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Introduction

1 Introduction

Le défi majeur pas seulement des médecins mais aussi des physiciens, chimistes et
biologistes, est de trouver une thérapie efficace pour faire face a une maladie qui cause des
millions de morts a travers le monde : le cancer. Selon 'OMS, le cancer tue prés de 15 millions
de personnes dans le monde chaque année, et si rien n'est fait, le cancer tuera 84 millions de

personnes entre 2005 et 2015[1], [2].

Selon le registre du cancer, 1’Algérie est passée de 80 cas pour 100 000 habitants en 1993 a
130 cas pour 100 000 habitants dans les années 2000. Actuellement, on compte 48000 nouveau

cas chaque année [3].
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Figure 1.1. Répartition en pourcentage des cancers les plus répandus a Tlemcen [4].

Le cancer est une pathologie caractérisée par une croissance et une reproduction anormale des
cellules dans une partie spécifique du corps. Les cellules cancéreuses peuvent envahir les tissus
sains environnants, y compris les organes, ce qui va les empécher de faire leurs fonctions
normalement. De plus, la gravité du cancer réside dans sa capacité a détruire I’organe d’origine,
ainsi que sa progression vers d’autres régions de 1'organisme, on parle alors de métastase. Cela
peut méme affecter le pronostic vital du patient quand il atteint certains organes.

L’origine de ce tissu est une cellule initialement normale qui produit une cellule qui a subi des

altérations de son matériel génétique dues a plusieurs facteurs (xénobiotique, virus,
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rayonnement...), ce qui va la transformer en cellule précancéreuse qui va se développer en

tumeur maligne comme nous le montre la figure (1.2) [5].

Xénobiotiques A
- s promotion progression
Rayonnement /
Cellule Cellule Tumeur
initiale précancéreuse maligne

o Génome normal

® Génome altéré

S vesseaux sanguins

Figure 1.2. Représentation schématique des différentes étapes de la cancérogenese [5].

Les chiffres alarmants cités auparavant suscitent la mobilité d’un bon nombre de scientifiques
afin de développer des moyens de diagnostic et des méthodes thérapeutiques qui peuvent étre
utilisés pour offrir une meilleure prise en charge des patients afin de faire reculer le nombre de
cancéreux dans le monde. A nos jours on connait plusieurs modalités de traitement ensemble ou
en séquence avec l'objectif de ne laisser aucune trace de cette maladie et de prévenir une récidive
tel que la chirurgie, la chimiothérapie, le traitement hormonal, les traitements physiques

(radiothérapie)....

La chirurgie est une opération utilisée pour diagnostiquer le cancer, déterminer son stade de
développement et le traiter. Les premiéres expériences : la laryngectomie (ablation du larynx) et
la gastrectomie (ablation de I'estomac) sont effectuées respectivement en 1873 et 1881 [6] (Dr.
A.T Billroth). Un type courant de chirurgie est utilisé¢ pour aider a diagnostiquer le cancer est
appelé : biopsie. Une biopsie consiste a prélever un échantillon de tissu douteux pour
examen. Une biopsie positive indique la présence d'un cancer, une biopsie négative indique au

contraire qu'aucun cancer n’est présent dans I'échantillon.

Lorsque cette technique intervient, le tissu cancéreux et certains tissus adjacents sont

généralement ¢liminés. Sinon elle se limite a fournir un traitement local car si la tumeur se situe
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dans des organes sensibles et difficiles a y accéder ou si le cancer atteint un stade métastasique,

il y a nécessité de faire appel a d’autres méthodes de traitement.

La chimiothérapie est considérée comme le traitement de référence depuis les années
1940 [7]. C’est un traitement impliquant l'utilisation des molécules porteuses d’agents
chimiques pour tuer les cellules cancéreuses. La chimiothérapie anticancéreuse peut consister en
des médicaments ou des combinaisons de médicaments simples, qui peuvent étre administrés par
voie intraveineuse, ou livrés par voie orale sous la forme d'une pilule. La chimiothérapie se
différencie de la chirurgie ou de la radiothérapie par le fait que le médicament circule dans le
sang et atteint des parties du corps ou le cancer peut se propager et peut tuer ou éliminer les
cellules cancéreuses a des sites éloignés du cancer primitif. En conséquence, la chimiothérapie
est considérée comme un traitement systémique.

Plus de la moiti¢ des personnes diagnostiquées sont traitées avec la chimiothérapie. Pour des
millions de gens cette approche leurs a permis de traiter leur cancer efficacement. En outre, de
nombreux effets secondaires sont associés a la chimiothérapie qu’on ne peut ni éviter ni

controler [8].

La radiothérapie, est un traitement local utilis¢é pour éliminer ou éradiquer les tumeurs
visibles. Elle n'est généralement pas utile dans 1'éradication de cellules cancéreuses qui se sont
déja propagées dans d'autres parties du corps. Ainsi elle peut étre externe ou interne. Le
rayonnement externe délivre des rayons de haute énergie directement sur le site de la tumeur a
partir d'une machine a I'extérieur du corps. L’irradiation interne (curiethérapie) consiste en
l'implantation d'une petite quantit¢ de matieére radioactive dans le tissu tumoral ou le tissu
adjacent [9].

La radiothérapie peut étre utilisée pour guérir et contrdler le cancer, ou pour soulager certains
des symptomes causés par le cancer. Parfois, le rayonnement est utilisé avec d'autres types de
traitement du cancer, comme la chimiothérapie et la chirurgie, et parfois il est utilisé seul.
Cependant malgré les progres enregistrés dans le traitement du cancer avec ces techniques, elles
restent encore des thérapeutiques a résultats modestes pour les pathologies cancéreuses majeures
(poumons, ORL, colon...) et a effets néfastes apres traitement. Afin de palier & ces inconvénients
les chercheurs se sont orientés vers de nouvelles méthodes de traitements parmi lesquelles
I’hyperthermie.

L’hyperthermie thérapeutique est une nouvelle technique médicale utilisée dans le traitement

des cancers. Connue depuis pres de 5000 ans, ce n’est qu’au 19¢me siecle que 1’hyperthermie

10
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s’illustre dans le traitement des cancers. En 1866 Bush [10] fut le premier a décrire le traitement
d’un sarcome multifocal (Iésions cutanées et faciales) par la pyrothérapie (provoquer la fievre a

des fins thérapeutiques).

Il s’agit d’une technique encore peu utilisée dans le traitement du cancer a 1’heure actuelle,
elle est le sujet de nombreux essais cliniques chez ’homme en tant que thérapie adjuvante a la
chimiothérapie et radiothérapie [11-13]. Le principe consiste a augmenter de fagon locale la
température de la zone tumorale entre 42 °C et 45 °C puis la maintenir pendant quelques
minutes. L’¢lévation de la température endommage les cellules cancéreuses avec des dégats

minimes pour les tissus sains environnants [10—13].

Cette ¢lévation de température peut étre induite par différentes sources de chaleurs : laser,
ultrasons, chaleur produite par des résistances et champs magnétiques couplées a des

nanoparticules...

L’intérét de cette étude provient des difficultés rencontrées pour mesurer les températures a
I’intérieur de la région ciblée lors du traitement par hyperthermie, ainsi que les problemes liés a
la surchauffe des tissus sains entourant les tumeurs, qui peuvent par conséquent étre
endommagés. Afin de déterminer la distribution de la température au cours du traitement, il est
essentiel d’établir un modéle avec des conditions aux limites appropriées dans le but d’établir

des conceptions expérimentales in vitro et in vivo pour un traitement optimal.

Cette theése s’articule autour de quatre chapitres. Nous dressons dans un premier temps un état
de I’art sur I’hyperthermie et ses applications médicales, plus particulierement dans le traitement

des tumeurs grace a I’effet thermique généré par des sources externes.

Comme I’hyperthermie nécessite un contrdle précis du chauffage, les propriétés physiques et
magnétiques des nanoparticules doivent étre prises en compte. Le chapitre 2 fait 1’état sur le
comportement et les propriétés des nanoparticules magnétiques au cours du traitement. Nous
calculerons la puissance magnétique en fonction aux diamétres de six types différents de
ferrofluides, a savoir la magnétite, la maghemite, le fer-platinium, le fer-cobalt, la ferrite de

baryum et la ferrite de cobalt, en fonction de différents parameétres.

11
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Plusieurs mode¢les thermiques des milieux biologiques existants dans la littérature seront
présentés au troisiéme chapitre. Nous évoquerons aussi les différentes méthodes de résolution et

I’état de I’art du sujet a I’heure actuelle.

Dans le dernier chapitre nous effectuerons une étude analytique qui traite I’effet du chauffage
des nanoparticules magnétiques (MNPs) associées a un champ magnétique alternatif afin
d’obtenir I’augmentation souhaitée de la température d’une tumeur qui est située a I’intérieur
d’un tissu biologique. A cette fin, nous utiliserons I’équation modifiée de bio-chaleur de Pennes
en incluant le parametre de la puissance magnétique afin de déterminer 1’augmentation de la
température en fonction des caractéristiques des MNPs, de 'intensité du champ magnétique

appliqué et du tissu.
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2 Hyperthermie en médecine

La température est un facteur clé du développement immunitaire biologique normal des
cellules souches [15]. Le corps humain a la capacité d'augmenter sa température de base pour
lutter contre les maladies. Lorsque le corps est infecté par des virus et des bactéries, il se défend
instinctivement en augmentant sa température pour ralentir ou stopper la croissance rapide des
agents pathogeénes. Il conduit a ce que nous appelons la fiévre, qui est une autre forme
d'hyperthermie. Ainsi, la température corporelle s’¢léve pour des raisons thérapeutiques. Le
corps normal maintient naturellement une température de 37 °C, et les cellules saines peuvent

survivre jusqu'a 4/°C [16].

Les virus, certaines bactéries et les cellules cancéreuses ont une sensibilité a la chaleur
inférieure a celle des autres cellules du corps humain. Ainsi une €lévation de température au-dela
de 41 °C affecte plus les cellules tumorales que les cellules hotes [17]. Toutes les cellules
cancéreuses ou tous les virus peuvent étre €liminés si on ne s’inquicte pas du sacrifice des
cellules saines. Ce principe est démontré par la plupart des techniques utilisées pour lutter contre

le cancer, lesquelles ¢liminent les cellules saines avant de celles cancéreuses.

Les différents niveaux de températures corporelles peuvent induire une réponse immunitaire

contre les tumeurs, a savoir,

1. Température de la fievre: les activités des cellules immunitaires.
2. Température de choc thermique: augmentation de l'immunogénicité des cellules tumorales.

3. Température cytotoxique: création d'une source d'antigéne pour l'induction d'une réponse
immunitaire anti-tumorale.

L'¢lévation de la température corporelle améliore la défense du corps. Pour cette raison,
I’hyperthermie est utile dans des applications cliniques, telles que le traitement du cancer. C'est
une autre facon d'induire une thérapie en élevant la température a un niveau thérapeutique entre
42 °C et 45 °C pour une période controlée afin de tuer les cellules cancéreuses et préserver les
cellules saines. L’hyperthermie s’avere comme étant un outil thérapeutique pour le traitement de

plusieurs maladies virales, le cancer, les infections bactériennes et toutes les composantes

14
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toxiques. En effet elle permet d’augmenter le métabolisme et de cette facon le taux de

désintoxication [18].

2.1 Hyperthermie en cancérologie

L’hyperthermie a ¢été depuis longtemps proposée comme un traitement anticancéreux, le
papyrus médical égyptien Edwin Smith [19] qui remonte a 3000 ans avant Jésus-Christ, a

rapporté une tentative de traitement d’un cancer du sein a 1’aide d’une tige chauffée.

Ce n’est qu’au XIXeme siecle que le développement de I’hyperthermie comme traitement se
précisait. En 1893, le Dr. William B. Coley [20] a relevé un lien entre la diminution de la taille
des tumeurs, les infections et la fievre. Le Dr. Coley a constaté une régression des tumeurs de
certains patients atteints du cancer lorsqu’ils avaient contracté une infection bactérienne aigué.

C’est qui a poussé le Dr Coley a initier une audacieuse action, de provoquer des fiévres
artificielles [21], principalement a I’aide de toxines ou de bactéries pour activer le systéme
immunitaire. Le mécanisme du traitement par hyperthermie se situe au niveau des cellules saines
qui peuvent supporter des températures supérieures a 42 °C car elles ont une irrigation sanguine
réguliere qui leurs fournit un refroidissement rapide. Alors qu’une tumeur est un groupe de
cellules comprimées, serrées et de ce fait la circulation sanguine dans la tumeur est restreinte et

lente ce qui entraine son endommagement a cette température [22].

(@ (b)

Figure 2.1. (a) Vaisseaux sanguins d’un tissu sain, (b) vaisseaux sanguins mutés d’un tissu
cancéreux (Images BSD Medical).

L’efficacit¢ de I’hyperthermie pour le traitement du cancer a été prouvée par différentes

¢tudes cliniques controlées [23]. Elle peut méme se montrer comme traitement adjuvant a la
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radiothérapie ou a la chimiothérapie afin de réduire leurs effets secondaires. Par exemple, avec la
chimiothérapie hyperthermique, l'augmentation thermique de la cytotoxicit¢ du médicament
s'accompagne d'une mort cellulaire et d'une nécrose sans augmentation de son potentiel

oncogene [24, 25].

2.2 Différente techniques d’hyperthermie

On compte plusieurs méthodes d'hyperthermie qui sont actuellement a 1'étude, notamment
I'hyperthermie locale qui cible directement la tumeur, I'hyperthermie régionale qui cible la zone

de la tumeur et ’hyperthermie générale [26, 27].

2.2.1 L’hyperthermie locale

La chaleur est générée dans une petite zone, comme une tumeur, en utilisant diverses
techniques qui fournissent de 1'énergie pour chauffer la tumeur. De nos jours on compte plusieurs
méthodes pour provoquer une ¢lévation de température du corps humain afin de traiter la tumeur,
les techniques les plus courantes comprennent le champ magnétique, les micro-ondes, les
ultrasons, 1’énergie infrarouge et le laser [28, 29].

Selon I'emplacement de la tumeur, il existe plusieurs approches pour I’hyperthermie:

-Les sources externes sont utilisées pour traiter les tumeurs qui se trouvent dans ou juste sous
la peau. Les applicateurs externes sont positionnés autour ou pres de la région appropriée, et
I'énergie est concentrée sur la tumeur pour élever sa température.

-Les méthodes endocavitaires peuvent étre utilisées pour traiter les tumeurs des cavités
proches du corps, comme l'cesophage ou le rectum. Les sondes sont placées a l'intérieur de la
cavité et insérées dans la tumeur pour fournir de 1'énergie et chauffer la zone directement [30].

-Les techniques interstitielles sont utilisées pour traiter les tumeurs profondes du corps, telles
que les tumeurs cérébrales. Cette technique permet a la tumeur d'étre chauffée a des températures
plus élevées que les techniques externes. Sous anesthésie, des sondes ou des aiguilles sont
insérées dans la tumeur. Des techniques d'imagerie, telles que les ultrasons, peuvent tre utilisées
pour s'assurer que la sonde est correctement positionnée dans la tumeur. La source de chaleur est
ensuite insérée dans la sonde. L'ablation par radiofréquence (RFA) est un type d'hyperthermie

interstitielle qui utilise les ondes radio pour chauffer et tuer les cellules cancéreuses.
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2.2.2 Hyperthermie régionale

Dans I'hyperthermie régionale, diverses approches peuvent étre utilisées pour chauffer de
grandes zones de tissu, telles qu'une cavité corporelle, un organe ou un membre a une
température située entre 40 °C et 40.5 °C pendant deux a quatre heures [31]. Dans cette
procédure, une partie du sang du patient est prélevée, chauffée, puis injectée (perfusée) dans le
membre ou l'organe. Les médicaments anticancéreux sont couramment administrés pendant ce
traitement.

