémes raisons que
celles expliquées précédemment, et est comprise entre 21 mPa.s et 41 mPa.s pour des vaisseaux

de type capillaires, entre 10mPa.s et 16 mPa.s pour des vaisseaux de type artérioles, et entre
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constant constant

Figure 1.6 — Evolution de la viscosité du sang.
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12,5 mPa.s et 21 mPa.s dans des petites artéres.

L’évaluation de la viscosité du sang dans les différents types de vaisseaux sanguins est es-
sentielle. En effet, une erreur importante sur ce parameétre entraine une mauvaise estimation de
la force de trainée que subit le microrobot. Or, comme nous le verrons dans les sections sui-
vantes, parmi les nombreuses forces agissant sur le microrobot, la force de trainée se révéle étre

prépondérante.

1.4 Magnétisme

Pour naviguer dans le systéme cardiovasculaire, un microrobot doit disposer d’'un moyen
de propulsion qui génére une force motrice. Les différents moyens de propulsion proposés pour
différents designs de microrobot seront présentés dans le Chapitre 2. Cette section s’intéresse aux
phénoménes magnétiques, & leurs principes et a leurs fondements. Nous rappelons tout d’abord
dans la Section 1.4.1 les propriétés intrinséques de différents matériaux ainsi que les raisons de
la magnétisation d’un matériau. Nous exposons ensuite dans la Section 1.4.2 différents systémes
magnétiques produisant des champs magnétiques ou des gradients de champ magnétique. Une
bonne maitrise de ces notions est requise pour la compréhension et la mise en place de dispositifs
induisant une force motrice sur des microrobots qui sont présentés dans le Chapitre 2. Pour
cela, la Section 1.4.3 expose l'origine et les caractéristiques de la force et du couple magnétique
donnant naissance & des forces motrices agissant sur le microrobot pour le controler dans le

systéme cardiovasculaire.

1.4.1 DMatériaux et Magnétisation

Nous pouvons distinguer quatre classes de matériaux magnétiques : les matériaux ferroma-
gnétiques, paramagnétiques, superparamagnétiques et diamagnétiques. A I’échelle microscopique,
chaque matériau magnétique est composé dans le cas général de molécules possédant des mo-
ments magnétiques propres. En l'absence de champ magnétique, 'orientation de ces moments
magnétiques est aléatoire, mais dés I'instant que le matériau est soumis & un champ magnétique,
les moments magnétiques des molécules ont tendance a s’orienter dans la direction du champ
magnétique. A I’échelle macroscopique, on peut alors considérer que le corps entier du matériau
posséde un moment magnétique, et on dit alors que le corps est aimanté. L’aimantation d’un

matériau est directement liée au moment magnétique par 1’équation :
m=VM (1.4)

ou m, M et V sont respectivement le moment magnétique, 'aimantation et le volume du

matériau magnétique. Si un corps est constitué d’une partie magnétique et d’'une partie non-
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Figure 1.7 — Courbes d’aimantation de différents types de matériau.

magnétique, 'aimantation totale du corps s’exprime alors comme :

M, = 1, M (1.5)

N m . P P
ou 7, = a est le ratio du volume magnétique du matériau sur son volume total.

La Figure 1.7 montre les différentes courbes d’aimantation obtenues avec des matériaux ferro-
magnétiques, paramagnétiques, superparamagnétiques et diamagnétiques. Sur cette figure, Mg
représente la magnétisation de saturation et M. la magnétisation de rémanence. B, est appelé
champ coercitif et représente le champ magnétique & appliquer & un matériau pour annuler son
aimantation. En observant la courbe d’aimantation du matériau, il est possible de le classifier
dans 'une des quatre classes. L’aimantation M du matériau est donnée sur cette courbe en fonc-
tion du champ magnétique B , mais d’autres représentations graphiques le donnent en fonction

de 'excitation magnétique H.B , H et M sont liés par la relation :
B = po(H + M) (1.6)

ol g est la perméabilité magnétique du vide. En introduisant la susceptibilité magnétique

Xm d’un matériau, nombre adimensionnel, I’équation (1.6) devient :

—

B = po(H + xmH) = po(1 + xm)H = popr H (1.7)

ol p, est la perméabilité relative. En notant y = popu.,-, on obtient alors la relation entre ’aiman-

tation M et le champ magnétique B :

M=X"p (1.8)




1.4. MAGNETISME

Matériau Magnétisation de saturation (A.m~!) | Densité (kg.m™3)
Permendur 1,95.106 8200
Carbon Steel 1010/1020 1,72.106 7874
NdFeB — 35 1,23.108 7500
Fe30y 0,35.10° 5200

Tableau 1.2 — Propriétés de quelques matériaux ferromagnétiques.

Dans le cas d’'un matériau diamagnétique, la susceptiblité magnétique est un coeflicient né-
gatif de I'ordre 107°. Pour les matériaux diamagnétiques et ferromagnétiques, la susceptiblité
magnétique est positive et de l'ordre respectivement de 1073 et 10°. Les matériaux superpara-
magnétiques ont des susceptibilités magnétiques de I'ordre de celles des matériaux ferromagné-
tiques mais ont une aimantation nulle dés que le champ magnétique s’annule. Seuls les matériaux
ferromagnétiques possédent une magnétisation résiduelle, dite magnétisation de rémanence, en
I’absence de champ magnétique. En fonction de 'amplitude du champ coercitif & appliquer pour
annuler 'aimantation du matériau, on distingue les matériaux ferromagnétiques doux des maté-
riaux ferromagnétiques durs. Un matériau ferromagnétique est dit doux, si le champ coercitif H,
est inférieur a 100 A.m ™!, et dur si il est supérieur a cette valeur. La magnétisation de saturation
et la densité de différents matériaux, résumées dans le Tableau 1.2, sont issues de McCurrie [1994]

et Gray [1972].

1.4.2 Systémes magnétiques

Pour naviguer dans le systéme cardiovasculaire, le microrobot doit disposer d’un moyen de
propulsion. Des batteries embarquées peuvent servir de source de puissance & un systéme micro-
robotique. Néanmoins, en raison du diamétre des vaisseaux sanguins, la dimension des batteries
devient rapidement un obstacle. Il est alors nécessaire de trouver un nouveau moyen de propul-
sion. Une solution consiste a utiliser des champs magnétiques permettant ainsi un actionnement
a distance. L’utilisation d’'un champ magnétique ou d’un gradient de champ magnétique comme
actionneur extérieur peut donner naissance a une force motrice ou & un couple moteur. Cette sec-
tion présente différents systémes magnétiques produisant des champs et des gradients de champ

magnétique.

1.4.2.1 Bobines de Helmholtz

Un déplacement de charges électriques dans un conducteur produit en tout point de I'espace

un champ magnétique B. Cest ce phénomeéne physique bien connu que les bobines de Helmholtz
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exploitent pour produire un champ magnétique. Il est possible de modéliser ce champ magnétique
a partir de la loi de Biot et Savart. Pour calculer le champ magnétique obtenu dans le cas de
bobines de Helmholtz, nous nous intéressons tout d’abord au champ magnétique que produit
une spire circulaire le long d'un axe comme illustré sur la Figure 1.8. La loi de Biot et Savart

s’exprime comme suit :

= ol (fl/\r}’,
B = A 2 (1.9)
C P

oll jg = 471077 est la perméabilité magnétique du vide, I le courant circulant dans la spire,
dl un vecteur tangent au contour C(0,rp) en un point source considéré dans la direction de I,

et 7, un vecteur unitaire, normal a dl, orienté du point source vers le point d’observation P. 7,

représente la distance entre le point source et le point d’observateur. En notant que ||cil/\r}',|| =dl,
B, = ||B| cos(ay) et en intégrant B le long du contour C' délimitant un cercle de rayon 74, on
obtient :

B, = ,u%l :—é cos(aq) (1.10)

Les relations suivantes peuvent étre déterminées a partir de la Figure 1.8 par de simples

considérations géométriques :

. )
cos(aq) =sin(ag) , 1= Sn(og) rp = /2% + 1} (1.11)

Finalement, en substituant les relations (1.11) dans 1’équation (1.10), on obtient I’expression

du champ magnétique B, obtenu en tout point le long de 'axe Oz :

I 2
_ Hol S 7 (1.12)
2 (@ +7})

La relation (1.12) exprime le champ magnétique induit par une seule spire. Pour augmenter

T

I’amplitude du champ magnétique, il suffit de considérer une bobine composée de N spires. Les

C(O, T'b)

Figure 1.8 — Spire circulaire : loi de Biot et Savart.
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Sens du courant

En phase —— En opposition de phase

Bobine Bs

Figure 1.9 — Bobines de Helmholtz - Maxwell.

bobines de Helmholtz sont constituées de deux bobines identiques B et Bs paralléles entre
elles, séparées d'une distance D; comme illustré sur la 1.9. Le sens du courant I circulant dans
les deux bobines peut étre en phase ou en opposition de phase. Le champ magnétique axial
résultant du champ magnétique produit par les deux bobines se calcule en faisant la somme des
deux champs le long de 'axe Ox, c’est-a-dire Em = glx + 521. En effet, la linéarité des équations
de Maxwell entraine la vérification du théoréme de superposition que I’on applique ici. Dans un
repére orthonormé, on suppose qu'une bobine Bj est placée en = D1/2 et qu'une bobine By
en x = —D1/2 comme le montre la Figure 1.9. Il suffit alors de faire le changement de variable
x — D;/2—x dans lexpression (1.12) pour déterminer 'amplitude du champ magnétique axial
de la bobine By, et  — D;/2 + x pour la bobine B,. En négligeant les interactions entre les
bobines et en considérant trois paires de bobines créant ainsi un champ magnétique selon les

trois axes, on obtient le systéme suivant :

Ay Ay
2 3/2 2 3/2
(B =a)+02)"  ((B+a)"+r3)
b Ho A2 Az
B, | == 3/2 3/2 1.13
TR (@) (B ) e
B, Asg Asg
3/2

D 2 5 \%/2 - D 2 2
(B -2+r8) ((B+2)"+13
ou A; = N; rgi I; avec N;, rp; et I; respectivement le nombre d’enroulement, le rayon et le

courant parcourant chaque bobine, et enfin D; est la distance séparant les bobines selon chaque
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Champ magnétique axial B (mT)
Champ magnétique axial B (mT)

I I I -~ _15 I

| | | |
-20 -15 -10 -5 0 5 10 15 20 ~20 -15 -10 -5 0 5 10 15
Distance algébrique au centre du dispositif (cm) Distance algébrique au centre du dispositif (cm)

(a) I; en phase dans les bobines (b) I en opposition de phase dans les bobines

Figure 1.10 — Champ magnétique axial induit par des bobines de Helmholtz.

axe.

Nous étudions & présent le champ magnétique obtenu selon 'axe O, les résultats obtenus
selon les deux autres axes étant similaires. Pour cela, nous supposons que la distance Dy séparant
les deux bobines est égale au rayon rp; des bobines. Deux cas sont étudiés, I’'un en considérant que
le courant I; passant dans les deux bobines sont en phase, et 'autre en considérant un courant
en opposition de phase.

Les courbes obtenues sont représentées sur la Figure 1.10. Sur ces deux représentations gra-
phiques sont tracées le champ magnétique axial de la bobine By, en bleu, le champ magnétique
axial de la bobine Bj, en vert et enfin le champ magnétique résultant B, en rouge. La Figure
1.10 (a) montre les champs magnétiques obtenus lorsque le courant I dans les bobines sont en
phase. L’allure des champs magnétiques des deux bobines est identique, au décalage spatial prés.
Les champs magnétiques atteignent leurs valeurs maximales en leurs centres.

Pour N1 = 100, 751 = 5c¢m et un courant I; de 10 A, la valeur maximale atteinte par les
champs Bi, et Bo, est de l'ordre de 12,6 mT. En ayant placé les deux bobines & une distance
égale & leurs rayons, le champ magnétique résultant adopte une forme particuliére. En effet, on
note une zone homogéne ot ’'on peut considérer le champ magnétique comme constant. A partir
de la configuration géométrique adoptée, cette zone est située précisément entre les deux bobines.
Dans cette zone, le champ magnétique atteint 18 mT pour une variation inférieure a 6%.

La Figure 1.10 (b) montre les champs magnétiques axiaux obtenus lorsque le courant dans les
bobines est en opposition de phase. Les champs magnétiques ont des allures opposées en raison
du sens du courant dans chaque bobine. En raison du décalage spatial des bobines, on note une

zone quasi-linéaire du champ magnétique axial résultant B, entre les deux bobines. Le champ

27

20



1.4. MAGNETISME

250

200

150

100

50

[ !
AN N
a o
=] =]

N
8
Gradient de champ magnétique axial OB (mT.m™1)

Gradient de champ magnétique axial OB (mT.m1)

-250 L L -300

| | | | | | |
~20 -15 -10 -5 0 5 10 15 20 -20 -15 -10 -5 0 5 10 15
Distance algébrique au centre du dispositif (cm) Distance algébrique au centre du dispositif (cm)

(a) I en phase dans les bobines (b) I en opposition de phase dans les bobines

Figure 1.11 — Gradient de champ magnétique axial induit par des bobines de Maxwell.

magnétique Ew est orienté vers la bobine By pour des valeurs négatives de x tandis qu’il est
orienté vers la bobine B; pour des valeurs positives de x, changement d’orientation s’expliquant
par la parité de la fonction exprimant le champ magnétique résultant. Le champ magnétique B,

peut étre approché par une fonction linéaire de la forme B, = apz avec ap &~ 325 mT.m ™.

En fonction du sens du courant I dans les enroulements, les bobines de Helmholtz permettent
d’induire un champ magnétique soit constant, soit quasi-linéaire dans un intervalle donné. L’ho-
mogénéité du champ magnétique permet par exemple d’obtenir une magnétisation de la partie

magnétique du microrobot constante dans cet intervalle.

1.4.2.2 Bobines de Maxwell

Les bobines de Maxwell utilisent le méme type de configuration que les bobines de Helmholtz
(voir Figure 1.9), mais cette fois-ci, ce sont les gradients de champ magnétique qui sont observés.
Les équations modélisant ce phénoméne magnétique sont également issues de la loi de Biot
et Savart. Une fois le champ magnétique obtenu, il suffit d’établir les dérivées partielles selon
chaque axe de ce champ. Les équations du systéme (1.13) montrent qu’il n’y a pas d’interactions
magnétiques entre les différentes paires de bobines ce qui implique que :

0B, 0B, 0B, 0B, 0B, 0B,

= = = = = = 1.14
y 0z ox 0z Oz oy 0 ( )

Les gradients de champ magnétique se déduisent alors du systéme (1.13), et on obtient selon

28

20



CHAPITRE 1. MODELISATION
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La Figure 1.11 illustre le gradient de champ magnétique obtenu selon le long de l'axe x,
les résultats étant similaires le long des axes y et z. Comme pour les bobines de Helmholtz,
nous étudions le gradient de champ magnétique induit par les bobines en considérant un courant
I en phase dans les deux bobines puis en opposition de phase. Les valeurs numériques pour
le nombre de spires Ny, le rayon 131 et le courant circulant dans les bobines sont identiques &
I’étude réalisée avec les bobines de Helmholtz. Seule la distance entre les deux bobines change
pour passer & une distance D égale a environ v/3ry;. Les gradients de champ magnétique V By,
et V By, des bobines By et By sont représentés sur la Figure 1.11 respectivement en vert et en
bleu, et le gradient de champ magnétique résultant en rouge.

La Figure 1.11 (a) montre le gradient de champ magnétique axial obtenu pour un courant I
en phase dans les deux bobines. Les gradients de champ magnétique créés par les deux bobines
sont identiques au décalage spatial prés. C’est ce décalage qui permet de créer une zone linéaire
de 4 cm centrée autour du 0 du dispositif. Dans cette zone, le gradient de champ magnétique peut
étre modélisé comme une approximation affine de la forme VB, = oy, x avec oy, ~ 5800 mT.m 2.

La Figure 1.11 (b) révéle une zone constante entre les deux bobines. Ce phénoméne est rendu
possible en raison du courant I circulant en opposition de phase dans les deux bobines. Grace
aux caractéristiques du dispositif décrit précédemment, il est possible d’atteindre dans une zone
de 4 ¢m centrée autour du 0 un gradient de champ magnétique d’amplitude maximale d’environ
320mT.m~!, pour une variation de I'ordre de 6%.

Les bobines de Maxwell créent un gradient de champ magnétique quasi-linéaire ou constant
en fonction du sens du courant I dans les enroulements. L’homogénéité du gradient de champ
magnétique permet alors d’obtenir une force motrice constante dans cet intervalle. L’expression

de cette force motrice est présentée en Section 1.4.3.

1.4.2.3 Imagerie par Résonance Magnétique

L’imagerie par résonance magnétique, ou IRM (voir Figure 1.12 (a)), est un systéme mis au

point dans les années 1970 permettant ’acquisition de coupes du corps humain. Ce systéme,
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aujourd’hui trés répandu dans les hopitaux, permet de diagnostiquer toutes sortes de lésions ou
de tumeurs, ou bien encore d’étudier I'activité du cerveau de maniére non-invasive et indolore
pour les patients.

Reposant sur des phénoménes quantiques étudiés dans le cadre de la résonance magnétique
nucléaire, un IRM construit une image en se basant sur 'activité du moment magnétique du spin
du noyau de ’hydrogéne, élément principal du corps humain. Non soumis & un champ magnétique,
Iorientation du spin de chaque noyau d’hydrogéne est aléatoire. Dés lors qu’il est soumis a un
champ magnétique suffisamment élevé, le spin a tendance a s’orienter dans la direction du champ
magnétique dans le méme sens ou dans le sens opposé.

Chaque spin est caractérisé par son orientation mais également par sa vitesse de précession
décrivant un céne autour de 'axe du champ magnétique. En envoyant une onde électromagné-
tique, onde de radiofréquence, & la fréquence de résonance dite fréquence de Larmor, ’orientation
du moment magnétique du spin est modifiée. En fonction de l'intensité et de la durée d’émission
de l'onde électromagnétique, le spin met un certain temps & revenir & sa position d’équilibre :
c’est le phénomeéne de relaxation. Ce retour a 1’équilibre est caractérisé a son tour par I’émission
d’une onde de radiofréquence qui est mesurée par des antennes placées sur la zone que les mé-
decins souhaitent examiner. En exploitant ce signal, il devient alors possible d’établir des vues
en 2D ou en 3D de zones entiéres du corps humain. L’image résultante est d’autant plus fine et
précise que le champ magnétique statique, noté EO, est important. En fonction de 'amplitude

de ce champ magnétique, on classe les IRM selon trois classes :

| By

|Bol| < 0,25mT
I1Bol| < 1

1. IRM a bas champ : 0,02mT <
< T

7. IRM & moyen champ : 0,25mT
ii. IRM a haut champ : | Bo|| > 1T

Physiquement, pour créer ce champ magnétique, un IRM doit posséder un aimant principal
de forte intensité. Un aimant résistif, ou électroaimant, peut produire des champs magnétiques de
I’ordre du dixiéme de tesla. Néanmoins, ce type d’aimant devient difficile & mettre en place pour
des champs magnétiques atteignant ou dépassant 17'. En effet, la quantité de matériel deviendrait
importante, entrainant une masse totale imposante, des pertes par effet Joule nécessitant un lourd
systéme de refroidissement, et donc un coiit élevé & I’achat. Les aimants permanents ont ’avantage
de ne pas nécessiter d’alimentation électrique et de systéme de refroidissement. A l'instar des
aimants résistifs, il n’est pas non plus possible d’obtenir des champs magnétiques élevés sans faire
appel a des quantités de matériel importantes. Pour créer des IRM & haut champ, un aimant
principal de type supraconducteur est requis (voir Figure 1.12 (b)). Ce aimant permet de produire
un champ magnétique de plusieurs teslas, classiquement 1,5 & 37", mais pouvant atteindre 117

sur des IRM de recherche, orienté selon 'axe 2’ (voir Figure 1.13 pour la définition des axes). Pour
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(a) Siemens MAGNETOM Avanto 1,5T (b) Aimant principal supraconducteur

Figure 1.12 — IRM Siemens - Aimant principal.
(Source : Banque de photos IRM Siemens)

atteindre les propriétés supraconductrices du matériau, il est nécessaire d’intégrer un systéme
de refroidissement a hélium permettant d’obtenir des températures de l'ordre de 4 K, et une
résistivité nulle du matériau. Le courant requis est donc moins important puisqu’il n’y aura plus
de pertes par effet Joule. Pour des mesures précises et des résultats ensuite exploitables par
les médecins, I’homogénéité du champ magnétique dans 'IRM est indispensable. Pour cela des
bobines dites de shim sont ajoutées garantissant ainsi un champ magnétique statique homogéne
dans une zone appelée "sphére d’homogénéité" (ou en anglais DSV pour Diameter of Spherical
Volume) d’un diamétre typique de 0,4 m centrée en 0.

A ce champ magnétique statique se rajoutent les champs magnétiques induits par les bobines
de gradients. Ces paires de bobines sont au nombre de trois : une paire de bobines de Maxwell
et deux paires de bobines de Golay positionnées comme indiqué sur la Figure 1.13. La paire
de bobines de Maxwell, en bleu sur la figure, est utilisée selon 'axe 7 et les paires de bobines
de Golay, représentées en rouge et noir sur la méme figure, sont utilisées respectivement selon
les axes Z et §. Ces bobines permettent d’effectuer un codage spatial de I'image et définissent
également 1’épaisseur de chacune des coupes nécessaires a la construction finale de 'image.

Le champ magnétique statique total, noté E(f’), est modélisé & partir des équations de

Maxwell comme :
VAB(F) = 0 et V.B(f) = 0 avec 7 = (z,y,2)" (1.16)

Les équations de Maxwell montrent que le champ magnétique et le gradient de champ magné-
tique produits par chacune des bobines de gradients selon chaque axe entrent en interaction. En

prenant en compte I’aimant principal et les bobines de gradients, I’expression du champ magné-
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Position x (m)

Position z (m)

a) Bobines de Maxwell (bleu) - b) Bobines de Golay (rouge et noir)

Figure 1.13 — Bobines de gradients de champ magnétique d’'un IRM

tique total B(7) est donné par Weisskoff et al. [1993], Volegov et al. [2005] et Han et al. [2008] :

B(F) = (By+grr)Z+G,F (1.17)
0B, laBz 0 0B,
ox 2 Oz Ox
avec : gr = 0B: et G = 0 _19B. 9B, (1.18)
oy 2 Ox oy
9B, 0 0 0
0z

La Figure 1.14 montre que le gradient % obtenu avec les bobines de Maxwell varie linéai-
rement dans la direction du champ principal. La Figure 1.15 illustre le gradient obtenu avec
les bobines de Golay dans la direction perpendiculaire au champ principal. De méme, ces bo-
bines permettent d’obtenir une variation linéaire du champ. C’est & partir de ces variations et
de l'intensité du champ modifié localement par les bobines de gradients qu’il devient possible
d’établir des coupes précises du corps humain. Les amplitudes maximales que peuvent atteindre

les gradients de champ magnétique sont typiquement de I'ordre de 40 mT.m~' a 80 mT.m™".

1.4.2.4 Octomag - Minimag

Octomag (Kummer et al. [2010]) est un systéme magnétique développé a 'ETH de Zurich a

I’ Institute of Robotics and Intelligent Systems sous la direction du Professeur Bradley J. Nelson.
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Figure 1.14 — Gradients de champ magnétique produits
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(Volegov et al. [2005])
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par les bobines de Maxwell.

Figure 1.15 — Gradients de champ magnétique produits par les bobines de Golay.
(Volegov et al. [2005])
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A Torigine, ce systéme a été congu pour répondre a une problématique liée aux applications thé-
rapeutiques intraoculaires. Octomag autorise la manipulation de microrobots capables d’effectuer
des opérations localisées et & distance grace a ’action de champs et gradients de champ magné-
tique contrdlant le déplacement du microrobot. Ce systéme a la particularité d’avoir cinq degrés
de liberté, trois en position et deux en rotation. Ces cinq degrés de liberté sont rendus possibles
en raison de 'action combinée de huit bobines disposées comme indiquées sur la Figure 1.16.
Chaque bobine est formée d’un solénoide muni d’un cceur en matériau magnétique doux. En
considérant que le phénoméne d’hystérésis est négligeable et que ’étude est menée dans la zone
linéaire de la magnétisation du matériau, le théoréme de superposition des champs magnétiques
est possible. Ces bobines créent un champ magnétique non-uniforme complexe qui, en chaque

point P de ’espace, s’exprime alors comme :

n

n -
B(P) =Y Bi(P) =Y Bi(P)ix (1.19)
k=1 k=1

ol E(P) représente le champ magnétique résultant au point P. ék(P) et i; sont respective-
ment le champ magnétique et le courant circulant dans la k-iéme bobine. ék(P) est un vecteur
normalisé par rapport au courant ¢;, dans le direction de ce champ magnétique. Le champ magné-
tique créé par chaque électroaimant dépend donc linéairement de I’amplitude du courant circulant
dans la bobine. Le gradient de champ magnétique s’obtient en dérivant 1’équation (1.19), ce qui

dans la direction de # donne :

OB(P) <~ dBy(P)
ox _k:1 ox

(1.20)

Le champ magnétique induit par ’ensemble des bobines d’Octomag peut atteindre les 50 mT’
et les gradients de champ magnétique peuvent monter jusqu’a 27.m~'. Néanmoins, de par la
fabrication et la complexité méme du systéme, un probléme de précision des actionneurs a été
noté. Du point de vue automatique, cela signifie que les entrées de commande sont incertaines
et spatialement inhomogénes. Ceci rend particuliérement délicate la modélisation du comporte-
ment des actionneurs. Cette précision semble étre fortement améliorée par le systéme Minimag
(Kratochvil et al. [2010b]), systéme magnétique développé par la méme équipe, qui fonctionne
sur les mémes principes qu’Octomag, mais & une échelle beaucoup plus réduite ce qui le rend par

la-méme facilement transportable.

1.4.3 Forces et couples magnétiques

Différents systémes générateurs de champs et de gradients de champ magnétique ont été
présentés dans les pages précédentes. Nous allons voir & présent que ces champs et gradients

peuvent étre exploités pour produire une force ou un couple agissant sur un dipole magnétique,
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Figure 1.16 — Octomag
Institute of Robotics and Intelligent Systems (IRIS - ETHZ)

dipole caractérisé par son moment magnétique noté m. En traversant ce champ, une particule

subit une force, appelée force de Lorentz, qui s’exprime, en considérant un champ électrique nul :
F,=qiAB (1.21)

ol q est la charge de la particule, U sa vitesse et Ble champ magnétique a laquelle la particule
est soumise. En ne raisonnant plus sur une particule isolée, mais sur un corps magnétique entier,
il est également possible d’exprimer la force et le couple que le corps subit lorsqu’il est plongé

dans un champ magnétique. Le moment magnétique d’un corps s’exprime :
m=VM (1.22)

ou V représente le volume du corps magnétique et M son aimantation (voir Section 1.4.1).

La force magnétique F exercée sur un corps magnétique est donnée par Boyer [1988] :
F,, = V(m.B(P)) (1.23)

L’équation (1.23) peut étre développée a partir de formules sur les opérations différentielles.

En effet, en calculant le gradient d’un produit scalaire ﬁ(m’é), on obtient :

— —

V(n.B) = (m.NV)B+mA (VA B)+ (BN)m+ B A (VA1) (1.24)

35



1.4. MAGNETISME

En considérant que le moment magnétique m ne dépend pas de la position 7, I'expression
précédente devient :

V(m.B) = (m.V)B +m A (V A B) (1.25)

Pour obtenir V(17.B) = (1.V)B, il est nécessaire que le terme 17 A (V A B) soit nul. D’aprés

I’équation de Maxwell-Ampeére, on a :

. - E
VAB=pug <J+5088_t> (1.26)

ot J et E sont respectivement la densité de courant et le champ électrique. gg représente la
permittivité diélectrique du vide. Pour annuler le terme VA é, la densité du courant J doit étre
nulle, ce qui est vérifié si on considére un milieu non conducteur. En considérant également un
champ électrique E indépendant du temps, le terme m A (6 A E) est bien nul. En substituant
I'expression (1.22) dans 1’équation (1.23), et en prenant en compte les relations précédentes, on

obtient alors finalement :

F, =V(M.V)B(7) (1.27)

La force motrice F;,, contrdlant le microrobot s’exprime composante par composante & partir

des équations (A.17) et (1.27) :

8—56 + Mya—y + MZE

Fr,
‘ 0B 0B OB
=V M,— + M,— + M,—~
Fon Ox My oy + 0z
? 0B, 0B, 0B,

M,—= + M, M
x8x+ y6y+ * 0z

M,

(1.28)

ot M = (M, M, M.]T est la magnétisation du corps magnétique. Un cas particulier im-
portant apparait si le corps magnétique est situé dans un IRM ou un systéme magnétique qui
lui est similaire. Dans ce systéme, la magnétisation d’'un microrobot est toujours colinéaire avec
la direction du champ magnétique principal. Par conséquent, les termes M, et M, sont nuls et

I'équation (1.28) se simplifie alors :

0B,
me aZ
0B
E, = vM, | & 1.29
. o (1.29)
P OB,
0z

Soumis & un champ magnétique, un corps subit également le couple magnétique suivant :

Tn = VM A B(7) (1.30)
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Cette relation induit que tout corps magnétique a tendance & étre colinéaire avec la direction

du champ magnétique.

1.5 Systémes imageurs

La mesure de la position du microrobot a travers un circuit microfluidique transparent peut
étre réalisée a ’aide d’un systéme de caméras munies d’objectifs. Deux caméras suffisent a déter-
miner la position exacte du microrobot dans I'espace. Néanmoins, la navigation du microrobot
dans un corps humain par exemple, rend impossible I'utilisation de tel systéme. La navigation
du microrobot dans le systéme cardiovasculaire exige un systéme imageur approprié, qui four-
nit a la fois une carte locale détaillée de I’environnement, ainsi que la mesure de la position
du microrobot. L’utilisation d’imageurs médicaux représente une voie prometteuse pour le dé-
veloppement d’application médicale automatisée. Parmi ces imageurs, nous pouvons citer les
appareils produisant des rayons X, technique utilisée en tomodensitométrie (TDM) par exemple
(Achenbach et al. [2006]), la tomographie par cohérence optique ou les IRM (Uecker et al. [2010],
Zhang et al. [2011]).

Résolution spatiale en mm | Temps d’acquisition en ms Source
2 40 Steeden et al. [2010]
2 20 a4 90 Nezafat et al. [2004]
1,5 20 Uecker et al. [2010]
1 52 Zhang et al. [2010Db]
1 100 Feng et al. [2005]
0,75 330 Zhang et al. [2011]

Tableau 1.3 — Résolution spatiale et temps d’acquisition & partir d’un imageur d’IRM.

Deux paramétres importants permettent de classifier les différents systémes imageurs : la
résolution spatiale et le temps d’acquisition pour la reconstruction d’une image, pour en dé-
duire ensuite la position du microrobot. Le Tableau 1.3 donne la résolution spatiale et le temps
d’acquisition nécessaire pour obtenir une telle résoluton dans le cas d’un imageur IRM. Globale-
ment, on note qu'une diminution de la résolution spatiale entraine une augmentation du temps
d’acquisition.

Le Tableau 1.4 résume les caractéristiques techniques d’autres sytémes imageurs. Ce tableau
permet de définir le type de systéme qu’il est envisageable d’utiliser en fonction du type de
vaisseau sanguin dans lequel le microrobot navigue. Si celui-ci navigue dans une artére ou dans

une petite artére, la diamétre du microrobot (de l'ordre de la centaine de pm) est suffisamment
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Résolution d’imageur en um
Vaisseau | IRM p-IRM CT! px-CT?2 OCT34 US4
sanguin | <10® <102 <10® <50 <1 <103
Artére X X X X X X
Petite artere X X X X X X
Artériole - X - X X -
Capillaire - - - - X -

Tableau 1.4 — Résolution spatiale de systémes imageurs.

(X représente un matériel compatible)

important pour que 'imageur d’un IRM puisse le localiser. Dans de plus petits vaisseaux san-
guins, le systéme imageur doit atteindre des résolutions spatiales de l'ordre de la dizaine de pum.

Néanmoins, peu de systémes imageurs sont capables d’une telle résolution comme le montre le
Tableau 1.4.

1.6 Hydrodynamique

Aprés s’étre intéressé aux phénomeénes magnétiques et aux systémes imageurs, nous nous
focalisons dans cette section sur les aspects hydrodynamiques. Le microrobot naviguant dans le
systéme cardiovasculaire, il est indispensable de modéliser I'interaction existant entre le micro-
robot et ’environnement fluidique. Pour cela, nous rappelons tout d’abord dans la Section 1.6.1
la célébre équation de Navier-Stokes modélisant le comportement dynamique de tout fluide. La
non-prédominance de phénomeénes de mécanique statistique est justifiée & travers le nombre de
Knudsen. Aprés avoir rappelé le principe de conservation de la masse dans la Section 1.6.2, nous
étudions l'interaction du microbot avec le fluide a partir de ’expression de la force de trainée
dans la Section 1.6.3. Deux cas sont exposés : la force de trainée en milieu infini et en milieu fini.
La validité de I’expression de cette force est étudiée en fonction du nombre de Reynolds. Enfin,
dans la Section 1.6.3.3, ’étude de 'aspect pulsatile du sang et de la déformation des parois est
menée pour une prise en compte dans le modéle. Nous supposons tout au long du manuscrit que

le microrobot est totalement immergé.

CT : Computed Tomography (tomodensitométrie)

Ne peut étre utilisé sur des animaux vivants

OCT : Optical Coherence Tomography (tomographie par cohérence optique)
Profondeur de pénétration limitée

A i

US : Ultrasound (Appareil a ultrasons)
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1.6.1 Navier-Stokes

A partir du point d’injection, le microrobot évolue dans les vaisseaux sanguins pour arriver
au plus proche de la zone & traiter et est donc soumis aux forces hydrodynamiques. En mécanique
des fluides, le mouvement des liquides et des gaz est décrit par I’équation aux dérivées partielles

de Navier-Stokes :
ov o) @ > — . —
v +pf <v.gra > U= ps f—gradp 4+ nAv + (C + g) grad(divd) (1.31)
ol py représente la masse volumique du fluide, ¥ sa vitesse, ¢ le temps, f la force en volume par
unité de masse, et p la pression dans le fluide. n et ¢ sont respectivement la viscosité dynamique
—
du fluide en cisaillement et en compression. grad, div et A sont respectivement les opérateurs
gradient, divergent et Laplacien. Le sens physique de chaque terme de I’équation de Navier-Stokes
est résumé ci-aprés (Guyon et al. [2001]) :

—

v
1) py a5 représente ’accélération d’une particule de fluide.

2) py (U.graé) .U est la variation de vitesse associée a l'exploration du champ de vitesse par

la particule de fluide au cours de son mouvement.
3) py f regroupe ’ensemble des forces volumiques appliquées au fluide.
4) — rag p sont les forces de pression correspondant aux contraintes normales.

