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Introduction génerale

Le cancer est I’une des premiéres causes de mortalité dans le monde. La médecine dispose
actuellement de trois techniques majeures pour combattre les différents types de cancers : la
chirurgie, laradiothérapie, et la chimiothérapie.

Les thérapies par ultrasons focalisés offrent de nouvelles possibilités pour le traitement des
cancers, a la fois en chirurgie non-intrusive, mais auss pour |’'activation sélective de
médicaments anti-cancéreux. En focalisant les ultrasons dans les tissus biologiques, il est
possible d’élever localement la température a distance, sans toucher aux tissus environnants.
L’ objectif dans I’ optique de la chirurgie est d avoir une nécrose tissulaire au niveau de la tumeur
,obtenu lorsque le tissu dépasse pendant un certain temps la température seuil de 43°C (modele
empirique de Sapareto et Dewey [Ref 1-1]) par I’ apport d’ une dose thermique élevée afin de la
supprimer. Une des méthodes offrant un contrdle précis de la température des tissus chauffés,
ainsi que de son emplacement est I'lmagerie de Résonance Magnétique IRM. Le traitement par
ultrasons focalisés HIFU (High Intensity Focused Ultrasound) ainsi associé au contrble par
I’Imagerie de Résonance Magnétique (IRM) est une méthode prometteuse pour les

thermothérapies de type non invasive.

Les deux premiers chapitres de cette thése portent sur la conception de systemes/mateériels.

Une solution technologique pour I’amélioration du transfert de puissance électrique vers le
transducteur ultrason autour d’'un systeme d’ adaptation d impédance gjustable a été réalisée.
Composé de deux parties, le premier chapitre traite de I’ optimisation de réseaux de réactances
binaires, la seconde partie traitant de la conception d interrupteurs compatibles haut champ
magnétique autour de transistor MOSFET afin d’ effectuer une adaptation d’impédance au plus
proche de la sonde ultrasonore. Le second chapitre est consacré a la caractérisation du champ
ultrasonore des transducteurs. Un simulateur ultrason, ains qu’ un banc de mesure a été réalise

pour une caractérisation spatiale du champ.

Les deux derniers chapitres, concernent le développement d’ outils logiciels autour del’ IRM.

Une méthode de caractérisation des paramétres thermiques des tissus chauffés utile pour une
amélioration ultérieure de I’ asservissement de température a été développée, ainsi qu’ une étude
de faisabilité de suivi de mouvement d'organe mobile en couplant les estimations de

déplacement obtenues par ultrasons et par IRM.
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A. Lesysteme d’ adaptation d’impédance ajustable

1. Introduction

Afin de créer les ultrasons focalisés, il est utilisé des él éments piézo-€électriques qui ont la
propriété de se déformer mécaniquement en fonction de latension qui les polarisent [Ref 1-2].

Pour traiter I’ensemble de la tumeur, il est nécessaire de déplacer le point de focalisation
dans I’espace. En utilisant un transducteur matriciel constitué de nombreux petits émetteurs
indépendants (mono-éléments), il est possible de modifier la position spatiale du point de
focalisation en jouant sur les phases é ectriques de chaque voie.

Ains des transducteurs matriciels composés de plus d une centaine de mono-ééments
peuvent étre réalisés. Chague mono-éément est associé a son impédance éectrique. En utilisant
le méme matériau, et processus de fabrication identique, il est difficile d’ obtenir des impédances
électriques constantes. Comme il sera vu dans les premiéres pages de ce chapitre, la disparité de
ces impédances est non négligeable.

Afin d envoyer le maximum de puissance possible a chague mono-élément il est nécessaire
de transformer son impédance complexe, a I'aide d' une adaptation dimpédance, en une
impédance complexe proche de I'impédance caractéristique de I’amplificateur de puissance. La
disparité d’'impédance étant non négligeable, ceci implique une adaptation d'impédance
personnalisée pour chacun des mono-é éments.

D’un point de vue industriel, la réalisation d’ adaptation d’ impédance personnalisée pour
chacune des voies est quelque chose de complexe, colteux en temps et en main d ceuvre,
augmentant considérablement le co(t et |e temps de fabrication.

La solution étudiée ici est I'utilisation d’un réseau d adaptation ajustable, autour de

réactances variables dite binaires.
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2. Etude desimpédances destransducteurs
2.1. Mesure et analyse desimpédances des différentstransducteurs

2.1.1. Leréseau matriciel circulaire

40

20

o

=201

~40

—40 -20 0 20 40 -40 -20 o 20 40
Figure 1-1: Leréseau matriciel circulaire 256 élémentsains que la numérotation de ses éléments

Le réseau matriciel circulaire a été le premier prototype de transducteur matriciel construit
pour le laboratoire IMF (Imagerie Moléculaire et Fonctionnelle) [Ref 1-6]. |l a été congu pour
une finalité de traitement d’'organe abdomina ou intercostal (rein, foie, estomac, fibromes
utéring).

Le cahier des charges définissant les caractéristiques des 256 éléments est :

Nombre d’ éléments de lamatrice : 256
Diamétre de chague élément : 5,8mm
Fréquence de travail : 1,5MHz
Longueur de céble coaxia : 2,6m
Les valeurs des impédances en Figure 1-2 sont issues de la documentation du transducteur

matriciel fourni par le constructeur IMASONIC (Besangon, France).
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Répartition de la partie réelle en fonction du numéro de 'élément

Répartition de la partie imaginaire en fonction du numéro de l'élément
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Figure 1-2: Mesure desimpédances a 25°C (Z=Re(Z)+j*Im(Z)) des 256 mono-éléments a la sortie de leur cable coaxial
AWGA40 de 2,6m longueur

2.1.2. Lereéseau matriciel torique
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Chapitre 1 : Améliorations matérielles au systéme HIFU
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Figure 1-3: Leréseau matriciel torique 256 élémentsainsi que la numérotation de ses éléments
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Le réseau matriciel torique [Ref 1-6] a été concu spécialement pour une finalité de traitement
du sein. Le cahier des charges définissant |es caractéristiques des mono-éléments est identique au
cahier des charges des mono-ééments du transducteur torique. Les valeurs des impédances en
Figure 1-2 sont issues de la documentation du transducteur matriciel fourni par le constructeur
IMASONIC.

Répartition de la partie réelle en fanction du numéra de 'élément Repartition de la partie imaginaire en fonction du numéro de 'élément
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&0
ang
2] 50
0] 40
15 Ell
0 20
5 10
0" B 0 o 2 % 2B il E7 ] B0 280 270 ] 20

Re(7) ohm Im(Z) ahm
Figure 1-4: Mesure desimpédances & 25°C (Z=Re(Z)+j*Im(Z)) des 256 mono-éléments a la sortie de leur cable coaxial
AWGA0 de 2,6m longueur

2.1.3. Les quatre mono-éléments

Figure 1-5: Photographie d'un des quatre mono-éléments avec son cable coaxial mesurant 2,6m, et son connecteur SMA
Les quatre é éments sont construits selon le méme cahier des charges que les mono-é éments
des transducteurs matriciels. Ce sont ces éléments qui ont servi dans la suite a I'éude de
I"influence de la température sur I’impédance des transducteurs

Sur le Tableau 1-1 se trouvent les impédances respectives aux quatre mono-€é éments.

Référence élément A101 A102 A103 Al104
Impédance 34,2-288,7) | 34,7-287,5 | 34,8-286,1j | 34,4-283,5
Tableau 1-1: Mesure des impédances des quatre transducteursa 1,5MHz et 25°C
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2.2. Etude de l'influence de la température sur I'impédance des
transducteurs

Afin de connaitre I'importance de la dérive en température des impédances des mono-

éléments utilisés, des séries de mesures ont été faites sur les quatre mono-élements en utilisant le

dispositif représenté en Figure 1-6 (afin que la température de I’ eau soit homogéne dans tout le

récipient, |’ eau était agitée manuellement).

Thermométre
Coax a
Zc=500hm thermocouple
Zmeas L=2.65m
D=0,6mm
Analyseur L

=)

de réseau

Transducer

Figure 1-6 : Schéma du dispositif d’ étude expérimentale de I’ influence de la température sur I'impédance des transducteurs

Partie réelle des transducteurs en fonction de leur température Partie imaginaire des transducteurs en fonction de leur température

-7
]
\ 2743 /\H‘

-
276

324

2781

Re(f) ohm 30 \ Im(Z) ohm 280

2621

281 \ 284

286

257 = 285
B W F 40 45 50 5RO

Température en °C

Figure 1-7 : Courbes d'impédance en fontion de la température des quatre mono-ééments mesurées a |’ extrémité de leur
céble coaxial de 2,65m de longueur

Les résultats de I'expérience (Figure 1-7) montrent, qu’entre I'impédance a 25°C et

25 A0 3 40 45 &0 &5 GO
Température en °C

I”"impédance a 55°C, il y a en moyenne une variation de 25% sur la partie réelle de I’impédance,

ains qu’une petite variation de 5% sur la valeur absolue de la partie imaginaire.

En pratique au cours d'un traitement clinique, un réseau matriciel utilisé a pleine puissance
subit une élévation de température non négligeable, ce qui selon les résultats expérimentaux,

change de maniére significative d’impédance durant |’ utilisation.
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2.3. Conclusion sur I’analyse desimpédances des mono-éléments

-210 Zload=Rload+j*Xload
-220]
-2301
_: *‘{ °%° Go% : L=
g -240° o MR
; 250 LN S R
g - 1 I Py %o%&:}% ‘90 8o+
= ] +°<::i gi% ¢=><>% ¥ ta
B4 -260 g SRRy * i
] Gy PEERY :‘%:%f}é ooty
R ¥ 7 <=||.+°D il il e,
-270 5 5 I %ﬁ*g{: Efhpry o
] * : Pt _:'++ ?@% For o+ T
-280 1 Tt
2l 10 15 20 25 30 35
Rload, Ohm
Min Max Moyenne Ecart type
Rload, Q 8,64 34 21,2 4,88
Xload, Q -291 -217 -256 13

Figure 1-8: Plan complexe représentant lesimpédances a 1,5MHz et a la température de 25°C, du réseau circulaire en
rouge, du réseau torique en bleu, et en grisles mémes impédances estimées a la température de 55°C

En conclusion, avec un cahier des charges identique pour tous les mono-éléments des

réseaux matriciels étudiés, il apparait clairement une disparité d’impédance importante sur un

méme réseau matriciel, ainsi qu’ une disparité supplémentaire entre différents réseaux matriciels.

En prenant |” hypothése que les impédances des mono-ééments des transducteurs matriciels

ont une dépendance a la température similaire a la moyenne des dépendances des quatre mono-

éléments, on obtient pour chacun des transducteurs matriciels leur nuage d'impédance

supplémentaire, élargissant ainsi la disparité de I’ ensembles des nuages d' impédance représenté

en Figure 1-8.
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3. Présentation del’adaptation d’'impédance

Selon le but recherché, il existe différentes formes d'adaptation dimpédance. Pour un
amplificateur de puissance, il faut rendre maximale la puissance dissipée dans la charge. Cela
s obtient en transformant I'impédance Zload de la charge en une impédance Zopt, impédance

vue par le générateur, al’aide d' un réseau d’ adaptation d’ impédance (Figure 1-9).

Amplificateur z

de puissance match Z=Zload
L-> Réseau
T d’adaptation
d'impédance
Pmax Zload

@Zopt

Figure 1-9: Chaine classique de puissance avec adaptation d'impédance

Coax

Zload=Rl+x[* £6=500hm
Zmatch L=2,65m
L} D=0,6mm

L} Lmatch Transducteur

O,

Adaptation
d’impédance

Figure 1-10: L' adaptation a deux éléments réactifs utilisée pour I’ application
Afin d'obtenir un rendement énergétique maximal, |'adaptation d'impédance se fait
uniqguement avec des éléments réactifs (capacités et inductances). Pour des raisons
d’encombrement, dans notre application une adaptation d’ impédance en I' est utilisée. Il s agit
d’'un réseau d adaptation comportant le hombre minimum de deux éléments réactifs (Figure
1-10) : une seule inductance et une capacité dont les valeurs se déterminent, a partir des
impédances, selon les Equations 1-1.

Lmatch:ﬂ E-1-i|,Cmatch: 1 E-l

w, V RI W, Zcxwy, VR

Equations 1-1
Il est a noter que ce type d adaptation n’est possible que s Rl <50W, ce qui est le cas des
impédances représenté en Figure 1-8.
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4. Evaluation d’adaptations d’impedance fixe sur les réseaux
matriciels

En portant les impédances des réseaux matriciels de la Figure 1-8 dans les Equations 1-1, on

obtient les valeurs théoriques des ééments réactifs Xmatch et Cmatch (Figure 1-11) de

I’ adaptation d’impédance en I" pour ramener chaque impédance a 50Q2.

5_
4.5
4 ¢
d 3.5 - —
E 3__ X 9%3%‘2%@_‘_; -+ .
S I " °‘g§*‘§$1§@f 2P
2.5 S Pt ENbae L
e e TE B g tats 4
: %<¥*’}“;§§*%§i%§”“ Lt
2 f <$¢‘*’+ g it"*‘*#" _:3‘
} . +fﬁ%++
1 +1¢ A SRR
1.5 e
240 250 260 270 280 290 300 310
Xmatch, Ohm
Réseau| Temp [°C] . Cmatch [nF] _ Xmatch [Q]
Min Max Moy. Ecarttyp | Min Max Moy. Ecarttyp
25 2 307 26 0,36 282 298 279 10,1
Rond 55 2,39 4,64 3,09 0,38 236 285 265 9,9
Union(25,55)] 2 4,64 2,85 236 298 272
25 1,46 2,89 1,99 0,31 273 315 294 7,2
Torique 55 1,94 34 247 0,31 259 300 281 7,3
Union(25,55)] 1,46 3,4 2,23 259 315 288
Global 1,46 4,64 2,54 0,45 236 315 280 13,7

Figure 1-11: Couples de valeurs (Xmatch,Cmatch) calculés pour ramener lesimpédances des deux réseaux matricielsa
502 a 1,5MHz par une adaptation d'impédanceen I"

D’un point de vue industriel, la réalisation d’ adaptation d’ impédance personnalisée pour

chacune des voies est quelque chose de complexe, colteux en temps et en main d cauvre,

augmentant considérablement le co(t et |e temps de fabrication.
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Une premiére solution envisagée est d' utiliser une adaptation d’ impédance identique et fixe
pour chacun des mono-éléments et d’ évaluer si cela est suffisant : en considérant qu’ une perte de
puissance de 1dB (soit environ 20%) est la limite acceptable. En prenant la valeur moyenne du
couple (Cmatch,Xmatch)=(2.54nF,280€2) de |’ensemble des éléments des deux transducteurs

comme adaptation d’ impédance fixe, on obtient lesimpédances en Figure 1-12.

50

140

=

Im{Zmatch), Ohm

Lh
(=]
P B

\ 3 d__Fﬂ_ﬂ___F/
P P T e e
-100

-150-

Figure 1-12: | mpédances obtenues apreés une adaptation fixe (Cmatch,Xmatch)=(2.54nF,280Q) pour I’ensemble des
éléments des deux transducteurs a 25°C et 55°C, avec un abaque par pasde 1dB de pertes en puissance réfléchie pour un
générateur parfait en tension limité en courant d’impédance caractéristique 50Q

Perte puissance réfléchie [dB] avec les couples (Cmatch,Xmatch) suivant
. Temp -
Réseau [°C] Mean match @25°C Union mean match Global mean match
Moy. Max ET Moy. Max E.T Moy. Max ET
Rond 25 1,76 6,55 1,2 2,12 6,79 1.4 1,76 6,71 1,2
55 3,17 9,16 1,96 2,3 8,15 1,6 3,32 9,3 1,99
Torique 25 1,01 4,18 0,79 15 4,96 0,73 2,65 6,41 1,09
55 2,45 6,9 1,45 1,48 6,01 1,48 1,27 4,69 0,89
Les Union
deux | (25.55) 2,10 9,16 1,85 8,15 2,25 9,3

Mean match @25°C : Adaptation fixe en utilisant la moyenne de (Cmatch,Xmatch) associés aux 256 impédances d’'un
réseau a 25°C, soit une moyenne de 256 couples.

Union mean match : Adaptation fixe en utilisant la moyenne des (Cmatch,Xmatch) associés aux 256 impédances d' un
réseau a 25°C et a 55°C, soit une moyenne de 2x256 couples.

Global mean match : Adaptation fixe en utilisant la moyenne de (Cmatch,Xmatch) associés aux 256 impédances de deux
réseaux a 25°C et a 55°C, soit une moyenne de 2x2x256 couples.

Le bilan d'une utilisation d'une adaptation d'impédance fixe pour |'ensemble des

transducteurs offre, au mieux, une perte moyenne de 1,85dB avec un maximum de 8,15dB.
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5. Conception du systeme d’adaptation d’impédance ajustable a
1.5MHz

5.1. Principe de la topologie employée

Afin de réaliser un systeme d’ adaptation d’impédance automatique, il est nécessaire de créer
des éléments réactifs variables. Pour ce faire, I’ utilisation de capacités binaires discrétisées [Ref
1-4] estici utilisée pour faire varier Cmatch et Xmatch.

Il peut étre montré que la configuration d’ une commutation paralléle pour Cmatch et d’une
commutation série pour Xmatch offrent la meilleure stabilité en précision d adaptation
d’impédance.

To Ths-2 T'Ns-1 Zloal = Rload
Zmatch = 500 i ) . ; ; +Xloadxj
1
Sortie (- ™ : : L>
— e T R Y | L -
générateur | | [ L j.Xs 2" xs 2" 'Xs ]-Xs0
— — N1
Y

Ccp| 2Cp]

) N =
To Ti
-

STTSTT ST ST

Figure 1-13 : Schéma éectrique d'un réseau d' adaptation d’impédance ajustable autour de capacités binaires discrétisées

j-Xmatch
Cp0

Tw-1l | Cmatch

Les valeurs de Xmatch et Cmatch en Figure 1-13 sont définies par :

— T .9Np _ Np-1 -
Cmetch=Cp0+N>Cp, NI [0:2"-1 &' 17 {0d
k=0
Ns-1 o R
Xmatch=Xs0+N5Xs , NT [0;2%- 1], N'=§ 257, , T.1 {03
k=0
Equations 1-2
Ou Np représente le nombre de capacités commutables pour Cmatch, et Ns le nombre
d' ééments commutable pour Xs.

La combinaison des interrupteurs offrant le minimum de puissance réfléchie est alors choisie

2Np+Ns

pour chacune des voies: ceci impliquant de considérer les cas possibles puis de garder la

combinaison offrant le minimum de puissance réfléchie.
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5.2. Cahier descharges

Pour se fixer un cahier des chargesil est imposé un unigque systeme d’ adaptation pour toutes
les impédances en Figure 1-8, et respectant les régles suivantes :
Une perte de puissance réfléchie moyenne inférieure a 0,5dB et maximale de 1dB.
Minimiser la place du PCB de I’ adaptation d’impédance ajustable
P Minimisation du nombre d’ inductances (élément |le plus volumineux)

P Minimisation du nombre d’ interrupteurs

5.3. Dimensionnement des plages de valeur des éléments réactifs
variables

La plage de variation des éléments réactifs Cmatch et Xmatch de |’ Equations 1-2 est tirée
directement de la Figure 1-11. Soit :

Minimum Maximum Delta
Cmatch, nF | Cp0=1.46nF| 4.64 nF 3.18 nF

Xmatch, Q 235 Q 315Q 80 Q
Cmatch,,, - Cmatch,;,
Cmatchy,, =Cp = e
Xmatchstep = |XS| = XrnatChmngS' );-rnatChmin

Equations 1-3
Les valeurs de pas d échantillonnage de Cmatch et Xmatch seront fixées a I’ éape suivante,

une fois Np et Nsfixés.
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5.4. Dimensionnement du nombred’interrupteurs

Le dimensionnement des plages de valeurs des éléments réactifs étant effectué, il reste a
déterminer le nombre d' interrupteurs optimal pour satisfaire le cahier des charges.
Pour ce faire, une série de simulations a été effectuée pour différentes valeurs du nombre

d’interrupteurs Ns et Np.

Np \ Ns Ns=3 Ns=4 Ns=5
404 407 407
g 20 g 207 g 201
Np=1 E 0 60 70 S 0 g 0
= 201 S5 Re(Em) Ohm 2 5_20_
a0y _40 0]
Perte Mean=0,68dB, Max=1,6dB
40
£ £ £ 2]
Np=2 | § g .
g H £
40
Perte Mean=0,18dB, Max=0,48dB
407 0] 407
g 207 § 20 g 209 ’/\
Np=3 5 0 g 0 S 0 30 40 % 6 70
5720_ .5720_ E 20 Re(Zm) Ohm
407 -40 407
Perte Mean=0,61dB, Max=1,7dB Mean=0,28dB, Max=0,74dB Mean=0,14dB, Max=0,41dB

Tableau 1-2 : Représentation des impédances apres adaptation automatique pour plusieurs valeurs des nombres
d'interrupteur Nset Np

Selon les résultats de la série de simulation en Tableau 1-2, le systeme vérifiant une
puissance réfléchie moyenne inférieure a 0,5dB (et une puissance réfléchie maximum de 1dB), et
ayant un nombre minimal d'interrupteurs est la combinaison (Np=2,Ns=4). Ce systéme est
caractérisé par un nombre total de 6 interrupteurs, ainsi qu’une perte de puissances réfléchies

moyenne de 0,32dB, avec un maximum de 0,88dB.
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5.5. Récapitulatif du réseau d’adaptation d’impédance ajustable
utilisé
Les nombres Np et Ns éant déterminés, il est possible d’ en déduire, d’ aprés les Equations

1-3, les valeurs de pas d’ échantillonnage pour Cmatch et Xmatch :

Cmatchy,, =Cp = 232'—181 =106nF, Xmatchy,, =|Xg =

80

—=533W
2*-1

Afin de minimiser le nombre d’'inductances dans le réseau d’ adaptation gjustable, les éléments

réactifs commutés seront uniquement des capacités.
1 Ns-1

Xmatch= Lmax >, - CNT [0;2%-1], N=§ 264, , T,.1 {0}
0 k=0
Lmax:2>p >1.5E6=315W P Lmax =33,4uH
1 - 533W b Cs=20nF
Csxw,

Zload = Rload

Ta T Tz T
Zmatch = 500 ¥load =]
1
Soe %G Z?TF_| 1|0|nF | 5|an ‘ 2.?1’!F 33.4pH
l Sl L

générateur L L -5,330 -10,70 -21,40 42,80 3150
1 :
1,06nF | 2,12nF j-Xmatch
1.46nF
T Y [
To T
Cmatch
-
SIS

Figure 1-14 : Réseau d adaptation ajustable utilisé pour correspondre au cahier des charges

+
40

[ ]
=
1

Im(Zm) Chm
=

| I
o bad
ks

Ly L

0

Figure 1-15 : Représentation des impédances des transducteurs aprés |’ adaptation automatique utilisée (puissance réfléchie
moyenne de 0,32dB et maximum de 0,88dB)
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6. Conclusion

9 1 O Mean match

B Union Match

m
K=l
0
»
(%]
S 61 OGlobal Match
o

5 .
5 . O Adjustable Match
5
g ]
: s | . ———
[ad 14

0

Maximum Moyenne

Figure 1-16 : Comparatif des performances des systémes a adaptation d’'impédances fixes et du systéme d’ adaptation
d’impédance ajustable

En conclusion, le systéme d’ adaptation d’impédance ajustable permet de gagner :
- Au regard du maximum de perte en puissance réfléchie un gain supérieure a 7dB par
rapport aux solutions a adaptation fixe (soit plus d’ un facteur x4 de gain en puissance).
- Sur la valeur moyenne des pertes en puissance réfléchie, un gain de 1,5dB (soit +50% de
puissance) par rapport a un systéme d'adaptation d impédance fixe indépendant pour
chacune des sondes et prenant en compte la dérive en température.
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B. Conception d’interrupteurs compatible IRM pour
systemes d’ adaptation d’impédance ajustable

1. Introduction

Length cable [m]

Z=500)

2 Z=34-191j
-

Z=21.1-256

Ohmic cable power lossed [dB]

Z=8,64-117)

5]
Figure 1-17: Perte ohmique en dB du cable coaxial en fonction de sa longueur pour 4 impédances

En utilisant les formules en Annexe 1 sur les cables coaxiaux et aprés avoir déterminé les
caractéristiques du cable coaxia utilisé (type AWG40, Zc=50€2, Cp=110pF/m, Rs=3.7Q/m a
1.5MHZz) par les réseaux matriciels, il est possible d' évaluer les pertes en conduction dans le
cable coaxial en fonction de lalongueur de celui-ci.