Les approches de tissus profonds peuvent étre utilisées pour traiter les cancers dans le corps,
tels que le cancer du col de 1'utérus ou de la vessie. Les applicateurs externes sont positionnés
autour de la cavité corporelle ou de l'organe a traiter, et I'énergie par micro-ondes ou

radiofréquence est concentrée sur la zone pour augmenter sa température [32].

2.2.3 Hyperthermie générale

L’hyperthermie généralisée, en anglais Whole-Body Hyperthermia (WBH), son principe est
différent de ’hyperthermie régionale ou locale. L’intérét n’est pas seulement de chauffer les
tissus tumoraux mais I’ensemble du corps du patient [33]. Elle est recommandée pour traiter le
cancer métastatique qui s'est propagé dans tout le corps. Cela peut étre accompli par plusieurs
techniques qui augmentent la température du corps a 42- 46 °C, y compris l'utilisation de
chambres thermiques (similaires a de grands incubateurs) ou des bains d'eau chaude. La plupart
du temps elle est utilisée comme traitement complémentaire a la chimiothérapie ou

conjointement avec la radiothérapie.

23 Choix de la méthode et de la technique du traitement

Le choix du type et de la technique du traitement par hyperthermie, dépend de plusieurs

facteurs qui sont I’emplacement, la nature, et la taille de la tumeur.
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Tableau II.1 Techniques d’hyperthermie[34].

Type Emplacement de la Nature de la Techniques
d’hyperthermie tumeur tumeur
Hyperthermie Tumeur profonde Localisée et petite ondes radio
locale (5 cm) Ablation au laser
Tumeur superficielle Micro-ondes
(3 cm) Ondes ultrasonores
Particules magnétiques
Hyperthermie Zone de 10220 cm Un membre entier Perfusion régionale
régionale ou un gros organe Perfusion péritonéale
Hyperthermie Le corps entier Métastases Bain d'eau chaude
générale Bobines inductives

Chambres thermiques

Infrarouge

2.4  Effets biologiques de I’hyperthermie

24.1

Effet a I’échelle tissulaire

L’effet thermique sur un tissu biologique dépendant de plusieurs parametres :

- Le flux sanguin, qui joue un role prépondérant de la convection thermique, il est capable

de véhiculer, de capter et d’évacuer la chaleur induite par échanges thermiques hors la zone

ciblée [35].
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Figure 2.2. Représentation schématique des variations de la température en un point donné
d’un volume cible, en fonction du temps t pour différents ordres de grandeur du

flux sanguin (FS) supposé constant (reproduite de la référence[35]).

- La conduction thermique du tissu est caractérisée par la capacité du tissu a laisser écouler
la chaleur des zones les plus chaudes vers les zones les plus froides du tissu. Cette conductivité
est fonction de la teneur en eau des tissus, elle est importante dans les tissus riches en eau tel que

les muscles par rapport aux tissus adipeux qui sont pauvre en eau.

- L’¢évolution temporelle de la température. Il est généralement admis qu’entre 42 °C et 46
°C pendant une dizaine de minute, les tissus connaissent un collapsus vasculaire. Une stase
vasculaire, une coagulation voire une carbonisation lorsque le tissu biologique atteint des

niveaux de températures supérieurs [36, 37].
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Figure 2.3. Effets de la température et du temps d’exposition sur les tissus (reproduite de la
référence [34]).

2.4.2 Effet a I’échelle cellulaire

L’effet de I’hyperthermie dépend simultanément des paramétres tels que la température et la

durée. Les résultats des études in vitro en thermo biologie [12] sur la survie cellulaire en fonction

de ces deux paramétres sous 1’action de ’hyperthermie, ont montré que la fraction des cellules

survivantes diminue considérablement en augmentant la température et le temps d’exposition.

Elles consistent en un graphique (Figure.2.4), commodément semi-logarithmique, du taux de

survie d’une population cellulaire traitée par la chaleur, ayant fixé la température [18, 38].

S =S5,e7kt ,T = Cst (1.1)
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ou § est la fraction du taux de survie cellulaire en fonction du temps ¢ pour une température
constante d’exposition; Sy est le nombre de cellules dans la population en début d’expérience (¢ =
0), k est une constante représentant le taux d’inactivation quand la température expérimentale

d’investigation T est appliquée.

Taux de survie celtulair

100 200 300 400 500
Temps d'exposition (min)

Figure 2.4. courbe de Dl’effet thermique sur la survie cellulaire en fonction du temps

(reproduite de la référence [39]).

2.5  Les nouvelles techniques d’hyperthermie

L’hyperthermie continue a faire I’objet de recherches permanentes, essentiellement sur les
dispositifs d’application[40]. L'utilisation des nanotechnologies en médecine offre des
possibilités intéressantes. C’est ainsi a partir des années 1990, de nouveaux dispositifs ont été
¢laborés basés sur I’utilisation de nanoparticules en médecine. De nombreuses études ont
souligné le potentiel de l'application de nanoparticules magnétiques d'oxyde de fer dans le
traitement du cancer et I'administration de médicaments. Certaines applications biomédicales des
fluides magnétiques comprennent l'amélioration du contraste de I'imagerie par résonance
magnétique, I'administration de médicaments et I'hyperthermie. En 1957, Gilchrist et al. [41] ont
principalement ¢étudi¢ l'utilisation de matériaux nanométiques pour I'hyperthermie. Les
microparticules magnétiques ont été injectées dans les canaux lymphatiques et chauffées par

radio fréquences.
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2.5.1 Hyperthermie laser utilisant les nanosphéres d’or

L’hyperthermie laser est une technique qui consiste a faire élever la température des tissus

biologiques par des nanoparticules d’or soumises a une source laser.

L’application des nanoparticules d’or en thérapie est plus récente a travers la photothermie.
La lumiére laser est envoyée sur un tissu malade contenant des nanoparticules et provoquant un
¢échauffement qui conduit a la destruction des cellules infectées. Leur fine taille leur permet de

s’infiltrer dans la cellule ainsi que leur non oxydation fait d’eux des matériaux non toxiques.

L’approche thérapeutique est fondée sur 1’ablation thermique par le chauffage des nano-
spheres couplées a un faisceau laser. Le chauffage est di au phénomene ’’de résonance de
plasmon de surface a la surface des nano-spheres d’or (figure 2.5). Ces particules absorbent le
rayonnement dans I’infrarouge et le transforment en chaleur [42, 43]. Une telle résonance
améliore la capture de photons de plusieurs ordres de grandeur en comparaison avec la photo-

thermie par colorants [44, 45].

La fréquence de résonance de plasmon dépend de la densité volumique du métal, de la forme
(figure 2.6) de la nanoparticule et de la dimension ainsi que des propriétés dié¢lectriques du
milieu environnant et des interactions inter-particules. La fréquence de la lumiére de résonance
doit étre dans le proche infrarouge car dans le visible, les irradiations ne peuvent pénétrer dans

les tissus profonds du milieu biologique.

E A

Figure 2.5. Configuration de la “Résonance de Plasmon de Surface” (Reproduite de la
référence[46]).
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Figure 2.6. Spectres d’extinction des nanoparticules d’or a différentes dimensions (Reproduit
de la référence [46]).

2.5.1.1  Effet de I’échauffement par rayonnement laser sur le tissu biologique

L’effet du laser sur les tissus biologiques dépend de I’énergie lumineuse absorbée dans un
volume de tissu pendant une période de temps. L’échauffement du tissu biologique dépend de
ses propriétés optiques (coefficient d’absorption et coefficient de diffusion qui dévie la lumiere
en dehors du trajet du rayon laser), et de ses parametres thermiques (chaleurs spécifiques,
conductivité thermiques, etc.).

Ces paramétres dépendent de la nature du tissu et de la longueur d’onde de la lumiére.

L’interaction est basée sur une action thermique complexe du laser elle est composée de trois
¢tapes (tableau.1.2). La répartition de ces processus en fonction de la durée d’impulsion et de la
densité de puissance du faisceau lumineux est comme suit :

- conversion de la lumiere en chaleur

- transfert de chaleur

- dénaturation thermochimique des constituants tissulaires
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- Longueur d’onde
- Puissance
- Forme du faisceau FAISCEAU
- Temps LASER
CARACTERISTIQUES OPTIQUES DES TISSUS
. Réflexion CONVERSION DE LUMIERE
- Absorption
- Diffusion
l Source de chaleur
P%%ﬁé\si;{]igs THERMIQUES TRANSFERT DE CHALEUR
- Diffusivité
l Température
COEFFICIENTS DE LA REACTION PROCESSUS
DE DENATURATION
- Susceptibilité thermique DE DENATURATION
- Energie d’activation
l Dommage
NECROSE

Figure 2.7. Principe de I’action thermique des lasers sur les tissus biologiques.

Malgré ces effort certaines limitations a cette technique continueront d'exister, en particulier
pour le traitement de tumeurs de profondes assises, comme un laser ne pénétre pas a plusieurs

centimetres dans les tissus dense sans causer des effets sur les tissus sains [47, 48].

2.5.2 Hyperthermie par un fluide magnétique

L'hyperthermie par fluide magnétique, en anglais Magnetic fluid hyperthermia (MFH), est un
traitement anticancéreux non invasif qui permet d'élever sélectivement la température de la

tumeur sans endommager de fagon importante le tissu sain environnant [49, 50]. Cette technique
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est basée sur I’accumulation des nanoparticules magnétiques (MNPs) dans la zone tumorale par
injection localisée ou par voie intraveineuse avec vectorisation d’un ferrofluide, qui est une
suspension colloidale de MNPs biocompatibles et biodégradables et les faire chauffées
sélectivement en imposant un champ magnétique alternatif d’amplitude H,,, et de fréquence f
[51-54]. Cela provoque 1’¢lévation la température de la tumeur tout en maintenant le tissu sain
environnant a une température normale. Une chaleur suffisante doit étre générée par les MNPs
pour chauffer le tissu tumoral a une température entre 42 °C et 46 °C sur une période prolongée.
Cela réduit la consommation d'oxygene et de nutriments vitaux dans les cellules cancéreuses,
entrainant la mort des cellules et élimination de la tumeur par hyperthermie [55-57].

Il est recommandé a ce que la MFH soit appliquée pour les tissus dans lesquels des
nanoparticules magnétiques MNPs peuvent facilement étre injectées ou le chauffage local de la
tumeur ne nuit pas aux tissus environnants critiques. Une MFH réussie a été rapportée sur les
tumeurs de la prostate [58], du foie [59] et du sein [60]. Elle a l'avantage de concentrer

localement le chauffage en localisant les nanoparticules injectées.

S

Tissu sain ————pp

Tumeur

Nanoparticule

Injection du
fluide magnétique

Figure 2.7. Schéma du processus d'hyperthermie par fluide magnétique.

Cette augmentation dépend fortement des propriétés magnétiques des matériaux utilisés, la
fréquence et l'intensité du champ magnétique appliqué. De plus, d’autres facteurs sont importants
dont la concentration des MNPs, la perfusion sanguine dans le tissu et la durée d'application. Par
conséquent, ces parametres doivent étre choisis avec soin pour le contrdle de la température en

temps réel [61].
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Gilchrist et al. [41]ont d'abord introduit des particules magnétiques comme sources de chaleur
localisées dans le corps humain et les ont exposées a un champ magnétique alternatif. Ce travail
a été suivi de plusieurs autres enquétes [49, 62, 63] qui utilisaient divers matériaux magnétiques,
fréquences et autres attributs de terrain. Le défi pour MFH est d'étre capable de délivrer des
nanoparticules magnétiques cliniquement acceptables aux cellules cancéreuses et de les chauffer
ensuite en accordant spatialement un champ magnétique. Malgré la promesse de la technique, sa
mise en ceuvre clinique repose de manicre significative sur I'empirisme et les applications du
traitement MFH pour les patients cancéreux ne sont donc toujours pas répandues. Faire
progresser le domaine dépendra a la fois des études in vitro et du MFH Le progrés dépendra a la
fois des études in vitro et des modeles et simulations MFH qui guident et suggérent des

conditions de traitement optimales.

Nous allons effectuer des investigations paramétriques pour un systtme MFH idéal afin de
suggérer des conditions de traitement optimales qui induisent des dommages minimes au tissu
sain entourant une tumeur. L'analyse caractérise la réponse stable et transitoire de la tumeur
idéalisée et des tissus sains a la MFH, ce qui pourrait étre utile aux concepteurs d'expériences in

vitro et in vivo.

Nous allons voir dans la deuxiéme partie, le principe de production de la chaleur par ces

nanoparticules et leurs propriétés.
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Les nanoparticules magnétiques
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3 Les nanoparticules magnétiques (MNPs)

L'utilisation des nanotechnologies en médecine offre des possibilités intéressantes.
Certaines techniques sont seulement imaginées, tandis que d'autres sont aux stades d'essais, ou
utilisées aujourd'’hui. Les nanotechnologies en médecine n’impliquent pas seulement
I’application des nanoparticules, mais aussi il y’a des recherches plus larges qui impliquent

l'utilisation de nano-robots fabriqués pour effectuer des réparations au niveau cellulaire.

3.1 L’échelle de taille

L’intérét que porte la médecine pour les nanoparticules magnétiques (MNPs) ne commence
a croitre que depuis 50 ans en offrant des possibilités diverses. Ce sont des particules ultrafines
d’assemblages d’atomes métalliques plus ou moins ordonnés dont on peut contrdler la taille. De
I’ordre quelques nanometres a plusieurs dizaines de nanométres, soit de taille égale voir
inférieure aux éléments biologiques comme une cellule (10-100 pm), un virus (20-450 nm), une

protéine (5-50 nm) ou un géne (2 x 100 nm) [59, 60].

Atomes Molécules Protéines Virus  Bactéries Cellules

Al
v AN iy ,*“""'W 7
r J,//, . ® 2 ° A \"}’4//'
L )v O'tl \" > N Y,
y S : =9 :
6 I(/ *y
‘J r~ .

R R AR AR AR
1A 1nm 10 nm 100 nm 1 pm 10 pm 100 p

Figure 3.1. L’échelle de taille des nanoparticules et de certaines structures chimiques et biologiques
(Reproduite de la référence[66]).

Les MNPs ont la capacité de cibler n’importe quelle région du corps humain vu leurs
tailles. Compte tenu qu’elles ont des propriétés magnétiques, leurs champs d’utilité est tres
large dans le domaine biomédical, elles peuvent €tre utilisées comme agent de contraste en

imagerie comme dans le cas de I’imagerie par résonance magnétique (IRM) [9, 65]ou comme
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un agent de transport des médicaments [67] ce qui permettrait d’augmenter 1’efficacité des
traitements tout en minimisant les effets secondaires de la chimiothérapie. Ou comme agent
thérapeutique, sous un champ magnétique alternatif, il est possible de leur faire dissiper de
I’énergie sous forme de chaleur pour faire de I’hyperthermie anticancéreuse [50, 67].

Pour comprendre les paramétres clés a optimiser pour atteindre cet objectif, il est important
de connaitre les propriétés magnétiques et les mécanismes de dissipation de la chaleur observée

dans les MNPs.