5) nAv+ (C + g) grad(div)) sont les forces de viscosité dues a la déformation des éléments

de fluide, dans le cas d’un fluide compressible.

La détermination d’une solution générale analytique de I’équation de Navier-Stokes est encore
aujourd’hui un probléme non résolu. Le Clay Mathematical Institute a répertorié ce probléme
parmi les sept grands défis mathématiques a résoudre au cours du XXI¢ siécle. Néanmoins 1’équa-
tion de Navier Stokes n’est valable que si ’hypothése de continuité du milieu est garantie. Si
cette hypothése s’avére fausse, d’autres lois issues de la mécanique statistique sont & prendre
en compte pour modéliser, par exemple, des mouvements dits Browniens. Un moyen simple de
vérifier la validité de I’hypothése de continuité est de calculer la valeur du nombre de Knudsen.
Ce nombre adimensionnel est défini dans Knudsen [1934] :

kgT

K, =——2"
" 4272 PL,

(1.32)

ol kp est la constante de Boltzmann, T' la température, P la pression, r le rayon de la
particule et L. la longueur caractéristique. L’hypothése d’un fluide continu est vérifiée pour un
nombre de Knudsen inférieur & 10~2 alors qu'un nombre supérieur rend 1’équation (1.31) non

valide. Dans ce dernier cas, il faut faire appel aux équations de mécanique statistique pour
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’Uf2

Figure 1.17 — Conservation du débit dans des sections différentes.

modéliser au mieux la dynamique du fluide. Dans le systéme cardiovasculaire, le nombre de
Knudsen varie approximativement entre 107 dans des artéres, et 1070 dans des capillaires.
L’équation de Navier-Stokes permet donc de modéliser correctement le comportement du sang
dans les vaisseaux sanguins. Cependant, I’équation (1.31) n’ayant pas de solutions analytiques
dans le cas général, une résolution numérique s’impose. Cette derniére requiert toutefois des
temps de calcul trop longs pour une mise en oeuvre de 'application en temps réel avec une
période d’échantillonnage ne dépassant pas les quelques dizaines de millisecondes. Dans la suite
de ce manuscrit, nous calculerons donc les forces hydrodynamiques s’exergant sur le microrobot

directement a partir de I’expression de la force de trainée.

1.6.2 Equation de conservation

Avant de définir I'expression de la force de trainée, nous rappelons dans cette section le prin-
cipe de conservation de la masse lors de deux phénoménes particuliers. Le premier phénoméne
est une modification de diamétre dans un méme vaisseau sanguin, et le second une bifurcation
d’un vaisseau sanguin mére en plusieurs vaisseaux filles. Ces deux phénoménes induisent notam-
ment une modification de I'amplitude de la force de trainée qu’il est indispensable de prendre en

compte dans le modéle.

Une modification du diamétre d’un méme vaisseau sanguin entraine un changement du
profil de vitesse, et notamment I'amplitude maximale de la vitesse axiale comme lillustre
la Figure 1.17. Le profil de vitesse adopté par un fluide dans un vaisseau sanguin est étudié
en détail dans les sections suivantes, et nous ne focalisons ici que sur la vitesse axiale. L’équation

de continuité (conservation de la masse) permet d’adapter cette vitesse axiale maximale & partir
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de 'expression suivante :

2
r
Qdm = V51 51 = VUy2 52 — Vg = <—1> Vf1 (1.33)

T2
otl Qm représente le débit massique dans le vaisseau sanguin en m>.s7! et (vs1, S1), (vr2, S2)
sont respectivement la vitesse axiale maximale et la surface dans deux sections différentes (voir
Figure 1.17). Une contraction du vaisseau sanguin entraine donc une augmentation de la vitesse

axiale et inversement, une dilatation du vaisseau implique une diminution de la vitesse axiale.

Un autre phénomeéne a prendre en compte est la présence de bifurcations. Sur la Figure 1.18,
deux types de bifurcations sont présentes : une bifurcation mineure et une bifurcation majeure.
L’étude détaillée du changement transitoire de profil de vitesse dans ces deux cas est menée dans

la Section 1.7 . Le principe de conservation de la masse impose que :

{ Qim; = Qdmy + Qadms dans la bifurcation mineure (1.34)

Qdms = Qdmy + Qdms dans la bifurcation majeure

Ce systéme permet de déterminer la relation existant entre la vitesse axiale en entrée de
bifurcation et dans chaque branche fille en régime établi. Dans le cas de la bifurcation majeure et
en prenant en compte I’équation (1.33), la deuxiéme équation du systéme (1.34) permet d’obtenir
les relations suivantes :

1 (rs 2 1 (rs 2
vpa =5 <a> vfz et v = 5 <E> vf3 (1.35)

Si les deux branches filles ont un diameétre identique & celui de la branche meére, les équations
(1.35) montrent que la vitesse axiale dans chacune des branches filles est identique, et deux fois

inférieure & la vitesse axiale de la branche mére en régime établi.

Qdmz .
' Bifurcation
! majeure Qam,
Qdml i
s
Bifurcation !
mineure :

Qdms

Figure 1.18 — Conservation du débit en présence de bifurcations.
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1.6.3 Force de trainée

La force de trainée ne dérive pas de lois issues de I'hydrodynamique mais d’une analyse
dimensionnelle. En effet, en multipliant une masse volumique par une surface, une vitesse élevée
au carré et un coefficient, I’équation aux dimensions montre que ce produit exprime une force. Les
nombreuses expériences, notamment issues du domaine automobile et aéronautique, ont montré
que cette loi rend bien compte de la réalité. La force de trainée F, exprime le fait que, dans un
milieu fluidique au repos, tout corps en mouvement dans un liquide ou un gaz subit une force
s’opposant a son déplacement. Ce principe reste valable si le fluide est également en mouvement
en prenant en compte la vitesse relative du corps, ainsi que sa direction, par rapport au fluide.
La Figure 1.19 illustre le cas ol un corps, dirigé grace a une force motrice ﬁm, navigue a contre-
sens de I’écoulement du fluide. La force de trainée ﬁd est alors une force résistive. Les sections
suivantes présentent la force de trainée dans un milieu infini avant de prendre en compte les
effets de bord inhérents & un milieu fini. Enfin les conséquences hydrodynamiques des aspects

pulsatiles propres au systéme cardiovasculaire sont détaillées.

1.6.3.1 Force de trainée en milieu infini

a) Nombre de Reynolds

Le nombre de Reynolds (Reynolds [1883]) est un nombre adimensionnel représentant le ratio

entre les forces d’inerties et les forces visqueuses :
_ PrLellvze — vF |l

Reoo = 1.36
; (1.36)

ol py et n sont respectivement la masse volumique et la viscosité dynamique du fluide.
Lorsqu’un fluide est en mouvement, il est possible de caractériser la nature de son écoulement

en fonction de la valeur du nombre de Reynolds :

- Si Re < 1, on parle d’écoulement de Stokes.

_=_ ﬁm Fd o 2

Figure 1.19 — Force de trainée sur un corps naviguant a contre courant.
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- Si Re < 2000, le régime est de type laminaire.
- Si 2000 < Re < 3000, le régime est de type transitoire.

- Si Re > 3000, le régime est de type turbulent.

Pour notre application, le nombre de Reynolds est environ compris entre 1075 et 100 pour des
vaisseaux allant des capillaires aux artéres. On sera donc en présence d’écoulement de type lami-
naire, vérifiant parfois la loi de Stokes. Néanmoins ces valeurs restent arbitraires car, localement,
un fluide peut s’avérer turbulent (présence de tourbillons par exemple) en raison d’obstacles ou

de configurations géométriques particuliéres, alors que, globalement, ’écoulement est laminaire.

b) Coefficients de trainée pour une sphére

Le coefficient de trainée C,; est un nombre adimensionnel utilisé pour quantifier la résistance
ou la trainée d’un objet dans un fluide. L’expression des coefficients de trainée dépend de la
géométrie de I'objet. Nous présentons dans cette section des coefficients de trainée pour un corps
sphérique. Différentes expressions du coefficient de trainée existent en fonction de la valeur du
nombre de Reynolds. Lorsque le nombre de Reynolds est trés inférieur a 1, le coefficient de trainée

est alors donné par :
24

dsso = Reso

(1.37)

L’équation (1.37) n’étant plus valable pour des nombres de Reynolds supérieurs a 1, White
propose une expression différente pour le coefficient de trainée, valable pour des nombres de
Reynolds allant jusqu’a 2,5.10° dans le cas d’une microparticule dans un milieu fluidique (White

[1991]) :
24 6

Cap = + +0,
oo Reww 14+ +vRes

Clift et Gauvin [1970] donnent une autre expression du coefficient de trainée pour des

4 (1.38)

nombres de Reynolds allant également jusqu’a 2,5.10° :

deoy = Re (1 + 0, 15R602> ) + w (139)
0 1+ —75
Ress

Dans Loth [2008], les équations (1.37), (1.38) et (1.39) sont comparées aux données expé-
rimentales fournies par White [1991]. Si I’équation (1.37) devient rapidement fausse pour des
nombres de Reynolds supérieurs a 1, les équations (1.38) et (1.39) sont de trés bonnes approxi-
mations du coefficient de trainée. D’aprés la Figure 1.20, pour des nombres de Reynolds inférieurs
a 100, les deux expressions donnent des valeurs similaires. Dans la suite de ce manuscrit, nous

utiliserons ’équation donnée par White [1991] dans Iexpression de la force de trainée.
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Formule de Stokes
== Formule de White
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5 O  Données expérimentales (White [1991])
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Figure 1.20 — Evolution des coefficients de trainée en fonction du nombre de Reynolds.

c) Expression de la force

Par la suite et pour alléger les notations, nous notons la vitesse relative entre le microrobot
et le fluide v, = ¢ — ¥y. Un microrobot naviguant dans le systéme cardiovasculaire subit une

force de trainée Fdoo qui s’exprime, dans un milieu fluidique infini, comme :
- 1 . 2 /l_))'roo
Fio = =507l [IPACa, == (1.40)
2 [
ol U, représente la vitesse relative du microrobot par rapport a la vitesse du fluide dans un
milieu infini, A I'aire frontale du microrobot et Cy_ le coefficient de trainée qui est une fonction
du nombre de Reynolds. En substituant ’équation du coefficient de trainée (1.37) dans (1.40),

pour R, < 1, on obtient la loi de Stokes (Stokes [1851]) qui s’exprime :

o a
= —67an||vroo\|1_),r— (1.41)

[ |

Fy

S

1.6.3.2 Force de trainée en milieu fini

Le cas académique du milieu infini n’est valable que dans certaines applications particuliéres.
Dans le cas de la navigation endovasculaire étudiée dans ce travail, I'influence des parois des
vaisseaux sanguins doit étre prise en compte pour modéliser correctement la dynamique du

fluide.

a) Lien entre milieu infini et fini
En général, I'effet des parois des vaisseaux sanguins est modélisé par le ratio entre la vitesse

relative terminale du microrobot ¥ — ¥ et sa vitesse relative dans un milieu infini. Ce phénomene
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(a) Parameétres ag et Ao (b) Paramétre g

Figure 1.21 — Evolution des parameétres ag, Ag et 5 en fonction du nombre de Reynolds.

fut déja étudié et modélisé a I’époque de Newton (Newton [1687]). Des travaux plus récents ont
été menés dont ceux rapportés par exemple dans Munroe [1889], Francis [1933], Felice [1996] et
Kehlenbeck et Felice [1999]. Dans ce dernier article, le ratio, noté 3, est une fonction de deux

paramétres adimensionnels ag et Ay et s’exprime :

B 2 | i
Tl AN
o0 1 _

5

avec A = 2r/D, ou r est le rayon du microrobot et D le diamétre du vaisseau sanguin. Les

B

(1.42)

paramétres aqg et Ao sont des fonctions dépendantes du nombre de Reynolds qui sont données
par (Kehlenbeck et Felice [1999)) :

(00 = 1,44+0,5466 R si Res, <35

ap = 2,3+37,3Rex®™®  si Rew =35 (1.43)

49,2 Re22* 1 283
41 Re%5* 1 0,001

La Figure 1.21 (a) montre I'évolution des paramétres ag et Ag en fonction du nombre de
Reynolds Re,.. Le terme A\g croit avec le nombre de Reynolds en étant environ compris entre
0,3 et 1,05. Pour des nombres de Reynolds inférieurs a 35, cg augmente de 1,5 a 4, avant de
décroitre & partir de Re,, = 35 pour atteindre 2,3 environ.

La Figure 1.21 (b) illustre I'évolution du ratio S. Le terme A étant inférieur & 1, 5 est

également inférieur & 1 pour tout ag et A\g. Les valeurs de 8 démontrent toute 'importance de
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prendre en compte ce phénoméne dans la modélisation puisque I’évaluation de la force de trainée

en milieu infini s’en trouve sensiblement modifiée.

b) Expression de la force
En considérant le systéme cardiovasculaire comme un milieu fini, I’expression de la force de

trainée donnée par 1'équation (1.40) devient alors :

s 1
Fd = —§pf7'd'7“20d

1.44
5 ) Tl (1.44)

14 12 T
White White
+  Clift +  Clift

O  Stokes O  Stokes

10 1

Force de trainée (mN)
+
Force de trainée (UN)

o o 0o 0 0O

o0 o0
S @ 000900 \

\ o \ \ \ \ \ \ \ \ \
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Figure 1.22 — Force de trainée dans différents vaisseaux sanguins.

La Figure 1.22 illustre ’évaluation de la force de trainée en fonction des lois données précé-

demment, et ceci dans quatre types de vaisseaux sanguins. On suppose ici que le microrobot a
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un diamétre deux fois plus petit que le diamétre du vaisseau sanguin dans lequel il navigue et
que son centre de gravité est situé sur I’axe du vaisseau.

La Figure 1.22 (a) donne la force de trainée s’exercant sur le microrobot dans une artére
de 1cm de diameétre. La vitesse relative entre le flux sanguin et le microrobot ne dépasse pas
0,25m.s~ 1. Dans ce cas, le nombre de Reynolds oscille entre 0 et 80. La loi de Stokes n’est valide
que pour des nombres de Reynolds trés inférieurs a 1, soit une vitesse relative @, ne dépassant

L ce qui explique 1’écart entre la loi de Stokes et les forces de trainée obtenues

pas 0,3mm.s™
avec White et Clift. Malgré tout, pour des vitesses relatives élevées, la différence sur I’estimation
de la force de trainée est notable puisque ’on peut noter un écart atteignant 20% entre les lois
issues de White et Clift, pour une vitesse relative de 0,25m.s™ 1.

La Figure 1.22 (b) donne la force de trainée s’exercant sur le microrobot dans une petite
artére de Imm de diamétre ot la vitesse relative atteint 0,02m.s~1. A cette vitesse, le nombre
de Reynolds ne dépasse pas 0,7. Ce nombre de Reynolds est cependant trop élevé pour que la loi
de Stokes soit encore valable. Dans une petite artére, 'estimation de la force de trainée a partir
des lois de Clift et White donne des résultats équivalents.

Les Figures 1.22 (c) et (d) montrent la force de trainée s’exercant sur le microrobot dans une
artériole et un capillaire de diamétres respectifs 100 um et 10 um. A ces échelles, le nombre de
Reynolds est respectivement de 1'ordre de 1073 et 10~%. Dans ces deux types de vaisseaux, les

trois estimations de la force de trainée donnent des résultats similaires.

c) Loi de Poiseuille

Un vaisseau sanguin peut étre modélisé par un cylindre de diamétre variable. Dans ce type
de géométrie, le profil de vitesse n’est pas spatialement uniforme en raison des couches limites.
Poiseuille [1844] explicite le profil de vitesse qu’adopte un fluide incompressible dans un cylindre.

Dans le cas d’un fluide newtonien, la loi de Poiseuille est donnée par la parabole :

vf(A) = Vimaz [1 - (%)2

Ol Umaz €st la vitesse maximale du flux sanguin au milieu du vaisseau, A la distance du

(1.45)

centre du microrobot par rapport a ’axe du vaisseau sanguin et R le rayon du vaisseau sanguin

(voir Figure 1.3). La vitesse moyenne du flux sanguin, notée v,,,, est alors donnée par :

1 R A2 2
mn — 35 max R dA = ~ max 1.46
= oR R < (R)) 3" (1.46)

Ce profil s’applique aux vaisseaux sanguins ayant un diamétre supérieur & 1mm puisque,
dans ce cas, la viscosité du sang devient constante et le fluide peut alors étre considéré comme

newtonien (voir Figure 1.6).
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Figure 1.23 — Profil de vitesse dans un vaisseau sanguin dans les cas newtonien (o = 0) et non

newtonien (« # 0).

d) Loi de Guyon

Lorsque le diamétre des vaisseaux sanguins diminue, le sang se comporte comme un fluide non
newtonien (voir Figure 1.6) et plus précisement comme un fluide rhéo-fluidifiant (Thiriet et al.
[1996]). Dans un tel fluide, le profil de vitesse est plus aplati que le profil parabolique obtenu pour
un fluide newtonien. Dans un fluide rhéo-fluidifiant, le profil de vitesse est donné par (Guyon et al.

[2001]) :

p(A) = oy 2273 [1 - (%) T] (1.47)

ol v, est la vitesse moyenne du flux sanguin, et o un paramétre positif dépendant des

caractéristiques du fluide.

La Figure 1.23 présente différents profils de vitesse du flux sanguin. Sur ce graphe, le cas
o = 0 correspond & un comportement de fluide newtonien. Lorsque o augmente, on note que
le profil de vitesse tend & s’aplatir. La vitesse du sang atteint sa vitesse maximale le long de
I’axe du vaisseau sanguin et décroit pour atteindre une vitesse nulle le long de la paroi. Une
des caractéristiques des fluides dits rhéo-fluidifiants est que la valeur maximale de la vitesse est
inférieure & la vitesse maximale obtenue avec un profil parabolique, ce qui n’est pas le cas des

fluides dits rhéo-épaisissants, oll o devient alors négatif.
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Vmaz (M.s71) | 0,25

af 1,15

wy (rad.s™') | 2m
¢f /2

Tableau 1.5 — Paramétres utilisés pour 'estimation de la vitesse du sang dans une artére.

1.6.3.3 Caractére pulsatile

a) Rythme cardiaque et flux pulsatile

En plus du profil de vitesse, le flux sanguin posséde également un aspect périodique pulsa-
tile. Ce phénoméne s’explique par la distensibilité du cceur et de la vasomotricité des vaisseaux
sanguins. Durant les phases diastolique puis systolique, le coeur se remplit puis se contracte
pour éjecter le sang dans le systéme cardiovasculaire. Ces phases de dilatation et de rétraction
successives créent une onde de pression propagée aux artéres et donnent naissance & cet aspect
périodique pulsatile. Comme tout phénoméne périodique, ce flux peut étre décrit par une série
de Fourier. Sans perte de généralité et pour simplifier I’expression, seuls les deux premiers termes
seront, considérés. Dans une artére, ’expression de la vitesse est alors donnée par :

A(15)>2

- (1.48)

V(t) = Vmaz (1 + apsin (wet + ¢y)) X [1 - (

ol ay, wy et ¢y sont des parametres variables en fonction du type de vaisseau sanguin. Une
valeur ay supérieure & 1 permet par exemple de modéliser un reflux sanguin (vs(t) < 0), et
ce dernier est d’autant plus important que la valeur a; est grande. Le paramétre wy est quant
a lui directement li¢ a la pulsation cardiaque, et ¢ définit une possible prise en compte d'un
déphasage.

La Figure 1.24 illustre le profil de vitesse obtenu dans une artére. Le diamétre de ce type de
vaisseau sanguin étant supérieur au millimeétre, le sang se comportera comme un fluide newtonien
et sa vitesse est donnée par Iéquation (1.48). Ces estimations sont faites pour une période
cardiaque de 1 s correspondant a 60 battements de cceur par minute. La Figure 1.24 (a) donne le
profil de vitesse le long du diamétre d’une artére a différents instants. La Figure 1.24 (b) permet
d’estimer D'allure du profil de vitesse axiale sur un battement de cceur. Les différentes valeurs
des paramétres utilisés sont résumées dans le Tableau 1.5. On peut noter sur ces deux graphes
que la vitesse du sang dans une artére varie entre —0,04m.s~! et 0,55m.s~! respectivement
at=0,bsett=0s. La vitesse maximale est importante mais est en accord avec les valeurs
données dans le Tableau 1.1.

Au regard de ces courbes, comme la vitesse du flux sanguin décroit d’autant plus que le
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Figure 1.24 — Profil de vitesse pulsatile dans une artére.

microrobot s’éloigne du centre du vaisseau sanguin, la force de trainée devient moindre. Cette
caractéristique du fluide est exploitée dans le Chapitre 2 pour minimiser la force de trainée lors
de I’élaboration de la trajectoire de référence amenant le microrobot du point d’injection vers la

zone cible.

b) Parois déformables des vaisseaux artériels

L’aspect pulsatile du flux sanguin dans une artére s’accompagne également de contractions
des parois des vaisseaux sanguins. Cette déformation est modélisée par une pulsation du diamétre
du vaisseau, synchronisée avec le flux pulsatile. On considére une variation de +£10% autour du

diameétre nominal, i.e. :

D(t) = D (1+0,1sin (wst+ ¢f)) (1.49)

La variation du diamétre des vaisseaux artériels entraine une variation de la vitesse axiale du
profil de vitesse. Ceci est une conséquence directe du principe de conservation du débit présenté

en Section 1.6.2.

1.7 Bifurcations

L’étude hydrodynamique précédente a rappelé le profil de vitesse qu’adopte un fluide dans
un vaisseau sanguin en ’absence de bifurcations. Le caractére newtonien ou non-newtonien d’un

fluide modifie I'allure du profil de vitesse. Si le profil de vitesse est parabolique dans le cas
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newtonien, il devient plus aplati dans le cas non-newtonien. De plus, le cycle cardiaque induit un
effet pulsatile du sang et une pulsation du diameétre des vaisseaux artériels modifiant également le
profil de vitesse. Toutes ces considérations permettent d’estimer correctement la force de trainée
s’exercant sur un microrobot, force prédominante dans les macrovasculatures.

En présence de bifurcations, le probléme devient beaucoup plus complexe. L’allure du profil
de vitesse se trouve complétement modifiée en fonction du type de bifurcations et de la géométrie
des vaisseaux sanguins au niveau de la bifurcation. De nombreuses études déterminent les champs
de vitesse en présence de bifurcations a l’aide de logiciels de mécanique des fluides (Computational
Fluid Dynamics (CFD) en anglais) (Patil et Subbaraj [1988]), ou mesurent la vitesse & l’aide de
laser Doppler (Walburn et Steina [1981]). La détermination du profil de vitesse peut également
étre réalisée en combinant les résultats issus de logiciels de CED et d’'un IRM (Long et al. [2000]).
L’utilisation combinée d’un logiciel d’'un IRM et d’un logiciel de CFD permet, par exemple, de
diagnostiquer certaines maladies (Botnara et al. [2000], Marshall et al. [2004]). Néanmoins, la
mesure de la vitesse est souvent compliquée, devient méme impossible en profondeur, et ces
mesures ne donnent qu’une vitesse moyenne, pas le profil.

Les résultats obtenus a ’aide de logiciels de CFD permettent d’avoir une estimation de ’allure
du profil grace a une intégration numérique des équations de Navier-Stokes. Le temps de calcul
nécessaire & ces logiciels n’autorise pas son utilisation directe pour une application temps réel.
Notre approche étant déterministe, la détermination d’expressions analytiques du profil de vitesse
est nécessaire. A notre connaissance, il n’existe pas d’approximations numériques utilisables et
implémentables en temps réel dans la littérature. Les résultats obtenus en CFD vont nous servir
de support pour déterminer des expressions analytiques du profil de vitesse. Notre étude est
menée en présence de deux types de bifurcations : les bifurcations mineures et les bifurcations

majeures (voir Figure 1.18).

1.7.1 Bifurcations mineures

Par la dénomination de bifurcations mineures, nous nous plagons dans le cas suivant :

i. Le diametre du vaisseau principal (appelé mere) reste inchangé avant et aprés une

bifurcation.
1. Les vaisseauz filles ont un diamétre tres inférieur au diamétre du vaisseau mere.
1i4. Les vaisseauz filles ont un angle d’incidence élevé avec le vaisseau mére.

En conséquence, le débit et les vitesses de sortie ne sont que localement modifiés. En nous ap-
puyant sur les résultats fournis par le logiciel de CFD Comsol© (Comsol Mutiphysics), deux mo-
délisations différentes du profil de vitesse sont envisagées a partir d'une approximation d’ordre 0

et d’'une approximation d’ordre 1.
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1.7.1.1 Résultats de CFD

La Figure 1.25 illustre le profil de vitesse obtenu en présence de trois bifurcations mineures.
Cette simulation est faite en considérant une artére de 3 mm de diamétre et un profil de vitesse

1 en supposant un régime établi. La figure

d’entrée de forme parabolique d’amplitude 3cm.s™
montre le champ de vitesse en présence d’un coude de courbure de 90° avec un rayon R, = 1cm.
Les vaisseaux filles ont un diamétre de I’ordre de 30% du diamétre du vaisseau mére. On remarque
que le profil de vitesse n’est modifié que 1égérement au niveau de chaque bifurcation. Globalement,
on peut considérer que le profil de vitesse dans la branche mére adopte une forme parabolique
avec une amplitude maximale qui diminue en raison d’une perte de charge induite par l'irrigation

des branches filles. Nous proposons deux approximations analytiques pour modéliser 1’évolution

du profil de vitesse dans la branche mére.

1.7.1.2 Moyenne - Approximation d’ordre 0

Pour une meilleure analyse du profil de vitesse obtenue avec Comsol, des coupes de profils de
vitesse ont été effectuées pour différentes valeurs d’angles 1. Les résultats obtenus sont donnés en
Figure 1.26 (a). Les points correspondent au profil de vitesse pour différents angles et la courbe
noire a 'approximation d’ordre 0.

Le léger décalage du profil de vitesse le long de la paroi extérieure (A < 0) s’explique par la

A 0.03

0.025

0.02

0.015

1 0.01

0.005

Figure 1.25 — Champ de vitesse dans un vaisseau en présence de bifurcations mineures.
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Figure 1.26 — Profil de vitesse dans une bifurcation mineure.

force centrifuge que subit le fluide (Thiriet et al. [1996]). Ce phénomeéne est d’autant plus accentué
que le nombre de Reynolds est important, caractéristique d’une force inertielle élevée. Lorsque
P’angle 1) augmente, le volume de sang qui part dans les bifurcations induit une diminution de la

vitesse maximale. Une premiére approche consiste & moyenner les amplitudes :
1 n
vgap(B) =~ _vp, ($i(A)) (1.50)
i=1

ou n représente le nombre de coupes de profils de vitesse, et vy, (1;) 'amplitude du profil de
vitesse en un point et un angle 1) donnés. On note qu’'une erreur de plus de 10% sur 'estimation
de la vitesse du sang est commise avec ce type d’approximation. Une telle erreur induit une
évaluation incorrecte de la force de trainée, laquelle est prépondérante dans le bilan des forces.

Une approximation linéaire d’ordre 1 améliore les résultats.

1.7.1.3 Approximation d’ordre 1

Une modélisation repose sur une linéarisation par rapport & ’angle 1. Le profil de vitesse
demeure parabolique, ce que les simulations numériques confirment, mais la vitesse axiale diminue
lorsque I'angle ¥ augmente. Cette variation peut étre modélisée par une approximation linéaire
d’ordre 1. En notant respectivement V et V les vitesses maximale et minimale en entrée et en

sortie du vaisseau meére, on obtient comme nouvelle expression analytique :

oL (-@))
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La Figure 1.26 (b) illustre les approximations de profils de vitesse obtenues pour quelques
coupes particulieres. On note que l'approximation d’ordre 1 donne de meilleurs résultats que
Papproximation d’ordre 0. En effet, lerreur est inférieure & 5% dans le cas de I'approximation
d’ordre 1. Il serait toujours possible d’améliorer cette derniére approximation, par exemple en
intégrant le décalage du profil induit par la force centrifuge. Ceci se ferait cependant au prix

d’une complexification accrue des expressions analytiques.

1.7.2 Bifurcations majeures

Le réseau cardiovasculaire est particuliérement complexe avec un nombre de bifurcations
important (voir Figure 1.4). Ces bifurcations adoptent un nombre infini de formes géométriques
et une modélisation précise du profil de vitesse nécessiterait une analyse au cas par cas, tache
rédhibitoire !. De plus, des caractéristiques locales, comme par exemple la présence d’un obstacle
(anévrisme ou inversement thrombose) le long d’un vaisseau sanguin, peut sensiblement modifier
le profil de vitesse. En présence de bifurcations majeures, I’hypothése d’un profil de vitesse
parabolique n’est plus valable. Des profils de vitesse sont déduits de résolutions numériques des
équations de Navier-Stokes ou mesurés a partir d’un banc expérimental (Fresconi et al. [2003]).
Mais la détermination d’expressions analytiques définissant le profil de vitesse en tout point de
la bifurcation est encore un probléme largement ouvert. Dans cette section, une approche simple

pour modéliser le profil de vitesse pour une classe de bifurcations est présentée.

1.7.2.1 Conventions géométriques

Il est tout d’abord nécessaire de définir les différentes conventions géométriques adoptées
pour déterminer le profil de vitesse en tout point de la bifurcation. La Figure 1.27 illustre le
type de bifurcations étudié. Souvent, les bifurcations majeures sont représentées sous forme de
bifurcations droites, en forme de Y, mais ce type de bifurcation présente deux inconvénients :
il est moins proche de la réalité - qui présente de maniére générale des formes courbes et non
des formes droites - et la non régularité des parois peut induire des effets de recirculation,
voire de turbulences, qui rendent les résultats de CFD moins sirs. En effet, les approximations
numeériques sont particuliérement sensibles aux discontinuités, et les résultats peuvent rapidement
devenir inexacts. De plus, la prise en compte de ces phénoménes locaux rend la détermination
d’expressions analytiques trés ardue.

Pour notre étude, nous considérons donc une bifurcation majeure formée par deux quarts de

cercles, oil le diamétre des deux branches filles est égal au diamétre de 'entrée. La Figure 1.27

1. Des travaux concernent la résolution numérique de ces profils de vitesse dans le cas de bifurcations précises
(Kim et al. [2006]) sans toutefois avoir pour objectif de proposer un modéle analytique, ou étudient I'influence de

l’angle d’une bifurcation droite, en forme de Y, sur le profil de vitesse (Kang et al. [2005], Rao et al. [2008])
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CHAPITRE 1. MODELISATION

illustre la présence de deux coudes de courbure 90°, que nous appellerons par la suite branche
fille supérieure et inférieure. Le profil de vitesse en entrée de bifurcation est de forme parabolique.
Sur la Figure 1.27, la longueur L. est définie comme la distance séparant 'apex du début de
I’évasement des parois correspondant a l’entrée dans la bifurcation. e, représente I'angle a
partir duquel le microrobot aura passé I'apex. A partir de considérations géométriques simples,

on obtient 'angle Ygpes :
& _ D 14 4R,
R, 2R, D

Le profil de vitesse est calculé sur un support de longueur Ay, (1), comme indiqué sur la

tan Yoper = (1.52)

Figure 1.27, dont l'origine est situé le long du cercle C;. La longueur de ce support est définie en

fonction de angle v par :

R
- si 0< 1/} < wapeaz

T T ta
e [0:2], Aum(p) =4 W) (1.53)
. T
D Sl wapea: < 1/} < 5
1.7.2.2 Résultats de CFD

Des résultats de CFD sont nécessaires pour avoir une idée du profil de vitesse qu’adopte
le fluide dans la bifurcation. Pour cela, nous utilisons le logiciel de CFD dont les résultats sont
donnés sur la Figure 1.28. Sur cette figure, les coupes de profils de vitesse sont présentées avec un
pas de 5 sur 'angle 1. En raison de la configuration particuliére de la bifurcation, ’établissement

du profil de vitesse dans la branche fille supérieure suffit a établir le profil de vitesse dans la

Figure 1.27 — Bifurcation majeure.
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Figure 1.28 — Champ de vitesse dans une bifurcation majeure.

branche fille inférieure, par simple symétrie. Par souci de lisibilité et pour une exploitation plus
aisée, seuls les profils de la branche fille supérieure sont tracés sur la Figure 1.28. L’étude et
les remarques suivantes ne porteront donc que sur la branche fille supérieure. Cette simulation
est réalisée en considérant en entrée un profil de vitesse parabolique de vitesse axiale maximale

1

3cem.s™, avec un diamétre D = 3mm et R. = 1cm. Pour ces valeurs, 'équation (1.52) nous

donne un angle Ygpe, ~ 30°.

En entrée de bifurcation, la vitesse maximale est atteinte au niveau de l'axe du vaisseau
sanguin. Entre I'entrée et I’apex, ce maximum se décale progressivement vers la paroi intérieure
du vaisseau sanguin, représentée par le quart de cercle C;. Ce phénoméne est di a la présence
d’une surpression au voisinge de 'apex, et & une vitesse nulle du fluide & ’apex. Lorsque 'on
étudie le profil de vitesse au-dela de 'apex, pour ¥ > Ygpeq, le maximum du profil de vitesse
se décale vers la paroi extérieure du vaisseau sanguin, représentée par le quart de cercle Cs. Le
nombre de Reynolds étant plus grand que 1, le fluide subit une force d’inertie plus importante
ce qui explique le profil de vitesse obtenu. Le profil de vitesse reste sensiblement identique pour
des angles 1 compris entre 45° et 90°. Si la branche fille supérieure est prolongée par un tube

droit, le profil de vitesse redeviendrait alors progressivement parabolique.

Avant de définir le profil de vitesse pour tout angle v, nous définissons le type d’expressions
analytiques utilisés et les conditions requises pour le calcul des paramétres de cette fonction pour

un angle donné. Nous présentons ensuite une généralisation pour tout angle .
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CHAPITRE 1. MODELISATION

1.7.2.3 Profil de vitesse a 1) donné

En dehors d’une bifurcation, le profil de vitesse satisfait (grossiérement) & trois conditions :
deux conditions de vitesses nulles aux frontiéres (le long de la paroi supérieure et de la paroi
inférieure), et & une condition de vitesse maximale au centre du vaisseau. En premiére approxi-
mation, un trindme est un modéle minimal qui satisfait & ces conditions. C’est précisément le
cas avec la loi parabolique de Poiseuille (équation (1.45)) dans le cas d’un fluide newtonien.
L’évolution du profil de vitesse dans une bifurcation majeure contraint a augmenter le nombre
de conditions que doit respecter la fonction modélisant ce profil. Une premiére possibilité est
alors d’augmenter I'ordre du polynéme pour prendre en compte ces contraintes.