Sur la Figure 1-17 sont représentées les pertes de conduction en fonction de la longueur du
cable, pour quatre impédances mesurées apres 2,65m.

Il est a noter que les pertes ne sont proportionnelles a la longueur de céble utilisé que s
I”impédance de charge est égale al’impédance caractéristique du céble coaxia : ici Zc=50Q.

Bien que la longueur d’onde a f=1,5MHz soit de c/f=200m (tres supérieur a la longueur du
cable), lalongueur de cable utilisée a une incidence non négligeable sur I'impédance de sortie.

On peut noter que pour les trois impédances étudiées les pertes s accéléerent au fur et a
mesure que la longueur de céble grandit. Ceci souligne I'intérét de faire une adaptation
d’impédance au plus proche de la sonde, pour ainsi économiser quelques dB de plus.

Le systeme d adaptation d’impédance gjustable qui nécessite d’ étre au plus proche de la
sonde ultrasonore, se retrouve tres proche de I'|RM et donc au mileu de son champ magnétique.
Ceci a pour conséquence directe I'utilisation exclusive de composants compatibles avec les
champs magnétiques élevés, excluant ains tout relais électro-mécanique pour réaliser les

interrupteurs des réseaux de capacités binaires.
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Cest la raison pour laquelle, cette partie est consacrée a la conception d'interrupteurs a

MOSFETs qui sont naturellement compatibles avec |es champs magnétiques élevés.

2. Description du transistor N-M osfet

2.1. Caractéristiques DC (signaux continues)

; Configuration ouverte : Configuration fermée :
Transistor N-Mosfet : ’
Vgs=Voff<Vth Vgs=Von=>Vth
Id Id
A A F
ﬁ'gion de blocag% i g 5_,0‘:'0;:,?-
h de la diode » Rl » \Vds
. Vdsmin Vdsmax Vds Ta:?:'\ g
G : Grille . Schéma équivalent sur
S : Source Schéma equivalent sur ,- la région ohmique :
B A la région de blocage :
D : Drain
e ; : la Rdson(Vgs) I
Vgs : Tension de commande Grille-Source — d
Vds : Tension Drain-Source s D s D
Id : Courant dans le drain Vs —
ds

Figure 1-18 : Symbole du transistor MOSFET et ses caractéristiques DC & I’ état ouvert et fermé

Letransistor MOSFET, pour une application d’interrupteur, est utilisé soit :

§ A l'état ouvert : Vgs= V< Vth (Vth appelé tension de seuil de lagrille)
§ Alétat fermé: Vgs=Vor>Vth

Latension Grille-Source joue le role de commande qui contrdle la position de I’ interrupteur
formé par |e dipdle Drain-Source.

A |’état ouvert, le dipdle Drain-Source, a cause de la diode zener connectée a ses bornes,
impose une condition de fonctionnement sur la tension Vds (appelée zone bloquée de la diode
zener) :

Vdsnin<Vds<Vdsyex  0u approximativement 0V <Vds<VdSyux

Equation 1-4
A I'éat fermé, il est nécessaire d avoir la tension Vgs suffisamment grande pour que la

résistance équivalente entre Drain et Source Rdson soit de valeur petite et linéaire. Pour exemple

sur la Figure 1-19, en considérant que Vgs>4V et si le courant 1d ne dépasse pas les 2A, on peut

rester dans |’ approximation que Rdson(ld) = fvas =cte.

Md J4-0
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Figure 1-19 : Zoom sur un exemple de réseau de caractéristique d un MOSFET sur sa région ohmique des caractéristiques

DC, et décrivant la linéarité de sa résistance Rdson

A titre informatif, en Annexe 1 se trouve une liste non exhaustive de transistors MOSFET

dont voici un résumeé des plages de variations des paramétres principaux :

§

§
§
§

1V <Vth<5V

Vdsqin = -0.6V (Valeur typique du seuil d’une diode)

Vdsmax | {30V ,40V,60V,75V,100V,150V,200V}

10mQ < Rdson < 500m2 (Les MOSFETS ont été choisis avec une valeur
maximale de Rdson=500mQ pour pouvoir négliger les pertes ohmiques en

conduction.
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2.2. Caractéristiqgues AC (petits signaux)

Modéle équivalent en Configuration ouverte :  Configuration fermée : 3000 ! R T
petit signal Vgs=Voff, AVgs=0V Vgs=Von, AVgs=0V

G G G =
&
vo| Lcas _lcod e Lo o
Cds 3}
a€ D — 5
P o 3
S e(avgs) - 2 I S 2 b
L Cds Rdson 9
&
cds Modeéles équivalents : 3

R;s(Vgs) s } } D s D

Coss Rdson

Coss=Cds+Cgd If Rdson<<Z(Coss)

Vds (Volts)

Figure 1-20 :Modéle équivalent en petit signal du MOSFET al’état ouvert et fermé, ainsi que les caractéristiques des
capacités parasites en fonction de la tension Drain-Source

Le modéle petit signal du MOSFET (Figure 1-20) se compose de :
Trois capacités parasites :
0 Cgs: Capacité Grille-Source indépendante de latension Vds.
0 Cgd: Capacité Gate-Drain non linéaire dépendante de la tension Vds.
0 Cds: Capacité Drain-Source non linéaire dépendante de latension Vds.
Une source de courant contrélée : ic=gmx Avgs

Et une résistance variable Rds dépendant de la tension Vgs.

A I'état ouvert (Vgs=Vo), et dans I’ approximation ou Avgs est négligeable (en plagant une
capacité de découplage entre la grille et la source par exemple), on a:
@ Avgs=0V e ic=gmxAvgs =0A
@ Avgs=0V e Ledipdle Grille-Source est égquivalente a un court-circuit
@ Vgs=Vyi € Rds# 10GQ2 =
Donc, al’ état ouvert, le schéma équivalent entre drain et source est une capacité non linéaire
Coss=Cds+Cdg (voir Figure 1-21), et non un circuit ouvert parfait. Une solution pour réduire

cette capacité parasite est d’ augmenter la valeur moyenne de latension Vds.
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A I’ état fermé (Vgs=Von), €t dans|’ approximation ou Avgs est négligeable, on a:
@ Avgs=0V € ic=gmxAvgs =0A
@ Avgs=0V eLedipdle Grille-Source est équivalente & un court-circuit
@ Vgs=Vo, € Rds=Rdson

Dans | approximation ou Rdson<<Impedance(Coss), le schéma équivalent du dipdle Drain-
Source est une résistance Rdson de faible valeur.

L’Annexe 1 donne un ordre d'idée sur les valeurs caractéristiques d'un MOSFET. Par
exemple, le MOSFET de référence Si7960DP présente une résistance caractéristique
Rdson=17m® et une capacité Coss(Vds=Vdsmax/2)=230pF.

Le produit Rdsonx Coss est relativement constant pour les MOSFETs listés vérifiant ici :

3 mQ.nF < Rdsonx Coss <6 mQ.nF.

Equation 1-5
Dans les documentations des constructeurs de MOSFETS, le plus souvent on ne trouve pas

directement les valeurs des capacités parasites Cgs, Cds et Cgd, mais trois valeurs de capacité
équivalentes sont données :
Ciss=Cgs+Cgd : Capacité d entrée (Input capacitance)
Coss=Cds+ Cgd : Capacité de sortie (Output capacitance)
Crss=Cqgd : Capacité de retour (Reverse capacitance)
Latolérance indiquée par les constructeurs sur ces capacités parasites est de |’ ordre de £50%.

5000

Capacitance (pF)

a9~

0 i 2 a o

1 10 100
Vds (Volts)

Figure 1-21 : Exemple de capacités d entrée, de sortie et de retour en fonction de la tension Drain-Source (d' aprés une
documentation constructeur)
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3. Description del’interrupteur parallele (SWP1)

Zoom sur un

va@) interrupteur SWFY A1 L0
générateur::' /-\ TN LT 1 I {f
?ﬁ’) 1|
77Cp "'r— ':r— [ b-
Rop %
Vo HM/i
T 5
}7
Re |, M:TL Vas(6)
Vcom —
S
vgs(e)T om |
S

Figure 1-22 : Schéma del’interrupteur paralléle SWP1 utilisant un MOSFET
L’ interrupteur (SWitch Parallel 1 transistor) SWP1 en Figure 1-22 se compose de :

Un transistor N-MOSFET T.

Une résistance Ry de grande valeur permettant de polariser la tension Vps a I’ état
ouvert, réduisant ainsi |a capacité parasite Coss du transistor.

Une résistance R de grande valeur utile pour polariser la tension Vgs=Vcom,
permettant de choisir |’ état ouvert ou fermé du transistor.

Une capacité Cm de filtrage de valeur suffisante pour que quelgue soit I’ amplitude du
signal AC, la variation de la tension Vgs soit suffisamment petite pour que le

transistor reste dans un état constant fixé par la tension de commande Vcom.

Vg(B8)=Vgeffx\2xsind®
Sortie =Vgmxsin®
générateur .

Y Ipe)

——~Cp

vo |y 2 A
|Cgd |cds
Re | [ Ras(Vgs)

Veom>—ANN S S

Vds(e)

Cm’=Cm+Cgs /_ 7

Figure 1-23 : Modéle équivalent en petits signaux de l’interrupteur SWP1
L e dimensionnement des composants est calculé en étudiant |es états ouvert et fermé, a partir

du modéle équivalent en petits signaux de la Figure 1-23.
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3.1. Dimensionnement des composantsa |’ état ouvert

Vcom=Voff<Vth :

Analyse DC Circuit équivalent AC
Sortie ov Sortie Vg(©)=Vgmxsin®
générateur—— . It:>
on générateur Tp(6)=0A
—Cp —Cp
Rb
Vo D | Vd=Vp D
Cgd _Cds .
Vg=Voff ; % Ras(Ves) Coss | VD*Y\jS(r?\l;ine
G
Voff . |Vs=0v s I
Ra Cm
cgs=v0ff
77 77

= Configuration ouverte

Figure 1-24 : Modéle équivalent en petits signaux de |’ interrupteur SWP1 a |’ état ouvert

Quand Vcom=V,i, la composante continue de VgsS(DC)=Vys , imposant ains au transistor
d éreal’ état ouvert (Rds~w).

3.1.1. Détermination de I’expression de Cm’ pour maintenir |’état ouvert
du transistor
En considérant danslaFigure 1-24 que Z(Cp) << Z(Coss) << Rz=Rp ona:
Vds(0)=Vp+Vgmx sind
Vgs(q) =Vgs(DC) +division _ voltage(Vds(q),Cm',Cgd)

Z(Cm)

V =V_ +Vgm’
05(0) =Ver +VO Z(Cm') +Z(Cgd)

sing
En approximant que Cm'>>Cgd, ona: Vgs(q) =V, +VvVgm’ Msinq
Z(Cgd)
Pour maintenir le transistor dans un état bloqué (ouvert), Vgs(d) doit étre inférieur a Vth
guelque soit I’amplitude de Vgm et lavaleur de 6.
. Z(Cm) , Vth-Vy , Cgd
Z(Cgd) vgm., Cm'

Vgeff max\/E
X -
Vth- V,,

Vith - Voff >Vgrnmax

P Cm'3 Cgd

Equation 1-6
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3.1.2. Détermination de Vds,x € de la tension Vp nécessaire pour
travailler sur la zone bloquée de la diode zener

Si I'Equation 1-6 est satisfaite, le transistor est & |’ éat ouvert. Pour rester dans cet éat, la
condition supplémentaire donnée par I’ Equation 1-4 doit étre satisfaite :
"0, 0V <Vds(# )< VdSmax
0 ‘%0\/ £V, +Vgm >€ing P OVEV,-Vgm, P V,3vgm,,
iVp +Vom, >sinq bV +Vgm £Vds., P V,£EVds, - Voam..,
U VgMiex < Vb < VOSrax -VOMiex
Cette inéquation implique que VdsSmx > 2xVgmmax. Afin de bénéficier,pour un transistor
donné d' un maximum d’ amplitude de tension AC entre Drain et Source, la composante continue
aappliquer sur cette méme tension est fixée a Vds(DC)=Vdsmax/2=Vp.
VdSyax > 2.2 X Vet max anNd Vp=VdSya/2
Equations 1-7

3.1.3. Conclusion a |’ état ouvert

En conclusion, quand Vcom=Vy; et quand I’ Equation 1-6 et |’ Equations 1-7 sont satisfaites,
I"interrupteur est équivalent & une capacité non-linéaire Coss (Figure 1-24).

3.2. Dimensionnement des composants a l’ éat fermé

Vcom=Von>Vith :

Analyse DC Circuit équivalent AC
Sortie ov Sortie Vg(8)=Vgmxsin®
générateur D
V 04 géneérateur vV Ip®)
—Cp —Cp
Rp
VDI D |Vd=0V D
Vg=V<g1 . Ras(Vgs) Rdson|Vds(@) = OV
Von W CHm Vs=0V s
Vgs=Von
o4 S

= Configuration fermée

Figure 1-25 : Modéle équivalent en petits signaux de I’interrupteur SWP1 a I’ état fermé
Quand Vcom= Vo, Vgs(DC)=Von, le transistor seretrouve al’ état ferme.
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3.2.1. Déermination de la consommation DC

Le potentiel du Drain, est ici annulée par le court-circuit a la masse causé par la résistance

Rdson<<Rp. La seule consommation DC de I’ interrupteur se trouve dans Ry -

Poc ZE-
RD
Equation 1-8
3.2.2. Détermination de I’expression de Cm’ pour maintenir I'éat ferme
du transistor
En considérant que Rdson << Z(Cp) << Z(Coss) << Rs=Rp, nous avons:
Vgs(q) =V,, +0°sinq =V,,,
Quelles que soient les valeurs de Cm' et de 6, Vgs reste constant. Il n'y a donc pas de
condition sur Cm'’ al’ état fermé.

Remarque: Il est nécessaire d'avoir une tension V,, suffisante de maniére & avoir une

résistance Rdson linéaire et aussi petite que possible.

3.2.3. Déermination du courant maximal ld«s max @dmissible par le
transistor

En considérant que Rdson << Z(Cp), on a:

Vi
|d 3 |p — geff_max _

——= xCp Xw,
eff _max max Z(Cp) geﬁ_max p 0

Equation 1-9
3.2.4. Détermination du rendement AC

Dans I" hypothése ou I"impédance vue par le générateur est égalea Zc :

Ug? Ugg
Poutput generator :& ' I:)Ioss Rdson = Rdg)n XI péff » RdSOﬂ geﬁ 2
- Zc - |Z(Cp)|
P
Et donc, lerendement Rest ; R=1- —°S-Rbon 4 _ Rdson ><ch
POUtpUt _ genefator |Z (Cp)|

Equation 1-10
3.2.5. Conclusion a |’ état fermé

En conclusion, quand Vcom=V,, I’interrupteur est équivalent a une petite résistance Rdson
(Figure 1-25).
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3.3. Résumédes caractéristiquesdel’interrupteur SWP1

Etat
: OUVERT FERME
Transistor
. B 1
,I mpecllance Z(Coss) = j xCoss xw, Rdson + Z(Cp) = Rdson + ————— xcl w
équivalente (Non linéaire) ] XCp xw,
’ 2
Cm . Cm's ng xm _
expression Vth- V
MOSFET Vds,. @ 2J2¥g, B
Vds max -
Vi
M OSFET - Ideff max 3 M :Vgeff max XCp X\NO
ld_max - |Z(Cp)| -
2
bC . PDC » 0mwW PDC :V_D
Consommation R,
Rd Z
Rendement Ryl. € _1. son ZC
AC Zoﬁ xQZoff ‘Z(Cp)‘
g O \Y/
Temps (_je =R, O —on ot > =R, ><Cm'>4n§°”o
commutation* Vth - Vi 5 V,, - Vth 5

Tableau 1-3: Résumé des caractéristiques de I interrupteur SWP1 (capacité Cp incluse)

NOTE: Lestemps de commutations sont le résultat classique d’ une charge d’' un circuit RC.
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4. Description del’interrupteur serie (SWSL)

o=
o

{CC 00

.
cae Vcom Vb Vcom

Zoom sur un
interrupteur

I
cs !
Figure 1-26 : Schéma del’interrupteur série SWS1 utilisant deux MOSFETSs

L’ interrupteur SWS2 (SWitch Series 2 MOSFETS) se compose de :
Deux transistors MOSFETs identiques T1 et T2.

Rs2

Une résistance Ry de grande valeur nécessaire a la polarisation en tension des Drains

des deux transistors al’ état ouvert.

Un transistor Tp secondaire et une résistance Rp, : leur role est de couper la

polarisation en tension des Drains lorsque T1 et T2 sont fermés.

Les résistances Rs et Ry de grandes valeurs utiles pour fixer la polarisation en

tension des Sources des transistors T1 et T2, lorsque ces derniéres sont soumises a

des potentiels flottants.

Les résistances R et Rs, de grandes valeurs, utiles pour polariser les tensions de

commande des transistors Vgs=Vcom, permettant de choisir I’ éat ouvert ou fermé

des transistors.

Deux capacités Cm de filtrage, dont les valeurs sont suffisamment importantes de

sorte que pour le maximum de courant Is défini, la variation de chague tension Vgs

reste suffisamment petite pour que chaque transistor reste a |’ état fixé par la tension

de commande Vcom.
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Vcom \V/s) Vcom

Ra1 To Ro2 Ra2

Rp
Rsi Hng1 c dZI Rs2
G1
Is(e) vgsl(eﬂ::Cm'll 5 llc;n?%:ﬁvgsz(e)
ECan S1 | [Cds1 | [Cds2 s2

e

Rds1 (Vgs1 ) Rds2(VgsZ)
emoemiCost | Vga(8) | Vese(®)
|

=~Cm+Cgs2
Cs

Figure 1-27 : Modéle équivalent en petits signaux del’interrupteur SWS2
L e dimensionnement des composants est calculé en étudiant les états ouvert et fermé, a partir

du modele équivalent en petits signaux de la Figure 1-27.

4.1. Dimensionnement des composants a l’ éat ouvert

Vcom=Voff<Vth :

Analyse DC Circuit équivalent AC
Voff Vb Voff
WV
Ra1 To Ro2 Ra2
Vo
. Rb
1= o 2= o
Rst Vg fo(‘:?m C?d%/g Voff Rs2
h[G1 ] [ G24
Is©) VS’“:V“‘?T'"’HW'S” I Cm’*ﬁ’gsZ:V“f _ Ii(ﬂ—il D _
“vstzov| S Hegst Heasa[s2 [ vsz=ov st Cos[s1 Co!sz S2

Rast (Vgs1 ) RdsZ(VgsZ)
Vas1(0) | Vds2(0)
Cs |

Vsi1 52(9)

= Configuration ouverte

Figure 1-28 : Modéle équivalent en petits signaux del’interrupteur SWS2 a I’ état ouvert
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Quand Vcom=Ve, On a:
Letransistor Tp est ouvert, et le potentiel des Drains est impose par Vp.
Les valeurs moyennes des tensions des grilles vérifient : Vgi(DC)=Vgy(DC)= V.
Les résistances Rg; et Rg imposent les valeurs moyennes des tensions
Vs,(DC)=Vs,(DC)=0V.
Donc lestransistors T1 et T2 vérifient : Vgs(DC)=Vgs,(DC)= Vs
T1 et T2 sont donc al’ état ouvert avec Rdsl~Rds2~o.

4.1.1. Détermination de |’expression de Cm’ pour maintenir I’état ouvert

desdeux transistors
Is(e) 5
““%jw Cos}sZ—?"
~Is(6) Cs
- VslsZ(e)
Is(e) 5
: a St Coss Coss 52 N
Vsts2(@)Is(8)%Z(Cs)

<7
Vs1s2(8)=Is(8)/2xZ(Cs)

Figure 1-29 : Schéma équivalent smplifié de I'interrupteur SWS2 a |’ état ouvert

Dans I’approximation ou T1 et T2 ont des capacités parasites de mémes valeurs, et que

celles-ci sont des capacités linéaires, le probleme est le méme que pour I’ interrupteur SWP1 en

changeant Vg, par |Z(Cs)| XIs, /2 (le facteur *’/2" étant d0 a ' utilisation de deux transistors

au lieu d'un seul : Figure 1-29).

Ce qui donne qu’en configuration ouverte, I’ Equation 1-6 pour I’interrupteur SWP1 devient

pour I’ interrupteur SWS2 :

1Z(C9)| XSy a2

Q/th = Vo )

P Cm'3 Cgd x

Equation 1-11
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4.1.2. Détermination de Vds,x €t de la tension Vp nécessaire pour
travailler sur la zone bloquée des diodes zener destransistors

Avec laméme démarche utilisée précédemment, la Figure 1-29 donne :
VS, ., * V2 %Z(C8)[ XSy e €t Vo= VlSma2
Equations 1-12
4.1.3. Conclusion sur I’ état ouvert

En conclusion, quand Vcom=Vy et quand |I'Equation 1-11 et I'Equations 1-12 sont
satisfaites, I’ interrupteur est équivalent a une capacité non linéaire de valeur Coss/2.

4.2. Dimensionnement des composantsal’ état ferme

Vcom=Von>Vth :

Analyse DC Circuit équivalent AC
Voff Vb Voff
Y Is(0) 5
T Rb2 B enVAVAV A VAVAV A soe b
R > § Rez ° Radson1 Radson1 S2
ﬁ ov ‘ ‘
Rs1 Vg1 =v°nC‘2?d1 Clgd2v9‘ =Von Rs2 < v51sz(e)
G1 1l [ a2
1) vart v o s ﬁl Cm;:ﬁ"ssh""r -
“vstzov| S Mega|| Mogsa[s2 | vsz=ov Is(6)
T _
Rds1(Vgs1) Rds2(Vgs2) P 2xRdson sz
Vds1(0) ] Vds2(0) Vsi152(0)
Cs ||

= Configuration fermée

Figure 1-30 : Modéle équivalent en petits signaux del’interrupteur SWS2 a I’ état fermé
Quand Vconm=Vqn, 0na:

Letransistor Tp est fermé, donc le potentiel des Drains est ramené aoV.
Les valeurs moyennes Vg;(DC)=Vgz(DC)=Von.
Les résistances Rg et Ry déterminent les valeurs moyennes des tensions
Vs1(DC)=Vs,(DC)= V.
Donc lestransistors T1 et T2 sont en configuration fermée (Rdsl1+Rds2~ 2Rdson).
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4.2.1. Détermination dela consommation DC

La polarisation du potentiel du Drain, est ici annulée par le court-circuit causé par le
transistor Tp. La seule consommation de puissance de I'interrupteur en DC est due a la

N . A
dissipation dans larésistance Rpz: Py :R—D.
D

Equation 1-13

4.2.2. Déermination de I’expression de Cm’ pour maintenir I’ état fermé
desdeux transistors

Vgs(q) = Diviseur _tension(Vds(q),Cgs, Cds) +V,,

En considérant que Rdson << 1 de maniére davoir Vds(q) <<V, ona: Vgs(q) »V,,

Donc quelles que soient les valeurs de Cm’ et de 6, Vgs reste constant. || n'y a donc pas de

condition sur Cm’ pour maintenir |’ état fermé.
4.2.3. Détermination du courant maximal ld«s max @admissible par le
transistor
En considérant que Rdson << Z(Cs) : 1dg o ® 1Su e

Equation 1-14

4.2.4. Détermination du rendement AC

Dans I’ hypothése ou I’impédance vue par le systéme d adaptation d’impédance est égale a

ZI=RI+jxX,ona: P, =R xs% , P, =2Rdsonxsj .
e H . I:{Jsefull Rl
On en déduit lerendement AC: R= = )
F{ISEfU” + I:?053 Rl + Zdeson

Equation 1-15

4.25. Conclusion sur |’ état fermé

En conclusion, quand Vcom=V,,, l'interrupteur est équivalent a une petite résistance
2% Rdson (Figure 1-30).
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4.3. Résumé des car actéristiques del’interrupteur SWS2

Configuration OUVERTE FERMEE
1
4 Z(Cs+Cosd 2) =
Impédance | )= {Cs+Cosd 2wy 2 Rdson
équivalente L
(presgue linéaire)
' Z(Cs)| xIs 12
Cm. cm'3 ng y‘ ( )‘ eff _max .
expression Vth - V)
M osfet
Vds, ., 3 J2XZ(Cs)| s e --
Vds max A2(Co) s
MOSfet - - Ideﬁ max ISeff max
ld_max
2
DC ) Pye » OmW Poc Vo
Consommation Ry,
Rendement Ry Qg >R Re R
AC Qo R +Z Rl + 2> Rdson
& -V . 0 & -V, 8
Terndee Toff = (RS + RG)>CmI>4n = < : Ton = (RS + RG)>Cm'>4n - g
commutation* Vth- Vi, & (évon - Vth 5

Tableau 1-4: Résumé des caractéristiques de I’ interrupteur SWS2 (capacité Csincluse)

NOTE: Les temps de commutations sont déterminés par le résultat classique du transitoire de

charge d'un circuit RC.
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5. Réalisation d’un prototype d’ adaptation d’impédance ajustable

L’ objectif de cette partie, est de valider le bon fonctionnement expérimental des interrupteurs
SWP1 et SWS2 pour un réseau d’ adaptation d’impédance gjustable.