3.2 Les propriétés magnétiques des nanoparticules

Les propriétés magnétiques d’un matériau proviennent de sa structure cristallographique et
de I’existence des spins non appari€s sur les atomes qui le constituent. Le moment magnétique

d’un atome a trois origines principales :

- le spin des électrons (113)
- le moment cinétique orbital de 1’électron par rapport au noyau (i)
- la variation du moment orbital créée par 1’application d’un champ magnétique.
U, et 1, sont respectivement appelés : moment magnétique de spin et moment magnétique

orbital. IIs représentent la contribution électronique (i1, ) au moment magnétique atomique.

M

Figure 3.2. Illustration des moments magnétiques dipolaires d’un électron animé par son spin
(moment magnétique de spin) et tournant autour de son noyau (moment
magnétique orbital).
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Les états d’énergie électronique d’un atome peuplé par un nombre pair d’électron ne
contribuent pas au magnétisme car leurs spins s’annulent (principe d’exclusion de Pauli). Dans
les métaux comme le cobalt, le nickel ou le fer, I’origine du magnétisme est due en premier lieu

a D’existence des ¢€lectrons célibataires sur la couche électronique externe.

3.2.1 Le magnétisme dans la matiére

Du point de vue du magnétisme, les matériaux peuvent étre classés selon 3 catégories :

e Les matériaux qui ont un moment magnétique atomique nul ||z || = 0. Ce qui
signifie que I’interaction entre ces matériaux et un champ magnétique extérieur est trés

faible. Ces matériaux sont diamagnétiques.

e Les matériaux pour lesquels les moments magnétiques des atomes sont
désordonnés et sans corrélation et dont les moments magnétiques atomiques

n’interagissent pas entre eux en 1’absence du champ magnétique. Ces matériaux sont

paramagnétiques.
poﬁ
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Figure 3.3. Représentation schématique des moments magnétiques d’un

matériau paramagnétique (reproduite de la référence [68]).

e Les matériaux composées d’atomes pour lesquels (||zz]] # 0) et dont les
moments magnétiques atomiques interagissent entre eux, donnant lieu a un ordre

magnétique. Selon le type d’ordre ces matériaux sont ferromagnétiques.

Dans le cas des MNPs qui sont des matériaux qui posseédent une aimantation spontanée, il

y a ceux qui ont un comportement ferromagnétiques et d’autres qui ont un comportement
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superparmagnétique, cela suivant 1’échelle de leurs tailles. Pour cette raison, dans cette partie,

nous détaillerons ces propriétés.

3.2.2 Les nanoparticules ferromagnétiques.

Dans les matériaux ferromagnétiques en dessous d’une température critique les moments

magnétiques peuvent s’organiser spontanément, méme sans application d’un champ

magnétique extérieur. Ces états d’organisation dits stables sont pilotés par une compétition de

trois différentes contributions énergétiques.

(i) L’énergie d’échange, qui concerne particuliecrement les matériaux
ferromagnétiques. Elle tend a aligner les moments magnétiques voisins. Ce
phénomeéne n’est effectif qu’entre proches voisins et permet d’expliquer la présence

d’une aimantation spontanée. Elle est définie par une constante d’échange 4.

(if) L’énergie d’anisotropie magnétocristalline qui, dans un matériau
ferromagnétique cristallin, tend a faciliter I’alignement des moments magnétiques
selon une direction cristallographique particulicre appelée axe de facile

aimantation. Elle est caractérisée par la constante d’anisotropie K.

(iii) L’énergie d’interaction dipolaire a pour effet de refermer les lignes de
champ magnétique. C’est une contribution a longue distance et est dépendante du

carré de I’aimantation spontanée du matériau considéré [69].

Axe de facile aimantation

)

\ -/ /N
\\Q'\‘\ b Ry
AU B s N7

a b C

Figure 3.4. Représentation schématique des différentes contributions énergétiques mises en

jeu. (a) échange, (b) magnétocristalline, (c¢) dipolaire (illustration inspirée de

[70]).
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Un corps ferromagnétique massif est sensé avoir un moment magnétique moyen non-nul, et
une aimantation spontanée. Cependant, a I’échelle macroscopique, il est possible de trouver des
matériaux ferromagnétiques non-aimantés. Ce constat a mené Pierre Weiss en 1906 a proposer
le modele des domaines magnétiques (ou domaines de Weiss). Selon ce modele, des particules
sont divisées en plusieurs sous-volumes, appelées domaines [69]. Chaque domaine est entouré
par une paroi block trés énergétique et il possede un grand nombre d’atomes magnétiques qui
définissent une direction d’aimantation globale propre. Ces domaines sont spontanément
aimantés, mais d’un domaine a 1’autre, la direction de 1’aimantation spontanée locale varie et

I’aimantation résultante de tous les domaines est globalement nulle [70].

- ? 199 “
— ) et

Paroi 5 | » '« Paroi

Paroi de Block

Figure 3.5. Configuration multidomaine magnétique d’une nanoparticule ferromagnétique

(illustration inspirée de [71]).

Sous I’application d’un champ magnétique extérieur, tous les domaines magnétiques du
matériau vont s’orienter suivant la direction du champ magnétique. La courbe représentant
I’aimantation (M) du matériau ferromagnétique en fonction du champ magnétique (H) appliqué
est illustrée dans la figure 2.6. Le cycle d’hystérésis décrit par cette courbe est typique a ce type

de matériau.
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Figure 3.6. Représentation schématique d’un cycle d’hystérésis caractéristique d’un

matériau ferromagnétique (illustration inspirée de [72]).

Dans cette illustration, initialement le matériau ferromagnétique ne présente pas
d’aimantation apparente. Soumis a un champ magnétique extérieur, les moments magnétiques
du matériau vont s’orienter progressivement suivant la direction du champ magnétique. C’est
la courbe de premicre aimantation (1). On atteint une aimantation a saturation (Ms) lorsque tous
les domaines magnétiques du matériau sont orientés dans la méme direction du champ
magnétique (2) et (5). La valeur du champ magnétique permettant d’obtenir cette aimantation
est appelée champ magnétique de saturation (Hs). Lorsque H < Hs, I’énergie apportée au
matériau n’est pas suffisante pour maintenir tous les moments magnétiques dans la méme
direction et I’interaction dipolaire force ces derniers a adopter une courbe différente du flux
magnétique du matériau (3). Quand le champ magnétique devient nul et le matériau
ferromagnétique maintient une aimantation non-nulle dans la direction du champ magnétique
appliqué, cette aimantation est appelée aimantation rémanente (Mr). Elle justifie I’existence des
aimants. Ainsi quand I’aimantation redevient nulle, méme sous un champ magnétique

d’amplitude (Hc), cette amplitude est appelée un champ coercitif (4).

La configuration multidomaine caractérise tout type de matériau massif. Pour les
nanoparticules magnétiques dont les dimensions sont du méme ordre que les longueurs
d’échanges et largeurs de parois définis plus tot, elles pourront selon leurs tailles présenter une

autre configuration appelée monodomaine. Kittel [73] a montré que pour une sphére dont la
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taille est en dessous d’un certain diametre critique d., la configuration est qualifiée de

monodomaine.
_ 72JAK
d. = T (3.1)
3.23 Les nanoparticules monodomaines et le comportement
superparmagnétique :

Néel (1949) [74] fut le premier qui a montré que des fines particules nanométriques
monodomaines pouvaient présenter un état magnétique permanent dans lequel les moments
magnétiques portés par chaque particule se comportent comme les moments magnétiques
portés par les atomes d’un matériau paramagnétique. Cet état fut par la suite nommé
superparamagnétisme. Le comportement des nanoparticules est alors assimilé a un seul spin
“géant” [75].

Il s’agit d’un comportement caractéristique des nanoparticules, essentiellement des
particules d’un domaine unique, soit des particules dont la taille est de 20 nm voire moins.

En I’absence de champ magnétique appliqué son moment s’aligne spontanément suivant un
seul axe de facile aimantation qui indique la direction préférentielle de 1’aimantation de la
nanoparticule. Il peut ensuite avoir deux orientations possibles, énergétiquement identiques,

que I’on nomme "up" et "down" (voir figure2.7).

Axe de facile aimentation
4

Energie (eV)

@) (®) 0 (rad)

Figure 3.7. (a) Schéma d’une nanoparticule monodomaine uniaxiale avec 6 1’angle
entre le moment et I’axe de facile aimantation. (b) Diagramme énergétique
de la nanoparticule en fonction de 6 et représentation des orientations "up"

et "down" (illustration inspirée de [76]).
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La particule connait deux états d’équilibre, le passage d’un état a un autre se fait par rotation
du moment magnétique, le défaut d’alignement entre 1’axe de facile aimantation et le moment
est définit par I’angle 0. Ainsi, pour le passage de I’état up a 1’état down, le moment
magnétique doit franchir une barriére énergétique A (énergie d’anisotropie) qui dépend de la

constante d’anisotropie K et I’angle 0 selon la relation:

A= KV si 126 (3.2)

Ou K et V correspondent respectivement a la constante d’anisotropie magnétocristalline et
au volume de la particule.

Sans I’application d’un champ magnétique, I’aimantation de la particule varie entre ces deux
¢états stables sous I’effet de 1’agitation thermique. Le temps moyen de rotation entre ces deux

¢tats stables fut estimé par Néel [76] par I’introduction de la constante de relaxation zy :
()
Ty = Tpe k8T (3.3)

Avec 79 la constante de relaxation limite (~ 10” s), kz la constante de Boltzmann (1,38 x10%
m’.kg.s”.K") et A4 I’énergie de barriére.

L’évaluation de 7y permet de déterminer le comportement ferromagnétique ou
superparamagnétique des particules utilisées. Ainsi, si le temps moyen de rotation du moment
7y d’une particule est supérieur au temps de mesure 7,, (le temps que prend la mesure d’une
aimantation d’une nanoparticule), la particule est dite ferromagnétique (aimantation moyenne
non nulle). Par conséquent, si 7y est inférieur au temps de mesure 7,,, I’aimantation moyenne
mesurée sera nulle et la particule sera dite superparamagnétique. Pour une température bien

définie, appelée température de blocage, lors d’un temps de mesure donné, la nanoparticule

connaitra une transition de son comportement du ferromagnétique vers le
superparamagnétique:
A
TB = E (34)
T0 B

Pour T inferieure 73 la particule est ferromagnétique. Et si elle est supérieure la particule est
dans le régime superparamagnétique. La transition superparamagnétique-ferromagnétique

dépend fortement a la fois du temps de mesure et de la température.
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Figure 3.8. Schéma résumant les conditions de transition du régime ferromagnétique vers le régime
superparmagnétique pour une MNP monodomaine immobile.

3.3  Les mécanismes de dissipation de la chaleur des nanoparticules magnétiques:

Pour mettre en chauffe les MNPs, elles sont soumises a un champ magnétique alternatif, ou
il existe plusieurs théories qui expliquent les raisons pour lesquelles des MNPs chauffent sous

cet effet [77, 78].

» La production de courants de Foucault dans les particules magnétiques de taille
grande (10°° m), ces courants sont induits dans tous matériaux conducteurs électriques
sous I’effet d’un champ magnétique alternatif. La puissance thermique dissipée (en W)

s’écrit de la maniére suivante [41, 79] :

Pr = eoHz,, f? (3.5)

ou H,, est I'amplitude du champ magnétique alternatif, ¢ est la conductivité
¢lectrique du matériau soumis au champ magnétique et € une constante liée a la
géométrie et au volume du matériau ce qui rend cette puissance négligeable pour les
MNPs vu I’échelle de leurs taille, ainsi ’apparition des courants de Foucault reste peu
probable.

> Les pertes d'hystérésis en particules magnétiques multidomaines (/07 m), dont
les nanoparticules ferromagnétiques qui présentent un cycle d’hystérésis complet et
ouvert. La puissance thermique dissipée par unité de masse de matériau
ferromagnétique (en W/g) s’exprime comme ceci:

Py=Af (3.6)

ou A est I’aire du cycle d’hystérésis (en mJ/g) du matériau considéré.
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» Pertes de relaxation pour les nanoparticules SPM qui sont monodomaines (/0
’m), Le principal mécanisme de perte d'énergie pour les nanoparticules SPM dans un
fluide magnétique sous un champ magnétique variant dans le temps est la relaxation
magnétique [53, 80]. Elle se répartit en deux modes: le mode de rotation brownien
(rotation physique de la nanoparticule dans le fluide) et le mode de rotation de Néel

(la rotation de son moment magnétique).

Le principe de génération de chaleur de chaque mode est :

Dans le mode Néel [74], le mécanisme est analogue a la perte par hystérésis pour
MNPs multidomaines dans lequel il existe une "friction interne" en raison du
mouvement du moment magnétique sous 1’effet d’un champ externe qui donne lieu a un
dégagement de chaleur. Alors que dans un fluide, les particules sont libres de se
mouvoir sous I’effet de I’agitation thermique. Le mouvement brownien permet une
rotation physique de la particule pour qu’elle s’aligne suivant le champ magnétique
appliqué. Ce que décrit le mode brownien. Ce mécanisme est dii essentiellement au

frottement mécanique de la composante dans un milieu de suspension donné.

(a) (b)

Figure 3.9. Mécanismes de relaxation : (a) relaxation brownienne, (b) relaxation Néel.

Grace a l'utilisation de la premiére loi de la thermodynamique, le modele de
. . . e oM
relaxation de Debye et I'équation de magnétisation du mouvement Fr (M, —

M)/t,, .Rosensweig et Nedelcu étaient en mesure de tirer une expression de la
dissipation de puissance des MNPs sous un champ magnétique alternative qui est

donnée par [53, 81]:
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2nfT
1+(2nft)?

P = muoy H f (3.7

ol uy est la perméabilit¢ du vide s, =47.107 (T.m/ A), y,est la susceptibilité,

Hy,, est I’amplitude du champ magnétique, fest la fréquence du champ magnétique,
et 7est le temps de relaxation efficace.

Détermination de certains paramétres clés :
-La susceptibilité :

La susceptibilit¢ magnétique y,, est déterminée a partir du développement limité
de la fonction de Langevin :

L) = Mﬂ = (c ot ht— %{) (3.8)
Elle est exprimée avec :

2y =2 (cotr-3) (3.9)

HoMsHoVim

kgT !
fraction volumique de particules, M, est l'aimantation a saturation de la
nanoparticule, V,,, est le volume de la nanoparticule.

Avec ;i la susceptibilité initialey, = AuoM2V,, [3kgT, £= g est la

-Le temps de relaxation efficace :

7 est le temps de relaxation efficace, qui présente deux contributions : le temps
de relaxation Brownien (73) et le temps de relaxation de Néel (7) d’ou :

=14 (3.10)

7 B N

Avec :
14
s =37, ; (3.11)

n est la viscosité du solvant dans lequel elles sont placées, kp est la constante de

Boltzmann, 7' est la température et Vg est le volume hydrodynamique de la
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nanoparticule qui comprend la nanoparticule conjointement avec la couche de
revétement de la molécule dou: Vy=m(D+25)3/6 ou D et J sont
respectivement le diametre de la nanoparticule et 1I’épaisseur de la couche de

revétement.

7v le temps de relaxation intrinséque Néel, a la suite de la dérivation de
I’équation Brown [17] a été donné précédemment.