Un polynéme d’ordre n autorise la prise en compte de n 4+ 1 conditions et il suffit alors de
résoudre un systéme linéaire & n + 1 équations. Cette solution n’est cependant pas satisfaisante
pour deux raisons. Premiérement, les conditions imposées sont respectées par l'interpolation
polynomiale mais, aucune contrainte n’étant imposée entre chaque point d’interpolation, le poly-
noéme peut fortement osciller entre deux points, détériorant alors ’estimation du profil de vitesse.
L’augmentation du nombre de conditions peut également contribuer & amplifier les oscillations,
phénomeéne connu sous le nom de phénoméne de Runge (Runge [1901]). Deuxiémement, en uti-
lisant une approximation polynomiale, la détermination des coefficients de chaque monéme se
raméne & la résolution d’un systéme linéaire Ax = B, ol x est un vecteur formé des coefficients
a déterminer. Or la résolution de ce systéme est souvent délicate en raison du mauvais condi-
tionnement de la matrice A. S’il existe des techniques qui améliorent le conditionnement, les
problémes d’oscillations entre chaque point d’interpolation restent problématiques.

Si le profil de vitesse dans la bifurcation n’est pas parabolique, le profil de vitesse en entrée
et en sortie de bifurcations l’est. Une solution élégante consiste alors & modéliser le profil comme
la somme d’une parabole et d’une autre fonction continue et non polynomiale. Reste alors &
déterminer cette fonction pour modifier I'allure du profil de vitesse dans la bifurcation, tout en
étant nulle en dehors. Pour cela, nous devons tout d’abord définir le nombre de conditions que
nous souhaitons prendre en compte, en nous basant sur I’allure du profil de vitesse obtenue par
CFD. La Figure 1.29 définit le nombre et le type de conditions que nous souhaitons imposer.
Sur cette figure, nous définissons six conditions : quatre conditions concernent la valeur de la
vitesse du fluide en quatre points particuliers et deux autres conditions concernant la valeur de

la dérivée en deux points. L’expression analytique doit alors vérifier le systéme suivant :

Cps, = P) Vi=1,2,3,4
{ Ps, v (P) Vi (154

Cro;, = p(P) Yj=1,2

ou Cps, et Crg,; représentent respectivement les conditions en amplitude et en tangence

au point P donné. Les six conditions imposées, bien qu’arbitraires, permettent néanmoins une
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1.7. BIFURCATIONS

bonne approximation du profil de vitesse. L’expression analytique modélisant le profil de vitesse
est déterminée & partir de la somme d’une fonction polynomiale d’ordre 2 et d’une fraction
rationnelle de seconde espéce. Une fraction rationnelle de seconde espéce posséde la propriété
d’étre définie pour tout réel et permet de ne modifier que localement une forme parabolique en
fonction des paramétres choisis. L’expression analytique du profil de vitesse se met alors sous la

forme :
dApm, + €

(Abm_f)2+g

oua, b, c, d, e, fetgsont des paramétres permettant d’ajuster I'allure du profil de vitesse

vf(Abm) = aAgm + bAy, +c + (1.55)

aux résultats issus du logiciel de CFD. L’équation (1.55) posséde sept coefficients a déterminer en
fonction du profil de vitesse souhaité. Quatre coefficients sont calculés en fonction de I'amplitude
du profil de vitesse du sang aux abscisses 0, Apmn1, Apmo et Apm. Deux autres coefficients sont
déduits des valeurs des tangentes aux abscisses Ap,,1 et Apmo, comme lillustre la Figure 1.29.
Ces six conditions permettent de déterminer six des sept coefficients de I’équation (1.55) grace
a la résolution analytique d’un systéme non-linéaire obtenu a partir de I’équation (1.55). Le
coefficient a est calculé de sorte que la fonction v(Apy,) ait une tangence aux bords proches des
courbes extraites du logiciel de CFD.

A partir des différentes coupes de profils de vitesse données par le logiciel de CFD, différents
points particuliers sont notés pour établir les six conditions définies par le systéme (1.54). Pour
chaque coupe, il est donc nécessaire de calculer les coefficients associés au profil de vitesse.
Les calculs ont été effectués pour ¢ € {O; E] En effet, au-dela de 7/4, le profil de vitesse reste

4
inchangé, et ce, jusqu’a la sortie de la bifurcation, c’est-a-dire lorsque ¢ > /2, avant de retrouver

vy
A
Uf(/—\‘bml) """ f
|
N
vf(Abm) - - "1:' ----- -i-———— |
i : !
1 1 |
1 1 |
1 1 |
1 1 |
1 1 |
: ) ! R
0 Apm1 Apmz Apm Distance

Figure 1.29 — Six conditions pour le calcul des coefficients de 1'équation (1.55).
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CHAPITRE 1. MODELISATION

une forme parabolique régie par I’équation (1.45). L’amplitude de la vitesse axiale dépend des
diamétres des branches filles supérieure et inférieure, et est déterminée & partir de I’équation de
conservation de la masse (1.35). En supposant un diamétre des branches filles identique et égal
au diamétre d’entrée, 'amplitude de la vitesse axiale en sortie de bifurcation est divisée par deux

par rapport a la vitesse axiale d’entrée.

La Figure 1.30 illustre les résultats obtenus en les comparant aux données issues du logiciel de
CFD. Les courbes de la Figure 1.30 (a) sont tracées tous les cinq degrés pour des angles compris
entre 0° et 30°, c’est-a-dire jusqu'a I'apex de la bifurcation. Les courbes de la Figure 1.30 (b)
sont tracées apres I'apex de la bifurcation (i.e. pour des angles compris entre 35 et 45°). Sur les
deux figures, les points correspondent aux données issues du logiciel de CFD et les traits pleins
aux représentations graphiques des courbes d’approximation données par I’équation (1.55). On
note que les approximations sont excellentes pour des angles compris entre 0° et 30°. Entre 35°
et 45°, un écart entre les données issues du logiciel de CFD et la représentation graphique des
expressions analytiques est notable. En effet, si six conditions sont suffisantes pour obtenir une
bonne approximation du profil de vitesse avant 'apex, huit conditions sont nécessaires aprés
I’apex. Cependant, définir des conditions supplémentaires nécessite de changer ’approximation
(1.55), par exemple en ajoutant une seconde fraction rationnelle au profil parabolique. Un tel
modéle résulterait en une meilleure approximation aprés ’apex, mais au prix d’'une complexité

accrue de résolution du systéme non-linéaire.

- P=0° ] 0.015H .« y=35°

- =5 < g=40°

- gE10°

. ye15°

- yp=20°H
Y=25°

< g=30°

Vitesse du sang (m.s™1)
°
=3

Vitesse du sang (m.s™1)

o
=)
<}
@

. .
0 05 1 15 15
By, (mm) Dy, (M)

(a) Profil de vitesse pour 0 < % < Ygpes (b) Profil de vitesse pour ¢ > 35°

Figure 1.30 — Profils de vitesse dans une bifurcation majeure : comparaison de ’approximation

rationnelle avec les résultats de CFD.
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Figure 1.31 — Profil de vitesse dans une bifurcation majeure pour 0 < ¢ < 5

1.7.2.4 Interpolation

Pour éviter un volume de données et un temps de calcul de prétraitement trop lourds, seules
quelques coupes de profils de vitesse sont réalisées et une interpolation linéaire est établie pour
estimer le profil de vitesse entre deux coupes. Aprés avoir déterminé les valeurs des différents
coefficients de I’équation (1.55), cette interpolation linéaire permet également d’éviter des oscil-
lations de nature & rendre inexacte I'estimation du profil de vitesse. Pour déterminer le profil de
vitesse pour un angle ¥ € [ ;¥k11], nous interpolons linéairement les profils de vitesse établis

au pas Yy et ¥py1 sur la base des résultats de CFD :

N _ Y=
v Vrr1 — Yk
d Ab +e

Ufy, (Bom) = Aqpy, Agm + by, Apm + Cyy, T+ (A wk_ f:z )2 —?—bkgd,

VkeN, B *
dw Apm + €y
Ufwkﬂ(Abm) = Oy A + by Bom + Cp, + (Abmkilfw )2 +k;1;
k+1 k+1
vfw (Abm) = (1 — Ozw)vfwk + o%vfwkﬂ

(1.56)

La Figure 1.31 illustre les résultats de l'interpolation linéaire obtenus pour ¥ € [0;5°]. Les
pointillés représentent les coupes de profil de vitesse pour ) = 0° et ¢ = 5° extraites du logiciel
de CFD, et les tracés noir et rouge, les allures des expressions analytiques correspondantes. Les
autres tracés représentent les allures obtenues & partir des différentes interpolations linéaires.

L’affectation des coefficients de pondération aux expressions analytiques des profils de vitesse
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CHAPITRE 1. MODELISATION

Vo (Dpm) vers vy, (App ), est illustrée par un glissement progressif du profil de vitesse vy, (Apy,) de
Vs (Apr,) vers vy (Ayy, ). L'ensemble des résultats obtenus pour tout ¢ appartenant a l'intervalle

[0;90] est donné en Annexe B.

1.8 Forces surfaciques

Lorsque le microrobot n’est pas en contact avec les parois des vaisseaux sanguins, ils inter-
agissent entre eux a travers trois forces : la force électrostatique, la force de van der Waals et
la force stérique. La résultante des forces d’interaction est obtenue en intégrant l'influence de
chaque force avec les plus proches parois du vaisseau sanguin, comme le montre la Figure 1.32
dans le cas 2D. Bien qu’entre deux corps séparés d’une distance quelconque les forces d’interac-
tion existent, elles sont tout particuliérement prépondérantes & petite échelle. Nous présentons
dans les sections suivantes une modélisation des forces surfaciques classiquement utilisée par la

communauté scientifique.

Paroi

Paroi

Figure 1.32 — Résultante des forces d’interactions.

1.8.1 Force électrostatique

L’estimation de la force électrostatique est importante dans le cadre de la manipulation d’ob-
jets & ’échelle micro et nanométrique. De nombreux travaux sont uniquement consacrés a déter-
miner des expressions analytiques modélisant I’évaluation de cette force d’interaction en fonction
du type d’interaction entre les objets (plan/plan, sphére/plan, ...). Lhemould et al. [2007] résume
différents cas et expressions rencontrés dans la littérature. Cette force électrostatique, notée ﬁe,

entre le microrobot et la paroi du vaisseau sanguin, considéré comme une surface non chargée,
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1.8. FORCES SURFACIQUES

est donnée par (Hays [1991a]) :

. q2

© 7 dmeeg(r + |0])2 H(=0)7 (157)

ol q est la charge du microrobot, ¢ la permittivité diélectrique relative du milieu dans lequel
I'interaction se produit et g la permittivité diélectrique du vide. La fonction H représente la
fonction de Heaviside et les termes ¢ et 7 sont définis dans la Section 1.2. Hays [1991b] donne

I’expression de la valeur maximum de charge pour une sphére de rayon r :
q(uC) = 47r? x 30(100r) 793 (1.58)

Néanmoins, rien ne garantit qu'un corps sphérique naviguant dans le systéme cardiovascu-
laire est chargé a sa valeur maximum. La force électrostatique doit donc étre multipliée par un

coefficient de taux de charge compris entre 0 et 1.

1.8.2 Force de van der Waals

Le microrobot interagit également avec la paroi des vaisseaux sanguins a travers la force de

van der Waals. Le potentiel de cette force est donné par (limura et al. [2009]) :

~ A, (1 1 I,
Vodw = —— | — 1 n 1.59

vl =77 (hn+2+hn+ n2+hn>” (1.59)
ou Ay, est la constante d’'Hamaker et h,, = |d|/r est la distance de séparation normalisée entre

le microrobot et la paroi. La force de van der Waals est ensuite obtenue en différenciant (1.59) :

—

Fogw = —grad Vyge H(—0) (1.60)

La Figure 1.33 représente 1’évolution de la force électrostatique et de la force de van der Waals
dans une artére (a), une petite artére (b), une artériole (c) et un capillaire (d). Ces tracés ont
été effectués en intégrant la contribution des deux parois du vaisseau sanguin, comme souligné
précédemment. Ces courbes montrent que ces forces d’interaction perdent vite de leurs influences
sur le microrobot quand celui-ci s’éloigne de la paroi du vaisseau sanguin. Ces forces s’annulent
sur 'axe en raison de la symétrie adoptée. La force de van der Waals agit trés faiblement sur le
microrobot par rapport a la force électrostatique. On note malgré tout que, lorsque le microrobot
navigue dans un capillaire et & proximité de la paroi, les deux forces ont les mémes amplitudes,
voire une amplitude supérieure pour la force de van der Waals. Néanmoins, cette derniére force
n’est plus valide lorsque la distance entre la surface du microrobot et la paroi du vaisseau sanguin

est inférieure & 0,4 nm.
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Figure 1.33 — Force électrostatique et de van der Waals dans différents vaisseaux sanguins.

1.8.3 Force stérique

Si la force de van der Waals est une force attractive, la force stérique est au contraire une force
répulsive. Les vecteurs thérapeutiques sont généralement fonctionnalisés par le biais de greffons de
chaines de polyméres, appelées micelles, auxquelles sont fixées des composants actifs (voir Figure
1.34). Ainsi, dans Yoo et al. [1999] et Yoo et al. [2002], des particules sont fonctionnalisées en
utilisant des drogues comme la doxorubicine, un agent anticancéreux utilisé dans les traitements
par chimiothérapie. La chaine de polyméres, caractérisée par une longueur au repos L, affecte
I'interaction du microrobot avec I’endothélium vasculaire des parois des vaisseaux sanguins. Pour
0.2Lg < |6] < 0.9Lg, le potentiel d’interaction répulsif par unité de surface entre le microrobot

fonctionnalisé et 'endothélium est donné par (Butt et al. [1999], Lower [2005]) :

—

25 2
Vop/p(2) = =— kT Lo Tl XD (—iz> il (1.61)
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Chaine de polymeres

Figure 1.34 — Microrobot fonctionnalisé.

ou ky est la constante de Boltzmann, T la température absolue, 7,4, la densité de greffes des
polymeéres et z la distance entre les deux surfaces planes. L’index p/p indique une interaction

plan-plan. La densité maximale du polymeére greffé 7 est définie a partir du rayon de giration R,

comme : I
0
R, = %
3v6
(1.62)
0,1
Tmax = 4R_¢2]

La force stérique répulsive par unité d’aire entre les deux surfaces planes est ensuite déduite

a partir de I’équation (1.61) :

- — 9
fopp(2) = —grad Vs ., = =50 ko T 73/% exp (—LLZ> i (1.63)
0

L’équation (1.63) est intégrée en utilisant I'approximation de Derjaguin (Derjaguin et al.
[1975]) pour extrapoler l'interaction globale entre le microrobot sphérique & une distance |d]

d’une surface plane modélisant la paroi du vaisseau sanguin :

Fy(6) = Figp(0)=27r Fopp(2)dz
i (1.64)
3/2 27T|5|

= —50r Lok, T7%%exp | — 17

) H(-68)7

0

La Figure 1.35 représente 1’évolution de la force stérique dans une artére. Les courbes sont
similaires dans le cas des petites artéres, des artérioles ainsi que des capillaires. La force stérique
est une force répulsive trés faible. En effet, elle ne dépasse pas 25 n/N a trés faible distance de la
paroi du vaisseau sanguin, soit une force plus de 10000 inférieure a la force électrostatique, avant

de décroitre exponentiellement.

1.9 Forces de contact

La détermination de la force de contact est nécessaire lorsque le microrobot entre en collision

avec la paroi des vaisseaux sanguins. Deux modéles principaux sont décrits dans la littérature
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Figure 1.35 — Force stérique dans une artére.

et utilisés dans ce type d’application : le modéle de Voigt et le modéle de Hertz. Nous décrivons

ci-aprés les propriétés et caractéristiques de chacun de ces modéles.

1.9.1 Modéle de Voigt

Le modéle de Voigt décrit le contact du microrobot avec la paroi du vaisseau sanguin sous
forme implicite, et définit une composante normale et une composante tangentielle de la force
de contact. Ce modéle prend en compte une constante de ressort notée K et un coeflicient

d’amortissement noté b (voir Figure 1.36), ou les indices n et ¢ indiquent respectivement la

normale et la tangentielle.

K = l b s Paroi
n= I " ||||!||‘_—'——
e b,

Figure 1.36 — Force de contact : modele de Voigt.
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a) Composante normale

La composante normale de la force de contact, notée F,, est donnée par la somme d’une

composante élastique non-linéaire et d’une composante d’amortissement (Tijskens et al. [2003]) :
Fop = —(Kn0*? + b,0) H(0) 7 (1.65)

oud = W .n représente la déformation élastique de la paroi du vaisseau sanguin au point
de contact (voir Section 1.2), et 7 est le vecteur normal unitaire pointant du microrobot vers la
surface de contact. H représente la fonction de Heaviside. Le calcul du coefficient de raideur K,
basé sur la théorie du contact Hertzien, est donné par (Tsuji et Tanaka [1992]) :

NG

Ko = o (1.66)
5, t E,

ou (E,,0p) et (Ey,0y) sont respectivement le module de Young et le coefficient de Poisson

du microrobot et de la paroi du vaisseau sanguin. Le coefficient d’amortissement b,, se déduit de
K, par:

by, = 2/mK,, (1.67)

ou m est la masse du microrobot.

b) Composante tangentielle

La composante tangentielle de la force de contact existe lorsque le microrobot est en rotation

ou en cas de collision oblique avec la paroi du vaisseau sanguin et s’exprime :
Fuy = — (K¢ + b,C) H(O) (1.68)

ol ¢ représente le déplacement dans la direction tangentielle, et ¢ est le vecteur tangentiel
unitaire. Le coefficient de raideur K; est donné par :
8/rG
K, = 8VIGy s/ (1.69)
2—o0p
ou G, est le coefficient de cisaillement qui peut étre calculé & partir du module de Young et

du coeflicient de Poisson du vaisseau sanguin par la formule suivante :

Ep

Le coefficient d’amortissement b; pour la composante tangentielle se calcule de maniére ana-
logue a la composante normale :

66



CHAPITRE 1. MODELISATION

1.9.2 Modéle de Hertz

Puisque le microrobot navigue & des vitesses peu élevées, la durée d’impact est faible. La
force de contact peut alors étre modélisée par la loi de contact de Hertz modifiée par Choi et Lim
[2004], sous ’hypothése qu’il n’y a pas de frottement entre le microrobot et la paroi des vaisseaux
sanguins durant le contact. Deux équations sont nécessaires a la modélisation de cette force, une
durant la premiére phase de pénétration dans le vaisseau sanguin et une durant la seconde phase
de rejet. Lors de la pénétration, la force de contact s’exprime comme suit :

F., = —K|6]*? H(5) 7 (1.72)

ou K est le coefficient de raideur équivalent & I’équation (1.66). Durant la seconde phase, la
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force de contact est donnée par :

p

0= % H(8) (1.73)

F,=—Fs,|—2
cr 5m‘6m_60

ou Fy,, et J,, sont respectivement la force de contact maximum atteinte et la déformation
maximum de la paroi du vaisseau sanguin durant la phase de pénétration. Jy représente la
déformation plastique de la paroi durant les cycles de pénétration et de rejet et p est un exposant
variant entre 1,5 et 2, 5.

La Figure 1.37 montre la force de contact obtenue pour différentes valeurs de p en considérant
une déformation élastique dy nulle. Le microrobot est soumis & une force de contact d’autant plus
grande que ’enfoncement du microrobot dans la paroi augmente. Lorsque p = 1, 5, les expressions
de la force de contact lors de la pénétration et du rejet sont identiques. Si p est supérieur a 1,5,
la force de contact lors de la phase de rejet est moins importante que lors de la pénétration.
Cette différence s’explique par une dissipation d’énergie sous forme de chaleur dans les vaisseaux
sanguins lors de la pénétration.

Dans le reste de ce manuscrit, nous utilisons le modéle de Hertz pour deux raisons principales.
Premiérement, la durée de collision entre le microrobot et la paroi des vaisseaux sanguins est faible
de maniére générale, et la force de contact tangentielle peut alors étre négligée. Deuxiémement,
une fonction implicite est utilisée dans le modeéle de Voigt. La présence d’une fonction implicite
rend incertaine la convergence de certains observateurs, que nous détaillerons au Chapitre 3,
notamment les observateurs dits grand gain qui reposent sur ’hypothése que les fonctions d’états

sont lipschitziennes.

1.10 Poids apparent

Le microrobot est également soumis & son poids apparent, qui est la contribution de la

pesanteur et de la poussée d’Archimeéde et s’exprime :
W = Vip—pp)d (1.74)

V' représente le volume total du microrobot, p sa masse volumique et g le vecteur orienté de
I’accélération de la pesanteur.
En considérant que le microrobot est constitué d’une partie ferromagnétique et d’une charge

(polymeére liant, micelles, drogues...), sa masse volumique peut étre décomposée comme suit :

P =TmpPm + (1 = Tm)pe (1.75)

ol pm et p. sont respectivement la masse volumique de la partie ferromagnétique et de la

charge et 7, = va avec V,, le volume ferromagnétique.
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1.11 Conclusion

Ce chapitre est une synthése des travaux récents menés dans le champ des expressions analy-
tiques des différentes forces qui agissent sur un microrobot évoluant dans les vaisseaux sanguins
du systéme cardiovasculaire. L’originalité de ce chapitre ne réside pas dans les expressions analy-
tiques des forces en elles-mémes, mais dans la prise en compte de I’ensemble des forces s’exercant
sur le micororobot, synthése trouvant peu d’équivalent dans la littérature.

L’évaluation de la force de trainée s’exercant sur un microrobot en milieu infini et fini dépend
entre autre de la vitesse du sang dans les vaisseaux sanguins. Le profil de vitesse du sang dans
un vaisseau sanguin, modélisé par un tube droit, est de forme parabolique. Mais en présence de
bifurcations mineures et majeures, ce profil change sensiblement. Différentes expressions analy-
tiques ont été proposées dans ce chapitre pour modéliser I’évolution des profils de vitesse au sein
des bifurcations en raison de la difficulté & mesurer la vitesse du sang dans le corps humain.

Les bases du magnétisme présentées dans ce chapitre ont montré comment il est possible de
créer un champ ou des gradients de champ magnétique & partir de systémes magnétiques. Ces
phénoménes physiques sont exploités dans le chapitre suivant comme moyen de propulsion de

nature différente selon le design du microrobot.
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2.1. INTRODUCTION

2.1 Introduction

Le Chapitre 1 a présenté l'environnement dans lequel un microrobot navigue et les nom-
breuses forces extérieures agissant sur sa dynamique de mouvement. L’étude du déplacement
des spermatozoides ou de certaines bactéries dans le corps humain a inspiré, par biomimétisme,
I’élaboration de microrobots tels que les microrobots a flagelle élastique ou hélicoidale. Actuel-
lement, la conception la plus avancée est les microrobots de type "bead pulling" (Mathieu et al.
[2006]) puisque des expériences in-vivo ont été réalisées dans l'artére carotide d’un porc vivant
(Martel et al. [2007]).

Ce chapitre apporte des réponses a deux questions : i) quel design de microrobot adopter
en fonction du type de vaisseaux sanguins dans lequels ils naviguent 7, et i) comment définir
une trajectoire de référence garantissant la commandabilité du microbot a travers le systéme
cardiovasculaire ? Pour répondre & ces deux questions, une modélisation du déplacement des
différents microrobots ainsi qu’une optimisation de leur design pour maximiser leur propulsion
sont proposées dans ce chapitre. Deux approches d’optimisation sont présentées définissant le
microrobot le mieux adapté en fonction du type de vaisseaux sanguins dans lequel il navigue. A
partir de cette étude, des trajectoires de référence optimisées dans un souci de minimisation des

efforts de controle sont définies.

2.2 Designs de microrobots et optimisation

La Section 1.4 a présenté différentes notions de physique sur les matériaux, le magnétisme et
quelques systémes magnétiques produisant des champs magnétiques ou des gradients de champ
magnétique. Ces deux phénoménes sont exploités pour propulser un microrobot. L’actionnement
a distance présente I'avantage de ne pas avoir a embarquer une source d’énergie imposante au vu
des dimensions imposées par ’application. De plus, cet actionnement permet une intervention
chirurgicale non invasive puisqu’a partir de la zone d’injection, le microrobot est contrélé a ’aide
de champs magnétiques, sans avoir recours a une liaison mécanique avec l'extérieur, & 'instar
des cathéters par exemple. La présente section rappelle dans un premier temps que 'utilisation
de microrobots dans le domaine médical peut sensiblement améliorer I'efficacité des traitements,
la fiabilité des diagnostics ou encore l'accés & des zones du corps humain aujourd’hui inacces-
sibles. Des microrobots naviguant dans des fluides & faible nombre de Reynolds sont présentés
dans Purcell [1977|. Différents designs de microrobots sont proposés dans la littérature dont une
synthése et de nombreuses applications sont résumées dans Nelson et al. [2010]. Certains de ces
prototypes et leurs applications potentielles sont rappelés dans cette section. Nous proposons en-

suite une optimisation de leur design suite & une étude paramétrique. Cette étude a pour objectif
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de maximiser la force de propulsion des microrobots en optimisant leur conception.

2.2.1 Des robots atypiques

L’utilisation de microrobots dans le domaine médical posséde un trés fort potentiel. Jusqu’a
présent, le guidage d’appareils & but médical & I'intérieur du corps humain était essentiellement
réalisé par des cathéters. Bien que trés efficace dans de nombreuses applications, 1'usage de ca-
théters est de nature invasive pouvant abimer les parois des vaisseaus sanguins le long de leur
parcours. Ces lésions des vaisseaux peuvent entrainer des complications ou des infections. De plus,
le manque de manceuvrabilité rend 'accés & certaines zones du corps difficile, voire impossible.
L’usage de microrobots atypiques peut changer la donne. Ces microrobots ont la particularité
d’étre actionnés a distance, offrent une perception souvent déportée, et ne possédent pas de par-
tie mobile. Via le systéme cardiovasculaire, des microrobots peuvent accéder & de nombreuses
zones difficiles d’accés du corps humain. Certaines zones telles que la prostate ou bien le cer-
veau sont également atteignables par les microrobots a travers le systéme urinaire (Kristo et al.
[2003]), ou en naviguant dans le liquide céphalo-rachidien (Roy et al. [2001], Roy et al. [2006],
Kosa et al. [2007]). De nombreuses techniques médicales peuvent bénéficier de la microrobotique
(Nelson et al. [2010]). Les paragraphes suivants montrent 'intérét des microrobots et quelques

applications envisageables.

2.2.1.1 Thérapie ciblée

Lors de la prise d’'un médicament, le principe actif se disperse dans tout le corps et seul
un pourcentage trés faible arrive dans la zone & traiter. Pour que le traitement soit efficace,
il est souvent nécessaire d’augmenter la prise d’'un médicament, entrainant de fait de possibles
effets secondaires non désirés et potentiellement dangereux. Un microrobot peut étre congu dans
le but d’acheminer tout type de substances de maniére ciblée. L’acheminement thérapeutique
ciblé garantit une concentration élevée du produit tout en réduisant une diffusion généralisée
de celui-ci dans 'organisme. En plus d’accroitre 'efficacité du traitement, la dose regue diminue
sensiblement et les effets secondaires sont d’autant plus réduits. Dans le cas d’un traitement
anti-cancéreux, l'utilisation du silvestrol (Gerard et al. [2007], Cencic et al. [2009]) permet de
réduire la résistance a la chimiothérapie. Le silvestrol, composé naturel, peut étre amené au plus
prés de la zone tumorale grace a 'action de microrobots. Un microrobot thérapeutique peut
également contenir un principe radioactif tuant, aprés un certain temps d’exposition, les cellules

cancéreuses (Delvin [2007]).
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2.2.1.2 Thermothérapie

La destruction de cellules malades est aussi possible en les exposant & une source de chaleur.
Plus la température de la source de chaleur est importante, et moins le temps d’exposition
A cette source nécessaire & la mort des cellules est grand. Si & 46°C un temps d’exposition
d’une heure est requis, il n’est plus que de cinq minutes a 50°C' (Pennes [1948]). L’utilisation
d’une sonde laser dont la température est controlée a l'aide d’'un IRM s’avére efficace dans le
traitement des métastases cérébrales (Carpentier et al. [2008]). Néanmoins la taille de la sonde,
de 'ordre du millimétre, ne permet pas ’accés a toute zone du corps humain. A l'aide d’un
champ magnétique a haute fréquence (Andrd et Nowak [2007]), un microrobot peut étre utilisé

comme source ponctuelle de chaleur entrainant la nécrose de cellules.

2.2.1.3 Embolisation physique

Une embolisation d’un vaisseau sanguin peut aussi étre réalisée par un microrobot. Cette
embolisation se révéle trés efficace pour tuer des cellules cancereuses en bloquant leur alimentation
en nutriments véhiculés par le sang. A 'inverse, un microrobot est capable de garantir le passage
d’un flux sanguin la ol un vaisseau sanguin a tendance a se refermer. Ce microrobot s’immobilise
a I’endroit désiré et peut étre vu comme un cylindre creux laissant circuler normalement le sang

(Zhang et al. [2005]).

2.2.1.4 Capteurs embarqués

Un microrobot peut également naviguer a travers le corps humain a des fins de diagnotic, par
exemple en utilisant des capteurs embarqués afin de mesurer des paramétres physiologiques dans
une zone précise du corps. Ergeneman et al. [2008] développe par exemple un microrobot capable
de mesurer le taux d’oxygeéne dans I’ceil ainsi que de délivrer de maniére ciblée un traitement
thérapeutique.

Les exemples mentionnés ci-dessus ne sont qu’un bref apercu du potentiel et des applications
possibles des microrobots dans le domaine médical. Décrivons & présent quelques conceptions
particuliéres de microrobot. Les sections suivantes sont consacrées a la présentation de trois

designs différents de microrobots ainsi que de critéres d’optimisation maximisant la propulsion.

2.2.2 Bead pulling

Considérons tout d’abord I'un des microrobots au design le plus simple. Ce microrobot est
communément trouvé dans la littérature sous 'appellation de "bead pulling". Ce microrobot (voir
Figure 2.1) est composé d'une partie magnétique et éventuellement d’une charge (médicament,

capteur embarqué, source radioactive, etc...). Cette charge utile est quantifiée a travers le ratio
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VB,

VB,

Figure 2.1 — Microrobot de type "bead pulling", propulsé par la force magnétique induite par des
gradients VB.
T = va, avec V;, le volume magnétique et V' le volume total du microrobot. Ce microrobot peut
étre dédié a I’acheminement d’une substance vers une zone a traiter mais également posséder
des capteurs mesurant des paramétres physiologiques, ou réaliser d’autres tdches mentionnées
précédemment.

Le microrobot est propulsé a l'aide de gradients de champ magnétique (Quate et al. [1991],
Honda et al. [1996]) générant une force motrice s’exprimant par I’équation (1.27). Les gradients
de champ magnétique n’agissant que sur la partie magnétique du microrobot, cette équation
s’écrit alors :

Fy = piomV(M.V)H (2.1)

avec po la perméabilité magnétique du vide, M la magnétisation du microrobot, H lexcita-
tion magnétique extérieure et V l'opérateur gradient. La force motrice dépend linéairement de
la valeur atteinte par la magnétisation du microrobot. D’aprés la Section 1.4.1, les matériaux
ferromagnétiques possédent de plus fortes valeurs de magnétisation de saturation par rapport
aux matériaux paramagnétiques ou superparamagnétiques. De plus, lorsque le champ magné-
tique est faible, les matériaux ferromagnétiques ont ’avantage de posséder une magnétisation
de rémanance élevée. Dans cette section, nous faisons I’hypothése que la partie magnétique est
de type ferromagnétique et que la charge utile occupe un volume représentant 20 % du volume
total.

La Figure 2.2 illustre ’évolution de la force motrice F,, en fonction du rayon du microrobot.
Les courbes sont tracées en supposant un gradient de champ magnétique de 80mT.m™!, et
I’existence d’un champ magnétique extérieur suffisamment élevé pour que la magnétisation du
microrobot atteigne sa saturation, ce qui est par exemple le cas lorsque ’on se place dans un IRM
(Mathieu et al. [2006], Mathieu et Martel [2007]). La force motrice dépendant linéairement de la
magnétisation du microrobot et du cube de son rayon, il est nécessaire i) d’utiliser un matériau
ferromagnétique possédant une magnétisation élevée et i) de maximiser la taille du microrobot.
Bien évidemment, plus le diamétre du microrobot est élevé et plus les forces agissant sur le
microrobot, notamment la force de trainée et le poids, sont importants. De plus, un trop grand

diamétre pourrait provoquer une embolie non désirée. Un compromis devra donc étre effectué et
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Figure 2.2 — Force motrice pour un microrobot de type "bead pulling".

une étude plus approfondie est menée dans la Section 2.3 pour maximiser la force motrice tout

en minimisant les autres forces.