5.1. Définition du cahier des charges pour le prototype

™ T2

Zmatch = 500 iE 1
Sortie Ig o [ (l [ |
= ; | acsll

Zlpad = Rload

g

]

P ——a
geneérateur Ipzf Ipri Ipsi L‘IBCS 8Cs 4Cs
& &
~

2Cs | N

] P O S Vo Vri Vra Vra VT4

j-Xmatch
Vg

Cmatch

" AT
Figure 1-31 : Schéma du prototype d’ adaptation d'impédance ajustable

Afin de dimensionner le prototype, les caractéristiques suivantes sont définies :

§ Puissance maximale de sortie du générateur : Pmax=10W (1)
§ Fréquence du générateur : fo=1,5MHz 2
§ Impédanceinterne du générateur : Zc=500Q ©)]
§ Minimum de la partie réelle de lacharge Zload : Rloadyin=10Q2 (4)
§ Largeur de dispersion de Xload : 4Xload=124Q (5)
§ Nombretotal d'interrupteurs Np+Ns=8 (6)

Les conditions (1) et (3) permettent de calculer Vgeff_max :

VOZ
ZC

En admettant que la puissance réfléchie est négligeable, les conditions (1) et (4), permettent
de calculer Iseff_max :

P Vg mx =VPmMaxxZc = 10" 50 = 22,4V

Pmax =

P 1
Pmax = Road,, ¥y mex P 1S e = ﬁ = % =10A

Lesinterrupteurs d’ une voie d’ adaptation étant commandés par un circuit type CD4096 (8-bit

shift register), celui-ci afixé le nombre total d’interrupteurs Np+Ns=8 (condition (6)).
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5.2. Calcul des capacités Cp et Csutilisées

La condition (4) injectée dans |’ Equations 1-1 donne :

Cmatch,,,, = 1 z© . 1:; 120 1=4.2nF
Zcx2p xf, | Rload 50>2p X,5E6 \ 10

b Cp=Cstep = C”;tfhl 4’25' 2 600pF

La condition (5) et le nombre Ns=5 d'interrupteurs série donnent :

DXload 124
Xst Z(2"xCs)|= ———— === =AW
P =[2(2":Cs) 2.1 31
P Cs= L = L =1,66nF
16 xXstep2p xf, 16x42p X,5E6

Zload = Rload
Zmalch = 500} +><Ioad i
: Ig G ﬁﬂ 13 aﬂ F‘ F‘ F|
lSurtle — |
énérateur -
’ Ipfpi“’i Jh i
" B.4nF R 2nF BO0OpF V'ru \l"‘r1 'd'T‘Z VT3 VT4
Va j-Xmatch
N = W N
T2] T TO
Cmatch
ST EZS

L%
Figure 1-32 : Réseau d' adaptation d’impédance ajustable avec les valeurs de capacités a commuter

5.3. Dimensionnement desrésistances de polarisation et des capacités
commutées

La contrainte voulant optimiser la taille du PCB implique d’ utiliser les composants les plus
petits disponibles. Les résistances CMS de valeur IMQ ont été choisi de maniére a ce que la
tension (de claguage) maximale supportée a ses bornes (valeur indiqué par le constructeur) par
chacune soit respectée.

Le dimensionnement des capacités commutées a été fait de méme. L’ utilisation de capacités
céramiques multicouche de matériau NPO a permis de minimiser les pertes ohmique dans celle-
ci, offrant un coefficient de qualité alafréquence de IMHz Q>400 (données constructeur).

Les capacités de filtrage Cm (permettant |a stabilité des états des transistor) étant de valeur
supérieure a 10nF (il a été pris systématiquement Cm=47nF), le matériau X7R aici été choisi.
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5.4. Choix destransistorsde commutation pour lesinterrupteurs

Le cahier des charges associé aux tableaux résumés des caractéristiques des interrupteurs
SWP1 et SWS2 impose le dimensionnement des transistors a utiliser.
Dans les tableaux ci-dessous, les cases surlignées contiennent les valeurs imposées par le

cahier des charges, qui conditionnent |e dimensionnement des transistors.

Pmax generator (W) 10 Rg (MQ) 1
Frequency (MHz) 1,5 Rd (MQ) 1
Zc_generator (Q) 50 Tolerance Mosfet 50

capacitance (%)
Von (V) 15
Voff (V) 0
Vth (V) 2,5 [ Vaene_max_eff (V) | 22,36|
TO design Cp switch (pF) 600
Mosfet Vds Id max | Rdson Cg\jdgaf)
Reference max (V) | () @ | vgs ma>_</2
PMV213SN 100 1,9 0,213 _23
. 63,25 0,13 30
Required value . )
min reg. |min reg. max reg.
VD bias volt. (V) 50 DC Cons. (mW) 2,50
Cm' min (pF) 873  AC Pow. Eff. (%) 99,966
Toff (ms) 1,56 Ton (ms) 0,16
T1 design Cp switch (pF) 1200
Mosfet Vvds Id max | Rdson Cz@S\jd(SP_F)
Reference max (V) (A) Q) Vds ma>_</2
PMV213SN 100 1,9 0,213 23
Required value 63'25 .0’25 60
min reg. |min reg. max reg.
VD bias volt. (V) 50 DC Cons. (mW) 2,50
Cm' min (pF) 873  AC Pow. Eff. (%) 99,864
Toff (ms) 1,56 Ton (ms) 0,16
T2 design Cp switch (pF) 2400
Mosfet Vvds Id max | Rdson C%)S\fd(spf)
Reference max (V) (A) Q) vds max/2
PMV213SN 100 1,9 0,213 23
Required value 63'25 .0’51 120
min reg. |min reg. max reg.
VD bias volt. (V) 50 DC Cons. (mW) 2,50
Cm' min (pF) 873  AC Pow. Eff. (%) 99,455
Toff (ms) 1,56 Ton (ms) 0,16
TOTAL EFFICIENCY 99,29
TOTAL DC Cons. (mW) 2,50

Figure 1-33 : Dimensionnement des interrupteurs SWP1
Lalinéarité du réseau de capacité Cmatch=fontion(N) dépendra de la précision des capacités
utilisées, ainsi que de la précision des capacités Coss des Mosfets utilisés. Pour avoir une
linéarité optimale, la valeur de Cp a commuter pour chaque interrupteur tiendra compte de la
valeur de Coss et sera calculée pour assurer que la variation de capacité lors d’ une commutation

soit égale au Cp voulu [Ref 1-7].
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L es capacités disponibles en magasin ont une précision de 5%. Afin de vérifier |’ hypothése

Coss<<Cp, il aétéimposé que Coss<0.05* Cp.

Figure 1-34 : Dimensionnement desinterrupteurs SWS2

L es remarques précédentes sur le réseau Cmatch sont équivalentes pour e réseau Xmatch. Le

Pmax generator (W) 10 Rg (MQ) 1
Frequency (MHz) 15 Rd,Rd2 (MQ) 1
Zc_generator (Q) 50 Rs (MQ) 1
Rload _minimum (Q) 10 Tolerance 50
Rload_mean (Q) 21 Mosfet
Von (V) 15 Security factor 2
Voff (V) 0 Is max_eff (V) 1,00
vth (V) | 25
T'0 design cs “ZnsF")v'tCh 26,56 T'3 design cs “(’nSFV)V'tCh 3,32
Choosing Vds Id max | Rdson Coss (p_F) Choosing Vds Id max | Rdson Coss (p_F)
Mosfet max (V) @) Q) @Vds= Mosfet max (V) ®?) Q) @Vds=
Reference Vds_max/2 Reference Vds_max/2
Si7962DP 40 11,1 ] 0,0135 380 Si4992EY 75 3,51 0,039 90
Requiered value 8’4_74363 .1’00 1328 Requiered value 6_37’8 .1’00 166
min req | min req max req min reg | min req max req
VD bias volt. (V) 20 DC Cons. (mW) 0,40 VD bias volt. (V) 37,5 DC Cons. (mW) 1,41
Cm' min (pF) 27360 AC Pow. Eff. (%) 99,87 Cm' min (pF) 12150 AC Pow. Eff. (%) 99,63
Toff (ms) 98,05 Ton (ms) 9,98 Toff (ms) 43,54 Ton (ms) 4,43
T'1 design s t‘znst)V'tCh 13,28 T'4 design s t(()nsF")v'tCh 1,66
Choosing Vds Id max | Rdson Coss (p_F) Choosing Vds Id max | Rdson Coss (p_F)
Mosfet max (V) ®*) Q) @Vds= Mosfet max (V) ®?) Q) @Vds=
Reference Vds_max/2 Reference Vds_max/2
Si7962DP 40 11,1 ] 0,0135 380 Si7956DP 150 3,9 0,088 75
Requiered value .16’9 .1’00 664 Requiered value 1.35‘6 .1‘00 83
min req | min req max req min req | min req max req
VD bias volt. (V) 20 DC Cons. (mW) 0,40 VD bias volt. (V) 75 DC Cons. (mW) 5,63
Cm' min (pF) 27360 AC Pow. Eff. (%) 99,87 Cm' min (pF) 20250 AC Pow. Eff. (%) 99,17
Toff (ms) 98,05 Ton (ms) 9,98 Toff (ms) 72,57 Ton (ms) 7,38
. . Cs to switch
T2 deS|gn (nF) 6,64 TOTAL EFFICIENCY (%) 08,42
Choosing Vds 1d max | Rdson Coss (pF) TOTAL DC Cons. (mW) 8,23
Mosfet max (V) A) Q) @Vds=
Reference Vds_max/2
Si7962DP 40 11,1 ] 0,0135 380
. 33,9 1,00 332
Requiered value ) )
min req | min req max req
VD bias volt. (V) 20 DC Cons. (mW) 0,40
Cm' min (pF) 27360 AC Pow. Eff. (%) 99,87
Toff (ms) 98,05 Ton (ms) 9,98

rendement a été calculé en utilisant les formules du Tableau 1-3 et Tableau 1-4 en position

fermée. En conclusion, le rendement théorique de I’ ensemble du réseau d’ adaptation gjustable

pour une charge de partieréellede 21Q est : R .., = Romaen > R

match

=0,9929" 0,9842 =

97,7%.
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5.5. Réalisation du prototype et mesures de validation de
fonctionnement

Figure 1-35: Circuit électronique du prototype d'adaptation d'impédance ajustable

Le circuit du prototype réalisé (Figure 1-35) est commandé (via Vcom data config) par un
PIC 16F688 qui lui-méme est relié via RS232 a un ordinateur, permettant ainsi de programmer la
position des interrupteurs. Pour chague impédance de charge, la meilleure configuration des
interrupteurs a été sél ectionnée pour minimiser la puissance réfléchie.

Lestensions de polarisation Vd sont réalisées al’ aide de convertisseurs DC/DC [Ref 1-8].

Un circuit de mesure d' impédance et de puissance est inséré entre le générateur de puissance

et le circuit d’ adaptation d’impédance. Un Wattmétre permet de mesurer la puissance active en
sortie sur la charge.

55.1. Mesuredelalinéarité desréseaux Cmatch et Xmatch

b

4000 A o~ 10

,\ y = 589x + 93 4~ T .

S 3000 s

= 7 50

£ 2000 / 5 o

£ 5}

O 1000/ g5
5] -100
£

0 © -150
0 2 4 6
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Figure1-36 : Mesuresa 1,5MHzdela linéarité de la capacité du réseau de capacités formant Cmatch
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Figure1-37 : Mesuresa 1,5MHzdelalinéarité du réseau de capacités formant Xmatch

Cmatch Min Max |Pas d'éch. Xmatch Plage variation Pas d'éch.
Val théor. OpF 4200pF 600pF Val théor. -128Q -4Q
Val exp. 93pF 4261pF 589pF Val exp. -129Q -4,18Q

5.5.2. Tenue en puissance du réseau d’ adaptation d’impédance ajustable

100

95
g
>
L
= ——7|1=12.5+72]Q —W—Z|2=16.7+72jQ

o —A— ZI3=25+72j —*— Z14=50+72j

5
80 T T
0 1000 2000 3000 4000 5000
Input power (mW)

Figure 1-38 : Mesures du rendement du réseau d'adaptation ajustable en fonction de la puissance d’ entrée pour quatre
impédances de charge ZI

L es petites variations des mesures du rendement en fonction de la puissance sont dues au fait
gue deux appareils de mesure de puissance différents ont été utilisés en amont (sortie du
générateur de puissance) et en aval (sur lacharge), ainsi gu’ aleur non linéarité.

Bien que le systeme de mesure de rendement mis en place ne permette pas de mesurer
précisément le rendement du systeme, on observe un rendement constant quelle que soit la
puissance pour une charge donnée. Un rendement minimal de 92% (soit 0,36dB), et un
rendement moyen pour I’ ensemble des charges a été enregistré autour de 95% (soit 0,22dB), ceci
validant latenue en puissance du réseau d’ adaptation gjustable.

Il est a remarquer que le rendement mesuré approximatif de 95% reste comparable au

rendement théorique de 97,7% pour une charge dont la partie réelle RI=25Q.
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6. Conclusion

Les réseaux d'interrupteurs realisés autour de transistors MOSFETSs sont donc opérationel
pour un systeme d adaptation d impédance gjustable. Ceux-ci étant composés uniquement de
composants CMS dépourvus de matériaux ferromagnétiques, ils permettent ansi une utilisation
du systéme d adaptation d’impédance ajustable dans un milieu ou régne un champ magnétique
élevé, ce qui est précisement la cas a proximité du centre de I’ aimant d’ un IRM.

Gréce aux faibles courants de fuite des MOSFETS, |a technigque utilisant |a polarisation DC
des tensions de commande, ainsi que de latension drain-source a été validée. Toutefois, bien que
la plupart des MOSFETS soient protégeés en tension entre le drain et la source (par la diode zener
a ses bornes), le dipble de commande grille-source n'est pas ici protégé d'une surtension
accidentelle. Si le MOSFET utilisé n’en possede pas déja une, I'gjout d' une diode zener aux
bornes du dipble grille-source garantirait une meilleure fiabilité de ces interrupteurs (sous
réserve que les diodes utilisées soient caractérisées par des courants de fuites négligeables).

Les mesures de linéarité du systéme sont en correspondance avec les calculs théoriques.

Les mesures en puissance étant peu précises ne permettent que de confirmer la tenue en
puissance des réseaux d'interrupteurs, ainsi que d'un rendement convenable. Une étude
expérimentale sur le rendement d’ un interrupteur serait a investir (en configuration ouverte et en

configuration fermeée), afin de caractériser précisément le systéme.
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C. Conclusion du chapitre et per spectives

Au travers de ce chapitre, des améliorations sur la transmission de puissance ont été étudiées,
centrées uniquement sur |’ adaptation d’impédance.

Lapartie A, consacrée alatopologie de la solution a permis d’ estimer théoriguement un gain
de 1,5dB en moyenne, et jusqu’a 7dB sur les impédances les moins bien adaptées. La partie B,
consacrée alaréalisation d’ un prototype de réseau compatible aux champs magnétiques élevés, a
montré une efficacité et tenue en puissance, avec un rendement moyen approximatif de 95% (soit

-0,2dB). Ce qui nous donne un gain moyen final de 1,3dB.

Le travaill présent n'étant axé que sur I’amélioration du rendement de |’ adaptation
d’ impédance, il serait judicieux dans un travail ultérieur de définir un cahier des charges avec un
regard plus global, tenant compte aussi des pertes en conduction des cables coaxiaux, des pertes
ohmiques dans les inductances d adaptation d'impédance, ainsi que des rendements
é ectrigue/acoustique des mono-élements. Dans ces conditions, e but final pouvant se définir par
I’ obtention d’'un maximum de puissance acoustique et une homogeénéité en puissance sur
I’ ensemble des voies d’ un transducteur matriciel.

Il est important aussi de noter que le gain en puissance apporté par |’ adaptation d' impédance
peut étre apporté de maniere beaucoup plus simple de conception a un autre niveau:
I” augmentation de la puissance maximale de sortie des amplificateurs de puissance, ainsi que de
leur alimentation. Suivant I’ensemble du cahier des charges de conception (sécurité limitant une
puissance maximum de sortie, recherche d’un transfert de puissance maximal recherché, etc), il
est primordial d’explorer les différentes solutions et d’ évaluer I'intérét d’ un systéme d’ adaptation
d’impédance gjustable.

Les études ultérieures possible étant une étude sur une adaptation multi-fréquence pour une
utilisation optimum multi-fréquence des réseaux matricels ultrasonores HIFU, ainsi que tout
autre domaine d’ application autres que les ultrasons.

Les réseaux d adaptation d’'impédance ajustables autour de relais ont été utilisés par le

partenaire industriel associé au laboratoire, al’intérieur d’ un générateur prototype de 256 voies.
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E. Annexes

1. Formules sur les cables coaxiaux

1.1. Formule destélégraphistes

(o & cosh(dx)  Zc>sinh(dx) ¢ o, 0

I(x) lo
V(X;T 1 1 ZWVU
% = =

§ xenm: Position ou |’ on souhaite calculer les tensions et courants
§ d enm™: Constante de propagation du céble coaxial
§ Zc en Q: Impédance caractéristique du cable coaxial

AVeC :

1.2. Formules de I'impédance caractéristique Zc et de la constante de
propagation gamma

e = '—stZp:J Rs+ j xLsxw

1/ Rp+ j>Cpxw

d= 5—; = J(Rs+ j xLs>w) X1/ Rp+ j *Cpw)

Rs Ls

Rp Cp

Avec le modéele égquivalent du cable coaxial:

§ RsenQ: Résistance série représentant les pertes ohmiques dansle
conducteur (valeur dépendante de la fréquence, due al’ effet de peau)
Lsen H : Inductance série du modele
Rp en Q : Résistance parallele représentant les pertes diélectriques
Cp en F: Capacité parallele du modéle
w en rad/s : Pulsation de travail

wn W W W

, N Ls
Note : Le Zc donné par |les constructeurs est souvent approximé a Zc = / o
p
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1.3. Formuledel’impédance a I’ extr émité du cable coaxial

Lo + Zc>tanh(dx)
Zc + Z, xtanh(dx)

Z(x) =Zc

Z(x)
Coax

1.4. Formule du rendement de transmission du cable coaxial
U, codArgZ,))
0 cofArdZ(x))

- Reg'_%xzo' (2, cosheh) + Zessinhek)” (Zcxcosh) +Z, >sinheh))
Zo

R: Faactive_o
I:Zlcﬁve_x eZ
Z(x)
L>I( ) Coax LT
X E) < o
V(X;T Jj; 1 Z‘WVO
g
1.5. Méthode pratique de déter mination des
caractéristiques (Rs,Ls,Rp,Cp) d’un céble coaxial
Z(x)mesuré=Zvide Z(x)mesuré=Zcc
Coax ( Zi=infini L’ Coax ( 71=0
V(x) L L V(xﬂ J: L
4o . g .
tanh‘lae,/ Zec 9
Zvide
X

Zc=4+ZccXZvide et d =
0 1
Re(d / zc)
w’ Im(zc?)

e d
Cp=Imgc——=, =
P gZCXWg R

e d o

0 _ :
& Re(zc?), Rs= M s

e d
Ls=|mg
eZCxXWg
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Remar que : Toutes ces formules découlent de laformule des télégraphistes [Ref 1-5]
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2. Abaque de puissances réfléchies en fonction de I'impédance de
charge ZI

2.1. Abaque pour un générateur de puissance avec une impédance
interne Zc classique
Un générateur de puissance classique se compose d un générateur de tension parfait Eg et

d’ une impédance interne Zc. Dans |’ abaque ci-dessous, il a été pris Zc=50Q.

A i
[ I |
| Zc |
[ |
: EQTCD I D 2|3
|
| I
[ I
e \ S
4xRe(Zc) Re(ZI
Rendement = e(£c) f( )
|Zc+ZI|
— 95%-
T | —90%-
T 85%-
\\\ — 80%-
— 75%-
= ™\ N\ — 70%-
G \ \ — 65%-
8 Y ‘ o
o 20 140 60%-
X — 55%-
s
40%-
/
// —30%-
— 20%-
/
— — 10%-

Rload (Q)
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2.2. Abaque pour un générateur de tension parfait limité en courant
avec une impédance car actéristique Zc

Un générateur de tension Eg parfait limité en courant Ig donne lieu a une impédance
caractéristique Zc=Eg/lg. Cette modélisation [Ref 1-9] correspond aux amplificateurs de

puissance a rendement €l ectrique théorique de 100%. Dans I’ abaque ci-dessous Zc=50Q.

