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RESUME

L'imagerie par résonance magnétique (IRM) appliquée au domaine vétérinaire exploite des
systémes a bas champ magnétostatique qui ont de nombreux avantages, notamment leur
faible co(t d’achat et d’entretien. Mais sur ces machines, les capteurs radiofréquence (RF)
sont initialement dédiées a 'homme et ne permettent pas une qualité d’image optimale.
Dans le cadre de cette these, des méthodes simples d’optimisation de capteurs a 0,2 T ont
été développées, puis exploitées pour des applications de recherche et préclinique. Le travail
d’optimisation a été partagé en deux axes. Dans un premier temps, un modele analytique a
été développé sous MATLAB pour I'estimation du rapport signal sur bruit intrinséque a un
capteur paramétré par ses dimensions et les propriétés de I'objet imagé. La validation du
modeéle a été obtenue par la comparaison entre mesures et simulations du facteur de
qualité. Cette méthode d’optimisation a été appliquée pour deux études spécifiques qui ont
fait I'objet d’une publication. Dans un second temps, un travail sur le découplage actif a été
mené. En effet, sur I'IRM 0,2 T a notre disposition, le découplage passif est la méthode
retenue par le constructeur. Mais pour certaines applications des artefacts d’imagerie sont
inévitables et le facteur de qualité réduit. Des moyens de découplage actif ont donc été
développés. Les performances des capteurs ainsi équipés se sont avérées meilleures qu’en
découplage passif. Ce systéme de découplage associé a un dispositif de connexion par
couplage inductif du signal de résonance magnétique a été également démontré a 3 T
comme une preuve de concept d’un dispositif de connexion universelle. Ce dispositif a fait
I'objet d’un article récemment soumis pour publication.

Mots clés : IRM bas champ, imagerie vétérinaire, optimisation de capteurs RF, modeéle
analytique, rapport signal sur bruit, sensibilité, facteur de qualité, découplage actif.



SUMMARY

Title: Coil Design and Optimization for low field MRI : Implementation for Animal Imaging

Magnetic resonance imaging (MRI) in veterinary practice employs low magnetostatic field
devices which have numerous advantages such as their low maintenance and initial cost.
Yet, the radiofrequency (RF) coils commercially provided with these devices are dedicated to
human morphology, therefore reducing image quality. In this work, simple optimization
methods for 0.2 T RF coils were developed for an implementation in research and preclinical
studies. Optimization protocol was subdivided into two main steps. First, an analytical model
was developed using MATLAB in order to estimate the intrinsic signal to noise ratio
variations with coil and imaged sample characteristics. Validation of the model was assessed
thanks to quality factor comparison between simulated and measured values. The use of the
analytical model for two specific studies was described in a recently accepted publication.
Second, active decoupling was investigated. Indeed, passive decoupling is the decoupling
method implemented on the 0.2 T MR device at our disposal. However, this technique can
lack of efficiency in some experiments, inducing imaging artifacts and reduced quality factor.
Active decoupling method was therefore implemented. The electronic performances of the
coils equipped this way were better than in passive decoupling. This active decoupling device
combined with an inductive coupling connecting system was tested at 3 T to demonstrate
the technical feasibility of a new universal connecting device, for which an article was
recently submitted.

Key words: Low field MRI, veterinary imaging, RF coil optimization, analytical model,
signal-to-noise ratio, sensitivity, quality factor, active decoupling.
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LISTE DES SIGLES ET ABBREVIATIONS

IRM Imagerie par Résonance Magnétique

RF Radio-Fréquence

S/B Rapport signal sur bruit Unité arbitraire (u.a.)
RMN Résonance Magnétique Nucléaire

By Champ magnétostatique Tesla (T) (SI : V-ssm™)
Bie Champ RF d’excitation T

e, Vecteur unitaire de I'axe (Oz)

s Moment cinétique de spin

1] Moment magnétique de spin A-m?

Y Rapport gyromagnétique MHz-T* (Sl : C-kg™)
Wo Pulsation de Larmor Rad-s*

M Aimantation macroscopique Am*

M, Aimantation au repos Am*

M,, Norme de I'aimantation transverse Am*

M, Norme de I'aimantation longitudinale Am*

N Densité protonique m

k Constante de Boltzmann 1,38-10% J.K™*

Te Température de I'échantillon K

Vo ou fy Fréguence de Larmor Hz

T Durée de I'impulsion RF s

a Angle de bascule de I'aimantation Degrés (°)

T1 Temps caractéristique de la repousse de M, s

T2 Temps caractéristique de la relaxation de M,, s

) Flux du champ électromagnétique T-m?

B, Sensibilité du capteur T-A?

Biyy Norme de la projection de B, sur (xOy) T-A

TE Temps d’écho s

TR Temps de répétition s

ROI Région d’intérét (« Region Of Interest »)

c/B Rapport contraste sur bruit Unité arbitraire (u.a.)
Tacq Temps total d’acquisition s

Viox Volume d’un voxel m?

NEX Nombre d’excitations



Signal RMN induit dans la boucle
Amplitude RMS de la tension de bruit
Température de la boucle du capteur
Résistance équivalente de pertes
Inductance de la boucle

Vector Network Analyzer

Impédance complexe du capteur
Capacité d’accord

Capacité d’adaptation

Impédance caractéristique

Longueur d’onde

Facteur de qualité sans impédance de charge

Bande passante
Coefficient de réflexion
Positif-Intrinséque-Négatif (diode)

Variation maximale relative de By,

Conductivité électrique de I’échantillon

Permittivité relative complexe de I’échantillon

T 0 =" < <

3 0o ™ T Y

S/m
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L'imagerie par résonance magnétique (IRM) appliquée au domaine vétérinaire est en plein
essor. Les vétérinaires sont de plus en plus nombreux a reconnaitre l'intérét de cette
modalité d’imagerie pour le diagnostic de multiples pathologies animales. Le nombre
d’imageurs par résonance magnétique vétérinaires est trés limité en France avec moins de
10 centres dans I’hexagone. Le Centre d’Imagerie par Résonance Magnétique pour Animaux
(SARL CIRMA) a saisi cette opportunité en s'implantant sur le site de I'Ecole Vétérinaire de
Lyon, s’'imposant alors comme le premier centre IRM vétérinaire (hors équine) du quart
Sud-Est.

Les systemes IRM actuellement employés en vétérinaire sont des systemes a bas champ
magnétostatique qui ont certains avantages comme par exemple la géométrie ouverte de
I'aimant ou la simplicité du systéme (et donc le faible colt d’achat et d’entretien). Mais ces
machines sont initialement dédiées a I’'homme, et la taille et forme des capteurs RF du
constructeur ne permettent pas une qualité d’'image optimale. L'optimisation du capteur a
bas champ est en effet cruciale pour I'obtention d’un rapport signal sur bruit (S/B) maximal
au niveau des images (Chapitre |, p.17). Dans ce manuscrit, des méthodes simples
d’optimisation de capteurs a 0,2 T ont été proposées, puis appliquées pour Cirma a des fins
de recherche et clinique.

Dans le Chapitre Il (p.51), I'optimisation a concerné le dimensionnement du capteur IRM.
Un modele analytique a été développé sous MATLAB pour I'estimation du S/B intrinséque au
capteur. Pour une application donnée, les parameétres en entrée du modele sont les
dimensions géométriques du capteur et les dimensions et propriétés électriques de I'objet
étudié. En sortie, les cartographies paramétriques du S/B (en fonction des dimensions du
capteur) ont été obtenues, mais aussi d’autres éléments tels que la cartographie spatiale du
S/B, les sources de dégradation du S/B ainsi que les valeurs des composants nécessaires a
I'accord et a I'adaptation du capteur. Pour la validation du modeéle, mesures et simulations
du facteur de qualité ont été comparées.

L'application du modeéle de S/B aux activités de Cirma a fait I'objet d’une publication
présentée au Chapitre Ill (p.95). Deux capteurs ont été optimisés a I'aide du modele, d’une
part pour une étude préclinique visant a explorer in vivo le derme de lapin (capteur de
surface) et pour un projet de recherche sur les disques intervertébraux de la queue de rat
(capteur volumique) d’autre part. Pour ces deux capteurs, on a pu montrer que modele et
mesures convergent, ce qui valide le modele proposé au Chapitre II.

Un autre facteur clé de I'optimisation concerne les moyens de découplage du capteur vis-
a-vis de I'antenne d’émission. Les moyens de découplage permettent I'isolation du capteur
lorsque celui-ci est distinct de I'antenne d’émission. Le découplage est indispensable pour
éviter les artefacts d’imagerie. Plusieurs méthodes de découplage existent, mais le
découplage actif s'impose face au découplage passif sur la plupart des imageurs car il permet

15



de mieux controler le processus de découplage. Cela a pour effet de réduire les artefacts
d’imagerie par rapport aux autres méthodes de découplage. Dans le cas de 'lRM 0,2 T a
notre disposition, le découplage passif a diodes est la méthode retenue par le constructeur,
mais pour certaines applications des artefacts d’imagerie sont inévitables. Nous avons donc
développé pour les capteurs IRM des moyens de découplage actif comme présenté au
Chapitre IV (p.125). On démontre que le découplage actif permet également une
amélioration du S/B. Un circuit générant un signal de commande synchronisé avec les
impulsions RF a donc été développé. Les performances de certains capteurs ainsi équipés a
0,2 T sont meilleures qu’en découplage passif.

Le systéme de découplage ainsi développé, associé a un systeme de transfert par couplage
inductif du signal d’intérét, a été également appliqué a 3 T dans le cadre d’un dispositif de
connexion universelle et un article a été récemment soumis pour publication (Chapitre V,
p.161). Le dispositif permet de connecter n'importe quel capteur simple canal a tout IRM
dont le connecteur commercial ne permet pas la connexion de capteurs équipés de
connecteur BNC par exemple.
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ILA. LIMAGERIE PAR RESONANCE MAGNETIQUE

I.A.1. Vue d’ensemble

Découverte en 1946 par Bloch et Purcell pour des applications de spectroscopie dans le
domaine de la chimie, la résonance magnétique nucléaire (RMN) est un phénoméne
guantique basé sur I'excitation et la relaxation magnétique de certains noyaux atomiques. Il
s’agit d’observer la relaxation temporelle de I'aimantation macroscopique d’un échantillon
contenant des noyaux d’hydrogéne (*H) placés dans un champ magnétostatique intense (Bo)
et excités brievement par des impulsions électromagnétiques (Bse). Le développement entre
1970 et 1980 (Lauterbur, Mansfield) des méthodes d’excitation de sous-volumes, grace aux
gradients de champ magnétique, permet d’accéder a I'imagerie par résonance magnétique
(IRM). L'imagerie par résonance magnétique est non invasive et non irradiante pour le
patient, contrairement a nombre de modalités d’imagerie structurelle (Tomodensitométrie
(TDM) par exemple). L’atout majeur de cette modalité d’imagerie médicale est la présence
d’un fort contraste (comparé a la TDM) entre des tissus mous aux propriétés de résonance
magnétique différentes, comme par exemple entre les tissus adipeux et musculaires, ou
dans le cerveau entre la matiére grise et la matiere blanche, ou encore entre les tissus sains

et les tissus pathologiques (cedémes, tumeurs).

I.A.2. Objectifs du travail de these

Ce travail a été réalisé dans le but de promouvoir 'IRM comme outil de diagnostic en
médecine vétérinaire en utilisant I'IRM a champ faible. Cette technologie ne permet qu’une
faible qualité d’image comparé aux champs By moyens et forts (Bo > 0,5 T)(1-3), méme si des
auteurs ont montré qu’en pratique cette dégradation est limitée(4—7). On peut trouver
plusieurs avantages a I'IRM a champ faible. Par exemple, le champ magnétostatique By ne
pose pas de probléme de sécurité(8) (forces magnétostatiques réduites), I'échauffement des
tissus causé par un dépot d’énergie lors de I'impulsion électromagnétique Byg est négligeable
et les artefacts divers liés par exemple aux gradients de susceptibilité entre deux tissus sont
rarement génants(9). On note aussi 'absence d’effets parasites d’ondes stationnaires dans
les conducteurs de longueur du méme ordre que la longueur d’onde du signal, sans oublier
I’'absence de biais sur les temps de relaxation caractéristiques a cause des inhomogénéités
spatiales de Bg. Un tel systeme d’imagerie exploite une technologie simple et donc de faible
colt (pas de systéme cryogénique pour le maintien du champ By). De plus, en IRM a bas
champ, la qualité d’image peut étre nettement améliorée en optimisant le capteur(7, 10—
13).

En termes d’application, les aimants permanents a faible champ statique Bg vertical ont
une géométrie ouverte en selle de cheval(14) qui s’avére pratique en imagerie
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vétérinaire(15, 16), imagerie préclinique(17, 18), IRM interventionnelle(1, 19-21) et pour le
confort du patient(1).

L'objet de ce travail de thése a donc été de mettre au service de I'imagerie vétérinaire a
champ faible (0,2 T) des outils d’optimisation simples mais performants pour la conception
de capteurs maximisant la qualité d’image, notamment grace a I'optimisation du processus
de réception d’une part (Chapitres Il et Ill), et a la mise en place de moyens d’isolation
optimisés (« découplage ») durant I'excitation radiofréquence (RF) d’autre part (Chapitres IV
et V).

I.A.3. Résonance magnétique nucléaire
I.A.3.1. Etat d’équilibre des spins dans un champ magnétostatique Bo

La résonance magnétique nucléaire (RMN) s’appuie sur les propriétés magnétiques des
noyaux atomiques de la matiére. Certains noyaux atomiques possédent un moment
cinétique intrinseque s appelé moment cinétique de spin, ou simplement « spin » par abus
de langage. lls présentent donc aussi un moment magnétique microscopique M colinéaire
as(22):

R=vy-s -1
Ou vy est le rapport « gyromagnétique » caractéristique du noyau atomique considéré, en
C-kg'1 dans le systeme international, ou plus généralement en MHz-T*. Quand ce moment
magnétique est placé dans un champ magnétostatique By = Bg-e, (e, vecteur unitaire de I'axe
(Oz) du référentiel, voir Figure 1-15), il s’oriente de maniére préférentielle (Figure I-1).
Comme il subit un couple, il est animé d’'un mouvement de précession autour de I'axe (Oz) :
son axe de rotation est lui-méme en rotation autour de (Oz). On peut comparer ce
phénoméne avec un exemple de la mécanique classique, comme celui d’'une toupie en
rotation sur son axe : si I'axe de rotation de la toupie n’est pas strictement aligné avec le
champ gravitationnel terrestre, un couple s’exerce sur I'axe de rotation de la toupie qui est
entrainée dans un mouvement de précession. La précession des spins autour de By
s’effectue a une vitesse de rotation wg appelée pulsation de Larmor et proportionnelle au
champ magnétique que subit le spin :
wo =YBy -2
La mécanique quantique prédit que le nombre d’orientations possibles de s, plus
exactement le nombre de ses projections sur (Oz) est quantifié et prend 2I+1 valeurs
possibles de -Ih a Ih par intervalles de h(23). Pour la RMN, le noyau de ’hydrogéne *H (le
proton) apparait comme le meilleur candidat, d’une part grace a son abondance naturelle
dans la matiére biologique particulierement riche en eau, d’autre part étant donné son

rapport gyromagnétique élevé (42,58 MHz/T). Pour le proton, I vaut % ou —% et donc :
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- { lh-lh} -3
I R

Avec h la constante de Planck réduite (h = 2rth = 6,63x107* J-s). Ce qui signifie qu’il n’existe
que deux projections possibles de s suivant (Oz) (Figure I-1).

Figure I-1 : Mouvement de précession d’un spin dans un champ magnétique. L’axe du spin se
déplace sur un cone centré sur By. Orientation des spins selon une orientation : a) parallele
ou b) antiparalléle a By.

Les deux niveaux d’énergie associés sont :

YhB,

2
YhB,

2
Les spins soumis a Bg sont répartis sur les deux niveaux d’énergie en suivant une

Et =

distribution de Boltzmann (Figure 1-2).

N* N-
¢ Aligned with B, (i) Opposing 8,

b -
Energy iy

Magnetic Field strength
8,

Figure I-2 : Les niveaux d’énergie des spins soumis a Bg. Une dégénérescence des niveaux
d’énergie apparait lorsque By = |Bg| # 0. Source : http://www.york.ac.uk.

L’aimantation macroscopique M est la somme des N* et N° moments magnétiques
microscopiques w* et W sur chaque niveau d’énergie (respectivement antiparalléle E* et
paralléle E') comme illustré Figure I-3 et décrit par I’équation I-5:

21



Chapitre | : Capteurs en IRM

M=Npt+N " I-5
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Figure I-3 : A gauche : sans champ magnétique By, I'aimantation est globalement nulle ; &
droite : alignement des spins soumis a By. Les spins dits « paralleles » ont une projection
positive sur (0z), tandis que les spins « antiparalleles » ont une projection négative
(voir Figure I-1). Source : http://www.mikepuddephat.com.

Les moments magnétiques microscopiques étant déphasés les uns par rapport aux autres,
I'aimantation macroscopique M résultante ne présente qu’'une composante suivant By
appelée aimantation longitudinale My. On peut démontrer la formulation de Mg
fréquemment rencontrée dans la littérature(2, 24) d’un échantillon a température ambiante
(Te = 300 K) constitué de N = N* + N” protons par unité de volume :

Ny?h?B,
0= TAKT,
Avec k la constante de Boltzmann (1,38 102 J/K).

Le ratio N*/N” & température ambiante soumis a By de l'ordre de 1 Tesla est trés proche
de 1, avec un léger excés de spins paralléles (niveau E*). Cet excés relatif de spins est égal
a(22):

N*—N~ vyhB,
N  2KkT,

Pour les protons a température ambiante et sous 1 Tesla, 3,4 spins sur un million sont en

-7

excés sur le niveau E*. En considérant I'équation I-5, on en déduit que My est trés faible. Or
la technique de résonance magnétique nucléaire est fondée sur la mesure de I'évolution de
cette aimantation. Les mesures en RMN consistent donc a l'observation d’évenements
physiques de trés faible amplitude.

I.A.3.2. Evolution de I'aimantation M d’un échantillon dans B, soumis & une onde RF Byg

L’échantillon plongé dans By est ensuite soumis a une onde électromagnétique RF de
composante magnétique B de norme Bjr et de pulsation w; (‘E‘ pour ‘émission’ ou
‘excitation’)(25). On émet a ce stade I'hypothese que le champ radiofréquence est orienté
seulement selon I'axe (Ox) (Figure 1-15), ce qui est une bonne approximation pour I'imageur
considéré ici (voir paragraphe I.LA.3.4.c) :
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Big = Big " cos(wqt) - e, -8
Avec e, le vecteur unitaire de I'axe (Ox). Si vy = v, alors un phénomeéne de résonance a
lieu : 'ensemble des moments magnétiques microscopiques se mettent progressivement a

tourner en phase autour de By (Figure 1-4) et leur résultante forme un angle avec By croissant
dans le temps(26) (Figure I-5).

Figure I-4 : lllustration dans un référentiel tournant au tour de By a la fréquence fy, de I'effet
de rephasage des spins sur I’évolution de I'aimantation M au cours de I'application de I'onde
RF B : alors qu’au début de I'impulsion aucune composante transverse n’est présente du
fait du déphasage des spins (A), une composante M,, non nulle apparait rapidement dans le
plan (x’Oy’) (B et C). Ainsi, dans le référentiel fixe du laboratoire, la projection de
I’aimantation dans le plan (xOy) tourne autour de 'origine O. Source(26) : De Graaf - In Vivo
NMR Spectroscopy: Principles and Techniques — Second Edition.

D’un point de vue macroscopique, I'aimantation macroscopique M initialement orientée
suivant (Oz) uniquement décrit donc une trajectoire en spirale dans le référentiel du
laboratoire (Figure I-5-b) en s’éloignant de By tant que Bjg est appliqué. L'équation de la
trajectoire de M dans le référentiel du laboratoire est obtenue par la résolution de
I’équation de Bloch(27, 28).

a) z b) z

£

Figure I-5 : Bascule de I'aimantation M au cours de I'application de I'onde RF lorsqu’on se
place : a) dans un référentiel (Oxyz) fixe par rapport a Bg ; b) dans un référentiel (Ox’y’z’)
tournant avec Bye. La projection de M dans le plan (xOy) décrit une spirale s’éloignant de
I'origine. Dans le plan (x’Oy’) tournant, la projection de M croit linéairement. Source :
Kleinnijenhuis, M. (2014). Imaging fibres in the brain. PhD Thesis, Radboud University
Nijmegen, Nijmegen, The Netherlands.

Le temps d’application t de 'onde RF détermine I’'angle de bascule a dans le référentiel
tournant (Figure I-5-b) de I'aimantation M par rapport a By :

oa=wqT = YBygT 1-9
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.A.3.3. Relaxation de I'aimantation

Dés que l'impulsion est stoppée, I'aimantation subit un mouvement de « précession
libre ». L'arrét de l'impulsion Bjr déclenche d’une part la réapparition progressive de
I’'aimantation longitudinale M, selon By (temps caractéristique T1), d’autre part le déphasage
rapide des spins les uns par rapport aux autres causant la disparition de I'aimantation
transverse M,, (la norme du vecteur M projeté dans le plan (xOy)) avec un temps
caractéristique T2. La projection M, de M sur l'axe (Oz) croit de facon monotone
(1-exp(-t/T1)) au cours du processus de relaxation. Si on néglige les facteurs qui ont
tendance a modifier les caractéristiques de relaxation transverse (par exemple:
inhomogénéités de Byg), on peut dire que dans le plan (xOy), My, est une sinusoide a la
pulsation wy modulée par exp(-t/T2) (Figure 1-6).

1,0

0,0

t -1,0 -

Figure I-6 : Relaxations a) longitudinale et b) transverse représentées par les amplitudes des
projections longitudinales et transverse respectivement, normalisées par rapport a My. On
notera pour la suite que la relaxation longitudinale est une fonction monotone de temps
caractéristique T1 alors que la relaxation transverse est une sinusoide amortie par une
exponentielle décroissante de constante de temps T2.

Le temps caractéristique T1 traduit les interactions dites « spin-réseau », c’est-a-dire la
capacité du milieu environnant a dissiper I'énergie accumulée pendant la phase d’excitation
d’un sous-volume de I'échantillon.

Le temps caractéristique T2 décrit les interactions « spin-spin ». Dés que I'impulsion RF est
stoppée, la composante transverse (dans le plan (xOy)) décroit car les spins se déphasent
rapidement. Cela est di aux inhomogénéités de By a I'échelle nano- et microscopique
causées par des interactions magnétiques, en particulier par les couplages dipolaires des
spins.

Les temps caractéristiques T1 et T2 donnent donc une information précieuse sur les tissus
contenant des atomes d’hydrogéne. Par exemple in vivo, le T2 de la graisse vaut
approximativement 85 ms a Bo = 1,5 T alors que celui de I'’eau avoisine 3000 ms(29).
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1.A.3.4. Aspects matériels
a) Champ magnétostatique By

Pour que la résonance magnétique ait lieu, il faut en premier lieu la présence d’un champ
magnétostatique By (selon (Oz)). Comme expliqué précédemment, celui-ci va permettre de
faire apparaitre I'aimantation de I’échantillon. By peut étre généré par la circulation d’un
courant perpétuel dans des bobines en matériau supraconducteur. Celles-ci sont maintenues
a 4,2 K environ par un double cryostat d’hélium liquide au centre et d’azote liquide a
I’extérieur. L'utilisation d’antennes supraconductrices permet la génération de champs
magnétiques intenses, car il est possible de faire circuler de forts courants sans perte de
charge. Certaines technologies emploient des aimants résistifs (en cuivre) qui exploitent le
méme processus, mais avec l'inconvénient de la dissipation énergétique qui nécessite
d’alimenter les bobines continuellement en courant. Une technologie simple consiste a
profiter des propriétés ferromagnétiques de certains composés minéraux pour générer un
champ magnétostatique. Ces derniers sont souvent de moindre intensité pour un entrefer
donné, comparativement aux deux autres technologies, ce qui permet difficilement
d’atteindre des champs supérieurs a 1 T. Mais ils sont particulierement stables et ont un
co(t initial et d’entretien avantageux(30).

b) Encodage spatial

Afin de procéder a I'imagerie d’un échantillon, il faut un moyen de localiser des sous-
volumes de cet échantillon. Cela est possible a I'aide de bobines de gradient de champ
magnétigue qui permettent un « encodage » suivant (Oz)(31). En effet, si on ajoute a By un
champ statique dont la magnitude évolue linéairement selon I'axe (Oz), de sorte que la
somme des champs statiques ne soit égale a By qu’en z =0 et pas ailleurs, alors seule une
« tranche » du volume total sera sous l'influence de Bg. En excitant I’ensemble du volume
avec lI'onde électromagnétique Bir a la pulsation w;=wq, seuls les spins de la tranche
considérée vont entrer en résonance et induire une bascule de [I'aimantation
macroscopique. En faisant successivement varier la cote ou le gradient est nul, on parcourt
I’ensemble du volume. On note « Gsc » le gradient de sélection de coupe. Pour encoder
également dans les directions de (Ox) et (Oy) de la coupe, on ajoute encore deux gradients :
un gradient de codage de fréquence « Gcf » et de phase « Gep ». Grace a ces trois gradients,
il est ainsi possible d’isoler un sous-volume du volume total de I’échantillon(32). On appelle
ce sous-volume un «voxel», en analogie avec un pixel lorsque l'information est
bidimensionnelle. Chaque voxel est successivement soumis a Byg, ce qui permet de collecter
un signal de précession libre pour chaque voxel.

c) Impulsion électromagnétique By

Pour appliquer I‘'onde RF nécessaire a la mise en résonance des spins, les systémes de RMN
emploient des antennes d’émission capables de générer un champ électromagnétique (c’est
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la composante magnétique Bie qui va interagir avec les spins) sur I'ensemble du volume a
imager. Deux caractéristiques essentielles sont déterminantes dans les choix de conception
des antennes d’émission pour I'IRM.

D’une part, ces antennes nécessitent des courants intenses pour générer un champ
magnétique suffisant a faire basculer I’laimantation dans un temps t limité(33) (Equation I-9).
En général, I'amplitude de Big, notée By, est de I'ordre de 10 uT, ce qui implique que pour
basculer I'aimantation M de a =90°, t est de l'ordre de 1 a 10 ms. C'est pourquoi on parle
d’ « impulsions » RF. En pratique, la durée de I'impulsion est fixe et c’est By qui varie en
fonction du a choisi(34). Les angles les plus couramment appliqués sont 90° ou 180°
(notamment pour les séquences en écho de spin), mais il est possible d’appliquer tout type
d’angle, selon les besoins de I'expérience (séquences écho de gradient).

D’autre part, il est souvent préférable de générer un champ Bi le plus homogéne possible
(en magnitude et en direction) afin d’exciter de fagcon uniforme I'ensemble des spins et
éviter une bascule non uniforme de I'aimantation entre les différents voxels.

Techniquement, il s’agit d’antennes volumiques en quadrature ou a simple canal (voir
chapitre 1l). Dans le cadre de cette these, I'imageur par résonance magnétique posséde une
antenne d’émission simple canal. Au centre de I'aimant, le champ By créé par cette antenne

s’oriente principalement selon I'axe (Ox).
d) Réception du signal de RMN

Comme on I'a vu précédemment, I'aimantation M d’un échantillon va subir un mouvement
de relaxation a la suite d’'une impulsion RF. Ce mouvement est décomposé en une repousse
longitudinale de M, et une relaxation transverse de M, (Figure I-6). Si durant le processus de
relaxation on place a proximité de I’échantillon une boucle conductrice reliée a un systeme
de mesure comme un oscilloscope par exemple, on va voir apparaitre une tension « e » a ses
bornes. Cette boucle, associée a des moyens de transmission du signal est appelée capteur.
Les lois de I'induction électromagnétique énoncent que la tension induite e, aussi appelée
force électromotrice, est proportionnelle a la variation temporelle du flux magnétique &
dans la boucle du capteur(33) :

e = _d4® I-10

dt
@ est le flux du champ magnétique créé par la relaxation de I'aimantation de I’échantillon
et passant au travers de la surface délimitée par la boucle du capteur. Ce Flux étant issu
d’une source d’aimantation délimitée dans |'espace, on peut énoncer le principe de

réciprocité(2, 22, 25, 35) :

d

e=—a

j Bir(W) - M(w) - dw 1-11

weEch
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Avec w le vecteur position d’'un point de I’échantillon, M I’'aimantation de I’échantillon au
point w et Big (‘R’ pour réception) le champ magnétique au point w produit par un courant
unitaire dans la boucle. Bjr est appelée sensibilité de la boucle, car il s’agit d’'une grandeur
intrinseque a sa géométrie et qui décrit son potentiel a produire une tension induite a partir
d’un flux magnétique dans la boucle. Dans la suite, on notera simplement B; la sensibilité du
capteur (et Bse I'impulsion d’excitation RF).

e) Transport et traitement du signal

Le signal induit au niveau de la boucle du capteur est transporté au travers d’une ligne de
transmission (cable coaxial) en direction de la machine qui traitera le signal. Il est trés
fréquent que le signal soit amplifié, sur le capteur ou au niveau du connecteur qui permet de
relier ce capteur a la machine. Cela permet une meilleure immunité du faible signal face au
bruit. Une fois transmis a I'ordinateur temps-réel dédié a I'imageur, le signal analogique est
converti en signal numérique pour traitement. Pour chaque coupe acquise dans le volume
de I’échantillon est associé un signal bidimensionnel dans « I’'espace des k ». L'ensemble du
plan est obtenu grace a l'application répétée de gradients de codage de phase et de
fréquence successifs a I'excitation de cette coupe de I’échantillon. Pour obtenir une image
anatomique ou « spatiale » relative a la coupe, une transformée de Fourier inverse

bidimensionnelle est appliquée (Figure 1-7).

inverse
2D-FT

FT components in k-space The corresponding MRI-image

Figure |-7 : Passage de I'espace des k (a gauche) a I'image anatomique (a droite) par
transformée de Fourier inverse bidimensionnelle. Source : http://imageprocessingblog.com.
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I.A.4. Séquences d’acquisition usuelles

L'atout de I'IRM est la possibilité pour I'expérimentateur de régler le type de contraste
souhaité. En effet, en ajustant certains parametres liés a I'excitation et la réception des
signauy, il est possible de faire ressortir les caractéristiques des tissus liées a leur temps de
relaxation longitudinal T1, transverse T2 ou simplement a la densité protonique p(36)
(Figure 1-8). On dit que I'on ajuste la « pondération » de la séquence d’acquisition.

Figure I-8 : Images du cerveau humain pour les trois pondérations différentes :
p (gauche), T1 (centre) et T2 (droite). Source :
http://www.thebarrow.org/Education And Resources/Barrow Quarterly/205116.

Une séquence d’imagerie par résonance magnétique est constituée d’une succession
d’événements agencés dans le temps permettant au final de produire un signal exploitable.
On retrouve toujours au moins une impulsion RF, des gradients pour la localisation spatiale
et enfin une phase de lecture pour la réception du signal. Il existe principalement deux
familles de séquence en imagerie : écho de spin ou écho de gradient.

I.A.4.1. Echo de spin

En écho de spin, une impulsion RF induisant un angle de 90° suivie d’'une impulsion de 180°
a l'instant t = TE/2 permet de récupérer en t = TE (= temps d’écho) un signal d’aimantation
exempt des déphasages liés aux inhomogénéités de champ By (Figure 1-9). L’acquisition des
voxels d’une « ligne » contenue dans une coupe du volume total est obtenue grace aux
gradients de sélection de coupe et de codage de phase. Chaque ligne de I'espace des k
(Figure 1-7) est alors remplie. Cette acquisition est ensuite répétée apres une durée appelée
temps de répétition TR pour toutes les autres lignes du volume.
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Figure I-9 : Chronogramme d’une séquence d’écho de spin. L'impulsion RF a 90° est
appliquée simultanément au gradient de sélection de coupe (Gsc). Les gradients de codage
de phase (Gcp) et de fréquence (Gcf) sont appliqués juste apres I'impulsion 90°. Aprés un
temps TE/2, une impulsion RF de 180° et GSC sont appliqués pour le rephasage des spins.
Finalement, la lecture de I’écho de spin a lieu en t = TE grace a Gcf. L'ensemble est répété
apres un temps TR. Source : http://www.imaios.com.

I.A.4.2. Echo de gradient

En écho de gradient, une seule impulsion d’angle a < 90° est appliquée a une coupe de
I’échantillon, ce qui permet une réduction du temps de la séquence. Le rephasage des spins
se fait a I'aide du second lobe du gradient bipolaire de codage de phase (Figure 1-10) et ne
nécessite pas d’impulsion RF a 180° de refocalisation, ce qui explique le terme « écho de
gradient ». L’écho apparait a I'instant TE, tandis qu’une ligne du volume total est acquise en
une durée TR (comme en écho de spin).