2.2.3 Flagelle élastique

Le design des microrobots & flagelle élastique tire son inspiration du milieu naturel. En étu-
diant le déplacement d’un spermatozoide (voir Figure 2.3), on remarque que loscillation de
sa flagelle lui permet d’avancer. Le comportement d’'un spermatozoide est loin d’étre unique
puisque des nombreuses bactéries utilisent également le battement d’une ou plusieurs flagelles
comme moyen de propulsion. Deux conditions principales doivent étre réunies pour donner nais-
sance a une force de propulsion. Si un spermatozoide ne posséde pas de téte, son déplacement
demeure impossible. En effet, une flagelle seule oscillant dans un fluide visqueux crée deux forces
a chacune de ses extrémités de méme amplitude mais de sens opposé. La résultante de la force
de propulsion est donc nulle. Le fait que le spermatozoide ait une téte induit une brisure de
symétrie et donc une résultante de la force de propulsion non nulle. La viscosité de I’environne-
ment est également indispensable au déplacement du spermatozoide. Une viscosité faible rend
négligeable la force de propulsion créée par 'oscillation de la flagelle. Intéressons-nous & présent
a la modélisation d’une particule sphérique sur laquelle est greffée une flagelle, comme illustré
sur la Figure 2.4. Le battement propulsif de la flagelle est causé par une rotation de la particule

a laquelle elle est attachée. Cette rotation de la particule peut, par exemple !, étre induite par

1. Tout mouvement controlé de la particule peut provoquer un battement de la flagelle élastique. Des ac-
tionnements de la particule en translation ou en rotation par exemple sont étudiés dans Wiggins et al. [1998] et
Evans et Lauga [2010]
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Figure 2.3 — Mouvement d’un spermatozoide.
(Pacey et al. [1994])

un couple magnétique Ty,
L, =7,VM x B (2.2)

En considérant une entrée magnétique oscillante ﬁ(t) de norme By, 'amplitude du couple
moteur résultant est alors :
Yo = T V[ M||Bo (2.3)

La modélisation de la force de propulsion & faible nombre de Reynolds (Purcell [1977]) pro-
duite par 'oscillation de la flagelle élastique est un probléme complexe. Les premiéres études
pour appréhender les phénoménes physiques donnant naissance a cette force de propulsion et
en déduire une modélisation furent initiées par Taylor (Taylor [1951], Taylor [1952]). D’autres
physiciens, contribuérent également a déterminer un modéle du systéme en développant une
théorie des corps allongés (Broersma [1960]), et en étudiant I'impact des effets de bord et de la
forme de la flagelle (Brenner [1962]) sur son déplacement. De nombreuses recherches sont encore
effectuées de nos jours pour en comprendre les mécanismes, que ce soit de maniére analytique
(Wiggins et Goldstein [1998|, Wiggins et al. [1998], Lauga [2007], Evans et Lauga [2010]), ou nu-
mérique (Lagomarsino et al. [2003]). La modélisation présentée ci-dessous est issue des derniers
travaux présentés par Evans et Lauga [2010]. Pour des mouvements de petites amplitudes (c’est-

a~dire respectant 'hypothése que % < 1), lélastohydrodynamique est décrite par ’équation
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Figure 2.4 — Microrobot avec une flagelle élastique.

d’hyperdiffusion (Lauga [2007]) :
Lo
ot Tt oat

ou (| représente le coefficient de trainée visqueux normal et k. le coefficient de raideur de

(2.4)

la flagelle. x représente la distance du point d’attache de la flagelle sur la téte du microrobot
au point matériel considéré, et y 'amplitude de 'oscillation en ce point. L’avantage majeur de
se resteindre & 'hypothése de petites amplitudes est que la dynamique de la flagelle satisfait &
I'équation linéaire (2.4). Il est alors possible de la résoudre analytiquement. Cette équation rend
compte du comportement oscillatoire en tout point de la flagelle en prenant en compte la viscosité
du milieu et la raideur de la flagelle. En supposant que l'oscillation de la téte du microrobot
est régie par I'équation (2.2), la force motrice résultante est alors donnée par (Evans et Lauga

2010]) :
. 274 B
P WCJ_')’g 2(S,) < _’(t) >
Ak | <B() > |

ou L, k € r et < - > sont respectivement la longueur, le rayon de la flagelle élastique et la

(2.5)

moyenne temporelle d’une fonction sur une période. Les expressions de la raideur de la flagelle
ky et du coefficient de trainée visqueux normal a la flagelle (| sont données par (Vogel [2003]) :

47
(1L = T 7
In (2—) + 0.193

R

(2.6)
7E k*
4

ou E,; est le module du Young de la flagelle. S, représente le nombre de sperme ("Sperm

K

number"), nombre adimensionnel quantifiant I'importance des forces visqueuses sur les forces

élastiques. Ce nombre, définit par Lagomarsino et al. [2003], s’exprime comme suit :

4 1/4
S, = (L ;‘;Q> (2.7)

ol w est, dans notre cas, la pulsation du champ magnétique oscillant B (t). Enfin, Z(S),)

est une fonction dépendante du nombre de sperme et des conditions limites imposées, dont les
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Figure 2.5 — Force motrice pour un microrobot muni d’une flagelle élastique.

différentes allures sont représentées dans Evans et Lauga [2010]. Dans le cas de 'application d’un
couple au niveau de la téte du microrobot, la fonction Z(S,) est une fonction décroissante dont
le maximum vaut 0,0014 pour S, = 3,4. Une optimisation a été effectuée afin de maximiser
la force motrice ﬁm, en respectant 'hypothése des petites amplitudes définie précédemment et
en gardant le nombre de sperme S, constant. Pour cela, deux nouveaux paramétres puy = £/r
et A\ = L/r ont été introduits pour déterminer le rayon de la flagelle ainsi que sa longueur en
fonction du rayon du microrobot. A partir des équations (2.5) et (2.6), une premiére relation

liant pr & Ay permet d’assurer l'existence d’une solution physique (w > 0) :

S4Ek A I 4
= or n (L) 40193 (ZL) > 0 = X > 2upe 019 2.8
167 [n<2ﬂf i Af o e 2

En remplacant les expressions de (|, 7o, kx dans (2.5), 'équation devient :

4
- 2247n (T M By D\ 1
[ Fmll = 5625 ( mE ) —g Y wr? (2.9)
k Fi) (—f> +0.193
21y

Expression & maximiser

Dans cette derniere équation, I'expression & maximiser est uniquement fonction de py et Ay.
Or, ces deux parameétres ne sont pas indépendants. En effet, le nombre de sperme S, devant étre
constant et en remplacant les expressions de k, et (| dans ’équation (2.7), une nouvelle fonction

Jet(pp, Ay) est obtenue :

4
f y 16nw
- BIY hin ( 22) +0.193] — - 2.1
fet(pp, Ap) =0 — <)\f> [n<2ﬂf> 0 93} £, 51 0 (2.10)
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Cette fonction permet de déterminer tous les couples (¢, Af) possibles de telle sorte que le
nombre de sperme S, soit constant. L’équation (2.10) étant une équation transcendante, seule
une résolution numérique est possible. Le couple (pf, Af) choisi doit alors vérifier I'hypothése de

petites amplitudes, c’est-a-dire respecter la contrainte algébrique :

WIS_L _ 167’§LE]\§TBO)\_£ <1 (2.11)
K k Mg

La Figure 2.5 montre ’évolution de la force motrice pour des vaisseaux sanguins allant des
capillaires aux artéres pour une pulsation w = 60m rad.s~*. Pour un matériau de type ’Carbon
steel 1010/1020°, A et us sont données respectivement par 72 et 0.06. Des valeurs similaires
seront utilisées pour les autres matériaux présentés dans le Tableau 1.2. Les courbes obtenues
sont paraboliques en raison de la dépendance au carré de la force motrice Fm en fonction du
rayon. De plus, cette force est d’autant plus grande que le matériau constituant la flagelle posséde
une magnétisation élevée. Le Permendur, ayant une magnétisation de 1,92.106 A.m~!, est donc
logiquement le meilleur matériau pour obtenir une force motrice la plus grande possible.

D’autres concepts assez similaires & ce microrobot & flagelle élastique ont également été
développés par Behkam et Sitti [2006], ou cette fois-ci le microrobot est muni d’une flagelle
plane. Ce dernier obtient une force motrice plus élevée que la flagelle élastique mais nécessite des
actionneurs répartis le long de celle-ci. Ce probléme d’actionnement distribué reste cependant un
verrou technologique important (Bawa [2008]). Notons que, dans le cas des organismes biologiques
dont est issu ce concept, I'actionnement distribué naturel permet aussi de meilleurs rendements

que ceux obtenus avec la flagelle élastique artificielle.

2.2.4 Flagelle hélicoidale

Les microrobots a flagelle hélicoidale sont également inspirés du milieu naturel. Les bactéries
dites procaryotes se déplacent par exemple grace a la rotation de leur flagelle (Berg [2003]). En
tournant et en s’appuyant sur un fluide visqueux, la rotation de la flagelle donne naissance a
une force de propulsion a la maniére d’un tire-bouchon. La bactérie E. Coli (voir Figure 2.6)
est munie de nombreuses flagelles qui, une fois en mouvement, s’associent pour ne former qu’'un
seul et unique faisceau (Bray [1992]). Ce phénomeéne d’interaction hydrodynamique entre les
différentes flagelles est étudié précisément dans Kim et al. [2003]. Le couple magnétique (2.2),
obtenu a présent grace & un champ tournant, peut également étre exploité pour mettre en rotation
la flagelle d’un microrobot. Pour obtenir cet effet, le microrobot est associé & une hélice comme
illustré sur la Figure 2.7. La force motrice est alors donnée par (Purcell [1977|, Abbott et al.
[2009]) :

o T sin? @, + ¢ cos? 6

E,, = 2mnpr |rcosOp((L — ¢ w SRLLE G h ‘I h Uy (2.12)
Tl sin 6,
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Figure 2.6 — Flagelles d’une bactérie Escherichia Coli (E. Coli).
(Adler [1965])

ou 0y, représente I'angle d’attaque entre le microrobot et 1’hélice et ny le nombre de tours de
I’hélice. ¥, représente la vitesse relative du microrobot par rapport a la vitesse du fluide.

Les coeflicients de trainée visqueux normal ¢, et parallele (| & 'axe de I’hélice sont donnés
par (Lighthill [1976]) :

¢ 4d7n
L =
0.36
In ( , W) +0.5
K sin 6},
(2.13)
o = 27
= <0.367rr>
In -
K sin 6y,

ol k est le rayon du filament. Dans I’équation (2.12), le premier terme est une force motrice
pure assurant le déplacement du microrobot tandis que le second terme est une force s’opposant
au mouvement, induite par la trainée s’exercant sur 1’hélice.

L’évolution de la force motrice F', en fonction du rayon du microrobot pour différents nombres
de tours d’hélice est représentée sur la Figure 2.8. Dans cette simulation, k = /100, 6, = 35

et w = 607 rad.s~!. Ces valeurs sont issues d’une optimisation de ), pour avoir un terme de

poussée correspondant au premier terme de I’équation (2.12) le plus grand possible par rapport
1

a la force résistive. Une vitesse relative de 50 ym.s™" a été imposée dans le cas de vaisseaux de

Figure 2.7 — Microrobot avec une flagelle hélicoidale.
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Figure 2.8 — Force motrice pour un microrobot muni d’une hélice.

type artérioles et capillaires (Figure 2.8 (a)) et de 5mm.s~! dans le cas d’artéres ou de petites
artéres (Figure 2.8 (b)).

Le terme moteur est proportionnel au carré du rayon du microrobot tandis que le terme
résistif croit linéairement avec le rayon, ce qui explique l'allure des courbes. Dans les deux cas,
on peut noter qu’une taille minimale du microrobot est nécessaire pour que la force motrice
pure compense la force de trainée qui s’exerce sur ’hélice. Il est & noter que des phénoménes de
cavitation hydrodynamique peuvent apparaitre si w est trop grand, d’ou la valeur maximale prise
pour la fréquence de rotation du champ magnétique. Le fait que la modélisation de la trainée de
I’hélice repose sur la loi de Stokes est une autre restriction a l'utilisation de fréquences élevées.
Enfin, en pratique, on observe une fréquence seuil au-dela de laquelle le rendement de ce type de

propulsion s’effondre (Zhang et al. [2010a]).

2.2.5 Autres designs

Dreyfus (Dreyfus et al. [2005]) propose un design de microrobot particulier basé sur le prin-
cipe d’un microrobot & flagelle actionnée. Ce microrobot posséde une géométrie semblable a celle
d’un microrobot & flagelle élastique, a la différence que la flagelle est formée d’une chaine de
particules paramagnétiques attachées par U'intermédiaire de molécules d’ADN (voir Figure 2.9).
L’actionnement du microrobot est alors assuré par un couple magnétique exercé sur ces éléments
de flagelle.

Certaines bactéries possédent des propriétés magnétiques qui utilisent le champ magnétique
ambiant, notamment le champ magnétique terrestre, pour se déplacer dans leur environnement.

Ces bactéries sont connues sous le nom de bactéries magnétotactiques, découvertes par Blake-
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Figure 2.9 — Microrobots a flagelle actionnée grace a des particules magnétiques.

more (Blakemore [1975]) dont les premiéres souches (Magnetospirillum magnetotacticum) furent
obtenues par la méme équipe (Blakemore et al. [1979]). Des chaines de magnétosomes, cristaux
de magnétites de quelques dizaines de nanométres (Delong et al. [1993]), sont présentes au sein
des bactéries qui ont tendance a s’aligner le long d’un champ magnétique. Ces bactéries sont d’ex-
cellentes candidates au titre de microrobots naturels puisque la propulsion est assurée par les
flagelles de la bactérie (voir Figure 2.10). Les magnétosomes qu’elles contiennent permettent de
leur imposer une direction de déplacement en utilisant un champ magnétique. Les propriétés par-
ticulieres de ces bactéries sont utilisées par I’équipe du Professeur Sylvain Martel (Martel et al.
[2009]) pour se déplacer dans le systéme cardiovasculaire & des vitesses de 1’ordre de 200 pum.s™!,
soit des vitesses cinq fois plus élevées que les bactéries a flagelles simples. Il est possible de les

fonctionnaliser soit en insérant un produit directement & l'intérieur des cellules, soit en greffant

a leur surface des microsystémes (Martel [2006]).

Sensors (Chemotaxis and Aerotaxis) 0.5pm

Nutrients-to-Protons (Fuel)  propulsion Engines
Converter (< 30 nm Overall Size,
- 2 4 pN Thrust Force)

Steering Wheel
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|

““l
.

100nm

Figure 2.10 — Bactérie magnétotactique MC-1 et ses magnétosomes.

(Martel et al. [2009])
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2.3 Optimisation pour la navigation

Les Sections 1.3 & 1.10 du Chapitre 1 ont présenté les différentes forces agissant sur un mi-
crorobot naviguant dans le systéme cardiovasculaire. L’objectif de cette section est d’exploiter
I’ensemble du modéle en prenant également en compte les limitations des actionneurs des sys-
témes magnétiques. On trouve dans la littérature des analyses de faisabilité de la navigation
basées sur I’étude du ratio Cy,q = Fp,/F; (Mathieu et al. [2006], Vartholomeos et Mavroidis
[2010]). Ces travaux comparent la force de propulsion F,, a la force de trainée ﬁd en fonction du
ratio d’obstruction du vaisseau par le microrobot A = 2r/D, ou r et D sont respectivement le
rayon du microrobot et le diamétre du vaisseau sanguin. Cette étude résulte en une optimisation
de la conception du microrobot, c¢’est-a-dire de son rayon idéal r en fonction du vaisseau dans
lequel il navigue. Nous rappelons tout d’abord, en section 2.3.1, les résultats de cette analyse
unidimensionnelle mais en fournissant une interprétation non en terme de faisabilité (terme as-
sez imprécis), mais en termes d’accessibilité et de commandabilité. Cette étude préliminaire est
cependant insuffisante puisque le microrobot n’est pas uniquement soumis a F,, et ﬁd. Dans la
microvasculature et & proximité des parois du vaisseau sanguin, ce sont méme les forces d’in-
teraction surfaciques qui prédominent. Il est alors nécessaire d’étudier le ratio Cp,y = Fy,/Fiot,
ou Fiot = Fyg+ Fo + Fyqw + Fs + F. + W, est la somme des forces extérieures agissant sur le
microrobot. ﬁd, ﬁe, ﬁvdw, ﬁs, ﬁc et Wa sont respectivement la force de trainée, la force électro-
statique, la force de van der Waals, la force stérique, la force de contact et le poids apparent.
Une étude bi-dimensionnelle, i.e. une optimisation de Cp,(\, A), permet alors non seulement
d’obtenir une optimisation de la conception du microrobot (A*) plus pertinente, mais aussi une
optimisation de la trajectoire (A*) dans le sens ou on obtient une trajectoire qui minimise les
efforts de commande.

La Figure 2.11 montre deux zones distinctes dans le vaisseau sanguin. L’accessibilité du mi-
crorobot dans tout I’espace défini & l'intérieur du vaisseau sanguin est assurée, mais la comman-
dabilité n’est garantie qu’a l'intérieur du domaine représenté en vert sur la figure. Néanmoins,

a l'intérieur du domaine, la commandabilité du microrobot est perdue si la force de trainée est

A

Accessible i Accessible
mais non o et
commandable ] commandable

Figure 2.11 — Accessibilité et commandabilité du microrobot.
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trop importante. Proche de 'axe, la force de trainée est prédominante par rapport aux autres
forces. La valeur de cette force dépend directement de la vitesse relative ¥, entre le microrobot
et le fluide. En synchronisant la vitesse du microrobot sur la vitesse du fluide, il est possible
de minimiser la force de trainée, voire méme de 'annuler. La commandabilité est alors assu-
rée. Proche des parois, ce qui correspond au cas ol le microrobot est & I'extérieur du domaine
vert, 'accessibilité est toujours vérifiée, mais le microrobot n’est plus commandable, méme en
effectuant un changement d’échelle de temps. En effet, dans ce cas, les forces surfaciques sont
prédominantes par rapport aux autres forces, et la force de propulsion ne peut plus les compenser

pour assurer un suivi de trajectoire.

231 F,vs E,+W, - Optimisation unidimensionnelle du ratio C,;()\)

Dans cette partie, nous présentons les travaux existants (Mathieu et al. [2006],
Vartholomeos et Mavroidis [2010]) sur une premiére exploitation du modeéle. Ces travaux défi-
nissent la commandabilité d’un microrobot de type "bead pulling" en comparant la force motrice
Fm et la force de trainée ﬁd. Nous menons ici une étude similaire mais en prenant également en
compte le poids apparent W, du microrobot. La condition nécessaire et suffisante pour garantir
la commandabilité du microrobot est un ratio Cp,; = Fy,,/(Fyq + W,) supérieur a 1. Dans cette
étude, la force motrice Fm est la force nécessaire pour maintenir immobile le microrobot, i.e. la
force de propulsion requise pour contrer son poids apparent W, ainsi que la force ﬁd induite par
le flux sanguin (voir Figure 2.12).

Le champ magnétique B est suffisamment élevé pour considérer que la partie ferromagné-

Figure 2.12 — Force motrice F’;n vs force de trainée et poids apparent ﬁd + Wa
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tique du microrobot atteigne sa magnétisation de saturation. Dans Vartholomeos et Mavroidis
[2010], les forces surfaciques sont négligées. Les résultats sont donc uniquement valables si le mi-
crorobot est situé sur 'axe du vaisseau sanguin ot les forces électrostatique et de van der Waals
s’annulent. Le poids apparent du microrobot est également négligé. Vartholomeos et Mavroidis
[2010] effectuent le calcul du ratio Cyy¢ en considérant que la force de trainée s’exprime a partir
de la loi de Stokes. Dans la présente étude, la force de trainée est donnée par I’équation (1.44) en
utilisant ’expression du coefficient de trainée donnée par I’équation (1.38). Pour étre complet,
le poids apparent du microrobot est également pris en compte, et 'on suppose ici un taux 7,
de 0, 8. Les diamétres des différents vaisseaux sanguins ainsi que la vitesse du sang sont issus du
Tableau 1.1.

La Figure 2.13 montre I’évolution du ratio Cy,; en fonction de A = 2r/D ou 2r est le diamétre

du microrobot et D le diamétre du vaisseau sanguin. Dans le cas d’un microrobot de type "bead
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pulling", la force motrice résulte de I'action de gradients de champ magnétique dont I’expression
est donnée par 1'équation (1.27). Pour chaque type de vaisseau sanguin, le ratio est étudié en
considérant quatre amplitudes maximales différentes pour le gradient de champ magnétique VEB:
45mT.m~t, 80mT.m~1, 100mT.m~" et 200 mT.m™".

La Figure 2.13 (a) montre qu’un ratio A\ compris entre [0,215;0,307], [0,149;0,413] et
[0,081;0,588] pour des gradients de champ magnétique respectifs de 80 mT.m~t, 100mT.m~*
et 200mT.m ™! permet de guider le microrobot dans une artére. Un ratio A* optimal maximisant
la force motrice est établi autour de 0,26. Pour des gradients de 80 mT.m~', 100 mT.m™! et
200mT.m~ ! et un ratio A = \*, la force motrice est respectivement 1,03, 1,29 et 2, 58 fois supé-
rieure & la force de trainée. Pour un gradient de champ magnétique VB de seulement 45 mT.m™1,
la force motrice générée n’est pas suffisante puisque le ratio C,,,; ne dépasse pas 0, 58.

Dans le cas d'une petite artére (Figure 2.13 (b)), le gradient de champ magnétique doit
atteindre 200 mT.m ™! pour que la force motrice soit suffisante. C,,; est supérieur a 1 pour un ratio
A compris entre [0, 198; 0, 732] avec une valeur optimale autour de 0, 45. Le microrobot n’est plus
commandable pour des gradients de champ magnétique plus faibles. Dans un vaisseau sanguin de
type artériole ou capillaire ((Figure 2.13 (c) et (d)), la force motrice est insuffisante puique méme
avec des gradients élevés, le ratio des forces ne dépasse pas 0,6 et 0,052 respectivement pour des
A*de 0,53 et 0,55. Pour atteindre un ratio C,; supérieur a 1, les gradients de champ magnétique
doivent étre respectivemnent supérieurs a 340mT.m~! et 3,97.m ™! dans une artériole et un
capillaire.

Ce choix de trajectoire est cependant arbitraire et n’est pas le mieux adapté, comme nous al-
lons le montrer maintenant. En tenant compte de I’ensemble des forces agissant sur le microrobot
ainsi que sa position dans le vaisseau sanguin, nous verrons qu’il est possible d’affiner ’analyse

de commandabilité, notamment griace & une optimisation de la trajectoire de référence.

2.3.2 F.vs Fy, - Optimisation bidimensionnelle du ratio C,,;(\, A)

La présente étude est menée en considérant ’ensemble des forces agissant sur le microrobot,
en prenant également en compte les limitations des systémes magnétiques. Trois types de micro-
robots sont considérés : i) un microrobot "bead pulling", ii) un microrobot a flagelle élastique,
"elastic tail" et enfin 4i7) un microrobot a hélice, "helical propeller".

L’objectif de ces travaux est triple. Premiérement, cette optimisation permet de définir la
commandabilité pratique du microrobot en fonction du ratio A = 2r/D et de la distance sépa-
rant son centre de gravité de ’axe du vaisseau sanguin, représentée par A. Deuxiémement, les
actionneurs de chaque microrobot étant différents, la pertinence d’utilisation d’un microrobot
par rapport & un autre est établie en fonction du type de vaisseau sanguin dans lequel il na-

vigue. Enfin, on déduit de I'optimisation du ratio Cy,y = F,/Fir une dimension optimale du
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Paramétres Plage de valeurs
€ 45 - 77 C2.N~t.m—2
n 0,008 - 0,2 Pa.s"'s
pf 1050,6 - 1062,1 kg.m™3
E, 1,25.10° - 1,37.10° Pa

Tableau 2.1 — Incertitudes sur quelques paramétres physiologiques.

microrobot ainsi qu’une zone optimale dans le vaisseau sanguin. De méme que précédemment,
la condition nécessaire et suffisante pour garantir la commandabilité du microrobot est un ratio
Cint supérieur & 1.

La force totale F_’;Ot a laquelle le microrobot est soumis est la somme de toutes les forces
agissant sur le microrobot en dehors de la force motrice. Quel que soit le type de microrobot
choisi, il est soumis aux mémes forces extérieures puisque la seule différence se trouve dans la
source de leurs forces de propulsion E, (voir Section 2.2). Dans tous les cas, les contraintes des
actionneurs (voir Section 1.4.2) induisent de fortes restrictions sur la force motrice disponible.

Il est donc nécessaire d’optimiser & la fois le design de chaque microrobot ainsi que leur
trajectoire de fagon & maximiser le ratio Cp,;. L’étude suivante est faite en supposant la présence
d’un champ magnétique uniforme, et des gradients de champ magnétique pouvant atteindre
80mT.m~!. Cette valeur est comparable a ce qu'un IRM peut induire. Ces gradients sont utilisés
dans le cas ou le microrobot est de type "bead pulling" tandis que le champ magnétique permet
a la partie ferromagnétique du microrobot d’atteindre sa magnétisation de saturation M.

Dans le cas ot le microrobot est muni d’une flagelle élastique ou d’une hélice, on suppose que
le systéme magnétique peut induire des champs magnétiques tournants d’amplitude 2mT et de
fréquence maximale 30 Hz (Zhang et al. [2010a]) produisant ainsi un couple magnétique moteur.
Les diamétres et vitesses dans les différents vaisseaux sont donnés dans le Tableau 1.1.

Pour chaque type de microrobot, le volume ferromagnétique représente 80 % du volume total.
Les 20 % restant sont dédiés a une charge embarquée (e.g. médicaments, micro-outils, microcap-
teurs...). Le design des microrobots peut étre optimisé en fonction de différents parameétres. Pour
les microrobots "bead pulling", deux paramétres peuvent étre ajustés pour maximiser la force
motrice & savoir la magnétisation de saturation My, du matériau utilisé ainsi que le rayon r
du microrobot. Comme nous 'avons souligné précédemment (voir Section 2.2.2), la magnétisa-
tion intervient linéairement dans lexpression de la force motrice (2.1), et il en résulte qu'une
magnétisation M élevée entraine une force motrice F,, d’autant plus grande. Le choix d’un
matériau possédant une magnétisation de saturation élevée, tel que le Permendur par exemple

(Mgqr = 1,92.105 Am~1), permet alors d’obtenir une force de propulsion plus importante. Le
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diamétre du microrobot est le paramétre prépondérant dans 1’évaluation de la force motrice. En
effet, pour un microrobot de type "bead pulling", la force motrice dépend du cube du rayon de
celui-ci. Si une augmentation du diamétre du microrobot accroit la force motrice disponible, le
poids de ce dernier s’en trouve également augmenté. Un compromis doit alors étre effectué.

Les Sections 2.2.3 et 2.2.4 détaillent de maniére précise la modélisation des microrobots a
flagelle élastique ou a flagelle hélicoidale. La modélisation d’'un microrobot & flagelle élastique
fait intervenir de nombreux parameétres dont certains peuvent étre optimisés tels que : le rayon
r de la téte du microrobot, la longueur L, le rayon k de la flagelle ainsi que son coefficient de
raideur ky, et enfin la valeur du nombre de sperme S),. Les paramétres permettant de maximiser
la force de propulsion dans le cas d’un microrobot a flagelle hélicoidale sont : le rayon r de la
téte du microrobot, le nombre n de tours de I’hélice, 'angle d’incidence 6}, et le rayon k de la
flagelle. Dans la Section 2.2, nous avons optimisé tous ces paramétres a ’exception du rayon r
de la téte du microrobot.

Pour ces trois types de microrobot, nous évaluons la force motrice par rapport & I’ensemble
des forces extérieures en fonction de A = 2r/D et de la position A du microrobot dans le vaisseau
sanguin comme illustré sur les Figures 2.14 &4 2.17. Les plages d’incertitude de quelques paramétres
physiologiques, mesurées ou estimées sur des patients, sont données dans le Tableau 2.1. Ces
données sont issues des travaux de Jaspard et al. [2003], Thurston [1996], Trudnowsky et Rico
[1974] et Zhang et Greenleaf [2005]. L’ensemble des graphes 3D peut donc légérement évoluer en
fonction des valeurs des paramétres choisis, sans toutefois modifier les conclusions générales de
I’étude.

Les Figures 2.14 et 2.15 montrent I’évolution du ratio C,,; pour les trois types de microrobot
lorsque ceux-ci naviguent respectivement dans une artére et une petite artére. Dans ce type de
vaisseau sanguin, la force de trainée adopte un comportement qui tend a évoluer au carré du
rayon du microrobot (Equation (1.44)). Lorsque le microrobot est de type "bead pulling", la
force motrice Fr, dépend du cube du rayon du microrobot (Equation (2.1)) tandis que lorsque le
microrobot est muni d’une flagelle élastique ou d’une hélice, la force motrice augmente au carré
du rayon du microrobot (Equations (2.9) et (2.12)). Par conséquent, plus le rayon du microrobot
est petit, moins il est soumis & l'influence de la force de trainée, mais au détriment de la force
motrice.

D’aprés les courbes, il ressort que la force motrice dans le cas d’un microrobot a flagelle
élastique ou & hélice n’est pas suffisante, et ce, quelle que soit la position du microrobot dans le
vaisseau sanguin. En effet, le ratio C,,,; ne dépasse pas respectivement 0,11 et 0,62 dans le cas
d'une artére, et 0,1 et 0,77 dans le cas d'une petite artére, pour w = 607 rad.s~! et By = 2mT.
Dans le cas d’un microrobot a flagelle élastique, augmenter le champ magnétique By & 6,5mT

permet d’obtenir un ratio Cj,; supérieur a 1. Le controle d’un microrobot de type "bead pulling"
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(a) Microrobot "bead pulling".

(b) Microrobot a flagelle élastique.

(¢) Microrobot a flagelle hélicoidale.

Figure 2.14 — Evolution du ratio C,,; dans une artére en fonction de A et A.
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(a) Microrobot "bead pulling".

(b) Microrobot a flagelle élastique.

(¢) Microrobot a flagelle hélicoidale.

Figure 2.15 — Evolution du ratio C,,; dans une petite artére en fonction de A et A.
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est envisageable puisque les plages A € [0.15;0.55] dans une artére, et A € [0.3;0.6] dans une
petite artére, permettent d’obtenir des ratios C,,,; supérieurs a 1. Ce ratio sera d’autant plus grand
que le microrobot navigue le long de la paroi supérieure du vaisseau sanguin, correspondant &
A > 0. En effet, lorsque le microrobot se situe dans la partie supérieure, la force de trainée
diminue en raison du profil parabolique de la vitesse du sang. De plus, 'action combinée de la
force électrostatique et de la force de van der Waals compense le poids apparent du microrobot.

En comparant ces résultats aux travaux précédents établis par Mathieu et al. [2006] et
Vartholomeos et Mavroidis [2010], et présentés dans la Section 2.3.1, il est intéressant de no-
ter que cette fois-ci, méme dans des petites artéres, il est possible de guider un microrobot de
type "bead pulling" avec un gradient de champ magnétique maximal de 80 mT.m~!. En effet, sans
la prise en compte de la position A du microrobot dans le vaisseau sanguin, la commandabilité
n’est pas garantie.

Dans les vaisseaux sanguins de plus petites tailles, c’est-a-dire dans les artérioles et les ca-
pillaires, le nombre de Reynolds devient petit devant 1. La force de trainée adopte alors un
comportement linéaire par rapport au rayon du microrobot et tend vers la loi de Stokes (Equa-
tion (1.41)). De plus, le fluide adopte un comportement non newtonien en raison de la viscosité
dynamique n du sang fortement variable dans les artérioles et capillaires. Dans ce type de vais-
seau sanguin, la force motrice s’exercant sur un microrobot de type "bead pulling", qui est une
force volumique, devient insuffisante et le ratio C,,; ne dépasse pas 0,35 et 0,03 respectivement
dans une artériole et un capillaire. De méme, un microrobot & flagelle élastique ne peut étre
commandable dans ces vaisseaux sanguins méme si Cy,; augmente lorsque le diamétre diminue.

Cette performance médiocre d’un microrobot a flagelle élastique doit néanmoins étre com-
parée a la vitesse maximum atteinte par d’autres designs de microrobots similaires avec les
mémes contraintes. Dans un capillaire ou le fluide serait au repos, ce design de microrobot &
flagelle élastique peut atteindre une vitesse de I'ordre de 10.um.s™!, alors que, pour un méme
rayon 7, les microrobots a flagelles paramagnétiques étudiés dans Dreyfus et al. [2005] atteignent
4 um.s~, et les bactéries magnétotactiques développées dans Martel et al. [2009] atteignent jus-
qu’a 200 um.s~ . Comme la vitesse du sang dans un capillaire est de 'ordre de quelques centaines
de wm.s~!, lutter contre le courant reste un probléme difficile.

Le microrobot a flagelle hélicoidale semble étre la solution idéale dans ces vaisseaux sanguins
de petites tailles. En effet, pour A € [0.3;0.8] et A € [0.15;0.9] respectivement dans des artérioles
et des capillaires, le ratio C,; est supérieur & 1 lorsque le microrobot est situé proche de l'axe
du vaisseau sanguin. Le controle du microrobot est possible, résultats confirmés d’aprés les ex-
périences publiées par Abbott et al. [2007b|. Le microrobot & flagelle hélicoidale doit cependant
naviguer au centre du vaisseau sanguin pour avoir un ratio Cp,; le plus grand possible, bien que la

vitesse du sang y soit maximale. Mais & ces échelles, la force de trainée n’est plus prépondérante
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(a) Microrobot "bead pulling".

Fm”:tot

(b) Microrobot a flagelle élastique.

(¢) Microrobot a flagelle hélicoidale.

Figure 2.16 — Evolution du ratio Cy,;; dans une artériole en fonction de A et A.
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(a) Microrobot "bead pulling".

0.005 u A (mm)

(b) Microrobot a flagelle élastique.

0.005 U Afmm)

(c) Microrobot a flagelle hélicoidale.

0005
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Figure 2.17 — Evolution du ratio Cy,;; dans un capillaire en fonction de A et A.
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et ce sont les forces surfaciques qui le deviennent, ce qui explique la position du microrobot. En
effet, lorsqu’il est situé a équidistance des parois des vaisseaux sanguins, la résultante des forces
surfaciques est nulle.

Cette étude a montré toute I'importance du design du microrobot en fonction du type de
vaisseau sanguin dans lequel il navigue. Si dans une artére et une petite artére le microrobot de
type "bead pulling" semble étre la solution idéale, il n’est plus commandable dans des vaisseaux
sanguins plus petits. Dans une artériole ou un capillaire, le microrobot possédant la meilleure force
de propulsion s’avére étre le microrobot & flagelle hélicoidale. La prise en compte de la position
du microrobot dans le vaisseau sanguin est également trés importante. Lors de la premiére étude
menée dans la Section 2.3.1, un microrobot de type "bead pulling" n’est pas commandable dans
une petite artére pour un gradient de champ magnétique de 80 mT.m ™!, le ratio C),; ne dépassant
pas 0,7. En exploitant ’ensemble du modéle, on remarque que les forces surfaciques permettent
de compenser le poids apparent du microrobot s’il est situé dans la partie supérieure du vaisseau
sanguin, rendant ainsi commandable le microrobot, notamment pour A = \*. Pour se placer tout
le temps dans les conditions optimales, il faut que le rayon de la téte du microrobot décroisse
au fur et & mesure qu’il pénétre dans des vaisseaux plus fins. Une idée simple repose sur une
biodégradabilité de la téte, e.g. composée de nanoparticules et d’un polymeére dégradable. Cette
solution est attrayante pour le cas du microrobot de type "bead pulling". En revanche, pour les
designs a flagelle, il faudrait aussi que la taille des flagelles évolue, ce qui est un probléme plus
complexe. Voyons & présent comment utiliser cette étude pour définir une trajectoire de référence

optimisée.

2.4 Trajectoire de référence

Avant de définir une loi de commande controlant le systéme, il est au préalable nécessaire
d’établir une trajectoire de référence. En se basant sur une cartographie des vaisseaux sanguins,
comme illustrée par la Figure 1.4, une extraction de chemin entre la zone d’injection et la zone
cible est possible. Ensuite, il faut déterminer le plus court chemin entre ces deux points, de sorte &
éviter une trop longue utilisation des actionneurs. En effet, les actionneurs pourraient chauffer et
entrainer une dégradation du matériel. De plus, une trop longue exposition du patient au champ
magnétique ou aux rayons X peut s’avérer dangereuse. Quelques algorithmes d’extractions de

chemins sont rapidement présentés dans la section suivante.