Zc=Egl/lg
[——7—~ 1 S
| ! |
[ I |
e s
| |
|
: S |
1 12
-I el si|ZI|<|Zc| limitation courant
Rendement = | ZeRe(zl) -
T ‘ ‘2 ,si|ZI|>|Zc| limitation tension
Zl
100
| 95%-
75 ] } 90%-
1 85%-
50 N -..~~ — 80%-

E —
] = \ — 75%-
o5 | —_— \\

Sl MY =

140 —60%-

Xload (Q)

—55%-

25 rrrrrrrrrrrrrrrrrrrrrrrrrrrrrrrrrr = %7 — 50%-

40%-

S
=
o

-50 B R c

30%-

75 1 | 20%-

10%-

-100 -

Rload (Q)
Remarque: A rendement identique et a impédance caractéristique identique, la zone couverte

par un générateur idéal de tension limité en courant est beaucoup plus petite que celle couverte
par un générateur de puissance classique. Ceci souligne une sensibilité plus importante des pertes

en puissance réfléchie pour ce type de générateur.
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2.3. Table non exhaustive des caractéristiquesde MOSFETSs

Valeurs typiques

Chapitre 1 : Améliorations matérielles au systéme HIFU

ex Vds | Rdson Coss (pF) | Rdson ldc Pac- | Mos | Courant de fuite : Idss (HA)
Référence max (V)| (@) @Vds= *Coss max kage |/chip
Vds_max/2| (Q.pF) (A) Typ Max Vds (V) T(°)
Si7434DP 250 0,129 90 11,61 3,8 SO-8 1 - 1:15 250 25;55
FDS2170N3 200 0,108 72 7,78 3 SO-8 1 - 1 160 25
S|7450DP 200 0,065 120 7,80 5,3 SO-8 1 - 1,5 160 25;55
IRF7492 200 0,064 92 5,89 3,7 SO-8 1 - 1;250 160 25;125
S17956DP 150 0,088 75 6,60 4,1 SO-8 2 - 1,5 150 25;55
Si7898DP 150 0,068 80 5,44 4,5 SO-8 1 - 1,5 120 25;55
FDS2570 150 0,06 117 7,02 4 SO-8 1 - 1 120 25
FDS2582 150 0,057 72 4,10 4,1 SO-8 1 - 1;250 120 25;150
FDS2572 150 0,04 100 4,00 4.9 SO-8 1 - 1;250 120 25;150
BST82 100 5 4.8 24,00 0,12 | Sot-23 1 -
ZVN3310F 100 4 6 24,00 0,1 Sot-23 1 - 1;50 | 100;80 25;125
BSS123 100 3,5 5 17,50 0,17 | Sot-23 1 0,01 0,1 60 25
ZXMN10AQ7F 100 0,4 12 4,80 0,64 | Sot-23 1 - 1 100 25
PMV213SN 100 0,213 23 4,90 1,9 | Sot-23 1 - 1;100 100 25;150
ZXMN10AO8E6| 100 0,205 28,2 5,78 15 ]|S.Sot-6] 1 - 0,5 100 25
ZXMN10BO8E6| 100 0,17 29 4,93 1,9 ]|S.Sot-6] 1 - 0,5 100 25
Si7922DN 100 0,162 38 6,16 2,3 11212-8] 2 - 1,5 80 25;85
PHKD3NQ10T 100 0,07 72 5,04 1,2 |SOT-96] 2 0,05 10;100 100 25;150
IRF7452 100 0,047 190 8,93 4.5 SO-8 1 - 25;250| 100;80 25;150
Si7942DP 100 0,041 110 4,51 5,9 SO-8 2 - 1;5 100 25;55
FDS3682 100 0,03 120 3,60 6 SO-8 1 - 1;250 80 25;150
Si4484EY 100 0,028 150 4,20 6,4 SO-8 1 - 1;20 80 25;85
Si4992EY 75 0,039 90 3,51 4,8 SO-8 2 - 1;20 75 25;85
ZVN3306F 60 3,6 7 25,20 0,15 | Sot-23 1 - 0,5;50 | 60;48 25;125
PMBF170 60 2,8 14 39,20 0,3 | Sot-23 1 ]0,01 1 48 25;150
BSH101 60 0,4 15 6,00 0,7 | Sot-23 1 - 0,1 48 25
ZXMNG6AQ7F 60 0,18 22 3,96 1 Sot-23 1 - 1 60 25
ZXMNG6A11DN8 60 0,105 37 3,89 1,7 SO-8 2 - 1 60 25
ZXMNGAOSE6 60 0,1 46 4,60 3 S.Sot-6] 1 - 0,5 60 25
FDC5612 60 0,042 75 3,15 4.3 |S.Sot-6] 1 - 1 48 25
ZXMN6A25DN8 60 0,035 104 3,64 2 SO-8 2 - 1 60 25
ZXMNGAO9DNS 60 0,03 130 3,90 51 SO-8 2 - 1 60 25
Si7960DP 60 0,017 230 3,91 9,7 SO-8 2 - 1,5 60 25;55
Si4942DY 40 0,017 280 4,76 7,4 SO-8 2 - 1;5 32 25;55
Si7962DP 40 0,0135 380 5,13 11,1 SO-8 2 - 1,5 40 25;55
ZXM61NO3F 30 0,11 35 3,85 1,4 | Sot-23 1 - 1 30 25
ZXMN3AO1F 30 0,106 35 3,71 2 Sot-23 1 - 0,5 30 25
ZXMN3A14F 30 0,048 82 3,94 3,9 Sot-23 1 - 1 30 25
PMVG60EN 30 0,047 90 4,23 4,7 Sot-23 1 - 1;100 30 25;150
PMV45EN 30 0,035 95 3,33 5,4 | Sot-23 1 - 1;100 30 25;150
Si9936BDY 30 0,028 120 3,36 2,2 SO-8 2 - 1,5 30 25;55
FDC655AN 30 0,023 185 4,26 6,3 |S.Sot-6] 1 - 1;10 24 25;55
FDC645N 30 0,023 227 5,22 55 [|S.Sot-6] 1 - 1 24 25
PMWD18UN 30 0,018 210 3,78 3,9 ISOT-530Q 2 - 1;100 30 25;150
Si4804BDY 30 0,017 193 3,28 3,2 SO-8 2 - 1;15 30 25;85
PHKD13NO3LT 30 0,017 200 3,40 5,2 SO-8 2 - 1,5 24 25;100
FDR6674A 30 0,0068 550 3,74 115 |S.Sot-8] 1 - 1 24 25
Moyenne 4,93
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Chapitre 2: Simulation et mesure du champ

acoustique de transducteur

Chapitre 2 : Simulation et mesure du champ acoustique de transducteur Page 53/122



1. Introduction

Dans des applications de dépdt local de médicament [Ref 2-1] déclenché par la pression
acoustique, il est nécessaire de connaitre précisément la répartition spatiale et I’amplitude de la

pression acoustique en chagque point de I’ espace.

Le laboratoire IMF étant principalement spécialisé autour de I'IlRM, les travaux réalisés ici
ont pour but de renforcer le savoir et les outils de simulations et mesures pour les ultrasons.
Pour ce faire, un banc de mesure de champ acoustique a é&té congu, ainsi qu’ un simulateur de

champ acoustique vectoridl.

Dans ce chapitre il seratraité de la vérification de la correspondance simulation/mesure du
champ acoustique des sondes ultrasonores : un mono-élément de diamétre 5,8mm utilisé dans les
réseaux matriciels, et un mono-éément focalisé (fF=80mm) avec une ouverture de 120mm.

Leur caractéristique pouvant étre différente pour une question de précision géométrique de

fabrication et/ou due au vieillissement des sondes utilisées.
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2. Formulesthéoriques et généralités

2.1. Propagation acoustique dans |'espace d’'une source surfacique
élémentaire de diffusion de type Rayleigh

Quelquesoit le type d’ onde (ultrason, electromagnétique ou autre), le phénomene de diffusion
alieu alafrontiére de deux milieux [Ref 2-2]. Dans cet étude sur les transducteurs ultrasonores,
la modélisation est effectuée au moyen d' un piston mécanique (milieu 1) dont les déplacements
produisent des ondes acoustiques qui se propagent dans|’ eau (milieu 2).

‘ 1000

25.00
875
750
625
1250 500
375
250

125

-20.00 -10.00 ] 10.00 20.00

Figure 2-1: Patron de diffusion de la force surfacique émise par une source surfacique élémentaire dS de Rayleigh en
position (0,0) orienté selon le vecteur n, avec ses cerclesisobar en pointillé tangents a la surface élémentaire

L’utilisation de la diffusion de Rayleigh comme source élémentaire dans des simulations
numériques, nécessite de vérifier I’ hypothese que la longueur d’onde de propagation dans le
milieu 2 soit trés supérieure aux dimensions de la source élémentaire (au moins un facteur 10).

A titre informatif, la longueur d’ onde dans I’ eau (c=1480m/s) a f=1,5MHz est : A=c/f»1mm.
Ains la dimension élémentaire dS dans une simulation numérique doit ére de dimension
maximale de 0,1x0,1mm?2. Dans cette étude, il ne sera étudié que le régime permanent dans un
mode oscillatoire. Dans une diffusion de Rayleigh, la force surfacique en un point M de |’ espace

est de direction centripéte par rapport a la position de la source éémentaire. Son module est
proportionnel au rapport du cosinus(r , ﬁ;) sur la distance Source-Point (Figure 2-1 et Equation

2-1). La force surfacique représente une pression acoustique ‘vectorielle' avec I'information du
sens de propagation de I’onde. Par la suite, la force surfacique sera appelée de facon non
conventionnelle ‘ pression acoustique’ . Ceci étant un abus de langage mais ¢’ est un choix pris par
Iauteur pour faciliter la compréhension: la pression acoustique étant conventionnellement

associée aun scalaire (résultat de : force scalaire surface) dans la communauté scientifique.

Chapitre 2 : Simulation et mesure du champ acoustique de transducteur Page 55/122



o ¥ o

M(xM,yM,zM) dP, (M) = ‘?’(l - dS(0") ><F)

o]

Equation 2-1
dP [Pa] : Pression acoustique élémentaire au point M
) causé par la source dS au point O’
O’(x0,y0,20
( - y ) A [m] : Longueur d’onde
0] y lo [Pa/m] : Constante complexe caractéristique de
I"intensité de la source dSen O’

dﬁS=dS>trTS [m?] : Source élémentaireinfinitésimale

dS

X r : Vecteur directeur unitaire colinéairea O'M

Figure 2-2: Formule de la pression (ou force surfacique) acoustique élémentaire au point M causée par une source
surfaciqueinfinitésimale de Rayleigh dS au point O’ dans un milieu de propagation libre sans atténuation ni réflexion

La force surfacique acoustique éémentaire a trois composantes complexes (Px,Py,Pz).
Chacune de ces composantes complexes représente I’ amplitude et la phase de celle-ci.

2.2. Pression acoustique dans |’ espace génér ée par une surface sour ce

—_—
P(M
™ r ><expg| —HO
24 dPoM)K| 2 Ps(M) =14 (\fj . ><dS(O )
e M(xM.ym.zm) oi's HO M H
LY
\ > Equation 2-2
SR e Ps(M) [Pa] : Pression acoustique au point M de |’ espace
@ O'f40.y0,20) générée par la source surfacique S
> S [m? : Surface d’émission acoustique (en gris)
© y Is[Pa/im] : Constante caractéristique de I’intensité de la

source S
« dS(O') [m?] : Elément infinitésimal de S au point O’

Figure 2-3 : Formule de la pression acoustique au point M de I espace, générée par la surface source acoustique S

Pour calculer la pression acoustique en un point M de I’espace générée par une surface
source S homogene de constante caractéristique Is, il suffit d’ appliquer une intégrale double sur
I’ Equation 2-1 sur I’ ensemble de la surface S, donnant ainsi I’ Equation 2-2.

Il est possible de définir une pression relative Ps_rel (exprimée en métres) proportionnelle a

Ps (Equation 2-3). Bien que I’ unité de Ps rel ne soit pas le Pascal, le terme de pression relative

reste un abus de langage. Celle-ci est utile alaréalisation d’ une carte de simulation acoustique.

r><exp9|—
P, o« (M)=Ps(M)/ 1= &) o; XdS(O)
ois HO'I\/IH

Equation 2-3
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2.3. Conversion de la pression acoustique en puissance acoustique
surfacique (ou intensité acoustique)

L’intensité acoustique, ou la puissance acoustique surfacique, notée Psurf, représente la

guantité de puissance transportée par le son par unité de surface traversée.

2 I:)pron (M )H _

I:)'on - ‘
P f: Psurf(M):

_— 2
I:)pron (M )H —

pression ( =

Equation 2-4
Paurr [W/cm?] : Puissance acoustique surfacique p [ka/m®] : Masse volumique
Poression [P8] : Pression acoustique c [m/s] : cérélité du milieu (1480m/s pour I’ eau)

ny(M) : Vecteur unitaire colinéaire & Pyresson(M) dont la direction va dans |e sens de propagation

2.4. La puissance acoustique

Loi de conservation de |a puissance dans |’ espace :

- 2
- — ‘ I:)pron (M ) — —
Pac=cte= gfu (M)xdS(M)= ¢ (M) >xn (M) xdS(M)|, " S e
mi Sfamée mi Sfermée
Equation 2-5
Puissance acoustique partielle :
- 2
. I:)pron (M )H — —
Pac() = @————>0,(M) xn (M) xdS(M)
MT S I XC
Equation 2-6
Puissance acoustique apparente :
— — 2
O
Pac_ap() = (D xdS(M)
Equation 2-7
Pac [W] : Puissance acoustique, totale ou partielle, émise par I’ ensemble des sources d’ émission acoustique

Psurf(M) [W/m?] : Puissance acoustique surfacique (ou intensité acoustique)

Poression [Pd] : Pression acoustique au point M dans I’ espace

dS(M) [m?] : Surface élémentaire infinitésimal e appartenant a Sfermée

ny(M) : Vecteur unitaire colinéaire a Pyesion(M) dont la direction va dans le sens de propagation
ny{(M) : Vecteur unitaire perpendiculaire et sortant ala surface dS au point M

Sfermée [m?] : Surface fermée englobant toutes les sources d’ émission acoustique

Sp [m?] : Surface partielle non fermée d' une surface fermée

Soit une surface source d'émission acoustique dans un milieu de propagation sans
atténuation ni réflexion. Laloi de conservation de puissance acoustique dans |’ espace s exprime
selon I’Equation 2-5. 11 est aussi utile de définir une puissance acoustique partielle, associée a
une surface non fermée : celle-ci s exprimant par I’ Equation 2-6.

Une puissance acoustique apparente, peut étre aussi définie: elle est utile pour la
normalisation des cartes de mesures acoustiques : celle-ci s exprimant par I’ Equation 2-7.
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2.5. Rendement électrique/acoustique d’un transducteur

Chaque transducteur piezo-électrique possede un rendement de conversion d une puissance

électrique vers une puissance acoustique, décrite en Equation 2-8.

P.=h:P

ac elec

Equation 2-8

Pac [W] : Puissance acoustique émise par le transducteur
Pelec [W] : Puissance électrique transmise au transducteur
h : Rendement de conversion de puissance électrique vers acoustique

3. Réalisation d’une carte de simulation acoustique

Dimensionnement F)imensionnemenq
et discrétisation du ||et discrétisation de

EOV la source

B) Carte de pression TR
acoustigue relative [m] slectrique W Rendement [%]
Prel{M) clectrique [W] n

Pelec

h v

Puissance acoustigue relative
W.m? ‘ Puissance acoustigue ﬂ}

Pac_rel=Pac(sx1)+Pac(Psx2) Pac=Pelec*n
+Pac(Psy1)+Pac(Psy2)+Pac(Pz)

l A A4

Carte de pression acoustique normalisée [Pa] :
P(M)=Is*Prel(M)
Avec Is=vPac/Pac_rel

Figure2-4: A) Application delaloi de conservation de la puissance acoustique dans I’ espace

B) Méthodologie de la réalisation d’ une carte de simulation de pression acoustique normalisée

Il est possible de résumer |a construction d’ une carte de champ acoustique en deux parties :

- La premiere étant de calculer la distribution spatiale de la pression a travers une carte
de pression relative.

- La seconde étant de normaliser la pression en Pascal, de fagon a ce que la puissance
acoustique totale émise par le transducteur, définie indirectement par I’ utilisateur par la
puissance électrique et le rendement, vérifie la loi de conservation de la puissance
acoustique dans I’ espace (Equation 2-5).

3.1. Parametre de dimensionnement et discr éisation dela source

D [mm] : Diamétre de |la surface active

Df [m] : Distance de lafocale

F [MHZ] : Fréquence de travail

DSech [mm?] : Surface d’ échantillonnage de la source, Ns : nombre de points sources
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3.2. Dimensionnement et discrétisation du FOV (Field Of View)

Xmin_Fov [MM], Xmax_rov [MM], Xsep_ Fov [MM] 0U Ny _rov
Y min_Fov [MM], Y max_rov [MM], Y sep_Fov [MM] OU Ny _rFov
Zmin Fov [MM], Zmax_rov [MM], Zsen Fov [MM] 0ou N, Fov
M (X, Yoy Zie)T FOV, avee X = X rov +Ke > Xaep » Ko T {050, rov |

ka :Ymin_FOV + ky >Y k T I,O’ r-‘y_FOV J’ Zkz = Zmin_FOV + kz >Zstep ’ sz |_O1 nz_FOVJ

gep ' Yy
3.3. Calcul dela cartede pression acoustiquerelative

Pour chague point M(x,y,z) del’ espace du FOV, il est calculé la puissance relative définie
par |’ Equation 2-3, de fagon discrétisée :

. NS F>expg‘|92|p0‘kM9~ -
P,(M)=8 € ¢ xns, 0Sech(, "M T FOV
o

Equation 2-9

3.4. Calcul dela puissance acoustique relative

Soit une source d'intensité acoustique S centrée en O et de direction d’émission (0z) (Figure
2-4). Les pistons hydrauliques en HIFU étant remplis d’ air sur laface arriére de I’ éément piézo-
électrique, seule une émission au dessus de la surface S existe (aucune émission d onde en
dessous le piston). On considére la surface fermée Sfermée, enfermant |a totalité de la source S,
par laréunion de 6 plans: Sfermée= SXLE SX2E Sy1E Sy2E S E S22.

Avec : {Sx1, Sx2}~ (0x), {Sy1, Sy2}" (Oy), { Sz1, Sz2}" (0z2)
Etant donné qu'il n'y a pas de puissance émise en dessous du piston, alors Pac(Sz2)=0. La

formule de conservation de puissance acoustique dans I’'espace donnée par I'Equation 2-5

S écritici :
Pe e = @‘fj(M ) xdé(M) = Pac(S21) + Pac(Sx1) + Pac(Sx2) + Pac(Syl) + Pac(Sy2)

MT Stermee

Equation 2-10
L es puissances acoustiques partielles spatialement discrétisées { Pac(Sx1), Pac(Sx2),
Pac(Sy1l), Pac(Sy2)} se calculent de maniére similaire a Pac(Sz1), telle que :

2

NX Fov NY Fov
[o]

[} Q(M (ka’ka’ZmafoOV))
Pac(S2) = Q

=l ky=L r>x

mp (M (ka’ka’Zmax_FOV )) >q’]s >()<step_FOV >eYstep_FOV

Equation 2-11
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Dans I’ hypothese d’une source S symétrique de révolution selon (Oz), et d une surface
Sfermée symétrique selon (Ox) et selon (Oy), il est obtenu : Pac(Sx1)=Pac(Sx2)=Pac(Syl)=
Pac(Sy2). Ceci réduit I’ équation de conservation a:

P = Pac(2) + 4> Pac(Syl)

ac_re

Equation 2-12

A dimension du plan Syl constante, plus la dimension du plan Sz1 est importante, plus le
plan Syl se retrouve éloigné de la source. Ainsi dans I'hypothése ou le plan Szl est
suffisamment grand, il peut étre approximé que la quasi-totalité de la puissance acoustique totale

émise par le transducteur se retrouve dans le plan Sz1, et que Sy1 peut étre négligé.

Ceci donnant ainsi :|P,. 4 € Pac(S4)|avec Sz1 un plan suffisamment grand.

3.5. Normalisation de la carte de champ acoustique

Afin de normaliser la carte de champ acoustique, il est nécessaire de définir une puissance
acoustique envoyée par le transducteur. En pratique I’ utilisateur maitrise la puissance éectrique
envoyée sur transducteur. L’Equation 2-8 du rendement permet, & partir de la puissance
électrique Pelec, de déduire la puissance acoustique Pac.

L’ utilisateur définissant indirectement la puissance acoustique Pac, et |a puissance acoustique
relative Pac_rel étant calculée selon I’ Equation 2-12, il est maintenant possible de déterminer la

constante Is caractéristique d’intensité de la source, tel que:

Is = \/Pac/ Pac _rél

Equation 2-13
La carte de pression acoustique normalisée se déduit finalement de la carte de pression

relative en multipliant I’ Equation 2-9 par la constante Is (cf. Equation 2-3), soit :

P(M) =13 (M)
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4. Banc de mesure avec aiguille hydrophone motorisée pour la
mesur e de champ acoustique spatial de transducteurs

Figure 2-5 : Photographie de la plateforme, avec un zoom sur I’ aiguille hydrophone & droite

MoteurZ

x|
<l

Controleur
moteurs
(X.Y.Z) 1

83
a9

M= -7# Ordinateur

RS23 7y

Ampli LNA llJ

17dB :S

¥ I
Ampli i \
puis"s]a':r:ce Ampli 30dB :
A v !
GBF Filtre (LLC) | CH1 ) 1
F=1,5MHz Passe bande » Oscilloscope |g -7

l : J TRIG USB

Figure 2-6 : Dispositif du banc de mesure de champ ultrasonore 3D

Sur laFigure 2-6 est décrit I’ ensemble du dispositif du banc de mesure ultrasonore, et la
Figure 2-5 représente sur la photographie de gauche une vue d’ ensemble de la plateforme, et sur
la photographie de droite une vue plus rapprochée mettant en évidence I’ aiguille hydrophone et

un transducteur a caractériser.
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4.1. Moteur et contrdleur de positionnement 3D

Trois étages de trandation linéaire motorisés (ref. STANDA 8MT175-100) sont utilisés. Les
directions de déplacement sont perpendiculaires entre elles, et les moteurs sont pilotés par un
controleur des trois axes par port série RS232. Ceux-ci permettant de positionner I'aiguille
hydrophone dans un FOV (Field of view) spatial orthonormé de 100x100x100mm3 avec une

résolution spatiale la plus fine de 2.5um.

4.2. Caractéristique del’aiguille hydrophone

Une aiguille hydrophone convertissant la pression acoustique dans un point de |’ espace en
signal électrique est utilisée. De référence ONDACORP HNZ-200, elle est caractérisée par
surface d'écoute acoustique de 100um de rayon, et d’'une sensibilité a 1,5MHz d environ
45mV/MPa. |l est a noter que les aiguilles hydrophones sont des piéces fragiles et dont les
mesures sur les pointes ne peuvent supporter des pressions maximales de |’ ordre du MPa, sous
peine d endommagement. Pour des mesures de grandes puissances (produisant le phénomene de

cavitation), I’ utilisation d’ un systéme de mesure par fibre optique sera appropriée [Ref 2-3].

1

—e—cosinus
—=— hydrophone

Amplitude relative Pression P/Pmax

a)
14

L 4 \ 4

-100 -50 0] 50 100
Angle [°]

Figure 2-7 : Directivité de |’ aiguille HNZ-200 donnée par le constructeur, comparée a une projection ‘cosinus' sur I’axe de
I"aiguille

Comme indiqué en Equation 2-1 |a pression acoustique en un point de |’ espace se définit par
un vecteur spatial de 3 dimensions, dont chacune de ses composantes se caractérise par une
phase et une amplitude. L’ aiguille hydrophone ne donnant qu’une seule information de signal
électrique, elle ne permet donc d'obtenir qu’une information d amplitude et de phase de la
pression acoustique mesurée en un point de |’espace. Par la suite, la mesure de la pression
acoustique de |I"hydrophone sera approximée par une mesure de la projection de la pression

mesurée sur |’axe del’aiguille.
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4.3.La chaine d'amplification et de filtrage du signal de
|” hydrophone
Une chaine d’amplification et de filtrage du signal de |’ hydrophone est réalisée par la mise
en cascade :
- D’unamplificateur LNA (Low Noise Amplifier) de gain GLNA = 17dB.
- D’unamplificateur de gain GAmp = 30dB.
- D’unfiltre passe bande centré sur 1.5MHz de bande passante a -6dB de 500kHZ.

4.4. Traitement du signal d’acquisition

L’acquisition du signal amplifié et filtré de I’aiguille hydrophone est effectuée au moyen
d’un oscilloscope dont I’ entrée Trigger est reliée au GBF (Générateur Basse Fréguence), donnant
ains I'information de phase acoustique.

Aprés numérisation, le signal de sortie est composé de 5000 points obtenus par
échantillonnage a une fréguence de 20MHz.

Un calcul de série de Fourier sur le signal de sortie numérise, permet de déterminer la phase

et I’amplitude de la tension de mesure Vmesure proportionnelle ala pression acoustique.

4.5. Informations complémentaires

Un générateur de signa GBF (ref. Agilent 33120A) et un amplificateur de puissance
(Pmax=6W) aimentent le transducteur étudié. Le générateur de puissance aimente en
permanence le transducteur afin d’ avoir des mesures correspondant a un régime établi.

Le tout est piloté par un programme sur ordinateur (cf. Figure 2-6), mesurant point par point
la projection de la pression et de la phase acoustique selon | axe de I’ hydrophone.

Pour éviter tout phénoméne d’'ondes stationnaires, une couche absorbante est placée a
I’extrémité opposée au transducteur. Le matériau utiliseé pour réaliser cette couche est une
mousse absorbante d’ ultrason de couleur bleue (ref. Precision Acoustics : Aptflex F28 absorber).