< >
TR

a° a°
RF V/\v Vf\v 777777777777
Gst—I,_, ﬁl_l ,,,,,,,,,,,,
ch@ 7@ 777777777777
Gcf J l J l ,,,,,,,,,,,,

L] L
Signal g "AUnUA" ,,,,,,,,,,,,
EG(FID) EG(FID)
TE

Figure I-10 : Chronogramme d’une séquence d’écho de gradient. Une seule impulsion RF
d’angle a est appliquée en méme temps que le gradient de sélection de coupe (Gsc), suivi
par le gradient de codage de phase (Gcp). L'application du gradient bipolaire de codage de

fréquence (Gcf) permet de récupérer en t = TE un signal de précession libre (en anglais :

« FID » pour « Free Inductance Decay »). L'ensemble est répété apres un temps TR.
Source : http://www.imaios.com.

29



1.LA.4.3. Pondération

Chapitre | : Capteurs en IRM

Etant donné le double processus de repousse de |'aimantation longitudinale et de

relaxation de l'aimantation transverse, on comprend que I'amplitude du signal mesuré

dépend fortement des parameétres TR, TE et a. Si on veut pouvoir discriminer deux voxels

aux T1 différents, on cherche a pondérer I'image en T1, ce qui permet I'apparition d’'un

contraste sur I'image entre les signaux de ces deux voxels. Cela nécessite le réglage de TR et

TE tels qu’au moment de la lecture, I'amplitude des deux signaux soit sensiblement

différente. En choisissant un TR court, I'aimantation longitudinale (temps caractéristique T1)

ne repousse pas totalement et les deux signaux ont une amplitude différente a t = TR. Si par

ailleurs, TE est choisi court également, alors au moment de la lecture du signal, il persiste

une différence entre les deux signaux. Ces deux voxels sont donc différentiables sur I'image

(Figure 1-11).
T1 T2 SE Sequence
Magnitude [Trsse Al 300 TR 241 Vilag lililililil -
Balalalalalal
100 % A Tissue B 500 | 150 TE 9 W
| Contrast
[
| T1 [
75 % -+ : 94% 0%
[
[
[
50 % <+ :————A:sz%
[
| .
———-B:36%
[
25 % 1 |
[
[
[
[
t } > Time
0 ms 82 ms 165 ms 247 ms 330 ms
3

Acquisition Time (512 repetitions) 123 sec.

Figure I-11 : Variation au cours du temps de I'amplitude de I'aimantation transversale pour
deux voxels présentant des T1 différents (A : 300 ms ; B : 500 ms). Dans cet exemple, les
valeurs de T2 sont identiques pour les deux voxels (150 ms).

Source : http://www.imaios.com.

Si on cherche une pondération T2, on cherche tout d’abord un TR long pour « dépondérer

T1 », c’est-a-dire s’assurer de la repousse compléte de I'aimantation des deux voxels. Il faut

finalement un TE long pour pouvoir distinguer une différence dans I'amplitude du signal

(Figure I-12).
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Figure I-12 : Variation au cours du temps de 'amplitude de I'aimantation transversale pour
deux voxels présentant des T2 différents (A : 50 ms; B : 150 ms). Dans cet exemple, les
valeurs de T1 sont identiques pour les deux voxels (200 ms).

Source : http://www.imaios.com.

L'impact de TE et TR sur le type de pondération est résumé par la Figure I-13 ci-dessous.

500 ms 2500 ms R

Figure I-13 : Choix de TR et TE et impact sur la pondération. La pondération T1 est obtenue
avec TR et TE courts, tandis que la pondération T2 est obtenue avec TR et TE longs. La
pondération en densité de protons s’obtient avec TR long et TE court. Si TR est court et TE
long, 'amplitude des deux signaux mesurés est trop faible pour étre exploitable. Source :
http://www.imaios.com.
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I.B. QUALITE D’IMAGE EN IRM

L'efficacité du diagnostic suite a un examen par IRM dépend non seulement des
compétences du praticien au moment de l'interprétation des images anatomiques, mais
aussi de la qualité des images et du temps nécessaire pour les acquérir. La qualité d’'une
image se mesure principalement au travers de deux grandeurs dépendantes l'une de
I"autre(37) : la résolution spatiale et le rapport signal-sur-bruit.

I.B.1. Résolution spatiale

On parle de résolution spatiale pour caractériser le nombre de voxels par unité de volume :
plus un voxel est petit (comparativement a la dimension totale du volume exploré) plus il
sera aisé de déceler les interfaces et les petits volumes de la matiere vivante observée. En
IRM clinique, les volumes de voxel atteignent au mieux 0,01 mm? et jusqu’a quelques
milliers de um3 plus récemment pour la microscopie in vivo en recherche sur des IRM a haut
champ(38, 39). La taille du voxel dépend des paramétres choisis pour la séquence. Une
premiére limitation est imposée par un aspect matériel, a savoir 'amplitude maximale du
gradient de champ magnétique généré par les bobines de gradients(30). En clinique a
3 Teslas par exemple, on trouve des amplitudes maximales autour de 50 mT/m, alors qu’a
0,2 Teslas pour I'application vétérinaire, les amplitudes sont de 20 mT/m. A 0,2 T, cela
permet une taille de voxel minimal d’environ 0,03 mm>. Une autre limitation de la résolution
est due a la bande passante par voxel. Celle-ci est limitée par la bande passante totale de
réception et le nombre total de voxels.

I.B.2. Rapport signal sur bruit

Pour quantifier la qualité d’image pour une résolution spatiale donnée, on introduit
également le rapport signal sur bruit (« S/B», sans unité). Ce ratio, parameétre clé en
traitement du signal, permet de caractériser le niveau du signal d’intérét (ici en niveau de
gris) par rapport au niveau du bruit traduisant la présence sur I'image d’une granularité
parasite. |l est mesuré en imagerie par résonance magnétique en déterminant le niveau
moyen du signal sur une région d’intérét (« Region Of Interest », ROl en anglais) et en le
divisant par I'écart-type statistique du signal de bruit dans une zone absente de signal
d’intérét(40, 41) (Figure I-14).
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Figure I-14 : Méthode de mesure du rapport signal sur bruit en imagerie par résonance
magnétique. Il est calculé comme la valeur moyenne du signal considéré divisée par I'écart-
type du bruit dans une zone de I'image absente de signal.

On parle également de rapport Contraste-sur-Bruit (C/B) lorsque I'on compare deux zones
adjacentes présentant des temps de relaxation différents. Le C/B quantifie donc la faculté
pour I'observateur a pouvoir distinguer deux zones correspondant a deux tissus biologiques
différents en IRM. Le C/B pour deux tissus indexés (i) et (ii) est défini par I'équation
suivante :

C/B(1/i) = S/B(D) — S/B(ii) = 2>

La seconde partie de I'égalité est valide uniquement si les niveaux de bruits mesurés en (i)

[-12

et en (ii) sont identiques, ce qui est en pratique le cas sur une image de résonance
magnétique.

Un parametre essentiel dans le cadre du diagnostic médical est la durée de I'examen. En
IRM, un examen dure en général de quelgues minutes a une heure ou plus pour acquérir
suffisamment d’images de la zone d’intérét. La durée associée a I'acquisition d’une séquence
est notée T, Le S/B d’une image peut étre amélioré en rallongeant la durée d’acquisition
Tacq €n multipliant par exemple le nombre d’accumulations (moyenne) effectués NEX (pour
« Nombre d’EXcitations »). Le S/B est notamment relié a T,cq et Vyox Via I'équation(42) :

S/B o Vyox |Tacq -13

Pour augmenter le S/B lors du paramétrage de la séquence, il faut donc chercher a
maximiser Vyox et Taq. De tels choix sont pour la plupart des applications a 'opposé des
attentes du praticien. Si on souhaite par exemple réduire d’un facteur 2 la longueur d’un
voxel suivant chaque dimension (par exemple passer de 1mmx1lmmxlmm a
0,5 mm x 0,5 mm x 0,5 mm), il faudrait multiplier T,.q par un facteur 64 pour conserver un
S/B identique. Un compromis n’est donc pas toujours possible et ajuster les parameétres de
séquence peut s’avérer insatisfaisant. Pour améliorer le S/B a parameétres de séquences
fixes, une approche consiste a considérer la dépendance du S/B aux caractéristiques
matérielles de la chaine de réception du signal RMN. Dans la suite, nous nous intéressons en
particulier au capteur qui a un impact déterminant sur le rapport signal sur bruit en IRM a
champ faible.
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I.C. LES CAPTEURS EN IRM

I.C.1. Rapport signal sur bruit intrinséque
1.C.1.1. Figure de mérite

Le rapport signal sur bruit intrinseque au capteur peut étre exprimé comme le rapport des
amplitudes des signaux de relaxation magnétique et du bruit thermique :
e
S/B = V_n I-14
Afin de prédire les performances d’un capteur pour IRM, nous cherchons a exprimer dans
la suite le S/B en fonction des caractéristiques électroniques et électromagnétiques du
capteur en présence d’un échantillon a imager.

a) Signal

Le signal RF issu d’un voxel de I’échantillon induit dans la boucle du capteur une tension
d’amplitude e. D’apres I'’équation I-11, I'estimation de la tension induite par un voxel donné
nécessite la connaissance de la sensibilité du capteur et I'aimantation au niveau de ce voxel.
On note r le vecteur position indiquant le centre d’un voxel au point de coordonnées
{x;y;z}dans le repére cartésien {O, ey ; e, ; €.}, O étant I'origine du repére (Figure |-15) :

r={xyzt=x'ety-e tz-e, I-15
eZ
By
B,(r)
By
Y e,

Boucle capteur

Figure I-15 : lllustration de la configuration spatiale pour une boucle circulaire dans son

référentiel cartésien {O, ey, ey, €;}. Le centre d’un voxel de I'espace est décrit par son

vecteur position r pour lequel la sensibilité du capteur vaut By(r). Le champ By en r est

considéré uniquement selon (Oy). La boucle est orientée pour maximiser I'amplitude du
signal recu et minimiser le couplage avec I'antenne d’émission.

Le vecteur position r relatif au point de coordonnées {x, y, z} est simplement appelé dans la
suite « point r ».
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Pour tout point r, étant donné la forte variation temporelle de M,, comparée a M, (Figure
I-6), on en déduit que la dérivée temporelle de M,-B;, peut étre négligée par rapport a M,-B1,
et M,-B;, (notation: By, représente la projection de By sur I"axe (Ox), voir Figure I-15).
L'amplitude du signal recu par le capteur est donc représentative uniquement de la
relaxation de I'aimantation M dans le plan (xOy) pour le voxel au point r. Comme pour
I’aimantation, on note Bi,, la norme du vecteur B; projeté dans le plan (xOy) pour un
courant unitaire(43) :

Buy () = | (B1(1) €7 + (B1(1) e’ 16

Afin de simplifier encore I'’équation I-11 pour le calcul de e, on suppose une séquence
d’imagerie dépondérée T1, c’est-a-dire que TR est choisi suffisamment long pour permettre
la repousse compléte de I'aimantation longitudinale. L'application d’une impulsion de 90° va
alors permettre de basculer completement I'aimantation du voxel dans le plan (xOy). Ainsi,
M possede dans le plan (xOy) une amplitude maximale Mg au début de la relaxation. Si de
plus on se place dans le cas d’un échantillon homogéne, et dans I’hypothese ou la sensibilité
du capteur est uniforme dans le volume V,, on peut écrire que I"'amplitude initiale du signal
de relaxation oscillant a la pulsation wo vaut pour ce voxel(2, 33, 43, 44) :

e = woleyMovvox -17

b) Bruit
Le bruit du capteur est décrit a I'aide d’'une approche électronique en considérant le circuit
équivalent au capteur (voir Figure I-17). Le bruit peut étre systématiquement décrit au
travers d’une tension de bruit thermique d’amplitude RMS V,, mesurée aux bornes d’une
résistance Req. Cette résistance en série de l'inductance de la boucle du capteur englobe

I’ensemble des phénomeénes électromagnétiques (dans le capteur comme dans I’échantillon)
contribuant a la tension de bruit V,. Cette derniére est alors exprimée en Volts RMS via la

Vv, = /4chRqufr -18

Avec Af, la bande passante de réception de I'imageur et T, la température de la boucle du

relation de Nyquist(2) :

capteur. La tension de bruit est une gradeur dont la valeur en tout point de I'espace reste
invariante : I’effet du bruit se répercute de facon identique sur le signal de chaque voxel. On
parle aussi de pertes, car ce phénomeéne est associé a une dissipation d’énergie thermique.

c) Signal sur bruit

En combinant les équations 1-17, 1-18 et I-6, le ratio e/V, s’écrit donc comme une fonction
du vecteur positionr:
i . 0002ley(r)VvoxNYh2

S/B(r) = — = -19
Vo 4KT, (4KTRooAf,) "
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On note I'impact de la fréquence de travail sur le S/B: plus le champ magnétique By (et
donc wo, voir Equation I-2) a une magnitude élevée, plus le rapport signal sur bruit est
important, ce qui justifie I'importance du paramétre S/B a champ faible. Il faut a ce stade
nuancer cette derniere phrase, car en vérité les sources de bruit contribuant a Req
dépendent aussi de la fréquence et du type de régime considéré : bruit échantillon dominant
ou bruit capteur dominant. Si on considéere le premier cas, ce qui est une bonne hypothése a
haute fréquence pour des capteurs volumiques (torse humain par exemple), Edelstein et al.
ont montré que la dépendance de S/B a wg est en fait linéaire et non quadratique ; dans le
second cas qui s’applique souvent a basse fréquence, il est possible de considérer les pertes
capteur comme prédominantes, alors le S/B est proportionnel a wo7/4(42).

Dans le cadre de cette these, I'imageur utilisé possede un champ statique de 0,2 T. Des
expériences préliminaires ont montré que pour les capteurs de dimensions moyennes (par
exemple des capteurs volumiques avec un diametre de I'ordre de 10 a 50 mm) destinés a cet
imageur, aucun régime de pertes ne peut étre privilégié (mesures de facteur de qualité
électronique du capteur avec et sans échantillon, voir Chapitre Il). C'est la raison pour
laguelle la modélisation de toutes les sources de bruit (a la fois échantillon et capteur) est
indispensable a I'optimisation du capteur.

Pour des conditions d’imagerie fixées (fréquence, séquence, échantillon, températures
constantes et uniformes), I'équation 1-19 indique que le S/B au point r est relié¢ a deux
grandeurs intrinséques au capteur que sont Biy, et Req(2, 45, 46) :

ley(r)

VReq

On appellera par la suite « S/B» la figure de mérite ley-Req'l/z. Celle-ci s’exprime en

S/B(r) x [-20

T-W Y2, Mais dans certains cas, on normalisera le S/B par rapport a une valeur nominale
pour comparaison entre deux configurations par exemple. Etant donné la dépendance
spatiale de la sensibilité, la figure de mérite S/B est aussi une fonction du pointr.

d) Optimisation

L'optimisation d’un capteur consiste a maximiser la figure de mérite S/B décrite a
I’équation I-20 en un point donné de I'espace, par exemple a une distance yp sur I'axe de la
boucle du capteur (Oy), choisi comme point d’intérét sur le patient (la moelle épiniere est a
une profondeur moyenne de 50 mm par rapport a I'épiderme). En outre, la figure de mérite
donne une information précieuse sur la variation du rapport signal sur bruit en fonction des
parametres intrinseques au capteur. Elle permet de déterminer les parametres qui
maximisent le S/B.

Etant donné I'équation 1-20, on peut penser que simplement maximiser la sensibilité et
réduire les pertes répond a la problématique d’optimisation. En réalité, sensibilité et
résistance sont liées(2): par exemple, I'laugmentation de B, peut étre obtenue via
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I'augmentation de la longueur de conducteur, ce qui cause alors un accroissement de la
résistance totale Req(43). Il est donc crucial de modéliser a la fois la sensibilité By, et la
résistance de pertes Req pour maximiser le S/B intrinséque au capteur.

On verra par la suite (Chapitre 1l, Equation II-3) que I'optimisation passe aussi par la
réduction des variations spatiales du S/B dans une région donnée. L'optimisation d’un
capteur est donc un compromis entre ces deux éléments. Dans la suite de ce chapitre nous
nous intéressons seulement au premier élément d’optimisation qu’est la maximisation du
rapport signal sur bruit en un point donné.

Un autre élément d’optimisation d’ordre pratique qui n’est pas considéré dans le protocole
d’optimisation du capteur est l'‘orientation du capteur dans l'imageur. D’une part,
I"'amplitude de la tension e est maximisée lorsque le capteur est orienté de telle sorte que sa
sensibilité principale est majoritairement dans le plan (xQy). Par « sensibilité principale », on
entend la sensibilité B, dans le champ de vue du capteur, c’est-a-dire dans la zone ou la
norme de la sensibilité est maximale. Par exemple pour un capteur simple boucle (voir
Chapitre IlI), la tension e est maximisée lorsque I'axe de révolution de la boucle est dans le
plan (xOy). Avec cette définition, la sensibilité principale d’une boucle circulaire est donc
confondue avec son axe de révolution. Pour la suite, « sensibilité principale » sera
simplement appelée « sensibilité ». D’autre part, la boucle est de préférence orientée avec
sa sensibilité orthogonale a la direction de Bye. Cela permet en effet de réduire le couplage
entre antenne d’émission et capteur comme on le verra au Chapitre IV. Pour ces deux
raisons (maximisation du signal et découplage émission/réception), on préférera orienter les
capteurs de sorte que leur sensibilité est selon I’axe (Oy) (Figure I-15).

1.C.1.2. Sensibilité

Pour les fréquences faibles, c’est-a-dire lorsque la longueur d’onde associée est grande
devant les dimensions du capteur, on peut considérer I'état quasi-statique du probléme. By,
est alors déduite de By, lui-méme calculé a partir de la formule de Biot et Savart(47, 48) en
réécrivant I'équation |-16 :

2 2
Biy(™) _ o f duxr j duxr 1

— e .e
I 41 Ir|3 X Ir|3 y
u u

Avec u le vecteur position parcourant I'ensemble de la boucle du capteur et | le courant
dans la boucle. La sensibilité du capteur Bi/l est exprimée d’aprés le principe de
réciprocité(2) comme le champ magnétique dans le plan (xOy) produit par la boucle du
capteur parcourue par un courant unitaire. C’est pourquoi le courant | n’apparait pas dans le
manuscrit. On note simplement By, la sensibilité exprimée en T/A.
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Pour des géométries simples (boucle circulaire par exemple), le calcul de l'intégrale
(Equation 1-21) est facilement effectué a I'aide d’un logiciel de calcul analytique tel que
Mathematica (WOLFRAM, Long Hanborough, Oxfordshire, United Kingdom). La sensibilité
est plus difficile a estimer dans le cas de capteurs aux géométries plus complexes car
I'intégration de I’équation ne donne pas de solution analytique simple. Une intégration
numérique dont alors étre envisagée (MATLAB, The Mathworks, Inc., Natick, MA, USA). De
plus, pour les géométries complexes, la mise en équation paramétrique de la géométrie du
capteur peut devenir particulierement fastidieuse.

Pour des fréquences de travail supérieures (Bo > 0,5 T), 'approche quasi-statique n’est plus
valable pour des antennes de dimension moyenne (longueurs en jeu de I'ordre de 100 mm)
et la simulation par éléments finis des équations de Maxwell devient nécessaire (logiciel
HFSS, ANSYS, Inc., Canonsburg, PA, USA). Une telle approche permet de modéliser les
phénoménes qui ne peuvent pas étre décrits par Biot et Savart, comme les effets de champ
électrique par exemple.

1.C.1.3. Résistance de pertes

La chaine de réception, qui inclut du capteur chargé avec un échantillon a imager jusqu’a la
ligne de transmission en passant par un éventuel préamplificateur, est en cause dans la
génération du bruit que I'on peut observer sur les images sous forme de granularité. Le bruit
est associé a une perte d’énergie thermique, comme expliqué précédemment. Dans ce
travail, on s’intéresse en particulier a I'impact des pertes au niveau du capteur chargé
(incluent aussi les pertes dans I’échantillon) qui représentent I'essentiel des pertes totales en
jeu dans le processus de réception. Bien que le processus d’amplification soit lui aussi
critique, on considere en pratique que le choix de I'amplificateur permet de minimiser cette
contribution aux pertes totales. On utilise a 0,2 T un amplificateur MITEQ modeéle AU-1466,
(MITEQ, Inc., Hauppauge, NY, USA) avec 1,3 dB de figure de bruit a la fréquence de travail.

Les pertes au niveau du capteur chargé sont représentées par une résistance Req en série
de linductance du capteur (Equation I-18). Les différentes contributions & Re, sont
exprimées au travers de plusieurs résistances, chacune décrivant la magnitude du bruit
relatif a un phénomeéne physique distinct. On distingue plus exactement : le bruit lié a la
présence de I’échantillon, le bruit dans la boucle du capteur sans échantillon, le bruit des
composants électroniques, ou encore le bruit lié¢ aux effets radiatifs(49). A bas champ
cependant, le bruit radiatif peut étre négligé. L'expression de ces phénomenes de pertes est
présentée en détail au chapitre suivant.
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1.C.2. Eléments constitutifs d’un capteur

Afin de pouvoir identifier les sources de bruit du capteur, une description des divers
constituants d’un capteur est nécessaire. Celui-ci est constitué d’une boucle conductrice qui
forme un circuit fermé autour ou a proximité d’un échantillon ainsi que d’un circuit
électronique relié a la boucle et composé de capacités, de diodes et parfois d’inductances.

1.C.2.1. Boucle du capteur

La boucle métallique est le plus souvent constituée d’un fil ou ruban de cuivre qui forme
un contour fermé. Cette boucle a pour fonction de convertir par induction le faible signal
électromagnétique de la relaxation de I'aimantation transverse de fréquence f, en une
tension électrique e de méme fréquence a ses bornes (voir équation I-11). D’un point de vue
électrique, la boucle du capteur chargé par I’échantillon est équivalente a une inductance L.
en série d’une faible résistance Req (voir Chapitre Il). L'inductance est définie comme le flux a
travers la section S de la boucle du champ B; (en T) divisé par le courant | (en A) dans la
boucle :

Le = % ff Bi(q)-dS 1-22
qEes

En calculant B4/l (la sensibilité du capteur) en tout point de la surface S, il est
théoriquement possible d’estimer I'inductance propre L. d’'un capteur. En pratique, L. est
donnée par des modeéles de la littérature pour les capteurs aux géomeétries simples, ou par
simulations numériques pour les plus complexes. Dans ce dernier cas, une simulation
fréquentielle doit permettre de remonter a la partie imaginaire de I'impédance Z de la

boucle a fy (sans capacité C, voir ci-dessous). Ainsi L. vaut Im(Z)/wo.

1.C.2.2. Circuit du capteur
a) Accord, adaptation et découplage

En associant la boucle d’inductance L. a un condensateur (céramique en général, voir
Chapitre 11.B.2, p.66) de capacité C;, on forme un circuit RLC résonant (ou accordé, « tuned »
en anglais) a fo = wo / 21 capable d’étre particulierement sensible au signal de RMN si :

U)OZLCCt = 1 |‘23
Le signal électrique a la fréquence fy doit pouvoir étre transmis a I'IRM par le biais d’'une
ligne de transmission — en général un cable coaxial — d'impédance caractéristique Zo. Pour

que la puissance transmise soit maximale(33), il faut que I'impédance complexe du capteur
Zcapt SOit adaptée a Zg, et donc a fp il faut :

anpt = Rcapt + chapt = ZO* 1-24
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Avec Rept et Xeapt les parties respectivement réelles et imaginaires de Zcp:, et Zo* le
complexe conjugué de Zy. En général, Zo=12Zy* =50 Q(50). Pour adapter (ou coupler)
I'impédance caractéristique du circuit RLC décrit ci-dessus a Zy, il existe principalement 2
moyens : I'ajout d’un condensateur de capacité(s) C,, pour un couplage capacitif, ou
I'utilisation d’un couplage inductif, ce qui permet dans les deux cas d’ajuster I'impédance
globale du capteur a Z. Les différentes configurations possibles sont décrites plus en détail
dans la partie suivante (p.43).

Lors de de I'impulsion RF By, le capteur doit étre désaccordé ou désadapté afin d’éviter
une concentration de la puissance RF au niveau du capteur (voir paragraphe |.D.1). On dit
que le capteur est découplé, désadapté, ou encore désaccordé (selon le comportement du
circuit avec la méthode employée). En général, des composants non linéaires (des diodes le
plus souvent) sont employés.

Les condensateurs C; et C,, associés aux moyens de protections (diodes) sont finalement
placés sur un circuit électronique dédié a I'accord, a I’adaptation et au découplage.

b) Mise en ceuvre
i. Accord et adaptation

Deux méthodes sont couramment rencontrées dans la littérature concernant la mise en
ceuvre de |'adaptation d’impédance : I'adaptation par couplage inductif et 'adaptation par
couplage capacitif.

La premiere méthode consiste a transmettre le signal recu par I'inductance L. du capteur a
une inductance secondaire connectée a la ligne de transmission d’'impédance Z, (Figure
I-16), ce qui forme un transformateur d’impédance sans connexion galvanique présentant
certains avantages (voir p.43)(51).

||
|
Cm
Couplage
inductif

ZO I—1;R1 <:> LciReq -1 Ct

Figure I-16 : Schéma électronique d’un capteur a couplage inductif. Le couplage a lieu entre
L. et L;. Le circuit primaire (a droite) est placé au plus proche de I’échantillon. Ce circuit est
accordé a fy mais n’est pas adapté en impédance. Le circuit secondaire (a gauche) réalise
I’adaptation a I'impédance Z,.

Le second moyen, et le plus fréquemment rencontré dans la littérature, est un moyen
capacitif. L’adjonction d’'un condensateur C,, permet d’obtenir I'impédance souhaitée Zy. On
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retrouve dans I'ensemble des circuits adaptés de facon capacitive deux types de schémas
d’accord : accord série ou accord parallele (Figure I-17).
a) o b)

O
3

Z, D —cC, LRey Zo D = C, L,Req

Figure I-17 : Schéma électronique d’un capteur a couplage capacitif avec : a) accord série et
b) accord paralléle. Les capacités C; et C,, permettent d’accorder le circuit a f, et d’adapter
I'impédance du capteur a celle de la ligne de transmission (Zo).

Dans le cas de I'adaptation par couplage capacitif, les réles respectifs de C; et C,, sont plus
ou moins bien définis car leur contribution a l'accord et I'adaptation est le plus souvent
partagée. Afin de déterminer C; et C,, un systeme de deux équations a deux inconnues est
posé. Si on se place dans le cas général ou Zy présente une composante imaginaire nulle et
une partie réelle égale a 50 Q (cable coaxial RG-58 par exemple), alors le systeme
d’équations est régi par les conditions respectives d’adaptation d’impédance a Z; et de
résonance a la fréquence fo. Ces deux conditions imposent que I'impédance équivalente Zc,p:
de I'ensemble {C; + Ci, + L. + Req} soit telle que Reapt (partie réelle de Zq,pt) est égale a Zo tandis
que Xcapt (partie imaginaire de Z,) est nulle :

Reapt = Zo 1-25
Xcapt = 0 I-26

Il est alors possible d’exprimer C; et Cr, et fonction de L, Req, wo = 21fy et Zo pour tout type
de montage. Pour le cas d’un accord série, C; et C,,, sont définies par les équations I-27 et |-28

woLe + / ReqZo — Reg” .
Ct =

wo(Req” — ReqZo + w3Lc?)

respectivement(33, 52) :

C. = Ct((*)(ZJLcCt - 1) 128
" gL CE + wiReq CE — 203L.Cy + 1

Pour un circuit a accord parallele, C; et C, sont définies par les équations|-29 et [-30
respectivement :

wOLcZO - JRquO(m%LCZ - RquO + Rqu) [-29

C, =
¢ woZo (2L + Reg?)
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_ 205LcC — WL’ CE — 0fReq*CE — 1

= -30
" w2(Req’Ct — Le + w2L°Cy)

Les expressions ci-dessus confirment tout d’abord I'interdépendance entre C; et C,, dans
chacune des deux configurations. Une limitation de I'adaptation par couplage capacitif
provient du fait que les équations I-27 et |-29 peuvent donner des capacités négatives, ce qui
ne représente pas une solution réelle. De telles conditions apparaissent seulement pour
0 < Req < Zp et lorsque L. et Req Vérifient :

woLe < /Reqz0 —Req” -31

Ci-dessous en gris (Figure 1-18) est illustré I'espace de non-solvabilité pour un montage a
couplage capacitif tel que décrit précédemment. Cet espace est représenté en fonction de L,
et Req, pour diverses valeurs de fréquence de fonctionnement fy et pour Zo =50 Q (en grisé
pour fo = 8 MHz) et 0 < Req < Zo.

L. (Henries)

1073
107°
o \
— \
10~ |
10-8 e I ey 1 . I SR N
//////
/
0.1 1 10 Req (Oth)

Figure I-18 : Courbes matérialisant les valeurs de L. et Req pour lesquelles aucun
accord/adaptation n’est possible avec un montage a couplage capacitif classique, pour les
fréquences de fonctionnement fy usuellement rencontrées en IRM (ex. fo = 128 MHz
correspond a un imageur avec By = 3 T environ). En RMN, Il est peu souhaitable(33) que
Req > 50, ce qui explique la limite droite de I'axe des abscisses.

Pour f, élevé (Bo>1,5T), la fabrication d’un capteur RF avec couplage capacitif est peu
contraignante. Mais pour les micro-capteurs, I'inductance peut étre trés faible (de I'ordre du
nH) et cela peut donc s’avérer problématique.

A champ faible (By < 0,5T), I'accord/adaptation capacitif n’est pas toujours possible avec
un schéma classique. Par exemple, avec un design de capteur caractérisé par une inductance
de L.=100nH a f;=8 MHz (Bp=0,2T), il faut Req<0,5Q. A ce stade, les solutions pour
adapter I'impédance sont soit de réduire Req soit d’augmenter L. par exemple en
augmentant la longueur du conducteur du capteur. Dans les rares situations ol cela n’est
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pas faisable pour des raisons d’ordre technique, un circuit d’adaptation en T avec un
composant inductif répond a la problématique(33), mais peut causer des distorsions de
champ a proximité de la boucle du capteur.

ii. Choix de mise en ceuvre
e Adaptation d’impédance

D’une part, une adaptation d’impédance par couplage inductif présente I'avantage de
réduire les effets de charge lorsque I’échantillon est placé dans le capteur quelle que soit sa
position. En effet, la distribution du champ électrique dans I’échantillon est symétrisé par
rapport au capteur, ce qui se traduit par un décalage réduit de la fréquence de
résonance(46, 51, 53). Des auteurs ont montré que cette variation de fréquence a f, = 8MHz
(plus exactement 7,78 MHz pour I'imageur utilisé ici) est de I'ordre de -1 % de fy en présence
d’un échantillon a conductivité physiologique placé dans un solénoide(54). En revanche, ce
chiffre peut étre bien plus élevé (en valeur absolue) pour un capteur dont la capacité en
paralléle de la boucle est du méme ordre que sa capacité propre (I1.B.2).

D’autre part, |'utilisation d’un circuit avec couplage capacitif symétrisé permet de couper
les courants de masse réduisant avantageusement les effets diélectriques avec I'échantillon,
et par conséquent les pertes associées(55). Méme si sa mise en ceuvre est relativement
simple, son efficacité est fortement dépendante de la position de I'échantillon dans le
capteur. Un tel montage n’aura par exemple que peu d’effet pour un capteur de surface, car
dans ce cas I’échantillon est placé de maniere asymétrique (d’'un c6té du capteur, par
définition).

En conclusion, le choix d’'un couplage capacitif symétrisé a été mis en place pour les
capteurs développés au cours de ce travail, en particulier du fait que les pertes diélectriques
dans I"échantillon, non négligeables a 0,2 T, sont efficacement réduites pour les capteurs
volumiques. De maniere plus générale, ce type de montage a l'avantage d’étre facile a
mettre en ceuvre. Ce montage est aussi avantageux pour ce qui concerne le découplage actif
comme on le verra au Chapitre IV.

e Effets de longueur d’onde

Un autre phénomene a considérer est celui d’une portion conductrice dont la longueur
totale atteint une fraction non négligeable de la longueur d’onde A. Le capteur de réception
peut se comporter comme une antenne de champ électrique si la longueur de la partie
conductrice atteint un longueur de l'ordre de A/10. Dans cette situation, des pertes
additionnelles liées a un phénoméne radiatif apparaissent(56). Une segmentation de la
boucle a I'aide de capacités permet d’éviter ce phénomeéne. On notera qu’a bas champ, ces
problemes de longueur d’onde sont peu contraignants car par exemple a 0,2 Tesla, A =38 m
dans I'air et 25 m dans le cuivre. Cependant, on considerera ce point pour la conception de
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capteurs de type solénoide (voir la suite) car la longueur totale de la partie conductrice peut
atteindre 2,5 m (~ Acy/10), méme pour des géométries aux dimensions limitées.