2.4.1 Extraction de chemin

On trouve dans la littérature de nombreuses approches d’extraction de chemin : les algo-

rithmes dits de Voronoi (Voronoi [1907]), les algorithmes issus des travaux de Dijkstra [1959]
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flot sanguin
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Entrée du
flot sanguin

Figure 2.18 — Commande F,, sans trajectoire optimale.

ou plus récemment des méthodes dites de "Fast Marching" (Sethian [1999]). Mais ces différents
algorithmes, bien que trés performants, ne prennent en compte ni le caractére dynamique ni les
contraintes dues aux limitations des actionneurs. En d’autres termes, elles extraient des chemins
alors que nous désirons une trajectoire, optimale qui plus est. Ces algorithmes fournissent le plus
court chemin entre le point d’injection du microrobot et le point d’arrivée en la centrant sur l'axe
du vaisseau sanguin. Or nous avons montré en Section 2.3.1, que le controle du microrobot peut
ne pas étre garantie si le microrobot se déplace sur ’axe du vaisseau sanguin, alors qu’elle peut
'étre en modifiant sa position (voir Section 2.3.2).

Dans un premier temps, une utilisation des algorithmes de type path planning est nécessaire
pour obtenir un chemin. Dans un second temps, nous définissons une trajectoire en exploitant

I’ensemble du modéle pour garantir le contréle du microrobot tout au long du parcours.

2.4.2 Commandabilité et trajectoire

Les Figures 2.18 et 2.19 illustrent la force motrice F,, nécessaire lorsque le microrobot est situé
le long de I'axe du vaisseau sanguin, et lorsque la trajectoire de référence est construite a partir
de points optimaux. En effet, les algorithmes évoqués précédemment donneront une trajectoire
de référence centrée sur I'axe du vaisseau sanguin. Les forces agissant sur le microrobot et la
force motrice nécessaire pour controler le microrobot sont indiquées sur les figures aux différents
points A, B et C concernant la figure oul la trajectoire de référence n’est pas optimisée, et aux

points A*, B* et C*, 1a ou la trajectoire est optimisée.
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F.  Sortie du
flot sanguin
Fint, en phase

Entrée du
flot sanguin

Figure 2.19 — Commande F,, avec trajectoire optimale.

On remarque sur la Figure 2.18 que, pour contrer le poids apparent Wa ainsi que la force de
trainée ﬁd, I’amplitude de la force motrice ﬁm est élevée et atteindra rapidement la saturation
des actionneurs. Ce phénoméne peut entrainer une perte de suivi de trajectoire, erreur de suivi
d’autant plus grande que le temps de saturation des actionneurs est important. Une solution en-
visageable pour minimiser au possible le temps de saturation des actionneurs est alors d’exploiter
le modéle défini dans le Chapitre 1. Il s’agit alors de déterminer des points optimaux ot la résul-
tante des forces agissant sur le microrobot est la plus faible, ce qui revient & maximiser le ratio
Ct- Au point A* par exemple, la contribution des forces d’interactions de type électrostatique,
et dans une moindre mesure de van der Waals, notée F;ml, permet de contrebalancer le poids
apparent du microrobot. De plus, le microrobot s’éloignant de ’axe du vaisseau sanguin ou la
vitesse du sang est la plus élevée, la force de trainée ﬁd diminuera en raison du profil parabolique
de la vitesse du fluide.

Il nous faut déduire de ces points optimaux une trajectoire de référence de classe C2. Cette
condition est requise pour I’élaboration de la loi de commande présentée dans le chapitre suivant.
Définissons a présent la trajectoire de référence et les conditions en position, vitesse et accélération

nécessaires a sa construction.

2.4.3 Construction de la trajectoire

Cette section présente 1'algorithme que nous avons mis en place pour définir une trajectoire

de référence optimisée. Les nombreux paramétres que comporte le modéle peuvent modifier
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légérement 'emplacement de ces zones optimales. En Section 2.3, nous avons défini la condition
pour garantir la commandabilité du systéme. L’objectif est alors de définir une trajectoire de
référence restant dans cette zone de commandabilité en assurant un ratio Cp,; plus grand que 1.

Pour répondre a ce probléme, nous définissons plusieurs points d’interpolation le long des
vaisseaux sanguins. La Figure 2.20 illustre la prise en compte de quatre points optimaux & des
angles ¢ de 0, /6, /3 et w/2 rad. Le tracé vert des Figures 2.20 (a), (b), (c) et (d) représente
respectivement la trajectoire de référence dans une artére, dans une petite artére, dans une
artériole et dans un capillaire. On note qu’une diminution du diamétre du vaisseau sanguin
entraine une trajectoire de référence glissant vers ’axe du vaisseau sanguin, comme la Section
2.3.2 I’a déja montré.

Différentes solutions sont envisageables pour déterminer ’expression de la trajectoire de ré-
férence : une interpolation de Lagrange, une courbe de Bézier, des courbes de type splines... Or
une contrainte supplémentaire est liée & la synthése de commandes de type backstepping, qui
seront présentées dans le chapitre suivant. En effet, ces commandes requiérent, pour le systéme

considéré, des trajectoires de référence de classe C2. Notre choix s’est donc porté sur la construc-

Q Q

Figure 2.20 — Trajectoires de référence.
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Figure 2.21 — Définition des points d’interpolations.

tion de trajectoires de référence inspirées de l'algorithme de type B-Splines. En plus du respect
de la condition de continuité en position, vitesse et accélération en chaque point d’interpolation,
une modification d’un point ne modifie que localement la trajectoire de référence. et la vitesse
ainsi que l'accélération au point de passage peuvent étre trés facilement modifiées.

La Figure 2.21 illustre le tracé de deux courbes Cj et Cjy1 entre trois points Py_1, P et
Pyy1. Sur cette figure, T représente un temps que doit mettre le microrobot pour naviguer entre
deux points de passage. Pour notre application, on considérera un temps 7' constant. Pour tout
T € R*, les courbes Cy et Cky1 sont définies respectivement sur les intervalles [ty — T';tx] et

[ty ;tr + T] par les courbes paramétrées suivantes :

rp(t) = ab(t—tp)> +ak(t —tp)t +ab(t —tx)® + ab(t —tx)? +af(t —ty) +alb
Ch : (2.14)
yr(t) = bE(t — ) + 05 (t —tp)* + V5t — 1) + 5t — )% + 0E(t — ty) + bf
( zp1(t) = af(t— G+ T)° +af Tt — (e + 1)) +af Tt — (4, + T))°
+ oabt (=t + 1)+ af T - e+ T) +af !
Cretr - k1 phtt k41 (2.15)
Ypr1(t) = OETNE— (e +T))° + b5 (¢ — (b + 1)) + b5 (¢ — (b + T))?
+ bk—l—l(t (tk + T)) bk-i—l(t - (tk + T)) + bk-i—l

ou les af et bf sont les coefficients des polynomes a calculer et k un indice (pas un exposant).
Les courbes C}, et Cj1 doivent étre continues au point Py en terme de position, mais également
en vitesse et en accélération pour respecter I’hypothése de trajectoires de référence de classe C2.
Pour cela, les coeflicients des polynémes définis précédemment sont calculés en respectant les six

conditions suivantes en tout point Py :

o (tr) = Tpga(tr) = As Uk(tr) = yrr1(te) = Az
T (ty) = Try1(tr) = B et Uk(tr) = Urr1(ty) = B2 (2.16)
Ep(ty) = T (te) = C1 Ur(tr) = k1 (te) = Co
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ou les valeurs A;, B; et C; sont respectivement la position, la vitesse et 1'accélération que
doit avoir le microrobot au point de passage P.

Mathématiquement, il est possible de définir en tout point du vaisseau sanguin une zone
optimale ou le ratio Cj,; est le plus grand, par exemple avec des techniques de puits de poten-
tiel. Mais deux problémes apparaissent. Premiérement, des ressources matérielles importantes
seraient nécessaires pour obtenir un temps de calcul raisonnable. De plus, le nombre de points
d’interpolations serait égal au nombre d’angle i) donné. Pour garantir un passage par chaque
point d’interpolation, il est alors nécessaire de définir une fonction d’interpolation, de type poly-
nomiale par exemple, possédant un nombre de paramétres a calculer trés important. Or, comme
déja mentionné en Section 1.7.2, 'augmentation du nombre de points d’interpolation peut engen-
drer des oscillations trés importantes entre chaque point (phénoméne de Runge). Il est également
possible de poser le probléme sous la forme d’une optimisation sous contrainte. Néanmoins, notre
approche ne nécessite pas que la trajectoire de référence soit optimale en tout point, mais que le

microrobot reste commandable.

2.5 Conclusion

Nous avons présenté dans ce chapitre différents prototypes de microrobot ayant le poten-
tiel de naviguer dans le corps humain. De nombreuses applications démontrant tout l'intérét
d’utiliser ce type de systémes en médecine ont été proposées. Une optimisation sur le design
des microrobots a été réalisée afin d’exploiter au mieux leurs caractéristiques spécifiques pour
maximiser leur force de propulsion. Le comportement dynamique des microrobots dans leur en-
vironnement peut étre modélisé & partir de ’ensemble des forces présenté au Chapitre 1. A partir
de ratios unidimensionnel et bidimensionnel, nous avons mené une étude compléte pour exploiter
les forces s’exercant sur le microrobot. La force électrostatique peut par exemple compenser le
poids apparent du microrobot et ainsi soulager les sollicitations aux actionneurs. Pour chaque
type de vaisseau sanguin, nous avons défini des ratios optimaux entre le diamétre du vaisseau
sanguin et du microrobot, ainsi qu'une position optimale dans le vaisseau & partir de graphes
3D. Cette étude avait un double objectif. Premiérement, nous avons pu déterminer quel de-
sign de microrobot est le plus adapté & un type de vaisseau. Deuxiémement, ’étude proposée a
abouti & ’élaboration d’une trajectoire de référence garantissant le controle du microrobot. Le
chapitre suivant présente ’approche de commande développée pour le contréle du microrobot.
La connaissance de la vitesse non mesurée du microrobot nécessaire au calcul de la commande
nous a amenés a coupler la commande & un observateur, également présenté dans le chapitre

suivant.
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CHAPITRE 3. COMMANDES ET OBSERVATEURS

3.1 Introduction

Un contréle efficace des procédés requiert une compréhension globale du systéme et une
analyse aboutissant & une modélisation souvent d’autant plus complexe qu’elle est précise. Dans
les deux chapitres précédents, une étude compléte des forces agissant sur un microrobot naviguant
dans le systéme cardiovasculaire ainsi qu'une exploitation du modéle aboutissant & la construction

d’une trajectoire de référence ont été réalisées.

Pour les systémes complexes et notamment non-linéaires, I’élaboration de lois de commande
robustes devient alors trés vite un véritable défi. En automatique, la représentation d’état des
systémes est un outil puissant et particuliérement efficace qui permet de modéliser tout procédé
a partir d’'un formalisme mathématique rigoureux, facilitant ainsi son étude. En associant la
représentation d’état de 'application & une classe de systéme, il devient alors possible de définir

des lois de commande et des observateurs les plus appropriés.

Des notions importantes d’automatique sont tout d’abord rappelées dans la Section 3.2,
définissant notamment la représentation d’état et la stabilité pour les systémes linéaires et non-
linéaires. Les fonctions de Lyapunov assignables nécessaires & ’élaboration de notre approche
de commande sont également présentées. Les Sections 3.3 et 3.4 présentent de maniére générale
les commandes et les observateurs pour les systémes linéaires et non-linéaires. L’approche de
commande adoptée pour notre application est établie & partir de critéres de stabilité du systéme.
Le systéme étant non-linéaire, une commande de type Lyapunov stabilisante est développée
suivant une approche de type backstepping. L’estimation de certains paramétres physiologiques
est rendue possible par une commande de type backstepping adaptatif. Le calcul de la commande
nécessite la connaissance de I’état complet du systéme, lequel n’est que partiellement mesuré, et
la commande est donc couplée & un observateur non-linéaire. L’application de ’ensemble de ces
principes ainsi que des premiéres pistes sur un observateur de la dynamique de la vitesse sont

proposées en Section 3.5.

3.2 Rappels et définitions d’automatique

Différents concepts et notions d’automatique continue nécessaires a ce travail de thése sont
rappelés & présent. Cette section présente les différentes représentations d’état des systémes
linéaires et non-linéaires ainsi qu’'un rappel sur la stabilité des systémes et sur les fonctions de

Lyapunov assignables.
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3.2.1 Représentations d’état

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

ordinaires.

a) Systémes linéaires :
Un systéme linéaire continu & temps invariant peut toujours étre mis sous forme de représen-

tation d’état matricielle :

A e Rxn
() — Au(t) + Bu(t) rerck B € R™
T = z(t) + Bu € Rrxm
) ) ( avec uelUd CR™ et (3.1)
y(t) = Cuz(t)+ Du(t) C € RP*™
yeYCR?
D ¢ Rpxm

ou z(t), y(t) et u(t) sont respectivement les vecteurs d’états, de sorties et la commande du
procédé. A, B, C' et D représentent respectivement les matrices de dynamique, de commande,
d’observation et d’action directe. La réponse temporelle du systéme (3.1) a partir d’un instant

quelconque ty est alors donnée par intégration :

t
z(t) = eA(t*tO)x(to) —i—eAt/ e As Bu(s)ds

v (3.2)
y(t) = CeA(ttO):c(to)+C'eAt/ e As Bu(s)ds + Du(t)

to

o x(tg) représente I’état initial du systéme.

b) Systémes non-linéaires :

La forme générique des systémes non-linéaires est :

zeX CR?
feR”
avec uelUd CR™ et (3.3)

{ @(t) = flz(t),u),pi(t))
h € RP
yeYCRP

y(t) = hx(t), ult), pa(t))

ou f et h sont des applications lisses pouvant dépendre de I’état du systéme ainsi que des

commandes dont la dynamique globale peut également étre influencée par des perturbations
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notées p;(t), mesurables ou non. La plupart des systémes sont décrits par ces équations dif-
férentielles non-linéaires. Malgré tout, un certain nombre de ces systémes posséde de faibles
non-linéarités pouvant étre considérées comme des perturbations affectant le procédé. En isolant
ces non-linéarités, si le comportement dynamique du systéme est alors de type linéaire, I'utilisa-
tion des techniques de commandes de systémes linéaires pour le controler et rejeter au mieux ces
phénoménes non-linéaires devient envisageable. Il est également possible de prendre en compte
ces non-linéarités sans les considérer comme une perturbation, mais en linéarisant le systéme
autour d’un point de fonctionnement ou le long d’une trajectoire. Avant de définir ce linéarisé,

nous rappelons la définition de points d’équilibre et de points de fonctionnement.
Définition 1 Les points d’équilibre z. € X C R™ du systéme (3.3) sont les solutions de :

Jz. € R,  f(z.,0) =0 (3.4)

Définition 2 Les points de fonctionnement (x¢,ur) € X x U C R™ P du systéme (3.3) sont les
solutions de :

Jzy e R",Jur € R™,  f(xy,uy) =0 (3.5)

Au point de fonctionnement (xf,uy), le linéarisé du systéme (3.3) est :

A = ofi B = Jf;
{ o (t) = Ajzi(t) + Brw(t) e 05, 0y Ok |4 s (3.6)
oh oh :
yl(t) = () xl(t) + Dy ul(t) C, = — s D o= —
aCC] |z up auk |z uy

ou les matrices A;, B;, C;, D; sont des matrices jacobiennes évaluées au point de fonctionne-
ment (xf,uy). Le systéme linéarisé obtenu le long d’une trajectoire est similaire au systéme (3.6)
a la différence que les matrices jacobiennes deviennent dépendantes du temps. Cette technique
montre vite ses limites en présence de systémes fortement non-linéaires, puisqu’un léger écart
de I'état du systéme au point de fonctionnement ou le long d’une trajectoire, peut détériorer
les performances globales du systéme, voire le rendre instable. Dans certains cas, la linéarisation
du systéme peut méme affecter des propriétés intrinséques du systéme non-linéaire comme la
commandabilité, par exemple dans le cas de systémes non holonomes.

L’étude dans le cas général de systémes sous la forme (3.3) peut s’avérer particuliérement
complexe. La réponse temporelle d’un tel systéme n’est ni systématique ni généralisable puisque
dépendante des expressions des fonctions. L’élaboration de lois de commande ou d’observateurs
peut alors s’avérer difficiles & mettre en place. Pour pallier cette difficulté, nous allons présenter
deux formes particuliéres de systémes non-linéaires trés étudiées et utilisées par la communauté

automaticienne, a savoir les systémes dits affines en I’état et les systémes affines en la commande.
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Les systémes affines en 1’état sont de la forme :
(3.7)

On note dans ce cas particulier que la fonction f est une matrice dépendante de I'entrée wu
mais non de I’état x. Une matrice additive g de méme dimension que f regroupe uniquement
les termes dépendant de la commande. La réponse temporelle du systéme (3.7) est alors donnée

par :
t

£(t) = By (£, to)(to) + Byl to) / &1 (s, to)g(u(s))d (38)

to

ot ®,(t,t0) est la matrice de transition s’exprimant comme :

t t rt1 ity
Bu(tite) = I+ [ Flu(t))dt+...+ / / Fulty) - fultp))dtess -ty (3.9)
to to Jto Jto

avec I la matrice identité.

Un autre cas particulier que nous utiliserons tout au long de ce manuscrit sont les systémes

dits affines en la commande. Ces systémes se mettent sous la forme :
(3.10)

ou f et g sont respectivement le champ de vecteurs de la dynamique et le champ de vecteurs
de commande. Pour ces systémes, les fonctions f et g ne dépendent que de I’état et la commande
u n’intervient qu’en produit de g. C’est a partir de cette derniére forme que les lois de commande

ainsi que les observateurs développés dans cette thése seront élaborés.

Définition 3 Soit S une matrice symétrique définie positive. Notons A\, et Apy respectivement
la plus petite et la plus grande valeur propre de S. Une entrée u € U est dite régulierement

persistante pour le systéeme (3.7) ou y = Cx si et seulement si :
Tt >0,3T > 0,3 (A, Avr) €RY . A < G(ut,t+T) < Al VE >t (3.11)
ot G(u,t,t + T) représente le grammien d’observabilité donné par :

t+T
Glu,t,t +T) = / oL (¢, t)CTC®, (s, t)ds (3.12)
t

Définition 4 Un systéme non-linéaire de la forme (3.3) est dit uniformément observable si toute

entrée u € U le rend observable.
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Définition 5 Le degré relatif du systéme (3.10) en xg est l’entier naturel non nul r vérifiant les

propriétés suivantes :

i. JreN 0<k<r—1, LgL’}h(x(t)):O

X (3.13)
ii. LyLy 'h(xg) # 0

Définition 6 Une fonction V : R™ — Ry est localement une fonction candidate de Lyapunov

si elle vérifie les hypothéses suivantes :

i. V(x) est de classe C* par rapport a toutes ses variables (3.14)

it. V(x) est définie positive

Définition 7 La dérivée de la fonction de Lyapunov V, notée usuellement V, s’exprime & partir

de la dérivée de Lie comme la dérivée temporelle de V' le long d’une fonction f :

: v, \"
V@) = LV = (5-@) @) (315)
Définition 8 Un systéme est sous forme feedback si et seulement si il existe un changement de

coordonnées tel que sa dynamique puisse s’écrire :

1(t) = fi(za(t), z2(1))
(1) : fa(@1(t), 22(t)) + g1 (z1(t), 2(t))23(t) (3.16)

in(t) = falzr(t),- o 2n(t) + gn(zi(t), - . 2n(t))u(t)

Sauf mention contraire et pour alléger les notations, la dépendance en temps des variables

d’états et de sorties sera sous-entendue (e.g. h(z(t)) deviendra tout simplement h(x)).

3.2.2 Stabilité des systémes linéaires et non-linéaires

La stabilité d’un systéme repose sur le principe qu’a une entrée bornée correspond une sortie
bornée. Or cette définition nécessite de vérifier que chaque signal de la boucle de régulation est
borné, ce qui s’avére vite fastidieux pour des systémes complexes. Nous présentons ici un ensemble
de définitions mathématiques pour 1’étude de la stabilité des systémes linéaires et non-linéaires.

La stabilité d’un systéme linéaire est garantie en tout point de ’espace en vérifiant I'une des

deux définitions équivalentes suivantes.

Définition 9 Soit le systéme linéaire décrit par les équations (3.1). Ce systéme est stable si et
seulement si la matrice A est Hurwitz. On dit qu’il est marginalement stable si une ou plusieurs

des valeurs propres est a partie réelle nulle.
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Définition 10 Soit le systéme linéaire décrit par les équations (3.1). Ce systéme est stable au
sens de Lyapunov si et seulement si pour toute matrice symétrique définie positive Q, il existe

une matrice symétrique définie positive P vérifiant la relation :
PA+ATP=—-Q (3.17)

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

Définition 11 Le point d’équilibre x. du systéme (3.3) est stable si et seulement si :
Vee >0,3Fae >0, ||z(0) —zc|| <ae = |z(t) -z <ee Vt=0 (3.18)

Définition 12 Le point d’équilibre x. du systéme (3.3) est asymptotiquement stable s’il est stable
et st :

Jae >0, [[z2(0) —z]| <ae = lim ||z(t) —z]| =0 (3.19)
t—o0
Définition 13 Le point d’équilibre x. du systéme (3.3) est exponentiellement stable si :
I (e, Ae) € R’f SVE >0, AB(xe,me), Vo € B, ||z(t) — xe|| < aellz(0) — zefle Mt (3.20)

Définition 14 Un point d’équilibre x. du systéme (3.3) est stable au sens de Lyapunov si et

seulement si il existe une fonction candidate de Lyapunov telle que :
IB(ze,re) : Ve e B, V(z)<0 (3.21)

Si pour tout x € B(x,,r.), V(w) est définie négative, le point d’équilibre est localement asympto-

tiquement stable.

Définition 15 Un point d’équilibre x. du systéme (3.3) est globalement asymptotiquement stable
st et seulement si il existe une fonction candidate de Lyapunov V(x) telle que :
i. V(z) est définie négative sur X C R" (3.22)
it. V(x) est propre
Dans certains cas, il est également possible de définir la stabilité d’un systéme non-linéaire en
un point d’équilibre grace a la méthode indirecte de Lyapunov, qui étudie le linéarisé du systéme.
a) Si le linéarisé est asymptotiquement stable, alors le point d’équilibre est localement asymp-
totiquement stable.
b) Si le linéarisé est instable, alors le point d’équilibre est instable.
c) Si le linéarisé est marginalement stable, on ne peut conclure sur la stabilité du point

d’équilibre. Il est alors nécessaire de revenir aux définitions précédentes.
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3.2.3 Fonctions de Lyapunov assignables

Définition 16 Soit une fonction V. : X C R — R, de classe C', définie positive et propre.
Une telle fonction est appelée fonction de Lyapunov strictement assignable au systéme (3.3), si

et seulement si :

Ve e X\{0},Juecld, = V(z)= LV (z) <0 (3.23)

3.3 Commande

Le besoin de maitriser un procédé et d’optimiser ses performances globales a été rendu possible
grace & l'essor de méthodologies de synthése de lois de commande. Les objectifs d’une loi de
commande peuvent varier en fonction de la réponse souhaitée du systéme en boucle ouverte
ou en boucle fermée, comme par exemple assurer un suivi de consigne ou garantir la stabilité
du systéme. Deux approches de synthése de lois de commande sont possibles a partir i) soit
de modeéle empirique, basé sur la réponse du procédé a une excitation extérieure, ii) soit d’un
modéle de connaissance. Avant d’aborder les lois de commande développées, nous rappelons les

notions d’accessibilité et de commandabilité des systémes linéaires et non-linéaires.

3.3.1 Commandabilité

Pour contréler un procédé, la commandabilité de ce dernier est nécessaire. Si la commanda-
bilité d’un systéme ne permet pas de synthétiser une loi de commande, elle garantit néanmoins

I’existence d’une loi de commande qui vérifie le théoréme suivant :

Théoréme 1 Le systéme (3.3) est dit commandable en un temps T > 0, s’il existe une loi
de commande uw € U C R™ qui ameéne le systéme de [’état initial x; € X C R™ a ’état final

xp € X CR" en un temps T, c’est-a-dire telle que la solution du probleme de Cauchy :

{ & = flz,u) pourte0,T] (3.24)

(0) = X

vérifie x(T) = xy.

Les deux sections suivantes définissent des critéres pour garantir la commandabilité des sy-
témes linéaires et non-linéaires.
3.3.1.1 Commandabilité des systémes linéaires

La commandabilité des systémes linéaires est facilement vérifiable en appliquant et en vérifiant

le critére de Kalman. Ce critére s’énonce comme suit :
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Théoréme 2 La paire (A, B) du systéme (3.1) est dit commandable si et seulement si la matrice

de commandabilité C définie comme :
C=(B,AB,...,A""'B) (3.25)

est de rang n.

3.3.1.2 Commandabilité des systémes non-linéaires

La commandabilité des systémes non-linéaires est un sujet beaucoup plus délicat. Dans le
cas général d'un systéme non-linéaire, la détermination de la commandabilité reste un probléme
ouvert. Il est néanmoins possible de définir la commandabilité locale du systéme. Un cas parti-
culier est 'étude de la commandabilité locale du systéme (3.3) en un point de fonctionnement

(xf,uf) qui s’exprime par le théoréme suivant :

Théoréme 3 Le systéme (3.3) est localement commandable au point de fonctionnement (xf,uy)

si et seulement si le systéme linéarisé (3.6) est commandable au sens de Kalman.

Dans la suite de ce chapitre, nous nous limiterons & deux cas particuliers importants que sont

les systémes non-linéaires affines en la commande sans et avec dérive.

a) Systémes non-linéaires affines en la commande sans dérive
Les systémes non-linéaires affines en la commande sans dérive se rencontrent classiquement
lors de la modélisation d’un systéme mécanique. Ils traduisent le fait qu’a une entrée u nulle,

I’état du systéme n’évolue pas. Ils se mettent sous la forme suivante :

m
. zreX CR?
T Jem
— avec uelUd CR™ et (3.26)
h € RP
y = h(x) ye)Y CR?

La commandabilité d’un tel systéme peut se ramener & la vérification du Théoréme 1. Une ap-
proche plus systématique pour la détermination de la commandabilité du systéme est I'utilisation

des crochets de Lie. Nous rappelons tout d’abord la définition d’un algébre de Lie.

Définition 17 Soit x. un point d’équilibre du systéme (3.26). On appelle algébre de Lie, noté

L(g1,-.-,9m)(xe), Uespace vectoriel engendré par les vecteurs :

gi(xe),[giagj](xe)’[gi,[gjagk;]](xe)a--- avec iaj’ k’ € {L?m} (327)
On a alors le théoréme suivant (Rashevski [1938], Chow [1940]) :

Théoréme 4 Le systéme (3.26) est localement commandable en z. si et seulement si :

dim £(g1, ..., 9m)(ze) =n (3.28)
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b) Systémes non-linéaires affines en la commande avec dérive

Les systémes non-linéaires affines en la commande avec dérive se mettent sous la forme

suivante :
m
. re X CR? € R"
r = f(x)+ Zgl(m)ul !
=1 avec ueU CR™ et g € R (3.29)
y = h() yeY CRP h € RP

La détermination de la commandabilité dans le cas général d’un tel systéme reste encore au-

jourd’hui un probléme ouvert. Pour de tel systéme, on définit la notion d’accessibilité comme :

Théoréme 5 Le systéme (3.29) est localement accessible en x. si et seulement si :

dlmﬁ(f, g1, - ’gm)(xe) =n (330)

On remarque que 'accessibilité entraine la commandabilité du systéme, de maniére locale,
si le vecteur f est nul. Le lien entre accessibilité et commandabilité dans le cas d’un systéme
non-linéaire avec dérive n’est pas trivial et peu de résultats sont aujourd’hui disponibles. Les

travaux menés par Sussmann [1987] sont actuellement les résultats les plus aboutis.

3.3.2 Commande non-linéaire

La commande des systémes linéaires est aujourd’hui bien maitrisée. Les commandes & base
du classique correcteur Proportionnel-Intégral-Dérivée (PID) sont parmi les controleurs les plus
répandus et se montrent trés efficaces lorsqu’il s’agit de contrdler un procédé autour d’un point
d’équilibre ou d’un point de fonctionnement. Ces commandes montrant trés vite leurs limites, des
lois de commande par retour d’état sont apparues, ou des commandes optimales de type Linéaire
Quadratique (LQ) (Athans et Falb [1966], Kwakernaak et Sivan [1972]) ou Linéaire Quadratique
Gaussien (LQG) (Athans [1971]) dans le cas de systémes linéaires stochastique par exemple.
Malgré Defficacité de ces commandes sur nombre de systémes, elles ne s’avérent plus satisfai-
santes lorsque le comportement du systéme est fortement non-linéaire : problémes d’instabilité
et détérioration des performances globales attendues du systéme. La nécessité de posséder des
commandes adaptées aux systémes non-linéraires se basant elles-mémes sur la connaissance d’un
modéle non-linéaire régissant la dynamique du procédé devient alors indispensable. La recherche
actuelle consacrée aux commandes des systémes non-linéaires est particuliérement active.

Parmi les techniques classiques, la linéarisation exacte est trés utilisée puisqu’elle permet de
compenser tous les termes non linéaires du systéme. Cette technique fait appel au degré relatif r

d’un systéme. Sous I’hypothése que le degré relatif du systéme est égal & la dimension de 1’état,
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Isidori [1995] démontre qu’il est possible de trouver un difféomorphisme ®(z) en z. de la forme :

h(z)
L:h(z
z2=®(x) = d ( ) (3.31)
L;ﬁ’lh(m)
qui transforme le systéme non-linéaire (3.10) sous la forme :
21 = 2
= 3
(3.32)
Zn-1 = Zn
o = f()+g(2)u
y = 2

avec f(z) = L?h(‘lfl(z)) et g(z) = LQL?_lh(q)fl(z)). On obtient alors la loi de commande li-
néarisante pour le systéme :

1

T L)

[LFh(@7(2)) + v] (3.33)

Bien qu’envisagé au départ, le choix d’élaboration d’une commande non-linéaire pour notre
application ne s’est pas porté sur la linéarisation exacte pour des raisons que nous justifierons
dans les paragraphes suivants. Les premiers résultats expérimentaux d’un microrobot naviguant
dans un milieu fluidique ont été prometteurs mais les auteurs ont noté des problémes de stabilité
(Tamaz et al. [2008], Choi et al. [2010]), conclusions auxquelles on pouvait s’attendre, puisque
les controleurs développés sont de type linéaire. Or, les chapitres précédents ont montré que
les forces agissant sur le microrobot sont modélisées par des expressions fortement non-linéaires.
Parmi la grande diversité de commandes non-linéaires existantes, celles développées dans le cadre
de la géométrie différentielle, et plus particuliérement celles se basant sur les fonctions de Lyapu-
nov assignables, ont retenu toute notre attention. En basant notre approche sur des commandes
construites & partir de fonctions de Lyapunov, la stabilité locale du systéme peut étre garantie.
Néanmoins, déterminer une fonction de Lyapunov pour des systémes non-linéaires devient trés
rapidement un véritable défi. Pour pallier cette difficulté, nous faisons appel & une technique de
construction récursive d’une fonction Lyapunov assignable, connue sous le nom de "backstep-
ping". Dans les deux sections suivantes, nous présentons de maniére générale 1’élaboration d’une
telle commande, avant d’exposer une variante de cette commande permettant d’estimer en temps

réel des paramétres inconnus du modéle.
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3.3.3 Commande par backstepping

Les premiers travaux sur 1’élaboration d’une loi de commande a partir de fonctions de Lyapu-
nov assignables furent présentés dans Kokotovi¢ et Sussmann [1989] avant d’étre développés dans
Kanellakopoulos et al. [1992], Krsti¢ et al. [1995]. Ces travaux mettent a disposition des automa-
ticiens une procédure systématique a appliquer pour tout systéme non-linéaire se mettant sous
forme feedback (3.16) afin de construire une fonction de Lyapunov stabilisante pour le procédé,
et ce quelles que soient les non-linéarités présentes dans le modéle. La difficulté & trouver des
fonctions de Lyapunov pour le systéme est alors simplifiée puisque ces fonctions se construisent
de maniére récursive. Bien que la forme puisse s’apparenter & une linéarisation exacte, elle se
différencie principalement sur deux points. Premiérement, une linéarisation exacte ne garantit en
rien la stablité du systéme, puisque la commande est construite uniquement a partir des dérivées
de Lie jusqu’a faire apparaitre la sortie. Deuxiémement, la commande par backstepping permet
de garder des non-linéarités utiles, c’est-a-dire les termes du modéle qui contribuent a la stabilité
du systéme et qu’ils seraient dommage voire préjudiciable de compenser. La Section 3.5 présente

le détail des calculs pour notre application.

3.3.4 Commande par backstepping adaptatif

Un modéle physique comporte la plupart du temps un nombre important de parameétres. Si la
plupart d’entre eux sont connus, certains sont sujets & de grandes variations. Si un paramétre dont
la mesure n’est pas fiable intervient dans une force prédominante dans la dynamique du systéme,
une erreur importante peut apparaitre lors du suivi d’une trajectoire de référence et dégrader
les performances générales du systéme, voire le rendre instable. Pour remédier a ce probléme, il
est possible de mettre en place une commande dite adaptative. Krsti¢ et al. [1992] a développé
une commande non-linéaire appelée backstepping adaptatif permettant I’évaluation en ligne de
paramétres inconnus. A l'instar de la commande backstepping, 'idée est également d’utiliser
des fonctions de Lyapunov assignables tout en développant une loi de mise & jour qui estime
un paramétre inconnu. En fonction du modéle, il est possible d’estimer plusieurs paramétres.
Néanmoins, les paramétres estimés ne doivent intervenir dans ’expression de forces colinéaires,
ce qui se raméne & une condition de rang.

Les nombreux parameétres physiologiques ou physiques présents dans le modéle peuvent forte-
ment dégrader le suivi de trajectoire si ceux-ci sont mal évalués. L’objectif d’une loi de commande
de type backstepping adaptatif est double. Comme toute loi de commande, elle doit assurer une
stabilisation de I'erreur de suivi de trajectoire entre la position actuelle et la position de référence
& zéro. De plus, elle doit pouvoir estimer en ligne des paramétres inconnus. Les contréleurs de

type backstepping adaptatif n’autorisent ’estimation de paramétres n’intervenant que linéaire-
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Y, Commande U Systeme Y,
X're f £ L
X | Estimation 0

Observateur

Figure 3.1 — Vue d’ensemble du systéme en boucle fermée.

ment dans le modéle ou se ramenant & partir d’'un changement de variable a un cas également
linéaire. L’estimation de paramétres variables non-linéaires est a ce jour un probléme encore

ouvert.