Toutes les mesures ont été effectuées en prenant la précaution d’ utiliser une eau :

Dégazée, afin éviter que des bulles ne se présentent a la surface du transducteur ainsi
gue sur le bout de I’ aiguille hydrophone.
Epurée, afin d’ avoir un milieu de propagation libre

Des documentations compl étes associ ées a des normes internationales |EC [Ref 2-4] et autres

[Ref 2-5] existent, décrivant précisément chague précaution nécessaire pour la mesure d une

carte de champ acoustique preécise.
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5. Réalisation d’une carte de mesur e acoustique

A)

Simulation (Optionnel)

Dimensionnement et
discretisation de la
source acoustigue

Dimensionnement et
discrétisation de grand

Eov
{pour surface fermée}

A
Carte de gression] Carte de gressionJ

Dimensionnement et

discrétisation du FOV

Carte acoustigue relative
de mesure [Volf
Vmes(M)

Choix du plan de
normalisati

Zl

]
1
]
]
]
]
I I
! I
: I
I acoustique [m] acoustigue [m] : =
il Prel{M} \ Prel(M) i Puissance acoustique
: 'L . || apparente relative de mesure
| g 7 I W7
: Puissance acoustigue || Puissance acoustigue || : Pac_ap_mes o
1 [W.m? apparente [W.m : \ ;
i N e R i b
I Pac _rel Pac_ap rel I
[l N ! X -
| VR (e ue rela
" I| Puissance acoustique relative
I
: Facteur de correction de | Mesyn Al
: .
I i : Pac_mes=Pac_ap_mes*Fc
: Fc=Pac_rellPac_ap_rel | J
1 |

Szn

Sz0

Définit par Mesure méthode
_ l'utilisateur de la balance
LY PSP =Y
(@Y (e |
| électrique (W] |
| Pelec n J
L8 A

Pac=Pelec*n

[Puissa nce acoustique ﬂl]

rt ] I

I{

ion ti normalisé

{projection suivant I'axe de I'aiquille) [Pa] :

P(M)=Cte*Vmes(M)
Avec Cte=Pac/Pac_mes

Figure 2-8: A) Méthodologie de la normalisation en pression d’ une carte de mesure de champ acoustique

B) Application de la loi de conservation de puissance partielle pour chaque plan Sz(2)

D’une maniere inspirée par la rédisation d'une carte de simulation acoustique, la

construction d’ une carte de champ acoustique s effectue en trois étapes.

La premiere consiste a calculer la distribution spatiale de la pression a travers une carte de

pression relative.

La seconde étape (qui peut étre optionnelle),

concerne |’ établissement d’'un facteur de

correction de puissance acoustique, entre la puissance acoustique totale envoyée par le

transducteur et la puissance acoustique apparente de mesure.

Enfin, la troisieme étape est une opération de normalisation de la pression en Pascal, de

facon a ce que la puissance acoustique, définie indirectement par |’ utilisateur par la puissance

électrique alaguelle il souhaite connaltre la carte de pression acoustique en Pascal, vérifie laloi

de conservation de la puissance acoustique dans I’ espace (Equation 2-5).
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5.1. Dimensionnement et discr étisation du FOV de mesure

Le dimensionnement et la discrétisation du FOV de mesure sont définis par les expressions :

Ximin_Fov [MM], Xmax_Fov [MM], Xgen Fov [MM] ou Ny rov
Y min_Fov [MM], Y max_rov [MM], Y sep Fov [MM] 0U Ny Fov
Zmin Fov [MM], Zmax_rov [MM], Zsen Fov [MM] 0U N, Fov
M (X, Yoy Zie)T FOV, avee X, = X oo rov K> Xaep » K 1 [050, rov |

ka :Ymin_FOV + ky >Y k T I_O’ r-]y_FOV J’ Zkz = Zmin_FOV + kz >Zstep ’ sz |_O1 nz_FOVJ

sep ' Yy
5.2. Calcul dela puissance acoustique appar enterelative

La méthode utilisée dans ce chapitre pour la mesure de champ acoustique est d' utiliser le
signal éectrique fourni par I’ hydrophone. Cette méthode ne permet d obtenir gu’ une carte de
‘projection’ de pression acoustique suivant I’axe de I'aiguille, et non une carte de pression

vectorielle. Celle-ci s'exprime selon :

V(M) = Khyd P (M) LW

2
3

Equation 2-14

Vmes(M) [V] : Tension de mesure fournie par I” hydrophone au point M de I’ espace
Kiya [V/Pa] : Constante de conversion globale pression/tension (hydrophone+amplistfiltres)
Pmes(M) [P] : Pression mesurée ala pointe de I’ hydrophone, au point M de |’ espace

Les plans Szi (Figure 2-8), pour il [0..n], sont tous des plans normaux a (0z). En se plagant

danslecasou |’ axe de |’ hydrophone est paralléle aladirection (0z), on adonc :
Nys =N(M), N, A S, " M1 S

En injectant cette hypothése dans I’ Equation 2-7, on obtient :

Pac_ap(Sz) = c‘!‘)(@(Mr)f(M))z xISM) = @WHS(M)

Mi s Mi S

Pac_ap(Sd) = 12 (‘]‘)M‘?(z) xdS(M)

hyd M S

Equation 2-15

Ainsi, la puissance acoustique apparente sur un plan Szi se calcule de fagon discrétisee :

1 o M (M)
5 Ms(M)

5 XY,
Khyd MT S I’ >C

step _ FOV

Pac ap(&) =

step _ FOV

Equation 2-16
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De facon similaire a la normalisation d' une carte de ssimulation, Vmes est une pression
relative, car proportionnelle a Pmes projetée sur (0z). Ce qui donne également lieu a une
puissance acoustique apparente relative Pac_ap _mes, telle que::

_ o MM
= a 7)@

Misa T

X XY,

Pac_ap_mes(SZi) step _ FOV step _ FOV

Equation 2-17
5.3. Facteur de correction de la puissance acoustique

Il est nécessaire d’établir un coefficient de correction de puissance apparente, pour deux
raisons:

- La puissance acoustique éant une somme de PZ*cos(P,u), et la puissance acoustique
apparente une somme de terme P2* cos?(P,u), ceci a pour conséguence que la puissance
acoustique apparente sera toujours inférieure ou égale a la puissance acoustique.

- La dimension du plan Sz peut étre insuffisante pour faire I’approximation que la
puissance acoustique partielle sur le plan Sz soit quasi égale a la puissance acoustique
envoyeée par le transducteur.

Danstous les cas, on auratoujours : Pac_ap<Pac.

Ainsi, dans certains cas et suivant la précision que I’on souhaite obtenir sur la carte de
pression acoustique, il est nécessaire d'introduire un coefficient de correction de puissance
Fc=Pac/Pac_ap. Pour le cas d’ une émission d’ onde plane Fc=1.

Pour ce faire, il est propose deffectuer deux simulations ultrasonores dont le
dimensionnement de la source se trouve étre au plus proche de la sourceréelle :

1. Unesimulation pour calculer la puissance acoustique relative Pac_rel du transducteur
2. Une simulation pour calculer la puissance acoustique apparente relative Pac_ap rel
sur le plan SZi.

Il est préférable d avoir une discrétisation de la source identique pour les deux simulations.

Pac rel _ Is:Pac _ Pac b |Fc= Pac_rel
Pac_ap _rel Is2xPac_ap Pac_ap Pac_ap_re

Equation 2-18
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5.4. Normalisation dela carte de champ acoustique

5.4.1. Définition de la puissance électrique et du rendement

Afin de normaliser la carte de champ acoustique, il est nécessaire de définir une puissance
acoustique envoyée par le transducteur, sur laguelle va étre normalisée la carte de pression
relative, en vérifiant I Equation 2-5.

Celle-ci sera fixée par L’Equation 2-8 du rendement permettant & partir de la puissance
électrique Pelec (définie par I’ utilisateur) de déduire la puissance acoustique Pac.

Il est important de souligner que la puissance électrique fixée par I'utilisateur n'est pas
forcément la puissance électrique transmise au transducteur durant I’ acquisition de la carte.

Elle représente la puissance a laquelle I’ utilisateur souhaite connaitre la carte de pression en
Pascal.

5.4.2. Normalisation

De la méme fagon que pour une carte de simulation, la normalisation en Pascal de |a carte de
champ acoustique de mesure se fait de fagon a vérifier I’ Equation 2-4. || est ainsi nécessaire de
choisir un plan Zi sur lequel se baserala normalisation.

Ainsi la carte de pression acoustique est définie selon :

P(M):Vmes(M)X\/ P —vmesM)x|—— 2| avec:
Pac _ap_mes(Zi) xFc Pac__mes(Zi)

Equation 2-19

P(M) [Pa] : Projection selon (0z) de la pression acoustique au point M de |’ espace, pour une
puissance acoustique fixée égale a Pac émise par le transducteur
Vmes(M) [V] : Tension de mesure fournie par I hydrophone au point M de I’ espace
Pac [W] : Puissance acoustique envoyée par le transducteur alaquelle on souhaite connaitre la
carte de champ acoustique
Pac_ap mes[W.V? : Puissance acoustique apparente relative mesurée sur le plan Zi
Pac_mes [W.V?] : Puissance acoustique rel ative mesurée définie par |’ Equation 2-18
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6. Etude du champ acoustique d’ un mono-élément

Figure 2-9 : Photographie représentant le mono-élément étudié
Le mono-élément étudié est un des quatre ééments décrit au Chapitre 1.2.1.3.

Mécaniquement il se présente comme un piston de 5,8mm de diametre, vibrant a 1,5MHz.

y

Mono-elt

Figure 2-10 : Convention de repére et notations pour la comparaison des résultats
Pour la comparaison des résultats, la convention d’'un repéere commun tel que décrit en
Figure 2-10 sera utilisée. La carte de mesure étant une projection de la pression selon (0z2), celle-
Ci sera comparée a une carte de simulation projetée elle aussi selon (0z), sauf pour I’ éude de la
directivité.
Trois simulations, caractérisées par un diamétre actif du transducteur associé de 5.8mm,
6.2mm et 6.7mm, ont été réalisées.
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6.1. Parameétre et carte de ssmulation

Pour la simulation, les hypothéses d’ une surface homogene en amplitude et phase d’ émission
sont prises. Afin de respecter le critére de Rayleigh, la source a éé découpée en sources

éémentaires de taille de 0,05x0,05mmz.
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Figure 2-11 : Résultat de simulation de la distribution spatiale du champ acoustique (projection selon (02) relatif en dB
émis par un mono-€élément de 5,8mm de diamétrea 1,5MHz

La carte spatiale de répartition de la pression acoustique étant de révolution suivant |’ axe
perpendiculaire a la surface d’ émission passant par le centre du disque, un plan comprenant cet
axe est suffisant pour représenter la répartition spatiale.

L es parametres de simulations sont :

La position du mono-éément (X=0,Y=0). Direction de propagation suivant (Oy).

Un FOV de 25x100mm? comprenant |’ axe (Oy). Résolution de 0,125x1mm?.

Larésolution du découpage de la source d’ émission : 0,05x0,05mm? : N=21200points
Pour information, le temps de calcul de cette ssimulation est d’environ 15 secondes sur un

ordinateur cadence par une horloge a 2GHz.
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6.2. Parametres del’acquisition et résultats du champ mesureé

Le rendement de I’aiguille hydrophone ainsi que les gains des amplificateurs n’étant pas

connus précisément, la carte de mesure enregistrée est pour le moment une carte de pression
relative (Figure 2-12).

#7'Plot_color_3D

XY PLAN : XZ PLAN : YZ PLAN :
5.25d8 5.25d8 5.25d8
59.00 E0.30 E0.20
1.67de 1.67d8 1.67d8
5275 -1.9048 | |54.08 -1.90d8 | [54.08 -1.90d8
-5.48d8 -5.48dB L -5.48d8
46.50 47.80 47.80 z
-9.05dB -5.05d8 { -8.05dB
4025 -1263dB| | 41,55 12.63dB| | 4155 -12 B3dB
-16.20dB -16.20d8 -16.20dB
2400 3830 35.30
i} 25.00 50.00 75.00 100 137848 25.00 50.00 75.00 10 497848 34.00 40.25 46.50 5275 53.00 197848
Zmin=5.63E-3 Zmax=1.63 Z_sqr_sum=115 Zrin=434E-6 Zrmax=1.78 Z_sar_sum=118 Zmin=431E-6 Zmax=0 452 Z_sar_sum=281
Zmean=0.233 Zeft=0.322 Nbr_indice=1.11E3 Zmean=0.240 Zeff=0.326 Nbr_indice=1.11E3 Zmean=0.121 Zelf=0166 Nbr_indice=10.20E 3
Ratin_ (%138 52 Z_sar_sum_surf=289 23.354B| | Ratio_f[%-33.19 2_snr_sum_suf=235 233548 | | Ratio_f{%]=33.58 Z_sq_sum_surf=17 55 23,3548

& [ B[ B [ B

Z= Y= W= ’7
[~ Enable US-Hydrophone
Setup Graphr Informations Ultrasound_Hydrophone Setup

Sl T Color Scale B to MA point = nbr_pts: 11 b stepi 10 Eiso. powerwatl]= |7 Unitytouse: [wolt

T min |00EE g f nbr_pts : 101 ¥ step: 0,25
£ BG5S - Coeff_conversion: |4.56 wlcmee
£ Go o MIN point | Z nbr_pts: 101 Zstep: 0.25 Efficiency [%]= {100 ’— .

M T_max [1.8294 ; FEEs il

& dB.20 | [~ Smooth UL Acaustic_powerlwatt] = Nommalized plan [NoPlan |
4810 Feset Update Tran value

Cerelity[m/s] = [1500 plkg/m3= 1000 Check.

Figure 2-12 : Résultat de mesure dela distribution spatiale en dB du champ acoustique relatif d’ un mono-élément

Les paramétres de I’ acquisition de mesure sont :
Position du mono-élément (X=109mm,Y =46.5mm,Z=47.8mm).
Direction de propagation approximativement de direction opposée al’ axe (Ox).
FOV de 100x25x25mm°. Résolution de 10x0,25x0,25mm”.

Pour ordre d'idée, la durée de cette acquisition composée de 112 211 points dans |’ espace a
été d’ environ 24 heures.

6.3. Compar aison desrésultats de mesures et de smulations

6.3.1. Puissance acoustique totale et appar ente fonction de z

Afin de comparer les résultats de cartes de champ acoustique, il est nécessaire de les
normaliser.

Les simulations ont été réalisées en suivant la procédure du Chapitre 2 : 3, et la carte de
mesure suivant la procédure du Chapitre 2 : 5.
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Le facteur de correction de la carte de mesure est basé sur la simulation d'un diametre actif
de 6,2mm, celle-ci s avérant par la suite la simulation la plus proche des mesures. |l a été calculé
pour les 11 plans de I'acquisition, et il a été pris la moyenne des 11 valeurs de Fc
correspondantes.
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Figure 2-13 : Evolution de la puissance acoustique apparente Pac_ap(z), en fonction de la distance zau mono-é ément
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Figure 2-14 : Conservation de la puissance acoustique Pac(z) en fonction de la distance z du plan de calcul

Laloi de conservation de puissance dans I’ espace se vérifie avec une erreur de 0,25dB pour
la mesure (soit une précision relative de 6%), et une erreur de 0,05dB pour la simulation (soit
une précision relative d environ 1%).

Les raisons principales probables causant I'imprécision de 6% de ces mesures sont les
réflexions acoustiques parasites, ainsi qu’ une mauvaise correction du couplage électrique entre
I’ alimentation RF du transducteur et |a chaine d’ amplification du signal de |’ hydrophone.

Laprincipale raison liée al’imprécision de 1% de la puissance pour lasimulation est due ala

discrétisation des plans d’intégrations pour le calcul des puissances acoustiques partielles.
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Laquas invariabilité de la puissance acoustique en fonction de z, vérifieici |I” hypothése que
I’ eau épurée utilisée est caractérisée par un coefficient de transmission T=1.

Il peut étre notéici que la puissance acoustique apparente Pac_ap(z) peut étre approximée, a
10% pres, ala puissance acoustique totale pour z<40mm.

6.3.2. Evolution dela pression acoustique sur |I'axe fonction de z

Afin de comparer les évolutions de la pression acoustique sur |’ axe en fonction de la distance z,
une pression de référence proportionnelle a la racine carrée de la puissance acoustique a été
introduite.
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Simu 6.2mm
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-14

10 2 [mm] 100

Figure 2-15: Pression acoustique sur I"axe du mono-élément P(0,2) en fonction dela distance z

La simulation avec un diamétre actif de 6,2mm correspond au mieux au profil de mesure.
Chacune des courbes, a partir de z=25mm, suit une asymptote de pente -20dB/décade. Ceci
sexplique par le fait que dans un champ assez lointain, tous les points sources (de la
discrétisation de la source S) émettent une phase acoustique quasi égale. Ainsi la surface source
S pouvant étre approximeée a un unique point source, la pression acoustique est proportionnelle a
1/z (ceci éant lié al’ Equation 2-1 de la diffusion Rayleigh).

Encore unefoisici, le fait que la pente de la pression P(0,z) soit trés proche de -20dB/décade
permet de revérifier que I’ eau utilisée n’introduit pas de pertes notables dans la propagation des

ondes acoustiques.
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6.3.3. Directivité de la pression acoustique

Il est possible de caractériser un transducteur plan par sa directivité sur son champ lointain.
Ici, on effectue la comparaison du module des pressions et non plus la projection selon (0z). En
utilisant les notations de la Figure 2-10, ladirectivité s écrit :

P(y, 2)
P(0, 2)

= ZI — -1@@ (-
D”a”Sd_mES(a) _‘ 5 Dhydrophone(a) X; ,a =C0S g;;, Z =,/ 2+ y2

Equation 2-20
Le terme Dryaroprone() compense la directivite de I"hydrophone et Z/z la difféerence de

distance entre le point al’ axe et le point excentré en y (cf. Figure 2-10).
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Figure 2-16 : Directivité dela pression du mono-élément en fonction del’angle a |’ axe de celui-ci
Ici aussi, le profil de directivité avec une simulation de diamétre actif de 6,2mm, est celui qui
se rapproche le mieux des mesures.
Il est a noter que les points de mesure pour z>79mm n’ ont pas été utilises, le signal devenant
trop faible vis-a-vis du bruit de mesure, et I'imprécision de la correction du couplage éectrique
devenant non négligeable.
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6.4. Normalisation pour une puissance de 1W électrique envoyée sur
le transducteur

La mesure du rendement par la méthode de la balance a1’ aide des indications données en [Ref
2-6& 7] adonné une valeur de 48 % a 1,5 MHz.

Ains en suivant la méthode de normalisation de la carte de champ acoustique au chapitre
[1.5.4, pour 1 Watt électrique alimentant |le transducteur, une pression acoustique dans I’ axe de
P(z=79mm)=63kPa=0,268W/cm? (valeur efficace) est générée dans I’axe du mono-éément a
80mm de la source. Il est a noter que la mesure du rendement par la méthode de la balance
fournit une précision de I’ordre de 15 % [Ref 2-6], donnant ains une précision de 7 % sur la

pression.

6.5. Conclusion sur le champ acoustique du mono-éément

L’ exploitation des mesures indique que le mono-élément étudié correspond le mieux a une
surface active de diamétre proche de 6,2 mm. Ainsi, le diamétre indiqué par le constructeur de
5,8 mm donne une précision respectable de I’ ordre de 5 % sur le diametre, et 14 % sur la surface
en mm?2,

Deux explications peuvent expliquer cet écart (qui reste toute fois acceptable), la premiere
étant la précision de fabrication de la partie active du transducteur, la seconde pouvant étre un

phénomene d’ apodisation pouvant se créer au bord de la source dessinée.
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7. Etude et mesure du champ acoustique d’un mono-éément
focalisé

Figure 2-17 : Photographie représentant le mono-bloc fo isé

Le transducteur ici étudié est caractérisé par une callote sphérique de focale f=80mm. Son
diamétre d’ ouverture est de 120 mm. Sa fréguence de fonctionnement est de 1,5 MHz. Sa surface

active est de valeur : S»13600mm?.
L’ étude consiste a vérifier les dimensions du point focal, ainsi que son intensité, par rapport a

lathéorie.
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Figure 2-18 : Convention de repére et notations pour la comparaison des résultats

Pour la comparaison des résultats, la convention d’ un repére commun tel que décrit en Figure
2-18 sera utilisée. La carte de mesure étant une projection de la pression selon (0z), celle-ci sera

comparée a une carte de simulation projetée elle aussi selon (0z).
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7.1. Parameétre et carte de ssimulation

Pour la simulation, les hypothéses d’ une surface homogene en amplitude et phase d’ émission

sont aussi prises.

82.00 82.00

84.00

84.00

80.00

80.00

7E.00 76.00

7200 7200
250 A28 125 250 250 125 135 280
Zmin=1.03 Zman=51.63 Wbr_indice=4.13E3 Frmin11 108 Frawchl 53 Hbr_indice=4 13 3
Zmean-0 08 ZeH-10 85 7 sum_surf-G68 Zmean=7.13 Zeft=0.86 Z_sum_suif=589
Fiatio_fi[%l-43.24 Z_sar_sum_suif=. 7263 Fialio_i[%-51.79 Z_sq_sum_sur=B.03E3
_phase_enabled m Field OF View [mm} phase_enashled — Field OF View [mm}
e Tl wmine[25 Hma25 Hnbr= [51 Preswe <] |y T35 a2t Kinbr= [51
Plat m odule] Plat ﬂ
% 72 Blen “rriin=[72 Va9 ‘Y= [81 e Ymin=[72 “mawd] B8 b= [E1

¥ Wectorial cale ¥ Wectorial cale

Figure 2-19 : Carte de champ de la pression acoustique résultat de simulation avec contour a -6 dB (Module a gauche, et
projection selon Z a droite)

La carte spatiale de répartition de la pression acoustique étant de révolution suivant |’ axe
perpendiculaire a la surface d’ émission passant par le centre du disque, un plan comprenant cet
axe est suffisant pour représenter larépartition spatiale du champ acoustique.

L es parametres de simulations sont :

- Laposition du mono-éément (X=0,Y=0). Direction de propagation suivant (Oy).
- Le FOV de 5x16mm?2 comprenant |’ axe (Oy). Résolution de 0,1x0,2mm2.
- Larésolution du découpage de la source d’ émission : 0,1x0,1mnm? : N=1,36M Points.
Pour information, le temps de calcul de cette simulation est d environ 20minutes sur un

ordinateur cadence par une horloge a 2GHz.
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7.2. Parametre del’acquisition et résultat du champ mesuré
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Figure 2-20 : Résultat de |’ acquisition de mesure avec contour a-6dB de la pression maximale mesurée

Les parametres de |’ acquisition de mesure caractéristiques de la carte en Figure 2-20 sont :

La position du centre du point focal (X=56mm, Y =52.6mm, Z=38.7mm).

Ladirection de propagation approximativement de direction opposee al’ axe (Oz).

Un FOV de 5x5x16mm® avec une résolution de 10x0,25x0,25mm?.

Le FOV est centrée sur le point de I’ espace ayant |a plus grande pression acoustique.

Pour ordre d'idée, la durée de cette acquisition composée de 210 681 points dans |’ espace a

été d’ environ 40heures.
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7.3. Comparaison desreésultats de mesures et de smulations

7.3.1. Dimensions du point focal
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Figure 2-21 : Profils spatiaux selon x et y de I’ acquisition et de la simulation (projection Z)
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Figure 2-22 : Profils spatiaux selon zde |’ acquisition et de la simulation (projection Z)

Comparaison des dimensions des points focaux & -6dB :

Simulation : 0,92x0,92x3,60mm?® (Projection Z)

Mesure : 0,99x0,99x4,01mm?® (Projection Z)

Simulation : 1,08x1,08x3,60mm?* (Module)

Mesure : 1,16x1,16x4,01mm?* (Module par extrapolation)

Suivant toutes les directions, le point focal se trouve plus gros pour la mesure par rapport ala
simulation. Ainsi il y a une augmentation de 7,4%x7,4%x11,4% de ses dimensions. Ceci peut

mettre en évidence une focalisation non idéale.
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7.3.2. Puissance apparente Pac_ap(Z) en fonction de Z
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Figure 2-23 : Evolution de la puissance acoustique apparente Pac_ap(z), en fonction de la distance z

Le rapport entre la plus grande puissance acoustique apparente Pac_ap(z) et la puissance
acoustique totale est de -1.04dB, soit un facteur de correction de puissance Fc=1,27.

Pour les valeurs au-dessus de -5dB, |a courbe de mesure correspond tout a fait avec la courbe
de smulation trandatée de 0,5mm. Ce qui laisserait penser que le facteur de correction Fc
théorique est proche de larédlité.

Le fait que la courbe de mesure de la puissance apparente ne soit pas centrée par rapport a
z=80mm (coordonnée de la plus grande pression mesurée) peut aussi étre expliquée par une
focalisation non idéale.