Nous allons présenter une comparaison de la performance de six types différents de
ferrofluides, a savoir ceux contenant de la magnétite (FeO.Fe,03), de la maghémite (Fe,03), du
fer-platinium (FePt), du fer-cobalt (FeCo), du baryum-ferrite (BaFe,O4) et du cobalt-ferrite
(CoFe;04). Nous examinerons leur performance pour différentes intensités de champs

magnétiques, fréquences et rayons des nanoparticules.

3.3.1 Puissance thermique dissipée par différents ferrofluides

Des ¢études antérieures ont examiné des ferrofluides spécifiques pour déterminer le type et la
taille optimaux des particules [49, 53, 62] et la réponse thermique des tissus [82]. Cependant, la
littérature ne fournit pas d'indications sur l'influence du type et de la taille des particules sur la
MFH dans des conditions cliniques typiques. Par conséquent, nous nous concentrons sur
l'utilisation appropriée des nanoparticules magnétiques (MNPs)  qui sont supposées
superparmagnétiques pour chauffer les tissus mous en utilisant un champ magnétique AC

[62]dans ce contexte.

Basé sur la théorie citée dans la section précédente (3.3) relative aux nanoparticules qui ont
une réponse superparamagnétique, nous examinerons les puissances thermiques dissipées en
fonction de la taille de six types différents de ferrofluides, a savoir ceux contenant de la
magnétite (FeO.Fe,03), de la maghémite (Fe,0s), du fer-platinium (FePt), du fer-cobalt (FeCo),
du baryum-ferrite (BaFe,04) et du cobalt-ferrite (CoFe,O4). Leurs propriétés physiques sont

indiquées dans le Tableau III.1.
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Tableau III.1. Propriétés magnétiques des différents MNPs [53, 62]

Matériaux Ms (kA/m) K (kJ/m’) C, (JkgK) o0 (kg/m)
fcc FePT 1140 206 327 15200
Magnétite 446 9 670 5180
Maghmite 414 4.7 746 4600
FeCo 1790 1.5 172 8140
CoFe,04 425 180 700 4907
BaFe;04 380 300 650 5280

Généralement, la gamme pratique de fréquence et d'amplitudes de champ magnétique
pouvant étre appliquée a I'homme est respectivement de 50 - 500kHz et 0 - 15kA /m et la
magnétite typique de 10 mg de magnétite MNPs par gramme de tumeur correspondant a la
fraction volumique de ¢ = 2 10™ tel que rapporté dans les études cliniques [36, 50, 83]. Pour
cette raison, les intensités de champ simulées sont spécifiées comme étant Hy = 5, 10, and 15
kA /ma f =300kHz. Fréquences de f = 100, 200 and 300 kHz fixation HO = 10kA / m, en
supposant que ¢ =2 x 10™ les ferrofluides a une viscosité 1 = 6.5310-4/2,5 a 37°C, ’épaisseur

de la couche du ligand est supposée étre 5 =10""m.
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Figure 3.10. Les puissances dissipées par les MNPs en fonction de leurs diameétres pour
différentes amplitude un champ magnétique et une fréquence constante =
300 kHz: (a) iron - platinum, (b) magnetite, (c) maghemite, (d) iron-
cobalt, (e) cobalt - ferrite, (f) barium - ferrite.
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Figure 3.11. Les puissances dissipées par les MNPs en fonction de leurs diameétres pour
différentes fréquences et un champ magnétique constant Hy = 10 kA / m: (a)
iron - platinum, (b) magnetite, (c) maghemite, (d) iron-cobalt, (e)
cobalt - ferrite, (f) barium - ferrite.

Les figures (3.10) et (3.11) montrent la puissance dissipée par différent MNPs listés dans le

tableau III.1 dispersées dans une solution aqueuse. Les MNPs fccFePt et FeCo donnent la plus

grande dissipation de puissance. Les tailles opératoires de chaque MNP (Dmax), qui donnent
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un taux de puissance maximale, sont /2,8 nm et 34 nm pour fccFePt et FeCo, 19 nm pour la
magnétite, 23 nm pour la maghémite, /5 nm pour CoFe,O4 et 15,2 nm pour BaFe;O4. Les
maghémites ont également une grande dissipation de puissance ainsi que les magnétites. Les
plages de taille typique des MNPs pour s’infiltrer dans les tissus biologiques sont entre D = §
nm et 15 nm, ainsi la stabilité du colloide magnétique devient altérée lorsque D> 20 nm en

raison de I'aimantation spontanée.

34 Conclusion

Nous avons étudié la réponse de puissance de six matériaux ferrofluides, a savoir la
magnétite, la maghémite, le fcc fer-platine, le fer-cobalt, le ferrite de baryum et le ferrite de
cobalt, sous un champ mangétique alternative. Les MNPs fer-cobalt induisent des variations de
puissance trop importantes, alors que les MNPs a ferrite de baryum et ferrite de cobalt ne
fournissent pas suffisamment de puissance pour traiter une tumeur. Nos simulations montrent
que les MNPs de magnétite, de fer-platine et de maghémite conviennent bien aux MFH.
Cependant les MNPs fcc fer-platine se montrent comme un agent le mieux biocompatibles
pour cette technique de traitement [53, 62]. Aussi on constate que les paramétres du champ

magnétique influent considérablement sur la puissance.
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Modeles mathématiques thermiques des milieux biologiques
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4 Formulation mathématique de modéles de transfert de biochaleur

Les modeles thermiques pour les tissus biologiques perfusés par le sang ont été utilisés dans un
large éventail d'applications. Plusieurs mode¢les simplifiés quantifient les parameétres physiques du
corps humain [84] tandis que d'autres combinent la modélisation thermique avec des formules

empiriques pour les mécanismes thermorégulateurs physiologiques.

La modélisation thermique a été largement utilisée dans l'analyse des brilures [85, 86],
cryochirurgie [87], hypothermie [88], et dans la description des propriétés thermiques
tissulaires[89]. De nombreux travaux ont été consacrés a la modélisation de la réponse thermique
corporelle liée au traitement du cancer par hyperthermie [90]. En conséquence, plusieurs modes
thermiques d'hyperthermie ont été¢ développés (y compris sa combinaison avec d'autres techniques,
telles que la chimiothérapie ou la radiothérapie [91]) avec des dispositions pour minimiser les
dommages thermiques aux tissus sains. La méthode d'application de la chaleur dépend du type de

tumeur, de sa localisation et de sa taille [92].

Les chercheurs et les praticiens admettent généralement qu'une modélisation thermique
adéquate est essentielle pour un traitement efficace par hyperthermie. En conséquence, des
modeles ont été développés pour prédire et simuler les réponses thermiques a l'hyperthermie du
corps entier [92-94] ou une région précise du corps humain [95, 96] , et pour évaluer et concevoir
différents protocoles pour les applicateurs d'hyperthermie [97, 98]. Cela nécessite une
connaissance des modeles spatiaux et temporels des propriétés thermiques et de la perfusion
sanguine dans les tissus tumoraux et les tissus sains environnants. A cette fin, les chercheurs ont
développé des techniques pour quantifier la conductivité thermique [99, 100] et le flux sanguin
[101-103] dans les tumeurs et pour la prédiction simultanée en ligne du champ de température et
de la perfusion sanguine [104]. De nombreuses publications sur ces sujets sont apparues au cours

des derni€res années.

Actuellement, le succeés relativement limité de I'hyperthermie dans le traitement des tumeurs est
da en partie aux difficultés techniques de surveillance et de controle de la température tissulaire
pendant le traitement et a une connaissance insuffisante des processus de transfert de chaleur dans
les tissus sanguins perfusés. La géométrie microvasculaire dans les tumeurs est trés compliquée et

les données quantitatives sur cette structure irréguliére sont rares. Ce qui nous a ramené a mieux

45



Mod¢les mathématiques thermiques des milieux biologiques

comprendre les mécanismes de transfert de chaleur dans les tumeurs sont principalement les

informations obtenues sur la géométrie vasculaire dans les tissus sains.

Ce chapitre met le point sur plusieurs modeles qui prétendent fournir des descriptions plus
précises du transfert de chaleur dans les tissus sains vivants. L'évaluation est basée sur la
compréhension par les auteurs des hypothéses concernant les processus de transfert de chaleur
dans les tissus vivants. , ainsi que sur leur expérience avec le systéme vasculaire des tissus, mais

avant, nous allons définir quelques paramétres thermiques du corps humain.

4.1  Propriétés thermo-physique des tissus

4.1.1 La masse volumique p

La variation de la masse volumique (exprimée en kg/m’) varie en fonction de la température et
de la pression. Quand le fluide chauffe, sa masse volumique diminue, les masses chaudes
deviennent plus légeres que les masses froides et elles vont avoir tendance a s’¢élever. C’est la

variation de masse volumique qui entraine le phénomene de la convection thermique.

4.1.2 Le taux de perfusion sanguine @,

Le taux de la perfusion sanguine (exprimée en s’) est I’apport sanguin dans un volume
tissulaire par unité de temps. La perfusion est la quantité totale de sang coulant dans une structure

anatomique ou dans une région.

4.1.3 La chaleur métabolique Q.

La production d’énergie thermique par métabolisme (exprimée en W) décrit la vie cellulaire
avec la consommation d’oxygene et le dégagement de gaz carbonique. Le métabolisme est
accessible expérimentalement a partir du volume d’oxygene consommé. Au repos, il y a une
production de chaleur minimale nécessaire aux fonctions vitales de I’organisme qui est fonction

du poids, de la taille, de 1’age et du sexe de I’individu.

4.14 La chaleur spécifique C

La chaleur spécifique (ou capacité calorifique) (W.Kg”.K™) est la quantité de chaleur qu’il faut
fournir & un milieu pour augmenter sa température de /°C et représente I’aptitude du milieu a

stocker de I’énergie et a reproduire la chaleur.
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4.1.5 La conductivité thermique A

La conductivité thermique (W.m”'.K') traduit la chaleur transférée par unité de surface

soumise a une différence de température, c’est 1’aptitude du milieu a transmettre la chaleur. Si

Pest la densité de flux thermique et 7' la température, la conductivité thermique est définie a partir

de la loi de fourrier par: ¢=-2 gradT
4.1.6 La diffusivité thermique D

La diffusivité¢ thermique (ms”’) est une grandeur thermo-physique important caractérisant

I’amplitude du milieu a transmettre de la chaleur. Ce parametre rassemble la conductivité

thermique et a la capacité calorifique volumique par la relation D = o

Tableau IV.1. Valeurs typiques pour les parametres thermo-physiques des principaux tissus
biologiques [105].

Tissu P (g.cm_3) AWm ' K) C (Jg_I.KI) oy (s)
Sang 1.04 0.505 3.73 /
Muscle 1.03 0.520 3.83 0.84 x 107
Graisse 1.48 0.310 2.35 0.68 x 10
Rein 1.02 0.558 3.60 62.5x 10
Foie 1.04 0.575 3.56 157 %107
Os 1.48 0.625 1.55 1.25%x10°

4.2 Modéles de biochaleurs
4.2.1 Mod¢éle de biochaleur de Pennes

Pennes (1948) [106] fut le premier a établir un modele pour décrire le transfert de chaleur dans
un tissu biologique en associant a 1’équation de diffusion de la chaleur un terme de perfusion
sanguine et un autre correspondant a la production de la chaleur métabolique. Initialement congu
pour prédire les champs de température dans 1'avant-bras humain, est maintenant bien connu sous

le nom d'équation de «transfert de biochaleur» [107]:

oT
pCE: V/l.VT‘}‘prbOJb(Tb _T) +szt (41)
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ou, C la chaleur spécifique, p la densité volumique, w le taux de perfusion sanguine, 4 la
conductivité thermique, One la chaleur métabolique, 7' la température du tissu et 7 la température

sanguine.

Le modé¢le de Pennes stipule que 1'échange d'énergie entre les vaisseaux sanguins et le tissu
environnant se produit principalement a travers la paroi des capillaires (vaisseaux sanguins avec
0,005-0,015 mm de diametre), ou la vitesse du sang est tres faible. Il a supposé, par conséquent,
que la contribution thermique du sang peut étre modélisée comme si il entre dans un bassin
imaginaire (le lit capillaire) a la température des principaux réservoirs d'alimentation, 7}, et
s'équilibre thermiquement immédiatement avec le tissu environnant. Ainsi, il sort du bassin et

pénétre dans la circulation veineuse a la température du tissu 7.

Il a donc postulé que I'échange d'énergie total par le sang qui coule peut étre modélis€ comme
une source de chaleur, dont la grandeur est proportionnelle au débit sanguin volumétrique et a la

différence entre les tissus locaux et les principales températures artérielles.

Apres Pennes, plusieurs modeles ont été développés pour le transfert de chaleur dans les tissus

contenant des vaisseaux sanguins grands et intermédiaires.

4.2.2 Modéele de Chen et Holmes (CH)

Chen et Holmes [108] ont réalisé une étape cruciale vers la clarification des mécanismes de
transfert de chaleur dans les tissus vivants. Ils ont évalué la longueur d'équilibre thermique (/,.)
définie comme une longueur de vaisseau sanguin pour laquelle la différence de température entre
le sang et les tissus adjacents est réduite a 1/e (e = 2,7183) de sa valeur initiale. En supposant
que les variations de la température du sang en fonction du temps sont beaucoup plus faibles que
les variations spatiales d'une longueur caractéristique du vaisseau, la température sanguine du

vaisseau, T, est gérée par l'équation suivante:
= dTp
AprbVE: U.e (T—Tb) (42)

Ou A4 est la section transversale du vaisseau sanguin, V est la vitesse du sang local, U est le
coefficient global de transfert de chaleur local, et € est la circonférence du vaisseau sanguin. Ainsi

ils ont évalué la longueur pour différents vaisseaux l, = Ap,c,V/U.€ .
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Le modele CH, a regroupé les vaisseaux sanguins en deux catégories, les gros vaisseaux et les
petits vaisseaux. Ensuite le transfert de chaleur entre les petits vaisseaux sanguins et le tissu a été
¢tudi¢ en détail car certains de ces petits vaisseaux sont thermiquement significatifs et leurs

températures sont différentes de celles des tissus adjacents (fig 4.1).

total

Y
)

Solid Tissue Fluid Blood

Figure 4.1. Illustration schématique du volume de controle de tissu composé du sous-volume
solide V'S et et le sous-volume de sang Vb (Reproduit de la référence [108]).

Cette étude est séparée en trois modes le premier mode décrit la contribution thermique due a
la différence de température entre le sang entrant et le tissu qui est similaire au terme de perfusion
dans le modele Pennes et s’écrit comme q, = ppcpw*(Tg + T). Le paramétre de perfusion w* se
référe uniquement au débit sanguin dans les vaisseaux du volume de contréle. De méme, T,*
représente uniquement la température du sang dans les plus gros vaisseaux, qui se situe
généralement entre les températures du vaisseau principal et du tissu. Le second mode de la
contribution vasculaire au transfert de chaleur tissulaire concerne les vaisseaux en équilibre
thermique. Cette contribution traite de la partie du transfert de chaleur qui se produit lorsque le
sang en circulation impose une convection de chaleur contre un gradient de température des tissus.
En raison de 1'équilibre thermique, la température du sang est essentiellement égale a celle du
tissu, et la contribution prend la forme suivante q. = p,cpu. VT ou u représente le flux de sang
par unité de surface. Les artéres et veines constituent souvent des paires a contre-courant donnant

un flux net pratiquement nul.