La Figure 3.1 montre la vue d’ensemble du systéme en boucle fermée. Ce schéma fonctionnel
est composé de trois blocs principaux. Le bloc rouge correspond au contréle du systéme constitué
lui-méme d’une partie consacrée au calcul de la commande U du procédé et d’une partie dédiée a
I’estimation des paramétres inconnus 6. Cette derniére partie n’intervient bien évidemment que
pour l'utilisation d’'une commande de type backstepping adaptatif. Le bloc bleu correspond a
I’observateur qui est détaillé dans la section suivante. En effet, que ce soit pour la commande
par backstepping ou par backstepping adaptatif, il est nécessaire de connaitre 1’état complet
du systéme, c’est-a-dire la position et la vitesse du microrobot, alors que seule la position est
mesurée. Enfin, le dernier bloc noir correspond au systéme physique, & savoir le microrobot
naviguant dans le systéme cardiovasculaire avec ses actionneurs extérieurs induisant un champ

magnétique ou un gradient de champ magnétique selon le type de microrobot utilisé.

3.4 Observation et estimateur

La commande d’'un procédé nécessite souvent la connaissance de variables non mesurées
pour des raisons de cotits des capteurs ou en raison de I'impossibilité matérielle ou physique de
mesurer cette grandeur. L’estimation ou la reconstruction de ces états non accessibles requiérent
des algorithmes plus ou moins complexes en fonction de la modélisation - linéaire ou non-linéaire -
du procédé. Cette section rappelle dans un premier temps les notions d’observabilité des systémes

linéaires, puis non-linéaires. Nous présentons ensuite différentes classes d’observateurs.
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3.4.1 Observabilité des systémes linéaires

L’observabilité des systémes linéaires de la forme (3.1) ne dépend pas de I'entrée u(t) appliquée
au systéme. Dans ses travaux, Kalman définit un critére permettant d’établir I'observabilité de
tout systéme linéaire se mettant sous la forme (3.1) & partir d’une simple condition de rang. On

a alors le théoréme suivant :

Théoréme 6 La paire (A,C) du systéme linéaire (3.1) est observable si et seulement si la ma-

trice d’observabilité O définie comme :
CA
0= , (3.34)
CAn—l

est de rang n.

3.4.2 Observabilité des systémes non-linéaires

Pour tout systéme non-linéaire de la forme (3.3), la matrice d’observabilité O s’exprime a
partir des dérivées de Lie successives de la sortie h(x) le long de f(z). L’observabilité du systéme

est alors définie & partir du théoréme suivant :

Théoréme 7 Le systéme non-linéaire (3.3) est observable si et seulement si la dimension de la

matrice d’observabilité O définie comme :

Oh(x) . Oh(z)
ox1 oxy,
8th(.%')) 8th(.%')
o— 2 On (3.35)
oL} 'h(x) N oLy 'h(x)
ory Oy,

est égale a n.

A la différence de I'observabilité des systémes linéaires, on note que la matrice O peut dé-
pendre de 'entrée u. Un systéme non-linéaire peut donc étre observable pour une certaine entrée
et ne pas I'étre pour une autre. Il est alors nécessaire de définir un ensemble de commande U de

telle sorte que le systéme reste uniformément observable.
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3.4.3 Observateur de sytémes linéaires

L’observabilité du systéme établie, il est possible d’élaborer un observateur reconstruisant les
états inaccessibles du systéme ou I’évaluation de certains paramétres inconnus du modéle. Les

sections suivantes sont consacrées a présenter différentes classes d’observateurs.

3.4.3.1 Observateur de Luenberger

L’observateur de Luenberger (Luenberger [1964]|) permet de reconstuire I’état complet de

systémes linéaires se mettant sous la forme (3.1).

Théoréme 8 Un observateur pour le systeme linéaire suivant est donné par :

t = Ax+ Bu ,
Systéme physique
y = Crz
CRR (3.36)
t = A+ B Ly —
* T+ But LG —y) Observateur
g = C%

ot L € R™ est une matrice de gain.

En posant l'erreur entre 'estimé et I'état du systéme comme e = & — x, la dynamique de

I’erreur est donnée par :

¢ = (A+LCO)e (3.37)

11 suffit alors que la matrice A+ LC' soit une matrice de Hurwitz pour garantir une convergence

asymptotique de l'erreur vers 0. Les gains de la matrice L peuvent étre calculés a partir du

théoréme de placement de poéles de sorte & imposer la dynamique de convergence voulue.

3.4.3.2 Observateur de Kalman

En présence de bruits de mesure, souvent de nature stochastique, il est possible de définir
un gain optimal K en minimisant la variance de l'erreur d’estimation. Cet observateur, appelé
filtre de Kalman, est présenté dans Kalman [1960] pour les systémes a temps discret, et dans
Kalman et Bucy [1961] pour les systémes a temps continu. Cet observateur suppose néanmoins

la connaissance a priori de statistiques sur le bruit.
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Théoréme 9 Dans le cas continu, l’observateur de Kalman se met sous la forme :

( & = Ax+ Bu-+w

Systéme physique
= Cx+uvp

<

& = Ai+4Bu—K(j—vy)
K = SCTR™!

S = Q+AS+SAT — SCTR'CS
g = Ci

(Sk) (3.38)

Observateur

avec la condition initiale S(0) = Sy, o Sy est une matrice symétrique définie positive. wy, et
vy sont respectivement des bruits additifs sur 'état du systéeme et sur la mesure, et Q@ et R des

matrices de covariances associées o ces bruits. K représente le gain optimal du filtre de Kalman.

3.4.4 Observateur des sytémes non-linéaires

La construction d’un observateur pour les systémes non-linéaires est plus délicate. Comme
mentionné en Section 3.4.2, 'observabilité des systémes non-linéaires dépend de ’entrée u. Les
entrées u rendant un systéme inobservable sont directement liés aux équations d’état modélisant
le systéme. Il devient alors impossible de définir une solution générale. Dans des cas particuliers,
un observateur peut étre associé a la classe a laquelle appartient un systéme, tel que les observa-
teurs des systémes affines en 'état (systéme (3.7)) ou les observateurs des systémes affines en la
commande (systéme (3.10)) que nous exposons dans les sections suivantes. Nous donnons tout

d’abord une extension du filtre de Kalman des systémes linéaires aux systémes non-linéaires.

3.4.4.1 Observateur de Kalman étendu
L’extension du filtre de Kalman au cas non-linéaire est appelée observateur de Kalman étendu.

Théoréme 10 Pour un systéme non-linéaire de la forme (3.3), l'observateur de Kalman étendu

est donné par :

= flz,u)+ wp

h(z) + vy

= f(j’u) —K(Q—y)

SH(z)TR™!

Q+ F(&,u)S + SF(¢,u)T — SH(2)"R™'H(2)S
h(z)

< 8
|

} Systéme physique

(Sniy) (3.39)

Observateur

N X B

<
|

Of (x,u) Oh(z)

respectivement les matrices jacobiennes de f
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De nombreuses applications ont recours & cet observateur pour reconstruire I’état d’un sys-
téme non-linéaire (Wilson et al. [1998]). Néanmoins, la matrice S n’est qu'une approximation
de la covariance de l'erreur d’estimation et ’observateur suppose une modélisation exacte du

systéme. Dans le cas général, la convergence de cet observateur ne peut alors étre garantie.

3.4.4.2 Observateur de systémes affines en la commande

Pour les systémes affines en la commande, il est possible de définir un observateur dont

la convergence est garantie sous certaines hypothéses. Soit le systéme affine en la commande

suivant :
z = z)+g(z)u
{ £:) +9(2) 10
y = h(z)
En considérant le systéme (3.40) uniformément observable, le diffeomorphisme ®(z) :
h(z)
L+h(z
O(z)=a= d ( ) (3.41)
L}‘_lh(z)
transforme le systéme (3.40) sous la forme :
. o4
! 7 el ) (3.42)
y = Cx
01 0 -0 ¢1(71,u)
1 .
avec : 1 : (3.43)
0 0 on(T1,.. . T, 0)
C =(1,0,...,0)
Le systéme (3.42) est sous forme canonique avec @y dépendant au plus de z1,...,xg, ce qui

est équivalent a dire que 8—% = 0 pour tout j > k. Gauthier et al. [1992] ont alors montré qu’un
.

observateur peut étre défini pour cette classe de systéme & partir du théoréme suivant :

Théoréme 11 Le systéme (3.42) admet comme observateur :

T = Ai+o(,u)—S'CT () —y)
S = —LyS—-ATS-SA+CTC (3.44)
g = Ci
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avec S(0) = Sy une matrice symétrique définie positive et Ly > 0 un gain modifiant la dynamique

de convergence de l’observateur.

En notant que tlim S =0, le calcul de la matrice S peut se déduire de 1’équation algébrique
—00

de Lyapunov :
—LyS —ATS—SA+CTC =0 (3.45)

Gauthier et al. [1992] ont démontré que cet observateur, appelé observateur grand gain, converge
sous réserve que la fonction ¢(x,u) soit lipschtzienne. L’observateur grand gain peut également

se déduire du théoréme suivant :

Théoréme 12 Si ’ka(.%'l, A ,mk,u) - (pk(i'l, R ,uﬁk,u)\ < c\/(ml — @1)2 + ...+ (mk - i‘k)Q, o
¢ est une constante de Lipschitz est vérifiée, un observateur grand gain pour le systéme (3.42)

est alors donné par :

1 = T2+ @1(@1,u) + Lek1(J — y)
HLGO > 0,VLg > L@ga Tpo1 = .ﬁ'n—i-(pn_l(.i'l,...,i'n_l,u) —i—Lg_lkn_l(@—y)
Tn = Op(@1,...,Tn,u) + Lykn (9 —y)
g = Cz
(3.46)
ot Lg > 0 est le grand gain. Cet observateur converge exponentiellement si la matrice :
kk 1 0 --- 0
0 1
H, = N | (3.47)
1
kn, O 0

est une matrice de Hurwitz.

La vérification de I’hypothése de Lipschitz n’est pas toujours aisée en fonction de la complexité
de la fonction ¢(z,u). Cependant, si I’état d’un systéme reste borné - ce qui est vrai pour
la plupart des procédés physiques - ’hypothése de fonction localement Lipschitz est toujours
satisfaite. Une extension de cet observateur grand gain a été proposée par Andrieu et al. [2009]

permettant une adaptation du grand gain Lg.

3.4.4.3 Observateur de Kazantzis-Kravaris

Les observateurs de Kazantzis-Kravaris (Kazantzis et Kravaris [1998|) sont une extension des

observateurs de Luenberger au cas de systémes non-linéaires. Des travaux récents présentés dans
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Andrieu et Praly [2006] ont défini des conditions d’existence d’un observateur des systémes non-
linéaires affines en la commande de la forme (3.10). L’élaboration d’un tel observateur est donné

par le théoréme suivant :

Théoréme 13 Soit le systéme non-linéaire affine en la commande (3.10) de dimension n. S’il
existe ¢ > n et une fonction continue T : X + RY telle que :

{LfT(a;) = AT(z) + B(h(z)) (3.48)

A
L, T(z)u = C(h(z))u
Si T est Lipschitz injective sur tout compact de X sur lequel le systéme est complet en temps
infini, alors un observateur pour le systéme (3.10) est alors donné par :
z = T"(w
(w) (3.49)
w = Aw+ B(h(z))+ C(h(z))u
ot T* est une inverse a gauche continue de T solution de (3.48) et A € R?*? une matrice de

Hurwitz.

Le principe fondamental de cet observateur est que si la dimension ¢ > n de 'observateur
est suffisamment élevée, alors on peut trouver une fonction 7' injective (et donc inversible &
gauche) satisfaisant (3.48). Outre la résolution de ’équation aux dérivées partielles (3.48), la
difficulté principale réside dans la construction de la fonction inverse & gauche de T', qui nécessite
génériquement la résolution d’un systéme non-linéaire surdéterminé.

Dans le cas de l'oscillateur harmonique défini par :

i‘l = —X9
Ty = w123 (3.50)
z3 = 0

Praly et al. [2006] démontre que ¢ = n + 1 = 4 suffit & rendre T injective. De plus, la forme
simple du systéme (3.50) permet un calcul relativement aisé d’une inverse a gauche 7™ continue,
puisque sa construction découle de la résolution d’un systéme linéaire surdéterminé en utilisant

une pseudo inverse.
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3.5 Application au systéme

Apreés avoir présenté les deux types de commandes basés sur des fonctions de Lyapunov
assignables, & savoir le backstepping et le backstepping adaptatif, le but de cette section est
d’appliquer ces commandes au contrdle d’un microrobot dans le systéme cardiovasculaire. Le
calcul de ces commandes nécessitant la connaissance de ’état complet, un observateur est couplé
a la commande. L’étude présentée dans cette section est menée en considérant un microrobot de
type "bead pulling", constitué d’une partie ferromagnétique occupant un volume 7,V du volume
total V' du microrobot, le reste étant la charge du microrobot. La force motrice F,, controlant le

microrobot s’exprime a partir de I’équation (1.27) :

— —

FEy =1,V(M.V)B (3.51)

3.5.1 Représentation d’état

Apreés avoir donné une liste exhaustive des forces agissant sur le microrobot dans le Chapitre 1,
on s’intéresse & présent & la modélisation du comportement dynamique général du microro-
bot. Bien qu’une approche lagrangienne soit possible, il est plus simple dans notre cas d’établir
les équations dynamiques de mouvement par une approche Newtonienne. Les mouvements de
translation et de rotation du microrobot naviguant dans le systéme cardiovasculaire s’expriment

comme suit :

A L

m— =Y Fi = Fy+ Fo+ Fogw+ Fo+ Fo+ Wa + Fy

. = (3.52)
Jor = T = Tyt To+ T

j=1

ou ¥ et W sont respectivement la vitesse de translation et de rotation du microrobot. m et
J représentent le poids et le moment d’inertie du micorobot. Fd, ﬁe, F’;,dw, ﬁs, F’;, Wa et F’;n
représentent les forces extérieures agissant sur le microrobot et sont respectivement la force de
trainée, la force électrostatique, la force de van der Waals, la force stérique, la force de contact,
le poids apparent et enfin la force motrice guidant le microrobot dans les vaisseaux sanguins.
Enfin, fd, T. et T, sont respectivement le couple hydrodynamique, le moment de contact du
microrobot par rapport & la paroi du vaisseau sanguin et le moment magnétique.

En considérant un champ magnétique extérieur suffisamment élevé, ’orientation du microro-
bot est colinéaire aux lignes de champ magnétique et les couples fd et T peuvent étre considérés
comme négligeables devant Tin. Cette hypothése est vérifiée lorsque le microrobot est situé dans
un IRM, puisque ce type d’appareil est capable de générer des champs magnétiques de 1,57
voire de 37T pour les IRM les plus récents, ou dans tout autre systéme magnétique induisant un

champ magnétique suffisamment élevé.
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Avant de construire la loi de commande de type backstepping, il est nécessaire d’établir la
représentation d’état du modéle. Pour cela, notons x et z la position du microrobot dans le
vaisseau sanguin dans le repére F (O,T,E) défini dans la Section 1.2. Le modéle 2D est établi
a partir de I’équation différentielle du mouvement en translation du systéme (3.52) définissant
ainsi le comportement dynamique du microrobot, projeté sur les axes 7’ et k:

mi = Fy, + Fe, + Fyaw, + Fs, + Fe, + F,
(3.53)
mzZ = Fg +Fe, + Foaw, + Fs, + Fe, + Wa + Fp,

ou les indices x et z représentent respectivement les projections sur 7 et k. Nous allons a
présent en déduire la représentation d’état. Soient x1 et xo, (r3, z4) respectivement la position
et la vitesse du microrobot le long de 'axe 7 (respectivement le long de 'axe /3) La position
du microrobot, donnée par x1 et x3, est mesurée par un imageur médical, par exemple par un
IRM a l'aide de la signature magnétique du microrobot ferromagnétique (Felfoul et al. [2006]).
L’état mesuré est noté y. En utilisant les expressions des forces données par (1.27), (1.44), (1.57),
(1.60), (1.64), (1.72)-(1.73) et (1.74) et des projections adéquates du repére local F (Mo, 7, km)

le long de la géométrie du vaisseau sanguin, le systéme (3.53) peut alors étre écrit sous la forme :

(

1 = T9
Ty = faz1,72,73) + auy
(S1) i3 = a4 (3.54)
Ty = fa(x1,73,74) + aug
y = ($1,333)T

TmM . . . . .
avec ¢ = ——. Le ratio 7,,, en facteur de la force motrice modélise le fait que seule la partie

. P . . ) . . .
ferromagnétique du microrobot est soumise a ’action de la commande. Néanmoins, le systéme ci-
dessous suppose la connaissance de la vitesse du sang. En considérant la vitesse du sang inconnue

mais pouvant étre modélisée par une fonction harmonique, on obtient le nouveau systéme :

1 = Z9
Ty = fo(w1,72,73,N1) +au
(S2) T3 = @4 (3.55)
Ty = fa(x1,73,74,N1) + aug
y = ($1,$3)T

ou Ny représente la vitesse du sang. La dynamique de la vitesse du sang peut alors se modéliser

sous les formes :

. R, = Ny
Ry = Ny .
(Sni) 9 ) ou  (Spy)S Ry = gy (3.56)
NQ = —w Nl .
Ry = 0
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Le systéme Sy, suppose la connaissance de la pulsation cardiaque alors qu’elle est considérée
comme inconnue dans le systéme Sy,. L’estimation de la vitesse du sang dans le cas général,
c’est-a-dire en prenant en compte ’ensemble des forces s’exercant sur le microrobot dans le cas
2D, reste un probléme ouvert. Deux méthodes sont envisageables pour reconstruire la vitesse du
sang, selon la dynamique considérée. Pour la dynamique sous forme Sy, , nous nous orientons vers
la récente extension des observateurs grands gain au cas muti-sorties Hammouri et al. [2010].
Si la dynamique est sous la forme Sy,, la forme d’observabilité normale n’est plus satisfaite,
et la reconstruction de la vitesse du sang & partir d’observateurs de type Krazantzis-Kravaris
(Kazantzis et Kravaris [1998|, Andrieu et Praly [2006]) nous semble la plus prometteuse. Ce-
pendant, contrairement au cas de l'oscillateur harmonique (3.50), la construction de l'inverse a

gauche T™ requiert la résolution d’un systéme non-linéaire non trivial.

Le controle du systéme est assuré par les entrées u; correspondant aux gradients de champs

magnétiques donnés par :

{ul - VB (3.57)

Les fonctions f; sont des fonctions non-linéaires de 1’état données par :

{ fg() = Fan, + Fen, + Fodgun, + Fsn, + Fen, (3.58)

f4() - Fdnz +Fenz +dewnz +anz +Fcnz +Wan

L’indice n dans le systéme (3.58) indique que les forces sont normalisées par rapport a la masse
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du microrobot m. Ces forces s’expriment comme (Voir Annexe C pour le détail des calculs) :

Fdnx

Fenz

dewnz

Fcnx

97 cos(v)) 3pys cos(v)

— a2
9py cos(¥) lv — vy”
4r B2 p 2pfr

1+ v — vy
Bn /

27.10719 (1007) =06 - [ H(—65) H(—61)
(

P TR Ot |51|)2] sin(v)

Ay, 1 1 2
4 _ H(-¢6
8mrp [(\52’2 (2r 4 102])%  [d2](2r + ‘52D> o) (3.59)

1 1 9 .
(5p* @ro e~ i ) Ho0] o)

75 Lo ky T 7%/2 2r|0
_% [(H(—(SQ —0.2Lg) — H(—8, — 0.9Lg)) exp (- 7TL|02|>
2
(H(—68; — 0.2L¢) — H(—31 — 0.9Lp)) exp (-%)] sin(1))
0
3K

A3 p [161[3/2H (61) — |02/ H (62)] sin(1)

ou 01 et d9 sont respectivement les distances entre la surface du microrobot et les parois

supérieure et inférieure du vaisseau sanguin comme indiqué sur les Figures 1.3 et 1.32. Les

expressions des forces normalisées et projetées selon k sont similaires & celles données ci-dessus.

3.5.2 Commandes

Cette section est consacrée a 1’élaboration de lois de commande de type backstepping pour

le systéme (S). Nous définissons tout d’abord ’accessibilité du systéme (3.54). Nous présentons

ensuite un backstepping simple puis deux backstepping adaptatifs.

Le systéme (3.54) est un systéme non-linéaire affine en la commande avec dérive et peut se
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mettre sous la forme :

i) 0 0
2
- fa(@1, 22, 23) a 0
i o= f@)+ ) gi(x)u; = + uy + Uz
izl a4 0 0 (3.60)
f4(-751,.%'3,.%'4) 0 a
———
f 91 g2
Soit la matrice C définie par :
C = L(f,91,92) = [91,9[f,01].1f 9] (3.61)

ou [f, g1] (respectivement [f, g2]) représente le crochet de Lie de f et g; (respectivement de f et

92). Le systéme (3.60) est localement accessible en . si et seulement si :

dim L(f, 91, 92)(we) = 4 (3.62)
Calculons tout d’abord I’expression des deux crochets de Lie [f, g1] et [f, g2] :

T
Fal@) =525 - @ = (—o 32 0 0)

T
Faele) =220 - Pate) = (00 -0 —aZ2t)

La matrice C s’exprime alors comme :

0 0 —a 0
a 0 -—a % 0
8562
C — (3.63)
0 0 0 —a
0fa
0 a 0 —a Diry

La matrice C étant de rang 4 (a # 0), le systéme est donc localement accessible en ..

3.5.2.1 Backstepping

La commande backstepping requiert une forme triangulaire du systéme, et le changement de

variables suivant est donc nécessaire :

{X:<x1>; Z:(“); U:a<u1> (3.64)
I3 Ty u9
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Grace a ce changement de variable, le systéme (S) peut alors se mettre sous forme triangulaire

comme suit :

X =z
(S1) Z = F(X,2)+U (3.65)
Y = X
avec .
F(X,Z) = < e e e ) (3.66)
Fan, + Fen. + Foawn. + Fsn, + Fen. + Wan

Pour notre application, la loi de commande sera construite & partir de fonctions de Lyapunov

assignables en deux étapes, que nous allons a présent détailler.

Etape 1 : Posons

5 (3.67)

X = X,-X
Z = Z.—-Z

représentant respectivement ’erreur en position et en vitesse. X, Xr = Z, et )'("T sont res-
pectivement la trajectoire, la vitesse et ’accélération de référence.
Une premiére fonction de Lyapunov assignable est donnée par :
- lors
(X) = §X X >0 (3.68)

La dérivée de Lie de V1 (X) le long du systéme (3.65) s’exprime comme :

Vi (X) = %@) K= X7 (%, 2) (3.69)

Pour garantir une fonction de Lyapunov Vl(X ) définie négative, nous posons :

Vi(X)= -k XTX, k>0 (3.70)
ce qui conduit au résultat suivant :
M X=X,-Z <= Z=X,+kX (3.71)

L’équation (3.71) impose une forme particuliére que doit prendre 'état Z garantissant ainsi
la définie négativité de V;(X). Or, de par la structure du systéme (Sy), la variable Z n’est pas
accessible directement. Pour contourner cette difficulté, nous posons une variable intermédiaire
notée Z,, comme indiquée dans le systéme (3.67), et équation (3.71) s’écrit alors Z, = X, +k X.

A partir de lerreur en vitesse, on obtient :

T =0 -7 — Z=0—0 = Z=X+kX—2 (3.72)
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Or, X = XT —Z = —kle et Z = XT —Z+ le, ce qui entraine :
X=7-kX (3.73)
En remplagant I’expression de X donnée par (3.73) dans 'équation (3.72), on obtient alors :
Z=X +kZ-KX-Z (3.74)

ce qui termine la premiére étape.

Etape 2 : Une seconde fonction de Lyapunov assignable est donnée par :
- - - 1 o~ - .
Vo(X,Z) = Vi(X) + §ZTZ =NX)+W(Z) >0 (3.75)

La dérivée de Lie de Va(X, Z) le long du systéme (3.65) s’exprime alors :

Va(X,2) = 8—5((5().)2 + %(2).2 — XTX 1+ 27Z (3.76)

En substituant les expressions (3.73) et (3.74) dans I’équation (3.76), on obtient :
WX,Z) = ~kXTX+XT7+27 [Xr Yk Z - K2X — z'] (3.77)

X et Z étant des vecteurs, 1'égalité X7Z = ZT X est toujours vérifice et I'équation (3.77)

devient alors :

W(X,Z) = —kXTX+27 [X Yk Z+(1- k)X — z‘] (3.78)

De méme, pour assurer que VQ(X , Z) est définie négative, nous posons :
Vo(X,Z) = ki XTX —ky 272, ky >0 (3.79)

Pour vérifier 'équation (3.79), on en déduit que le second terme de I’équation (3.78) doit étre

identifié comme :

ko Z = X, + ki Z+(1-k)X - Z (3.80)

A partir des équations (3.67) et (3.80), et du systéme (3.65), une loi de commande Lyapunov-

stabilisante pour le systéme (S’) est alors donnée par :

U=2X,—(k1+k)(Z - X,) = (1 +kiko)(X — X,) — F(X, Z) (3.81)
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3.5.2.2 Backstepping adaptatif

Pour illustrer la démarche d’élaboration d’une loi de commande de type backstepping adap-
tatif, la constante € représentant la permittivité relative du milieu intervenant dans la force
électrostatique est supposée inconnue. Cette constante intervient en inverse dans ’expression
(3.59), donc de maniére non-linéaire. Un simple changement de variable de la forme 6 = Z per-
met de se ramener & un cas linéaire et I'estimation devient alors possible. A partir du systéme

(3.54) et du changement de variable (3.64), nous obtenons un nouveau systéme (Sz) sous forme

triangulaire :
X = Z
(S2) 7 = F(X,2)+eX)0+U (3.82)
Y = X

ot (X)) représente la force électrostatique sans le paramétre e, 6 le vecteur de paramétres

constants inconnus et avec :

Fdnx + dewnx + anz + Fcnz ) (3 83)

Fy(X,Z) =
< Fdnz +dewnz +anz +Fcnz +Wan

De méme que pour la loi de commande de type backtepping, cette commande se construit

{

ol « est une fonction stabilisante.

en deux étapes.

Etape 1 : Posons
X -X,

(3.84)
= Z—-Z —«

ANR ><11
|

Une fonction de Lyapunov assignable est donnée par :

Vi(X,0—0) = %XTX + %(é —0)Tr'0-60) >0 (3.85)

ol 0 est le paramétre estimé et I' une matrice définie positive.

La dérivée de Lie de Vi(X,0 — 6) le long du systéme (3.82) est donnée par :
VW(X,0-0) = ZLX,6-0).X+ ﬂ(igé —60).(6-0)
X o6 —6) (3.86)

— XTX 4+ (H-0)7TT b - 0)

D’apreés le systéme (3.84), on a X = X— X, = Z+a. De plus, § étant un paramétre constant,

on en déduit que 6 est nulle. L’équation (3.86) devient alors :

Vi(X,6-0) = XT(Z+a)+(0—0)TT 10 (3.87)
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En posant o = —k; X (k1 > 0), nous obtenons :

N

Vi(X,0-0) = -k X"X+XTZ+06-0)"T19 (3.88)

Le second terme XTZ sera annulé a la prochaine étape. D’aprés les expressions précédentes,
on a également :

X=X-X, =Z+4a=2-—kX (3.89)

Etape 2 : A cette étape, une fonction de Lyapunov assignable possible est :

Vo(X, 2,0 — 0) = Vi(X.,0— 0) + Va(Z) = Vl(X,é—H)—i—%ZTZ >0 (3.90)

La dérivée de Lie de la fonction Va(X, Z,0 — 6) le long du systéme (3.82) s’exprime par :

W(X,2,0-0) = W(X,0-0)+222).2
02 (3.91)
= ki XTX+XTZ4+0-0)Tr"9+27Z
A partir du systéme (3.84) et des équations (3.89), on a :
Z = Fy(X,Z) + g0+ U — Zp+k1(Z — k1 X) (3.92)
7 —a
En substituant I'expression (3.92) dans 'équation (3.91), on obtient alors :
Vo(X,Z2,0—0) = -k XT"X+ZT |1 -k)X+kiZ—Z,+Fo(X,2Z)+ 00 +U (399
+ (0-60)TT" 19 '
En notant que 6 = 6 + (60— é), il s’en suit que :
ZTp0 = ZT00+ Z7¢ (6 — 6) (3.94)

En remplacant équation (3.94) dans l'expression (3.93), la dérivée de Lie de Va(X, Z,0 — )

s’exprime finalement comme suit :

Vo(X,Z,0—0) = —kXTX + ZT (1—kDX+kZ -2+ Fo(X,Z) + o + U (3.95)
+ (0—0)TT 10 -TeT2)
Pour annuler le dernier terme dans 1’équation (3.95), il suffit de poser :
0 =TT 7 (3.96)
Pour assurer que la fonction Vg(f( Z 0 — 0) est définie négative, nous posons :
Vo(X,Z2,0—0) = k1 XTX — ko Z7Z, ky >0 (3.97)
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En regroupant les équations (3.95) (3.96) et (3.97), on en déduit que :
(1—kHX+kZ -2, +F(X,2)+ o0 +U = —koZ (3.98)

Finalement, a partir des relations (3.89), (3.96) et (3.98) obtenues, la commande par backs-

tepping adaptatif U et la loi de mise & jour du paramétre inconnu 0 peuvent étre exprimées par :

U = X, — (ki +ko)(Z = X,) = (14 krko)(X — X)) — Fy(X, Z) — 08
. (3.99)

6 = TpT [(Z—Xr)Jrkl(X—Xr)]

Le calcul est strictement identique pour tous les paramétres intervenant linéairement dans
le modéle (& un éventuel changement de variable prés, comme mentionné précédemment). Une
exception est faite pour la magnétisation M du microrobot. En effet, ce paramétre intervient
également linéairement dans le modéle mais en produit de la commande. Bien évidemment, il
est également possible de ’estimer & partir du backstepping adaptatif en posant 8 = 7,,,M ou
dans ce cas, on considére également 7, inconnu. A partir du systéme (3.54) et du changement

de variable (3.64), on obtient un nouveau systéme se mettant sous la forme :

X =12 w(X)=<1/'00)
Ss) & Z = F(X,Z)+o(X)ub avec 0 1/p (3.100)

vy = X U = (uq u2)T

Les calculs sont similaires & ceux présentés ci-dessus, a la différence prés que la loi de mise a

jour 6 dépend maintenant de la commande u. Le systéme (3.99) devient alors :

wo= ¢ [Re = b+ k) (2 - X = (14 kake)(X - X,) - F(X, 2)]

5| =

(3.101)
6 = TulyT [(Z X))+ k(X — X))

3.5.3 Observabilité

Tant la commande par backstepping (3.81), que la commande par backstepping adaptatif
(3.101), requiérent la connaissance de la vitesse du microrobot en plus de sa position qui est
mesurée. Il est donc nécessaire de coupler la commande & un observateur. Pour cela, I’observabilité

du systéme doit étre établi. En notant hi(x) = x1 et ho(z) = x3, les positions mesurées du
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microrobot, la matrice d’observabilité O du systéme (3.54) s’écrit :

ox1 Oxy
Oha(z) Oha(x) 1 0 0 0
8561 63:4 0 0 1 0
o= | 9Lsh(@)  OLsh(z) | _ | o 1 o o (3.102)
ox1 Oxy
0 0 0 1
8L§’ch2(.%') o 8L§’ch2 (1‘)
ory 014

La condition nécessaire et suffisante pour que le systéme (3.54) soit observable est que le
rang de la matrice soit égal a 4. La détermination des quatre premiéres lignes de la matrice
d’observabilité O suffit & montrer que le systéme est uniformément observable pour toute entrée

ueU.

3.5.4 Estimateur grand gain

La position du microrobot X est supposée mesurée et un observateur doit étre couplé a la
commande pour reconstruire ’état complet du systéme, notamment la vitesse du microrobot Z
qui est non mesurée. L’observateur de Kalman étendu permet de reconstruire 1’état complet du
systéme, mais la convergence de cet observateur n’est pas garantie. La représentation d’état de
l'application est donnée par le systéme (3.54). En effectuant le changement de variable (3.64),
la représentation d’état adopte une forme triangulaire donnée par (3.65). Un observateur grand
gain (Gauthier et al. [1992]) peut alors étre développé pour I'application. L’état du systéme étant
borné, I’hypothése de Lipschitz est localement vérifiée, ce qui garantit alors la convergence de
I’observateur.

L’observateur grand gain couplé a la commande par backstepping (3.81) s’exprime :

X = Z4LyGy(X —Y)
7 = F(X,2)+U+IL2G.(X-Y) (3.103)
vy = X

ol Ly > 0 est le grand gain et les matrices G, et G, sont définies comme :

0 0
a,=| o et G=| 7 (3.104)
0 g3 0 94
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ou les gains g; sont calculés de sorte que la matrice Hy, :

g 0 10
0 0 1

H, = 93 (3.105)
@ 0 00
0 g 0 0

soit une matrice de Hurwitz.
L’observateur grand gain couplé a la commande par backstepping adaptatif (3.81) est simi-
laire au systéme (3.103). Dans le cas ou le paramétre mis & jour est § = 1/, 'observateur grand

gain est donné par :

X = Z4LG(X—Y)
7 = R(X,2)+oX)0+U+ L2G.(X —Y) (3.106)
vy = X

3.5.5 Pistes pour un estimateur de Kazantzis Kravaris

Le systéme composé des sous-systémes Sz et Sy, avec les expressions des fonctions données
par (3.59) est fortement complexe, et nous nous proposons d’en étudier une version simplifiée.
Nous considérons ici un tube droit, avec une force de trainée donnée par la loi Stokes et nous ne

prenons en compte que la force électrostatique :

(

T1 = T9
o = aj(xe —x3) + auy
T3 = -4
Ty = X35
(S3) i = 0 (3.107)
Tg = X7
. as
Ty = m + aus
y = (x1, CUG)T

Afin de déterminer une solution 7', de composantes T;, & I’équation (3.48), nous prenons une
matrice A diagonale avec a; ; = A;. Au vu de la linéarité du systéme en toutes ses variables d’état

hormis x5 et xg, on cherche une fonction T; de la forme :
Ti(x) = ai(xs, 6)r1 + Bi(ws, v6)w2 +7i (5, T6 )23+ 0i (25, 6 ) T4 +€;(25, 26 )27+ (i (25, 6) (3.108)

telle que :
LfTi = ATZ + bi(.%'l,xﬁ) (3.109)
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Le calcul de la dérivée de Lie de T; le long du vecteur f aboutit & :

LT = oi(xs,x6)r2 + Bi(ws, 6)ar(xe — x3) — Vi(@s, T6) s + 0;(T5, T6)T3T5
A as dai (w5, 76) IBi(zs, ) Mi(xs, x6)
+ 62(1.57 x6) (R - 1‘6)2 ( 31‘6 T1+ 31‘6 T2t 8.%'6 3 (3'110)
L Doilws,ze) | OGi(wsm6) )
31‘6 31‘6
Le membre de droite de 'équation (3.109) peut se mettre sous la forme :
AT, +bi(21,26) = Niai(ws, me)z1 + Nifi(@s, 16)w2 + Aivi(Ts, T6) T3
(3.111)

+  Nidi(zs, w6) T4 + Ni€i (25, x6) 27 + NiGi (25, 26) + bi(21, T6)

En posant b;(z1,z¢) = x1 + b2;(x6), on obtient le systéme suivant :

(

)\Z‘Oéi(.%'g,, .%'6) +1 = 0
AiBi(ws, z6) = «j(ws,z6) + a13(x5, T6)
Aivi(2s,6) = —a1Bi(ws5,z6) + 0i(w5, 26) 75
Aidi (25, T6) = —7i(ws,z6) (3.112)
- _ Oai(ws,6) 9Bi(ws, we) (s, 6)

i€ (.%'5, xﬁ) = Dg xr1 + g To + O T3

. 351‘(365,966)3:4 n 0Gi(ws, )

31‘6 31‘6
a
€i(2s, xG)m AiGi(ws, z6) + bai(z6)

Les premiéres équations du systéme précédent permettent de définir quatre termes de I’équa-

tion (3.108) :

1 1
(s, 76) = —3- Pl = T
3.113
; N (3.113)

0i(x5,16) = — ) i vilws, we) = (

)\i()\i—al)()\?—i-m )\i—al)()\?—i-xg,)

En notant que les expressions précédentes ne dépendent pas de xg, les deux derniéres équations

du systéme (3.112) s’écrivent alors :

aCz‘g&Cﬂﬁ) ~ i)
o (3.114)
6@'(335)(}21172%)2 = AiGi(x5,76) + bai(e)
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L’intégration par rapport a xg de la premiére équation du systéme (3.114) donne :
Gi(ws,26) = Ni€i(5)z6 + c(T5) (3.115)

ou ¢(z5) est une fonction ne dépendant que de x5 & déterminer.