30 ‘
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=== Simulation

28 1

26
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2| / \

18

P(0,0,2)/Pref [dB]

16

14

12

77 78 79 80 81 82 83
Z[mm)]

Figure 2-24 : Rapport P(2)/Pref fonction de z, Pref éant proportionnelle & la racine carrée de Pac_total
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Enfin la courbe de gain de focalisation au point focal indique une valeur de 28.5dB en
théorie, et un gain de 21.3dB pour la mesure. Soit une perte de 7.2dB (perte de 58% en pression,

et 82% en intensité acoustique) due & une mauvaise focalisation du faisceau ultrasonore.

7.3.3. Normalisation pour 100W électrique

La mesure du rendement par la méthode de la balance [Ref 2-6& 7] (incluant le coefficient de
correction pour une onde non plane mais focalisée) arévélé une valeur de 40%.

Ceci nous donne pour une puissance électrique de 100W, une pression acoustique au point
focal de P(0,0,80)=8.89M Pa=5,34kW/cm? (valeurs efficaces).

On obtient par smulation une presson acoustique au point foca de
P(0,0,80)=21.0M Pa=29.9kW/cm? (valeurs efficaces).

7.4. Conclusion sur le champ ultrasonore du mono-élément focalisé

Bien que la défocalisation du transducteur entraine une perte au point focal de 7,8dB (58%
de la pression au point focale), les dimensions de la tache a -6dB restent proche de celle prédite
(environ 10%) dans le casidéal de lasimulation.

Ceci souligne fortement I'intérét d’'une calibration des réseaux matriciels en phase, ains
gu’une compensation de la défocalisation possiblement crée par les différentes interfaces de
tissus traversées.

Cependant cet écart important mériterait d’ étre étudié de maniéere plus approfondie au travers
d’ expériences complémentaires qui confirmerait ce résultat. Ceci peut par exemple étre fait, en
calculant le coefficient de conversion tension/pression a |’ aide d'un préscan avec le petit mono-
élément (avec une connaissance précise de la puissance envoyée), suivi du scan du mono-

élément focalise.
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8. Conclusion et per spectives

8.1. Améliorations du banc

Une amélioration possible de la plateforme est possible en utilisant une émission d’un train
d’ onde suffisamment large (afin d arriver aun régime établi électrique et mécanique de la chaine
d’ émission et de réception) plutbt qu’ une émision permanente. Cette technique permettra en effet
d’ éiminer les problemes de couplage électrique, et de réflexions acoustiques parasites. Cela
permettraainsi d’ avoir une carte de champ de meilleure précision.

Il est aussi possible d’ augmenter la précision du banc en tenant compte de la directivité réelle
de I’hydrophone (donc établir un protocole pour la mesure et calibration de la directivité de
I’aiguille).

Enfin, une amélioration logicielle a envisager pourrait étre |’ extrapolation de la carte de
mesure de pression vers une carte de champ de pression vectorielle.

8.2. Per spectives de travaux de mesure

A la vue de I'importance d avoir une focalisation efficace souligné par I’analyse du mono-
élément focalisé, I utilisation du banc acoustique pour un étallonnage en amplitude et en phase
des réseaux matriciels serait fort nécessaire. Ceci nécessiteral’ étalonnage précis de la directivité
gpatiale de |” hydrophone.

Une autre perspective de travail possible, peut étre I’ utilisation du banc pour une calibration

en phase acoustique pour un tir intracostal.
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Chapitre 3: Déter mination des parametres

tissulaires sur reins de porc perfuses

Chapitre 3 : Détermination des parametres tissulaires sur reins de porc perfusés Page 83/122



1. Introduction

L’ objectif de la thermothérapie est d’'induire un chauffage suffisant pour la destruction du
tissu pathologique tout en préservant les tissus sains avoisinants. Dans les tissus vivants, la
perfusion sanguine, la conductivité thermique ains que I’ efficacité d'absorption des ondes
acoustiques jouent un réle important dans la distribution spatio-temporelle de la température.
Ainsi pour un contréle/asservissement [Ref 3-13] optimal de la température dans le temps et

dans |’ espace, |la modélisation du comportement thermique des tissus chauffés est nécessaire.

Dans ce chapitre, il est proposé une méthode de mesure des paramétres thermiques du tissu,
basée sur une analyse quantitative des cartes de température acquises par IRM [Ref 3-6&15]
durant un chauffage par Ultrasons Focalisés de Haute Intensité. Des expérimentations sur reins
de porcs perfusés ex vivo avec des débits différents ont été réalisées pour évaluer I'influence de
la perfusion sur la distribution de la température. A une échelle macroscopique, le modéele de
transfert de chaleur dans les tissus biologiques (Bio-Heat Transfert — BHT), propose par Pennes
[Ref 3-1], décrit I’ évolution spatio-temporelle de la température en fonction des trois parametres

thermiques du tissu : la perfusion, la diffusion thermique et e facteur d’ absorption.

Les objectifs de ce travail sont d’ évaluer la précision du modéle BHT sur le rein pour décrire
la distribution de la température en présence de la perfusion et de proposer une méthode
guantitative pour |’ estimation des trois parameétres thermiques du tissu : la perfusion, la diffusion

thermique et I’ absorption des ultrasons.
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2. Théorie et modélisation

2.1. Le modele thermiquetissulaire Bio-Heat Transfert

L’équation BHT [Ref 3-1] est un modele déecrivant I'évolution spatio-temporelle de la
température dans un tissu biologique hétérogene (en absence de grands vaisseaux sanguins)
selon I’ équation suivante :

LY

t

.S, = div{k, gradT(f t))- w,r ¢, [T(Ft)- T,]+a xP(f,t) , avec:

Equation 3-1

T(r, t) [°C] : Latempérature locale du tissu T.[°C] : Latempérature du sang artériel
pr €t pp, [kg-m3] : Les masses volumiques du tissu et respectivement du sang

c et ¢, [Jkg K™ : Les capacités calorifiques du tissu et respectivement du sang

w, [m*m3.sY] : Le coefficient de perfusion ke [W-m™K™] : Laconductivité thermique
o [m*K-JY : Le coefficient local d absorption

P(} ,t) [W-m¥] : La puissance thermique déposée |ocalement par unité volumique

Selon I’Equation 3-1, la chaleur est évacuée par deux phénomeénes physiques:
La conduction, exprimée par le terme divs(k, gradT(F t)), représentant le transfert
d énergie des régions ayant une température élevée vers des régions avec des
températures plus basses.
La convection, exprimée par le terme w,r ,C, [T(F,t)- Ta] , représentant la quantité de

chaleur évacuée par le flux sanguin. Une supposition de ce modéle est que le sang
pénétre dans le tissu chauffé a la température artérielle et sort du volume chauffé ala
température locale du tissu.

En considérant les chaleurs spécifiques et les masses volumiques du tissu et du sang
identiques (c; = ¢, €t py = pp), €t une conductivité thermique k; constante, I’ Equation 3-1 devient :

ﬂT(I’ 1t) = DN ZT(F"[)- WbT(Ir,t)*' aP(I‘r,t), avec :

it
Equation 3-2
D = kdpr-Ct [mm-s?] : Le coefficient de diffusion thermique
N2 - L’ opérateur Laplacien
W, [m>m3sY] : Le coefficient de perfusion
a [m*K-JY : Le coefficient local d’absorption
T(; ,t) [K] : L’ élévation de |a température du tissu, avec Tinitial=T,
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2.2. L’ évolution temporelle de |’ énergie déposee dans |’ espace

Pour une puissance acoustique constante (P) appliquée pendant une durée t, suivie d'une
période de refroidissement t, I’intégration spatiale de I’ Equation 3-2 sur un volume V, méne a
I’ expression suivante pour I’ énergie thermique Eth :

E, (t .
“%_;() = DT - wEn (1) +a ggp(f O
v fiv
Equation 3-3

La considération d’un volume V suffissmment large, vérifiant les conditions aux limites

T(rmaxt)=0, ains que OT(r max,t)/0X = OT(r mex,t)/0Y = OT(I'max,t)/0z = O, permet d’annuler le terme

aGoN°T (rr ,t)drr et ainsi obtenir une équation différentielle du premier ordre :

fiv
E.. (t
ﬂ 1TT:( ) +W,En, (t) =2 xR, , avec:
Equation 3-4
Py = @‘j:’(tr,t)d{ [W] : la puissance spatiale totale déposée
v
L a solution analytique de I’ Equation 3-4 s écrit :
E jaP[l- exp(- wit)]/w, durant lechauffage
=9 , QVEC :
™ T, expl- w(t-t,)]  durant lerefroidissement

Equation 3-5

Emo [J] : L’ énergie accumulée dans le tissu alafin du chauffage, al’instant t,

2.3. L’ évolution spatio-temporelle de la température

L’ évolution temporelle de I’ énergie thermique dans I’ Equation 3-5, est représentée par une
fonction exponentielle dépendant des coefficients de perfusion et d’ absorption, et indépendante
de la diffusion thermique. En |’ absence de perfusion, I’ énergie thermique augmente linéairement
pendant le chauffage et reste constante pendant |a période de refroidissement.

La distribution spatidle de I'énergie acoustique émise par le transducteur de forme
ellipsoidale peut étre modélisée approximativement par une Gaussienne 3D dont les dimensions
longitudinales et respectivement transverses, par rapport a la direction de propagation dépendent
des caractéristiques du transducteur ainsi que de la fréquence utilisée. Dans le cas d’ un chauffage
a puissance constante en un point fixe, la distribution spatiale de la température peut étre

approximée par une fonction Gaussienne [Ref 3-8]. Cette approximation permet de résoudre
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analytiquement |’ Equation 3-2 durant la période de refroidissement. La solution anaytique de
I’Equation 3-2 peut étre obtenu a1’ aide d’ une transformée de Fourier spatiale [Ref 3-4] pendant
la période de refroidissement (P(f,t >t,)=0) :
m:"tlﬂ) =- (kzD +Wbﬁ*(ﬁ,t) ,avec:
Equation 3-6
T (ll<,t) : transformée de Fourier spatiale de la distribution spatiale de la température T(; ,t)
L’intégration analytique de cette équation différentielle du premier ordre durant la période de
refroidissement donne la solution suivante :
T (l'<t) =T (l'<,0)exp(- k2Dt )xexp(- wt)
Equation 3-7
Une approximation de la distribution initiale de la température par une fonction Gaussienne
permet d obtenir |’ expression suivante dans I’ espace de Fourier :

T (l'<,0):To X(2p)*'? %8 %0y2.S o, >exp[— k’s? /2] >exp[— (ki + kf)séﬂ/Z]

x> 0x

Equation 3-8

To[°C] : Latempérature au point focal alafin de la période de chauffage (ty,)
ooy €t 0oy : Les valeurs des variances de |la fonction Gaussienne (étalement spatial de |a température),
dansle plan horizontal (Oyz) et respectivement la direction verticale (OXx).

En utilisant la valeur initiale de T~ (l'<0) (Equation 3-8) dans I’ Equation 3-7 et en appliquant
une transformation de Fourier inverse, la distribution de la température pendant le
refroidissement S’ écrit :

LAl2 ~

I 5 O'g Oa 0_2 O é y2+22 U é u
TI)=Tok 5 D6 5 5 expe (expe expl- wit
o Ogagﬂ”Dtaxg"gX”Dtb "e Aot + 20ty 6 20§X+2Dt3ep( 2

oyz

2

Equation 3-9

To [°C] : Lavaleur de latempérature au point focal al’instant t,
ooyz €t 0oy Les variances de la Gaussienne spatiale, représentant I’ étalement de la distribution de la
température dans le plan horizontal (Oyz) et respectivement dans la direction verticale (OX).

A I'instant t, la solution analytique donnée dans |’ Equation 3-9 décrit la distribution spatiale
de la température, d'une allure Gaussienne caractérisée par une déviation standard augmentant
linéairement avec le temps de pente égale a 2:D. En accord avec le modéle BHT, cette éguation
montre que I’ é&talement spatial de la température ne dépend pas du coefficient de perfusion, mais
dépend uniquement de la diffusion thermique. La perfusion agissant uniguement comme un
facteur d’ échelle.
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3. Matérielset Méthodes
3.1. Modeledel’ organe

L es expériences ont été effectuées sur cing reins de porc ex vivo. Les organes ont été extraits
immédiatement apres le sacrifice de I’animal et perfusés rapidement avec un liquide isotonique
(0,9 % NaCl) (Baxter S.A., Lessines, Belgique) atempérature ambiante. Aprés un passage rapide
du liquide de perfusion pour éviter la coagulation du sang a I’intérieur du tissu, |I’organe ainsi
gue le fluide de perfusion ont été placés dans la chambre de I'I|RM, soixante minutes avant le
début des expériences pour obtenir un état d’ équilibre thermique de I’ ensemble a 20 °C. Toutes
les expériences effectuées ont été approuvées par le comité d éthique local.

Des expériences avec des conditions variables de perfusion (de O jusqu’a 2,3 mL-sec™) ont
été effectuées avec un gjustement manuel du flux rentrant par une obstruction progressive du
tube. Pour chague expérience, le flux a été précisément mesuré durant trois minutes. Les
variations du flux rentrant peuvent induire des modifications du volume du rein et par
conséquent des modifications du champ magnétique local. Pour ces raisons une période de
stabilisation de cing minutes a été systématiquement respectée apres chaque modification du
débit du flux avant le début d’ une nouvelle séquence d’ acquisition associée a son chauffage par

ultrasons.

3.2. Chauffage par Ultrasons Focalisés de Haute I ntensité

Le chauffage par ultrasons focalisés a été effectué pendant 10 a 24 secondes avec une
puissance constante de 115W de puissance électrique a I’ aide d’un transducteur mono-élément
focalisé (transducteur étudié au Chapitre 2 : 7), sphérique, compatible IRM (Imasonic SA.,
Besangon, France) intégré dans le lit de I'lRM. Le transducteur opéere a une fréquence de 1,5
MHz et ales dimensions suivantes : diamétre d’ ouverture de 120 mm et un rayon de courbure de
80 mm. Le point focal a une alure elipsoidale d’'un volume d'environ 1x1x4 mm?, alongée
dans la direction de propagation des ondes acoustiques (axe vertical). Le transducteur est
immergé dans un bassin rempli avec de |I'eau dégazée avec une membrane sur la partie
supérieure. Le couplage acoustique avec I'organe a été réalisé avec du gel échographique de
contact (Parker Laboratories, Inc., Fairfield, NJ, E.U.).
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Figure 3-1: Dispositif du montage expérimental pour le chauffage par ultrasons focalisés d’'un rein de porc utilisé dansle
systéme |RM Philips 1 ,5Teda

Le schéma du dispositif expérimental est décrit en Figure 3-1. Le transducteur acoustique est
piloté par un GBF (Y okogawa, type FG110, Tokyo, Japon) fournissant un signal sinusoidal, qui
est ensuite amplifié par un amplificateur KMP170F (gain en puissance de 58 dB, Kamus,
Bothell, WA, E.U.) fournissant une puissance éectrique de 115 W au transducteur pendant la
phase de chauffage. Le positionnement précis du point focal dans une région cible a été effectué
a |’aide de pistons hydrauliques (amplitude maximale du déplacement du transducteur dans les
deux directions du plan horizontal ~ 80 mm). La position verticale du point focal dans le rein a
été gjustée en jouant sur I’ épaisseur du gel de contact utilisé. Différentes régions (4-10) du cortex
rénal ont été chauffées a une puissance constante dans des conditions différentes de flux (3
jusqu’a 7 chauffages dans une région). Au total, cent expériences de chauffage différentes ont été

effectuées avec un monitorage par IRM de température.

3.3. Thermométrie par IRM

Toutes les expériences ont été réalisees sur un scanner clinique Philips 1,5 T Achieva
(Philips Systemes Médicaux, Best, Pays-Bas). L’acquisition du signal a été effectuée a I’aide
d’ une antenne de surface de diametre intérieur de 9,6 cm. L’ antenne a été positionnée au dessus
du rein (cf. Figure 3-1). Des images anatomiques pondérées en T, et T; ont été acquises utilisant
une séquence Turbo Spin Echo (TSE), TE/TR=80/1200 ms (TE : temps d'écho, TR : temps de
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répétition) et respectivement une séquence Echo de Gradient rapide TE/TR=9,2/19 ms. Les
paramétres géométriques des deux séquences sont les suivants: FOV=128x128 mm?, matrice
d’acquisition 128 x 128, 8 coupes adjacentes (distance entre deux coupes égale a zéro), épai sseur
de coupe 5 mm. La résolution spatidle des images est de 1x1x5 mm?®. Ces images ont été
acquises avant les expériences de chauffage afin d’identifier les structures anatomiques du rein et
de pouvoir positionner ainsi le point focal du transducteur dans la région corticale.

Pour le monitorage de la température, une séquence dynamique écho de gradient EPI-
segmentée a été utilise avec des paramétres TR = 300 ms, TE = 18 ms, angle de basculement o =
35 °, facteur EPI = 11, et une résolution temporelle de 2,4 sec/volume. Les cartes de température
ont éé calculées en utilisant la technique de variation de la fréquence des protons (PRF)
(constante de conversion 0,0094 ppm-°C™) et affichées on-line. Comme la région d'intérét
utilisée dans nos expériences n’ a pas dépassé 30 mm, on peut estimer que la dérive temporelle du
champ magnétique est uniforme a I'intérieur d’une telle région de taille relativement réduite.
Cette technique constitue une approximation d’ ordre zéro (uniguement la variation temporelle du
champ magnétique est prise en compte). Pour compenser le drift temporel de la phase induit par
la variation du champ magnétique, une région non chauffée al’ extérieur de notre région d’intérét

aété utilisee.

3.4. Estimation numérique des parametresther miques du tissu

Apres expériences, le traitement des données a été effectué off-line a I’ aide de programmes
écrits dans le langage IDL (ITT Visua Information Solutions, Boulder, CO, E.U.) pour
I’ estimation des coefficients de perfusion, diffusion et d’ absorption pour les différents débits de
flux rentrant.

Dans un premier temps, |’ évolution temporelle de I’ énergie thermique a été calculée a I’ aide
d’une intégration numérique spatiale de chaque carte de température de la série temporelle sur
une région cylindrique ayant un diamétre de 30 mm autour du point focal et une hauteur de 30
mm. Le taux de perfusion et e coefficient d’ absorption ont été calculés al’aide d’ une régression
non-linéaire minimisant |I’erreur moyenne quadratique utilisant |’algorithme de Marquard-
L evenberg.

Le calcul du coefficient de diffusion a été effectué en analysant |’ étalement spatial des cartes
de température en fonction du temps pendant |a période de refroidissement comme proposé par
Cheng et Plewes [Ref 3-8]. Dans ce but, la distribution spatiale de la température dans une

région de 38 x 38 mm?, centrée sur le point focal (voxel ayant la température la plus éevée
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pendant le chauffage) a été gjustée par régression sur une fonction Gaussienne 2D a |’aide de
I’ algorithme de Marquard-Levenberg. Conturo et Smith [Ref 3-9] ont démontré que I’ erreur sur
la mesure de la phase en un voxel de I’'image est inversement proportionnelle au rapport signal-
sur-bruit (SNR) de I’image de magnitude. Compte tenu de cette remarque, pour une amélioration
de la qualité de la régression, chagque erreur quadratique de la température a été pondérée par
I’amplitude du voxel correspondant. Afin de déterminer la valeur de D, une régression linéaire

de I’ évolution temporelle de 62 a été effectuée (voir I’ Equation 3-9).

4. Résultats

Figure3-2: a: Image du rein pondérée en T2, acquise avant le début du protocole de chauffage.

b : Carte de température dans le plan focal codée en couleurs, superposée sur I'image de
magnitude correspondante ; la fleche blanche indique la position du point focal et la fleche
jaune indique un point situé a I’ extérieur de la zone de chauffage utilisé pour estimer la stabilité
delatempérature

La Figure 3-2 affiche les résultats d’ une expérience de chauffage par ultrasons focalises de
haute intensité en présence d’un débit de 57 mL-min™. L’image pondérée en T, représentée dans
la Figure 3-2a montre la structure anatomique du rein. La Figure 3-2b montre la carte de
température de la coupe centrale du volume acquis a la fin de I’ application de la puissance, a

I"instant t.. Lafléche blanche indique la position du point focal.
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4.1. Représentation et régression des mesures spatiales et temporelles
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Figure 3-3: a: Evolution temporelle de la température au point focal (point indiqué par la fleche blanche dansla Figure
3-2b et al’extérieur delarégion de chauffage (point indiqué par la fleche jaune en Figure 3-2b). Lestemps th et tc indiqués
au dessus du graphique correspondent au début de la période de chauffage et respectivement de |la période de refroidissement.

b : Evolution temporelle de I’énergie thermique : données expérimentales (trait continu) et fit résultant
conformément a I'Equation 3-5 (trait pointillé). Le taux de perfusion (wh) ains que le coefficient
d absorption () avec leurs déviations standard correspondantes trouvées pour cette expérience sont indiqués.

L’ évolution temporelle de la température au point focal est représentée dans la Figure 3-3a
ainsi que |’ évolution de la température mesurée dans un voxel al’ extérieur de la région chauffée
(indiqué par lafleche jaune dans la Figure 3-2b). La déviation standard de |la température a été de
0,3 °C, ce qui montre une bonne précision de la thermométrie par IRM. La température a
augmenté pendant I’ application de la puissance acoustique et est retournée a sa valeur initiale en
raison des phénomenes de diffusion et de perfusion en étant la cause. L’ évolution temporelle de
I’ énergie thermique Em, ainsi que le fit résultant, conformément &I’ Equation 3-5 sont représentés
dans la Figure 3-3b. Nous pouvons remarquer une excellente correspondance entre les données
expérimentales et le fit résultant du modele décrit par BHT.
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Figure 3-4: a: Profils de température pour lestroisinstants indiqués en Figure précédente : données expérimentales (trait
continu) et régressions Gaussiennes résultantes (trait pointillé).

b : Evolution temporelle de 62 pendant la période de refroidissement (symboles) et régression linéaire résultant
(trait continu). La valeur dela diffusion thermique calculée a partir de la pente dela droite est indiquée.
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La Figure 3-4a montre |’ étalement spatial de latempérature ainsi que la qualité du fit par une
fonction Gaussienne 2D a trois instants différents pendant la période de refroidissement. La
Figure 3-4b montre |’ évolution temporelle de la valeur de ¢* pendant le refroidissement. Comme
prévu par le modéle BHT, ¢*(t) montre une dépendance linéaire en fonction du temps. Nous

pouvons ainsi remarguer la précision du fit résultant.
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Figure 3-5: I'évolution de la température au point focal (a), I’ évolution de I’ énergie thermique (b) (lestraits continus
représentent les données expérimentales et les traits pointillés représentent les fits résultants).

Les résultats obtenus pour quatre expériences représentatives avec des conditions de
perfusion différentes sont montrés dans la Figure 3-5. Les augmentations de la température ont
été de 24,4 °C, 23,0 °C, 21,5 °C et respectivement 18,4 °C. En concordance avec la théorie, la
température maximale atteinte a la fin du chauffage décroit avec I’ augmentation de la perfusion
pour des puissances acoustiques et des durées de chauffage identiques. Une durée de chauffage
plus longue a éé adoptée pour la valeur de perfusion la plus grande afin d obtenir une
augmentation significative de latempérature maximale.

L’ énergie thermique accumulée dans la région dintérét pour les quatre expériences
effectuées dans des conditions identiques ainsi que la régression résultante conformément a
I’Equation 3-5 sont représentés dans la Figure 3-5b. Pour toutes les expériences une
augmentation quasi-linéaire de E, a éé observée pendant |'application de la puissance
acoustique. L’ expérience sans perfusion montre que Em, reste constante a la fin du chauffage,
pendant la durée de refroidissement, en concordance avec le modéle BHT. Pour les expériences
en présence de perfusion, Em, décroit exponentiellement pendant la période de refroidissement.
Comme prédit par la théorie, le taux de décroissance de I’ énergie thermique augmente avec

I” augmentation du flux.

Chapitre 3 : Détermination des parametres tissulaires sur reins de porc perfusés Page 93/122



o? [mm?]

0 10 20 30 40 50
_Cooling time [sec]

Figure 3-6 : Evolution de &2 (c) en fonction du temps pour quatre valeurs de flux différentes : sans perfusion (rouge), 34
mlemin-1 (vert), 57 mlemin-1 (bleu) et respectivement 114 miemin-1 (noir). Données expérimentales (symboles) et régressions
linéaires associés (la courbe correspondant au débit le plus élevé est déplacée versle haut en raison d’ une période de
chauffage pluslongue).