Le troisieme mode décrit la contribution thermique due aux faibles fluctuations de température

du sang en équilibre le long du gradient de température dans le tissu .Ce mode de transfert de
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chaleur est proportionnel au gradient de température du tissu et dépend de la structure micro-
vasculaire locale. Cela donne lieu a la conductivité de perfusion. Ainsi la contribution de ce mode
de transfert de chaleur peut €tre décrite g, = —VA, .VT . Ainsi le modele CH de transfert de
biochaleur est obtenu en remplacant le terme de perfusion unique dans le modele de Pennes (Eq

(4.1)) par les trois contributions vasculaires mentionnées ci-dessus, pour donner:

eIt = VAT + ppcyw” (T = T) = ppcyU. VT + YAy VT + Qe 4.2)
Par rapport a I’équation de Pennes, ’application de ce modele est plus difficile car certaines

connaissances sur la géométrie vasculaire locale sont nécessaires.
4.2.3 Le Mod¢le de Weinhaum. Jiji et Lenions (WJL)

L'approche mathématique de WJIL [109] est basée sur un systeme de trois équations. Le modéle
s'applique aux petits vaisseaux thermiquement significatifs et non aux vaisseaux sanguins
principaux. En développant leur modele, ils ont d'abord procédé a une évaluation approfondie de
la longueur de vaisseau, pour diverses configurations géométriques du systéme vasculaire qui
peuvent exister dans la couche de tissu périphérique (seulement les grosses veines estimées dans

I'analyse de Chen et Holmes)[108].

Weinbaum et al. [110] ont conclu que la principale contribution de la perfusion sanguine locale
au transfert de chaleur dans le tissu est associée a un mécanisme d'échange thermique entre artéres
et veines, et non a un échange thermique au niveau des capillaires. La conservation d’énergie pour

une artére ou une veine s’écrit :

d(nr?vr,) _

1(pc)y. V) = g, — 2m(pc)ymrgT, (4.3)
d(nr2vT,
1(p0)y. L) = g, — 2m(pc)nrgT, (4.4)

Ou 7 la densité de vaisseaux, 7 leur rayon V la vitesse du sang g le débit massique ¢ la chaleur
volumétrique S les coordonnées le long du trajet du petit vaisseau sanguin et les indices a et v

représente 1’artere et les veines.

Les (Eq (4.3)) et (Eq(4.4)) peuvent étre simplifiées par le recours a la loi de conservation de

masse et donnent lI'ensemble des trois équations couplées suivantes [110]:
T,
n(pe)yr?V G = ~4a (4.5)
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dr,
m(p)or?V G = ~ 4y (46)

ar A(To-T,
pcor =VAVT +ng(pc)y(To — Tp) — mt(pc)ber% + Quet 4.7)

La partie gauche de I’équation (4.7) représente la chaleur accumulée dans le volume de
controle tissulaire. A droite, les termes représentent respectivement la chaleur conduite en
direction du trajet du vaisseau, 1'énergie échangée via la purge capillaire et I'échange thermique net
entre le tissu et la paire artére-veine. La complexité de 1’architecture vasculaire rend la résolution

analytique de 1I’équation (4.7) impossible.

4.3  Etat de l’art sur les méthodes de résolution de I’équation de biochaleur de Pennes

Le but du traitement par hyperthermie est d’augmenter la température dans les tissus
pathologiques en préservant les tissus sains [21, 111] . Pour contrdler ce processus, il est important
de maitriser cette température dans la région traitée. Il n’est pas facile d’avoir la température
exacte dans la région ciblée lors du traitement clinique a cause de la taille de certaines tumeurs et

le nombre limité de sondes placées pour mesurer la température.

L’applicabilité¢ de 1'équation de Pennes [106] dans des régions présentant de petits vaisseaux
sanguins font de 1'équation de Pennes un bon candidat pour les études de transfert de biochaleur et
I’estimation de la distribution de la température dans les tissus biologiques. C’est pour ca
plusieurs études ont visé a obtenir des solutions a 1'équation de Pennes pour une seule ou plusieurs
régions. On en trouve plusieurs méthodes de résolution tel que les méthodes numériques [112] (la
méthode des éléments finis (1D) et la méthode des différences finies (2D) [113, 114]) ou la
méthode de Monte Carlo [115] sont aussi utilisées. L’inconvénient de cette méthode est qu’elle
donne des solutions approchées a 1’expression dans 1’espace (différence finie, éléments finis,
courant partiel nodal, etc.) et dans le temps (différence finie, opérateur exponentiel, etc.). La
méthode analytique a sa place dans le traitement. Ces méthodes sont précieuses car leurs solutions
aux équations sont exactes. La solution analytique peut également servir de solution standard pour
vérifier le calcul numérique et favoriser ainsi le développement de méthodes numériques de
transfert de chaleur par calcul car les modeles numériques doivent étre évalués, au moins dans les

régimes de géométries plutot simplistes et de coefficients physiologiques constants.
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Il y a eu tres peu de rapports sur des solutions analytiques exactes et explicites publiées dans la
littérature. En outre, de nouvelles méthodes spéciales ont été proposées a 1’origine et méritent une

attention particuliére

Durkee et al [116] et Bagaria et Johnson [117] ont apporté des solutions transitoires de
I’équation de biochaleur classique dépendant linéairement du temps dans des géométries
cartésienne et sphérique unidimensionnelles et dans des sites multiples, utilisant des parameétres
physiologiques indépendants de la température. Ces solutions permettent I‘étude des variations
transitoires de la température dans un nombre arbitraire de sites distincts associés sur le plan

physiologique.

Deng et al. [115] ont utilisé la méthode de la fonction Green pour résoudre le probléme en
supposant que le rayonnement laser appliqué a la surface d'un tissu pénétre a l'intérieur du volume.
Plusieurs profils de source de chaleur et différentes conditions aux limites ont été utilisés. Les
effets des variations de température ont été traités avec la fonction de Green en réponse a de
faibles perturbations des parametres telles que le taux de perfusion sanguine, la température
artérielle et la chaleur métabolique. Deux équations différentielles couplées du second ordre ont
été résolues, I'une pour la température moyenne et I’autre pour les fluctuations. André et al.
[118]ont négligé les effets de la perfusion sanguine et du métabolisme. Gao et al [119]ont apporté
une contribution dans ce domaine en utilisant la fonction verte. Reeta et al [120] ont traité le

probléme en coordonnées cylindriques avec un faisceau laser pulsé.

Ocheltree et Frizzell [121, 122] ont considéré une région finie de tissu tumoral adjacente a une
région infinie de tissu sain. IIs ont développé une solution inverse pour atteindre une température

thérapeutique constante dans la région tumorale.

Lin et Liu [123] ont développé un schéma analytique-numérique hybride pour résoudre
1'équation transitoire de la biochaleur en coordonnées sphériques. Alors que Kappiyoor et al. [124]
ont rapporté une résolution numérique de 1’équation de Pennes par la méthode des différences

finies impliquant différents MNPs axés sur l'effet de leur taille.

Malgré cette littérature, le réle de plusieurs paramétres a prendre en compte lors de la
conception d'une éventuelle thermothérapie n'est pas clair. La surchauffe des tissus sains entourant
les tumeurs, qui peuvent étre endommagés en conséquence, est une préoccupation majeure. Ces
dommages involontaires restent un obstacle a la mise en ceuvre de MFH [34]. Nous effectuons des

investigations paramétriques pour un systtme MFH idéal afin de suggérer des conditions de
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traitement optimales qui induisent des dommages minimes au tissu sain entourant une tumeur.
L'analyse caractérise la réponse stable et transitoire de la tumeur idéalisée et des tissus sains a la

MFH, ce qui pourrait étre utile aux concepteurs d'expériences in vitro et in vivo.
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Hyperthermie utilisant un fluide magnétique (MFH)
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5 Analyse de transfert de chaleur dans I’hyperthermie magnétique

5.1 Modéle de tumeur et équations cinétiques de biochaleur

Apres avoir identifié les facteurs qui influent sur le réchauffement de différentes MNPs et
les différents modeles thermique biologique, nous examinons maintenant le chauffage des
tissus lors d’une application MFH dans un mode¢le de géométrie sphérique avec des conditions
aux limites idéales représentées sur la figure (5.1) La tumeur est sélectivement chargée de
MNPs avec une dispersion homogene, tandis que le tissu sain qui I'entoure ne contient pas de
nanoparticules. Le tissu chargé de MNPs subit un chauffage volumétrique sous un champ
magnétique alternatif, tandis que le sang drainant ce tissu le fait refroidir tant que sa
température est supérieure a un seuil (température corporelle basale). La température du sang
est toujours de 37 °C, une hypothése raisonnable, car il se déplace assez rapidement pour qu’il
soit affecté par le chauffage. Afin de déterminer 1’échauffement du tissu biologique, on utilise

un modele mathématique basé sur I’équation modifiée de transfert de biochaleur de Pennes.

Tumeur chargée par

MNPs Tissu sain

N et

Figure 5.1. Illustration de la géométrie et des conditions aux limites du modéle
mathématique.

oT: A 29T
prey 5t = (22)0/0r (S2) + pycywps(Ty = T) + Quee +P.  0<T <7, (5.1)

aT: A 29T:
p2C2 57 = (r—i) 8/0r(- )+ ppp@pa(Ty = T2) + Qrer - . <T<R. (5.2)
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ou r est la distance radiale, C la chaleur spécifique, p la densité volumique, @ la perfusion
sanguine, 4 la conductivité thermique, One la chaleur métabolique, P la puissance dissipée par
les MNPs et les indices 1, 2 et b représentent le tissu tumoral chargé par les MNPs, le tissu sans
MNPs et le sang respectivement.

Les équations de la densité et de la chaleur spécifique sont :

p1 =1 =@)p: + dpm, €= (1 —¢)C + ¢Cyp, (5.3)

ou ¢ est la fraction volumique des MNPs, p,,, et C,,, sont la densité volumique et la chaleur
spécifique des MNPs et p; et C; sont la densité volumique et la chaleur spécifique du tissu.
Comme l'illustre la figure 5.1, 7. désigne le rayon de la région du tissu tumoral chargé de MNPs

et R jusqu'a l'interface du tissu sain.

5.2  La résolution analytique

Les équations de bio-chaleurs (Eq(5.1)) et (Eq(5.2)) a l'intérieur et a I'extérieur de la tumeur
sont résolues analytiquement en prenant la transformation de Laplace de T par rapport au temps
t. Ensuite, nous résolvons I'équation résultante complétement dans » par la méthode analytique
en utilisant les conditions initiales et limites suivantes:

- Conditions a Pintérieur de la tumeur (Eq(5.1))

7,(0, 7) =Ty, (5.4)
Tl(t, rc) = Tz(t, rc)(c ondi ti decontinui §ée (5.6)

- Conditions a ’extérieur de la tumeur (Eq(5.2))

T,(0, ) =Ty, (5.7)
T,(t, R) =Ty, (5.8)
T2 (6m) = uo), (5.9)

ou u est le gradient de température sur la surface de la tumeur. Nous notons que les
conditions aux limites ne sont pas toutes les mémes que celles de Lin et Liu [123]. Notre

condition aux limites donnée par exemple (Eq. (5.9)) n'existe pas dans 1’é¢tude de Lin et Liu.
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Nous avons pris la condition avec R grand qui peut étre pris comme infini dans le calcul de
sorte que les termes de l'ordre de (7 / R?) sont négligés. Cette condition qui se rapproche de la
réalité¢ simplifie drastiquement la solution analytique finale. De plus Lin et Liu n'ont pas de
solution analytique dans la forme finale, mais procedent par une analyse numérique a la fin de
leur résolution, de sorte que, comme indiqué dans l'introduction, ils ont développé une solution

hybride analytique-numérique.

On applique les transformées de Laplace sur (Eq(5.1)) et (Eq(5.2)) on obtient :

( Uy — (¢ +a18)(rUy) = — (% + a1T0)T

L(E)): "’rz . (5.10)
Ul(S, rC) = UZ(Sr rC)l a_rl(sr 0) = Or
92 b,
e U,) — (c; + ays)(rU,) = — (? + azTo) r
L(E>): T, ou, p (5.11)
Up(s,R) ==, —=(s,10) = %
Ici, nous avons utilisé les notations suivantes:

— P _ (Prcp@p1Th+Qnet +P) _ (Prcpwp1), — PG (PbrChWb2Th+CQret ),
a1 =7 L= 3 s =T s =T, D2 = 3 ;
1 1 1 2 2

(PpChWh2)
C2 — b :2 b2 :

La solution analytique sous la forme de Laplace de (Eq. (5.1)) et (Eq. (5.2)) sont les

suivantes:

by

Ul(S T‘) resimh(ry/ci+aqs) [ c1To— 07, (5.12)

rsi mh(re/c1+aqs) s(cl+als) s(1+rcx/cz+azs)] cls s+2—1
1

e(rc )4/ C2 +25

Ua(s,r) =2~ 2 (22 )

(5.13)

b
avec Ty = C—Z
2

Ainsi, en prenant les transformées inverses de Laplace (voir [125], page 1026, formule
(29.3.81 et 29.3.83)).
On sait que

[Slnl(rm)

sin(re\/ci+ags) ci+a

= —e ~ar x 2inz0 [eTfC <\/_ ((Zn + D1 —

o
) — erfc (\/_((Zn + Dr. + r))] (5.14)
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r

(r-re)vag

—(r+7e) _C24 821 4 32 —t(2——) (=

1e o)\c,+azs 1 apt ") _ 1 t(az azrc) (Tc 1) Ve
i e e e erfc

L E+ [c,¥a,5 Jma,t (azre) Tevaz

(5.15)
ou erfc représente la fonction erreur complémentaire erfc = (2 / ﬁ) f: et dt.

Ainsi les solutions finales s’écrivent comme suit:

- Pour (Eq (5.1)):
c1
b b - e te a1’ jvai
Ti(t,1) = C—i + (TO - C—I) e a1 + (¢;Tp — by) ;ano J o [eTfC (2751) -

"\/a_l
J
erfc(2ﬁ>]da—

2Vt

a
_a j%aq jr?aq ayr ((2n+1)+L) i
T t o | a1 e ed1’c Vo JVa
H—=Ynso J,e = —\/_1 (e 10 —e 40 ) — e re erfc( +1 1) —

reaq 2\o

a
o

2 +1)—l> ;
e( S erfc( Vo +Na_1) do

reva; - 2Vo
(5.16)
- Pour (Eq (5.2)):
T,(t, 1) =Ty — M%f(f e‘c%” lﬁe-f—i(r—n)z _ ﬁe_(a:rc)e(%_l)erfc [rr/_(;_z +
%a_z]l do, (5.17)

ouj=0C2n+Dr,—retj' =Cn+ Dr,+r.