Sous 'hypothése que bo;(0) = 0 et en substituant (3.115) dans la seconde équation du systéme

(3.114), nous obtenons en identifiant les termes :

ag€; (565) = )\Z'C($5)R2

(3.116)
0 = Magei(w5) (R — 26)% + Nic(5)(—2Rw6 + 23) + b (26) (R — ¢)*
az
c(rs) = W €i(zs) ( |
<— 3.117
-2
bQZ'(,IG) = —)\?$6 — a9T¢ 6 R

m €i(z5)

En notant d’aprés la deuxiéme équation du systéme (3.117) que €;(z5) est une constante
quelconque, par exemple €;(x5) = 1, nous pouvons en déduire que ¢(x5) est indépendant de xs.

Par conséquent, en posant :

. 9 Te — 2R
bgi($6) = _)‘i Te — QQxGM (3118)
nous pouvons en déduire I'expression de (;(zg) :
Gi(z6) = Aiwg + —2 (3.119)
(2 6) — Nil6 )\2R2 .

ce qui conclut le calcul des différents termes de I’équation (3.108). La fonction 7; s’écrit alors :

Ti(z) = —~ ! + = 4 T
i\r)=——x1— T Tr3— T T L —
>\i ! )\z()\z - al) 2 ()\Z — al)()\? + $5) 3 )\z()\z — al)()\? + $5) 4 7 6( )\ZRQ)

3.120

Le calcul de la dérivée de Lie de T; le long de g améne immédiatemment au résultat suivant :

—a

Lgﬂ(x)u = AZ()‘Z _al)

u1 + ausg (3.121)

Avec des A; < 0 distincts, la fonction 7T; est Lipschitz injective pour ¢ > 8 sur tout compact
de X de la forme K = {r € X CR": 22 4+ 23 > 0,25 > 0; || < R}. Cependant, le probléme de
son inversion & gauche est rendu délicat en raison des nonlinéarités de T et ce travail fait partie

de nos perspectives a court terme.
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3.6 Conclusion

Ce chapitre a été consacré a la commande et a 'observation d’un microrobot naviguant dans
le systéme cardiovasculaire. A partir de ’ensemble des forces présenté au Chapitre 1, nous avons
proposé une modélisation du comportement dynamique du microrobot sous la forme d’une re-
présentation d’état appartenant & la classe des systémes non-linéaires affine en la commande.
Deux approches ont été proposées pour le controle du microrobot. La synthése d’'une premiére
loi de commande de type backstepping simple a été développée construite & partir de fonctions
de Lyapunov assignables, garantissant ainsi une stabilité locale du systéme. De nombreux para-
métres physiologiques et physiques du modéle étant incertains, nous avons été amenés a mettre
en place une commande adaptative. La synthése d’'une loi de commande de type backstepping
adaptatif permet alors d’estimer en ligne certains paramétres. Ces lois de commande requiérent
la connaissance de I’état complet du systéme, et les différentes commandes ont été couplées avec
un observateur grand gain. Des premiéres pistes ont également été proposées pour déterminer
un estimateur de la dynamique de la vitesse du sang. Le chapitre suivant présente les résultats

de simulation obtenus, vérifiant et validant les approches présentées au cours de ce chapitre.
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4.1. INTRODUCTION

4.1 Introduction

Nous présentons dans ce chapitre les résultats de simulation du systéme commandé décrit
a partir de la modélisation proposée dans le Chapitre 3. Le controle du microrobot dans cet
environnement est assuré par une commande de type backstepping, couplée & un observateur
grand gain permettant ’estimation compléte de ’état.

La Section 4.3 propose une étude paramétrique du modéle. Cette étude a pour but de déter-
miner les paramétres les plus sensibles du modéle et d’analyser la robustesse de la commande a
ces incertitudes paramétriques. La Section 4.4 présente une comparaison des forces motrices ﬁm
nécessaires lorsque la trajectoire de référence est i) déduite d’algorithme de type Voronoi et donc
centrée sur I'axe du vaisseau sanguin ou i) basée sur une exploitation du modéle pour minimiser
les efforts de commande.

La robustesse aux bruits de mesure de la paire commande-observateur est vérifiée dans la
Section 4.5. Le comportement dynamique du microrobot est largement affecté par 'incertitude
d’estimation de nombreux paramétres physiologiques. La commande développée pour I'applica-
tion doit donc étre suffisamment robuste a ces erreurs paramétriques pour garantir un suivi de
trajectoire correct.

La Section 4.6 illustre le comportement du systéme en présence d’erreurs paramétriques avec
une commande de type backstepping (Section 4.6.1), ou de type backstepping adaptatif (Section
4.6.2) qui identifie en temps réel certains paramétres. Parmi les nombreux parameétres intervenant
dans le modeéle, une erreur sur 7, la viscosité dynamique du sang, sur vy, la vitesse du sang, sur
F’;, la force électrostatique ou encore sur M, la magnétisation du microrobot, peut fortement
modifier le comportement dynamique du microrobot. Nous montrons dans les différentes sections
de ce chapitre que la commande assure la stabilité du systéme en boucle fermée et I’observateur

reconstruit I’état complet du systéme correctement malgré les incertitudes paramétriques.

4.2 Contexte et cadre des simulations

L’ensemble des simulations proposé dans cette section est réalisé en supposant un microrobot
de type "bead pulling" constitué a hauteur de 50 % de matériel ferromagnétique et de 50 % de
charge (médicament, polymeére, micro-outils,...). Les simulations sont faites en prenant en compte
les limitations d’un systéme magnétique qui induit des gradients de champ magnétique dont la
saturation est donnée par Ugys = V Bggt. Pour ne pas détériorer le systéme magnétique, la loi de
commande appliquée au systéme est alors corrigée comme suit, :

U(t)

Uy(t) = 7o) avec k(t) = max [1, ZZH (4.1)
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Viscosité du plasma Mpl 51073 [Pa.s]
Densité du sang Py 1060 [kg.m ™3]
Densité du matériau magnétique Pm 7874 [kg.m 3]
Densité de la charge Pe 1500 [kg.m ™3]
Ratio magnétique Tm 0,5
Constante de Boltzmann Ky, 1,38.1072% [J.K71]
Longueur au repos des polyméres greffés Ly 100.1072 [m]
Magnétisation de saturation M 1,72.108 [A.m~1]
Module de Young du microrobot E. 10° [Pal
Module de Young de la paroi des vaisseaux sanguins E, 1,3.10° [Pad]
Coeflicient de Poisson du microrobot Oc 0,27
Coefficient de Poisson de la paroi des vaisseaux sanguins Ow 0,2
Taux d’hématocrite hq 0,45
Constante d’Hamaker Ap, 41071 [J]
Permittivité diélectrique du sang € 70 [C?2.N~1.m™?]
Parameétres de la vitesse du sang af, wy, ¢r 1,15, 27, 5
Condition initiale du microrobot X, Z (Petite artére) Xo, Zo (0,0.00075)7', (0,0)T
Diamétre du vaisseau sanguin (Petite artére) D 3 [mm]
Vitesse axiale du sang (Petite artére) vf 2,5 [em.s™1]
Ratio A (Petite artere) A L
Condition initiale du microrobot X, Z (Artériole) Xo, Zo (0,0.000015)7, (0,0)
Diamétre du vaisseau sanguin (Artériole) D 200 [um]
Vitesse axiale du sang (Artériole) vf 465 [um.s~1]
Ratio A (Artériole) A :
Saturation de la commande (Petite artére) Ui maz 80 [mT.m™!]
Saturation de la commande (Artériole) Ui maz 450 [mT.m=1]
Gains de la commande (Petite artére) ki, ko 7, 14
Gains de la commande (Artériole) k1, ko 10, 20
Condition initiale de 'observateur X, Z Xo, Zo (0,0)T, (0,0)"
Gains de 'observateur Ly 5
91,92, 93, 94 —6,-13,-12, -4

Tableau 4.1 — Données de simulations.
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4.3. ETUDE DE SENSIBILITE

Le Tableau 4.1 résume les différentes valeurs des paramétres physiologiques et physiques liés
au microrobot qui sont utilisées pour réaliser I’ensemble des simulations de cette section. Les
mentions entre parenthése "Artére" ou "Artériole" dans ce tableau indiquent les valeurs prises
par les paramétres lors de simulations dans ces types de vaisseau sanguin. De plus, dans le reste
de cette section, on suppose la présence d’'un champ magnétique extérieur suffisamment élevé

pour garantir une magnétisation de saturation de la partie magnétique du microrobot.

4.3 Etude de sensibilité

Le modeéle (3.59) comporte un nombre important de paramétres tant physiologiques que
physiques. Il est alors nécessaire et primordial de déterminer les paramétres prépondérants dans
le modéle, c’est-a-dire ceux modifiant sensiblement 1’estimation de la force résultante extérieure
en cas d’incertitudes paramétriques. Pour cela, nous menons une étude de sensibilité quantitative
pour identifier les paramétres pouvant mettre en défaut la robustesse de la commande et rendre
le systéme instable en boucle fermée.

Deux types de courbes sont tracés sur les Figures 4.1 et 4.2. Une premiére courbe représente
Ierreur commise en newton entre la force calculée sans et avec erreur paramétrique, et une
deuxiéme courbe trace l'erreur relative. L’étude est réalisée en supposant un rayon de microrobot
de 250um, ce qui permet au microrobot de naviguer dans des vaisseaux sanguins de type artére
ou petite artére. L’incertitude sur les paramétres physiologiques est issue du Tableau 2.1 donné
dans le Chapitre 2. Pour I'ensemble des courbes des Figures 4.1 et 4.2, ’erreur est considérée
comme nulle pour la valeur nominale de ’évaluation de la force.

Les Figures 4.1 (a) et (b) présentent les résultats sur 'estimation des forces surfaciques (e.g.
la forces électrostatique F, et de van der Waals ﬁvdw) en présence d’erreurs paramétriques.
On suppose le centre de gravité du microrobot & une distance D/4 de la paroi du vaisseau
sanguin. L’estimation de la charge ¢ du microrobot est donnée par ’équation (1.58), mais rien
ne garantit que la charge soit maximale. La permittivité diélectrique du sang ¢ est également
un parameétre variable. La charge ¢ et la permittivité € interviennent respectivement au carré et
en inverse dans ’expression de la force électrostatique expliquant alors ’allure des courbes de la
Figure 4.1 (a). Considérons & présent les paramétres g2/ et A; comme incertains. Ces termes
interviennent linéairement respectivement dans la force électrostatique et de van der Waals.
L’erreur d’estimation de ces forces est donc linéaire par rapport a ces termes. On remarque
qu’une erreur sur I'estimation de la constante d’Hamaker A n’a que peu de conséquence sur le
comportement dynamique du microrobot. En effet, une erreur de 50% sur A, entraine une erreur
inférieure a 5.10712N sur l'estimation de la force de van der Waals, ce qui est négligeable au

regard de 'erreur de 0, 5uN engendrée par une erreur de 50 % sur la force électrostatique. Dans le
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Figure 4.1 — Erreur sur I'estimation des forces surfaciques et de trainée en présence d’erreurs

paramétriques.

cas d’une artériole, une erreur sur la force électrostatique est également largement prépondérante
sur une erreur commise sur I’évaluation de la force de van der Waals.

Les Figures 4.1 (c) et (d) présentent 'influence d’une erreur paramétrique sur Iestimation
de la force de trainée ﬁd, lorsqu’une erreur est commise sur la viscosité du sang 7, la vitesse
du sang vy, la masse volumique du sang py, et enfin une double erreur sur la viscosité et la
vitesse du sang. On suppose ici que le microrobot est situé sur 'axe du vaisseau sanguin. Bien
que les parametres 7, vy et py interviennent de maniere non-linéaire dans l'expression de la
force trainée, il est intéressant de noter qu’une erreur sur ’estimation de I'un de ces paramétres

modifient I'évaluation de la force de trainée de maniére quasi-linéaire. Une erreur sur 'un de
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Figure 4.2 — Erreur sur 'estimation des forces magnétique et de contact en présence d’erreurs

paramétriques.

ces paramétres entraine une erreur de ’ordre du pN. Une erreur double sur 'estimation de la
viscosité du sang et sur la vitesse du sang entraine une erreur importante sur 1’évaluation de
la force. En effet, on note sur la Figure 4.1 (c), qu'une erreur de 50% de la viscosité et de la

vitesse du sang induit une erreur de plus de 120%, correspondant & une erreur atteignant 5uN

sur 'estimation de la force de trainée.

Enfin, la Figure 4.2 montre ’erreur commise sur ’estimation de la force magnétique E,, et
de la force de contact ﬁc en supposant une incertitude sur la mesure de la magnétisation M du
microrobot et sur ’estimation du module de Young F,, de la paroi des vaisseaux sanguins. La
magnétisation du microrobot intervenant linéairement dans I’expression de la force magnétique,
lerreur commise est alors linéaire par rapport a ce paramétre. La Figure 4.1 (d) montre qu’une
erreur de 50% de la magnétisation du microrobot entraine une erreur sur 1’évaluation de la force
magnétique de l'ordre de 3,5uN. Une erreur du module de Young dans la plage d’incertitude
donnée par le Tableau 2.1 entraine une erreur maximale de 'ordre 1, 2uN sur 'estimation de la

force de contact.

Il est possible de déduire de cette étude qu’une erreur sur ’estimation de la force électrosta-
tique F’;, la force de trainée Fd et la force magnétique ﬁm affecte particulierement 1’évaluation
de la force résultante agissant sur le microrobot. Bien évidemment, une erreur sur le rayon r du
microrobot, sur son module de Young ou son coefficient de Poisson peut également modifier le
comportement dynamique de celui-ci. Néanmoins, on suppose ici qu’il est possible de mesurer
ces parameétres avec une précision suffisamment élevée pour considérer comme négligeable ces

erreurs par rapport aux autres incertitudes paramétriques présentées dans cette section.
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4.4 Force motrice et suivi de trajectoire

Dans le systéme cardiovasculaire, le controle d’'un microrobot s’avére difficile en raison des
nombreuses forces extérieures agissant sur ce dernier (voir Chapitre 1). La limitation des action-
neurs peut grandement compromettre son contrdle, détériorer le suivi de trajectoire, voire ne
plus garantir ’acheminement du microrobot de la zone d’injection a la zone cible. Le chemin que
doit suivre le microrobot peut étre optimisé en exploitant le modeéle (voir Chapitre 2).

Les forces surfaciques, telles que les forces électrostatique et de van der Waals, peuvent contri-
buer a ’équilibre des forces sur le microrobot et ainsi diminuer les efforts de commande. L’étude
menée dans les Sections 2.3 et 2.4 a permis d’établir une trajectoire de référence optimisée. Cette
section illustre la différence obtenue au niveau de la sollicitation des actionneurs, et donc de la
commande, pour deux types de trajectoires de référence. La Figure 4.3 (a) illustre le suivi de
trajectoire du microrobot lorsque le chemin est centré sur ’axe du vaisseau sanguin. L’erreur de
suivi de trajectoire est tracée sur la Figure 4.3 (b). Les commandes u, = VB, et u, = VB, sont
données sur la Figure 4.5 (a). Le microrobot étant situé initialement dans la partie supérieure du
vaisseau sanguin, il doit rejoindre le centre du vaisseau sanguin, & savoir I’endroit ou la vitesse
du sang est la plus grande et entraine donc une force de trainée maximale. La commande doit
retenir le microrobot qui a tendance a étre poussé par la force de trainée, ce qui se traduit par
une commande u, négative qui atteint la saturation. Ce phénoméne se produit de nouveau entre
les instants ¢t = 0,8s et t = 1,2s pour les mémes raisons. Cela entraine une dégradation du suivi
de trajectoire notable par ’augmentation de Ierreur de suivi sur la Figure 4.3 (b). Le microrobot

a tendance a glisser vers la partie inférieure du vaisseau sanguin en raison du poids apparent

x10°

O Référence
—— Simulé

z(m)
Erreur (m)

1 15
x(m) x10° Temps(s)
(a) Suivi de trajectoire (b) Erreur de suivi

Figure 4.3 — Suivi sans trajectoire de référence optimisée.
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z(m)
Erreur (m)
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(a) Suivi de trajectoire (b) Erreur de suivi

Figure 4.4 — Suivi avec trajectoire de référence optimisée.

et des forces électrostatiques et de van der Waals, qui sont toutes deux des forces attractives.
Une fois la phase systolique passée, la force de trainée diminue et la commande sort de la zone
de saturation. Le microrobot tend alors de nouveau vers la trajectoire de référence. On note de
nouveau, en fin de simulation une détérioration du suivi de trajectoire en raison de la force de

trainée qui est maximale & cet instant correspondant & une nouvelle phase systolique.

Les Figures 4.4 (a), 4.4 (b) et 4.5 (b) illustrent le suivi de trajectoire de référence du microro-

bot lorsque la trajectoire est optimisée. Le chemin de référence est situé dans la partie supérieure
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Figure 4.5 — Commandes sans et avec trajectoire de référence optimisée.
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du vaisseau sanguin pour exploiter le fait que la force électrostatique et la force de van der
Waals contrebalancent le poids apparent du microrobot. En début de simulation, la commande
u, atteint la saturation en raison de la force de trainée importante agissant sur le microrobot.
Néanmoins, plus le microrobot s’éloigne de ’axe du vaisseau sanguin, et plus la force de trainée
diminue en raison du profil de vitesse parabolique du fluide. Tout au long de la simulation, on
note que les efforts de contréle sont moins importants que dans la simulation précédente. La
phase transitoire passée, la commande n’atteint plus la zone de saturation, et le suivi de trajec-
toire est alors assuré sans dégradation, et pour des sollicitations des actionneurs inférieures de
40 % en moyenne.

Ces deux simulations montrent toute l'importance d’optimiser la trajectoire de référence
pour ¢) diminuer les sollicitations trop importantes des actionneurs et i) assurer un bon suivi

de trajectoire du microrobot.

4.5 Robustesse aux bruits de mesure

Un systéme de localisation couplé & un logiciel de traitement d’image est nécessaire pour la
mesure de la position du microrobot. Un ensemble de deux caméras munies d’objectifs permet de
mesurer cette position dans 'espace dans des circuits microfluidiques transparents. Le systéme
"Octomag" (voir Figure 1.16) montre la disposition possible du microscope et des caméras pour la
mesure de la position (Kummer et al. [2010], Kratochvil et al. [2010a]). En placant une caméra
sur l'axe E, il est possible de mesurer la position du microrobot dans le plan horizontal. De

méme, une cameéra située sur l'axe 7 mesure la position du microrobot dans le plan vertical.

3
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Erreur (m)
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x(m) x10° Temps(s)
(a) Suivi de trajectoire (b) Erreur de suivi

Figure 4.6 — Suivi de trajectoire en présence de bruits de mesure.
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Figure 4.7 — Position estimée en présence de bruits de mesure.

Un logiciel de traitement d’image reconstruit alors le déplacement du microrobot dans I'espace.
Néanmoins, cette solution n’est pas envisageable pour des tests in-vivo. Une approche différente
de localisation de microrobot est proposée dans der Weide et al. [2001] et Felfoul et al. [2006].
Placé au sein d’'un IRM, un microrobot contenant une partie magnétique crée une perturbation
locale du champ magnétique qui peut étre exploitée pour déterminer la position du microrobot.
Shapiro et al. [2004] ont montré qu’avec un IRM possédant une résolution de 50 pm, il est possible

de localiser des microparticules ferromagnétiques de 1um. Cette technique utilise la variation du
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Figure 4.8 — Vitesses estimées en présence de bruits de mesure.
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Figure 4.9 — Commande en présence de bruits de mesure.

moment magnétique du microrobot pour le localiser a partir de I'imageur de I'TRM. Néanmoins
une localisation aussi précise n’est possible actuellement qu’avec des IRM possédant un champ
magnétique de 117". De plus, le temps d’acquisition pour chaque image peut prendre de 5 min a
plus de 14 h pour une résolution aussi fine, ce qui n’autorise donc pas une application en temps
réel.

Que ce soit par un systéme de caméras ou & partir d’'un imageur d’'un IRM ou d’un CT,
la mesure de la position du microrobot est affectée par une incertitude sur sa position réelle.
La commande développée doit donc étre suffisamment robuste pour garantir la stabilité de ’en-
semble. Le controle par backstepping est couplé & un observateur grand gain pour reconstruire
I’état complet du systéme nécessaire aux calculs de la commande. En plus d’estimer 1’état du
systéme, ’observateur posséde un effet filtrant sur la mesure comme le montrent les simulations
suivantes. L’incertitude de mesure de la position est modélisée par I’ajout sur la sortie d’un bruit
blanc gaussien de l'ordre de 10% de la mesure (e.g. 100 um pour cette simulation), ordre de
grandeur motivé par la résolution spatiale des systémes actuels (voir Section 1.5).

Les Figures 4.6 a 4.9 illustrent le comportement du microrobot et de ’observateur en présence
de bruit. De maniére générale, on note que la paire contréleur-observateur est stable et que le
suivi de trajectoire est efficace. La mesure bruitée n’affecte pas la convergence de I'observateur
qui est initialisé & une position différente de la position réelle du microrobot. Comme le montrent
les Figures 4.7 (a) et (b), 'observateur filtre la sortie puisque l'erreur d’estimée, une fois la phase
transitoire de convergence passée, est de 'ordre de 30 ym. La Figure 4.9 montre que la commande
est en revanche fortement affectée par le bruit de mesure notamment, autour des instants ¢t = 0.5s

et t = 2.5s, a savoir lors de la phase diastolique. A ces instants, la force de trainée ﬁd n’est pas
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prédominante, & 'inverse de la force électrostatique F,. Or cette derniére est particuliérement
sensible aux bruits de mesure sur la position du microrobot, contrairement a la force de trainée
qui dépend principalement de la vitesse du microrobot. La vitesse du microrobot est reconstruite
grace & 'observateur grand gain qui posséde un effet filtrant sur ’estimation. Néanmoins, le
choix du grand gain Ly ne doit pas étre trop élevé en raison de son intervention au carré sur
I’estimation de la vitesse du microrobot. La robustesse de I'observateur grand gain aux bruits de

mesure pourrait étre améliorée par des observateurs grand gain adaptatif (Andrieu et al. [2009]).

4.6 Robustesse aux erreurs paramétriques

Le Chapitre 1 a exposé les nombreuses forces s’exergant sur le microrobot. La modélisation de
ces forces comprend de nombreux paramétres physiologiques incertains qui peuvent sensiblement
varier d’une personne a une autre (voir Table 2.1 et Section 4.3). De plus, le systéme & commander
peut également étre affecté par des perturbations extérieures. La commande développée doit
donc assurer la stabilité de la boucle fermée avec suffisamment de robustesse vis-a-vis de ces
erreurs paramétriques. Cette section présente le comportement du systéme en présence d’erreurs
paramétriques lorsque la commande est de type backstepping (non adaptatif) et lorsque certains

parameétres peuvent étre estimés en ligne & partir du backstepping adaptatif.

4.6.1 Commande par backstepping

Les erreurs de modéle peuvent fortement dégrader les performances globales du systéme. En
dépit du caractére local du domaine de convergence assuré par la loi de commande non-linéaire,
cette derniére peut compenser (au moins partiellement) ces erreurs et assurer une robustesse de
I’ensemble. De plus, la présence d’un observateur peut également compromettre la stabilité du
systéme en boucle fermée (Kokotovi¢ [1992]). Nous présentons dans cette section les résultats
obtenus en présence d’erreurs de modéle sur des paramétres influencant particuliérement le com-
portement dynamique du microrobot. La loi de commande appliquée est ici de type backstepping
simple donnée par I’équation (3.81) (par opposition au backstepping adaptatif), et n’intégre donc

pas de mise & jour des paramétres incertains.

4.6.1.1 Erreur sur la viscosité dynamique 7

La force de trainée ﬁd dépend étroitement de la vitesse relative du microrobot par rapport
a la vitesse du sang, mais également de la viscosité dynamique n du sang. Une erreur sur 7
modifie sensiblement ’estimation de la force de trainée. La viscosité du sang est calculée a partir
de la loi empirique proposée par Pries et al. [1996], mais cette viscosité peut varier en raison

de perturbations extérieures telles que la température ou le pH par exemple. Pour prendre en

148



CHAPITRE 4. RESULTATS DE SIMULATION

z(m)
Erreur (m)

8 15
x(m) x10° Temps(s)
(a) Suivi de trajectoire (b) Erreur de suivi

Figure 4.10 — Suivi de trajectoire : paramétre incertain 7.

compte l'incertitude sur ce paramétre, la simulation suivante est réalisée en considérant une
erreur de Uordre de 10% sur la valeur nominale de la viscosité. Les Figures 4.10 a 4.13 montrent
le comportement du systéme lorsqu’une erreur sur la viscosité est présente. Globalement, le
systéme en boucle fermée reste stable. Néanmoins, une erreur de suivi de trajectoire est notable
sur la Figure 4.10 particuliérement autour des instants ¢t = 1s, ¢ = 2s et t = 3s ou la force de
trainée est prépondérante par rapport aux autres forces (phase systolique). Cela se traduit par

une erreur sur 'estimation de la position du microrobot par I'observateur (voir Figure 4.11) et

z(m)
Erreur (m)

12 0 0.5 1 15
x(m) x10° Temps(s)

(a) Position estimée par 'observateur (b) Erreur d’estimée

Figure 4.11 — Position estimée : parameétre incertain 7.
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Figure 4.12 — Vitesses estimées : paramétre incertain 7.

également une erreur importante sur I'estimation de la vitesse du microrobot (voir Figure 4.12),

sans toutefois affecter la convergence de 'observateur durant la phase transitoire. Malgré tout,

la

commande assure un suivi de trajectoire correct sans entrer en saturation (voir Figure 4.13).

Néanmoins, la stabilité du microrobot peut étre perdue, notamment s’il entre dans une zone non

commandable (voir Chapitre 2).
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Figure 4.13 — Commande : paramétre incertain 7.
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Figure 4.14 — Suivi de trajectoire : incertitudes sur vy et E..

4.6.1.2 Erreur sur I’estimation de la vitesse du sang v; et la force électrostatique

L’estimation de la vitesse du sang dans les vaisseaux sanguins est un point crucial. En effet,
la force de trainée F est une force prépondérante dans le modéle, notamment lorsque le micro-
robot navigue dans des vaisseaux sanguins de type artére ou petites artéres. Une incertitude trop
importante sur la valeur de la vitesse du sang induit des erreurs telles sur le calcul de ﬁd que le
systéme devient instable. Ce probléme devient d’autant plus complexe en présence de bifurca-
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Figure 4.15 — Position estimée : incertitudes sur vy et ﬁe.
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Figure 4.16 — Vitesses estimées : incertitudes sur vy et ﬁe.

tions mineures et majeures. Dans ce manuscrit, nous avons proposé des expressions analytiques
permettant de modéliser le profil de vitesse du sang dans ces deux types de bifurcations en se
basant sur les résultats fournis par des logiciels de CFD. Les expressions analytiques n’étant
qu’une approximation du profil de vitesse, il est nécessaire que la commande tolére des erreurs
sur la vitesse du sang. La bifurcation majeure étudiée dans le Chapitre 2 est modélisée comme
une séparation de la branche mére en deux quarts de cercle. Or cette modélisation n’est qu'une

approximation et I’évaluation de la force électrostatique devient également un probléme délicat
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Figure 4.17 — Commande : incertitudes sur vy et E..
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en raison de la distance § du microrobot aux parois des vaisseaux sanguins. La simulation sui-
vante est réalisée en considérant une incertitude sur I'estimation de la vitesse vy et de la force
électrostatique.

Pour tester la robustesse de la paire controleur-observateur a cette incertitude, nous avons
simulé une erreur de l'ordre de 10% sur l'estimation de la vitesse du sang vy et de la force
électrostatique F’;. La force de trainée étant prédominante dans une artére, une nette dégradation
du suivi de trajectoire est constatée (voir Figure 4.14). Cette dégradation serait d’autant plus
importante si la trajectoire de référence était centrée sur I’axe du vaisseau sanguin, & savoir
I’endroit ot la vitesse du sang est la plus importante. Néanmoins, I'erreur de suivi de trajectoire
est particuliérement importante lors de la phase systolique, autour des instants ¢t = 1s, t = 2s
et t = 3s. Malgré une estimation biaisée de la vitesse du sang et une erreur sur ’évaluation de
la force électrostatique, la convergence de I'observateur n’est pas compromise (voir Figures 4.15
et 4.16). La vitesse estimée du microrobot est naturellement affectée par cette incertitude sur
la vitesse du sang, et l'erreur est également élevée notamment durant les phases systoliques. La

stabilité du systéme en boucle fermée reste malgré tout assurée par la commande (voir Figure
4.17).

4.6.1.3 Erreur sur ’estimation de la force électrostatique

Dans une petite artére :

Avec la force de trainée, la force électrostatique F’; est une force prédominante dans le modéle.

Comme nous ’avons mentionné au Chapitre 1, de nombreuses modélisations sont envisageables
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1 15
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(a) Suivi de trajectoire (b) Erreur de suivi

Figure 4.18 — Suivi de trajectoire : paramétre incertain ¢?/c (Petite artére).
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x(m)

(a) Position estimée par 'observateur

Figure 4.19 — Position estimée : paramétre incertain ¢?/e (Petite artére).

15
Temps(s)

(b) Erreur d’estimée

pour estimer la force électrostatique. Le modéle choisi fait intervenir deux paramétres : la charge

maximale du microrobot ¢ et la permittivité diélectrique relative du milieu €. L’estimation de ces

deux paramétres demeure un probléme puisque premiérement, rien ne garantit que le microrobot

atteigne sa valeur maximum de charge et deuxiémement, la permittivité relative du sang peut

fortement varier d'une personne a une autre. Cette simulation est faite en supposant une erreur

de 10% sur 'estimation de la force électrostatique puisque le ratio ¢?/c intervient linéairement

dans ’expression de la force.
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Figure 4.20 — Vitesses estimées : paramétre incertain g2/ (Petite artére).
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Figure 4.21 — Commande : paramétre incertain ¢?/¢ (Petite artére).

La Figure 4.18 montre une erreur de suivi de trajectoire en raison de la surestimation de la
force électrostatique, ce qui explique un positionnement du microrobot en dessous de la trajectoire
de référence. Bien que la convergence de l'observateur ne soit pas affectée par cette erreur de
modélisation, on note sur les Figures 4.19 et 4.20 des erreurs d’estimées tant sur la position du

microrobot que sur sa vitesse.
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Figure 4.22 — Suivi de trajectoire : paramétre incertain ¢?/e (Artériole).
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Figure 4.23 — Position estimée : paramétre incertain ¢/ (Artériole).

Dans une artériole :

Dans une artériole ou un capillaire, les forces surfaciques deviennent prépondérantes sur les
forces volumiques. L’optimisation de la trajectoire de référence au Chapitre 2 a montré que le
ratio Chy est le plus élevé lorsque le microrobot se déplace le long de I'axe du vaisseau sanguin
avec un ratio A de l'ordre de 0,5. Dans cette simulation, la trajectoire de référence est donc
centrée sur l'axe, et le microrobot posséde un diameétre deux fois inférieur au diamétre du vaisseau

sanguin. De méme que dans les simulations précédentes, on suppose une erreur de 10% sur la
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Figure 4.24 — Vitesses estimées : paramétre incertain ¢?/e (Artériole).
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Figure 4.25 — Commande : paramétre incertain ¢2/e (Artériole).

force électrostatique. Les Figures 4.22 & 4.25 montrent les résultats obtenus. La phase transitoire
est due & une initialisation incorrecte de I'estimateur, le microrobot étant initialement dans la
partie supérieure du vaisseau sanguin. On note une erreur d’estimée de la position et de la vitesse
sur les Figures 4.23 et 4.24 durant la phase transitoire avant convergence. De plus, on note que
le suivi de trajectoire est parfait une fois que le microrobot se déplace le long de la trajectoire de
référence, centrée sur ’axe du vaisseau sanguin. Ces résultats s’expliquent par le fait que lorsque
le microbot atteint le centre du vaisseau sanguin, la résultante de la force électrostatique devient
nulle et l'erreur paramétrique n’a alors que peu d’influence sur le déplacement du microrobot.
La phase critique est donc durant la phase transitoire, et de nouveau, la commande montre une

certaine robustesse & cette incertitude paramétrique.

4.6.1.4 Erreur sur la magnétisation M du microrobot

Une incertitude sur ’évaluation de la magnétisation du microrobot M est a présent introduite
dans cette simulation. La robustesse de la commande & une erreur sur ce paramétre est essentielle
car la magnétisation du microbot n’est pas une constante en raison de la dépendance de ce
paramétre au champ magnétique B extérieur. Une modification locale du champ magnétique peut
sensiblement modifier la valeur de la magnétisation notamment si le champ magnétique n’est pas
suffisamment élevé pour garantir une magnétisation de saturation. De plus, la magnétisation est
un parameétre sensible du modéle puisqu’il intervient directement en produit de la commande V B.

Cette simulation est réalisée en considérant une erreur de 'ordre de 10 % sur la valeur no-

minale de la magnétisation. Les courbes des Figures 4.26 a 4.29 illustrent le comportement
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Figure 4.26 — Suivi de trajectoire : paramétre incertain M.

dynamique du microrobot & cette incertitude paramétrique. Malgré un suivi de trajectoire for-
tement dégradé comme le montre la Figure 4.26, la commande assure la stabilité du systéme
en boucle fermée. Le microrobot entre en collision avec la paroi du vaisseau sanguin entre les
instants ¢t = 0, 1s et t = 0, 3s, ce qui entraine la saturation de la commande (voir Figure 4.29). De
plus I'artére se contracte a ces instants (ce qui n’est pas représenté graphiquement sur la Figure

4.26), et accentue également le phénomeéne de rebond du microrobot contre la paroi.