Des auteurs(46) affirment par ailleurs que la segmentation de l'inductance permet de
réduire les pertes liées aux phénomeénes diélectriques dans I’échantillon pour des capteurs
dont le produit (diametre*fréquence) excéde 5 MHz:m, ce qui correspond a 0,2T a un
diametre de 0,6 m. Cette derniéere considération n’est donc pas retenue dans la suite étant
donné les dimensions de I'imageur par résonance magnétique (entrefer de 0,2 m environ).

e Matériaux non compatibles

Un élément a ne pas négliger concerne choix des composants électroniques placés sur le
capteur. Si ceux-ci sont constitués de matériaux dont les caractéristiques magnétiques sont
telles que leur susceptibilité magnétique est importante (au-dela d’une centaine de
ppm/ms)(43, 46), les lignes de champ magnétique seront concentrées au moment de
I’excitation et par conségquence causeront une distorsion, voire une destruction compléte de
I'image finale. Ce point est particulierement crucial pour les capteurs de surface pour
lesquels les composants sont trés proches de la région de sensibilité élevée (champ de vue).
Les références des composants amagnétiques utilisés dans la suite sont indiquées au
Chapitre Il (p.69).

I.C.3. Caractérisation électronique d’un capteur

Pour décrire la qualité d’un capteur, on introduit son facteur de qualité Q. Contrairement
au S/B, le facteur de qualité présente I'avantage de pouvoir étre a la fois estimé par
simulation et facilement mesurable au laboratoire. C’est donc la grandeur qui permettra la
vérification du modeéle par comparaison entre simulations et mesures.

I.C.3.1. Facteur de qualité : modélisation

Le facteur de qualité d’un capteur est défini comme le rendement énergétique du capteur,
a savoir le ratio entre I'énergie totale disponible dans le capteur sous forme électrique et
I’énergie électrique perdue dans le capteur pendant une période (1/fo). Dans un circuit RLC
série résonant a la fréquence fo = wg / 2m, le facteur de qualité s’écrit(57, 58) :

wOLs
= 1-32
Q R.
On peut également I'exprimer pour un circuit RLC paralléle :
R
Q=—2 -33
woLp
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Plus la résistance série Ry est faible (ou R, élevée), plus le rendement énergétique est
élevé. Dans le cas d’un capteur pour I'IRM, la résistance Req nécessaire au calcul du S/B
(Equation 1-20) est définie comme la résistance équivalente série R du circuit.

1.C.3.1. Facteur de qualité : mesures

D’un point de vue fréquentiel, la réponse en courant du filtre RLC soumis a une tension
sinusoidale d’amplitude constante présente un pic de résonance a fo dont la largeur Af (f,-fy,
voir Figure 1-19) a -3 dB du maximum dépend de Q comme suit(33) :

fo

= — [-34
Af

Q

Af
L

P!

fo

Figure I-19 : Réponse fréquentielle en courant d’un résonateur RLC soumis a une tension
d’amplitude fixe. La bande passante Af est définie comme la largeur du pic en courant a -3dB
de la valeur maximale Iay.

La largeur fréquentielle du pic, appelée bande passante Af du résonateur, détermine la
plage de fréquence sur laquelle le bruit pourra étre capté. Le facteur de qualité est donc
reli¢ a 'amplitude du bruit ajouté au signal recu. Pour un facteur de remplissage donné
(volume échantillon / volume capteur) et dans des conditions d’imagerie données
(séquence, champ Byg), on peut montrer que le S/B varie en fonction du facteur de qualité du
capteur Q au travers de(2, 59) :

S/B « Q1/2 I-35

Pour mesurer les caractéristiques fréquentielles du capteur et en déduire Q, un analyseur
de réseau vectoriel (VNA en anglais pour « Vector Network Analyser ») est utilisé pour tracer
les parametres S du circuit (« scattering parameters » en anglais). Plusieurs méthodes de
mesures sont répertoriées dans la littérature pour I'extraction du facteur de qualité. On
s’appuiera notamment sur les travaux de Kajfez(60, 61) ou les observations de Beuf et al.(4)
pour les mesures précises de facteur de qualité (voir paragraphell.C.1.2, p.84). Pour la
méthode de mesure utilisée dans le Chapitre Il, le diagramme de Smith est utilisé pour les
mesures en réflexion. Le diagramme de Smith permet de représenter les parties réelles et
imaginaires du coefficient de réflexion S11 (aussi noté I') entre I'impédance du capteur Zc,pt
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et une charge de référence Zp (celle de l'instrument, souvent 50 Q). S11 est défini

comme(62) :

anpt - Z0
anpt + ZO

S11 =T = 1-36

Sur le diagramme de Smith, la courbe de S11(f) d’un résonateur RLC décrit un cercle a

proximité de la fréquence de résonance fo comme illustré a la Figure I-20.

1,

0.5¢

Figure 1-20 : Exemple de tracé (pointillés rouges) dans le diagramme de Smith du paramétre
S11 (=T) d’un capteur pour les fréquences autour de f,. Le cercle intérieur représente les
valeurs de S11 pour les fréquences a proximité de fo. tandis que le cercle extérieur est
parcouru par S11 pour les fréquences éloignées de fo. S11(fy) se situe sous le rond noir en
~(0; 0,3), tandis que S11(fo-Af/2) et S11(fo+Af/2) se situent aux ronds bleu clair et vert
respectivement.

On remarque que le capteur dont la courbe de S11 est représentée a la Figure 1-20 n’est
pas adapté a I'impédance de référence (Zy), sinon le point S11(fo) (rond noir) se situerait en
(0; 0) sur le diagramme de Smith. En effet, si le capteur est adapté en impédance, parties
réeles et imaginaires de la différence Z.p-Zo sont nulles a la fréquence de résonance
(Equations I-25 et I-26).

Le tracé du diagramme de smith permet donc non seulement de visualiser I'accord et
I’'adaptation du circuit du capteur, mais aussi de mesurer le facteur de qualité Q du capteur,
ce qui sera nécessaire pour valider le modéle. La méthode de mesure développée au cours
de ce travail sera décrite plus en détail au chapitre suivant.
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I.C.4. Types de capteurs usuels

En imagerie par résonance magnétique, il est crucial pour maximiser le rapport signal-sur-
bruit d’optimiser les dimensions du capteur afin de maximiser le remplissage par
I’échantillon (le S/B est en général plus élevé quand le capteur est de petite dimension, voir
Chapitre 1l). Dans ce cadre, la géométrie du capteur apparait donc comme cruciale afin
d’épouser au mieux la forme de I'objet observé. C'est pourquoi on retrouve, en clinique, un
capteur dédié a chaque portion anatomique du corps humain : téte, genou, poignet, cheville,

etc.

Méme si les formes des capteurs varient en fonction de la partie anatomique observée, on
retrouve usuellement plusieurs familles de géométries de capteurs. Chacune d’entre elles
est plus adaptée dans certains cas plutdot que d’autres. Il faut tout d’abord distinguer les
capteurs volumiques (englobent I'échantillon a étudier) des capteurs de surface (placés en
surface de I'échantillon). Pour les premiers, la sensibilité sera moyenne, mais relativement
uniforme sur I’ensemble du volume. Pour les seconds, la sensibilité sera bien supérieure,
mais sur une zone réduite. L'un ou l'autre sera plus adapté selon I'étude a mener. Par
exemple, I'observation d’'un organe en profondeur comme le cerveau se fera avec un
capteur volumique, tandis que I’étude de tissus tels que I'ceil ou I'épaule se feront de facon
privilégiée avec des capteurs de surface(63).

Cependant, avec l'avenement des capteurs multicanaux, on observe l|'apparition de
capteurs constitués de multiples éléments de type capteur de surface. La combinaison des
signaux individuels permet la collecte d’un signal sur tout un volume. Ce dernier type de
capteurs exploite la forte sensibilité d’un capteur de surface tout en conservant un large
champ de vue caractéristique d’un capteur volumique. Cest la technologie la plus
prometteuse pour la l'augmentation matérielle du S/B a champ moyen (notamment
clinique)(64—-69). Certains constructeurs développent des capteurs de ce type ayant plus
d’une centaine d’éléments(70). L'exemple le plus élémentaire d’un capteur multicanal est le
capteur en quadrature. Il s’agit d’un capteur possédant seulement deux éléments. Ces deux
éléments sont placés de telle sorte que leurs sensibilités respectives soient orthogonales et
dans le plan (xOy) (orthogonaux a Bg) pour maximiser I'amplitude du signal collecté(71-73). Il
est ainsi possible d’atteindre un gain sur le S/B atteignant V2 par rapport a chaque canal pris
séparément.

Pour les capteurs volumiques, les géométries couramment rencontrées sont les selles de
cheval(74) ou les cages d’oiseau(75, 76). Ces géométries sont adaptées a champ clinique et
peuvent étre associées en quadrature(77). Cependant, a bas champ (< 0,5 T) la géométrie la
plus performante en termes de S/B est basée sur un enroulement hélicoidal (solénoide)(2, 7,
78), ou de type multi-anneau(12). C'est donc sur cette géométrie de capteurs volumiques
gue nous nous sommes penchés dans la suite de ce manuscrit.
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I.D. DECOUPLAGE DES CAPTEURS

I.D.1. Raison du découplage

Au moment de I'’émission de I'impulsion RF, de fortes puissances sont en jeu, notamment
pour des angles de bascule de I'aimantation supérieurs a 90°. La présence du capteur de
réception dans ce champ électromagnétique intense est la cause de plusieurs interactions
parasites : d’abord, le capteur accordé a la fréquence fy va concentrer les lignes de champ de
Bie par effet de couplage inductif(34, 79). La conséquence directe est une dégradation de
"'uniformité du champ Bye d’excitation. Une telle déformation induit au final des artefacts
d’imagerie, causant I'apparition de franges noires sur I'image d’un fantdbme homogéene par
exemple. Ensuite, cette concentration des lignes de champ peut causer, a champ moyen
(>1T), un dépdt d’énergie et donc un échauffement inacceptable in vivo(80, 81). La
réglementation impose des taux d’absorption spécifique typiquement inférieurs a 10 W/kg
(norme IEC60601-03), seuil qui peut rapidement étre dépassé dans cette situation. Pour
finir, si une part importante de la puissance émise est convertie par induction en signal
électrique dans la boucle du capteur, de fortes tensions peuvent en résulter et causer des
dysfonctionnements, voire des dégradations des composants électroniques en aval (sur le
capteur, ou méme au niveau du préamplificateur de I'lRM)(82, 83).

Pour éviter ces situations, le découplage est donc crucial. Le capteur doit étre isolé, ou
découplé, de I'antenne d’émission durant les phases d’émission des impulsions RF. Pour
cela, il existe plusieurs moyens que I'on rencontre usuellement dans la littérature.

L’efficacité du découplage peut étre caractérisée par I'isolation électrique du capteur vis-a-
vis de I'antenne d’émission(84). Elle est mesurée comme |'atténuation en décibels (dB) entre
la tension induite par Bie et la tension aux bornes du capteur (au début de la ligne de
transmission).

I.D.2. Techniques usuelles

Le découplage passif géométrique est la technique qui, historiquement, a été choisie aux
débuts de la RMN. Cette technique consiste a orienter le capteur de telle sorte que le
couplage inductif avec I'antenne d’émission est minimisé. Dans les cas simples tels que les
solénoides, cela consiste a orienter le capteur afin que sa sensibilité soit orthogonale a celle
de I'antenne d’émission. Un tel découplage est trés efficace en théorie, mais difficile a
réaliser en pratique, car I'orientation doit étre précisément ajustée(46).

Le découplage passif avec diodes est une méthode d’isolation utilisant des composants
électroniques passifs implantés sur le circuit du capteur. Classiquement, les constructeurs
d’IRM utilisent une (ou des) paire(s) de diodes antiparalléles(79, 83, 85). Le réle de ce pont a
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diodes est d’écréter le signal RF de forte amplitude aux bornes du capteur pendant la phase
d’émission, sans distordre les petits signaux pendant la réception. Les seuls d’écrétage
dépendent du type de diodes employées, et pour des diodes PIN le seuil d’écrétage est de
'ordre de 0,7V. L’inconvénient de ce type de diodes est donc un seuil d’écrétage
relativement élevé, malgré leurs caractéristiques intéressantes en mode bloqué
(comportement capacitif ~1 pF sous le seuil d’écrétage). Selon la géométrie du capteur, il est
possible qu’une forte proportion du signal RF recu par le capteur soit donc absorbée,
résultant en une déformation locale du champ d’excitation Byg. C'est par exemple le cas pour
des petits capteurs de surface dont la surface formée par la boucle est trop faible pour
induire une tension qui déclenche les diodes(46). Pour régler ce probléme, on peut envisager
I"utilisation de diodes a seuil plus bas comme par exemple des diodes Schottky (seuil autour
de 0,2 V), mais au prix d’'une probable dégradation du facteur de qualité (voir Chapitre IV) et
d’une déformation de By due a la susceptibilité magnétique de ce type de composants. De
plus, ces diodes en mode bloqué se comportent comme des capacités de valeur bien plus
importantes que les diodes PIN (de I'ordre de 150 pF pour certains modeéles), ce qui peut
poser probléme pour |'accord/adaptation de capteurs ayant une forte inductance
(nécessitant un faible C).

Le découplage actif est la technique la plus récemment développée. On la retrouve sur la
quasi-totalité des imageurs cliniques actuels(46, 79, 82, 84-87). C'est la méthode la plus
efficace en termes d’isolation de la réception vis-a-vis de I'émission. Une tension continue
polarise une diode PIN placée en paralléle ou série des capacités d’accord/adaptation. La
tension de polarisation est classiquement générée par I'IRM, de facon synchronisée avec les
impulsions RF, ce qui permet un meilleur controle du découplage. Ce type de découplage est
une alternative au découplage passif, plus particulierement pour les capteurs de faibles
dimensions. De plus, l'utilisation de diodes PIN a I'avantage de limiter la contribution au
bruit total du capteur de par sa faible résistance en mode passant (< 0,2 Ohm, avantageux
pour un montage de la diode en série) et sa faible capacité en mode bloqué (<1 pF,
avantageux pour un montage de la diode en parallele).

En découplage actif, il existe plusieurs montages possibles de la diode PIN sur le circuit
d’accord/adaptation du capteur. Il faut d’abord noter que ce type de montage n’est pas
possible sur des dispositifs a couplage inductif dans le circuit primaire (Figure I-16 a droite)
car aucun chemin de courant continu (CC) n’est possible. Dans les montages a couplage
capacitif, une diode PIN DH80055 (Temex Ceramics, Pessac, France) est placée en paralléle
de C; ou C,,. Lors de I'activation de la diode, celle-ci devient passante et court-circuite la
capacité sur laguelle elle est placée. Méme si ce montage en parallele semble étre le plus
fréguemment utilisé a champ clinique moyen (entre 0,5T et 3 T), les différents types de
montage et leur impact sur les performances électroniques des capteurs sont étudiés en
détail au Chapitre IV.

49



Chapitre | : Capteurs en IRM

50



CHAPITRE II : MODELISATION DES CAPTEURS






Chapitre Il : Modélisation des Capteurs

IlLA. INTRODUCTION

Comme détaillé au Chapitre I, un capteur pour I'IRM permet de collecter le signal RF induit
par la relaxation de lI'aimantation macroscopique d’un échantillon. Le signal collecté est
ensuite transmis a I'imageur par résonance magnétique a travers une ligne de transmission
(cable coaxial) d’'impédance caractéristique Zo, avant d’étre amplifié si nécessaire. Les
signaux sont numérisés puis traités pour finalement étre restitués sous forme d’image.

A champ faible, le rapport signal sur bruit intrinséque au capteur est une caractéristique
critique(17). Dans ce chapitre, nous nous intéressons donc d’abord a modéliser différents
types de capteurs (surfacique ou volumique, simple canal ou quadrature). Pour la
caractérisation en termes de S/B, il est nécessaire de connaitre a la fois la sensibilité B, et la
résistance équivalente de pertes Req (Equation 1-20). La résistance de pertes Req du capteur
est une grandeur propre a la géométrie du capteur et aux propriétés de I’échantillon
observé, tandis que Biy, varie aussi dans I'espace. Ces deux grandeurs sont décrites plus en
détail dans la suite pour le cas d’'un imageur par résonance magnétique a bas champ
magnétostatique By = 0,2 T pour lequel des hypotheses simplificatrices sont valides.

Le circuit électronique d’un capteur constituant un résonateur RLC dont le facteur de
qualité Qg est relié au S/B (Equation 1-35), le modéle de prédiction du S/B a été validé au
travers de la comparaison entre simulation et mesures de Qg de deux capteurs.
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11.B. MODELISATION DU RAPPORT SIGNAL SUR BRUIT D’UN CAPTEUR

11.B.1. Modélisation de la sensibilité

L'imageur 0,2 T a disposition au cours de cette étude est un modele E-SCAN XQ de la
marque Esaote (Génes, ltalie). Celui-ci posséde un champ magnétique statique vertical
produit par un aimant permanent ouvert en forme de selle de cheval. Une particularité de
cet imageur est que le capteur pour la réception est dissocié de I'antenne d’émission. De
plus, la gamme de capteurs fournis avec l'imageur n’est pas adaptée pour l'imagerie
vétérinaire car elle est dédiée a 'homme pour des études en osthéoarticulaire, comme
expliqué dans l'introduction générale. D’autre part, le connecteur spécifique sur I'imageur
ne permet pas de connecter plus d’un capteur a la fois. Une autre particularité de cet
imageur est que ce connecteur présente deux canaux pour la réception. Un premier mode a
sélectionner sur la console permet de n’utiliser qu’un seul de ces canaux, tandis qu’un autre
mode de réception permet a deux signaux d’étre combinés aprés déphasage de 90° I'un par
rapport a I'autre. Cette fonctionnalité permet de connecter deux boucles dont les signaux
seront recombinés en quadrature de phase, ce qui augmente au final le S/B du capteur
composé de ces deux boucles. Ces deux configurations sont étudiées ici en termes de
sensibilité.

Comme introduit plus haut, I'approche mathématique destinée a I'estimation de la
sensibilité dépend de la fréquence de travail. A basse fréquence par exemple, I'état quasi-
statique est valide car les longueurs d’onde considérées sont grandes devant les dimensions
du probléme(24, 88, 89). Ainsi, I'utilisation de la loi de Biot et Savart (Equation 1-21) pour le
calcul du champ magnétique induit par un courant unitaire circulant dans un capteur
monocanal ou multicanaux est possible. La caractéristique « variation maximale relative de
la sensibilité » est également présentée comme un critére d’optimisation de capteurs.

11.B.1.1. Capteurs monocanal

Par réciprocité, le champ magnétique noté B; produit par un courant unitaire est appelé
sensibilité du capteur(2, 24). B; posséde des composantes dans les 3 dimensions de |’espace,
mais seules les composantes orthogonales a By rentrent en jeu (voir équation I-11). Pour
I’estimation du S/B (Equation I-20) dans le cas d’un capteur monocanal, la norme de B; a
prendre en compte est celle indiquée a I’Equation I-16(90), a savoir B1xy, avec (Oz) I'axe selon
lequel est orienté le champ statique Bg tandis que le plan (xOy) est celui dans lequel le signal
de précession peut étre mesuré (Figure II-1).
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Boucle circulaire

Figure II-1 : Configuration du capteur et champs en jeu dans I'expérience d’IRM. By,(r) est la
norme de la projection de B4(r) sur le plan (xQy).

Pour la suite, nous explorons deux géométries courantes de capteurs monocanal pour
I'IRM afin d’illustrer la méthode de calcul de la sensibilité.

a) Approche analytique

Une forme analytique de By, (en fonction des parametres géométriques du capteur) est
relativement simple a obtenir si on se limite a des profils simples, comme sur |'axe de
symétrie par exemple. Pour lintégration de Biot et Savart, I'épaisseur du conducteur
électrique n’a pas été considérée et un modele linéique a été utilisé, bien qu’une approche
volumique soit possible(91). De plus le courant étant unitaire par définition de la sensibilité, |
n’apparait pas dans les équations, comme expliqué au Chapitre | (p.37).

i. Capteurs de surface
e Sensibilité

Nous nous intéressons dans cette partie a exprimer la sensibilité de deux capteurs de
surface dont la géométrie de la boucle différe : une simple boucle circulaire d’une part, et
une simple boucle carrée d’autre part. Dans le cas d’un capteur a boucle circulaire de
rayon a, l'intégration de Biot et Savart donne une expression analytique simple pour la
variation de la sensibilité By, (en T/A, voir I.C.1.2) le long de I'axe (Oy) du capteur(88, 92) :

Ho a’

2 (a2 + y2)3/2

Un autre capteur de surface couramment rencontré est constitué d’une boucle carrée de

Bixy(0,y,0) = -1

coté c. La sensibilité (en T/A) le long de son axe central (Oy) se calcule facilement de la
méme maniére et s’écrit :

2

2V2 C
T Jc? + 2y2(c? + 4y?)

-2

ley(or y1 0) = IJO
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Pour ces deux capteurs, on note que la sensibilité décroit rapidement le long de I'axe (Oy),
de part et d’autre du maximum en y =0 qui correspond au centre du capteur (voir Figure
[I-1). La Figure II-2 présente la sensibilité de ces deux capteurs pour y > 0, en imposant c = 2a.

T
Boucle circulaire
Boucle carrée |

(MTIA)

1xy

B

y (mm)

Figure II-2 : Variation de la sensibilité B1,,(0,y,0) des capteurs de surface a boucle circulaire et
carrée. Exemple pour ¢ = 2a = 20 mm et sur une profondeur y variant de 0 a 50 mm.

La rapide décroissance en y est caractéristique de ces capteurs de surface qui présentent
une forte sensibilité mais a une distance réduite, a I'inverse des capteurs volumiques comme
ceux a base de solénoide. L'allure des sensibilités des deux géométries (circulaire et carrée)
sont relativement similaires. Mais on remarque une décroissance moins rapide de la
sensibilité suivant (Oy) pour la boucle carrée, malgré une plus faible sensibilité au centre (a
I'origine O).

e Variation maximale relative de la sensibilité

Pour certaines applications d’IRM, il peut étre crucial d’avoir un capteur dont la sensibilité
est la plus constante possible sur une région d’intérét donnée. Cela permet au final d’avoir
une image dont les variations d’intensité sont causées uniquement par I'objet étudié dans
cette région. Pour les capteurs de surface, il peut étre utile d’avoir une information sur la
variation de la sensibilité dans un plan paralléle au capteur de surface défini comme région
d’intérét par 'utilisateur (paralléle a (xOz), voir Figure 1l-1). On définit la variation maximale
relative A de la sensibilité comme la différence relative d’intensité du signal RMN entre deux
voxels situés en des points prédéfinis de cette région d’intérét(90). Pour un échantillon
homogene, il est facile de démontrer via le principe de réciprocité (Equation 1-11) que la
variation maximale relative du signal RMN est approximée par la variation maximale relative
de la sensibilité, alors exprimée comme suit :

_ ley(rmax) - ley(rmin)
ley(rmax)

-3
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Cette information donne donc la variation du S/B des images acquises dans ce plan,
variation liée uniquement au capteur.
Pour un capteur de surface, les points rmax €t rmin peuvent étre définis comme les points

d’un plan (xyoz) (région d’intérét) pour lesquels la sensibilité est respectivement maximale et
minimale, avec yo la profondeur typique d’exploration déterminée selon [I"application

d’imagerie (Figure II-3).

el
. . 100
Boucle circulaire \‘(
0 B1xy (MT/A)
eV
_______________ 0

Région d’intérét

Figure II-3 : lllustration du plan sur lequel est mesurée la variation maximale relative A de la
sensibilité pour une région d’intérét située a la profondeur yo. Exemple pour un capteur de
surface dont I'axe central de la boucle est selon (Oy). Les valeurs de sensibilité
(de 0 a1 uT/A) sont ici arbitraires.

Dans le cas d’un capteur de surface, la variation maximale relative A est donc uniquement
une fonction de la cote yo du plan (xyoz). Pour les deux capteurs de surface (circulaire et
carrée), A est illustrée a la Figure II-4 ci-dessous en fonction de la profondeur d’exploration
Yo (de 0 a 25 mm) pour un champ de vue de —a a +a suivant (Ox) et (Oz), avec a = 10 mm.

| | | Boucle circulaire
| | |
| | |

80

60

A (%)

40

20

y, (mm)

Figure 1I-4 : Evolution de la variation maximale relative A en %, en fonction de la profondeur
d’exploration yo pour les deux géométries de capteurs de surface : circulaire (ligne continue)
et carrée (ligne discontinue). Exemple pour c = 2a = 20 mm, avec la profondeur d’exploration
Yo variant de 0 a 25 mm, et sur une région d’intérét tel que—a<x<+aet—a<z< +a.
La valeur de A est particulierement sensible au choix de champ de vue suivant (Ox) et (Oz).
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On note que A est plus faible pour la boucle carrée, et de facon plus marquée pour
Yo >4 mm. Les deux courbes présentent un minimum autour de yo=4 mm, distance a
laguelle la proximité des conducteurs commence a avoir un impact significatif sur les
variations de la sensibilité dans un plan (xyqz) (voir Figure ll-7a et b).

On remarque également qu’étant donné la définition de A, sa valeur est particulierement
sensible au choix des limites suivant (Ox) et (Oz) de la région d’intérét.

D’autre part, il est tout a fait envisageable de définir la région d’intérét sur laquelle est
calculée A comme un volume et pas seulement un plan. Cependant, pour un capteur de
surface, nous trouvons plus appropriée la définition dans un plan paralléle au capteur.

ii. Capteurs volumiques
e Sensibilité

Pour un capteur volumique congu a I'aide d’'une bobine de forme solénoidale, on peut
facilement montrer que la composante axiale de la sensibilité est la composante principale a
I'intérieur du solénoide, tant que I'espacement (et donc I'angle) des spires est réduit(90).
Pour un capteur constitué d’un solénoide orienté suivant (Oy), de longueur |, de rayon r,
possédant n spires et dont |'origine O est en son centre (la cote y du solénoide varie donc de
—1/2 a 1/2), 'expression analytique de la sensibilité By, (en T/A) le long de son axe (Oy) est
facilement obtenue en intégrant I'équation I-21 :

uon[ 1 N 1
2 |Jarz + 1—-2y)2  J4rz + (1+ 2y)2

ley(or y,0) =

-4

e
P\ Jarz+ (1 -2y)2  J4r2 + (1 + 2y)?

La Figure II-5 illustre le profil typique de la sensibilité d’un capteur le long de son axey.

150

(MT/A)

100

B1xy

50

Figure II-5 : Illustration de la sensibilité sur I'axe (Oy) (-35 mm <y < 35 mm) d’un capteur a
enroulement solénoidal de diametre r = 50 mm, de longueur | = 70 mm et constitué de
n = 16 spires.
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e Variation maximale relative de la sensibilité

Pour un capteur volumique a géométrie cylindrique, la variation maximale relative A est
définie le long de I'axe (Oy) comme le ratio de la sensibilité au centre (x=0, y=0, z=0)
relativement a la sensibilité en bordure de capteur (x =0, y = £l/2, z = 0)(90) :

A= ley(0,0,0) - ley(O: il/Z,O)
B1,y(0,0,0)

-5

Dans le cas d’un capteur de forme solénoidale tel que décrit avec I'équation II-4, I'expression
analytique de A s’écrit :

312

- 11-6
4(1% + r?)

A=1- |1

On remarque que la variation maximale relative A d’un tel capteur dépend donc
exclusivement de sa longueur | et de son rayon r, mais pas de du nombre de spires n.
Contrairement aux capteurs de surface, A est indépendante d’un quelconque plan d’intérét,
car en fin de compte la région d’intérét est définie comme la ligne sur I'axe (Oy) de cote
—1/2 <y <1/2. Ci-dessous (Figure 1I-6) est illustrée une cartographie de A en fonction de l et r.

100 50
£ &0 30
£ A (%)
o 20
40
10

20 40 60 80 100
| (mm)

Figure 1l-6 : Cartographie de la variation maximale relative A en % de la sensibilité
paramétrée par | et r. n est arbitrairement fixé a 16, mais n’a aucune influence sur A
(voir équation II-6).

Pour un rayon r donné, A sera plus élevée lorsque sa longueur | sera importante.
Concernant le rayon r du solénoide, A sera plus élevée quand r est faible, pour une longueur
| donnée. Si on souhaite la variation de S/B la plus faible a l'intérieur d’un capteur a
enroulement solénoidal, il est donc préférable de minimiser la longueur et maximiser le
rayon. Ces simples considérations sont cependant a prendre avec précaution, car elles ne
concernent que les variations de la sensibilité, mais peuvent étre en contradiction avec les
résultats concernant la maximisation du S/B. Comme expliqué plus loin, un compromis entre
A et le S/B est donc inévitable.
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b) Approche numérique

Si on souhaite obtenir la variation spatiale de la sensibilité sur des profils moins
élémentaires tels que des plans ou méme un volume, une formulation analytique simple
n’est plus possible. Une intégration numérique de Biot et Savart est donc nécessaire. Le
résultat du calcul numérique sur MATLAB concernant la sensibilité dans le plan (xOy) pour
les trois capteurs décrits précédemment est illustré a la Figure II-7 ci-dessous.
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250
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150
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Figure II-7 : Cartographie 2D de la sensibilité Bi,(x,y,0) en uT/A pour les capteurs présentés
plus haut : a) capteur de surface simple boucle circulaire ; b) capteur de surface simple
boucle carrée ; c) capteur volumiqgue a enroulement solénoidal.
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11.B.1.2. Capteurs en quadrature

Les capteurs en quadrature sont particulierement intéressants car ils permettent de
gagner jusqu’a V2 sur le S/B en collectant le signal de deux boucles simultanément(93).
L'approche pour la modélisation de la sensibilité équivalente peut aussi étre employée pour
des capteurs en quadrature, a condition de considérer le couplage entre chaque canal
comme négligeable. Pour illustrer le calcul de la sensibilité équivalente d’un capteur en
quadrature, un modele de capteur plan est présenté. Il est constitué d’'une double boucle
plane rectangulaire d’une part et d’une simple boucle plane en « papillon » d’autre part(94).
La double boucle rectangulaire permet de conserver une sensibilité (en module) du méme
ordre que celle de la boucle papillon aux profondeurs d’exploration moyennes
(y ~0,5*dimensions). Les deux boucles étant dans un méme plan (xOz) (Figure 11-8), le signal
induit par la relaxation de I'aimantation dans la premiére boucle sera en retard de phase par
rapport au signal de la seconde boucle(95). Afin de combiner de facon non destructive ces
deux signauy, il faut d’abord déphaser le second signal par rapport au premier de 90°, d’ou la
dénomination de capteur en « quadrature de phase ». Techniquement, les signaux sont
généralement combinés a 'aide d’un coupleur hybride(93). Mais sur I'IRM 0,2 T utilisé ici,
aucun dispositif électronique n’est nécessaire, car une particularité de cet imageur est qu’il
assure lui-méme cette fonction. On s’assure simplement que le découplage géométrique est
respecté entre les deux boucles. Cela permet de minimiser le couplage parasite entre les
deux canaux, et assure également le déphasage attendu (90°) entre les signaux.

On peut montrer que la sensibilité équivalente Bixy,quad €n tout point de I'espace est la
combinaison des composantes individuelles des deux sensibilités Biect €t Bipap(25, 95, 96) :

Bixyquaa = %[(lemt - Blypap) +i (Blymt + lepap)] -7

La norme Biyy,quad de la sensibilité équivalente du capteur en quadrature vaut donc :

B1XYquad = %\/(lerect B BlYpap)2 + (Blyrect + B1xpap)2 -8

a) Approche analytique
i. Sensibilité

La géométrie de la boucle rectangulaire de cotés c; et ¢, est décrite par des équations
paramétriques (4 segments de droite, voir Figure 1I-8). L'intégration de Biot et Savart permet
facilement d’obtenir I'expression analytique des composantes sur (Ox) et (Oy) de sa
sensibilité le long de son axe principal (Oy) :

2 c1¢,(cy® + ¢ + 8y?)
T (c1? +4y?)(c® + 4y2)\/C12 + % + 4y? 11-9

Berect (0’ y 0) =

Berect(O’ Y, 0)=0
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Pour la boucle en forme de papillon, sa géométrie a été décomposée en 8 segments(94),
comme l'illustre la Figure 1I-8. Sa géométrie est paramétrée par ses cotés cz et ¢4 ainsi que
I'angle a.