5.3 Résultats et discussion

Pour un traitement efficace, [’hyperthermie magnétique doit étre localisée dans la tumeur

afin de ne pas endommager les tissus sains environnants. De plus, la puissance du champ

magnétique, la quantité de nanoparticules magnétiques utilisées et le temps requis doivent étre

minimisés pour une application efficace. Pour notre modéle géométrique donné dans la figure

(5.1), nous avons pris un rayon de . = 5 mm pour la tumeur chargée par les MNPs et R = 20

mm jusqu'a l'interace du tissu sain au-dela de la tumeur et les valeurs de ses paramétres

physiques sont données dans le tableau (V.1). La température initiale 7, est la température du

sang T, elle est toujours de 37 °C, une hypothése raisonnable car le sang se déplace assez

rapidement pour qu’il soit affectée par le chauffage. La perfusion sanguine est considérée

comme homogeéne
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dans les tissus sains et affectés, car la distribution des vaisseaux sanguins est homogene dans le
tissu. Les calculs effectués dans le chapitre 3, montrent que le fccFePt est la nanoparticule la
plus adaptée pour ce type de traitement, car elle présente un chauffage de forte puissance pour
une taille petite (D = 12,8 nm); pour cette raison, nous avons effectué nos calculs avec cette

nanoparticule. Ainsi la condition (Eq (5.14)) est imposée a chaque pas de temps pour calculer

A
Tableau V.1. Propriétés physiques des tissus biologiques et du sang[62]
Tissu okgm’ | A(W/m/K  Ckg/K w(s!)
) ) )

Tumeur/tissu 1060 0.502 3600 0.0064

sain 1000 / 4180 0.0064
sang

5.3.1 L’effet de la fraction volumique de la nanoparticule:

Les résultats montrés dans les figures (5.2) et (5.3) présentent l'effet de la fraction
volumique des MNPs sur la température en fonction a la fois du temps et de la position. La
quantité de fraction de volume MNPs varie entre 4 = 2x107, 2,5 x10™ et 3x10”. La valeur de
I'amplitude du champ appliqué est Hy=10 kA/m a la fréquence f =100kHz. L'évolution de la
température au centre de la tumeur en fonction du temps présenté dans la figure (5.2) montre
une augmentation rapide au début qui se stabilise rapidement a une valeur presque constante.
Le maximum de température pour les différentes fractions volumiques varie entre 44 °C et 48
°C pour la plus grande fraction. La meilleure fraction volumique qui nous permet d'atteindre
I'hyperthermie peut étre vue entre #=2x10"et 2.5 x10™ ou la température atteint 44 °C et 46
°C. La figure (5.3) montre la variation de la température en fonction de la distance radiale du
centre tumoral jusqu'a =2 c¢m pour t=600 s et pour les différentes fractions volumiques. Nous
observons cela pour & =2x10" et 2.5 x107, la température a » = 5 mm (l'interface tumeur)
atteint les valeurs de 44 °C et 46 °C respectivement. Cela implique que la quasi-totalité du tissu
tumoral peut étre soumis a une hyperthermie, aprés 3 mm de l'interface de la tumeur, la
température connait une baisse importante, ol la température atteint 40 °C pour #=2x10" dans
lequel le tissu sain ne sera pas endommagé, puisque les températures sont inférieures a 4/ °C.
Cette perte de chaleur est due a la perfusion sanguine par irrigation du tissu. La température a

l'intérieur de la tumeur reste homogene. En figure (5.4), nous avons tracé 1'évolution de la
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température maximale au centre de la tumeur en fonction de la fraction volumique pour deux

fréquences différentes; cela montre un comportement linéaire de la température.

52

50 |---- @=2x10"4
— @o=25x10"4
—— ®=3x10" -

48

Temperature at the tumor center (°C)

36

T T T T T T T T
0 50 100 150 200 250 300 350 400 450 500
time (seconds)

Figure 5.2. Evolution de la température au centre d’une tumeur d’un diamétre de 10 mm en
fonction du temps pour différentes fractions volumiques avec Hy = 10 kA/ m et

une fréquence /= 100 kHz.
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Figure 5.3. Distribution radiale de la température d’une tumeur et d’un tissu sain pour de 5
mm et 20 mm de rayon a t = 600 s pour différentes fractions volumique (les

paramétres sont de méme que la figure 5.2).
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100
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Figure 5.4. Evolution de la température au centre d’une tumeur d'un diamétre de /0 mm en
fonction de la fraction volumique en utilisant Hy = 10 kA /m et une fréquence f =

100 et 150 kHz.

5.3.2 L’effet de la fréquence magnétique

D'apres le résultat présenté dans la figure (5.4) ou le champ magnétique a un effet important
sur la température, 1'effet de la fréquence du champ magnétique sur le champ de température a
été¢ sondé dans la figure (5.5) et (5.6). Pour /= 50, 100 et 150 kHz avec Hy = 10 kA/m et &=
2x10™, la figure (5.5) montre une augmentation rapide de la température pour les différentes
fréquences en fonction du temps au centre de la tumeur, qui se stabilisera a + = 600 s. La
température maximale atteinte avec f = 100 kHz est de 44 ° C ce qui correspond bien a la
température moyenne requise pour l'hyperthermie; pour une fréquence f = 150 kHz la
température atteint 50 °C ce qui n’est pas recommandé pour ce type de traitement. Cependant,
il est impossible de réaliser une hyperthermie pour f = 50 kHz ou la température atteint
seulement 39 °C. La figure (5.6) montre que la température tombe en dessous de 4/ °C sur une

courte distance de 2 mm de l'interface du tissu sain.
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Figure 5.5. Evolution de la température au centre d’une tumeur d’un diamétre de /0 mm en

fonction du temps pour différentes fréquences avec g=2x10"* et Hy = 10 kA/ m.
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Figure 5.6. Distribution radiale de la température d’une tumeur d‘un rayon de 5 mm et d’un
tissu sain d’un rayon de 20 mm a ¢ = 600 s pour différentes fréquences (les

paramétres sont les mémes que la figure 5.5).
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5.3.3 L’effet de I’amplitude du champ magnétique

Les figures (5.7) et (5.8) montrent l'effet de 1'amplitude du champ magnétique appliqué sur
le champ de température en fonction a la fois du temps et de la position. L'amplitude du champ
magnétique appliqué varie comme Hy = 5, 10 et 15 kA/ m. Les courbes ont la méme forme que
celles de la fréquence. Au centre de la tumeur, la température s'éléve jusqu'a des valeurs
maximales supérieures a 39 °C et 49 °C correspondant a Hy = 5 et 15 k/Am respectivement,

dans ce cas, ces amplitudes magnétiques ne conviennent pas au traitement par hyperthermie.

50

------- Hg= 5 kA/m
48 4 —H0= 10kA/m -
————— Hg= 15kd/m P

Temperature at the tumor center (°C)

36

T T T T T T T T T
0 100 200 300 400 500
time (seconds)

Figure 5.7. Evolution de la température au centre d’une tumeur d’un diamétre de /0 mm en

fonction du temps pour différentes amplitudes avec #=2x10" et f = 100 kHz.
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Figure 5.8. Distribution radiale de la température d’une tumeur d‘un rayon de 5 mm et d’un

tissu sain d’un rayon de 20 mm a ¢t = 600 s pour différentes amplitudes (les

parametres sont de méme que la figure 5.7).

5.3.4

L’effet de la taille de 1a tumeur

Dans la figure (5.9) nous observons une évolution de la température radiale ou la tumeur

prend différentes tailles D = 0,5, I, 1,5 et 2 cm, les MNPs fccFePt sont utilisées pour le

traitement thermique. Pour les tailles supérieures a 1 cm, les températures sont approchées a

l'intérieur de la tumeur, mais lorsque le diametre est inférieur a 0,5 cm, nous remarquons une

augmentation significative de la température, ce qui implique une variation des parameétres pour

adapter la température autours de 44 °C.
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Figure 5.9. Effet de la taille de la tumeur sur le champ de température en fonction de la
position radiale avec #=2x10", f=100kHz et Hy = 10 kA/ m.

5.3.5 L’effet des différents MINPs

La figure (5.10) montre 1'effet des MNPs sur le champ de température. Les propriétés des
matériaux pour les MNPs sont obtenues a partir de la littérature. La valeur de I'amplitude du
champ appliqué est Hy = 10 kA /m a la fréquence f= 100 kHz et # = 2x10™ . L'augmentation de
température pour FeCo est la plus importante que celle des autres MNPs, elle dépasse méme la
température requise pour lI'hyperthermie. La magnétite et la maghémite ont une température
légerement supérieure a 7 = 39 °© C avec ces parameétres, ce qui est encore insuffisant pour
atteindre le seuil d'hyperthermie. Comme prouvé le fccFePt MNPS reste le matériau le plus

efficace dans ce groupe puisqu'il atteint la température désirée.
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Figure 5.10. Evolution de la température au centre d’une tumeur d’un diamétre de /0 mm en
fonction du temps pour différentes MNPs avec #=2x10", f=100kHz et H, = 10
kA/ m.

5.4 Conclusion

Nous avons examiné dans ce chapitre théoriquement la distribution de la température dans
I’espace et dans le temps en supposant une géométrie sphérique de la région tumorale et en
considérant que les sources de chaleur produites par des MNPs couplées a un champ
magnétique et ensuite on a vu le cas de distribution de la température dans le tissu ciblé et le

tissu sain qui I’entoure.

Nous avons ¢étudié¢ la réponse thermique de six matériaux ferrofluides, la magnétite, la
maghémite, le fcc iron-platine, le fer-cobalt, le baryum-ferrite et le cobalt-ferrite, sur un tissu
subissant MFH. Les MNPs fer-cobalt induisent des changements de température trop
importants, tandis que les MNPs de baryum-ferrite et de cobalt-ferrite ne fournissent pas
suffisamment de chaleur pour traiter une tumeur. Le chauffage a partir des MNPs se dissipe a
une distance relativement faible du centre d'une tumeur perfusée, cette technique peut &tre
utilisée afin de préserver le tissu sain environnant. Nos simulations montrent que les MNPs
magnétite, fcc fer-platine, maghemite et maghémite sont bien adaptés a la MFH, elles
permettent de chauffer les tumeurs au-dessus de 47/°C tout en maintenant les températures
environnantes des tissus sains en dessous de cette valeur. La température de surface de la

tumeur augmente pour les petites tumeurs, mais ce taux d'augmentation diminue a des rayons
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plus grands en raison de la perte de chaleur plus prononcée par perfusion sanguine, qui
nécessitent des fractions volumiques de MNPs plus importantes pour une MFH réussie pour ce

type de tumeur.
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6 . Conclusion générale

Un traitement hyperthermique efficace des tumeurs nécessite la compréhension des processus
thermiques liés aux tissus malades et sains. Il est essentiel pour les développeurs et les utilisateurs
d’équipements d’hyperthermie de prévoir, mesurer et interpréter correctement la réponse

thermique et vasculaire des tissus au chauffage.

Cette these porte sur la modélisation du champ de température des tissus biologiques lors d’un
traitement par hyperthermie et les effets des nanoparticules magnétiques couplées a un champ
magnétique dans les applications médicales reliées a I’hyperthermie ainsi que les traitements des

tumeurs cancéreuses par production de chaleur de ces derniéres.

Le chapitre 1 commence par une bréve introduction sur le cancer et les différentes techniques
thérapeutiques. Le chapitre 2 donne un apercu sur I’hyperthermie en médecine avec ses différentes

techniques d’application.

Dans le chapitre 3, des investigations paramétriques des nanoparticules magnétiques ainsi que
leurs propriétés physiques sont abordées. Nous avons examiné la puissance magnétique produite
par différents types de nanoparticules magnétiques. En conséquence, la ferrite de barrium et la
ferrite de cobalt sont incapables de produire une puissance suffisante pour générer une chaleur
suffisante lors d’un traitement par hyperthermie, tandis que celui de fer-cobalt génére une vitesse
de chauffage trop rapide pour étre stire. Parmi ceux-ci, le fer-platine, la magnétite et la maghémite
sont des candidats MFH viables car elles peuvent générer un chauffage souhaitable au centre de la

tumeur tout en maintenant le tissu sain environnant a une température relativement sire.

Le chapitre 4 met en contraste plusieurs modeles de transfert de biochaleur, en soulignant la
problématique de leur validation expérimentale, en I’absence de matériel de mesure capable
d’évaluer de maniere fiable les propriétés tissulaires et leurs variations a 1’échelle spatiale des
vaisseaux sanguins. Ainsi qu’un état de I’art sur les différentes études sur la résolution de

I’équation de biochaleur

Dans le chapitre 5 nous examinons le chauffage produit par différents types de nanoparticules
magnétiques utilisées pendant I'hyperthermie magnétique du fluide (MFH) sous la variation de
plusieurs parametres. L'étude est fondée sur un modele mathématique basée sur I'équation de
transfert de biochaleur de Pennes. Les solutions analytiques de cette équation ont été fournies avec

des conditions aux limites appropriées. Cette étude est importante dans la planification du

69



Conclusion générale

traitement afin de maximiser la dose thermique dans la tumeur et de minimiser l'exposition a la

température des tissus normaux.

Le chauffage des tumeurs chargées par des ferrofluides pour déterminer leurs effets sur le tissu
tumoral. La simulation a montré que le fer-platine, la maghémite et la magnétite sont des candidats
pour une MFH viables car elles peuvent générer un chauffage souhaitable au niveau du centre de
la tumeur tout en maintenant le tissu sain environnant a une température relativement stire. Les
simulations ont montré que chaque paramétre a une grande influence sur le champ de température

(champ magnétique, fraction volumique, ...).

MFH est un autre traitement contre le cancer qui peut élever sélectivement la température de la
tumeur sans nuire de manicre significative aux tissus sains environnants. Elle est particulierement
viable pour traiter les tumeurs, dont les localisations sont typiquement connues. Cependant, un
défi majeur pour I'hyperthermie est de minimiser les dommages qui peuvent survenir aux tissus
sains. Les tumeurs solides malignes sont susceptibles d'étre plus sensibles a I'hyperthermie. Un
autre défi de MFH est de pouvoir délivrer cliniquement des nanoparticules magnétiques aux

cellules cancéreuses.

Par conséquent, des études in vitro, des modeles MFH et des simulations aident a guider et a
suggérer des conditions de traitement optimales. Ainsi, la modélisation mathématique et la
simulation menées dans le chapitre 5 devraient permettre d'améliorer la conception des

traitements anticancéreux avant les essais de traitements cliniques.

La modélisation du transfert de chaleur dans les tissus vivants est un moyen utilisé a cette fin.
En raison de la morphologie complexe des tissus vivants, une telle modélisation est une tache

difficile et certaines hypothéses simplificatrices sont nécessaires.

Plusieurs perspectives se présentent pour mieux comprendre la distribution du champ de
température aux seins des tumeurs et €tendre le champ d’application de cette technique
thérapeutique afin de passer a ’étape expérimentale. Parmi ces perspectives la résolution de
I’équation de la chaleur avec d’autres formes géométriques des tumeurs, ces derniéres qui peuvent

prendre une forme assez complexe.
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La résolution analytique du modéle mathématique.

Pour calculer la solution analytique des équations, nous commencons par faire les changements

des variables des équations (E;)et (E>):

aT A 29T,
prey 2t = (2)0/0r (S2) + pycpwps(Ty + T + Quee + P, 0ST <70 (EN)

oT. i 29T,
.chza—t2 = (r—;) d/0r(- p ) + ppCrwp2(Ty + T2) + Qe . <r<R. (E)

oT  9%T , 20T
1E:m+;5+b1—C1T (61)

2
o 2 by — T (6.2)

29t arz ' ror

Avec a; = P;161; b, = (Pbcbwbﬂ;mezt +P); ¢ = %:}bl); a, = p;_ZCZ - b, = (pbcbwbinmzt);
) = (Pbcfzwbz)'

- Conditions a I’intérieur de la tumeur (E;)

7,(0,7) =T, (6.3)

aTy _

(60 =0 (6.4)

Tl(t, rc) = Tz(t, rc) (condi ti e continui §ée (6.5)

- Conditions a ’extérieur de la tumeur (E£3))

7,(0, 7) =T, (6.6)

T,(t, R) =T, (6.7)

2L (1) = u(t) (6.8)

On applique les transformées de Laplace sur ¢ (U(s,7) = L(T(t,7))(s)) les équations (Eq(6.1))

et (Eq(6.2)) avec leurs conditions on obtient :
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e (ru,) — (c; + a;5)(rUy) = — (% + alTo) T
°E(E1): Ul (S, T'C) = U2 (S, T'C), (69)
22(5,0) =0,

62

L(E) e (rU,) — (cy + a,s)(rU,) = — (bs—z + azTo) T
2).