On note sur les Figures 4.27 et 4.28 que l'estimation de 1'état du systéme par ’observateur
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Figure 4.27 — Position estimée : parameétre incertain M.
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Figure 4.28 — Vitesses estimées : parameétre incertain M.

est particuliérement sensible & ces collisions qui apparaissent dans un moment critique puisque
I’observateur n’a pas encore convergé. A partir de ¢t = 0, 5s, 'observateur a convergé et les erreurs
d’estimées résiduelles sont uniquement les conséquences de l'incertitude paramétrique. Comme
présenté dans larticle Arcese et al. [2011a], il est néanmoins possible d’identifier hors ligne ce
paramétre & ’aide d’un capteur d’effort de type MEMs.

Dans la section suivante, nous montrons comment l’estimation de certains paramétres a
partir d’'une commande de type backstepping adaptatif peut grandement améliorer le suivi de

trajectoire.

0.1

.08 [+ 1[4+t —0OB, |

0.06 -

0.04-

0.02

-0.021

-0.04 -

Gradients de champ magnétique (T/m)

-0.06H

Coosl Ll ]

-0.1 L L L L L
0 1

15
Temps(s)

Figure 4.29 — Commande : paramétre incertain M.
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4.6.2 Commande par backstepping adaptatif

Les sections précédentes ont montré la stabilité et la sensibilité de la commande vis-a-vis de
bruits de mesure et d’incertitude sur certains paramétres. Cette robustesse peut étre sensiblement
améliorée grace a l'estimation en temps réel de certains parameétres. La commande de type
backstepping adaptatif permet d’estimer des paramétres intervenant linéairement dans le modéle
ou se ramenant & un cas linéaire en effectuant un changement de variable approprié. Grace a
cette estimation en ligne, la commande assure alors une stabilisation du microrobot le long de
la trajectoire de référence. Nous illustrons le bénéfice d’utiliser ce type de commande & travers
deux exemples représentatifs i) I'estimation de ¢/ dans 'expression de la force électrostatique,
et i) l'estimation de la magnétisation du microrobot M intervenant en facteur de la commande
VB.

4.6.2.1 Erreur sur I’estimation de la force électrostatique

Pour cette simulation, nous considérons une erreur de modélisation affectant la force élec-
trostatique. Trois approches différentes sont possibles : i) on considére la charge maximale ¢ du
microrobot inconnue, et on effectue le changement de variable ¢ = ¢? pour se ramener a un
cas linéaire, i) on souhaite estimer la permittivité diélectrique du milieu ¢ et le changement de
variable est donné par ¥ = 1/ et iii) on considére directement le ratio ¢?/¢ comme inconnu
et le changement de variable est alors ¥ = ¢?/c. Cette derniére approche est sans doute la plus
intéressante. En effet, tant la charge ¢ que la permittivité € sont des parameétres incertains, et si

I’estimation du ratio peut améliorer notablement le suivi de trajectoire, I’estimation précise de
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Figure 4.30 — Suivi de trajectoire : paramétre incertain ¢? /€.
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Figure 4.31 — Position estimée : paramétre incertain ¢2/¢.

chacun des deux paramétres indépendamment ne présente pas, au niveau du contréle, d’intérét
particulier.

Dans cette simulation, nous supposons une erreur de l'ordre de 10% du ratio ¢?/e, ce qui
revient considérer une erreur sur l’estimation de la force électrostatique de 10%. Cette simulation
montre la stabilité de la paire controleur-observateur et illustre la nette amélioration du suivi de
trajectoire lorsque le ratio ¢?/e est estimé. Durant la phase transitoire, le paramétre n’est pas

mise & jour en raison de la saturation de la commande (voir Figure 4.33 (a)). L’erreur de suivi
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Figure 4.32 — Vitesses estimées : paramétre incertain ¢2 /.
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Figure 4.33 — Commande et paramétre ¢> /€ estimé.

de trajectoire est alors importante et atteint 1.2mm (voir Figure 4.30). A partir du moment
ol la commande n’est plus en saturation, le paramétre est mis a jour et converge en moins de
0,5s vers sa valeur réelle (voir Figure 4.33 (b)). On note sur cette figure que le ratio ¢%/¢ est de
I'ordre de 10723, La trés faible valeur numérique de ce ratio peut créer des instabilités en raison
de problémes numériques lors de I'intégration de la loi de mise & jour é Pour pallier ce probléme,
une normalisation de ce ratio autour de 1 est effectuée pour l'intégration, puis ce ratio est de

nouveau modifié pour le calcul de la force électrostatique. Les Figures 4.31 et 4.32 montrent que
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Figure 4.34 — Suivi de trajectoire : paramétre incertain M.
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la convergence de 'observateur n’est pas affectée et que la reconstruction de I’état complet du
systéme est efficace.

L’approche par backstepping adaptatif démontre ici tout son intérét en comparaison des
simulations de la Section 4.6.1.3. En effet, durant la phase transitoire, lorsque le ratio ¢*/e a
estimer n’a pas encore convergé, la paire contrdleur-observateur garantit un suivi de trajectoire
dégradé mais correct, démontrant ainsi la robustesse aux incertitudes de parameétres. A partir du
moment ot le ratio ¢?/e a convergé vers sa valeur réelle, la commande assure une stabilisation

de la trajectoire du microrobot le long de la trajectoire de référence.

4.6.2.2 Erreur sur la magnétisation M du microrobot

La simulation suivante est réalisée en considérant une incertitude de 5% par rapport a la
valeur nominale de la magnétisation. La Figure 4.34 montre 'efficacité et la robustesse du contrd-
leur. Durant la phase transitoire, le microrobot entre en collision par deux reprises avec la paroi
du vaisseau sanguin. Ces collisions sont notables au niveau de la commande, qui atteint par deux
fois la saturation & ces instants (voir Figure 4.37 (a)). Ces collisions ont pour conséquence de
fortement détériorer I’estimation de la magnétisation du microrobot puisque 'erreur d’estimation
atteint prés de 14 % (voir Figure 4.37 (b)).

Néanmoins, la commande est assez robuste pour garantir la stabilité du systéme en boucle
fermée. L’observateur est sensible & ces erreurs paramétriques puisqu’on note de fortes oscilla-
tions des positions et vitesses estimées durant ces phases (voir Figures 4.35 et 4.36). Malgré

tout, 'observateur reste stable et U'erreur d’estimation converge vers 0 une fois la magnétisation

x10° x10™

T
O Estimé
— Simulé

z(m)
Erreur (m)

0 I —_ L L

15
x(m) x10° Temps(s)
(a) Position estimée par 'observateur (b) Erreur d’estimée

Figure 4.35 — Position estimée : parameétre incertain M.
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M correctement évaluée. On note également dans cette simulation une nette amélioration des

résultats obtenus par rapport aux simulations faites en Section 4.6.1.4.

4.7 Conclusion

Ce chapitre a été consacré a la validation par simulation de 'approche de commande et d’ob-

servation développées dans ce manuscrit. L’étude de sensibilité a tout d’abord permis de mettre

en évidence les parameétres ayant la plus forte incidence sur le modéle. L’intérét d’optimiser la
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Figure 4.37 — Commande et paramétre M estimé.
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trajectoire de référence a été montré a travers la comparaison des efforts de commande néces-
saire au controle du microrobot. La stabilité et la robustesse de la paire controleur-observateur
ont ensuite été illustrées par de nombreuses simulations, en présence de bruits de mesure puis
d’erreurs paramétriques. Les bénéfices d'une commande de type backstepping adaptatif sur un
backstepping simple pour le suivi d’une trajectoire de référence ont été montrés au travers de
deux exemples. Premiérement, une erreur sur I’évaluation de la force électrostatique a entrainé
une dégradation du suivi de trajectoire, sans compromettre toutefois la stabilité du systéme.
L’évaluation du paramétre inconnu par le backstepping adaptatif a grandement amélioré le suivi
de trajectoire, notamment lorsque le paramétre a convergé vers sa valeur nominale. Un deuxiéme
cas important a été traité concernant une incertitude sur la valeur de la magnétisation de satura-
tion du microrobot. Ce paramétre intervient en facteur de la commande et peut avoir avoir une
incidence directe sur la stabilité du systéme. Les simulations ont montré que les commandes sont
suffisamment robustes pour garantir, méme de maniére dégradé, des critéres de performances
et de stabilité du systéme. Dans le cas de la commande adaptative, 'entrée en collision avec la
paroi du vaisseau sanguin entraine une valeur totalement erronée de la magnétisation. Malgré
tout, la loi de mise a jour estime correctement ce paramétre une fois passée cette phase critique,

qui intervient alors que 'observateur n’a pas encore convergé.
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Conclusion Générale

Contributions

Les objectifs scientifiques de ce travail de thése étaient multiples et abordaient de nom-
breux domaines. La thématique générale concernait la modélisation et le contréle de microrobots
magnétiquements guidés dans le systéme cardiovasculaire. Une premiére étape a consisté a ap-
préhender puis étudier I’environnement dans lequel un microrobot navigue. La modélisation du
systéme fait intervenir de nombreuses forces. L’étude hydrodynamique a mis en évidence deux
comportements distincts du fluide : un comportement newtonien (artére) et non-newtonien (pe-
tite artére, artériole et capillaire), tous deux pris en compte a travers I’évolution de la viscosité
du sang. Le profil de vitesse du sang en présence de bifurcations modifie fortement I’'évaluation
de la force hydrodynamique. Nous avons proposé dans ce manuscrit différentes expressions ana-
lytiques du profil de vitesse permettant une estimation correcte de la force de trainée s’exercant
sur le microrobot (Arcese et al. [2011c]). Le microrobot interagit également avec les parois des
vaisseaux sanguins par I'intermédiaire des forces électrostatique, de van der Waals et stérique. La
modélisation d’une collision du microrobot avec la paroi a été modélisée par la loi de contact de
Hertz modifiée. En tenant compte du poids apparent du microrobot, et de la force magnétique
nécessaire a son controle, nous avons proposé une modélisation précise de son comportement

dynamique (Arcese et al. [2010a]).

Une seconde étape consistait a répertorier les différents microrobots ayant le potentiel de navi-
guer dans le systéme cardiovasculaire. Parmi les nombreux designs mentionnés dans ce manuscrit,
trois prototypes ont retenu notre attention & savoir : les microrobots de type bead pulling , les
microrobots a flagelle hélicoidale et enfin les microrobots a flagelle élastique. Ces microrobots sont
propulsés soit par 'action de gradients de champ magnétique pour le premier, soit & partir d’'un
champ magnétique variable pour les deux derniers. Une modélisation précise de leurs forces de

propulsion respectives ainsi qu'une optimisation de leur conception a permis de maximiser cette
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force motrice. Une premiére exploitation du modéle a permis d’identifier quel microrobot était
le mieux adapté en fonction du vaisseau sanguin dans lequel il navigue (Arcese et al. [2011c]).
Une seconde exploitation du modéle a abouti a la construction d’une trajectoire de référence
optimisée permettant de minimiser les efforts de commande tout en garantissant le contréle du
microrobot (Arcese et al. [2010c|).

A partir de cette modélisation, nous avons proposé une représentation d’état du systéme
permettant ainsi la synthése d’un controleur non-linéaire. L’approche retenue pour la construction
de la commande est établie & partir de critéres de stabilité du systéme. Le systéme étant non-
linéaire, une commande de type Lyapunov stabilisante a été développée. Notre choix s’est porté
sur les commandes de type backstepping car elles ont I'avantage de définir les fonctions de
Lyapunov de maniére récursives et systématiques (Arcese et al. [2010b], Arcese et al. [2011b]).
Une commande de type backstepping adaptatif a également été proposée permettant I’estimation
de paramétres physiologiques et physiques inconnus. Ces commandes nécessitant la connaissance
de I'état complet du systéme, un observateur grand gain a été associé reconstruisant notamment
la vitesse du microrobot qui n’est pas mesurée (Arcese et al. [2011a]).

Enfin, de nombreuses simulations sont venues valider I’approche de commande utilisée dans
ce manuscrit. La stabilité et la robustesse de la paire controleur-observateur ont été vérifées en
présence de bruits de mesure et d’incertitude paramétrique. L’intérét d’une commande backs-
tepping adaptatif par rapport & une commande backstepping simple a clairement été illustrée
sur deux cas importants. Une premiére approche concernant ’estimation de la vitesse du sang a
également été proposée. Des simulations prenant en compte en méme temps des erreurs paramé-
triques, du bruit de mesure ainsi que la perte de localisation du microrobot durant un laps de

temps ont également été réalisées et présentées dans Arcese et al. [2011c|.

Perspectives

D’un point de vue pratique, une validation expérimentale est nécessaire pour confirmer ’ap-
proche développée tout au long de ce manuscrit. L’aspect expérimental permettra également
d’estimer certains paramétres mal connus, et de déterminer si des simplications de modéle sont
possibles. Des premiéres expériences ont été menées & ’Ecole Polytechnique de Montréal ainsi
qu’a Ecole Polytechnique Fédérale de Ziirich (ETHZ), mais des incertitudes sur les entrées (gra-
dients de champ magnétique) n’ont pas permis pour le moment d’obtenir des résultats probants.
De plus, I'influence de la discrétisation du modéle peut avoir des conséquences sur la convergence
de I'observateur grand gain. Des simulations concernant un modéle discrétisé ont permis d’établir
une stabilité de la paire contréleur-observateur pour une fréquence d’échantionnage de 25H z. 1l

serait également intéressant d’étudier le comportement du systéme lorsque 1’observateur est a
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grand gain variable (Andrieu et al. [2009]). Une robustesse plus importante aux bruits de mesure
est notamment prévisible.

D’un point de vue théorique, la stabilité conjointe de la paire contrbleur-observateur reste
a démontrer. Un autre futur challenge est le développement d’estimateur de la vitesse du sang
en prenant en compte l’ensemble des forces agissant sur le microrobot & partir d’observateur
grand gain de type Multiple Input Multiple Output (Hammouri et al. [2010]), ou d’observateur
de Kazantzis-Kravaris-Luenberger (KKL) (Kazantzis et Kravaris [1998]). La difficulté de la dé-
termination d’une fonction 7" solution d’une équation aux dérivées partielles et de son inverse

dans le cas d’un observateur KKL, est pour le moment le principal obstacle & cette approche.
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Annexe

Rappels de mathématiques et notations

A.1 Analyse et éléments de topologie
Définition 18 Soient un ensemble E et lapplication d : E X E — Ry, une distance sur E.
Une boule ouverte de centre x. et de rayon r est définie par ’ensemble :

Ve, € ENNr € RY, B(xe,r)={zx € E|d(z,z.) <r} (A.1)

De la méme maniére, il est possible de définir une boule fermée de centre x. et de rayon v par :

Ve, e E\Nr e Ry, B(ze,r) ={x € E | d(z,z.) <1} (A.2)
Définition 19 Une partie U de E est un ouvert de E si et seulement si :
Veeld,Je e Ry, Blx,e)CU (A.3)

Définition 20 Un espace topologique E est dit séparé si, pour tout (z,y) € E?, il existe des

ouverts Uy et Uy tels que :
Ve#£ye E,Veel,,Vycly, e UNU, = (A.4)

Définition 21 Un espace topologique E est compact si et seulement si E est séparé et si tout

recouvrement de E par des ouverts contient un recouvrement fini de E.

Définition 22 Soit une application f : E — F. L’application f est dite propre si et seulement

st pour tout compact Kp inclus dans F, f_l(Kf) est un compact.
Remarque : si E =U C R" et F' =R, 'application f est propre si et seulement si :

V(a,B) €RE,a < B, 1=][a,B], f '(I)est un compact de R" (A.5)

189



A.2. GEOMETRIE DIFFERENTIELLE

Définition 23 Soit f une application d’un ouvert de U de R™ dans R. f est c-lipschitzienne si

et seulement si :

Ve eR", Vy e R, e e RY, |[f(z) = fy)ll < cllz -yl (A.6)

A.2 Géométrie différentielle

Définition 24 Une fonction f est de classe C™ si et seulement si elle admet des dérivées par-

tielles continues jusqu’a ’ordre n.

Définition 25 Soit U un ouvert de R™. Une application f : U C R™ — R est dite lisse si elle

de classe C°°.

Définition 26 Une application ® : U — V avec U et V des ouverts de R"™ est un

CF-difféomorphisme si ® est bijective de classe C* et sa réciproque ®~1 est également de classe

ck.

Définition 27 Soit f une application d’un ouvert de d de R™ dans R et g un champ de vecteurs
lisses. La dérivée de Lie de f le long de g est une fonction R™ dans R définie par :

Lyf(2) =< 5 (@), 9(a) >= Y- 50 (a).gi(0) (A7)

=1
De maniére récursive, la dérivée de Lie a l'ordre k de f le long de g est définie par :

oLy~ f(x)

* k
Vke N, Lgf(z) =< o

Lg(a) > avee LOf(a) = f(x) (A.8)
Si h est un autre champ de vecteur, on a également de maniére similaire :

LpLyf(z) =< 31%7];(%), h(x) > (A.9)

Définition 28 Soit f et g deuxr champs de vecteurs de R™. Le crochet de Lie de f et g est défini

par :

_ Oy of
Fr0l@) = 22 fa) — 92 g(a) (A.10)
ot ? et % sont respectivement les matrices jacobiennes de f et g.
x x

Définition 29 Une fonction scalaire V' : R™ — R est définie positive si et seulement si :

i. V(0)=0

(A.11)
ii. Vo e R"\{0}, V(z)>0
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ANNEXE A. RAPPELS DE MATHEMATIQUES ET NOTATIONS

A.3 Algébre linéaire

Définition 30 Soit une matrice carrée H € R"*"™ et son spectre o(H) = {A1,...,A\n} formé de
l’ensemble de ses valeurs propres. La matrice H est appelée matrice de Hurwitz si et seulement
S

Vi={1,...,n}, o(H) = {\ €C | Re(\)€R"} (A.12)

Définition 31 Soit une matrice symétrique I' € R™™ et son spectre o(I"). Cette matrice est

définie positive (resp. définie négative) si et seulement si :

o(l') CRY  (resp. o(I') CRY) (A.13)

A.4 Analyse vectorielle et opérateurs différentiels

Pour simplifier les notations et comme notre approche est développée en coordonnées car-
tésiennes, les opérateurs différentiels suivants seront uniquement définis en coordonnées carté-

siennes (x,y, z).

Définition 32 L’opérateur différentiel nabla ? est défini par :
o 9 a\"
? == = = A.14
<(9:U oy (927) ( )

Définition 33 Soit f une application d’un ouvert de U de R3 dans R de classe C'. Le gradient

d’un champ scalaire f est défini comme un vecteur colonne par :

of (z,y, 2)
ox

i) =¥ (1) = | 2522 (A.15)

of (z,y, 2)
0z

De maniere similaire, le gradient d’un champ de vecteur f : R — R3 est défini par :

Ofe(x,y,2) Ofu(x,y,2) Ofu(w,y,2)

Oz y 0z
Of(v,y,2) Of:(x,y,2) 0f(x,y,2)
Oz y 0z
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A.4. ANALYSE VECTORIELLE ET OPERATEURS DIFFERENTIELS

Définition 34 Soit f et g deux applications d’un ouvert de U de R® dans R3. On définit

(g. g?a_c)l)(f) comme :

Ofe(x,y,2) Ofu(w,y,2) Ofelx,y,2)

Oz y 0z
= = ofy,(z,y,2) Of,(x,y,z) Of,(x, v,z
Of(x,y,2) 0f.(x,y,2) Of.(x,y,2)

oz y 0z

gg;(CC, Y, Z)
gy(x, y’ Z)
9:(,y,2)

(A.17)

Définition 35 Soit f une application d’un ouwvert de U de R3 dans R3, au moins de classe C'.

Le divergent est alors défini par :

di’l)f: ?f: 8fa:(x,y,z) + afy(:n,y,z) + 8fz(1',y,2)

Ox

dy

0z

(A.18)

Définition 36 Soit f une application d’un ouvert de U de R® dans R, de classe C?. Le laplacien

d’une application f est donné par le divergent du gradient de f :

divgraif) = af = PI@w2) | Pl@yz) | Pf(@y,2)

0x?

Oy?

022

(A.19)

De manieére similaire, on définit le laplacien d’un champ de vecteur f: R3 — R3 par :

Bzfx(x,y,z) Bzfx(x,y,z) azfaﬁ(x?y?Z)
Ox? Oy? 022

div (gradf) = 82fyéx,2y,z> Phiwy.2) | Phyy.2)
z oy 0z

asz(x7y7z) 82f2(x,y,z) 82fz(x,y,z)
Ox? Oy? 022

(A.20)
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Annexe

Profil de vitesse

B.1 Profil de vitesse dans une bifurcation majeure

Si le profil de vitesse dans un tube est de forme parabolique d’aprés la loi de Poiseuille (1.45),
cette hypothése devient fausse lorsque le fluide arrive & une bifurcation. Nous avons montré
dans le Chapitre 1 le profil de vitesse qui est adopté en présence d’une bifurcation majeure.
Les résultats issus du logiciel de CFD ont servi de support & notre travail afin de définir des
fonctions analytiques modélisant 1’évolution du profil de vitesse. Pour cela, nous avons considéré
une bifurcation majeure se séparant en deux branches symétriques de méme diamétre que le
vaisseau initial. A partir de cette hypothése et du principe de conservation de la masse, le débit
dans chaque branche fille sera identique et égal & la moitié du débit entrant, et les profils de
vitesse identiques. Il suffira alors de déterminer le profil de vitesse dans une des deux branches
pour en déduire par symétrie le profil de vitesse dans ’autre branche fille. Nous rappelons que

I’expression de la fonction analytique mise en place se met sous la forme :

N Y=tk
v Y1 — Ui
d Ab +e
Uy, (Apm) = ay, Aim + by Dpm + Cyy, + (A, wk_ fz )2 _ﬁkgw
Y € [ e, o '
[ +1 A _ A2 b A Ay Dom + €y
Ufwk-H( bm) I e e e e S (Apm — f¢k+1)2 t Gyiia
L Ufw(Abm) = (1 — Oéw)?)fwk + Oéwvfwk_H

(B.1)
oll Ay, est le support sur lequel est calculée la fonction et 1 I'angle a laquelle on se situe dans
la bifurcation. Les Figures B.1 a B.5 illustrent les résultats obtenus pour des profils de vitesse

établis tous les 5°. Ces figures montrent les allures obtenues par interpolation pour chaque plage
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de longueur 5°. Les représentations graphiques résultant de la combinaison linéaire de chaque
fonction du systéme (B.1) entre deux profils issus du logiciel de CEFD illustrent les bons résultats
auxquels nous sommes parvenus. En effet, en plus d’obtenir de bonnes approximations, on note
I’absence de changement brutal du profil de vitesse, qui pourrait apparaitre si le probléme était
mal posé ou mal conditionné.

Les courbes sont données pour ¢ variant de 0 & 45° avec un pas de 1°. Les Figures B.1 a B.3
montrent une quasi-parfaite approximation du profil de vitesse dans la bifurcation elle-méme (i.e.
avant l'apex). Ces résultats ont été rendus possibles grace au choix de la fonction d’approximation
dont le nombre de paramétres permet de poser un systéme surdéterminé.

Un léger écart est notable sur les Figures B.4 & B.5 par rapport aux courbes du logiciel de
CFD, puisque cette fois-ci, le nombre de parameétres définissant la fonction d’approximation n’est
pas suffisant. En effet, si six conditions sont nécessaires et suffisantes pour définir le profil de
vitesse avant 'apex de la bifurcation, ce nombre passe & huit, aprés 'apex. Ajouter au systéme
(B.1) un autre élément de second espéce résoudrait le probléme comme nous ’évoquions déja
dans le Chapitre 1, mais au détriment d’une résolution par méthode inverse du systéme d’une
grande complexité. Les résultats obtenus sont malgré tout satisfaisants et exploitables pour un
profil de vitesse du sang sujet & des variations locales pour de multiples raisons physiologiques.

Pour ¢ compris entre 45 et 90°, le profil reste constant jusqu’a la sortie compléte de la branche
fille avant de retrouver une forme parabolique identique au profil d’entrée, mais avec une vitesse

maximale sur 'axe du vaisseau sanguin deux fois inférieure.

0.03f JR——Ry 0.03 JEE—T
p=1° —— =6
p=2° =7
_— = .
0.025F _— - y=4°H 0.025 y=9° H
g — =5 — y=10°
Loaasrt
'T"\ " Tf;\ B
9 0.021 4 9 o02F s
E E
2 / 2 7
5 5 /
0.015F ‘ E 0.015F /
E 1/ 3 /
@ /l/ ? f
73 i/ 0 s
£ oul [/ 1 & ol [
£ oo /‘L/‘/ £ 00 I
/ /
I
0.005 -/ g 0.005
I
0 ! 0 .
0 05 1 15 2 25 3 0 05 1 15 2 25
Dy (Mm) Dy (Mm)
(a) 0 < ¥ <5 (b) 5 < <10

Figure B.1 — Profil de vitesse dans une bifurcation majeure pour 0 < ¢ < 10.
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Vitesse du sang (m.s™1)
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Figure B.2 — Profil de vitesse dans une bifurcation majeure pour 10 < ¢ < 20.
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Figure B.3 — Profil de vitesse dans une bifurcation majeure pour 20 < ¢ < 30.
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PROFIL DE VITESSE DANS UNE BIFURCATION MAJEURE

Vitesse du sang (m.s™1)
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Figure B.4 — Profil de vitesse dans une bifurcation majeure pour 30 < ¥ < 40.
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Figure B.5 — Profil de vitesse dans une bifurcation majeure pour 40 < ¢ < 45
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Annexe C

Calculs des forces

Cette annexe est consacrée & présenter les principales étapes des calculs nécessaires pour
obtenir les expressions des forces données par le systéme (3.59), notamment la force de trainée
Fd et les forces surfaciques a savoir la force électrostatique ﬁe et la force de van der Waals dew.
Nous rappelons tout d’abord la définition de la fonction de Heaviside H. La fonction de Heaviside

est définie comme :
0 si <0

VéeR, H() = (C.1)
1 si 620

A partir de cette fonction, il est possible de définir directement la force de contact F, a

partir de la distance algébrique 0 définie dans la Section 1.2. La force stérique F est également

définie immeédiatement en effectuant une combinaison linéaire de deux fonctions de Heaviside !

permettant de définir un intervalle de validité et d’existence de la force stérique. Détaillons a

présent les calculs aboutissant au modele par le systéme (3.59).

C.1 Force de trainée

Nous présentons dans cette premiére partie le calcul effectué pour aboutir & 'expression de
la force de trainée évaluée sur chaque axe, donnée dans le systéme (3.59). La force de trainée Fy

s’exercant sur un corps sphérique s’exprime :

- 1 H@“H ? 777"
3014\ 5 ) T (€2

Le nombre de Reynolds Re s’exprime dans notre cas par :

Re — 2rpy||: ]l (C.3)

Bn

1. Ce qui revient & définir une fonction porte II
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avec le nombre adimensionnel 3 :

1— A
f=—7T7 = (C.4)
1 -
i <>\0>
En utilisant 'expression de White, le coefficient de trainée Cy est donné par :
24 6
Ci=——+—~—=—+04 C5
*" Re 1+ VRe (C5)

En remplagant le nombre de Reynolds donné par (C.3) dans I’équation précédente, on obtient

alors :
12np3 6

-4
9
oyl Tl 1+ ;_Zf (A

2

Cy= +04 (C.G)

L’aire frontale A d’un corps sphérique est A = 7r*; en utilisant 'expression (C.6), la force

de trainée est alors donnée par :

B _ [pfmﬂ? [5]2 1208  pymr? |5 6 | Odpym? ||vr||2]
B 2 2 U 2 2 2 = 2 2 |z
B* rpgllv] 8% 14 [Zes /] g2 |l
(C.7)
En simplifiant 'expression ci-dessus, on obtient finalement :
- 6mnr 0.2pmr? 3ppmr? % ||? 0
F;, = —[ 3 HUrH‘i’TfQHUTHQ‘{’ 22 2r;f — H@»TH (0.8)
L+, V 17 "

Pour obtenir l'expression de Fy,, donnée dans le systéme (3.59) et Fy,_, il suffit de projeter
(C.8) sur chaque axe et diviser par la masse du microrobot m = pV'. La force de trainée ﬁdn, qui

est colinéaire & 1, s’exprime :

1= - 1 =
Fao = NBllTnd = —1Fillcos ()

1 1 (C.9)
Fon, = —||Fglltm? = —|[Fal|sin(v)

m m

En développant et en ordonnant l’expression précédente, on obtient ’équation donnée dans

le systéme (3.59) :

91 cos(¢)

9ps cos(¥) o — vy|?
— ||V
2r28p

4r 5% p 1+ 2p5r
B

Fdnz: HU_UfH2+ (C.lO)

lv = vyl
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ANNEXE C. CALCULS DES FORCES

C.2 Force surfacique

Le calcul des forces électrostatique et de van der Waals projetées sur chaque axe est similaire.
Nous présentons donc ici uniquement le calcul pour la force de van der Waals, le raisonnement
pouvant étre appliqué mutatis mutandis a la force électrostatique. Le potentiel de van der Waals

—

Vyaw entre un corps sphérique et la paroi des vaisseaux sanguins est donné par :

} Ay (1 1 hy \ L
Vot = ——2 (— + +1 ) i (C.11)

6 \h, 2+h,  “24h,

En utilisant la distance normalisée entre le microrobot et la paroi h,, = |J|/r, 'expression du

potentiel devient :

- Ap (7 r 9]

Vodw = —— | = 1 i C.12

TG (yay+2r+\5\+ Yo ) " (612)
La force de van der Waals est donnée en différenciant 1l’équation (C.12) comme

avvdw
94|

(18]) = Foaw(|6])7i avec :

Ayr [ 1 1 2
P90 = 5 (5 * e~ W) (C.13)

Dans un modéle 2D, la force de van der Waals résultante est la somme des contributions de
I'interaction avec les parois des vaisseaux sanguins supérieure et inférieure (voir Figure 1.32), a
des distances normalisées respectives |01] et |da|, respectivement le long des vecteurs 71 et fia,
comme indiqué sur la Figure 1.2. On obtient alors I’expression de la force de van der Waals

résultante :
ﬁvdw(‘é‘) :dew(wl’)ﬁl+dew(‘52‘)62 (014)

L’expression de F)g,,, donnée dans le systéme (3.59) est ensuite déduite des équations (C.13)

et (C.14) aprés projection sur I'axe 7’ et division par la masse du microrobot m = pV :

1 Lo Lo
dewnx:E (E)du;(|61|)nl-Z + dew(|52|)n2-l)
(C.15)

1 .
:E (dew(“SQ‘) - dew(lél‘)) sin (1)

Cette force d’interaction n’existant pas lorsque le microrobot est en contact avec la paroi du
vaisseau sanguin, la fonction d’Heaviside est introduite et on obtient alors finalement I’expression
de la force de van der Waals :

An K 1 1 2 )
F, Wng — + o H(-0
d 8mrZp |\ |02]2  (2r +162)2  |d2|(2r + |d2]) (=)

(C.16)

1 1 9 .
(e * @rme - mE ) F] )
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Laurent ARCESE

Modélisation et commande de microrobots magnétiquement guidés
dans le systeme cardiovasculaire

Résumé :

La chirurgie minimalement invasive est aujourd’hui une thématique de recherche particulierement ac-
tive. Un traitement thérapeutique ciblé et la possibilité d’'établir un diagnostic précis grace a l'utilisation
de systémes miniaturisés peuvent considérablement améliorer de nombreuses pratiques médicales. Le
recours a des microrobots actionnés a distance et naviguant dans le systéme cardiovasculaire ouvre de
nouvelles perspectives. Lobjectif de cette thése est de proposer un socle théorique solide concernant i)
la modélisation d’'un microrobot naviguant dans le systéme cardiovasculaire, ii) I'élaboration de lois de
commande et d’observateurs assurant un bon suivi de trajectoire depuis la zone d’injection jusqu’a une zone
cible. La modélisation du systeme fait intervenir de nombreuses forces : forces hydrodynamiques, forces
surfaciques (électrostatique, van der Waals, stériques), forces de contact et poids apparent du microrobot.
Ce microrobot est contrdlé dans le systéme cardiovasculaire par I'application de champs ou de gradients
de champ magnétique selon le design du microrobot. La prise en compte de I'ensemble des forces aboutit
a une représentation d’état sous la forme d’'un systéme non-linéaire affine en la commande avec dérive
comportant de nombreux paramétres physiologiques incertains. Une trajectoire de référence optimisée est
déduite du modele. Lapproche de commande adoptée est établie a partir de criteres de stabilité du systéme.
Le systeme étant non-linéaire, une commande de type Lyapunov stabilisante est développée suivant une
approche de type backstepping. Lestimation de certains parameétres physiologiques est rendue possible
par une commande de type backstepping adaptatif. Un observateur grand gain reconstruit I'état complet du
systeme nécessaire au calcul de la commande. La stabilité et la robustesse de 'ensemble sont établies au
travers de nombreuses simulations en présence de bruits de mesure et d’erreurs paramétriques.

Mots clés : Microrobot magnétique, modélisation non linéaire, commande Lyapunov-stabilisante, obser-
vateur grand gain

Modeling and control of a magnetically guided microrobot in cardiovascular system

Abstract :

Minimally invasive medical procedures are currently an active research aera. A drug targeted therapy
and the possibility of establishing an accurate diagnosis through the use of miniaturized systems can greatly
improve many medical practices. The use of untethered microrobots navigating in the cardiovascular system
opens new perspectives. The objective of this PhD work is to provide a theoretical approach on i) the
modeling of a microrobot navigating in the cardiovascular system, ii) the development of control laws and
observers to ensure a fine tracking from the injection to a target area. Modeling such as system involves many
forces : hydrodynamic forces, surface forces (electrostatic, van der Waals, steric), contact forces and apparent
weight of the microrobot. This microrobot is controlled in the cardiovascular system by the application of
magnetic fields or magnetic field gradients according to the design of the microrobot. The consideration
of all the forces leads to a state representation in the form of a nonlinear system with many physiological
uncertain parameters, but gives us sufficient informations to plan an optimal trajectory. The control approach
is established based on stability consideration. A Lyapunov-stabilizing control is then developed using a
backstepping approach. An adaptive backstepping control law estimates some physiological parameters. A
high gain observer reconstructs the full state of the system required for implementing the control approach.
Robustness and stability of the controller with respect to noise measurement, parameters variations and
uncertainties are illustrated by simulations.

Keywords : Magnetic microrobot, nonlinear modeling, Lyapunov-stabilizing control law, high gain obser-
ver
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