X (mm)

Figure II-8 : Géométrie de la double boucle rectangulaire (vert) et de la simple boucle
papillon (rouge) dans le plan (xOz). Un seul enroulement de la boucle rectangulaire est
illustré.

L'expression analytique de la sensibilité le long de I'axe (Oy) Bixpap S'écrit sous la forme
d’une équation particulierement illisible et ne sera donc pas présentée ici. D’autre part, la
composante By p5p le long de I'axe (Oy) est nulle.

Les dimensions ont été choisies dans un premier temps a la suite d’'un compromis entre
champ de vue et sensibilité. Les contraintes fixées par I'objectif d’imagerie sont par
exemple : maximiser la sensibilité équivalente a une profondeur exploratoire de 50 mm pour
I’étude du rachis animal, tout en conservant un champ de vue d’une largeur au moins égale
a 100 mm selon (Oz) et 250 mm selon (Ox). Cela a finalement abouti aux dimensions telles
gue décrites Figure II-8.

La Figure II-9 illustre la variation sur I'axe (Oy) de la sensibilité de la boucle rectangulaire, la
boucle papillon ainsi que la combinaison des deux en quadrature.
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Boucle rectangulaire
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Figure II-9 : Variation de la sensibilité B1,,(0,y,0) (suivant (Oy)) de la boucle papillon (rouge),
de la boucle rectangulaire (vert) et de la combinaison en quadrature des deux (bleu).
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Méme si cela n’a pas été fait ici, il est aussi possible de tracer la courbe de la sensibilité
équivalente en fonction d’un parameétre géométrique, comme par exemple la longueur c1.
Cela permet de déterminer la géométrie qui maximise a priori la sensibilité sur I'axe (Oy) a
une profondeur y, donnée.

Mais la simple maximisation de la sensibilité n’a pas d’intérét dans le processus
d’optimisation de capteurs, car I'objectif est plutét la maximisation du S/B. Les choix de
géométrie liés aux seules considérations de sensibilité seront finalement invalidés lors de
I’étude compléte du rapport S/B (partie 11.B.3, p.79). L’étude de la sensibilité équivalente a
surtout pour objectif de prédire la variation maximale relative de la sensibilité.

ii. Variation maximale relative de la sensibilité

La variation maximale relative de la sensibilité A est définie pour un capteur de surface en
quadrature de la méme maniére que pour les capteurs monocanal de surface. On considére
pour cela les variations de sensibilité dans un plan (xyqz) (paralléle aux boucles du capteur)
avec yg profondeur d’exploration (région d’intérét) déterminée par I'application.

b) Approche numérique

De la méme fagon que pour les capteurs monocanal, il est possible d’intégrer
numériqguement les équations issues de Biot et Savart sur des plans ou des géométries pour
lesquelles il n’existe pas d’expression analytique simple de la sensibilité. Ci-dessous (Figure
[1-10) est illustrée la sensibilité équivalente du capteur en quadrature dont la géométrie est
décrite précédemment, sur les plans (Oyz), (xyO) et (xyoz) avec yo = 50 mm.

100
B,,, (T/A)
-_
E 50
N
>
OA -
100
50
0
0 § \
1
100450 -100 -50 0 50 100 50
z (mm)  (mm)

Figure II-10 : Cartographie de la sensibilité équivalente Bi,, du capteur de surface en
quadrature (papillon + double boucle rectangulaire) dans les plans (Oyz), (xyoz) (yo = 50 mm)
et (xy0).

La sensibilité du capteur en quadrature a été maximisée pour une observation sur I'axe
(Oy) a la profondeur yg, tout en gardant un champ de vue suffisant. Pour une application
d’imagerie du rachis du chien par exemple, un champ de vue de Ax*Az = 200 mm * 80 mm
centré sur l'axe (Oy) a la profondeur y, est adapté. On calcule dans ce plan une variation
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maximale relative A de la sensibilité de 46 %. Cette valeur de A est moyenne mais permet un
compromis acceptable entre sensibilité et champ de vue. Encore un fois, il est important de
noter que le calcul de la sensibilité est insuffisant et que la prise en compte des phénomeénes
de pertes est cruciale pour le calculs de S/B. Pour ce capteur cependant, aucune
modélisation des pertes n’a pu étre effectuée, car il n’existe a notre connaissance aucun
modeéle analytique les décrivant (voir paragraphe 11.B.2, p.66). Il serait donc dans ce cas
nécessaire de faire appel a des simulations par éléments finis.

11.B.1.3. Biot-Savart ou Maxwell ?

Les cartographies obtenues par Biot et Savart permettent d’ajuster au mieux la géométrie
des capteurs avant conception, en termes de variation spatiale de la sensibilité. Elles sont
peu colteuses en temps de calcul : une cartographe 2D de 100 x 100 points telle que celles
illustrées Figure II-10 nécessite le calcul des deux contributions a la sensibilité du capteur en
quadrature, ce qui prend environ 7 secondes.

De nombreux logiciels de simulation électromagnétique 3D existent. Ces logiciels
s’appuient sur une discrétisation de I'espace (éléments finis) par maillage permettant la
résolution des équations de Maxwell. lIs ont I'avantage de rendre compte de I'ensemble des
phénoménes électromagnétiques tels quel le couplage entre divers canaux, les phénomeénes
radiatifs, les effets de proximité entre des conducteurs électriques et tous les phénomeénes
de pertes les plus complexes(97), comme on le verra dans le paragraphe suivant. Ces
logiciels permettent aussi de vérifier la validité de I'approche quasi-statique dans notre cas.
De plus, ils sont particulierement indispensables lorsque la longueur d’onde est de I'ordre
des dimensions du probleme, ou que le probleme est difficile a mettre en équations
(géométries complexes, capteurs multicanaux etc.). L'inconvénient majeur de ce type de
simulations est le temps de calcul nécessaire pour une résolution spatiale donnée. Ci-
dessous (Figure 11-11) est illustrée la comparaison de la sensibilité d’un capteur simple boucle
circulaire tel que présenté a la Figure 1l-7-a, modélisé d’une part avec une approche quasi-
statique par Biot et Savart (MATLAB) et d’autre part a I'aide des simulations par éléments
finis des équations de Maxwell (HFSS, ANSYS, Inc., Canonsburg, PA, USA).

Pour la simulation sur HFSS, un volume de simulation de (80 mm)® centré sur le capteur
simple boucle de rayon 10 mm a été défini. Aucun échantillon n’a été modélisé ici. La boucle
est excitée par un courant de 1A a 7,78 MHz en mode « Driven Terminal ». Le seuil de
convergence a été fixé a 7 % avec un raffinement du maillage de 20 % par passe maximum.
Le nombre de passes minimum pour lesquelles le seuil doit étre atteint est fixé a 1. Les
fonctions de base pour I'expression des solutions sont de type « Second Order ». Une
contrainte de maillage est appliquée le long de I'axe (Oy) entre 0 et 25 mm afin de conserver
une résolution satisfaisante lors du calcul du champ magnétique sur ce profil : I'espacement
maximal entre deux noeuds est fixé a 0,5 mm.
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Biot-Savart 3
Maxwell .
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Figure II-11 : Comparaison des simulations pour la sensibilité B1,,(0,y,0) d’'un capteur simple
boucle circulaire, dans le cas d’une modélisation par approche quasi-statique (approche Biot
et Savart) réalisée sur MATLAB (courbe verte) et dans le cas d’une simulation par éléments
finis (équations de Maxwell) réalisée sur HFSS (courbe rouge).

On observe dans ce cas simple une bonne convergence entre les deux approches pour
I’estimation de la sensibilité a basse fréquence. La simulation électromagnétique 3D a I'aide
du logiciel HFSS peut tres rapidement étre colteuse en temps de calcul, surtout si les
dimensions sont relativement importantes. Cela provient du nombre de mailles nécessaires
pour la convergence des solutions qui augmente avec les dimensions. Par exemple, une
boucle d’'un rayon de 10 mm tel qu’illustrée ci-dessus nécessite environ 23 minutes de
simulations sur le logiciel HFSS avec un maillage adaptatif final de 44000 mailles (processeur
Intel i7, 8 Go de RAM), contre 63 secondes dans MATLAB pour une résolution du méme
ordre le long de I'axe (Oy) mais avec un volume de maille 1000 fois inférieur dans MATLAB
dans le reste du volume de simulation.

Malgré le temps nécessaire au calcul avec un tel logiciel, ce dernier pourrait étre utilisé
pour modéliser les pertes des capteurs(59). Dans le cas de capteurs aux géométries
classiques (boucles, solénoides, etc.), cela n’est cependant pas nécessaire. C’est justement
I'objet du paragraphe I1.B.2 ci-dessous que de décrire une méthode peu coliteuse en temps
de calcul et instructive sur les différentes puissances dissipées dans un capteur RMN a 0,2 T.
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11.B.2. Modélisation des pertes

Si la sensibilité est relativement simple a estimer a partir des dimensions géométriques du
capteur, c’est moins le cas pour I'estimation de certains phénomeénes de pertes nécessaires
au calcul du S/B (Equation 1-20). On dénombre essentiellement cing phénoménes de pertes
dans un capteur: les pertes échantillon magnétique et diélectrique, les pertes dans la
boucle, et les pertes dans le circuit au niveau des composants d’accord et de découplage.

Circuit

f—%

|
~

Découplage
Boucle Plag Accord

Magnétique

Echantillon

Diélectrique

Figure II-12 : Sources de bruit dans un capteur pour IRM. Chaque source est représentée par

une résistance qui dissipe de la puissance électrique, dégradant au final le S/B. La présence

de I'échantillon a proximité du capteur est une source de bruit (diélectrique et magnétique),
de méme que la boucle et les composants sur le circuit du capteur.

A 0,2 T, des mesures préliminaires (facteur de qualité a vide ou avec échantillon) ont
montré qu’aucun régime de pertes ne peut étre privilégié, en particulier pour les capteurs de
dimensions moyennes (entre 10 et 100 mm de champ de vue). Un régime de pertes est par
exemple : « pertes capteur dominantes », ce qui signifie que les pertes causées par les
caractéristiques de I"’échantillon peuvent étre négligées. Dans la littérature, il n’existe que
peu de modeles qui décrivent de fagon complete les différentes contributions a Req sans
émettre une hypothése concernant le régime de pertes. On notera les travaux de Minard et
Wind(45, 90) pour les micro-capteurs solénoidales qui dressent un modele exhaustif de la
sensibilité et des différentes pertes du capteur lorsqu’aucune perte n’est négligée, mais pour
des micro-capteurs a des fréquences de résonance relativement élevées (pour la RMN du
proton a 500 MHz et 750 MHz). Van Heteren et al. ont quant a eux une approche
d’ajustement numérique suite a des mesures permettant la détermination des parametres
du modele de circuit électronique(54, 98). Ces derniers proposent un circuit électronique qui
regroupe toutes les contributions aux bruit dans le capteur d’IRM (Figure 1I-13)(53, 54, 98). Il
est important de noter qu’une approche circuit comme proposée ici n’est valable que si
I’état quasi-statique est supposé(99). C’'est le cas pour les micro-capteurs (solénoides de
1 mm a 2 mm de diamétre) de Minard et Wind puisque A =0,6 m et 0,4 m dans le vide pour
500 MHz et 750 MHz respectivement. C'est également le cas a 7,78 MHz car les dimensions

du capteur sont toujours fortement inférieures a A7 7smn; = 39 m dans le vide.
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Figure 1I-13 : Schéma électronique équivalent d’un capteur RMN illustrant les différentes
contributions aux pertes qui viennent dégrader le S/B des images. Les pertes sont
représentées par les différentes résistances du schéma. On y retrouve les pertes dans les
capacités d’accord (R¢t), d’adaptation (Rcy) et dans les composants de découplage (Rgec), les
pertes dans le capteur lui-méme (Rc+Rfis+Rparasit) €t finalement les pertes dans I’échantillon
ou le patient qui se subdivisent en deux contributions : I'une (R,,) en série de I'inductance
qui caractérise les pertes causées par le champ magnétique dans I’échantillon conducteur,
I'autre (Rq) liée aux lignes de champ électrique dans I’échantillon capacitif. Ce capteur est
accordé (C;) et découplé (Cgec) €n paralléle. La boucle du capteur posséde une inductance L.
ayant une résistance interne R, et une capacité propre C..

Afin de développer un modeéle complet donnant a priori I'importance du bruit dans le
capteur (Req, Voir Figure 1I-17), la valeur de chaque composant résistif ou réactif du circuit
doit étre déterminée. Dans la suite, on s’intéresse donc a I’expression analytique de la valeur
de chaque composant.

11.B.2.1. Pertes dans les composants capacitifs

Tout d’abord, la résistance série du composant C,, est négligeable lorsque le circuit est
accordé a fy et adapté a Zy(45). Si on considére une fréquence de travail a 7,78 MHz, on
néglige également les pertes radiatives car A; 7gvn, est tres grande devant les dimensions du
probleme.

Les pertes dans les capacités céramiques (R¢y) sont estimées a partir des données du
constructeur (ATC) selon le boitier du composant utilisé. La résistance équivalente série
(« ESR » en anglais) du composant dépend de la valeur de capacité (C; en F) et de la
fréquence de travail (f; en Hz). Les données du constructeur étant fournies seulement pour
certaines valeurs de fréquence, les données ont été ajustées numériquement avec un
modeéle(46) paramétré para, betc:

Reg=a-f,° C° II-10
En fonction de différents boitiers ATC classiquement employés sur les capteurs RMN, on

obtient par ajustement numérique (moindres carrés non linéaires) les paramétres de modele
indiqués Tableau 1:

67



Chapitre Il : Modélisation des Capteurs

Boitier 100A 700A 100B
a 3,832:10"° | 1,342:10® | 5,751-10™
b 0,5 0,5 0,5
c -0,3762 -0,2573 -0,3937
R2 0,9973 0,9945 0,9999

Tableau 1 : Parameétres du modéle proposé pour Re; (Equation 11-10). La qualité de
I’ajustement numérique est caractérisée par R2.

La valeur de la résistance série d’un composant 100A de 100 pF est par exemple de 6,3 mQ
a 8 MHz (~0,2T) et 25 mQ a 128 MHz (~3 T), tandis que pour une valeur de 1 pF en boitier
100A, Rct(8 MHz) =35mQ et Re(128 MHz) =142 mQ. Selon la magnitude des autres
phénoménes de pertes en jeu, Rct peut étre négligé ou non. Dans le cas de la mise en
paralléle de multiples composants, le composant équivalent Ci-R¢; doit donc prendre en
compte I'ensemble des résistances et capacités des composants individuels. Pour passer a
un schéma équivalent final, il faut remplacer chaque i-eme composant C;-Rci par son
équivalent paralléle Cipi//Rcpi comme illustré Figure 11-14.

a) % Ret Ret % Ret b)

(i-1) (0 (+1) ... |:> ::CtpgRCt'D ::Ct'DgRCtP ::CtpgRC[P
Ct Ct Ct (i-1) (i-1) (i) (i (i+1) (i+1)
(i-1) (i) (i+1)

Capa.i-1 Capa.i Capa.i+l Capa.i-1 Capa. i Capa. i+l

d) R, <)

<:| ——CtP % ReP

—_— Ct

Figure II-14 : Méthode de passage a un schéma série équivalent pour I’'ensemble des
composants capacitifs d’accord du capteur.

Pour passer d’un schéma équivalent série (C-Rct) a un schéma paralléle (Cip//Rep) et
réciproguement, il faut considérer le facteur de qualité Qcap du composant a la pulsation de
travail wg = 2nfy :

Qcap((*)o) =

———— = woCpR l-11
woCRee oLtPRctp
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Il est alors possible d’exprimer les résistances (Rct) et réactances (Xct = 1/woCt) série en
fonction de leurs équivalents paralléles :

Reep
Ret = 7——5 —
(Qcapz + 1)
. 5 1-12
X = CtP Qcap
Ct— 75 2., 1\
(Qcapz + 1)

Cet outil nous servira également par la suite pour I'obtention de Req et du S/B a partir des
multiples contributions du schéma global de la Figure 11-13 (voir Figure 11-17).

Tout composant électronique possede une inductance propre liée a la présence de pattes
(traversant) ou méme de plots (CMS). Dans le cas de composants capacitifs, cette inductance
parasite résonne avec la capacité a une fréquence de résonance propre. Ce phénomene de
résonance propre peut perturber le réglage et le fonctionnement du résonateur d’un
capteur et est a éviter. Pour I'application a fo = 7,78 MHz, les inductances parasites sur ces
boitiers ne se sont pas avérées problématiques car la résonance propre atteignait 230 MHz
au plus bas (5100 pF en boitier B). D’autre part, le choix du boitier se fait en fonction de
I’application. Par exemple, la gamme 100X est fabriquée chez ATC a base de porcelaine (P90)
dont les pertes sont environ 9 % plus fables que celles de la gamme 700X a base d’un
mélange porcelaine/céramique (NPO). De plus, un avantage majeur des boitiers 100X est leur
susceptibilité magnétique plus faible, et donc plus compatibles avec les contraintes de I'IRM.
Les boitiers 700X ont cependant I'avantage d’avoir une capacité plus stable en température
(0£30 ppm/°C contre +90+30 ppm/°C en 100X) et une gamme de valeurs plus large. Les
boitiers les plus petits en matériau P90 sont les boitiers 100A (environ
1L,4Ammx14mmx1,4mm) et les plus volumineux sont les 100E (environ
9,6 mm x 9,6 mm x4 mm). Les premiers permettent un moindre encombrement et par
conséquent une résistance série plus faible et une inductance parasite négligeable pour la
plupart des applications, tandis que les seconds ont I'avantage d’avoir une tenue en tension
plus élevée et des valeurs de capacités plus hautes, par exemple jusqu’a 1000 pF en 100B
contre 100 pF pour les boitiers 100A.

A 0,2T, les effets de susceptibilité des boitiers les moins amagnétiques de la marque ATC
sont été considérés comme négligeables en imagerie. De plus, les capteurs développés n’ont
pas de contrainte particuliére concernant I'encombrement. Le choix du type de boitier se
fera donc en général en fonction de la valeur de capacité recherchée : 100A de 1 pF a 100 pF,
700A de 100 pF a 1000 pF et 100B au-dela de 1000 pF. Les boitiers de type 100E n’ont pas
d’utilité pour des capteurs non utilisés en émission, car les tensions en jeu sont limitées.
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11.B.2.2. Pertes dans les composants de découplage

Pour l'estimation de la résistance (parallele) Ryecp de pertes du(des) composant(s) de
découplage en mode bloqué (dans le cas du découplage paralléle tel qu’illustré Figure I1-13),
les données du constructeur étaient insuffisantes (uniquement les valeurs de capacité a
polarisation nulle, mais pas des résistances en mode bloqué). Pour obtenir cette valeur de
résistance parallele, des mesures ont été effectuées pour trois types de diodes de
découplage. Le facteur de qualité et la fréquence de résonance avec et sans ces diodes a été
mesuré au VNA (modeéle E5071C, Agilent Technologies, CA, USA) sur un capteur connu. Le
Tableau 2 résume les caractéristiques des diodes déduites des mesures.

Cdec RdecP
Qe | (oF) | (k)

140 150 19,1

Schottky traversant

1IN5819
Schottky CMS
1N5819 51,3 22 47,7
PIN CMS
DHS0055 4,98 1,4 70,3

Tableau 2 : Résultat des mesures de facteur de qualité de 3 types de diode de découplage en
mode bloqué a fy = 7,78 MHz. Connaissant la valeur de Cye. @ polarisation nulle via les fiches
techniques du constructeur, Rgecp €st déduit de Qgec.

Comme on le verra au Chapitre 1V, de une a plusieurs diodes peuvent étre utilisées pour la
fonction de découplage (que ce soit en découplage actif ou passif). La résistance Ryec telle
que présentée Figure 1l-13 est alors la résistance équivalente série de toutes les diodes.

11.B.2.3. Pertes dans la boucle du capteur

Le calcul de la résistance de pertes R, dans la partie conductrice du capteur est
relativement facile a estimer dans le cas de géométries simples comme une boucle
(circulaire, carrée, etc.). Pour cela, on considére la résistivité du cuivre p a température de
fonctionnement (on prend classiquement 300 K), la longueur |. et la section utile S, du
conducteur :

R = II-13

Les grandeurs L. et S,, sont estimées selon la gé¢ométrie du conducteur. Par exemple, pour
un conducteur formant une boucle circulaire, la longueur I, du conducteur vaut 2mr (r étant
le rayon de la boucle). La section S,, est la section utile dans laquelle le courant circule
effectivement, ce qui caractérise l'effet de peau lié a la circulation d’un courant
radiofréquence dans « I’épaisseur de peau » & du conducteur. Si I’épaisseur de peau 6 est
négligeable par rapport au diametre du fil dw, la section utile S,, s’écrit :
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T
Sw = 7 (dw? — (dw — 26)?) 1-14

Le courant RF circule effectivement dans une couche externe d’épaisseur & appelée
épaisseur de peau (Figure 1I-15).

e

Figure II-15 : lllustration pour un conducteur cylindirque (diameétre dw) de la section utile S,
dans laquelle circule effectivement le courant RF, caractérisée par I'épaisseur de peau 6.

)

6 est dépendante de la fréquence de travail fy et calculée comme suit :

0= P [1-15
muf,

Avec U la perméabilité magnétique du matériau conducteur ol W= o' A 7,78 MHz,
I’épaisseur de peau dans le cuivre vaut environ 23 um.

Pour une section rectangulaire, la répartition de la densité de courant est plus difficile a
estimer a priori et une simulation par éléments finis (HFSS par exemple) nous semble étre
plus simple. Cependant, des auteurs ont montré qu’il est possible d’estimer de facon
analytique la densité de courant dans un conducteur rectangulaire(91).

Dans le cas d’un conducteur enroulé sous forme de solénoide (capteur volumique), un
phénoméne parasite vient augmenter la résistance de pertes R¢ par rapport a la seule
résistance linéique. Il s’agit de I'effet de proximité entre deux spires successives qui est
caractérisé par un facteur correctif € tel que :

I1-16

¢ dépend de toutes les dimensions du solénoide : le nombre de spires n, le diamétre du fil
dw, la longueur | et le rayon r du solénoide, comme le montrent les données collectées par
Medhurst dans le cas ou le diametre de fil est au moins 5 fois supérieur a (45, 100). € a été
ajusté numériquement a partir de ces données pour I'estimation systématique de Rc.

1 m
Euv) =1+ (1 - H) - (ky(u+kp)e™ tym2 4 umsym)
. o dw 1-17
Avec: u=— , v=
2r 1
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L'ajustement numérique (méthode des moindres carrés non linéaires) qui a été effectué
sur MATLAB donne les paramétres du modele au Tableau 3 avec R? = 0,9983 :

kq ky mi my ms my

5,088 | 0,8253 | 0,839 | 4,035 | 0,346 | 1,358

Tableau 3 : Parameétres obtenus pour I'ajustement numérique de I'équation II-17.

Ci-dessous (Figure 11-16) est illustrée une cartographie de § pour u variant de 0 a 10 et v de
0al.

6
u=I/2r

Figure II-16 : Cartographie de &(u,v) en unités arbitraires (u.a.) pour u variantde 0a 10 et v
de 0 a 1. Le nombre de spires est fixé ici a n = 10 pour I'exemple.

Le facteur de proximité ¢ varie de 1 a 3 pour la majorité des géométries, mais peut
atteindre jusqu’a 5 dans les cas les plus défavorables (u=0,5et v~ 1).

A cette résistance R, de la boucle du capteur s’ajoute celle des segments de conducteurs
Ryis reliant la boucle a la capacité d’accord. Rys est calculée simplement avec I’équation 11-13.
Ce segment de conducteur est négligé dans le calcul de la sensibilité, mais il devrait étre
considéré pour plus de rigueur pour certaines géométries. Une résistance incluant les
phénomenes parasites Rparasit tels que les soudures a I'étain ou le support du circuit du
capteur est aussi ajoutée en série de l'inductance. Sa valeur est déterminée
expérimentalement en comparant les facteurs de qualité de plusieurs capteurs de
géométries déterminées. Si le circuit d’accord/adaptation est sensiblement le méme, I’écart
entre la résistance équivalente série Req simulée et mesurée des capteurs converge pour
divers capteurs vers une seule valeur Rparasit.

11.B.2.4. Pertes dans I'échantillon

Les phénomeénes dissipatifs les plus complexes a estimer a I'aide d’'un modele analytique
sont ceux associés a I’échantillon ou patient installé dans ou a proximité du capteur RMN(24,
101, 102). Dans la littérature(103—-105), on distingue deux contributions de pertes dont les
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causes sont disjointes. Il s’agit des pertes « magnétiques » R, et des pertes « diélectriques »
Rq comme illustré Figure 11-13.

a) Pertes magnétiques et diélectriques

Les pertes Ry, sont liées au passage des lignes de champ magnétique qui induisent des
courants de Foucault dans un échantillon de conductivité o non nulle. Elles sont calculées
comme suit, dans I’hypothése des grandes longueurs d’ondes dans I’échantillon (approche
quasi-statique) et pour un courant unitaire circulant dans le capteur(88) :

owy? -2
R, = fﬂ > - |A] av II-18

Echantillon

Avec A le potentiel vecteur associé au champ magnétique B; produit par le capteur (i.e. sa
sensibilité, si on considére un courant unitaire) qui se calcule via :

. 1 I-dl,
A =2 jg — II-19
Boucle r—r |

Moyennant certaines approximations (conductivité o constante sur le volume semi-infini
de I"’échantillon, courant unitaire uniforme dans la boucle), on peut dans le cas d’une boucle
circulaire de rayon a réécrire R,(106) :

1
Rm = §u02w02033 11-20
Pour un capteur a enroulement solénoidal de rayon r et a n spires, Ry, pour un échantillon

cylindrique de rayon r, et de longueur | s’écrit (24, 45, 53) :

T polwy?o n?rgtlg
R, = :

=33 I1-21

(rz2 + %

La seconde contribution des pertes de I'échantillon est liée aux propriétés diélectriques de
ce dernier. Une capacité parasite distribuée le long de I'inductance de la boucle du capteur
est a prendre en compte pour la plupart des capteurs. Dans ces capacités parasites, le
passage des lignes de champ électrique se fait en partie a travers le matériau de
I’échantillon. Si sa résistivité est non négligeable, cela cause une dissipation d’énergie, a
I'image d’un condensateur avec pertes. Pour estimer cette dissipation énergétique dans le
cas d’un échantillon isolé électriguement du capteur RMN, on considére le circuit équivalent
formé de Cy, C, et Ry (branche droite du schéma Figure 11-13)(53) et Rq s’écrit(45) :

4

€
Ry =——— [1-22
woCye"”
Avec €’ et €” les parties réelle et imaginaire de la permittivité complexe ¢ :

e=¢ —ig" 11-23
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Le terme € est relié a I'énergie que peut stocker un tel matériau quand il est soumis a un
champ électrique tandis que €” est relié a la résistivité et vaut o/wego pour tout champ
électromagnétique de fréquence non nulle fo. Les propriétés essentielles(107) qui
caractérisent un échantillon sont donc € et o. En IRM, puisque |"échantillon varie d’une
expérience a l'autre, il est nécessaire de prendre en considération les propriétés du tissu
observé. Des études ont été menées pour caractériser de trés nombreux tissus du corps
humain(108).

b) Caractéristiques d’une solution saline

Les fantdmes utilisés en IRM pour charger les capteurs doivent avoir une composition telle
que leur €’ et o est proche de ceux des tissus vivants. Cela permet de s’assurer que le réglage
du capteur (accord, adaptation) sera également correct in vivo sur I'imageur. Par exemple,
pour une solution saline de concentration cyacq = 77 mM (a 0,45 %, c’est-a-dire la moitié de la
concentration du sérum physiologique), on peut calculer les caractéristiques diélectriques et
résistives. La permittivité €’ est considérée en premiére approximation comme égale a celle
de I'eau pure a la fréquence f,, soit €’ = 208(109) ; la conductivité est cependant plus difficile
a estimer pour de fortes concentrations en NaCl. Des auteurs(110) ont montré qu’une
formule décrit relativement bien la variation de la conductivité o en fonction de la
concentration cy,c, pour des concentrations fortes telles que dans notre cas (et jusqu’a
1 mol/l) :

Ao+ AQr-
o(CNacl) = Cnacl Ha +
(14 Goary/onaa) (1 + Gay/enact)

Avec \; et G; des constantes. Dans notre cas, on obtient 6 = 0,83 S/m. D’aprées les données

I1-24

recueillies par Gabriel et al.(108), on a donc une conductivité comprise entre celle du muscle
(0,6 S/m) et celle du sang (0,9 S/m). Si on néglige la présence de graisse (comme pour le
cerveau) dont la conductivité est plus faible (0,1 S/m), on a donc un fantdme qui posséde
bien une conductivité proche de celle des tissus vivants.

c) Modélisation circuit

Pour I'estimation de C; et C;, Minard et Wind définissent un facteur de remplissage
diélectriqgue fy permettant d’estimer I'importance des capacités C; et C, par rapport a la
géométrie de I’échantillon et du capteur(45). Ce facteur a été approximé comme une
fonction linéaire du facteur de remplissage du capteur par I’échantillon, en se basant sur les
données de la littérature(45, 54). Les capacités C; et C, représentent une fraction de la
capacité propre de I'inductance du capteur C. (Figure II-13) :

o 1 G
1= 5

21— fy

272y
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Le calcul de C. dépend lui aussi de la géométrie du capteur. C. a été négligé pour les
capteurs a simple boucle de faibles dimensions, ce qui implique que C; et C, sont nulles
(Equation 11-25), et que la résistance Ry tend vers l'infini (Equation 11-22). La branche de
droite de la Figure 1I-13 n’est donc pas prise en compte pour les simples boucles. Cette
hypothése a été vérifiée expérimentalement pour des capteurs de diametre inférieur a
40 mm, en remarquant que les caractéristiques électroniques du capteur avec ou sans
fantome restaient sensiblement identiques. Pour un capteur a solénoide cependant, de
nombreux travaux ont été menés pour estimer la capacité propre de I'enroulement(99, 100,
111). Ce type d’information est notamment crucial lorsque la fréquence de travail est proche
de la fréquence propre de résonance de I'inductance, a savoir 1/(2nvL.C.). Dans notre cas
cependant, la fréquence de résonance propre n’est pas un probléme et I'estimation de C. est
importante plutot pour prédire les pertes diélectriques dans I’expérience de RMN.

Pour un capteur a conducteur solénoidal avec une inclinaison des spires par rapport a I'axe
principal (Oy) sensiblement proche de /2 (donc quand I'espacement entre spires est tres
petit devant le rayon r du solénoide), on peut estimer la capacité propre C. a I'aide de
I’équation de Medhurst, réactualisée par Knight en 2013(99, 100) :

4¢, 2r 2r\3/2
Cc = ?1 1+ 0’8249T + 2,329 <T) [1-26

11.B.2.5. Pertes totales dans le capteur
a) Schéma équivalent

Pour estimer le S/B tel que décrit par I’équation 1-20, il est nécessaire de combiner toutes
les résistances individuelles détaillées ci-dessus (Figure 11-13) en une seule résistance
équivalente Req en série avec I'inductance Leq du capteur (Figure 11-17).