Ty O0U. u

(6.10)

- La solution de générale de I’équation E; :

On commence par la résolution de I’équation £, ou I’équation caractéristique est de type :

a? — (c+a,s) =0 = a = +./(c,+a,s). (6.11)

La solution générale de 1’équation sans seconds membres de 1’équation E; est de la forme :

— r(ca+asys) -1y (cp+ays) 1 by
rU,(s, 1) = A,e™V'27%25) B¢ 2%z +m(s +a2TO)r. (6.12)

A’zer‘/(C2+aZS) + Blze—r,/(c2+azs) =0

Solution particuliere : (e ¥az9) b
' (c2+azs) _ Rt ,-1y(c2+azs) — _ (_2 );
Aye 2Tz B',e 272 . + a,T, Y]

(6.13)

0 e~ T (cp+aszs)

_(b2 r

A = ‘ (S +aZTO)\/(cz+a25)
2= eTV(c2t+azs)  p-ry(c2+azs)

etV(cz+azs) _p-ry(c2+azs)

—e~T/(c2+azs)

e TV(@tazs)  (6.14)

— _1(b );
- 2(5 + azTo J(c2+aszs)

eV (c2+azs) 0
r(ca+azs) _ b_2+ T\ T
o 1 (+eem) sl L(22 4 Ty ) s V7 (6.15)
2= o Terar  orVzrar) 25 T 9200 g '
er/(c2tazs) _g-r/(ca+azs)
Ainsi
_ (b2 ) 1 1 -1/ (cy3+ays)
A4z = (s +a,To 2/(cz+ays) [\/(Cz+a25) + T'] ¢ (10
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et

B, = = (2 + a;Ty) ;s [ — | eV, (6.17)

2 /(ca+ays) | (cz+asys)

Avec I’application des conditions initiales et aux limites imposées a 1’équation £ :

» Avec la condition Tz(t, R) = Tpavec R tres large on aura A, = 0. Ainsi la
solution générale de 1’équation s’écrit :

e~TV(c2+azs) 1 b
Uy(s,m) = By(s)~ T Gram (s2 aZTO) (©19)
Ceci nous rameéne a prendre Ty, = bz/ cp At Qcmat) )~ 0
bthWh2
Uy(s,1) = By(s) S 4 To (19

N

.. 0U
» Avec la condition a—rz (s,1.) = %

aU, — B —1c/ (Ca+ass e~ Tcy(c2+azs)_ e—er/(cz+azs)_ u
—- (5,1) = By(s) — - (620)

_uf__ ot ref(C2+a55)
B8) =~ (i) O (6:21)

La solution finale de (E>) apres I’utilisation de toutes les conditions s’écrit :

T —
UZ(S,T') — _O_L(—)e(rc 1),/C2+2s
s TS \147/Ca+a5S

(6.22)

- La solution de générale de I’équation E; :

La solution générale de 1’équation sans seconds membres de I’équation £, est de la forme :

b
sinir.(cy;+a,s) o
f 11) 1++ (6.23)
ai

Ui(s,7) = A1(s)

Avec I’application des conditions initiales et aux limites imposées a 1’équation £ :
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» Avec la condition de continuité U, (s, 7.) = U,(s,1.):

. by
sinfrey/(c1+aqs) o T —b
U,(s,7.) = A;(s) f _— )+ A (6.24)
To U ¢
Uy(s,7) = S s (m) (6.25)

Cette condition implique :

c1To—bq UTc

A (s) = Te [ — 6.26
1( ) si nl'(rcw/(c1+als)) s(citass)  s(1+7rey/citaqs) ( )
La solution finale de (E>) apres I’utilisation de toutes les conditions s’écrit :
resimh(ry/ci+aq.s) [ c1To— . ure ] b1 | c1To—by
Ul (S, T‘) rsim(rg/c1+aqs) s(c1+a15) s(1+47rs/ca+ays) T T cit+ays (6.27)

Ainsi, en prenant les transformées inverses de Laplace (voir [125], page 1026, formule (29.3.81

et 29.3.83)).

resinirycy+a;s) — 2 e (r—(2n+1)re)ver+ass _ Z e~ (r+(2n+Dro)vei+ass
r sinlrg/ci+aqs) nz0 nz0

(6.28)
sinl{rci+a4s ) 15,
[Sl n}(rc ci1taqs C1+a1 ] e Zn>0 I:erfc ( ((Zn + 1)TC
) —erfc <\/_ ((Zn + Dr,. + r))] (6.29)
_+m ~ Jmat (ayre) revaz
(r-rc)va,
£ ] (6.30)

[ee)

ou erfc représente la fonction erreur complémentaire erfc = (2 / \/E> fn e~t* dt.
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Ainsi les solutions finales s’écrivent comme suit:

- Pour (EI)

2 i Tc_ t a
=0 1) a0 25 () -
ja
eT‘fC<2\/_)]d0-_

jréa a r% ((2n+1)+ )
e ZTPOI e @ \/_ 40 —e 401>_e:c e?‘fc(rc\f/_%-l-
) o e (2 )
o) € erfel =155 o (6.30)
- Pour (E»):
& &)= To - 'u%fot e—z_za [_\/ﬂazo'e 4J(r e’ (azlrc) e_(azdrc)e(%_l)erfc [r:f/—(;—z +

- W_]l (6.31)

on j=n+Dr,—retj =Q2n+ D, +r.
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Abstract. Hyperthermia using magnetic nanoparticles (MNPs) is one of many techniques to treat cancer
causing minimal damage to healthy tissues. In the present work we give an analytical resolution of the bio-heat
equation (based on Pennes model) providing the temperature rise as a function of the characteristics of the
magnetic nanoparticles, the applied magnetic field and the biological properties of the tissue. The temperature
inside the tumor was found to be very sensitive to the frequency fof alternating magnetic field, magnetic field
amplitude H, and volume fraction ¢. This study optimizes the intensity of magnetic field to reach ideal
hyperthermia conditions. When fvaries between 50 and 150 KHz, temperature increases from 39 °C until 53 °C;
when H, is ranged from 5 — 15 kA /m, it increases from 39.5 °C until 49 °C, and when volume fraction ¢ of MNPs
is ranged from 2x 107" to 3 x 10" it increases from 44 °C until 48°C.

1 Introduction

A major challenge facing at present, not only doctors but
also physicists, chemists and biologists, is to find an
effective therapy to deal with cancer disease that causes
millions of death worldwide used. Hyperthermia is a
relatively recent technique based on physical methods used
to heat tumor tissues by supplying an appropriate
temperature during period of time. The method consists
of administrating a ferrofluid that contains magnetic
nanoparticles (MNPs) by intravenous path. These MNPs
particles are usually coated with a biocompatible polymer
in order to target the tumor, prevent aggregation, and
ensure biodegradation after treatment [1,2]. When exposed
to a magnetic field, the MNPs dissipate heat with a
presented thermal dose according to the recommendation
from the medical team. There are requirements set for the
temperature (typically 43°C and 60 min ride time), but
changes in amplitude and exposure time are common
throughout the sessions treatment and should be moni-
tored with a high precision. The interest of the present
study comes from the difficulties of measuring the
temperatures which should be between (42-46°C) [3,4]
inside the target area during processing. This temperature
rise generated by the MNPs in the tumor strongly depends
on the properties of the MNPs, the frequency and strength
of the applied magnetic field, its duration of application
and the blood perfusion in the tissue [5,6].

Sun et al. [7] show that the iron-platinum nanoparticles
(FePt) MNPs exhibit high saturation magnetization and
high chemical stability because they have a high Curie
temperature which makes them a good agent for
hyperthermia treatment. For this reason Maenosono and
Saita [8] investigated the theoretical assessment of

* e-mail: nassim-83@hotmail.com

chemically disordered fecc-phase (face-centered cubic)
iron-platinum nanoparticle (fccFePt) MNPs as heating
elements for magnetic hyperthermia. Hergt [9,10] studied
the process of specific power loss (SLP) for various
magnetic nanoparticles for application in tumor hyper-
thermia. Rosenzweig [11] developed analytical relation-
ships and computations of power dissipation in magnetic
fluid (ferrofluid) subjected to alternating magnetic field.
Kim et al. [12] show the effect of nanoparticles in heat
generation. They made theoretical calculations of heat
generation as a function of manganese iron-oxide
(MnFe,O4) nanoparticle diameter and compared the
specific absorption rate (SAR) values with experimental
data. Apostolov et al. [13] have shown that spherical (MO.
Fe;03) nanoparticles with a size of D= 24nm are appro-
priate for magnetic hyperthermia treatment (MHT)
applications. Salloum et al. [14,15] performed an experi-
mental study in a tissue-equivalent agarose gel and
evaluated magnetic nanofluid transport and heat distribu-
tion in the gel. The SAR distribution showed that the
nanoparticles distribution in the gel is not uniform so that
the concentration of the nanoparticles close to the injection
site is higher than others.

To find the temperature distribution during treatment,
it is essential to develop a model with appropriate
boundary conditions. Bagaria and Johnson [5] give a
transient solution to the bio-heat equation considering a
tissue model as two finite concentric spherical regions with
the effect of blood perfusion. Lin and Liu [16] have
developed an hybrid analytical-numerical scheme for
solving the transient bio-heat equation in spherical
coordinate. Whereas Kappiyoor et al. [17] reported a
numerical simulation involving different MNPs focussing
on the effect of their size.

In the present work we give a full analytical solution to
the Pennes bio-heat equation [18] in a bi-layer spherical
geometry considering the effects of several parameters such
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Table 1. Physical properties of various MNPs [8,11].

/ ’

Magnetic M, K C p
solid (KA/m) (kJ/m®*) (J/kg/K) (kg/m®)
fec FePt 1140 206 327 15200
Magnetite 446 23 670 5180
Maghemite 414 4.7 746 4600
FeCo 1790 1.5 172 8140
CoFe,0y 425 180 700 4907
BaFe,0, 380 300 650 5280
— fecFePt "
20000001 - - - - Magnetite A )
------ Maghemite i
————— FeCo F
1500000 e CoFe,0, i
o b == BaFe,0, i 3
3 i
= 1000000 |- i
T
500000 |-
0
0

Fig. 2. Power dissipations as a function of particle diameter for
different MNPs.

MNPs per gram of tumor as reported in clinical studies [1],
[22-24]. For this reason, the simulated field strengths are
specified to be Hy=10 kA/m, f=300kHz and assumin§
¢=2x 10", The ferrofluid has a viscosity = 6.53 x 10~
P,s at 39°C and the surface ligand layer thickness is
assumed to be §=10""m.

Figure 2 shows comparative power dissipation for
aqueous mono-dispersions of the various MNPs listed in
Table 1. fccFePt and FeCo MNPs yield the largest power
dissipation. Most operative sizes of each MNPs, Dmax,
which give a maximum heating rate, are 12.8 nm and 34 nm
for fccFePt and FeCo, 19nm for magnetite, 23nm for
maghemite, 15 nm for CoFe,O4 and 15.2 nm for BaFe,0,.
The maghemite MNPs also have large power dissipation as
well as magnetite MNPs. The typical size ranges of
standard magnetic nanofluid are D=8 nm and 10 nm, and
generally the stability of magnetic colloid becomes
impaired when D>20 nm due to the spontaneous
magnetization. The iron-platinum MNPs are the most
biocompatible agents for treatment [8,11].

3 Kinetic equations and their resolution
3.1 The bio-heat kinetic equations

We have studied the heating of a tumor within a healthy
tissue in a model of spherical geometry with ideal boundary

MNP-Tumor loaded Healthy tissue

02 C2 /

Fig. 3. Geometric representation and boundary conditions of the
mathematical model.

conditions shown in Figure 3. The tumor is selectively
loaded with MNPs while the healthy tissue surrounding it
contains no nanoparticles. In order to study the tempera-
ture distribution of the biological tissue during application,
we use a mathematical model based on the Pennes equation
of the bio-heat transfer [8]:

T 2\ 0 (2T
101 7‘ = (r—2‘> — (—1> + pyChoom (Tp — T1)

or\ or
+Q+P,for 0<r<r, (9)
aT Xo\ 0 [r*0T
p2C?ﬁ2 = <r_§> p ( > 1) + oy Cywpa(Ty — Ts)
+Q, for r. < r <R, (10)

where C'is the heat capacity, p the mass density, w, the
blood perfusion, A the thermal conductivity, @ the
metabolic heat generation, r denotes the radial distance,
T the temperature, P the energy dissipation by MNPs and
the index 1,2 and b stand for tumor tissue loaded with
MNPs, healthy tissue, and blood, respectively. The density
and effective specific heat for the tumor are given by [25]:

pr=0-¢)pr+¢p Ci=(1-¢)Cr+¢C, (11)

where p'and C" are the density and heat capacity of the
nanoparticles and pr and Crp are the density and heat
capacity of the tumor without MNPs respectively.

3.2 The analytical solution

The Pennes bio-heat transfer (Eq. (9)) and (Eq. (10))
inside and outside the tumor are solved analytically by
taking the Laplace transformation of 7" with respect to
time . Then, we solve the resulting equation completely in
r by the classical method using the following initial and
boundary conditions:

-For the interior (Eq. (9)):

T1 (0, T‘) = T(), (12)
oI
= (0 =0, (13)
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Ty(t,re) = To(t,r.) (continuity condition), (14)
which gives the continuity of the temperature for ¢>0

-For the exterior (Eq. (10)):

T2(0,T) = To, (15)
Ty(t, R = o0) = T, (16)
%2 (1r)=ntt), (17

where p is the gradient of temperature on the surface of the
tumor. We note that the boundary conditions are not all
the same as those of Lin and Liu [16]. Our boundary
condition given by (Eq. (16)) does not exist in Lin and Liu’s
work. We have taken the condition with R large which can
be taken as infinity in the calculation so that the neglected
terms are of order of 1/R® This condition which
approaches the reality simplifies drastically the final
analytical solution. Lin and Liu have no analytical solution
in the final form, but proceed by a numerical analysis at the
end of their resolution, so as pointed in the introduction
they developed an hybrid analytical-numerical solution.