La Figure 3-6 montre |I’évolution temporelle de o°(t), ainsi que les régressions linéaires
associées pour les quatre expériences décrites précédemment. Tous les graphiques montrent une
évolution linéaire en fonction du temps avec des pentes identiques, ce qui indique que la
perfusion n’influence pas |’ é&talement spatia de la distribution de la température, en accord avec
le modele BHT. Nous pouvons remarquer que la droite correspondant au débit le plus grand est
déplacée vers le haut, en raison d'un temps de chauffage plus long ce qui implique un étalement
gpatial de ladistribution de latempérature plus important alafin de la période de chauffage.
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4.2. Calcul des paramétres thermique pour [I’ensemble des
expériences
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Figure 3-7: Lesvaleursdestrois paramétres thermiques du tissu : perfusion (a), diffusion (b) et coefficient d’ absorption (c)
en fonction du flux pour différentes expériences de chauffage au méme point aI’intérieur du cortex rénal (premier rein dans
letableau 1). Les symbolesindiquent les valeurs expérimentales et |es traits continus représentent le résultat des régressions

linéaires.

La Figure 3-7a montre le coefficient de perfusion ainsi estimé et la régression linéaire
résultante pour différentes valeur du débit du flux. Une dépendance linéaire entre e flux rentrant
et la perfusion estimée est observée. Pour toutes les expériences le coefficient de corréation
entre ces deux paramétres a été supérieur alavaleur 0,9.

La Figure 3-7b montre les coefficients de diffusion pour les mémes conditions de perfusion.
Nous avons obtenu des valeurs indépendantes du flux avec une valeur moyenne de 0,176
mm?-sec’™ et une déviation standard de 0,016 mm?-sec.

La Figure 3-7c montre que le coefficient d’ absorption estimé est également indépendant du

flux rentrant.
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Rein N Pente du taux de perfusion vs. Diffusion Coefficient
flux [mm™] [mm? - 7] d' absorption
Moyenne + Dév. St. P Moyenne + Dév. St. [mm®- K - JY

Moyenne = Dév. St.

1 25 8.39+ 0.50 0.95 0.176 + 0.016 13,8+ 0,33
2 26 10.25+0.72 0.92 0.169 + 0.016 11,7+ 0,225
3 23 9.47+0.52 0.96 0.172 +0.016 10,55+ 0,28
4 12 8.58 £ 0.52 0.95 0.175+ 0.016 94+0,17
5 14 9.32+0.66 0.92 0.170 + 0.016 95+0,24
Mean * 100 9.202 £ 0.75 0.172 + 0.003 11,0+ 1,85
Dév. St.*

Tableau 3-1 : Sommaire des résultats obtenus pour I’ ensemble des expériences effectuées (pente du taux de perfusion en
fonction du flux, diffusion et coefficient d’ absorption). Les paramétres P et Dév. St. indiquent la valeur du coefficient de
corrélation et respectivement la déviation standard. La valeur N indique le nombre de chauffages effectués sur un seul rein.

Un sommaire des trois paramétres thermiques du tissu utilisés dans le modele BHT, pour
toutes les expériences effectuées est montré dans le Tableau 3-1. Une dépendance linéaire du
coefficient de perfusion en fonction du flux rentrant a été systématiquement observée avec des
valeurs pour |a pente de la droite comprises entre 8,39 et 10,25 mm pour les différents organes
étudiés et des coefficients de corrélation systématiquement supérieurs a une vaeur de 0,9. La
valeur moyenne + déviation standard de la pente de la droite obtenue a été de 9,20 + 0,75 mm’>
pour les différents organes étudiés. Le coefficient de diffusion obtenu est indépendant du flux.
Pour cette mesure, une valeur moyenne de 0,172 + 0,003 mm®s® pour I’ensemble des
expériences effectuées a été obtenu. Le coefficient d’ absorption a été déterminé avec une bonne
précision pour chaque organe étudié et se trouve compris dans 'intervalle 1,88 et 2,76 °C-J". La
déviation standard de chague paramétre a été inférieure a 10 % de la valeur moyenne

correspondante.

5. Discussion et conclusion

Une méthode quantitative pour I’estimation des paramétres qui influencent les propriétés
thermiques du tissu a été présentée. Cette méthode a été validée sur un modéle d organe, le rein
de porc ex vivo. L’évolution spatio-temporelle de la température a été mesurée a I’aide de la
thermométrie par IRM pendant le chauffage par Ultrasons Focalisés de Haute Intensité (HIFU).
Une trés bonne correspondance entre les résultats expérimentaux et le modéle BHT a été

Chapitre 3 : Détermination des parametres tissulaires sur reins de porc perfusés Page 96/122




observée. |l existe d’autres modeles (9, 10, 11) décrivant le transfert de chaleur dans les tissus
vivants qui incluent des effets directionnels de transport de masse causés par la circulation du
sang dans les vaisseaux sanguins. Cependant, ces modeles requiérent une connaissance precise
de I'organisation géométrique du réseau vasculaire qui est difficile a obtenir pour des
applications in vivo. Ces modeles ont été comparés a des mesures de température acquises ex
vivo a |’ aide de plusieurs thermocouples insérés dans |’ organe, ceci n’ autorise qu’ une résolution
spatiale réduite. Dans le cas de cette éude, |e chauffage a été effectué de facon non-invasive, a
I’aide d’un transducteur ultrasonore et une thermométrie non-invasive a été effectuée pour
I’analyse de la distribution spatiale de la température dans le cortex réna pour différentes
conditions de perfusion. La résolution spatiale de la thermométrie par IRM est typiquement dans
la gamme d’un millimétre, ce qui est insuffisant pour évaluer les différents modéles de transfert
de chaleur a une échelle microscopique. Compte tenu de ce fait, le modele généralement accepte,
décrit par I'éguation BHT a été chois et évalué dans |I’hypothese d un transport sanguin
isotropigque al’ échelle de lamesure.

L’ utilisation de la thermométrie par IRM pour I’analyse du refroidissement du tissu par la
présence d' un grand vaisseau pendant le chauffage par radiofréguences d’'un foie ex vivo a été
proposee par Seror et al. [Ref 3-10], mais sans une comparaison quantitative avec les modeles
théoriques. Cheng et Plewes [Ref 3-8] ont investigué I’ utilisation d’ un chauffage non invasif par
ultrasons focalisés de haute intensité suivi par une thermomeétrie par IRM, mono-coupe en deux
dimensions dans la cuisse de lapin et ont également proposé une solution théorique de I’ équation
de transfert de la chaleur dans le cas particulier d'une impulsion temporelle de chaleur Q(t) =
o(t). Un fit spatial non linéaire, Gaussien, aux moindres carrés pendant la période de
refroidissement a été effectué et il a éé démontré que o°(t) varie linéairement avec le temps, en
accord avec lathéorie et avec les résultats révél és par notre étude. Malgré le fait que lavaleur de
la diffusion (D) a été déterminée avec une bonne précision (a 10 % pres), les auteurs ont
démontré par simulations et validations expérimental es que cette méthode requiert une excellente
précision de la thermométrie par IRM, avec une déviation standard inférieure a 0,2 °C. Dans
I’ approche 2D proposée dans la référence [Ref 3-8] la vaeur de la diffusion déterminée a partir
de I’analyse de I’ évolution de o*(t) a été introduite dans I’ Equation 3-7 pour estimer la valeur de
la perfusion sanguine. Les résultats obtenus par Cheng et Plewes [Ref 3-8] montrent que la
précision sur la mesure de perfusion est limitée par le bruit de mesure ainsi que par la
propagation de I'erreur sur la mesure de la diffusion et par une augmentation relativement

réduite de la température créée par une application de la puissance tres courte (impulsion
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temporelle). Cependant, ils ont conclu que I’ influence de la perfusion sanguine sur la distribution
locale de la température a une moindre influence que |’ effet de diffusion de la chaleur dans la
plupart des organes peu perfusés et que les difficultés rencontrées dans la mesure de perfusion
ont une importance mineure. Il a éé également mentionné que la précision de la mesure de la
perfusion pourrait étre meilleure dans les organes trés perfusés ou dans certaines tumeurs mais
sans une validation expé&imentale. Les simulations présentées dans leur travail ont montré
gu’'une déviation standard des cartes de température inférieure a 0,05 °C et une résolution
temporelle meilleure qu’ une seconde sont requises pour une estimation de la perfusion avec une
précision supérieure a 20 %. De plus, une augmentation de la déviation standard jusgu’a une
valeur de 0,2 °C et une résolution temporelle de 3 sec ont rendu la détermination de la perfusion
sanguine impossible (incertitude de 600 %). Ces contraintes expérimentales sont tres difficiles a
obtenir dans le cas d une étude in vivo compte tenu que la thermométrie par IRM souffre en
général d’'un rapport signal-sur-bruit réduit, ce qui implique une déviation standard de la mesure
de température assez élevée. Les valeurs typiques de la déviation standard de la mesure de
température reportées dans la littérature sont typiquement de I'ordre de 1 °C ce qui rend la
méthode 2D d’une utilité limitée.

Pour surmonter les limitations imposées par I'éude de Cheng et Plewes [Ref 3-8], nous
avons proposé une analyse volumétrique de la distribution de la température a partir d’'imagerie
par IRM multi-coupes en 2D pendant le chauffage a I'aide d'ultrasons focalisés de haute
intensité dans une région située dans le cortex rénal. Le cortex réna a éé chois comme un
modele adéquat pour I’ analyse de I’ influence de la perfusion sur la température en raison de son
taux de perfusion élevé et assez homogene. La diffusion et le taux de perfusion sanguine sont
déterminés par une analyse séparée des cartes de température (estimation de la diffusion
thermique) et de I’ énergie thermique (taux de perfusion sanguine et coefficient d’absorption) ;
calculée a |’aide d’'une intégration spatiale des données volumiques de température. La région
d’intérét pour I’ intégration spatiale doit étre suffisamment large pour inclure I’ é&talement spatial
dd al’ effet de conduction thermique et éviter ainsi une surestimation du coefficient de perfusion.
En considérant que la fonction Gaussienne est un modéle précis pour la distribution de la
température pendant la période de refroidissement (voir figure 2e), les limites pour |’ intégration
gpatiale peuvent étre déterminées analytiquement en calculant le rapport (R) entre |’énergie
contenue dans un cercle d’ une dimension donnée xr et I’ énergie totale (intégration sur un rayon
infini). Dans une dimension, ce rapport est donné par la fonction des erreurs: R =

Erf(xg/ V2 omax), OU omax Feprésente la valeur maximale de la variance a lafin de I’ expérience de
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chauffage (omax = 00 + 2D - t;). Dans ces conditions pour inclure 99 % ou plus (R > 0,99) de
I’énergie par I’ opération d’intégration spatiale, lavaleur du rayon d’intégration est donnée par xg
= 22 Gimax. Pour une valeur maximale de omex égale 5 mm (voir Figure 3c), la valeur résultante
de xg est de 14 mm. Compte tenu de cette remargque, la valeur choisie du diametre pour
I”intégration spatiale D=30 mm garantit une évaluation de I’ énergie thermique non partielle (voir
Figure 2e).

De plus, une attention particuliére a été accordée pour compenser la dérive de la phase due
aux variations temporelles du champ magnétique qui influencent directement le calcul de
I’énergie thermique, et par conséguent I’ estimation du taux de perfusion, et respectivement du
coefficient d’ absorption. Avec cette approche, la précision de mesure de la diffusion thermique a
été identique a la valeur obtenue par Cheng et Plewes [Ref 3-8] (a 10 % prés), comme il est
montré dans la Table 1 (colonne n° 5). La détermination de la pente du taux de perfusion des
expériences effectuées avec des différentes valeurs de débit a été possible avec une précision
meilleure que 7% (voir Table 1, colonne 3) a partir d'une incertitude sur la mesure de la
température de 0,3 °C et des images acquises toutes les 2,4 sec. Ceci indique que la méthode
proposee est plus tolérante que celle de Cheng et Plewes [Ref 3-8] en termes de précision et de
résolution temporelle de la mesure de température par IRM.

Cette amélioration a été possible en prenant en compte la distribution volumique de la
température, et par une détermination indépendante de la diffusion (analyse temporelle de
I'évolution de o*(t)), et respectivement du taux de perfusion (intégration spatiale). Dans ce
travail, nous avons proposé une solution analytique basée sur une transformation de Fourier de
I’ équation BHT pour un chauffage par ultrasons focalises de haute intensité en un point fixe avec
une durée plus longue par rapport a la fonction impulsion de Dirac temporelle - 4(t) proposée
dansletravail de Cheng et Plewes [Ref 3-8]. Par conséquent, la température maximale du tissu a
pu étre augmentée pour réduire I’influence du bruit pour I’ interprétation quantitative des données
expérimentales. Ceci est illustré dans la Figure 2, ou la durée d' application de puissance
acoustique a été allongée avec I’ augmentation du flux rentrant.

Les coefficients de corrélation tres élevés entre le flux rentrant et la mesure de perfusion
proposée dans ce travail montrent que notre méthode est précise et robuste. Malgré le fait qu’une
variation du flux rentrant soit difficilement réalisable in vivo, on peut remarquer que la vaeur de
perfusion peut étre calculée avec une bonne précision dans le cas d’un flux constant par un fit de
I’ évolution temporelle de I’ énergie thermique (erreur relative de 7 % sur la mesure de wy, Voir

Figure 2d). Par conséguent, méme si la méthode proposée requiert un matériel trés sophistiqué, il
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a été démontré qu’ une mesure preécise et non-invasive de perfusion a pu étre réalisée a partir d’ un
monitorage de température par IRM d'un chauffage effectué en un point fixe par ultrasons
focalisés de haute intensité.

Les hypothéses de ce travail ont é&é que les parametres du modele BHT sont spatialement
constants et gu'’ils restent inchangés pendant le chauffage. Dans ce travail plusieurs expériences
de chauffage ont été effectuées dans une méme région, et aucune variation significative des
parametres tissulaires n'a été observée. Nous pouvons ainsi prétendre qu’aucun dommage
tissulaire N’ a été provoqué par le chauffage, vérifié par une température maximale observée de
42 °C (une augmentation de 22 °C a partir de la température de la salle de I’'l|RM de 20 °C) qui
ne provogue pas une dose thermique |étale [Ref 3-11]. Cependant, une augmentation de 22 °C,
réalisée pendant les expériences, pourrait conduire a une altération du tissu (apoptose et
coagulations) in vivo. Cet effet peut étre évité en réduisant I’ énergie déposee par les ultrasons
focalisés avec une visualisation directe de I’ évolution temporelle de la température a |’ aide de la
thermométrie par IRM. Cependant, les modifications des caractéristiques physiologiques du tissu
en réaction au chauffage du tissu peuvent étre observées directement par une modification de la
constante de temps dans |’évolution temporelle de I'énergie thermique dans le cas dune
modification du taux de perfusion sanguine wy,, ou d’une modification de la pente de la droite
o?(t) produite par une modification de la diffusion thermique. Par conséquent, la méthode
présentée ici peut étre utilisée pour le monitorage de |’ altération du tissu pour des applications in
vivo, en complément du calcul de la dose thermique ainsi que du protocole standard d’'imagerie
de suivi post-ablation (images pondéréesen T, ou en Ty).

Les données expérimentales pour la diffusion thermiques révélées par les expériences
présentées dans cette partie sont en accord avec des données publiées dans la littérature (13, 16).
Comme prévu par le modéle BHT et en accord avec les résultats de Cheng et Plewes [Ref 3-8] et
respectivement Kolios et al. [Ref 3-5], la diffusion thermique a été trouvée indépendante du flux
rentrant (voir figures 1 et 2). Ces résultats sont en contradiction avec les modeles décrits par Key
[Ref 3-2] pour lesquels la perfusion sanguine influence I’ étalement spatial de latempérature.

Le taux de perfusion sanguine a éé trouvé proportionnel au flux rentrant dans I’ artere
comme montre dans lafigure 4a et les valeurs numeériques calculées a partir du fit de la variation
temporelle de I'énergie thermique se trouvent dans la méme gamme de valeurs que celles
reportées dans la littérature pour le rein (0,02-0,05 mL-mL™*s%) [Ref 3-12]. Une dépendance
linéaire entre le flux rentrant et le taux de perfusion estimé a été systématiquement observée.

Cependant, malgré la simplicité mathématique du modéle BHT, de nombreuses critiques
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concernent sa pertinence [Ref 3-3]. Ce modéle décrit avec précision I’ évolution temporelle de la
température en présence de perfusion ala résolution spatiale de notre étude et pour un chauffage
par ultrasons focalisés a des endroits suffisamment distants de grands vaisseaux sanguins comme
par exemple les grandes veines.

Les valeurs du coefficient d’ absorption calculées a partir de I’évolution temporelle de
I’énergie thermique ont é&é déterminées avec une bonne précision (erreur relative maximale
égale a 2,6 %, voir Table 1 - derniére colonne) pour chague rein éudié, mais ont été trouvées
variables entre les cing différents spécimens. Ceci peut étre expliqué par un couplage acoustique
différent pour chague expérience effectuée. Cependant, la variance du coefficient d’ absorption a
été de seulement 17 %. Notre méthode ne requiert aucune connaissance sur la dissipation de
I’énergie a travers la fenétre acoustique, compte tenu du fait que nous analysons I’ augmentation
effective de la température a |’ endroit cible, et provient du facteur de conversion entre |’ énergie

émise et |’ augmentation de latempérature indépendamment de la configuration pratique.

6. Per spectives

Une méthode de détermination des parametres tissulaires de précision trés correcte, dans une
zone aux propriétés homogenes, a été démontrée. Afin d’ améliorer la qualité de |’ asservissement
de température, qui doit étre trés précis lors d applications de dépbt local de médicament
thermosensible, une perspective de travaux ultérieurs serait d’'intégrer dans un protocole de
chauffage une procédure de pré-tir test, avec une élévation de température peu élevée (42-
37=5°C) pour éviter toute nécrose. L’analyse fournissant les paramétres tissulaires, et en
concevant judicieusement un algorithme d’ asservissement (comme Quesson et al. [Ref 3-4] et en
incluant la diffusion et I’absorption) qui anticipe le comportement thermique des tissus entre
I"aguisition de deux dynamiques, il sera possible de concevoir un asservissement ayant un
meilleur rapport rapidité/stabilité.

Une perspective paraléle serait de compléter le modéle présenté, en tenant compte d’'un
autre phénomene de perfusion causé par de grands vaisseaux a proximité du chauffage [Ref
3-10], ce qui pourrait étre utile pour d’ autres organes que le rein. Ceci pouvant se modéliser par
un contour du vaisseau caractérisé par une température constante, pompant la chaleur a
proximité par diffusion.

Des travaux postérieurs sur une modélisation avec prise en compte d' hétérogénéité du tissus
(perfusion anysotrope), et sur la dépendance des paramétres tissulaires en fonction de la

température et/ou nécrose seraient des pistes intéressantes d' investigation.
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Chapitre4: Lesuivi du mouvement 1D

ultrasonorecoupléal’ |RM
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1. Introduction

Un des intéréts apporté par le traitement des organes par ultrason focalisé, est son caractére
non-invasif. Ceci permet la suppression de |’ anesthésie du patient, conséquence d’ une réduction
du temps d’ hospitalisation. Le patient n’ éant pas anesthésié, celui-ci peut pendant le traitement
respirer de fagon continu. Une conséquence de la respiration du patient est le mouvement de ses
organes, et donc de lacible atraiter. Le traitement par ultrasons focalisés étant non-invasif, il est
nécessaire de pouvoir mesurer le déplacement de la cible pour pouvoir positioner le point de
chauffage sur lacible.

Dans cette partie, une présentation des principaux type d asservissement de position existant
dans une application HIFU sera présenté, suivi du travail d’investigation pour un couplage de

mesure IRM et ultrasonore.

2. Etat del’art des methodes de tracking existantesen HIFU

2.1. Tracking utilisant I'image de contraste IRM

Des techniques de traitements d’ images permettent d estimer en ligne les déplacements

temporels d’ organes a partir des images anatomiques [Ref 4-5],[Ref 4-6].

Figure 4-1 : Exemple de deux images anatomiques pris a deux instants différents, a.vécble.t éafté de champ de depl eicén%ent

La méthode de recalage d’image permet une estimation robuste du déplacement avec une trés

bonne précision 2D/3D spatiale. Elle offre une meilleure fiabilité que d'autres méthodes

existante comme les navigateur IRM [Ref 4-7] ou la méthode de tracking 3D ultrasonore [Ref
4-4].

Le principe est d estimer le déplacement de plusieurs petits groupes de pixels associés a

I’ anatomie scanné, et d’ estimer leur déplacement relatif par rapport a une image de référence (cf.

Figure 4-1). La précision des estimations de déplacements par IRM fut démontrée [Ref 4-2] avec
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une précision meilleure que le quart de la taille d'un pixel (celui-ci ayant un ordre de grandeur
d’ un millimétre).

Son avantage est de pouvoir faire de I'imagerie au dela des os, |a ou I’imagerie ultrasonore
ne peut fournir d information robuste. La rapidité de |’acquisition est variable: de 50ms a 2s
(suivant larésolution de I'image, le SNR, et le nombre de coupe souhaité).

Le temps de latence de |’ estimation de mouvement représente la somme du temps Tr/2 de la
sequence utilisée, du temps reconstruction des cartes d’amplitudes et de températures, du temps
de calcul des asservissements, et enfin des temps de transfert des donneées.

Une acquisition d’ image rapide est possible, mais cela limite en contrepartie la résolution, le
volume, et la précision de température du volume scanné.

Des travaux [Ref 4-2] utilisant I'imagerie IRM, nécessite une méthode d’ anticipation pour
permettre un chauffage HIFU de qualité. Ce processus d’ anticipation implique des restrictions
sévéres sur lareproductibility du mouvement (une périodicité assez stable dans le temps doit étre
respectée) : le temps de réponse du systeme étant malheuresement insuffisant pour avoir un

traitement sur patient a respiration libre.

2.2. Tracking utilisant lesnavigateurs |RM

Le principe de cette technique [Ref 4-7], est d’additionner en plus de la séquence d’'une
image classique, la sequence d’ une ligne de pixels dans la direction ou I’ on souhaite estimer un
déplacement. Un algorithme de type cross-correlation peut permettre ensuite I’ estimation d’un
déplacement 1D. L’acquisition de cette ligne peut étre tres rapide (<20ms).

A I'aide detrois navigateursil est possible d’ estimer un déplacement 3D.

Les inconvénients/limitations pour des navigateurs IRM a noter sont :

- Chague acquisition de navigateur demande son propre pulse d’ escitation IRM. Ainsi pour
une acquisition 3D avec trois navigateur nécessaire trois pulses d’ excitations. Ceci a pour
conséguence d’augmenter le SAR du patient (Specific Absorption Rate), représentant
I'échauffement des tissus en IRM cause par les puissances nécessaires a |’ excitation des
protons.

- L’acquisition des navigateurs ne peut pas étre fait au cours de |’ acquisition d’ une coupe.
Ceci impliguant aux navigateurs de n’ étre présent qu’ au début ou a lafin de I’ acquisition

d’ une image.
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2.3. Tracking utilisant I'imagerie échographique

De la méme fagon que pour le tracking utilisant I’imagerie de contraste IRM, mais cette fois
a une cadence beaucoup plus rapide (>100fps), le tracking peut étre effectué al’ aide des images
anatomiques al’ aide d’ un systeme d'imagerie ultrasonore multivoie.

Ceci implique I'utilisation d'un échographe entier : barrette multi-éléments (minimum
64voies) + hardware d’acquisition et de traitement du signal. La barette échographique devant
prendre place sur la face du transducteur HIFU, réduisant ainsi la surface actique du réseau

matriciel utilisé, et donc le gain de focalisation.

2.4. Tracking 1D ultrasonore

U [Volt] ADC Curves

Ll

— — —
2 4 2% 28 30 32 34 36 38 4o 42 a4g 4™

Figure 4-2 :Image représentant le tracking 1D d'un organe, avec représentation des speckles pour deux positions
différentesdel’ organe

Le principe du tracking ultrasonore 1D est d' utiliser le signal RF écho-ultrasonore, appelé
auss speckle.