Cm
||
I

q

eq

eq

Figure II-17 : Schéma équivalent du capteur en accord paralléle (C; incluse dans Ceg)
comprenant la résistance équivalente Req nécessaire au calcul de S/B. Cy, est considérée sans
pertes dans cette configuration.
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Les transformations d’impédance sont effectuées comme expliqué plus haut (Figure 11-14),
en passant de circuits séries a parallele, et réciproquement. On obtient alors la résistance Req
nécessaire au calcul du S/B (Equation I-20).

b) Programme de modélisation

Un script MATLAB a été développé au cours ce travail pour estimer toutes les résistances
de pertes décrites ci-dessus nécessaires au calcul de Req. Les parameétres d’entrée sont : le
type (solénoide, boucle circulaire, etc.) et les dimensions du capteur (rayon, diametre fil,
etc.) paramétrées ou non, les dimensions et caractéristiques de I’échantillon (o et €’) et le
type de composant de découplage (voir Chapitre IV). En sortie, on obtient de nombreuses
informations, notamment : I'inductance totale du capteur Leq (voir ci-dessous), la résistance
Req, les différentes puissances dissipées, les capacités parasites, le facteur de qualité a vide
ou en charge (voir paragraphe II.C.1), mais aussi la valeur de C; et C,, pour un accord et
adaptation a la fréquence et impédance souhaitées.

i. Inductances

Il est indispensable d’estimer les inductances des fils Lgs et du conducteur du capteur lui-
méme L. pour I'estimation du facteur de qualité du capteur (Equation I-32 et Figure [1-17)
ainsi que pour le calcul de Req et des puissances dissipées. Pour les fils reliant la boucle du
capteur a la capacité d’accord, I'inductance Lgs (en Henries) d’un fil de diamétre dw et de
longueur |. est bien documentée(112) :

Ls = 1077 - 21 - log (3‘_‘1:, - 0,75 + %) 11-27

Pour les géométries simples, de nombreuses tables et formulations existent pour le calcul
de I'inductance de la boucle du capteur L.. Par exemple, pour une boucle circulaire de rayon
a et de diametre de fil dw, I'inductance L. (en H) s’écrit simplement(113) :

8a
L. = poa (log (m> — 1,75) [1-28

Pour un capteur a enroulement solénoidal de longueur | présentant n spires de rayonr, la
formule analytique de L. (en H) est un peu plus complexe(50, 113) :
nr?
Lc = 10u0ﬁm 11-29
Pour les géométries plus complexes, il nexiste pas de formulation analytique et une
simulation paramétrique par éléments finis (HFSS par exemple) permet I’estimation de cette

inductance pour diverses dimensions, moyennant un temps de calcul considérable.
ii. Puissances dissipées

Etant donné le circuit complet de la Figure 1I-13, les différentes résistances de pertes
permettent le calcul de la résistance Req. Cependant, leur comparaison ne permet pas de
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décrire I'importance d’un phénomene dissipatif par rapport a un autre. Pour cela, nous
considérons plutét la puissance dans chacune des résistances. Le script permet d’estimer la
puissance moyenne dissipée relative a chaque phénomeéne de perte lorsque le capteur est
hypothétiquement soumis a une tension RF a fo=wo/2m =7,78 MHz d’amplitude 1V RMS
(en court-circuitant le composant C, qui est estimé sans pertes dans cette configuration). On
considere pour cela le schéma équivalent paralléle de laFigure 1I-13. Les différentes
branches contribuent aux dissipations de puissance (en W/V?) :

CRepw?
PCt = 2 2 2
1+ Ct RCt w
p _ Cdecszec(’O2
dec 1+ Cdecszecz(’o2
P - ¢
‘ R * (14 Q%)
Reils
P = —0—— 11-30
fils R12(1 4 le)
P o Rparasit
parasit R12(1 + le)
P - m
o R, *(1+ Q%)
P 1
d e ——
Ra2(1+Q2%)
Avec :
_ w(le + L)
Ry = R¢ + Rgyis + Rparasit + Ry
[14C(C + CIRGZw?] 11-31
2 C12Rd2(,l)2
Rg
Raz

14 w?R4%C,2
La puissance totale Py dissipée dans le capteur est la somme des puissances individuelles.
Piot (€N W/V?) est reliée a Req (en Q) du fait que I'on considére la puissance pour une tension

1
Poot = E P =R 11-32
eq

L'expression des différentes puissances dissipées permet d’élaborer des diagrammes « en

unitaire :

camembert » pour chaque capteur modélisé, ce qui permet de mieux appréhender les
sources de bruit (exemple a la Figure 11-23).

Par une approche analytique, il est possible d’observer la variation des différentes
contributions de pertes en fonction de la fréquence de travail, des dimensions géométriques
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du capteur ou encore des caractéristiques de I"échantillon. Nous présentons ci-dessous la
variation des puissances dissipées en fonction de la fréquence afin de valider les hypotheéses
de départ concernant le régime de pertes du capteur : aucun régime de pertes ne peut étre
privilégié a 7,78 MHz pour des capteurs de petite taille (diamétre < 50 mm). Cela est illustré
ici pour un capteur volumique a enroulement solénoidal de longueur | =45 mm, de rayon
r=11,75mm, avec n=10spires d'un fil de diametre dw=1,5mm. Si on néglige la
problématique de longueur d’onde (dans le cas de petits capteurs, ou a défaut en
segmentant l'inductance a l'aide de plusieurs capacités de pertes négligeables), les
contributions relatives des puissances dissipées en fonction de la fréquence sont présentées
a la Figure 11-18 ci-dessous.
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Figure II-18 : Variation fréquentielle des puissances dissipées relatives aux différents
phénoménes de pertes dans un capteur volumique a enroulement solénoidal de longueur | =
45 mm, de rayon r = 11,75 mm, avec n = 10 spires d’un fil de diamétre dw = 1,5 mm. Pour
chaque incrément fréquentiel, les valeurs de pertes sont normalisées par rapport au total de
la puissance dissipée Pyot.

On observe (Figure 11-18, bas) qu’en IRM a champ faible (4 ou 8 MHz), les pertes dans
I’échantillon ne sont pas majoritaires, contrairement a champ clinique (64 MHz ou 128 MHz).
Cependant, les autres pertes (circuit, parasite, etc.) sont a prendre en compte : aucun
régime de pertes n’est priviliégié a 0,2 T pour ce capteur.
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Comme on peut le voir avec le graphe de Py (Figure 11-18, haut), on remarque la transition
entre deux régimes de pertes: a basse fréquence, ce capteur est en régime de pertes
capteur dominantes, tandis a qu’a haute fréquence, il est en régime de pertes échantillon
(magnétique) dominantes.

Grace au modele développé ici, d’autres analyses sont possibles, comme par exemple
I'influence de la conductivité de I’échantillon sur le S/B d’un capteur donné. On peut ainsi
s’assurer que les caractéristiques du capteur en présence de l'animal ne seront pas
dégradées au-dela des limites fixées (accord, adaptation, S/B).

11.B.3. Modélisation du rapport signal-sur-bruit

Dans le cadre de l'optimisation d’un capteur RMN, certains auteurs suggerent que le
critere d’optimisation est une maximisation du ratio des pertes échantillon sur les pertes du
totales(59, 114). Nous pensons qu’il ne s’agit pas d’une condition suffisante. En effet, on
pourrait envisager deux capteurs volumiques a enroulement solénoidal dont la seule
caractéristique différente est leur rayon. Le facteur de remplissage (volume échantillon /
volume capteur) et les caractéristiques diélectriques de I’échantillon sont identiques. On
peut montrer que le capteur au rayon plus important aura un ratio pertes échantillon /
pertes totales plus élevé, mais il causera une proportion de bruit sur les images plus
importante. Un critére plus pertinent est donc le rapport signal sur bruit intrinséque au
capteur. Les phénomenes de pertes estimés ici sont donc combinés a la sensibilité du
capteur de RMN (Equation 1-20) pour prédire I'impact sur le S/B des différents parametres
du capteur.

Pour I’estimation du rapport signal-sur-bruit d’un capteur, la sensibilité Bi,, est rapportée a
la racine carrée de la résistance équivalente série de pertes Req (Equation I-20, Figure 11-17).
Dans certains cas, il est possible de donner une formulation analytique simple du S/B,
comme par exemple pour un capteur de surface simple boucle dans un régime de pertes
magnétique échantillon dominantes(115). Dans notre cas, I'expression analytique des pertes
n‘est pas évidente, méme si I'on peut considérer comme négligeable les pertes de
I’échantillon dans certains cas.

Les cartographies de S/B sont doubles: a la fois paramétriques (en fonction des
dimensions des capteurs) et spatiales (en fonction de la position du point considéré
relativement au capteur). Si on ne change par exemple que le diameétre du fil dw, I'extension
spatiale du capteur est considérée comme inchangée et la variation relative de S/B dans
I’espace restera la méme quel que soit dw, mais la magnitude du S/B sera impactée (un fil
plus fin présente une résistance plus forte).
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11.B.3.1. Capteurs de surface a boucle circulaire

Pour un capteur simple boucle circulaire de rayon a et de fil d’épaisseur dw, la Figure II-19
illustre les deux cartographies du S/B (spatiale et paramétrique).
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Figure 11-19 : Cartographies du S/B pour un capteur de surface a simple boucle circulaire : a)
variations spatiales dans un plan (xOy) avec a = 10 mm et dw = 2 mm ; b) variations
paramétriques au centre du capteur (a I'origine 0, donc en {x,y,z}={0,0,0}) en fonction de a,
pour différentes profondeurs d’exploration yg sur I'axe (Oy) (en {x,y,z}={0,y0,0}). En bleu :
S/B(0,10mm,0) en fonction du rayon a. Le S/B en a) et b) est normalisé par rapport au S/B au
centre du capteur (a I'origine O en {0,0,0}) et pour a = 10 mm.

On note que la cartographie spatiale du S/B n’apporte pas d’information supplémentaire
par rapport aux cartographies de sensibilité (Figure 1lI-7-a), hormis un niveau de S/B en unités
arbitraires qui n"apporte pas grand-chose s’il n’est pas comparé a une autre configuration.
Cependant, la Figure 11-19-b indique que pour une profondeur d‘observation donnée vy, il
existe un rayon de boucle qui permet un S/B maximal en ce point.

D’autre part, le champ de vue du capteur est un critére essentiel de conception, et il ne
faut pas considérer seulement la maximisation du S/B en un point. Outre la définition de la
variation maximale relative de la sensibilité A (Equation 11-3), il est aussi possible de définir le
champ de vue du capteur comme la région de |'espace a proximité ans laquelle la sensibilité
est au-dessus d’un certain seuil. Par exemple, on peut définir le champ vue du capteur
comme la région pour laquelle la sensibilité est supérieure a 20 % de la sensibilité au centre
(Figure 11-19-a, iso-contour a 0,2). Avec cette définition, on remarque que réduire le rayon de
la boucle permet un rapport signal-sur-bruit maximal au centre du capteur (a 'origine O),
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mais au détriment d’un champ de vue restreint. |l apparait donc judicieux de réduire le
champ de vue au minimum nécessaire dans le plan parallele au capteur (plan (xOz)).
L'expérience d’imagerie dicte ainsi le champ de vue souhaitable, et contraint certaines
dimensions du capteur. A partir de 13, les paramétres géométriques encore libres sont
ajustés pour maximiser le S/B. Par exemple, pour un capteur de surface a boucle circulaire,
le diameétre du fil dw est le seul paramétre géométrique encore ajustable. La variation du S/B
en fonction de [I"épaisseur du fil dw est illustrée Figure 1I-20 pour une profondeur

d’observation yg =10 mm.
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Figure 11-20 : Variation du S/B (en uT-W'l/Z) en{x;y;z}={0; 10; 0} en fonction du diametre
de fil dw pour un capteur a simple boucle circulaire de rayon a = 10 mm.

Augmenter le diametre du fil dw permet de gagner en S/B(11). On remarque en particulier
que le S/B varie plus rapidement avec dw lorsque ce dernier est inférieur a 3 mm.
Cependant, d’un point de vue pratique, un fil épais (dw > 2 mm) est plus difficile a trouver
dans le commerce. Par conséquent, un diamétre dw de 2 mm semble un bon compromis

entre performances et matériel disponible.

I.LA.1.1. Capteurs volumique a enroulement solénoidal

Pour un capteur volumique a enroulement solénoidal, on a vu que la variation maximale
relative de la sensibilité A dépend seulement de | et r (Equation I1-6). Si I'expérience impose
une valeur a A sur un champ de vue donné, alors la longueur du solénoide | et son rayon r
sont contraints. Ainsi, pour maximiser le S/B, seuls le nombre de spires n et le diamétre du fil
dw peuvent étre ajustés. Une cartographie du S/B en fonction de ces deux derniers

parameétres est illustrée a la Figure 11-21.
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Figure 11-21 : Cartographie paramétrique du S/Ben {x;y; z} ={0; 0; 0} pour un capteur a
enroulement solénoidal de longueur | =70 mm et r =50 mm a 7,78 Mhz. Le nombre de
spires n et le diametre du fil dw sont restreints a une région du plan qui correspond a la

contrainte de I"épaisseur du fil dw : n*dw < | (exclut le quart haut-droit). Le maximum de S/B
est atteint pour {n ; dw}={7 spires ; 5,5 mm} (point vert). Le S/B est normalisé par rapport au
S/B pour {n ; dw}={16 spires ; 2 mm} qui correspond au design effectivement réalisé au
laboratoire (point bleu).

On observe qu’un maximum pour le S/B apparait en {n = 7 spires ; dw = 5,5 mm} pour ce
design (I=70mm et r=50mm) et avec un échantillon cylindrigue de conductivité
0=0,83S/m et de permittivité relative € = 208 (solution NaCl 0,45 %) dont le remplissage
dans le capteur est constant ((recn/r)*2 =cte <1). Ce résultat achéve donc de définir les
parameétres géométriques pour la conception du capteur volumique optimisé. En fonction du
diametre de fil disponible pour la conception, le nombre de spires est réajusté si nécessaire.
Dans notre cas par exemple, le fil le plus épais a notre disposition a un diametre dw =2 mm,
ce qui justifie le choix de n =16 (voir Figure 1I-21). Pour ces dimensions | et r données, le
design retenu (point bleu) est seulement 4,4 % en dessous du maximum absolu (point vert).
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11.B.3.2. Capteurs en quadrature

Pour un capteur en quadrature, le méme principe s’applique, sauf que les contraintes
géométriques sont rapidement verrouillées pour maintenir le mode quadrature (pas de
couplage, sensibilités orthogonales, magnitude des sensibilités du méme ordre a une
profondeur donnée). Dans le cas du capteur décrit précédemment (paragraphe 11.B.1.2), il ne
reste plus qu’un parametre libre, a savoir I'épaisseur du fil ou clinquant de cuivre utilisé. Le
S/B sera d’autant plus grand que I’épaisseur du cuivre est importante (Equation 11-13).

L’étude quantitative du S/B pour le capteur en quadrature décrit au Chapitre | n’a pas été
menée dans ce travail, car il n’existe pas a notre connaissance de modeéle analytique
permettant de décrire les pertes de la boucle papillon. Cependant, des simulations par
éléments finis (HFSS) permettraient d’avoir une estimation des pertes totales dans ce
capteur, moyennant un temps de calcul considérable (voir p.63, paragraphe 11.B.1.2.b).
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11.C. VALIDATION DU MODELE
11.C.1. Méthode de validation

Il existe essentiellement deux moyens de valider le modele de S/B pour un capteur IRM.
D’une part, le modele peut étre étudié en imagerie par résonance magnétique au travers de
mesures comparatives de S/B entre plusieurs capteurs. Pour vérifier la validité du modele, le
ratio du S/B en imagerie sur le S/B simulé doit étre identique pour tous les capteurs dans des
conditions d’imagerie similaires (méme fantdbme, méme séquence, etc.)(98). D’autre part, il
est possible de tester le modéle au travers de mesures de facteur de qualité. Contrairement
au S/B, cette seconde méthode permet la comparaison d’une grandeur directement
guantifiable a la fois en simulation et par des mesures. Cela signifie qu’en théorie, une
mesure et une simulation sur un seul capteur suffisent a valider le modéle. C’'est donc au
travers de mesures précises de facteurs de qualité que nous avons choisi de tester puis
valider le modéle développé a la partie II.B.

11.C.1.1. Modélisation du facteur de qualité

Un capteur de champ magnétique en IRM est constitué non seulement d’une boucle de
cuivre pour la conversion du signal électromagnétique en signal électrique, mais aussi d’un
circuit électronique qui assure trois fonctions: l'accord a la fréquence de travail
(fo=7,78 MHz), l'adaptation a l'impédance de la ligne de transmission (Zo=500Q) et
découplage vis-a-vis de I'émission (voir Chapitre 1V). L'ensemble { boucle + circuit } constitue
un résonateur RLC dont le facteur de qualité Q est relié au S/B en IRM via équation I-35.

Q est calculé avec I'équation |-32 apres que Leg et Req (série) ont été estimées (Figure 11-17).
Il s’agit du facteur de qualité a vide de charge Qq, c’est-a-dire dans une configuration
théorique ol le capteur n’est pas connecté a la ligne de transmission, et plus généralement a
aucune charge électrique. Il est important de distinguer la notion de charge électrique
(impédance) de la charge magnétique et diélectrique lorsqu’un échantillon est présent a
proximité du capteur. Dans les deux cas le facteur de qualité est impacté, mais la cause est
différente.

11.C.1.2. Mesure du facteur de qualité

Pour la mesure du facteur de qualité, le couplage électrique entre le capteur et
I'instrument de mesure (la charge électrique) est dit critique si I'adaptation d’impédance est
parfaite(61). Dans ce cas particulier, on peut montrer que le facteur de qualité mesuré Qy
vaut alors(4) :
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Qo
QM—7

Si I'adaptation d’impédance n’est pas idéale, le couplage entre le capteur et 'impédance de

[1-33

charge est impacté. On définit le coefficient de couplage k comme le ratio da la puissance
dissipée dans la charge sur la puissance dissipée dans le capteur. La formulation de
I’équation 11-33 devient donc plus généralement :

Qo
T (14

Ce coefficient de couplage k se mesure aisément sur le diagramme de Smith. Des

Qum II-34

auteurs(61) ont montré qu’il est relié aux diametres d et d; de la courbe Sy; (voir Figure

11-22) :

1

4 11-35
4 -

Le diameétre d correspond au cercle intérieur décrit par S;; a proximité de la résonance

K

(Figure 11-22). Le diameétre d; correspond au cercle décrit par S;; « en dehors» de la
résonance, c’est-a-dire pour f << fy et f >>f,. Ce cercle extérieur se prolonge en général le
long de la bordure du diagramme. Plus ce dernier est proche de la bordure, plus les pertes
de couplage sont faibles. En pratique, on mesurera d; entre 1,9 et 2,0, ce qui confirme les
hypothéses posées au départ concernant R¢y, ~ 0 (paragraphe 11.B.2).

Une routine MATLAB a été développée pour permettre un calcul fiable et rapide a partir
d’un fichier d’enregistrement de données de l'instrument de mesure. Le principe de ce
programme se décompose en plusieurs étapes : premiérement I'importation des données de
type Z =R +jX ou Z=|Z|-€"®, I'extraction de k par ajustement numérique a deux cercles (d et
d;), et finalement I'obtention du facteur de qualité a vide Qp. L'interface graphique est
simplifié au maximum et se compose d’une simple fenétre pour la sélection du fichier
d’acquisition. Un affichage permet de controler que la fenétre fréquentielle d’acquisition
était suffisante et que I'ajustement numérique s’est bien déroulé. Ci-dessous (Figure 11-22)
est présenté le résultat obtenu pour la mesure sur un capteur simple boucle circulaire de
rayon 10 mm.
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Figure 1I-22 : Graphes obtenus suite au traitement des données acquises au VNA pour un
capteur de surface a boucle circulaire de rayon 10 mm avec fantéme 0,45 % NaCl : a)
diagramme de Smith de I' et b) magnitude de I' en fonction de la fréquence. Les tracés
rouges sur a) correspondent a I'ajustement numérique des données avec les cercles de
diametre d (cercle intérieur, violet) et d; (cercle extérieur).

Le script indique aussi des données complémentaires. En voici un exemple :

Data type: VNA

Filename: S1_L.csv

Loaded quality factor QL = 48.8

Unloaded quality factor Q0 = 98.4

Coupling coefficient kappa = 1.02

Resonance frequency f0 = 7.778 MHz (black) with attenuation = -53.3 dB (50.4 Ohms)
Frequencies at +/- 45°: f1 = 7.698 MHz (green), f2 = 7.857 MHz (cyan)

Resonance diameter d = 0.967, Outer diameter d1 =1.917

L'utilisation d’'un VNA (« Vector Network Analyser ») est particulierement avantageuse
pour la mesure de facteur de qualité. Une mesure sur analyseur « vectoriel » permet de
s’affranchir les problemes que I'on pourrait rencontrer en effectuant un ajustement
numérique sur la courbe de magnitude de I seule (Figure 11-22-b). En effet, avec la donnée
seule de [I'| obtenue par exemple avec un analyseur « scalaire », il existe deux couples
{x,Qo} qui sont solution, I'un correspond a une situation ou le capteur est sous-couplé a
I'instrument, I'autre ou il est sur-couplé (Voir Annexe 2). Ces deux solutions sont confondues
pour k=1(61).

11.C.2. Comparaisons entre modele et mesures de facteur de qualité
I.C.2.1. Conditions expérimentales

Des mesures de facteur de qualité ont été effectuées sur deux capteurs concgus
auparavant : sur un capteur de surface et sur un capteur volumique. Pour chacun d’entre
eux, simulations et mesures de facteur de qualité ont été effectuées avec (Q.) et sans
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échantillon (Qu). La composition de la solution de I’échantillon est identique pour les deux
capteurs, seule la forme est adaptée au capteur. La composition de I'échantillon est une
solution de chlorure de sodium (NaCl) concentrée a 0,45 % facilement obtenue a partir de
sérum physiologique (0,9 % NaCl). Le capteur de surface est constitué d’'une simple boucle
circulaire de rayon a=10 mm avec un fil de section circulaire de diametre dw =2 mm.
L’échantillon est de forme parallélépipédique (170 mm x 170 mm x 170 mm-~4,91). Les
diodes de découplage sont de type Schottky 1N5819 traversant.

Le capteur volumique posséde un enroulement solénoidal de longueur | =45 mm et de
rayon r=11,75 mm, avec n = 10 spires de fil a section circulaire de diamétre dw =1,5 mm.
L’échantillon pour les mesures sur ce capteur est un tube cylindrique de solution saline dont
le rayon interne est de 8 mm environ et 100 mm de long. Le tube est centré dans le capteur
a I'aide de papier absorbant dont les caractéristiques sont théoriquement compatibles avec
I’expérience, car ce type de matériau n’interagit que tres peu avec le capteur (pas d’effet
diélectriqgue ni magnétique). Les diodes de découplage sont de type Schottky 1IN5819 CMS
(composant monté en surface).

11.C.2.2. Comparaison modéle et mesures
a) Facteurs de qualité

Les résultats de simulation et de mesures sont illustrés au Tableau 4 ci-dessous.

Boucle circulaire Solénoide
Qo,u QoL Qo,u QoL
Simulations 102+1 96+1 1761 172+1

Mesures 99,7+0,1 | 97,8+0,1 | 170,2+0,1 | 170,1+0,1

Tableau 4 : Résultats des simulations et mesures de facteurs de qualité pour un capteur de
surface (boucle circulaire) et un capteur volumique (solénoide). Les mesures et les
simulations ont été obtenues a la fois avec (Qq,) et sans (Qg y) échantillon (fantéme).

Pour les quatre configurations testées ci-dessus, on observe seulement 1,0 %, 1,8 %, 3,4 %
et 1,1 % de différence entre les mesures et les simulations de Qg. On peut donc dire qu’a
premiere vue, le modeéle est validé. Cependant, lorsqu’on compare Qg pour le solénoide les
configurations avec et sans fantéme, on note une plus forte différence pour les simulations
que pour les mesures (2,3 % contre 0,06 %). Etant donné la bonne précision du protocole de
mesure, on en déduit que la modélisation des pertes liées a I'’échantillon n’est pas tout a fait
adéquate. Cela sera d’autant plus flagrant pour les capteurs de plus grandes dimensions
pour lesquels la proportion des pertes échantillon est importante. Ces observations ne
remettent cependant pas en cause le modele qui s’avere suffisamment précis pour ce type
de capteurs.
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b) Résistance parasite

Les proportions des différentes sources de bruit des deux capteurs considérés sont
calculées a partir de I’équation 11-30 et sont illustrées ci-dessous (Figure [I-23).

a)
Conducteur (44%) .
Diodes découplage (2%)
Capacité accord (3%)
Fils (1%)
Echantillon magnétique (6%)
Echantillon diélectrique (0%)
b)

Diodes découplage (26%)

Capacité accord (3%)

Echantillon diélectrique (<<1%)
Conducteur (60%) Echantillon magnétique (5%)
Parasite (3%)
Fils (3%)

Figure 1I-23 : Les proportions relatives des puissances dissipées dans les capteurs : a) a
boucle circulaire et b) a enroulement solénoidal.

Dans le cas du capteur a boucle circulaire, la résistance parasite représente environ 44 %
de la dissipation totale de puissance (Figure llI-23-a). Mais dans le cas du capteur a
enroulement solénoidal, cette résistance cause seulement 3 % de toutes les pertes dans le
capteur (Figure 11-23-b). Pour le capteur a enroulement solénoidal, il apparait que les diodes
de découplage causent une grande proportion des pertes totales dans le capteur. Cela
ameéne a considérer le processus de découplage comme un élément crucial dans
I’optimisation des capteurs, comme on le verra au Chapitre IV.

Pour ces deux capteurs, les résultats de simulation indiquent que les pertes parasites
convergent vers une méme valeur Rpasic =7 mQ. Cela est plausible puisque les deux
capteurs présentent le méme support de circuit imprimé.

c¢) Discussion

Les résultats ci-dessus confirment que les simulations et les mesures convergent
relativement bien en termes de facteur de qualité, ce qui valide donc le modeéle analytique
proposé dans ce chapitre. Grace a ce modele, la valeur de Req est connue et la maximisation
du S/B intrinséque au capteur est possible, tout en gardant a I’esprit la contrainte de champ

de vue en imagerie.
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Une limitation de ce modele est que les pertes parasites ne peuvent a priori pas étre
déterminées avec précision, hormis par la mesure. Pour la plupart des capteurs (notamment
volumiques, et de dimensions moyennes, i.e. > 50 mm), ces pertes sont négligeables et n’ont
donc qu’un impact trés limité sur la précision du modele. Mais pour les capteurs de faibles
dimensions cependant (capteur de surface a boucle circulaire par exemple, voir Figure 11-23-
b), la contribution des pertes parasites peut devenir critique.

Un autre atout de ce modele est sa capacité a estimer les composants nécessaires a
I’accord et I'adaptation, ce qui raccourcit grandement le temps nécessaire a la conception.
Pour vérifier les résultats du modeéle concernant la valeur des capacités d’accord et
d’adaptation, des simulations fréquentielles des paramétres S;; (Figure 1l-24) ont été
effectuées sur LTspice (Linear Technology, Milpitas, CA, USA). Ces simulations ont permis de
vérifier la fréquence de résonance et |'adaptation d’impédance du schéma complet (les
valeurs de composants sont issues de la simulation). Les deux types de capteurs proposés
(simple boucle et solénoide) ont été simulés et comparés aux mesures sur VNA.

0
a)
— 10 -
g [
S -20 v
n 30 I —— 8§, circ (calc.) I
-40 [ —— S, circ (mes.) ||
-50 ‘
7 7.25 7.5 7.75 8 8.25 8.5
0
b) N
—~ -10 \
[a1)]
S 20
n 30 —— 8, sole (calc.) I
-40 —— S, ,sole (mes.) ]
-50 ‘
7.25 7.5 7.75 8 8.25 8.5
f (MHZz)

Figure II-24 : Simulations (courbes « calc. ») et mesures (courbes « mes. ») des parametres
S11 des capteurs : a) a boucle circulaire et b) a enroulement solénoidal. On note la bonne
convergence des courbes de S11 mesurées et calculées.

On retrouve dans les deux cas une résonance proche de la fréquence souhaitée (accord
proche de 7,78 MHz) avec une atténuation acceptable (adaptation autour de 50 Q). On note
que selon la précision attendue au niveau de la fréquence de résonance et de |'adaptation
d’impédance, des corrections sur le modele (Req et Leg) doivent étre effectuées (voir
Annexe 2).

Ces simulations sont particulierement intéressantes pour mieux appréhender I'effet des
différents composants discrets du modele électronique sur les caractéristiques
fréquentielles du capteur(54). De plus, des simulations en régime transitoire des capteurs
peuvent étre menées, ce qui sera particulierement utile pour le découplage (Chapitre IV).
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I1.D. GAMME DES CAPTEURS DEVELOPPES ET APPLICATIONS

Dans le cadre du travail de these, |'objectif était de développer une gamme de capteurs
IRM complétant celle des capteurs commerciaux en possession de I'entreprise. La gamme
des capteurs commerciaux pour I'imageur par résonance magnétique sont des capteurs dont
les géométries ont été pensées pour les extrémités humaines, a savoir pour le poignet, le
genou, la cheville / le pied et I'épaule.

Pour l'activité clinique vétérinaire, I'entreprise souhaitait donc étendre sa gamme de
capteurs afin de mieux faire correspondre la géométrie des capteurs a I'anatomie des
multiples especes et races d’animaux examinés. Une forme de capteur non adaptée a la
partie anatomique observée n’est pas optimale en termes de rapport signal-sur-bruit (S/B)
et variation maximale relative de la sensibilité (A). Par exemple, si un chat doit passer un
examen pour une pathologie articulaire sur le membre supérieur, aucun des capteurs
commerciaux n’est optimal en termes de S/B. Un capteur volumique au rayon le plus faible
serait optimal. Cependant, le capteur de rayon le plus bas de la gamme de capteurs du
constructeur est le capteur volumique en quadrature pour le poignet qui a un rayon
d’environ 50 mm. Bien qu’en quadrature, on peut s’attendre a un gain non négligeable sur le
S/B en concevant un capteur volumique simple canal dont le rayon excéde légérement celui
du membre supérieur de I'animal, a savoir environ 20 mm de rayon. Si on compare le S/B
pour un capteur simple canal a enroulement solénoidal de rayon r; =50 mm (I = 70 mm fixé
par I'application pour A, et {n;dw} = {2,5 tours; 16,8 mm} optimal pour ces dimensions)
ayant un rayon proche de celui du capteur poignet, avec un autre capteur dont le rayon vaut
r,=25mm (on maintient 1=70mm, mais {n;dw} = {4,7 tours; 8,6 mm} pour un S/B
maximal avec ces dimensions), le modeéle développé ici prédit un gain de S/B de l'ordre de
1,5. Ces calculs illustrent I'importance d’ajuster au mieux les dimensions des capteurs pour
chaque application. Idéalement, il faudrait un capteur adapté a la morphologie de
I’encéphale pour chaque race de chaque espece d’animal couramment examinée dans la
structure.

Pour I'activité de recherche, I'entreprise souhaitait développer des capteurs dédiés pour
des études de recherche ou précliniques spécifiques. Un exemple typique a été la
conception d’un capteur de surface pour I'étude du derme chez le lapin, comme expliqué au
Chapitre Ill. Ces capteurs n’ont a priori pas d’application clinique, mais restent a disposition
puisque la géométrie peut étre adaptée dans certaines situations. C'est le cas par exemple
d’animaux de compagnie de petite taille.

La gamme de capteurs développés est illustrée dans le diagramme ci-dessous (Figure 11-25),
en méme temps que les capteurs commerciaux, du point de vue de leurs performances.
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Figure II-25 : Diagramme comparatif des performances (estimations) des capteurs
développés ici et des capteurs commerciaux en termes de S/B (unités arbitraires) et de
variation maximale relative de la sensibilité (A, en %), en fonction du rayon r de I’échantillon
a imager. Les capteurs commerciaux présents avec I'imageur sont : poignet, cheville, genou
et épaule. Les capteurs développés durant la thése sont : C (volumique solénoide), D
(volumique solénoide), E (volumique solénoide), F (volumique solénoide), S (surfacique
circulaire) et PR (quadrature surfacique papillon + double rectangle).

Le diagramme de la Figure 1I-25 représente les performances attendues, car les mesures
n’ont pas pu étre effectuées sur I’'ensemble de la gamme. On retrouve comme attendu dans
ce diagramme |'augmentation du rapport signal-sur-bruit lorsque le rayon du capteur
diminue. On note aussi que les capteurs développés au cours de ce projet (S, F, C, D et E)
viennent répondre a un manque trés clair pour tous les échantillons de faible dimension
(r <40 mm) auquel les capteurs commerciaux ne peuvent pas répondre avec des
performances suffisantes (S/B par unité de temps d’imagerie trop faible). Il s’agit en général
de capteurs pour la recherche plutét que pour I'examen vétérinaire, mais des applications
cliniques sont envisageables. En revanche, le capteur PR vise plut6t les grandes dimensions
(rs> 100 mm) pour des applications cliniques ou de recherche sur des plus grands champs de
vue (rachis animal par exemple).