We do the Laplace transform of the (Eq. (9)) and (Eq.
(10)), we obtain:

@ b

(100 = @+ )0) = (% +aiTy )
L(Ey) : o s
Ui(s,re) = Us(s,7e), ?1(8,0) =0

for 0<r<wr, (18)
@ b

o |atv @t asor) =~ (24 amy)s
" Vsl R=o) =2, 2y iy &
or Y T s

for r. <r <R (19)

Here, we have used the following notations:
a=(p1C)/ ;b= (pChonTp+ Q+ P)/Ay; =
(psCywpn) /A1 ar=(p2Cs)/Aa;  ba=(psCowa Ty + Q) /o3
= (0 Cywy2) [ Ao
We record that Ty(0, r,) = Ty(t, R=00)= T, and it is
worthwhile to note that we solve (Eq. (10)) before (Eq. (9)).
The analytical solution in the Laplace form of (Eq. (9))
and (Eq. (10)) are the following:

re sinh(ry/e1+ars) [ e1To—by
r sinh(r.\/e1+a1s) [s(e1+a;s)
UTe ] bl Tl 5

= — “for 0<r<r,,
s(l4+re/er+a1s)| sa +—L ¢

Ui(s,r)=

then, by taking the analytical inverse Laplace transform
(see [26], page 1026, formula (29.3.81 and 29.3.83)),

Z (r—(2n+1)re) /e +a s

_y[re sinh(ry/er + ars }

r sinh(r./c; + a18)

n>0
_Ze—(r+(2n+l)rp)\/cl+_als
n>0
(22)
and
. e~ (rtre)Veatags 3 1 . a%' ﬁ(f re)2
£+ Ve +as Vmast

] -
_ 1 e t[,,2 "2"'] e 1 e 7
(agre) Te

Vi (r—r)yas
2Vt

erfc[ (23)

reva

where erfe(z) = (2/ﬁ)jfe“2dt.
We get the final solutions:

b b
Ty(tr) ==+ (To— —1)
C1 C1

"l + ClT() bl)—z_[ e "l

n>0

ly

Z.[oe “

n>0
N W VA
(T‘C\/_ NG ) —eP erfc(n\/__ 2\/_>]}da

for 0<r<r,

Ty(t,r) =Ty

~Lir-rf _ Le<1_ 1),3@;
2T Te
NG

erfc(rr\/a_z-#(r—r,) f)]da forr. <r <R, (25)

where p=(2n+1)r.—rand p’ = (2n+ 1) r.+ r. We note
that our final solutions present no singularities at r=0.
These solutions are smooth functions because using the

series expansions of both (erfc("%"_)) and (erfc(’%——)),

(20)
; i pVar P ar i
T d the difference (erfc(T) erfc(T—)) leaves a factor
Us(s,r) =——— 17 rwhich cancels out with the factor rin the denominator.
s rs\l+re/er+azs The same treatment can be made for all terms in p
elreWVatas gorp < p < R, (21) and p'.
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Table 2. Physical properties of soft tissue [8].

Tissue p (kg/m?*) A(W/m/K) C(J/kg/K) o(s™)
Tumor/ 1060 0.502 3600 0.0064
healty tissue

Blood 1000 / 4180 0.0064

4 Results and discussion

For our geometrical model given in Figure 3, we have taken
a radius of r.=5mm for the tumor loaded by the MNPs
and R=20mm for the healthy tissue beyond the tumor
and their physical properties values are listed in Table 2.
The initial temperature is the blood temperature, it is
always 39°C, a reasonable assumption because it moves
rapidly enough to be relatively unaffected by the heating
[27]. The blood perfusion is considered homogeneous in
healthy and affected tissue, because the distribution of
blood vessels is homogeneous in the tissue [28]. The
performed calculations in Section 2.2 show that the iron-
platinum is the most interesting MNPs because it presents
a high power heating for a small diameter size
(D=12.8nm); for this reason we have based our calcula-
tion on this MNP. While computing (Eq. (24)) and (Eq.
(25)) the condition (Eq. (14)) is imposed at every time step
to compute p.

4.1 Effect of the MNPs Volume fraction

The results shown in Figures 4 and 5 present the effect of
the MNPs volume fraction on the temperature versus both
time and position. The amount of MNPs volume fraction
varies as ¢ =2 x 1071, 2.5 x 10~ and 3 x 10", The value
of amplitude of the applied field is Hy=10kA/m at
frequency f=100kHz. The evolution of the temperature
at the center of the tumor versus time presented in Figure 4
shows a rapid initial increase which soon stabilizes to a
nearly constant value. The maximum of the temperature
for the various volume fractions varies between 44 °C and
48°C for the largest fraction. The best volume fraction that
allows us to reach the hyperthermia can be seen to be
at ¢=2x 107" and 2.5x 107" where the temperature
achieved 44°C and 46°C. We report in Figure 5 the
variation of the temperature upon the radial distance from
the tumor center until 7= 2 cm for ¢=600s and for different
volume fractions. We observe that for ¢ =2 x 10™" and
2.5x 107", the temperature at r=5mm (the tumor
interface) reaches the values of 44 °C and 46 °C respectively.
This implies that while almost all of the tumor tissue can be
subjected to hyperthermia, after 3 mm of the interface of the
tumor, the temperature knows a substantial drop, where
the temperature achieved 40°C at ¢ =2 x 10! where the
healthy tissue will be not damaged, since the temperatures
lie below 41°C. The temperature inside the tumor stays
homogeneous. In Figure 6 we plotted the evolution of
maximum temperature at the tumor interface as function of
volume fraction for two different frequencies; this shows a
linear behaviour of temperature.

52
----- o=2x10"

509 |— o=25x10*
— D= -4

i ?=3x10

42

40

Temperature at the tumor center (°C)
IS
1

384/

36

T T T T T T T T T
0 50 100 150 200 250 300 350 400 450 500
time (seconds)
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f=100kHz.
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Fig. 5. Radial distribution of the temperature for 5mm radius
tumor at ¢=600s with different volume fraction (the parameters
are as (Fig. 4)).

4.2 Effects of the frequency of applied magnetic field

According to the result presented in Figure 6 where the
magnetic field has a significant effect on the temperature,
the effect of the frequency of the magnetic field on the
temperature field was probed in Figures 7 and 8. For f= 50,
100 and 150 KHz with Hy=10kA/m and ¢=2x 107",
Figure 7 shows a rapid increase in temperature for the
different frequencies versus time at the tumor center, which
will stabilizes at t=600s. The maximum temperature
reached with f=100 and 150 KHz are ~44°C and 50°C
respectively, this later is well the average temperature
required for hyperthermia; however it is impossible to
achieve hyperthermia for f= 50 kHz where the temperature
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Table 2. Physical properties of soft tissue [8].

Tissue p (kg/m®) A(W/m/K) C(J/kg/K) o(s™)
Tumor/ 1060 0.502 3600 0.0064
healty tissue

Blood 1000 / 4180 0.0064

4 Results and discussion

For our geometrical model given in Figure 3, we have taken
a radius of 7.=5mm for the tumor loaded by the MNPs
and R=20mm for the healthy tissue beyond the tumor
and their physical properties values are listed in Table 2.
The initial temperature is the blood temperature, it is
always 39°C, a reasonable assumption because it moves
rapidly enough to be relatively unaffected by the heating
[27]. The blood perfusion is considered homogeneous in
healthy and affected tissue, because the distribution of
blood vessels is homogeneous in the tissue [28]. The
performed calculations in Section 2.2 show that the iron-
platinum is the most interesting MNPs because it presents
a high power heating for a small diameter size
(D=12.8nm); for this reason we have based our calcula-
tion on this MNP. While computing (Eq. (24)) and (Eq.
(25)) the condition (Eq. (14)) is imposed at every time step
to compute pu.

4.1 Effect of the MNPs Volume fraction

The results shown in Figures 4 and 5 present the effect of
the MNPs volume fraction on the temperature versus both
time and position. The amount of MNPs volume fraction
varies as ¢ =2 x 107", 2.5 x 10" and 3 x 10™%. The value
of amplitude of the applied field is Hy=10kA/m at
frequency f=100kHz. The evolution of the temperature
at the center of the tumor versus time presented in Figure 4
shows a rapid initial increase which soon stabilizes to a
nearly constant value. The maximum of the temperature
for the various volume fractions varies between 44 °C and
48°C for the largest fraction. The best volume fraction that
allows us to reach the hyperthermia can be seen to be
at =2x 107" and 2.5x10™" where the temperature
achieved 44°C and 46°C. We report in Figure 5 the
variation of the temperature upon the radial distance from
the tumor center until 7= 2 cm for ¢=600s and for different
volume fractions. We observe that for ¢ =2x10™" and
25x107", the temperature at r=5mm (the tumor
interface) reaches the values of 44 °C and 46 °C respectively.
This implies that while almost all of the tumor tissue can be
subjected to hyperthermia, after 3 mm of the interface of the
tumor, the temperature knows a substantial drop, where
the temperature achieved 40°C at ¢ =2 x 10" where the
healthy tissue will be not damaged, since the temperatures
lie below 41°C. The temperature inside the tumor stays
homogeneous. In Figure 6 we plotted the evolution of
maximum temperature at the tumor interface as function of
volume fraction for two different frequencies; this shows a
linear behaviour of temperature.
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4.2 Effects of the frequency of applied magnetic field

According to the result presented in Figure 6 where the
magnetic field has a significant effect on the temperature,
the effect of the frequency of the magnetic field on the
temperature field was probed in Figures 7 and 8. For f= 50,
100 and 150 KHz with Hy=10kA/m and ¢=2 x 107
Figure 7 shows a rapid increase in temperature for the
different frequencies versus time at the tumor center, which
will stabilizes at ¢=600s. The maximum temperature
reached with f=100 and 150 KHz are ~44°C and 50°C
respectively, this later is well the average temperature
required for hyperthermia; however it is impossible to
achieve hyperthermia for f= 50 kHz where the temperature
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52
------- f=50 kH:z
S0 | ——F=100kHz| T
----- f= 150 kHz it
484 P
>
.
7
464 /

42

40 /

Temperature at the center of tumor (°C)
£
1

87/ .

36

T T T T T T T T T T T
0 50 100 150 200 250 300 350 400 450 500 550 600
Time (seconds)
Fig. 7. Evolution of the temperature at the center of a 10 mm
tumor diameter versus time for continuous hyperthermia for

different frequencies using the amplitude H,=10kA/m and
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reaches only ~39°C. Figure 8 shows that the temperature
falls below 41 °C a short distance of 2 mm removed from the
interface into the healthy tissue.

4.3 Effect of the amplitude of the applied magnetic
field

Figures 9 and 10 show the effect of the amplitude of applied
magnetic field on the temperature field versus both position
and time. The amplitude of applied magnetic field varies as
Hy=5, 10 and 15 KA /m. The curves have a typical shape
as frequency behaviour. At the tumor center, the
temperature rises to maximum values above 39°C and
49°C corresponding to Hy=5 and 15 KA /m respectively;
in this case these magnetic amplitude are not suitable for
hyperthermia treatment.

M.N. Bensenane et al.: Eur. Phys. J. Appl. Phys. 81, 30901 (2018)
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Fig. 8. Radial distribution of the temperature for 5 mm radius

tumor at t= 600s with different frequency (the parameters are as
(Fig. 7)).
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Fig. 9. Evolution of the temperature at the center of a 10 mm
tumor diameter versus time for continuous hyperthermia for

different amplitude of the applied magnetic field using f= 100 kHz
and 9 =2x 107"

4.4 Effect of the nature of a ferrofluid

Figure 11 shows the effect of the MNPs material type on the
temperature field. The material properties for the MNPs
are obtained from the literature. The value of amplitude of
the applied field is Hy = 10kA/m at frequency f= 100 kHz
and ¢=2x10"". The temperature increase for FeCo is
more significant than with the others MNPs, it exceeds the
temperature required for hyperthermia. Magnetite and
maghemite have a temperature slightly over 7= 39 °C with
these parameters, which is still insufficient to reach the
threshold of hyperthermia. Cobalt-ferrite and Barium-
ferrite generate a very low temperature rate that sees their
use for such treatment not effective. As proved the fccFePt
MNPS stays the most effective material in this group since
it reaches the desired temperature. In Figure 12 we report
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Fig. 10. Radial distribution of the temperature for 5 mm radius
tumor at t=600s with different amplitude of the applied
magnetic field (the parameters are as Fig. 9).
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Fig. 11. Effect of the MNPs material type on the temperature
field versus time. The frequency f=100kHz, the amplitude
Hy=10kA/m and ¢=2x 10",

the radial temperature evolution where the tumor takes
different sizes D= 0.5, 1, 1.5 and 2 ¢cm when fecFePt MNPs
are used for thermal treatment. For the sizes greather than
1 cm, the temperature is unchanged inside the tumor, but
when the diameter is less than 0.5cm we remark a
significant increase in temperature, this implies a new
values of the parameters.

5 Conclusion

An analytical solution is found for the bio-heat equation to
understand the heating treatment by the magnetic nano-
particles injected inside spherical tumor located in the
healthy tissue. We showed the power dissipation of six
MNPs iron-platinum, magnetite, maghemite, iron-cobalt,
cobalt-ferrite and barium-ferrite and found that the iron-
platinum presents the adequate response. In order to reach

50

i ---D=05cm

484 \ <ees D=10cm
\
\

o,

Temperature

! PN
0,0 05 10 15 2,0 25
Radial position from the tumor center (cm)

Fig. 12. Effect of the tumor size on the temperature field versus
radial position. The frequencyf=100kHz, the amplitude
Hy=10kA/m and ¢ =2 x 107",

asuitable temperature of 44 °C whereas healthy cells will be
safe, we have varied the frequency of alternating magnetic
field f, magnetic field amplitude H, and volume fraction ¢.
When fvaries between 50-150 KHz, temperature increases
from 39°C until 48°C; when Hj is ranged from 5 — 15kA/
m, it increases from 39°C until 49°C, and when volume
fraction ¢ is ranged from 10~ — 3 x 10~ it increases from
40°C until 48 °C. This study showed that we can optimize
the intensity of the magnetic field to reach the desired
temperature (7'=44°C) during hyperthermia treatment,
just for a frequency f=100 kHz and an amplitude
Hy=10kAm of magnetic field and a volume fraction
¢=2x10"" of fccFePt (MNPs).

We are indebted to Professor Hassan Dib for assistance in some
mathematical aspects.
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RESUME

L’hyperthermie par rayonnement associée a des nanoparticules magnétiques (MNPs) est une
nouvelle méthode de traitement des tumeurs par €lévation de température qui provoque la nécrose
cellulaire. Dans le but de réaliser un traitement optimal, une étude analytique traite I’effet du
chauffage des MNPs et ces derni¢res sont associées a un champ magnétique alternatif afin
d’obtenir 1’augmentation souhaitée de la température d’une tumeur située a I’intérieur d’un tissu
biologique. A cette fin, nous présentons une solution analytique de 1’équation de biochaleur
(connue sous le modele de Pennes) en tenant compte des conditions aux limites et initiales réelles
pour respecter les conditions d’application concrétes, cela dans le but de déterminer
I’augmentation de la température induite dans un tissu biologique en fonction des caractéristiques
des nanoparticules magnétiques, de I’intensité du champ magnétique appliquée. Les résultats
obtenus montrent que la puissance du champ magnétique alternatif et la fraction volumique ont un
effet majeur.

Mots-clés. Equation de Pennes; Hyperthermie; Nanoparticules magnétiques;
Tumeur; Résolution analytique; Transformée de Laplace.

ABSTRACT

Hyperthermia with radiation is a new method to treat cancer using magnetic nanoparticles
(MNPs) by raising the temperature which causes necrosis of cell. In order to achieve optimal
treatment, an analytical study treat the effect of heating up MNPs, these latter being exposed to an
alternating magnetic field. The aim is to obtain a desired increase of temperature and preserve
health tissues. For this, we present an analytical solution of the biochaleur equation (known as the
Pennes model) taking into account the actual boundary and initial conditions to respect the
concrete conditions of application, in order to determine the increase of the temperature induced in
a biological tissue according to the characteristics of the magnetic nanoparticles, the intensity of
the applied magnetic field. The results obtained show that the power of the alternating magnetic
field and the volume fraction have a major effect.

Keywords. Equation of Pennes; Hyperthermia; Magnetic nanoparticles; Tumor;
Analytical resolution; Laplace transform.
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