En comparant un signal RF acquis au temps T1 aun signal RF acquis au temps T2, on évalue
un déplacement spatial 1D relatif par comparaison des deux signaux a I’aide d’un agorithme
type cross-correlation. Plus la variation d’'impédance acoustique est importante (typiquement le
passage du tissu a un organe), plus I'amplitude du speckle associée a cette région sera
importante.

La précision/validité de I’ estimation de déplacement reste trés bonne dans I’ hypothése ou le
mouvement de |’ organe est une trandlation rectiligne parallele al’ axe du mono-élément.

Dans le cas d'un déplacement dans une configuration différente que précédemment, en
positionnant le fenétrage de tracking centré sur I’ interface tissu-organe, il est possible de mesurer
la variation de distance transducteur/interface rein sur la surface fixe d’ écoute de I’écho. Ceci

donnant une information indirecte du déplacement du point a chauffer.

Chapitre 4 : Le suivi du mouvement 1D ultrasonore couplé al’IRM Page 106/122



2.5. Tracking 3D ultrasonore par extension du tracking 1D

Par extension du tracking 1D ultrasonore, en utilisant plusieurs sous-ouvertures, composees
de plusieurs éléments, il est possible d'estimer un déplacement 3D par une méthode de
triangulation. Cette méthode a été démontré pour I’ estimation des déplacements d’ une cible [Ref
4-4].

Cependant, I'estimation de déformation ou de rotation complexes reste difficilement
réalisable avec cette méthode. Une autre contrainte de cette méthode, est qu'il est difficilement
possible de la mettre en oauvre pour un suivi de mouvement d' un organe intercostal. Bien qu'il
soit possible de pouvoir positionner/pivoter le transducteur afin de placer un faisceau ultrasonore
d’ une sous-ouverture de tracking entre deux cotes, cela semble trés difficile de placer quatre sous

ouvertures dont |e faisceau ultrasonore passe entre les cotes.

2.6. Conclusion compar ative

En résumé, |es estimations de mouvement associées :
- A I'IRM permettent d’avoir une robuste estimations de mouvements, mais a une
rapidité limitée.
- Aux techniques ultrasons, permettent une cadence d’ aquisition trés rapide, mais moins
robuste (artefact os pour traitement intracostal), et mis en défaut pour le traitement
d’ organes demandant un tir intercostal.
Dans ce chapitre, une étude de faisabilité est faite sur couplage des estimations de

mouvements IRM et ultrasons (US), permettant ainsi d’ associer la robustesse des mesures IRM
et la rapidité des mesures US. Dans le but de démontrer |a faisabilité de I’ utilisation, en temps
réel, d'un tracking ultrasonore pour améliorer le monitorage temps-réel IRM des organes
mobiles, les études suivantes ont été faites :

1- Lafaisabilité de corréler en ligne les estimations IRM et ultrasononre (US).
2- Lafaisabilité de réaliser un tracking ultrasonore sur cible mobile, avec chauffage et
acquisition d'imagerie de température IRM.

3. Description dela plateforme d’ évaluation

3.1. Partieimagerie IRM

L’ acquisition dynamique des images est réalisee sur un IRM Philips Achieva 1.5Tesla. Une
sequence EPI dual-shot gradient recallée, avec une antenne de sufarce (diametre=12cm) placée
autour de la cible. Les données des acquisitions sont transmises en ligne a un ordinateur pour

calculer les cartes de températures et commander la puissance et la position du point focal.
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L’ ordinateur utilisé fonctionnant sous Windows XP est équipé d’un processeur Centrino Duo
2GHz et de 2Go de RAM.

3.2. Partie chauffage HIFU

Un transducteur matriciel composé de 256 voies (présenté au Chapitre 1 : A.2.1.1), avec une
distance focae de 80mm a éé utilise, permettant le repositionnement du point focal
électroniquement. Les dimensions du point focal théorique sont de 1x1x5mm°. La puissance
électrique envoyée et la position du point de tir peuvent ére mises a jour, au mieux, chaque
65ms. Pendant la phase de chauffage, 100W électrique ont été envoyés, correspondant a une
pression acoustique au point focal de 6,3MPa (valeur estimée par simulation en champ libre).

3.3. Letracking ultrasonore 1D

Un mono-éément de 6.2mm (étudié au Chapitre 2 : 6) de diamétre actif (identique a chague
mono-élément du transducteur matriciel), caractérisé par une fréguence de résonnance de
1,2MHz et un angle d ouverture de 12,5° a -6dB, est utilisé. Celui-ci est connecté a un boitier
pulse/écho (USBox, Lecoeur-Electronique, France), et filtré contre les signaux IRM de
fréquence 64MHz par un filtre r§ecteur. L’ amplitude du signal du speckle recu est de |’ ordre de
-40dBm. Au mieux, chague 20ms, un pulse RF est transmis, le speckle associé a I’ écho étant
ensuite enregistré par un convertisseur Anaogique/Numérique de 10bits a une fréquence
d échantillonnage de 20MHz. La fenétre d’ écoute du speckle est centrée sur la position moyenne

de I'interface eau-fantdme, avec une largeur d’ écoute équivalente a 30mm.

3.4. Fantbme physiologique

Un gd fantdme de 8cm de diamétre et 12cm de hauteur est utilisé. 1l est de composition a
base d'agar et de silice, dont les caractéristiques des temps de relaxation IRM, et paramétres
thermiques, sont proches de ceux d’un organe abdominal. Son mouvement 1D est réalisé gréce a
une chaine de transmission mécanique de type bielle-manivelle, entrainée par un moteur a
courant continu. La période du mouvement est gjustée en variant la tension d aimentation du
moteur.

Le fantdme motorisé, ainsi réalisé, permet un mouvement périodique 1D approximativement
sinusoidal. L’axe de direction du mouvement a été positionné paraléement a |’axe du mono-

élément, de fagon a avoir une estimation de mouvement directe.
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4. Protocoles et méthodes de traitements des données

4.1. Corréation entre estimation de mouvement |RM et ultrasonore
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Figure4-3: Dispositif misen place pour estimer la corréation entre mesure de déplacement IRM et US
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Figure4-4 : Chronogramme des acquisitions IRM et US
Durant 55s, plusieurs cycles de mouvements du fantdme, de fréquence variable (entre OHz et

0,73HZz), ont été réalisés. Afin de synchroniser I'image de référence IRM avec le speckle US de
référence, un oscilloscope permettant de récupérer le début de la séquence IRM a été utilisé (cf
Figure 4-4).

4.1.1. Parametre de la sequence IRM utilisé

Des images IRM composees d’ une seule coupe 2D chacune, de résolution 96x96 pixels dont
la taille est de 1,55x1,55x1,55mm° sont obtenues toutes les 300ms, avec un temps d'écho
TE=27ms. Simultanément, les estimations de déplacement associées au tracking ultrasonore ont

été sauvegardées.
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4.1.2. Estimation de mouvement avec I'imagerie IRM

Le tracking utilisant I'image de contraste IRM, décrit plus haut, est ici utilisé. L’image de
référence servant de base pour I’ estimation de mouvement a été acquise au moment tref.

Dans cette étude, I’ estimation de mouvement de type trandlation a été estimée sur |’ ensemble
de la carte d'imagerie, par une approche différentielle avec I’ algorithme de Gauss-Newton [Ref
4-8].

4.1.3. Estimation du mouvement US avec I’ écho ultrason 1D

Le mouvement est estimé en utilisant le speckle RF de I’ écho ultrasonore. Un agorithme de
cross-correlation entre le speckle de référence d acquisition au moment tref (méme moment que
I"image de référence IRM) et le speckle courant permet d’ estimer |e décalage temporel entre les
deux signaux, correspondant au décalage dans |’ axe du mono-é ément de la position physique du
fantéme, par la multiplication de la célérité des ondes dans I’ eau et divisé par deux (lié al’aller-

retour de I’ onde).

4.1.4. Synchronisation des estimations de mouvements IRM et US

Une synchronisation temporelle entre les estimations IRM et US est nécessaire. Pour cela, un
oscilloscope permet de récupérer un signal TTL fourni par I'|RM exactement au moment du
pul se associé a chaque dynamique. L’ information étant transmise al’ ordinateur (cf. Figure 4-3).

Une constante latence entre les deux estimations existent, causée par le temps nécessaire a
I"IRM d'acquérir I'ensemble des lignes dans I'espace K de I'image (temps équivaent a
I’ ouverture du diaphragme d’un appareil photographique). Cette latence fut estimée a 25ms sur
la plateforme et |e protocole mis en place, et fut prise en compte pour la comparaison des deux

estimations.
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4.2. Réaultats et évaluations
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Figure 4-5 : Estimations des déplacements temporaux |RM (en rouge) et US (en bleu) pour un jeu de différentes périodes
de mouvement a la suite
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Figure4-6: Profil XY lié aux deux estimations pour tous les points d' estimation |RM affichés sur la Figure 4-5

La Figure 4-5 affiche les mesures de déplacements temporelles des méthodes IRM (en rouge)
et US (en bleu). Une régression linéaire résultant du profil XY en Figure 4-6 permet d’ estimer
globalement la corrélation entre les deux mesures, donnant un coefficient R2=0,9991.
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Figure 4-7 : Evaluation del’erreur quadratique (RMS) entre les deux mesures (IRM et US) pour différentes périodes de
mouvement

La Figure 4-7 rapporte la moyenne des erreurs quadratiques moyennes entre les deux
mesures pour les différentes vitesses efficaces associées a chaque période de mouvement
représentée en Figure 4-5. La correction de la latence entre les deux mesures permet de passer a
une erreur quadratique de 1,3mm a 0,55mm (a Veff=47m/s).

On observe que I’ erreur quadratique est linéaire en fonction de la fréquence.

La limite Vmax de la Figure 4-7 représente la vitesse maximale d’un organe abdominal

donnée par lalittérature [Ref 4-10],[Ref 4-11],[Ref 4-12] V, =15/~/2 =10,6m/s.

_max
La limite horizontale Epsilon_limit, définit arbitrairement, correspond a une erreur créte a

créte egale alalargeur du contour du point focal a-6dB : €, = Uiy poire / 24/2 = 0,30mm.

Ainsi, pour Veff=Vmax, |’ erreur quadratique moyenne entre les deux mesures sans correction
de latence est de 0,39mm (en utilisant I’ équation de la régression linéaire), ce qui est au dessus
du seuil limite e, (pour Veff=Vmax).

Enfin, pour Veff=Vmax, |’ erreur quadratique moyenne entre les deux mesures avec cette fois-
ci la prise en compte de la correction de latence, permet d obtenir une valeur de 0,21mm

inférieure a e, ,;, (pour Veff=Vmax).
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4.3. Tracking US et chauffage tempsréd sur cible mobile avec
controle tempsrée detempérature par IRM
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Figure 4-8 : Dispositif misen place pour la réalisation du chauffage HIFU sur cible mobile, corrigé par mesure tracking

ultrasonore
L es caractéristiques du mouvement périodique du fantéme sont :
- Une période de T=6s

- Une amplitude de mouvement créte a créte de : 10mm

4.3.1. Chauffage HIFU et positionnement
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Figure 4-9 : Multiplexage temporel entre |’ envoie de puissance de chauffage HIFU et la mesure du speckle pour letracking

Le fantdbme a été chauffé en envoyant 100W électrique sur le transducteur matriciel, durant
20 secondes. Une compensation en puissance a éé utilisée, du fait qu'a puissance électrique

constante, plus le point de focalisation est dévié latéralement (en jouant sur les phases
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électriques), plus celui-ci est atténué en puissance acoustique. Cette compensation a été calculée
par simulation acoustique.

La mesure du déplacement par écho ultrasonore, suivi de suite par la mise a jour de la
position du point de focalisation, S effectue toutes les 90ms (limité par les 65ms de temps de
mise a jour du générateur HIFU). Cependant, le tracking ultrasonore ne peut fonctionner
simultanément pendant I’envoi de puissance sur le transducteur matriciel : les deux systéemes
ayant une fréguence de fonctionnement trop proche (1,2MHz et 1,5MHz), la puissance
acoustique HIFU parasiterait la mesure du speckle. Ainsi, un multiplexage temporel est donc

effectué entre I’ envoie de puissance HIFU et |” écoute du speckle ultrasonore (cf. Figure 4-9).

4.3.2. Parametre de la séquence IRM utilisée

Il est utilisé une thermométrie volumétrique caractérisée par 3 coupes de résolution de
96x96pixels, avec une taille de 1,33x1,33x6mm> pour chaque voxel. Avec un TE=46ms,

I"imagerie est mise a jour chague 360ms.

4.3.3. Monitorage tempsréel delatempérature sur le fantéme mobile

Pour le monitorage en température d’ une cible mobile, la méthode [Ref 4-2],[Ref 4-9] basée
sur la PRF (Proton Resonance Frequency) sera utilisée. Elle nécessite I'acquisition d’un jeu
complet d'image de référence (durant une phase de prétraitement) discrétisant ainsi un grand
nombre de positions de I’ organe dans son mouvement.

Pendant I’ intervention, chague nouvelle image IRM de magnitude est comparée al’image de
magnitude lui correspondant le mieux (en évaluant le coefficient d’inter-corrélation).

L’image correspondante, acquise pendant |a phase de prétraitement, permet ainsi de calculer
en temps rédl lanouvelle image de température par comparaison des cartes de phase entre elles.
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4.4. Réaultats

max temperature = 19,5°C

Figure 4-10 : Images de température | RM aprés 15s de chauffage HIFU sur une cible immobile (a), une cible mobile sans
correction (b) et avec correction du positionnement (c) du point de focalisation

La Figure 4-10 montre la distribution spatiale de la température, aprés 15 secondes de
chauffage, pour les trois expériences de chauffage suivantes:
a) Expérience statique de référence. Aucun mouvement, avec tir fixe.
b) Expérience avec mouvement, sans correction des coordonnées du point de tir
c) Expérience avec mouvement. Estimation de mouvement US et mise a jour des

coordonnées du point de tir

Exp. A Exp. B Exp. C
Mouvement | = Cible | cipie mobile | Cible mobile
de cible immobile
Etat (_1u OFF OFF ON
Tracking
Dimension 4,3x4,2mmz2 | 4x12mm2 | 4,3x4,5mm?
du chauffage
Température 19,5°C 10,2°C 16,3°C
max

Tableau 4-1 : Résumé de |’ exploitation des mesures des trois expériences au bout de 15s de chauffage

L ensemble des résultats des 3 expériences se retrouve sur le Tableau 4-1. Les dimensions du

chauffage représentent les dimensions du contour a mi-hauteur (Tmax/2).

5. Discussions
5.1. Comparaison entre estimation IRM et US

Une latence de 25ms a été estimée entre les deux mesures (latence de correction offrant la
meilleure corrélation). Celle-ci étant du au temps de capture IRM, temps équivalent al’ ouverture
du diaphragme d' un appareil photographique lors d' une prise de photographie.

Un seuil derreur a éé défini. Celui-ci, directement lié a la dimension du point de
focalisation, peut étre interprété comme étant non acceptable le fait d' avoir deux positions

d erreur dans le temps qui ne serecouvre pas|’une al’ autre (cf. description en Figure 4-11).
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Figure4-11: Explication dela définition du seuil d'erreur quadratique

Une fois les mesures synchronisées, une excellente corrélation entre I’ estimation IRM et US
est observée : I erreur quadratique pour Veff=Vmax restant inférieure au seuil limite.

Les phénomeénes limitant ici la précision de la correspondance des mesures, sont les
distorsions géométriques faibles des images IRM, et les artefacts de mouvements rapides

intrascan de I’ acquisition.

5.1. Chauffage HIFU corrigé par tracking US sur cible mobile
contr6lé par thermométrie IRM en temps-r eel

L’ expérience de chauffage sur cible mobile avec correction de tir basé sur la mesure de
tracking US, montre des résultats similaire a I’ expérience de chauffage statique au regard de la
dimension a mi-hauteur du point de chauffe : 4,3x4,2mm?2 pour la cible fixe, et 4,3x4,5mm?2 pour
la cible mobile avec tracking active.

Cependant, une différence de 19,5-16,3=3,2°C sur le point le plus chaud a été enregistrée.
Ceci pouvant s expliquer par deux phénomenes :

- Une défocalisation des ultrasons engendrée par le changement d'interface eau/gel
pourrait diminuer la puissance acoustique de chauffage sur les tirs latéraux, malgré la
compensation calculé sur la simulation acoustique.

- Une sous-estimation de la température maximale induite par un effet de volume partielle
cause par une résolution spatiale des images IRM de dimensions proche du point focal.

La résolution temporelle de I’ estimation de mouvement a éé suffisante pour permettre un
tracking de la cible mobile, et cela sans latence importante (<90ms). Aucune anticipation n’a été

nécessaireici.

Chapitre 4 : Le suivi du mouvement 1D ultrasonore couplé al’IRM Page 116/122



6. Conclusion et per spectives

L’ excellente corrélation des estimations de mouvement IRM et US a été démontreée. 1| a aussi
été démontré que ces rapides estimations de mouvement US ont pu étre réalisées simultanément
aune estimation de température volumétrique.

Le temps de latence entre le déplacement réel de la cible et la disponibilité de I'information
de mouvement a partir de données IRM n'est pas négligeable. Par conséquent, un processus
danticipation est requis [Ref 4-2] en imposant des restrictions importantes sur les mouvements
qui peuvent étre corrigé. Cette éude démontre I'excellente correspondance de la mesure de
mouvement IRM et US.

En outre, les informations obtenues par échographie ont permis de démontrer que leur
performance en terme de rapidité d’ acquisition permettait le suivi en temps réel d'une cible
mobile sans latence, évitant ainsi de recourir & une anticipation dans le schéma de tir HIFU.
Cette étude ouvre des perspectives pour combiner I'lRM et les US, afin de fournir une estimation
rapide et précise de la position spatiale des cibles en fonction du temps.

Cette étude de faisabilité a été réalisée avec un suivi simplifié 1D US et 2D IRM avec des
déplacements unidirectionnels. Afin dappliquer de telles méthodes in vivo, dautres
améliorations seront nécessaires.

Deux perspectives de travaux ultérieurs sont possibles. La premiere étant |’ extension de la
mesure 1D, et donc le développement d’ un systéme de mesure de déplacement 3D comme décrit
en [Ref 4-4].

La seconde perspective, serait d établir un prétraitement avant I'hyperthermie d'acquérir des
images IRM au cours de plusieurs cycles de mouvement pour calibrer les estimations IRM et
US, et dassocier chaque estimation de la distance du mono-élément a I’interface tissulaire de
I’ organe traité, a une carte de vecteur de déplacement obtenu par I'imagerie IRM, permettant
ainsi pendant la phase de traitement d’ extrapoler une position 2D ou 3D, a partir de la mesure de

la distance du mono-élément al’ interface tissulaire de I’ organe.
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Conclusion géenérale

Une solution technologique pour I’amélioration du transfert de puissance électrique vers le
transducteur ultrason autour d' un systeme d adaptation d’impédance gjustable a été réalisée.
Compose de deux parties, le premier chapitre traite de I’ optimisation de réseaux de réactances
binaires, la seconde partie traitant de la conception d interrupteurs compatibles haut champ
magnétique autour de transistor MOSFET, ceci afin d’ effectuer une adaptation d’impédance au
plus proche de la sonde ultrasonore.

Une version de réseaux de réactances binaires commutées par relais a été industrialisée. Le

chemin de I’ industrialisation des réseaux d’ interrupteurs a MOSFET reste a ce jour a continuer.

Le second chapitre a été consacré a la caractérisation du champ ultrasonore des
transducteurs. Un simulateur ultrason, ainsi qu'un banc de mesure a été réalisé pour une
caractérisation spatiale du champ.

Il a permis de vérifier la correspondance entre la simulation (basée sur les dimensions
géométriques de la surface active) et la mesure. Cette correspondance a pu étre vé&rifié pour le
mono-élément utilisé dans les réseaux matriciels du laboratoire. Pour le mono-élément focalisé
de 120mm de diametre, il S est avéré qu’ une défocalisation engendrant une perte de puissance de
7,20B a été mesuree.

Les principales perspectives associées au banc de mesure sont |’ étalonnage en amplitude et
en phase des réseaux matriciels du laboratoire, ainsi qu’'une aide a la calibration des phases

acoustiques pour un tir intra costal.

Les deux derniers chapitres, concernent le développement d’ outils logiciels autour del’ IRM.

Une méthode de caractérisation des parametres thermiques des tissus chauffés a été
développée. Celle-ci a montré qu’ avec un protocole de chauffage (tir test) sur point fixe, une
détermination précise des coefficients de diffusion, perfusion et absorption des ultrasons est
possible.

Afin d’améliorer la qualité de I’ asservissement de température, qui doit étre trés précis lors
d’ applications de dépbts locaux de médicaments thermosensibles, une perspective de travaux
ultérieurs serait d’intégrer dans un protocole de chauffage une procédure de pré-tir test, avec une

élévation de température peu éevée (42-37=5°C) pour éviter toute nécrose. L’analyse
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fournissant les paramétres tissulaires, et en concevant judicieusement un algorithme
d’asservissement qui anticipe le comportement thermique des tissus entre I’ aquisition de deux
dynamiques, il sera possible de concevoir un asservissement ayant un meilleur rapport
rapidité/stabilité par rapport a un asservissement sans anticipation des effets de diffusion,

perfusion et absorption des ondes acoustiques.

Enfin, le dernier chapitre porte sur I’éude de faisabilité du suivi de mouvement d’ organe
mobile en couplant les estimations de déplacements obtenues par ultrasons et par IRM. La
comparaison des estimations de mouvements, entre mesures IRM et mesures ultrasons, montre
une correspondance de trés bonne qualité. Il a é&é auss réaisé I'intégration d'un tracking
ultrasonore sur cible mobile, avec chauffage et acquisition d’imagerie de température IRM.

Deux perspectives de travaux ultérieurs sont possibles. La premiere étant |’ extension de la
mesure 1D, et donc le développement d’' un systéme de mesure de déplacement 3D comme décrit
en [Ref 4-4].

La seconde perspective, serait d établir un prétraitement avant I'hyperthermie d'acquérir des
images IRM au cours de plusieurs cycles de mouvement pour calibrer les estimations IRM et
US, et dassocier chaque estimation de la distance du mono-élément a I'interface tissulaire de
I’ organe traité, a une carte de vecteur de déplacement obtenu par I’imagerie IRM, permettant
ainsi pendant la phase de traitement d’ extrapoler une position 2D ou 3D, a partir de la mesure de
la distance du mono-éément al’interface tissulaire de I’ organe.
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Résumeé

Le traitement par ultrasons focalisés (HIFU) associé au controle par I’ Imagerie de Résonance
Magnétique (IRM) est une méthode prometteuse pour les thermothérapies de type non invasive
sur patient en respiration libre. Une solution technologique pour I’'amélioration du transfert de
puissance éectrique vers le transducteur ultrason autour d’un systéme d’ adaptation d’impédance
gjustable a été réalisée. Un chapitre a été consacré a la caractérisation des transducteurs par la
mesure et ssimulation du champ acoustique spatial. Les deux derniers chapitres, concernent le
développement d'outils logiciels autour de I'lRM. Une méthode de caractérisation des
parametres thermiques des tissus chauffés, utile pour une qualité d asservissement de
température optimale, a été développée. Enfin, une éude de faisabilité a éé menée sur le
couplage des mesures de déplacements rapides par ultrasons avec les mesures robustes fournies

par IRM, ceci pour un meilleur suivi du mouvement des organes mobiles.

Summary

Treatment with Focused Ultrasound (HIFU) combined with Magnetic Resonance Imaging
(MRI) control is a promising method for thermotherapy on free breathing patient. A
technological solution has been achieved in order to improve the transfer of electrical power to
the ultrasonic transducer around a adjustable impedance matching system. A chapter was
devoted to the characterization of transducers acoustic field by measure and simulation. The last
two chapters concern the development of software tools around the MRI. A method to
determinate the thermal parameters of tissues heated, useful to compute an optimal temperature
control was developed. Finaly, afeasibility study has been conducted on the combination of fast
ultrasound motion estimation with robust MRI motion estimation, this to improve the quality of

the motion tracking.

MOTS-CLES: HIFU, IRM, Adaptation d’ impédance, Ultrasons, tracking.
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