Les caractéristiques individuelles des capteurs sont listées dans le tableau ci-dessous
(Tableau 5). Elles regroupent les caractéristiques géométriques (dimensions, type) et
électriques (Leg, Req, Qo) des capteurs développés.
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CAPTEURS DE SURFACE CAPTEURS VOLUMIQUES
f,=7,78 MHz Capteyrf: Captelur D CaptelurF Captelurf Captgur S} Capteur PR
Vol. solénoide Vol. solénoide Vol. solénoide Vol. solénoide Surf. circulaire Surf. Quadr Pap+Rect
n 18 12 6 10
§ dw (mm) 1mm x 2mm 2 15 1.5 2 70um x Smm
:é section fil rectangle cercle cercle cercle cercle rectangle
£ I (mm) 70 50 20 45
ot r (mm) 18 31 35 11.75 95
By (MT/A) 287.4 189.3 103.6 2475 21.6 42
simu mesure simu mesure simu mesure simu mesure simu mesure simu mesure
accord : paralléle série série parallele paralléle paralléle
RC+RmS+Rparasi[(mQ) 473 434 294 174 14
° Rq (MQ) 8683 5298 3626 13351 0
z Rm (MQ) 966 910 116 5 1
§ Reec (MQ) 487 487 487 9067 487
E Ret (MQ) 9067 4 13 10 4 Non modélisé
“ Req (mQ) 3817 1370 1580 433 294 305 16 15
Leq (MH) 4.86 7.07 7.31 3.44 1.03 1.03 0.031 0.029
Qo 83.7 770.0 350.0 542.2 175.7 170.2 101.9 99.7
Qo 62.2 252.2 226.0 388.7 172.2 170.1 96.1 97.8
S B VR (WTW™?) | 1471 161.7 157.5 456.5 170.8

Tableau 5 : Tableau récapitulatif des caractéristiques géométriques et électriques des
différents capteurs congus au cours de ce travail. Pour certains capteurs, les données de
simulation ont pu étre comparées aux données des mesures VNA. Pour le capteur de surface
en quadrature, les dimensions sont ¢c; =80 mm, ¢; =200 mm, ¢c3 = 160 mm, ¢4 = 190 mm et
a = 10° (voir Figure 11-8). Les boucles papillon et rectangulaire sont en pratique incurvées
autour de I'axe (Ox) pour un meilleur ajustement a I'anatomie observée (étude du rachis
animal par exemple). Pour les capteurs de surface S1 et PR, la sensibilité a été évaluée sur
I’axe (Oy) a une distance yg = 50 mm.

Les performances du capteur volumique C montrent que ce dernier n’est pas optimal en
termes de S/B. La raison est que le nombre de spires est trop élevé, ce qui cause une forte
augmentation de Req. En optimisant le nombre de spires, on pourrait attendre un gain en S/B
de I'ordre de 100 %.

Les capteurs volumique D et E ont des performances relativement proches en ce qui
concerne le S/B, pour un rayon similaire. Cependant, les paramétres géométriques varient
fortement, notamment le nombre de spires qui est doublé ou la longueur qui est multipliée
par 2,5 pour le capteur D. Les applications de ces deux capteurs ne sont donc pas les mémes.
Le capteur F est le capteur volumique qui donne le plus grand S/B de la gamme (environ trois
fois le S/B des capteurs C, D et E). La contrainte est évidemment un faible volume
d’observation (~10 mm de rayon).

En ce qui concerne les capteurs de surface, la sensibilité a été calculée a une distance
Yo =50 mm du centre du capteur. Dans |'état actuel de I'avancée des travaux, les pertes du
capteur en quadrature n’ont pas été modélisées (partie grisée « Non modélisé » du Tableau
5).
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Il.E. CONCLUSION

On a montré dans ce chapitre que |'optimisation des capteurs est possible a champ faible
pour les géométries les plus courantes grace au modeéle analytique développé ici et basé sur
I’hypothese de I'état quasi-statique. Ce modele décrit la variation spatiale et paramétrique
du rapport signal sur bruit intrinseque a un capteur en se basant sur 'estimation de la
sensibilité et des pertes. Il a été montré qu’il permet un gain en temps de calcul considérable
comparé aux techniques usuelles de résolution des équations de Maxwell par éléments finis.
Le modeéle a été validé au laboratoire au travers de mesures de facteur de qualité de

capteurs de surface et volumique.

Pour illustrer la procédure d’optimisation décrite dans ce chapitre, I'application de ces
deux capteurs dans un cadre clinique et de recherche est présentée au chapitre suivant. Ce
travail ayant fait I'objet d’un article accepté a International Journal of Laboratory Animal
Science and Welfare, il est donc rédigé en anglais (voir chapitre suivant). Considérant que
celui-ci présente une forme autonome, il est apparu important de le présenter en dehors du
Chapitre II, bien qu’il décrive une mise en ceuvre du travail présenté ici.
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CHAPITRE III : OPTIMISATION DES CAPTEURS EN
IRM A CHAMP FAIBLE : PROCEDURE DEDIEE AUX
ETUDES PRECLINIQUES SUR PETIT ANIMAL






Chapitre Il

lIlLA. INTRODUCTION

Le protocole d’optimisation proposé au chapitre précédent est illustré ici pour deux
applications distinctes d’imagerie par résonance magnétique a faible champ.

La premiére application avait pour objectif de quantifier des volumes de gel (~200 pl)
injectés en intradermique sur des lapins dans le cadre d’une étude préclinique. Cette étude,
commanditée par un grand industriel, visait a démontrer les performances d’un gel d’acide
hyaluronique de comblement pour chirurgie plastique. Dans ce cadre, la cinétique du
volume des gels injectés a été rendu possible par la conception et l'utilisation d’'un capteur
de surface « S1 » pour I'imageur 0,2 T.

La seconde application concernait I'imagerie de la queue de rat pour l'étude de
potentielles lésions dans les disques intervertébraux (~25 ul). Pour cela, le capteur
volumique « F » a été développé et ses performances démontrées dans le cadre du projet de
recherche.

On montre ici que grace au protocole d’optimisation présenté au Chapitre I, des capteurs
performants en termes de S/B ont été rapidement développés pour des applications
spécifiques de recherche ou préclinique en IRM a champ faible. Ces capteurs ont permis la
quantification et le suivi de volumes entre 25 pl et 200 pl en moins de 15 minutes avec une
résolution spatiale trés satisfaisante (voxels de I'ordre de (0,5 mm)?) tout en conservant un
S/B acceptable (>100). Ces deux études n’auraient pas pu étre menées avec les capteurs
commerciaux a notre disposition dans des durées d’examen équivalentes.
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Abstract

We demonstrate fast in vivo quantification of small volumes, down to 25 pl, using low field
MRI coils. The coils were designed so as to maximize the signal-to-noise ratio (SNR) in the
images. For doing so, we developed an analytical model for describing the variations of the
SNR with coil design and with size / shape of the object under observation. Based on the
conclusions drawn from the model, the coil parameters were chosen in order to reach a
SNR close to the maximum. For the validation of the model, coils were finally
characterized in terms of quality factor using saline phantoms. The coil design procedure is
illustrated here with two examples: first, the quantification of about 200 ul intradermal
injected gel on rabbits with a single loop surface coil and second, the imaging of the
intervertebral disks in rat tails using a small volume coil to detect possible lesions. Such
studies would not have been feasible with any of the commercially available medium-sized
manufactured coils for the clinical low field MR system at our disposal. Thanks to this
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simple optimization procedure, a wide range of applications is accessible even at low
magnetic field, leading to new opportunities for low-cost though efficient preclinical
studies.

Keywords: Low field MRI, coil optimization, non-invasive, small animal, sacrifices reduction.

Introduction

Preclinical studies usually cause a high number of sacrificed animals. But preclinical
imaging, especially preclinical Magnetic Resonance Imaging (MRI), offers an attractive non-
invasive alternative. Animals can be followed in vivo in longitudinal studies, thus allowing to
reduce the number of needed animals®. For most studies, small animals such as rodents or
lagomorphs are employed. But preclinical imaging using a clinical whole body MRI is not
always optimal using the commercial coils available with the system. This is especially the
case if no coil properly matching the animal shape is available amongst the set of coils
provided by the manufacturer of the MR device. Moreover, third party companies do not
always offer commercial dedicated coils for small or medium animal imaging in clinical MR
systems. Examination of small animals being often performed over small Regions Of Interest
(ROI), only a weak signal is available with a non-dedicated coil, especially at low magnetic
field strengths (below 0.5 Tesla). Even if preclinical imaging focused on small animals
employs dedicated high magnetic field MRI (4.7 T, 7 T or higher), these kinds of MR systems
are expensive and not always accessible in institutions®. Moreover, the overall gain in image
quality is not as high as expected3’4. Image quality at clinical low field (e.g. 0.2 T or 0.4 T) has
been proven to be suitable for small animal studies when optimized coils were employed1’4.
The advantages of clinical low field systems are also that the open architecture offers the
possibility to perform interventional surgery. They also lead to a reduction in setup time and
they are less hazardous concerning magneto-static forces. Moreover, no Specific Absorption
Rate (SAR, which causes tissue heating) issues are reported, and less susceptibility artifacts
are observed. This article offers an alternative to preclinical imaging of rodents currently
performed on high field preclinical or clinical systems, by employing a non-expensive 0.18 T
open magnet dedicated to human extremities. The cost of this kind of system is three to six
times lower than that of clinical wide bore systems (1.5 T and 3 T). Besides the low initial
cost, the maintenance cost is almost insignificant for a low field permanent magnet, notably
because of the absence of power consumption and cryogenic fluids in the magnet. This
clinical low field system was also the most suited for animals such as lagomorphs, thanks to
its open magnet and its 200 mm x 200 mm x 200 mm static field and RF excitation field
homogeneous region. In this work, two specific in vivo preclinical applications were
assessed, and a dedicated coil was designed for each application. First a circular-shaped loop
surface coil was built to quantify intradermic volumes of gels (~200 pl) injected into rabbit
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dermis. Intradermal follow-up is usually performed by histology measurements and requires
the euthanasia of animals along the study at regular time intervals™®. Although ultrasound
imaging has been reported7'8, MR imaging is a non-invasive alternative to follow the volume
of intradermal injections. A similar study has been notably reported using an expensive 1.5 T
clinical MR device®. Secondly, a volume coil was developed to image the tail of the rat in
order to observe intervertebral disks and to further detect potential lesions. The

10—12. But

degeneration of the caudal intervertebral disks is frequently monitored using MRI
this kind of study is usually performed on clinical or preclinical high field MR devices (> 3 T).
Low field MR imaging was therefore envisaged for this study as well as for the lagomorph

study.

Material and methods
Animals

The preclinical study on a rabbit model was requested by a third party institution for the
commercialization of a hyaluronic gel designed for plastic surgery. The experimental
protocol complied with all animal welfare guidelines, and with the regulations on animal
experimentation (Directive 86/609/EC, amended by decree 87-848, decrees 2001-464 and
2005-264) and the recommendations of the Council of Europe Convention EST123. Five New
Zealand White adult female rabbits (Charles River Laboratories International, Inc.,
Wilmington, MA, USA) with mean weight from 3.5kg to 4 kg were housed in Claude
Bourgelat institute (VetAgro Sup, Lyon, France). Each of the five rabbits was injected in the
dermis over eight sites with four different hyaluronic acid gels, one control reference gel and
three gels under test. MR imaging (followed by image processing for volume calculation) of
all 40 intradermal injection sites was performed at day O (dO, injection), day 28 (d28) and
day 84 (d84). The rabbits were anaesthetized during the MRI examinations using 1%
isoflurane pushed by air using a cone-shaped head holder. Rabbits were lying on decubitus
left and their body temperature was maintained with hot water bottles.

The caudal disks were imaged in vivo on a Wistar Unilever adult rat. The animal lied in
prone position during the MR acquisitions and was anaesthetized with a 1 % isoflurane / air
mix by means of a well-adjusted cone-shaped head holder. Its body temperature was
maintained with a hot water bottle on contact with the end of the tail.

Instruments

A magnetic resonance imaging E-SCAN XQ (Esaote, Genova, Italy) device with an open
permanent magnet and vertical static magnetic field of magnitude |Byg| = Bp=0.18T
(fo = 7.78 MHz) dedicated to human extremities was used for both studies. The transmit-only
coil was a saddle coil embedded into the device. Gradient coils available were able to reach
amplitudes up to 20 mT/m, which made high spatial resolution imaging accessible (higher
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than 1 pixel/mm in each direction). Receive coils at our disposal were separate from the
transmit coil on this MRI device and were decoupled from each other with a passive and/or
a geometric method. The dedicated coils which were designed in the present paper
employed either two axial-leaded 1N5819 Schottky or two surface-mounted DH80055 PIN
crossed diodes (Temex Ceramics, Pessac, France) for decoupling. Decoupling of the receive
coil during RF pulses from the transmit coil is needed to avoid image distortions®®.

Coil optimization

With the commercial coils available with the clinical low field MR system, small ROIs could
not be explored in acquisition times compatible with in vivo examinations. This is due to the
small amount of signal available in a reduced ROI, especially in low field MRI. Two studies
were consequently carried out: first on a surface coil because for some applications it is
crucial to obtain as much signal as possible over a reduced RO/ at the skin surface, rather
than getting an image of the whole body with an average signal-to-noise ratio (SNR)' ;
secondly on a volume coil for which the shape of the coil embraces the volume of the
sample. For both coils, the design process was divided into three steps: mathematical
modelling for the optimization of coil performances, coil fabrication, and finally electrical
characterization based on electronic parameters to check the performances and validate the
model.

Mathematical model. The SNR intrinsic to a MRI coil was first described by Hoult™ as in
(Eq.1):

|Blr
SNR o< ——=

eq

(Eq.1)

where By, (T/A) is the current sensitivity of the coil (dependent mainly on coil geometry)
and Re, (Q) is an equivalent resistance in series with the inductance which summarizes
overall loss phenomena occurring in the coil (e.g. a larger coil has a higher Req)ls. Bj, is the
field induced by a unit current flowing in the coil by reciprocityls. At low field and thus long
wavelengths, a quasi-static approach (Biot and Savart Law) remains accurate in estimating
B;'®". The integration of Biot and Savart law was numerically performed using MATLAB
(The MathWorks, Inc., Natick, MA, USA) over volumes or surfaces specified by the
constraints of the study. During the MRI experiment, the amplitude of the signal collected by
the receive coil originating from a specific location is maximized when By, at the center of
the coil is orthogonal to By at this location. If By is arbitrarily oriented such that By = By'y and
considered as perfectly homogeneous in both strength and direction, thus only the x and z
components of By, Bixand By, are considered. In (Eq.1), | Bs,| becomes By, 8

lez = \/ le2 + Bly2 (Eq2)
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For some applications, an image with the most constant signal over a given region is
needed (in volume coils for example). As a consequence, it is useful to evaluate the
maximum deviation of the collected MR signal in this region thanks to the principle of
reciprocity™. Assuming that the sample is homogeneous and that the RF field produced by
the transmit-only coil is also homogeneous over this volume, the spatial variations of the
collected MR signal are only caused by the spatial variations of sensitivity in the receive coil.
We therefore introduce the maximum relative deviation A of B, as®:

A — lez(r()) - lez(rl)
By (Ea.3)

with rp a reference point and r; a point in the Field Of View (FOV) of the coil which
maximizes the deviation. For volume coils, 4 is calculated on the z axis'®. Thus, ry refers to
the center of the coil where By, is maximum, and r; is the coil boundary on the axis where
Bix, is minimum. This definition was extrapolated to surface coils: at a given distance zy of
the surface, the maximum deviation of By, in a plane parallel to the coil is easily computed.
This plane is bounded to the projected edges of the coil. With this definition of A for surface
coils, ro and r; respectively refer to the points of maximum and minimum for By, at depth z,.

For the estimation of R.g, the schematic of Figure 1 includes the various elements involved.
This equivalent circuit was needed for the estimation of R, and subsequently for the
calculation of the SNR variation (Eq.1).
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Figure 1: Electronic circuit of a low field MRI device (coupling capacitors not shown): a) all
the individual loss phenomena are illustrated: R and Rjeqqs are the losses in the coil itself,
R, and R, are losses caused respectively by the magnetic and dielectric losses in the sample,
and Rgec and R are the losses in the electronic components (respectively the decoupling
diodes and the tuning capacitor); b) the equivalent parallel RLC circuit; c) the hybrid
equivalent circuit which includes the equivalent series resistance R, required for the
estimation of the SNR. For circuit c), the series inductance is almost identical to that in
parallel, provided that the quality factor Q of the coil (Reqr / Wo*Legr) is much larger than
unity. Then Req = Regp / (1+Qoz) with Qp = wo*Leq / Req- The equations used for the calculation
of all parameters are reported in Appendix A.

The overall noise sources can be described by various contributions™ (see Appendix A.):
the losses in the coil itself (Reoi), the losses in the sample under observation (Rsgmpre Which is
subdivided into two distinct phenomena: the magnetic losses Ry, and the dielectric losses Ry)
and finally the losses in the electronic components (e.g. the tuning capacitors R, and

decoupling diodes Rgec)'**%

. The losses in the coupling capacitors can be neglected if the
coil is tuned and matched at f,°°. The losses in the coaxial cable can be neglected as well.
These two assumptions were confirmed by circuit simulations in LTspice (Linear Technology,
CA, USA) and Ansys HFSS (Ansys Inc., PA, USA). At fo=7.78 MHz, the wavelength is about
39m in the air and 1.35m in muscle?®, which was much greater than coil or sample
dimensions in our studies. The radiation losses were consequently considered negligible. For

the same reason, the equivalent electronic circuit of Figure 1 was valid. Apart from these
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considerations, no loss phenomenon can be neglected at this working frequency®?*72°.

Thus, coil and sample losses for medium-sized (1 to 10 cm diameter) coils are of the same
order of magnitude, contrary to the high field experiments where sample losses or even

16,2126 At B,=0.18 T, a substantial increase

tuning capacitor losses can become predominant
in SNR is therefore possible in theory by reducing coil losses, i.e. by optimizing receive coil
design. In order to identify and avoid the main contributions to SNR degradation in our MR
experiments, an exhaustive modeling of the losses was necessary, as well as the coil

sensitivity map (Eq.1)">°.

For a given FOV constrained by the sequence parameters and hardware characteristics,
and for a given object or region of interest (RO/) to be examined with its specific shape and
size, the geometry of the coil is usually chosen either for filling factor (and thus SNR)
maximization or for minimization of A. Once the geometry was determined, a compromise
between R, reduction and By, increase (Eq.1) was achieved by adjusting the remaining free
geometrical parameters of the coil (such as the number of turns in a solenoid or the
conductor thickness). This compromise is not always straightforward, since increased
sensitivity can be obtained at the expense of increased losses®’. Simulations using a simple
though exhaustive SNR model were therefore valuable for the optimization of the design of
a coil dedicated to a specific application.

Concerning the study on rabbit dermis, a dedicated receive surface coil was designed so as
to image and quantify the intradermal gel volumes. Single circular loop geometry was
initially chosen for this application because of the shape of the sample whose projection on
the dermis and coil plane (xOy, see Figure 2) is circular, but egg-shaped on an orthogonal
plane (x0z for example). The circular coil was compared to a square coil with a side equal to
the diameter of the circular coil. The values of SNR and A were estimated for both surface
coils. SNR value was estimated on the axis z of the coil, at depth z, which stood for the
maximum extent of the injection into the dermis of the rabbit. The calculation of By,
maximum relative deviation A using (Eg.3) was computed along a line parallel to x axis at
Z =2y (see Figure 2a). The radius a of the loop was first constrained by the RO/ which was a
15 mm wide injection. Consequently, the coil radius was at least 8 mm. Secondly, the
maximum depth z, of about 10 mm also determined the loop radius for the best
examination affordable in the dermis. Indeed, the SNR at depth z =2z, was maximized by
choosing the best a value. The SNR variation for a simple circular geometry was well
described by Suits et al?® in 1998. They considered the case of semi-infinite medium with
negligible dielectric sample losses. However, for a complete understanding of the various
noise contributions, the SNR was expressed here using (Eq.1) and Appendix A. The coil
sensitivity Bj, of the circular-shaped coil was calculated over the x0z plane with
-20mm < x <20 mm and 0 mm < z < 25 mm. Figure 2 illustrates the results of the simulations
both for the spatial (Figure 2a) and parametric variations of By, (Figure 2b).
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Figure 2: a) x0z map of the surface coil SNR, normalized against SNR(x =0, z = zp) and
calculated over -20 mm < x < 20 mm and 0 mm < z < 25 mm (the surface coil is oriented in
the x0y plane). The extent of the injection conditions the sensitivity map of the coil so that it
includes the whole site. Given that the injection has a diameter of about 15 mm (see dashed
egg-shape), then the radius a of the coil is at least 8 mm. The location of the 1.5 mm
diameter conductor of the coil is represented by the two circles at x=+10 mm and z=0 mm,
although the simulations assumed a linear distribution for the current in the wire.
Normalized SNR values are bounded to [0;3] for visibility purposes since By, increases
strongly at the vicinity of the conductor. The maximum relative deviation A of B, was
computed along the horizontal dashed line at z=z,= 10 mm with—-a<x<a;

b) Normalized theoretical SNR (in arbitrary units) as a function of parameter a (coil radius) at
several depths zp along z axis: 5 mm, 10 mm, 15 mm, 20 mm and 25 mm from top to bottom.
zois defined as the deepest extent of the injection along z, which was about 10 mm on
rabbits. SNR was normalized relatively to the SNR for a = 10 mm and zp = 10 mm which was
the optimum for the intradermal study (thick curve maximum). The points of the maxima for
each observation depth z, are drawn at the top of each curve.

The SNR of a circular surface coil strongly depends on the radius as expected™. As
observed in Figure 2b, SNR(a) for a given depth z, shows a maximum for a unique ap; value.
The dots on each curve of Figure 2b stand for the maxima of SNR(a) for various observation
depths z,. For zo = 10 mm, we found that a,,: was ~10 mm. The B;,, map (Figure 2a) confirms
that for such dimensions, the coil includes in its FOV the whole injection site (dashed ellipse).
According to complementary simulations at depth zp on the axis of a square coil with a side
of 20 mm, the SNR was 9 % higher whereas 4 was 25 % lower compared to a circular coil
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with a radius of 10 mm. Yet, the SNR on the axis at z =0 was 19 % better for the circular coil.
Although a circular geometry was initially chosen, these simulations suggested that for this
application, a square-shaped coil would be a good alternative with slightly better
performances. The wire was chosen as the thickest available in the laboratory for R
minimization, i.e. dw =15 mm. This wire diameter is the maximum available at most
electronic retailers for enameled copper wire although 2 mm is also available. Since the goal
of this paper was to allow for in-house design of low field RF coils with off-the-shelf
produces, this copper wire was employed.

Concerning the study on caudal intervertebral disks, MR imaging of the rat tail was
performed in order to observe disk quality and potential lesions for preclinical studies in
which caudal disk regeneration on rats would be followed™?. According to the shape and size
of the tail, the most appropriate coil geometry was a cylindrical volume coil. With vertical
low static field By, the coil type allowing for best intrinsic SNR and lowest A is of solenoid
type1,15,29,30

observed the variations of both relative to the design parameters of the coil. The four

. As we would need to find a compromise between 4 and SNR performance, we

parameters for a solenoid-shaped coil are the length L of the solenoid, the radius R of the
solenoid (distance from conductor center to solenoid axis), the wire thickness dw and the
number of turns n. On the one hand, the SNR model was derived from (Eq.1) for which R.q
was estimated as in Appendix A. On the other hand, 4 was calculated between the points at
ro = {0,0,0} (the center of the solenoid) and r; = {0,0,L/2} (the edge of the solenoid)® (Figure
4a). The parametric variations of A and SNR are illustrated in Figure 3. Each was obtained as
a function of one of the four parameters of the coil, the remaining three being set to
arbitrary values (those used in the final design of the coil).
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Figure 3: Normalized SNR and maximum relative deviation A of B;,, for a solenoid when: a)
length L varies; b) radius R varies; c) wire thickness dw varies; d) number of turns n varies.
The SNR was normalized against the final design which is L =45 mm, R =11.75 mm, dw = 1.5
mm and n = 10. The constants are: the radius Rs, the length Ls and the dielectric properties
of the sample under observation and the length of the coaxial line.

According to the model (Figures 3c and 3d), A depends only on the length L and the radius
R of the solenoid, these two parameters were set first. The radius R of the coil was fixed to
11.75 mm given the diameter of the tail being up to 15 mm, allowing a 1.5 mm air margin on
both sides for ease of insertion, when considering the thickness of the coil’s plastic holder
(2 mm on both sides which gives an inner diameter of 18 mm). Concerning the length L, two
non-successive intervertebral disks were injured by a needle in previous studies'®*2.
Consequently, a length L allowing a field of view over a ROl with five vertebrae was found
practical to observe two non-successive disks simultaneously. A good compromise between
A and SNR performance was achieved if the length of the solenoid L was approximately
equal to the length of the ROI (Figure 3a). We finally set L to 45 mm (Figure 4a). At this point,
two free parameters remained: n and dw. The SNR variation versus n and dw in Figure 4b
shows that the best SNR performances would be achieved with thick wire (dw between
2 mm and 5 mm for a SNR within 10 % of the optimum) and a limited number of turns (n
between 7 and 11).
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Figure 4: Map of: a) the well-known spatial variation of B;,,, and thus of the SNRin a
solenoid-shaped coil over the x0z plane; b) the parametric SNR(n, dw) at the center of the
solenoid-shaped coil against the parameters n and dw, with L =45 mm and R =11.75 mm.

The set of parameters (n, dw) of the final design is represented by the round dot at (n = 10,
dw = 1.5%10° m). SNR values were normalized against the SNR for this design. The upper-
right striped area is excluded because of the constraint upon n, dw and L, which is n-dw < L.

With our dw = 1.5 mm wire, only n could finally be adjusted. The best value of n for these
three constrains was n =10, as illustrated in Figure 3d and Figure 4b. For this design, the
map of the spatial variations of By, is presented in Figure 4a.

Coil fabrication. For the surface coil, the conclusions of the model led to design a circular-
shaped coil with a=10mm and dw=15mm for best SNR performance at depth
Zo =10 mm. A picture of the surface coil once built is shown in Figure 5a.
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10 mm

Figure 5: Constructed coils for: a) rabbit intradermal study (surface coil); b) rat tail
intervertebral disks observation (volume coil).

Concerning the volume coil, Figure 5b illustrates the constructed coil. The regularity of
space between two consecutive turns was achieved by manually winding a plastic wire along
with the copper conductor wire before applying glue. Once the glue was dry, the plastic wire
was removed.

For the electronic part of the surface and volume coils, the tuned impedances (without the
matching capacitors) were respectively 8.9+j*128 Q and 6.6+j*965 Q. Tuning at
fo=7.78 MHz (with C) and matching at Z,=50Q (with C,) — the transmission line
characteristic impedance — were performed by ATC (American Technical Ceramics, NY, USA)
case “100A”, “700A” or “100B” (for high capacitance components) non-magnetic
ceramic/porcelain capacitors (Figure 5 and Appendix A). A symmetric pattern was chosen for
the matching network in order to reduce dielectric sample losses, especially for the volume

213132 Signal transmission was provided by a one meter long RG58 coaxial line with non-

coi
magnetic BNC connectors (Radiall, Aubervilliers, France). To avoid excitation field
inhomogeneity, the experiments with the small surface coil were set up in order to achieve a
geometrical decoupling additionally to the passive decoupling diode, because of the too
weak signal induced in the loop during transmit pulses. This coil orientation was manageable
thanks to the open architecture of the MRI magnet and the vertical By orientation. The size
of the volume coil however was sufficient for the induction of a sufficiently high voltage

across the decoupling diodes during transmit pulses.
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A +36 dB low noise (1.3 dB) preamplifier AU-1466 from Miteq (Miteq Inc., NY, USA) was
inserted between the coil and the MR device to increase the signal of interest, thus
minimizing the parasitic noise. The amplifier was kept outside By for proper working, i.e.

around 500 mm away from the center of the magnet.

Electrical characterization. When tuned and matched on a Vector Network Analyzer (VNA)
E5071 model from Agilent (Agilent Technologies, CA, USA), quality factor measurements
were performed to characterize the coils at room temperature (22°C) either when unloaded
(Qmeas,u) or loaded (Qmeas,t) With @ phantom. Quality factors Qmeqs,u. Were measured with the
VNA on scattering parameter S11(f) curves over the Smith chart using a dedicated MATLAB
script. This program was able to accurately estimate Qneqs and the coupling coefficient «
between the coil and the VNA thanks to a fitting procedure. When the coil was either
unloaded (index ‘U’) or loaded (index ‘L’) with the phantom, the actual quality factors of the
disconnected coil (unplugged from the VNA) Qo meas,u and Qo meas,. could be deduced from the
measured values Qmeas,u aNd Qmeas,i through33:

QO,meus,U = (1 + K) : Qmeas,U

Eq.4
QO,meas,L = (1 + K) : Qmeas,L ( q )

If impedance matching is lossless and perfectly adjusted to Z, the coupling coefficient k is
1, and we find the well-known fact that Qg mess is twice Qmess. In this particular case, Qg meas is

330 Phantom

twice the ratio between the peak frequency fy and its bandwidth Af at -3 dB
loading was obtained with a 0.45 % NaCl solution phantom adapted to the coil type (a 10 ml
tube for the volume coil, and a 170 mm x 170 mm x 170 mm parallelepiped filled with a
~4.9 | solution for the surface coil). Such phantom has electrical properties which simulate
living tissues, especially muscle properties (relative permittivity &€~ 208, conductivity

o~0.615/m)%.

For the comparison between the measurements and the SNR model, Qqcucus Were
calculated according to the estimation of the electrical components depicted in Figures 1-c
and 1-b as:

QO,calc,U = a;OLeq 0,calc,L = a;)Leq
eq,U and eq,L
R R (Ea.5)
eqP,U eqP,L
QO,calc,U = L QO,calc,L = L
Or: a)O eqP and a)O eqP
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MR imaging

A validation study was performed in vitro prior to the experiments on rabbits in order to
assess the accuracy and repeatability of the volume quantification procedure in MRI. This
validation study consisted in the MR acquisition of a micro-tube filled with a 100 ul volume
of water using a 200 ul micropipette, followed by volume quantification. The volume
measurement procedure (including acquisition and quantification) was repeated 9 times by
the same operator for the estimation of the repeatability while the accuracy was calculated
as the difference between measured and expected volume. The surface coil was then
compared to a commercial volume coil from the device manufacturer (a quadrature receive-
only knee coil) both in vitro (on a saline phantom) and in vivo (on an injected rabbit) in terms
of SNR. The SNR was measured as the mean value of the signal in the RO/ divided by the
standard deviation of the signal in the background of the image34. The coil was set close to
every injection site of each rabbit (Figure 6a).

b) d)
|
- [ ;
_ ! 7
I
MR Imaging 0 mr do | d28

Figure 6: Acquisition and volume measurement steps for rabbit study: a) MR imaging of each
site with a 3D Gradient Echo sequence (TR =26 ms, TE =10 ms, NEX = 2, FA = 85°, matrix =
256x256x52 / FOV = 130 mm x 130 mm x 31.2 mm); b) MR image of an injection site
obtained with the dedicated surface coil; c) Gel surface segmentation (in red) using a
threshold-based method. d) Volume calculation and 3D rendering.

For SNR characterization, both the commercial knee volume coil (Figure 7e) and the
designed surface coil (Figures 6b and 7d) were employed for the MR imaging of one injection
site. The acquisition sequence was a 3D Gradient Echo sequence with TR =26 ms,
TE =10 ms, NEX =2, FA = 85° empirically adjusted for best contrast on the RO/ (Figure 6b),
matrix = 256 x 256 x 52, FOV = 130 mm x 130 mm x 31.2 mm with a 110 % oversampling for
an acquisition time of about 12 minutes 41 seconds per site. Voxel size was minimized to a
volume of 0.51x0.51x0.6 mm® by reaching the maximum amplitude of the gradients
(20 mT/m) along with the smallest receiving bandwidth available to maximize the SNR. Since
the information concerning the receiving bandwidth was not provided by the MR system, it
was estimated according to TE and TR. A longer TE would automatically setup a longer
sampling time and consequently a narrower bandwidth. With a 26 ms TR and 10 ms TE, it
could be assumed a signal readout time of about 15 ms and a receiving bandwidth in the
range of 60 to 80 Hz/pixel. The quantification of the volumes of all sites on rabbits was
performed with Imagel software (Rasband W.S., U.S. National Institutes of Health, Bethesda,
Maryland, USA) on threshold-based segmented images (Figure 6c). The segmentation was
assisted by manual corrections which consisted in delimiting on each slice a coarse area in
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which the threshold-based segmentation was then carried out. Volume calculation and 3D
rendering was finally obtained thanks to a MATLAB script (Figure 6d). Volume variation
between dO and d28, then between dO and d84 was estimated as (V(d28)-V(d0))/V(d0) and
(V(d84)-V(d0))/V(d0) respectively. Given the small sample considered, a Wilcoxon signed-
rank test was carried out for the follow-up of each gel volume between d0 and d28, d28 and
d84, then between d0 and d84.

For MR imaging on the rat, the tail was inserted into the volume coil to image the first
caudal vertebrae. The acquisition sequence was a 3D Gradient Echo sequence with
TR=50ms, TE=16ms, NEX=1, FA =20°, matrix=192x192x 52, FOV =120 mm x 120 mm
x31.2mm (voxel volume of 0.625x0.625x0.6 mm3) for an acquisition time of
8 minutes 19 seconds. For this sequence, the estimated readout time was of about 30 ms
leading to a 30 to 40 Hz/pixel receive bandwidth. This sequence was optimized through flip
angle choice to get the best contrast for intervertebral disks. SNR comparison was
performed between this volume coil and the surface coil designed for the rabbit study in
which the tail was inserted.

Results and discussion

In preclinical imaging on small and medium-sized animals such as rats or lagomorphs, there
is no low field MR device (By below 0.5T), besides 1.0 T and 1.5T devices that are cost-
intensive and usually considered as low field preclinical MRI devices. Clinical whole body
systems which are not always available for research and preclinical purposes are even more
cost-intensive. The use of a low field (0.18 T) clinical MR device dedicated to veterinary and
preclinical practice with an open magnet sufficiently wide for lagomorphs (~¥200 mm) was an
alternative to conventional preclinical MRI that has numerous advantages. First the initial
and maintenance costs of the device are reduced (around 0.35 M€ for a clinical 0.2 T,
whereas it is about 1 M€ for a clinical 1.5 T and nearly 2 M€ for a clinical 3.0 T). The use of a
clinical device dedicated to animals has the advantage of avoiding issues related to hygiene
or allergies when bringing animals to clinical MR devices. The main advantage of low field
MRI is that since the sample losses are reduced compared to high field experiments (> 0.5 T),
the optimization of coils can generate a high increase in SNR. Optimized coils for medium or
small animals permit high spatial resolution images within an acceptable acquisition time.
Low field MRI is therefore well adapted for many preclinical studies. Plus, the design and
conception of a home-made dedicated coil is motivated by the high cost of commercial
dedicated coils. The limitations of low field systems are however the low SNR if receive coils
are not optimized, or the inability to perform studies such as spectroscopy.

For both studies performed on the clinical 0.18 T MR device, the measured and calculated
values of the actual quality factors Qp for the surface and volume coils are reported in
Table 1.

112



Chapitre Il

Qou Qo1 Qo,u/ Qo1
Coil meas. calc. meas. calc. meas. calc.
Surface 98+1 102+1 98+1 98+1 ~1.00 ~1.04

Volume 199+1 198+1 199+1 191+1 ~1.00 ~1.04

Table 1: Measured and calculated values of the actual quality factor Qo for the surface and
volume coils when unloaded (Qq ) and loaded (Qq) with a 0.45% saline solution.

Measured or calculated Quu/Qq, ratios were close to unity for the two coils. In other
words, sample losses are negligible compared to coil losses. This was expected given the

small size of the coils'**®

. The advantage of such a behavior is that the coils remain matched
to Z, when samples with electrical characteristics close to biological tissue are inserted. The
comparison between measured and calculated Qo factors for both coils showed less than 5 %
discrepancy either when loaded with a phantom or not, which validated the model.
According to these simulations, the parasitic losses in the two coils did not account for more
than 7 mQ in series with the loop. Yet, it would represent 47 % of the overall losses in the
surface coil (See Appendix A, Figure 10a). Accurate simulation of such small coils is therefore
crucial as the SNR is dependent on small loss phenomena. The quality factors of both coils
would have been slightly increased using a thicker copper wire, or with a rectangular cross-
section wire. An analytical model for this kind of wire in a loop coil was notably proposed by

Li et al.>>. However wires with rectangular section are usually more difficult to purchase.

In the MR experiments on rabbits for the intradermal gel study, a comparison between the
designed surface coil (10 mm radius) and the commercial knee coil (~100 mm radius) is
presented in Figures 7a to 7c and 7d to 7f respectively.
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Figure 7: SNR comparisons performed on: a), b) c) a saline phantom and d), e) f) in vivo on
rabbit dermis. The SNR was measured along a 30 mm long line orthogonal to the surface
(dashed lines on the MR images). The measurements with the dedicated surface coil are

represented by the images in a) and d) and are plotted in c) and f) as the continuous upper

curve. The measurements with the volume knee coil were performed on images b) and e)

and are presented as the lower dashed curves in c) and f). The location of the circular-
shaped coil is displayed by the small circles right above the surface standing for the cross-
section of the loop in a) and d).

At point {x,y,z}={0,0,z,}, with zo=2 mm the distance from surface coil center to skin (or
phantom) surface, the ratio between the SNR of the surface coil and the mean SNR inside
the commercial knee volume coil was around 14 both on phantoms (Figure 7c) and in vivo
(Figure 7f). For the volume quantification, it was essential that the volume of the voxels was
minimized (0.51 x 0.51 x 0.6 mm?> was the minimum accessible with the gradients of the MR
device employed here) to reduce volume quantification error. It was also important that the
total acquisition time remained short to minimize anesthetic hazard and better rabbit
recovery. A scan time of 12 minutes 41 seconds for each injection site was considered a
good compromise for the acquisition of images with a sufficient SNR (~80) thanks to the
surface coil. Based on these considerations both on spatial resolution and on SNR, the study
could not have been feasible with the commercial coils at our disposal (mean SNR~8, see
Figure 7e) or would have required a hundred times longer scan duration.

The in vitro validation study gave for the 100 pl tubes a repeatability of 4.7 % and an
accuracy of 0.5 %. The MR acquisition protocol associated to the dedicated surface coil was
therefore appropriate for the rabbit study with volumes ranging from 130 pl to 420 pl.

The results of the in vivo volume measurements are summarized in Figure 8.
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Figure 8: In vivo volume measurements at dO (blue), d28 (red) and d84 (green) of the 4 gels
injected in the rabbit dermis (N=5 rabbits). A significant swelling (p<0.1) was measured from
day 0 to day 28, and also from day O to day 84.

A significant increase (p-value < 0.1) of the volumes of the four gels was measured from
day O to day 28, as well as from day O to day 84. However, no conclusion could be drawn
according to the statistical tests, concerning a difference in volume increase between any of
the four gels.

MR images performed on microtubes (for the validation study), on phantom (for
comparison with the commercial coil) and on rabbits showed that the SNR provided by the
surface coil with the 3D sequence was suitable to quantify the volume of injected gels,
making it possible to follow volume variations of the gels.. Yet, some injection sites had
issues, for example some of them leaked or failed (some injections were subcutaneous
instead of intradermal; some would even leak outside the body). The volume of these sites
(20 out of 40) was therefore not measurable. Statistical results over the 20 measurable
volumes showed that all four gels swelled by 85 % with a standard deviation of 24 %
between dO (initial volume 200 ul) and d84. This high standard deviation was due to the
small number of measurable volumes (5 per gel) and the location of the injection sites which
varied from one site to another, probably inducing a variation in the body response. The
intradermal injections also changed in shape or size along the study which was expectedg.
Nevertheless, the ROl was still included in the field of view of the coil as presented in Figure
6d, and the volume quantification was still possible. When designing the surface coil, a
radius security margin could have been considered (by increasing the radius by 20 % for
example), but that would be at the expense of decreased coil sensitivity. For this study, we
chose to maximize the SNR at a depth of 10 mm into the rabbit and reduce the radius of the
coil at its minimum, i.e. 10 mm.

Concerning the volume coil dedicated to the rat tail, the model confirmed that for

28,21,26

solenoid-shaped coils of this size, coil losses are still dominant . Reducing the radius R

to its minimum for this specific rat breed would ultimately maximize SNR, but the available
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margin (1.5 mm on both sides for the largest tails) was found practical for the experimental
setup. Sequence parameters were chosen to provide a good signal-to-noise ratio (=126+1)
on intervertebral disks (Figure 9a and 9b) along with a good spatial resolution
(0.625 mm/pixel in-plane and 0.6 mm of slice thickness). In comparison, the SNR obtained
with the rat tail into the surface coil was 109+1 over the same RO/ (Figure 9c and 9d).

Volume
Vertebra Coil Disk

a) e o o o leo o @ o o o

- -
F - — v
! *’H“l"" | -
s SR, 3 — —

Surface
Coil

Figure 9: Rat tail images for the in-vivo examination of intervertebral structures with a) the
volume coil and c) the single turn surface coil both in sagittal view. Thanks to 3D acquisition,
the same images were also observable in transverse view when cutting on the dashed line as
illustrated on b) and d) for volume and surface coil respectively (Imagel Volume Viewer). The
transverse view is obtained without significant loss in image resolution thanks to the quasi-

isotropic acquisition. The scale is identical for all four images.

Given the definition of a volume coil, the latter was preferred to the single loop surface coil
since Biy, variations are significantly smaller, which was more suitable for this application.
Moreover, it was particularly important to easily localize a specific disk and to be able to

1012 An intervertebral disk for such a rat was measured to be

observe five of them at a time
approximately equal to 25%2 pl (voxel volume is about 0.23 pl) in accordance with

literature®.
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Conclusion

Clinical low field MRI has a great potential, especially for longitudinal preclinical studies
usually requiring a large number of animals euthanized over time. Indeed, clinical MRI allows
for non-invasive longitudinal studies of medium and small animal models with a reduced
number of animals. In this work, analytical SNR models for coil designs revealed the
importance of small coil optimization for low field MRI, since sample losses become
negligible. With such easily built home-made coils at 0.18 T, the images in both studies
described here had a suitable SNR (>100) to accurately measure small volumes of interest in
a satisfactory image acquisition time of about 10 minutes. Accurate quantification of small
volumes varying from 200 pl down to 25 pl is then possible with low field MRI. The design
procedure proposed in this paper is clearly applicable to other low field strengths, such as at
0.4 T where the SNR is intrinsically better.
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Appendix A: Loss contributions in a low field MRI coil

The expressions of the various loss resistances (Figure 1) related to the various dissipative
effects that impair the overall SNR (see Eq.1) are presented below for both the surface coil
and the volume coil.

Circular-shaped coil: For the circular loop coil (Figure 5a), seven loss contributions were

considered. First the losses in coil conductor are Rei:

_ p2rR
coil — A (Eq,6)

with R the radius of the coil, A the area of the cross-section of the coil’s conductor in which

15,20

the RF current effectively flows, accounting for the skin effect™", p the resistivity of copper

at ambient temperature (1.74x10® S/m at 23°C). The losses in the leads (i.e. the copper
strips from the coil conductor to the tuning capacitor on the PCB) are Rjeqqs:

Rleads :A_L (Eq7)
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with /; = the length of the two leads, A, the area of the cross-section of the copper strips in
which the RF current effectively flows, also accounting for the skin effect. Concerning the
sample, the inductive losses R, are’®:

1
R, zgo-';uoz'woz'R3 (Eq.8)

with Lo the vacuum permeability, o the sample conductivity and w the working pulsation
(i.e. 21tf,). R, was estimated through'’:

R,=c [ |E*|av (Eq.9)

sample

The dielectric losses in the sample Ry were neglected for this coil geometry?®. The losses in
the tuning capacitor however were estimated. The equivalent series resistance R of tuning
capacitor C;was fitted byls:

Ry =a-f)-Ct (Eq.10)

with {a,b,c} the model parameters, fitted from ATC capacitor datasheets. For example, the
ATC100A case leads to {a;b;c}={3.832x10"°,0.5;-0.3762} (fit goodness R?=0.9973). The RF
losses in the two antiparallel passive decoupling diodes with zero biasing Ry were
calculated. Rgec Was deduced from quality factor measurements on the coil, with and without
the decoupling diodes. We obtained for the Schottky diodes employed for this surface coil
Rgec = 0.49 Q with Cyec =300 pF. Based on the result of the fitting process, the parasitic losses
Rparasit Were estimated at a value of about 7.6 mQ. Figure 10a summaries the relative loss
contributions in the circular loop coil, calculated as the power dissipated in the various
equivalent resistors. For this coil, we calculated the inductance of the loop Lesr = 31 nH and
Regp ~150 Q (see Figure 1). Thus, the final capacitance values were 13.27 nF for the tuning
capacitor C;, and 585 pF for each coupling capacitor C,.

Solenoid-shaped coil: For the solenoid-shaped coil (Figure 5b), seven loss contributions
were also considered. The losses in coil conductor were estimated similarly to the surface
coil as:

p-(2nxR+L)

Rcoil :¢ A (qul)

with n the number of turns, L the length of the solenoid, R the radius of the solenoid (from

the axis of the coil to the center of the wire) and @ the packing factor taking into account the
proximity effect of two contiguous windings. @ was approximated by fitting datasets from
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Medhurst®’. The losses in the leads from the coil to the tuning capacitor Rjeqsss were
calculated as in (Eq.7). The inductive losses in the sample R, were calculated using (Eq.9) as:
R - wou,’ @y n’ Ry L

m

2
32(R2 +R7S) (Eq.12)
4

16,2
&20 1n our study, we

with Ls the length of the sample and Rs the radius of the sample
arbitrarily constrained Ls to 2L and Rs to a constant value of 5 mm. The dielectric losses in

the sample R, were calculated with?:

e
Rd = C.e"
w,C,&

(Eq.13)

with e=¢’+i-€”” the complex permittivity of the dielectric (i.e. the sample). Let us notice that
€"’=0/wy. C; and C; in Figure 1 are calculated as a proportion of the overall stray capacitance
Cstray Of the solenoid-shaped inductor:

_IS'C

_ 1 stray stray

1_21_fd 2_2T (Eq.14)

with fy the dielectric filling factor, which was linearly fitted from the data collected by
Minard and Wind? and Van Heteren et al*®. The stray capacitance is given by37:

Cstray = IO_IOKI ’ 2R

(Eq.15)
with:

0.27

[L/2R (Eq.16)

Others have suggested models for the estimation of Cqy, Which gave in our case rather
27,39

K, =0.08+0.1 126i+
2R

similar values in the range of 1 pF°"~". Concerning the losses in the tuning capacitor, R was
calculated as in (Eq.10) for the circular-shaped loop coil. The RF losses in the two antiparallel
decoupling diodes with zero biasing Rgec Were measured similarly to the circular loop coil.
We found that Rgec = 1362 Q in series with Cgec = 2.9 pF. The parasitic losses Rparasic Were
estimated to 10 mQ. Figure 10b illustrates the relative loss contributions in the solenoid-

shaped coil.
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Parasitic (47%)

Diodes—Decoupling (2%)
; Capacitor-Tuning (4%)
Coil (46%) Sample-Magnetic (2%)

Circular-shaped coil
Overall power losses : 6.7mW/V?

b)

Parasitic (4%)

Diodes
Decoupling (28%)
Coil (62%
Capacitor-Tuning (<1%)
Sample-Dielectric (<1%)
Sample-Magnetic (2%)
Leads (3%)

Solenoid—-shaped coil
Overall power losses : 0.10mW/V?

Figure 10: Proportions of the various losses in: a) the circular loop coil;
b) the solenoid-shaped loop coil.

For this coil, an inductance L.qp = 1036 nH and a resistance Reqr ~9.8 kQ were calculated.
Thus, the final capacitance values were 356 pF for the tuning capacitor C;, and 58 pF for each
coupling capacitor C,.

Although their relative contribution differed greatly, the parasitic losses for both coils were
of the same order.
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I1l.C. CONCLUSION

Le modeéle développé au Chapitre Il a permis I'optimisation de capteurs dédiés pour deux
applications spécifiques d’imagerie. La conception de ces deux capteurs optimisés a permis
de répondre a des problématiques impossibles a résoudre avec les capteurs commerciaux de
I'imageur dans une durée acceptable (< 15 minutes), avec une taille de voxel (< (0,5 mm)3) et
un S/B (> 100) suffisants a la quantification précise de faibles volumes (< 200 pl).

On note cependant qu’une forte proportion de la dissipation de puissance dans le capteur
volumique a pour source les caractéristiques des composants électroniques de découplage
(passif a diodes). Afin d’optimiser encore les capteurs, on s’intéresse dans le chapitre suivant
a la problématique de découplage, et en particulier au découplage actif.
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Chapitre IV : Découplage actif des capteurs

IV.A. INTRODUCTION

Comme indiqué dans le Chapitre |, le découplage du capteur RMN vis-a-vis de I'antenne
d’émission assure une protection du patient(80, 81), de I’électronique(82), ainsi que
I"'uniformité de I'excitation RF dans I"échantillon(79) a proximité du capteur. Le découplage
actif permet de s’affranchir des limitations et difficultés de mise en ceuvre des méthodes
basiques de découplage passif (géométrique et a diodes). Il permet également d’augmenter
les performances des capteurs en termes de facteur de qualité (et donc de S/B, conclusion
du Chapitre Il) ou d’efficacité du découplage (isolation vis-a-vis de I’émission).

Dans la mesure ou I'IRM 0,2 T en notre possession n’est pas équipé de systeme de
découplage actif, et dans le but d’optimiser les capteurs a champ faible, nous avons
développé, sur les conseils avisés de A.Bordelois (Université de Cuba), un circuit
électronique assurant cette fonction.

Dans ce chapitre, on étudie d’abord le role et les différentes méthodes d’insertion du
composant de découplage actif sur deux capteurs a accord parallele (de surface S1 et
volumique F), ainsi que son impact sur le facteur de qualité (IV.B.1). Les divers éléments
nécessaires a |I"élaboration du systeme autonome de découplage actif sont ensuite présentés
(IV.B.2 a IV.B.5). Apres une liste des criteres de caractérisation retenus (IV.C.1), les
performances du systéme de découplage actif ont été simulées (IV.C.2) puis mesurées au
laboratoire (IV.C.3) eten IRM a 0,2 T (IV.C.4).
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IV.B. SYSTEME DE DECOUPLAGE ACTIF
IV.B.1. Composant actif de découplage et impact sur Qg

Le composant actif sur le capteur joue le réle d’un interrupteur électronique. Selon sa
configuration, il ouvre ou désaccorde le circuit du capteur pendant I'’émission de I'impulsion
RF. Durant la phase de réception du signal de RMN, il permet le fonctionnement normal du
capteur avec le moins d’impact possible sur la réception (en particulier sur le S/B). En
général le composant actif est une diode PIN qui a des caractéristiques électroniques
privilégiées pour cette application. Le type de signal de commande requis dépend du
composant et de sa configuration dans le circuit. Comme détaillé au Chapitre |, il existe
principalement deux moyens d’intégrer la diode PIN sur le circuit du capteur : soit en série
de la boucle du capteur, soit en parallele. Afin d’établir une liste de configurations
performantes, on s’intéresse dans un premier temps uniqguement au facteur de qualité Qg du
capteur en mode réception. Pour cela, des simulations fréquentielles du capteur accordé et
adapté ont été menées, en incluant les sources de bruit des composants réels.

Pour les simulations, la diode PIN est remplacée par son équivalent, selon son état passant
ou bloqué. En mode série, la diode polarisée en direct est équivalente a une faible résistance
(~0,25Q a 100 mA DC pour le modele Temex DH80055) lors de la réception. En mode
paralléle, la diode polarisée en inverse est équivalente a une faible capacité en paralléle
d’une forte résistance (~1,5 pF // 70,3 kQ a -30 V DC pour DH80055) lors de la réception. Les
deux configurations ont été envisagées et simulées dans le domaine fréquentiel sur LTspice
(Figure IV-1) pour les deux capteurs étudiés au Chapitre Il (p.95), a savoir le capteur de
surface S1 (simple boucle) et le capteur volumique F (enroulement solénoidal). Leurs
propriétés sans diode de découplage sont Leq=31,1nH et Req=15mQ pour S1 et
Leg = 1036 nH et Req = 183 mQ pour F, d’apres les estimations du modéle (Chapitre I, Tableau
5). Pour ces estimations, on a considéré la présence de tissu musculaire (0 =0,61S/m,
€’ =208). Les résistances internes de capacités obtenues via équation II-10 ont été incluses
dans les caractéristiques des composants, et donc ne sont pas répercutées dans la résistance
série de la boucle (d’ol Req = 183 mQ au lieu de 192 mQ pour F par exemple). Les simulations
en découplage passif a diodes Schottky et sans composant de découplage ont été également
menées pour comparaison.
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Figure IV-1 : Simulations de circuit sur LTspice pour le capteur surfacique S1 (a gauche) et le
capteur volumique F (a droite). Circuits pour chaque type de découplage testé (4 premieres
lignes) ; Résultats de simulations des parametres S11 (graphes derniere ligne).
Configurations de découplage testées : sans composant de découplage (courbes bleu foncé,
V1 et V5), avec découplage passif a diodes Schottky (courbes vertes, V2 et V6), avec
découplage actif série (courbes rouges, V3 et V7) et avec découplage actif paralléle (courbes
bleu clair, V4 et V8). L’accord (via C;) et I'adaptation (via C,,) ont été réajustés pour chacune
des configurations. Pour le capteur S1, les courbes S11 de V1, V2 et V4 sont quasiment
confondues.

Pour le capteur de surface S1, 'emploi d’'un schéma d’accord / adaptation classique en
découplage série (Figure 1V-1-a, v3) n’est pas possible pour une adaptation d’impédance a
50 Q. Cela est dii a une résistance équivalente série trop élevée (~235 mQ = résistances
diode + boucle) pour une inductance de boucle trop faible (~31 nH) (voir Figure 1-18). Pour
pouvoir adapter a I'impédance caractéristique, le circuit d’accord / adaptation a été modifié
avec un schéma en T incluant une inductance L3 série (voir Figure IV-1-a, V3). On note que
les composants inductifs de faible résistance série sont difficiles a trouver dans le commerce
(contraintes : amagnétique, RF, faible encombrement), et que pour les simulations
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présentées ici, la résistance interne a été fixée a 50 mQ, tandis que par exemple une
inductance amagnétique Coilcraft de 56 nH présente une résistance interne de 140 mQ
(1206CS-560X, Coilcraft Inc., Cary, IL, USA). En pratique, le facteur de qualité dans cette
configuration sera donc encore plus faible qu’en simulation (voir Tableau 6).

Le choix du placement du composant de découplage sur les performances du capteur a été
étudié au travers du facteur de qualité a vide Qg (capteur non branché sur une charge)
extrait de simulations LTspice. Pour estimer le facteur de qualité de facon efficace (rapidité,
précision, répétabilité), le programme MATLAB précédemment utilisé pour la mesure de Qg
pour des données VNA (paragraphe Il.C.1.2) a été modifié pour accepter également des
données issues de simulations LTspice. Les résultats de ces mesures de facteur de qualité
sont présentés dans le Tableau 6.

Qo S1 F
Sans découplage 92,0 263
Découplage passif diodes 90,8 112
Découplage actif (série) 12,5 123
Découplage actif (parallele) 91,7 221

Tableau 6 : Mesures de facteur de qualité a vide Qg des circuits illustrés a la Figure IV-1.

La premiére conclusion concernant ces données est que l'ajout d’un composant de
découplage (actif ou passif) dégrade le facteur de qualité Qg. Cela est dii a la résistance
interne des composants réels. Ces résistances ont été estimées au Chapitre Il (voir Tableau
2). Cette dégradation de Qg est particulierement marquée pour le capteur F en découplage
passif, car la résistance Rgpe (diode Schottky) n’est pas négligeable devant la résistance
interne de la capacité Cy (Figure IV-1-b, V6). On remarque aussi que pour ces deux capteurs,
le facteur de qualité est nettement plus élevé pour le découplage actif paralléle que série
(+630 % pour S1 et +80 % pour F). Utiliser un circuit en T permet I'adaptation d’'impédance
du capteur S1 en découplage série, mais ne permet pas de s’affranchir de la forte
dégradation du facteur de qualité propre au découplage série sur ce type de capteurs. Pour
le découplage série, on peut placer plusieurs diodes paralléles les unes aux autres, ce qui
permet de réduire I'impact sur Qp, mais ce dernier sera toujours plus faible qu’en
découplage paralléle. Ces capteurs ont en effet la particularité de présenter de faibles pertes
échantillon comme on I’a vu au Chapitre Il (Figure 11-23). La contribution des pertes liées a la
diode de découplage étant d’autant plus élevée que les pertes échantillon sont faibles, il est
crucial de sélectionner le type de montage le plus avantageux en termes de facteur de
qualité (et donc en termes de rapport signal sur bruit en IRM). Pour les capteurs S1 et F en
découplage actif, on retiendra par conséquent un montage de la diode PIN en paralléle.

Pour le découplage actif, le circuit tel qu’illustré a la Figure IV-1 ne permet pas la
commande du découplage car il n’existe pas de chemin pour le courant continu. Le circuit
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doit donc étre modifié et les facteurs de qualité réévalués. En pratique, d’une part le signal
DC de découplage est apporté au travers d’une inductance dite « RF-choke » (IV.B.4, p.141),
d’autre part l'utilisation d’'une capacité C, associée a une capacité d’accord C; série est
nécessaire pour forcer le signal DC dans la diode PIN (Figure IV-2). On place en fait deux
capacités Cp, de part et d’autre des bornes du capteur (en série avec la ligne de transmission).
Comme on I'a vu au Chapitre Il, leur résistance série est peu critique pour Qp étant donné
leur position dans le circuit. De plus, ces deux capacités C, permettent une réduction des
pertes diélectriques dans [I’échantillon comme on I'a vu au Chapitre |
(paragraphe I.C.2.2, p.43). On note également qu’il existe deux configurations en découplage
paralléle, une pour chaque capacité de la boucle : diode PIN en parallele de C; ou en
paralléle de C,. Les nouveaux schémas électroniques et les caractéristiques fréquentielles de
S1 et F sont répertoriés a la Figure IV-1.

La capacité Cy, de blocage du signal DC est choisie la plus grande possible de telle sorte que
sa présence ait le moins d’impact sur I'accord et I'adaptation. Les valeurs nécessaires a
I'accord et adaptation sont tres élevées, notamment pour S1 (plusieurs dizaines de nF). Ces
fortes capacités sont difficiles a obtenir dans des formats acceptables (gros boitier,
technologie magnétique, résistance interne importante, fréquence de fonctionnement, etc.).
Méme si les capacités ATC de boitier 700B (valeurs de 1000 pF a 5100 pF) se sont avérées
peu amagnétiques (mesures par IRM a 4,7 T), on les utilise malgré tout a 0,2 T en prenant
soin de les placer loin du champ de vue du capteur. En imagerie, elles nont pas causé de
distorsions sur les images.
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Figure IV-2 : Simulations de circuit sur LTspice pour le capteur surfacique S1 (a gauche) et le
capteur volumique F (a droite). Circuits pour chaque type de découplage testé (4 premieres
lignes) ; Résultats de simulations des parametres S11 (graphes derniere ligne). Hormis une
adaptation symétrisée, les configurations sans découplage ou en découplage passif a diodes
sont inchangées par rapport a la Figure IV-1. Les configurations en découplage actif ont été
modifiées notamment avec 'ajout des capacités de blocage C, et les bobines « choke ». Avec
découplage actif série (courbes rouges, V3 et V8), avec découplage actif paralléle sur Cy,
(courbes bleu clair, V4 et V9) et avec découplage actif parallele sur C; (courbes bleu clair, V5
et V10). Pour le capteur S1, les courbes S11 de V1, V2 d’une part et V4, V5 d’autre part sont
guasiment confondues. De méme pour le capteur F concernant les courbes V6, V9 d’une
part et V7, V8 d’autre part.
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Les facteurs de qualité obtenus par simulations LTspice pour les schémas de la Figure IV-2
sont présentés ci-dessous (Tableau 7) :

Qo S1 F
Sans découplage 92,0 263
Découplage passif 90,8 112
Découplage actif (série) 13,0 111
Découplage actif (parallele Cy,) 65,6 260
Découplage actif (parallele Cy) 65,6 219

Tableau 7 : Mesures de facteur de qualité a vide des circuits illustrés a la Figure IV-2.

Pour le capteur S1, on remarque que le facteur de qualité est en pratique réduit de 29 %
entre absence de découplage et découplage actif paralléle, contrairement aux résultats
initiaux du Tableau 6. Cela est d( a 'ajout de la capacité C; en série de la boucle du capteur.
De plus, les deux configurations de découplage actif parallele donnent sensiblement le
méme facteur de qualité car les pertes dans la diode PIN sont prépondérantes par rapport a
celles de C;, de méme qu’a celles de C,. Le découplage actif paralléle reste toujours plus
performant que le découplage actif série, mais moins bon que le découplage passif a diodes.

Pour le capteur F, le découplage actif parallele donne le meilleur facteur de qualité. En
particulier en parallele de C,, pour lequel seulement 1,1 % de dégradation de Qg est observé
par rapport a I'absence de découplage. La configuration en parallele de C,, dégrade moins Qg
gu’en paralléle de C,, car les pertes de découplage sont plus importantes relativement a
celles de C; qu’a celles de C,,. Le découplage passif a diodes du capteur F est quant a lui
moins performant que le découplage actif parallele.

Mais comme on le verra a la partie IV.C (p.143), le facteur de qualité n’est pas le seul
critere de choix du découplage. En effet, il faudra notamment considérer l'isolation du
capteur vis-a-vis de l'antenne d’émission. On conservera donc pour la suite les 5
configurations de S1 et F (Figure 1V-2).

IV.B.2. Boucle espion

Pour que le circuit génere le signal de découplage actif de facon synchronisée avec les
impulsions RF, et si aucun signal de synchronisation (type TTL) n’est disponible au niveau de
I'IRM, il est nécessaire de détecter la présence de I'impulsion RF. Pour cela, une simple
boucle accordée a la fréquence de résonance fy=7,78 MHz et grossierement adaptée a
Zo =50 Q a I'aide de résistances collecte I'impulsion produite par I'antenne d’émission. Cette
« boucle espion » est placée dans I'antenne d’émission, de préférence a une distance
raisonnable du capteur de réception pour ne pas déranger le processus d’émission ou de
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réception. Le placement de cette boucle est aussi déterminé par I'amplitude du signal
collecté et on préférera une amplitude maximale pour la suite (voir paragraphe IV.B.3).

Pour dimensionner la boucle espion, un rapide calcul permet d’avoir une estimation de la
tension a ses bornes. On considére une simple boucle de section S soumise a un champ RF
dont la composante magnétique a une amplitude notée B(t). La tension e(t) aux bornes de
la boucle est donnée en premiere approximation par la tension induite par le flux du champ
magnétique RF :

d
E(t) = —a

f Big(t) - dS] ~ wo - S Big(t) V-1
S

En IRM, I'impulsion Bg(t) est souvent modélisée par un signal sinusoidal a la fréquence fy
modulé par un sinus cardinal tronqué et d’amplitude maximale B,m, (voir Figure
IV-12)(116) :

B;g(t) =B Y (T[ E) - rect <E) - gizmfot V-2
1E — DPampl t T

T
Avec équation I-9, on relie Bamp a I’angle de bascule des spins a et a la durée de I'impulsion t.
En combinant les équations IV-1 et IV-2, I'amplitude maximale de e(t), notée E, devient :

E = w, iS V-3
YT

A 7,78 MHz et pour un capteur espion de section S = 100 cm? (typiquement pour une boucle
circulaire de 5,6 cm de rayon), lors d’une impulsion a = 90° et T = 2 ms (déterminé suite a des
observations expérimentales), la tension induite dans la boucle (wo'S-Bampi) @ une amplitude
d’environ 1,4 V. Cette valeur est valide au centre de I'antenne d’émission, la ou I’échantillon
et le capteur sont placés, et seulement si on place la boucle de telle sorte que le flux du
champ d’excitation est maximal. Cette tension apparait comme insuffisante pour de bonnes

performances de découplage comme on le verra plus loin.

Une méthode permettant de collecter plusieurs dizaines de volts est de placer la boucle
espion proche des zones conductrices de [I'antenne d’émission ou le champ
électromagnétique est plus intense. Des mesures ont finalement montré qu’en utilisant une
boucle carrée de 20 cm de coté placée contre la paroi verticale de I'IRM, on obtient E= 20 V.
Pour atteindre le circuit, le signal collecté par la boucle espion est transmis au travers
d’environ 1 m de cable coaxial a Zo =50 Q.
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IV.B.3. Circuit de génération du signal DC
IV.B.3.1. Fonctions du circuit

Le circuit a pour fonction de générer le signal continu (DC) contrélant le composant actif
placé sur le circuit du capteur (diode PIN, voir paragraphe IV.B.1), malgré I'absence de signal
de commande basse fréquence. Le signal collecté par la boucle espion joue donc le réle du
signal de synchronisation. Le signal RF est d’abord converti en signal de synchronisation de
type TTL (0 - 5 V) avant de commander un étage de puissance.

Premiérement le signal RF est traité pour en extraire un signal proportionnel a I’'enveloppe,
ce qui est réalisé par un composant actif (AD8361, Analog Devices, Norwood, MA, USA)
ayant pour fonction la détection de la puissance du signal RF. En fonctionnement linéaire
(dans la gamme de puissance tolérée), le taux de conversion de ce composant est de 7,5V
pour 1V (RMS). Mais le circuit est tres sensible aux surtensions et ne supporte pas plus de
1V RMS en entrée, soit une puissance de +10 dBm sur 50 Q. Pour éviter la destruction tres
probable du composant, un filtre doit étre interposé en entrée pour écréter le signal RF. Ce
filtre a été congu avec comme cahier des charges :

e Limite la tension RF en dessous de 1V : écrétage sur une large gamme de
tensions, méme élevées (~50 V)

e Adapté en impédance (50 Q)

L'utilisation d’un circuit a base de deux diodes (Figure IV-3) répond a la premiére
contrainte(117). Les diodes Schottky 1N5819 sont particulierement efficaces de par leur
faible seuil de déclenchement : a 10 mA ce seuil est de 0,35V contre 1V pour une jonction
PN 1N4148 par exemple. Si on souhaite augmenter le seuil de déclenchement, il suffit
d’ajouter en série de chaque diode une deuxieme pour passer de 0,35V a 0,7 V de seuil.
D’autre part, leur vitesse de commutation est acceptable a fo = 7,78 MHz (1/fo = 128 ns) avec
des vitesses d’établissement en mode bloqué de I'ordre de 10 V/ns. Elles supportent bien le
courant RF (jusqu’a 10 A RMS), mais on veillera a ce que la tension ne dépasse pas une
amplitude de 40 V pour éviter le claquage en polarisation inverse. On ajoute également une
résistance pour limiter le courant (R2, voir Figure 1V-3). On ajoute sur le dispositif d’écrétage
des capacités d’isolation (1000 pF) pour éviter le basculement des diodes en cas de présence
d’une tension continue sur la ligne.

vo R2 ?}1 V1
6% D2, D1 1000p |Rs3
\ IN58197 TIN5819 50

Figure IV-3 : Schéma du filtre de protection placé entre la boucle espion (Vp) et I'entrée du
détecteur de puissance (V3).
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Grace a la boucle espion carrée de 200 mm de cOté associée au filtre de protection, la
puissance minimale de déclenchement est rapidement atteinte, et le découplage du capteur
suffisamment précoce.

Deuxiémement, I'enveloppe du signal RF ainsi générée est envoyée a un comparateur
ultrarapide (LT1719, Linear Technology) qui déclenche en moins de 5 ns sur un seuil réglable
grace a un potentiometre. Le signal de sortie de ce composant est de type TTL et constitue le
signal de synchronisation. Pour éviter un basculement potentiellement génant entre les
différents lobes de I'impulsion, le signal en entrée est lissé par un condensateur dont la
capacité est un compromis entre lissage suffisant pour ne pas rebasculer, et retard du signal
sur I'impulsion.

Troisiemement, le signal TTL de synchronisation est transmis a un étage de puissance qui
se charge de générer le signal nécessaire a la diode PIN. Pour un montage en découplage
paralléle, il faut pendant la période d’émission que le circuit génere un courant continu de
plusieurs dizaines de milliampeéres qui polarise la diode PIN en mode passant ; pendant la
période de réception une tension négative (< -30 V) est appliquée aux bornes de la diode PIN
pour que celle-ci soit bloquée(56, 118). L'étage de puissance est constitué d’un montage
« Push-Pull » qui permet de fournir a la charge en sortie soit la tension Vcc =45V, soit la
tension
Vee =-30V selon la polarisation du signal de synchronisation. La tension Vcc est la tension
d’alimentation générale du circuit qui est fournie par 4 batteries de 1,2 V (NiMH 1,45 Ah). La
tension négative Vg est générée par un convertisseur a pompe de charge +5V/-34V
(LT1617, Linear Technology). Afin de limiter le courant dans la diode en mode passant, une
résistance de puissance est insérée en série a la sortie du circuit. En considérant environ 1 Q
de résistance parasite dans les cables et inductances en aval (paragrapheIV.B.4), une
résistance intégrée de 4,7 Q /30 W permet de limiter le courant a environ 670 mA DC par
défaut tout en dissipant facilement 2,1 W pendant les phases de découplage. Ce courant par
défaut peut paraitre élevé pour la polarisation de la diode PIN, mais il s’agit d’une valeur
maximale. En réalité, un potentiométre de puissance (1 W) est ajouté en série et permet
d’ajuster le courant de polarisation en fonction des besoins de I'expérience. Un trop fort
courant DC peut induire des distorsions de champ By(119), tandis qu’un trop faible courant
DC risque de causer le basculement de la diode PIN au moindre signal RF présent dans la
boucle du capteur (testé en simulations circuit). Ci-dessous (Figure IV-4) est représenté
I’ensemble du circuit depuis le filtre écréteur jusqu’a la sortie du signal DC de commande du
découplage.
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Figure IV-4 : Schéma électronique illustrant le circuit de découplage actif. Le signal RF issu de
la boucle espion est traité a gauche par le filtre écréteur pour protéger le détecteur de
puissance en aval. Le signal proportionnel a la puissance RF est ensuite comparé a un seuil
de référence variable via R8 / R9. En sortie du comparateur, le signal TTL (0 — 5 V) déclenche
I’étage de puissance qui fournit (a droite) soit un courant direct, soit une tension inverse
(-34 V) destiné a la diode PIN du capteur. La résistance R,s permet I'ajustement du courant
direct.

Le circuit a été pensé pour étre utilisable a toute fréquence (i.e. tout champ By). Pour cela,
le détecteur de puissance (AD8361) ainsi que le filtre écréteur en entrée sont
interchangeables pour étre adaptés a la fréquence de travail. D’autre part, Une attention
particuliere a la consommation globale a été observée afin de maximiser I'autonomie. Les
composants actifs ont donc été sélectionnés pour leur faible consommation électrique et les
fonctions superflues ont été rejetées. Les batteries utilisées assurent une autonomie
suffisante pour de nombreuses heures d’utilisation (au total, plus de 70 h d’utilisation en
découplage paralléle sans recharger).

Une partie du circuit est montée dans un boitier en aluminium ayant pour fonctions le
blindage vis-a-vis des impulsions RF lors de I’émission et la dissipation thermique éventuelle
des composants de puissance. Dans un souci de simplicité de conception, le circuit n’est pas
amagnétique (en particulier a cause des batteries...) et doit donc étre placé a distance
raisonnable de I'aimant (> 0,5 m). Des composants électroniques montés en surface ont été
utilisés pour réduire 'encombrement et la sensibilité aux interférences électromagnétiques.
La connexion des cables coaxiaux BNC avec le circuit se fait facilement au travers de
connecteurs et adaptateurs SMA. Une diode électroluminescente (LED en anglais) indique si
le circuit est alimenté (LED verte) tandis qu’une seconde LED (rouge) s’allume dés que le
signal en sortie est a I'état haut (+5 V). Ces indicateurs permettent de vérifier le bon
fonctionnement du circuit durant les manipulations.
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IV.B.3.2. Développement et gravure du circuit

Le circuit a été développé sur le logiciel Eagle (CadSoft Computer GmbH, Germany). Le
schéma électronique du circuit avec les composants actifs du commerce est illustré a la
Figure IV-5 ci-dessous.

0.2T /7.78MHz
o

POVDET N H
3 o
—
——
®

Figure IV-5 : Schéma des connexions entre composants sur Eagle.

Le « layout » de certains composants a été redessiné manuellement pour simplifier le
processus de soudure manuel, en agrandissant les plots de soudure par exemple. Le routage
des composants a été effectué manuellement malgré le fort nombre de composants a
connecter (comme pour le LT1719 par exemple), en privilégiant la densité pour éviter les
longueurs de pistes inutiles pouvant étre la cause de parasitage. Ci-dessous (Figure 1V-6) est
présenté le typon du circuit dans sa version finale.

10 mm

Figure IV-6 : Version finale du typon du circuit de découplage actif. On retrouve a droite sur
un circuit a part le détecteur de puissance avec connecteurs SMA. A gauche, le circuit lui-
méme avec I'entrée en haut et la sortie en bas.

Seule I'entrée du détecteur de puissance (Figure IV-6, connecteur SMA en bas a droite)
conduit un signal RF, contrairement au reste du circuit. Pour ne pas casser I'adaptation
d’'impédance entre le connecteur SMA et le composant, une ligne de transmission doit étre
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tracée. Comme ses dimensions déterminent I'impédance caractéristique, un simulateur
appelé « TX-Line » (AWR, Californie) a été utilisé (Figure IV-7). On cherche la largeur de piste
(W) et I'espacement (G) avec le plan de masse coplanaire qui permettent une impédance
Zo=50Q a 7,78 MHz, sachant qu’un plan de masse est aussi présent au dos du circuit
(« CPW Ground »).

= T
@) TXLINE 2003 - CPW ‘ = ﬁ

Wicrostrip I Stripline 1 CPW  CPW Ground I Found Coaxial I Slatline ] Coupled MSLine ] Coupled Stripline ]
~Material Parameters
Dielectic jSIhEDﬂ LJ Canductar ICDF'F'E’ :J Je Gl 4
T, et
Dielectic Constant |43 Canductivity |E BBE+D7 ‘Sf’m __'_] }II . -T-
Loss Tangent ,DD]?—_ QWA WLWWW
rElectrical Characteristics . ~Physical Characteristic: 1
Impedance 1}50 nzzz 10hms j Physical Length (L) 11 0 ]mm j
Fraquancy 17 78 1MHZ _:J : \iclth [Y) 12 ]mm _V_J
Electiical Length  [0.155753 1d8g -] Gap (3 i[l 19 ]mm _v__J
Phase Constant 11 5E753 1d9gp’m j * Height (H) 11.6 Imm j
Effective Diel. Const W Thickness (T} 1?0 ]um LJ
Loss |0.0552787 Jdgm ]

Figure IV-7 : Simulateur de lignes de transmission TX-Line utilisé pour le dimensionnement
de I'entrée du détecteur de puissance.

On note qu’a cette fréquence les pertes dans une telle ligne de transmission sont
négligeables (de I'ordre de 1 mdB pour 20 mm de longueur), d’autant que les pertes ne sont
pas critiques a ce niveau du systeme de découplage.

La gravure a été effectuée sur une graveuse mécanique S63 LPKF (LPKF Laser & Electronics
AG, Garbsen, Deutschland). Cette derniere permet la gravure recto-verso trés facilement
grace a un systéme de localisation optique (caméra) qui permet de faire correspondre le
circuit du recto a celui du verso. D’autre part, cette graveuse mécanique possede des outils
rotatifs de diametre 2 mm a 0,15 mm, ce qui permet des dimensions de pistes et d’isolation
tres variées. De plus, la résolution dans le plan au niveau du positionnement de I’outil est de
0,5 um, ce qui permet de produire des objets de dimension tres précise. Cela peut s’avérer
particulierement important pour la conception des lignes de transmission, car comme on
vient de le voir, I'espacement entre la piste et le plan de masse doit étre précis a 10 um pres
pour concevoir une ligne de transmission a la bonne impédance pour une fréquence donnée.
La Figure IV-8 illustre les deux faces du circuit gravé puis étamé.
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a) b)

Figure IV-8 : Circuit de découplage actif (version finale) face composants (a) et face plan de
masse (b). L'absence de plan de masse au dos de certains composants actifs permet de
réduire les capacités parasites au niveau des pattes.

Le circuit une fois les composants soudés et sous tension est illustré a la Figure IV-9.

40mm

oc)

Figure IV-9 : Circuit sous tension, prét a fonctionner. Le signal RF de la boucle espion arrive
par le connecteur de gauche (écréteur non illustré) puis est traité par le détecteur de
puissance (premier circuit). Le signal (I'enveloppe de la RF) est ensuite transmis au circuit
général au travers d’adaptateurs SMA. Sur ce circuit, I'enveloppe est convertie en signal de
synchronisation (TTL) qui déclenche I'étage de puissance (Push Pull). La résistance de
puissance (4,7 Q / 30 W) intégrée (gros composant noir a droite du circuit) limite le courant
qui peut ensuite étre ajusté a I'aide du potentiometre de puissance (composant rouge en
bas a droite). Le signal DC de découplage est ensuite transmis a partir du connecteur SMA.
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IV.B.4. Filtre d’insertion du signal DC

Le signal DC en provenance du circuit de découplage est inséré sur la ligne de transmission
du signal RF a I'aide d’un « bias-tee » optimisé pour I"application (Figure 1V-10). Il s’agit d’un
filtre qui possede trois connecteurs : un pour le signal DC seul (c6té circuit de découplage),
un pour le signal RF seul (c6té IRM / préamplificateur) et un pour la combinaison DC + RF
(coté capteur). Le filtre comprend une capacité pour le blocage du DC et une inductance
associée a une seconde capacité pour le blocage de la RF.

Cdctalock
Capteur ” IRM / Ampli

Lchok:% %
ja{mke‘
Circuit
Découplage

Figure IV-10 : Schéma électronique du filtre « bias-tee ». L'insertion du signal DC de
découplage sur la ligne de transmission se fait a I'aide de I'inductance « Lchoke » et
« Cchoke ». Seul le signal RF issu du capteur est autorisé a transiter vers I'IRM, grace a la
capacité de blocage « Cdcblock ».

Le filtre est optimisé pour dégrader le moins possible le signal de RMN. Cela signifie deux
choses : la minimisation du bruit ajouté a la RF et I'isolation maximale de la partie DC. La
minimisation du bruit est obtenue en choisissant une capacité de blocage du DC (RF-choke)
dont la réactance est suffisamment élevée comparée a I'impédance vue par le signal RF.
L’ajout d’une capacité a la masse permet d’augmenter encore I'atténuation du signal RF. La
minimisation du bruit est aussi obtenue en réduisant au minimum les longueurs de piste. Les
pistes a considérer sont celles transportant du signal RF : pour ne pas casser |'adaptation
d’'impédance, la piste allant du connecteur RF au connecteur RF+DC doit étre une ligne de
transmission. A 7,78 MHz, les pertes par unité de longueur sont peu contraignantes comme
on I'a vu pour le détecteur de puissance, mais on prendra tout de méme la précaution de
réduire au minimum les longueurs des lignes. Le choix de l'inductance pour lisolation
maximale de la RF est un compromis entre temps de réponse au signal de découplage (filtre
LR avec la résistance de limitation du courant) et impédance vue par le signal RF.

En pratique, ce filtre est intégré au le capteur. Cela nécessite la présence de deux cables
sur le capteur, un pour le signal DC l'autre pour le signal de RMN. Mais une telle
configuration est pertinente pour un capteur a accord parallele, sur lequel il n’existe aucun
chemin de courant continu jusqu’a la boucle du capteur et sa diode PIN.
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IV.B.5. Vue d’ensemble du systeme de découplage actif

Les quatre éléments du systéme de découplage actif présentés jusqu’ici (diode PIN sur le
capteur, boucle espion, circuit de découplage actif et filtre « bias tee ») sont finalement
associés comme illustré sur le schéma de la Figure IV-11.

§

Signal RMN

Capteur
Bias

=L

B,=0,2T Boucle esploq___i__B_E_"} ,Circuit
; Découplage

Actif

IRM

V|

IR R __".S.

éa

Figure IV-11 : Schéma représentant I'ensemble du systeme de découplage actif pour un
capteur connecté a'lRM 0,2 T.
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IV.C. CARACTERISATION

Pour estimer les performances du dispositif de découplage actif, nous nous sommes basés
sur plusieurs criteres (électroniques et d’imagerie). Les performances électroniques ont été
optimisées au travers de simulations, puis ont été mesurées sur banc d’essai. L'efficacité du
découplage a finalement été validée en imagerie par résonance magnétique a 0,2 T.

IV.C.1. Critéres de caractérisation
IV.C.1.1. Isolation et délais dans le domaine temporel

Dans le domaine temporel, on étudie la réponse transitoire de I'ensemble {capteur +
circuit} a une impulsion RF. La composante magnétique de I'onde électromagnétique issue
de I'antenne d’émission induit dans la bobine du capteur une tension d’amplitude e4(t). Les
simulations en régime transitoire permettent de vérifier trois éléments : que le signal aux
bornes du capteur découplé est d’'une amplitude suffisamment faible (au niveau du
connecteur), que les délais de déclenchement du signal de découplage avant et aprés
I'impulsion sont suffisamment faibles, et que le temps de réponse du capteur pour s’établir
dans le mode réception est acceptable.

Premierement, il est possible de quantifier I'efficacité du découplage au travers de la
mesure du signal résiduel aux bornes du capteur soumis a un champ magnétique RF. En
comparant I'amplitude du signal induit a I'amplitude du signal aux bornes, on peut estimer le
facteur d’atténuation de la fonction de découplage. Idéalement, le signal résiduel doit étre
nul, et en pratique on cherche a minimiser le rapport Vipornes/Vinduit-

Deuxiemement, le fonctionnement du circuit fait que le réglage du seuil du comparateur
(LT1617) détermine le délai entre le début de I'impulsion et la bascule du signal DC en mode
découplé, de méme qu’a la fin de I'impulsion. Ces délais doivent étre idéalement nuls, afin
qu’a aucun moment l'impulsion électromagnétique n’induise une tension dans la boucle du
capteur. En pratique, on cherche a réduire au minimum ces délais. L'information de la durée
d’impulsion pendant laquelle le capteur est non découplé permet d’estimer la puissance
transmise au capteur, relativement a la puissance totale recue.

Troisiemement, au moment du basculement depuis I'état découplé vers le mode
réception, le résonateur électriqgue que forme le circuit du capteur subit un processus de
relaxation. Cette relaxation parasite prend la forme d’un signal RF amorti dont la constante
de temps tc est d’autant plus grande que le facteur de qualité Qg du capteur est élevé(24,
84, 120) :

%

= V-4
tf

Tc
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Ce signal peut parasiter le signal de RMN juste aprés I'impulsion et causer une diminution de
son amplitude. Selon I'amplitude du signal induit par I'impulsion aux bornes du capteur, il
est possible d’estimer le temps nécessaire pour que le signal parasite passe sous un seuil
donné. Ce seuil est en général donné par I'amplitude maximale du signal RNM. Cette
amplitude est difficile a connaitre et dépend de I'expérience (angle de bascule, type
d’échantillon, dimensions capteur, etc.), mais elle est en général de I'ordre du puV(84).

La Figure IV-12 illustre les trois criteres caractérisant I'efficacité du découplage sur le signal

temporel.
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Figure IV-12 : Exemple de simulation transitoire illustrant : a) la tension induite par
I'impulsion RF dans un capteur RMN ; b) la tension finalement observée aux bornes du
capteur, découplé activement. On retrouve sur b) les trois critéres de caractérisation en
transitoire, a savoir I'atténuation (ratio des tensions maximales entre b et a), les délais de
basculement (volontairement augmentés pour la visualisation, particulierement visible a
gauche) et la relaxation post-basculement (a droite).

IV.C.1.2. Découplage et isolation dans le domaine fréquentiel

Dans le domaine fréquentiel, I'efficacité du découplage s’observe non seulement au
travers des courbes du parametre S11, mais aussi celles du coefficient S21 mesuré entre la
tension induite (port 2) dans la boucle du capteur et le port a Zg = 50 Q (port 1) sur lequel est

branché le capteur (Figure IV-13).
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Figure IV-13 : Courbe de magnitude des parametres S pour le capteur F simulé en mode : a)
réception et b) découplé. S11 est représenté en noir, tandis que S21 et S31 sont en bleu et
rouge respectivement. Le port 1 représente I'IRM ou I"'amplificateur, tandis que le port 2 est
aux bornes de la résistance en série de la boucle du capteur. Le port 3 correspond au cable
de découplage.

La mesure du parameétre S11 permet de s’assurer de I'absence de résonance a proximité
de fo en mode découplé (décalage de la fréquence de résonance en général). Pour ce qui est
de S21, on le mesure en mode découplé a o, ce qui permet de vérifier la bonne isolation du
capteur pendant la phase de découplage (atténuation de S21). Les analyses fréquentielles
permettent aussi I'étude du filtre « bias tee ». On étudie I'isolation du circuit DC vis-a-vis du
signal RF en mesurant le parametre S31 ou le port 3 correspond au connecteur du signal DC.
On vérifie également I'absence de résonance parasite autour de f.

L’étude fréquentielle permet finalement de vérifier I'impact de la diode PIN sur les
caractéristiques du capteur (fréquence de résonance et facteur de qualité). On compare
pour cela un capteur avec ou sans diode PIN.

IV.C.1.3. Cartographie de B; et S/B en IRM

La caractérisation électronique (paragraphes IV.C.1.1 et IV.C.1.2) permet de valider sur
banc d’essai le fonctionnement du systeme de découplage. Les tests en imagerie par
résonance magnétique viennent compléter ces mesures afin de confirmer que le systeme
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répond aux besoins de I'IRM, notamment en termes d’uniformité du champ magnétique RF
d’excitation a proximité de la boucle du capteur, ainsi qu’en termes de rapport signal sur
bruit.

a) Déformation parasite de la cartographie de B;

Le découplage se caractérise par une isolation du capteur de réception par rapport a
I'antenne d’émission. Si le découplage est efficace, le capteur est rapidement désaccordé ou
désadapté, si bien que les lighes de champ magnétique ne sont pas concentrées au niveau
du capteur. L'uniformité du champ magnétique n’est donc pas impactée et I'échantillon est
excité uniformément sur son volume. L'image d’un fantdbme de composition homogéne tel
gu’une solution de chlorure de sodium fait apparaitre la cartographie de la sensibilité du
capteur. Pour un capteur a enroulement solénoidal par exemple, un profil de S/B le long de
I’axe du capteur sur I'image du fantome de NaCl sera monotone décroissante de part et
d’autre du centre. Si le découplage n’est pas efficace, cette variation de S/B va présenter des
artefacts, le plus souvent caractérisés par des franges d’interférences alternant hypo et
hyper signal.

b) Dégradation du rapport signal-sur-bruit

Outre les artefacts de distorsion spatiale du S/B, on observe aussi I'efficacité du
découplage en termes de valeur du S/B en un point ou plus généralement sur le profil d’un
fantdbme de composition uniforme. Si on compare par exemple le capteur F en découplage
série ou en découplage paralléle, on devrait observer une augmentation du S/B global en
faveur du découplage paralléle. Cette observation découle des propriétés électroniques, et
notamment des facteurs de qualité (voir Tableau 6, p.130).

IV.C.1.4. Comparaison avec d’autres méthodes de découplage

Pour pouvoir mieux analyser le comportement du systeme de découplage en imagerie, on
compare les résultats avec une ou plusieurs méthodes de découplage de référence. Comme
on I'a déja vu, les autres méthodes utilisées a bas champ sont soit le découplage passif a
diodes (sans signal de commande), soit le découplage passif géométrique quand c’est
possible (orientation du capteur de sorte que le couplage entre capteur et antenne
d’émission est minimisé).

IV.C.2. Simulations électroniques du systeme de découplage

Les simulations ont consisté a combiner le circuit de découplage tel que décrit ci-dessus
(paragraphe IV.B.1, p.128) avec un capteur de réception en découplage paralléle, et de
comparer cette configuration a d’autres afin de choisir la plus favorable, selon des criteres
(isolation, délais, facteur de qualité, etc.) qui sont indiqués dans le paragraphe précédent
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(IV.C.1, p.143). Les simulations ont été effectuées sur le logiciel LTspice, a la fois en régime
transitoire durant I'impulsion RF et dans le domaine fréquentiel autour de f,. Ces simulations
ont été menées sur le capteur volumique « F » qui posséde Leq = 1,036 pH et Req = 183,2 mQ
(Tableau 5).

IV.C.2.1. Simulations en régime transitoire

Les circuits du capteur F en découplage actif (Figure 1V-2) et du circuit de découplage actif
(Figure IV-4) sont associés pour les simulations en régime transitoire du systeme complet,
comme présenté a la Figure 1V-14. Comme on peut le voir, le filtre Bias-tee est en pratique
intégré sur le capteur F et deux cables sont donc nécessaires. Cela permet de réduire le
nombre de filtres et donc d’éviter une dégradation du rapport signal sur bruit. La réduction
du nombre de composants permet également de faciliter le réglage du circuit du capteur
(moins de résonances parasites, etc.). Le filtre écréteur a aussi été inclus dans la simulation
pour vérifier I'efficacité de I’écrétage.
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Figure IV-14 : Schéma électronique pour les simulations LTspice incluant la boucle espion, le
filtre écréteur, le circuit de découplage actif, le filtre « bias tee » et le capteur F avec un
modele de diode PIN montée en paralléle. L’ajout de I'inductance Lchoke2 est nécessaire
pour créer un chemin de courant continu jusqu’a la masse.

La boucle espion est remplacée par une source de tension RF notéee. L'amplitude
maximale de e(t) vaut E =20V avec une fréquence f,=7,78 MHz aux bornes de la boucle
espion (mesures). L'amplitude E; de la tension e;y(t) induite dans la boucle du capteur est
qguant a elle estimée a l'aide de I'équation IV-3. Pour le capteur « F » orienté suivant I'axe
(Oy) de sorte que le couplage potentiel entre antenne d’émission et capteur est maximal,
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I’amplitude maximale E; a été estimée avec I'équation IV-3 pour S = n-re-r® (n = 10 tours). On
obtient E; = 0,62 V pour une impulsion de 90° de 2 ms.

La fonction « rect » nécessaire a I'équation IV-2 est définie dans LTspice a l'aide de
fonctions d’Heaviside (notées u(t)) car la fonction rect n’est a notre connaissance pas
implémentée :

rect (;) =u(t+ %) —u(t- %) IV-5

L’'intervalle de temps maximal entre deux points de simulation a été fixé a 10 ns, ce qui
permet d’avoir au moins 12 points par période RF (1/fo = 128 ns). Pour une simulation sur
2 ms, on obtient donc au moins 2-10° points, ce qui reste peu coliteux en temps de calcul (de
I'ordre de quelques minutes). Ce temps de calcul peut cependant atteindre quelques heures
lorsque plusieurs configurations et de multiples signaux dans chaque circuit sont testés
simultanément.

Pour le lissage du signal de I'enveloppe, le choix de la capacité C8 (Figure 1V-14) s’est
finalement porté sur une valeur de 68 pF. Cette capacité, en combinaison de R7 = 24,9 kQ,
permet un lissage suffisant pour éviter un basculement a I’état non découplé entre deux
lobes de lI'impulsion. De plus, ce filtre ne retarde que peu I'établissement du signal de
découplage (Figure 1V-15).
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Figure IV-15 : Tensions simulées a la sortie du détecteur de puissance (courbe bleue) et au
niveau du pont diviseur de tension (i.e. le seuil a ~0,1 V, en noir). On observe le lissage du
signal d’enveloppe grace a la combinaison de C8 et R7 : le signal ne retombe pas sous le seuil
entre deux lobes.

En ajustant le potentiometre R8/R9 (Figure 1V-14), le retard entre I'impulsion et le signal de
synchronisation en sortie de comparateur est minimisé. On a volontairement réglé ici le seuil
de facon a ce que les délais soient réalistes, suite a des mesures en pratique (voir
paragraphe IV.C.3, p.153). En fixant R8 = 1 kQ et R9 = 35 kQ en simulation, on note un délai
de 1,0 ps avant bascule en mode découplé. Le délai observé entre la fin de I'impulsion et la
bascule du capteur dans I’état non découplé est de 1,4 us. On en déduit que le circuit ajoute
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un retard de 400 ns environ, ce qui reste tout a fait négligeable devant la durée de
I'impulsion. Le délai a I'établissement du découplage est plus critique qu’a la fin du
découplage car il faut que le capteur soit soumis le moins possible au champ RF d’excitation
dans un état de réception. Si pour simplifier le probleme on estime que I'atténuation du
capteur découplé est infinie, on peut estimer le pourcentage de la puissance recue par le
capteur P..siq par rapport a la puissance totale de I'impulsion P, en considérant la forme en
sinus cardinal et les délais d’établissement du signal de découplage :

T
1 2
0

Ty T IV-6
1 1
Presiq = ﬁf vZ(t)dt + T f v2(t) dt
0 r0 0 f‘t—Tf

Avec v(t) la tension, t la durée de I'impulsion, T, le délai avant établissement de I'impulsion
et Tr le délai avant basculement a I’état non découplé. Z; est 'impédance caractéristique sur
laguelle est mesurée la tension. L'expression de P,.siq de I'lV-6 est valable uniquement si le
basculement apres impulsion a lieu avant la fin de I'impulsion. Dans le cas contraire, le
second terme est nul. Pour le capteur F, le second terme de P,siq est nul et le ratio Pyot/Presid
vaut seulement 1,3 ppm.

Mais c’est le phénomeéne de relaxation apres basculement a la fin de I'impulsion qui est le
plus critique car il peut réduire I'amplitude du signal de RMN(84). Sur les simulations
temporelles, on observe aux bornes du capteur un phénomene transitoire de changement
d’état matérialisé par un signal oscillant amorti (Figure IV-16).
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Figure IV-16 : Tension aux bornes du capteur F juste apres la fin de I'impulsion RF a 2 ms.

Par ajustement numérique avec un signal sinusoidal amorti, on remarque que la fréquence
principale de ce signal est de 533 kHz et que le temps caractéristique de décroissance t¢ vaut
9,86 us environ (R?=0,997). En utilisant I’équation IV-4, on trouve tc=11,3 pus. Les
simulations du circuit complet sur LTspice concordent donc avec la théorie a moins de 13 %
pres.
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Pendant la phase de découplage, on note que le signal aux bornes du capteur F est
fortement atténué, comme attendu. Pour la présente simulation (diode PIN en parallele de
Cm, voir Figure IV-2-b, V9), on observe que le signal résiduel aux bornes du capteur a une
amplitude de 56 mV contre 4,96 V sans découplage, ce qui correspond a une atténuation
d’un facteur 89, soit 39 dB environ.

Si on place la diode PIN en paralléle de C; (Figure IV-2-b, V10), on obtient une atténuation
de 41dB. Cette configuration n’améliore lisolation que de 2dB par rapport a la
configuration précédente. Si dans la configuration en paralléle de C; on combine la diode PIN
avec une inductance en série, dont la valeur est ajustée pour qu’elle résonne avec la
capacité C, I'ensemble forme un piege RF activé uniquement lors de la phase de découplage.
Le piege une fois actif présente une forte impédance a f,, ce qui augmente significativement
I'atténuation vis-a-vis de I'impulsion RF(82, 119, 121) : les simulations ont montré que I'on
peut ainsi atteindre une atténuation de 74 dB. En pratique, une capacité variable Cp est
ajoutée en parallele de I'inductance normalisée Lp (par exemple 820 nH) ce qui permet
d’ajuster précisément la fréquence du piege a fy (voir Figure IV-17 ci-dessous).

Piege RF actdec
Lchoke1 C1
T S
10u 10n o
j}cm oax
100p ] §zo
50

D Cb2
— " 5100p
183.2m 1036n 431.62p

Cm= Lchoke2 10p
o1 5955p

Figure IV-17 : Schéma du piege RF de découplage actif pour le capteur « F ».

Pour la configuration sans découplage, on retire simplement la diode PIN du montage :
accord et adaptation restent inchangés étant données les bonnes caractéristiques de la
diode PIN (voir paragraphelV.C.2.2 p.151). De par son comportement de résonateur
électronique, on observe aux bornes du capteur « F » un signal d’amplitude 4,96 V contre
0,62 V induit dans la boucle.

Avec un découplage passif a I'aide de 2 diodes Schottky en parallele de C,,, le signal est
simplement écrété au seuil des diodes (entre 0,2 et 0,4 V). La tension maximale observée
aux bornes du capteur atteint 0,35V pour une tension induite de 0,62V, soit une
atténuation de seulement 5 dB. Sur les lobes secondaires, le signal aux bornes dépasse
méme le signal dans la boucle. Le découplage passif n’est donc pas efficace en termes
d’atténuation pour le capteur F. Une alternative a cette faible performance du découplage
passif qui est couramment utilisée sur les capteurs commerciaux est la conception d’un
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pieége RF associé aux deux diodes Schottky en parallele de C;. En revanche, ce montage n’a
pas été étudié dans ce travail, notamment puisque le facteur de qualité Qg du capteur est
meilleur en découplage actif qu’en découplage passif a diodes, comme on I'a vu au
paragraphe IV.B.1 (p.128).

IV.C.2.2. Simulations en régime fréquentiel

Les simulations fréquentielles se situent autour d’un point de fonctionnement statique
déterminé par le simulateur en fonction des tensions DC appliquées. Pour le découplage
actif, on applique simplement le signal de découplage généré par le circuit de découplage
actif. Mais pour le découplage passif, on ne peut pas étudier I'impact des diodes Schottky sur
les propriétés fréquentielles, sauf I'effet de leur capacité parasite a polarisation nulle
(environ 150 pF) qui joue sur I'accord et I'adaptation.

Comme décrit au paragraphe IV.C.1.2, les simulations dans le domaine fréquentiel
permettent de vérifier les atténuations pendant le découplage, ce qui permet de confirmer
les résultats des analyses temporelles. Pour le capteur volumique F, on compare les
configurations de circuit sans découplage (cfgl, Figure IV-18), avec découplage passif a
diodes en parallele de C, (cfg2), avec découplage actif en parallele de C; (cfg3), avec
découplage actif en parallele de C; avec piege RF (cfg4), et finalement avec découplage actif
en parallele de Cy, (cfg5).

Les capteurs sont dans un premier temps réglés a l'aide de S11 pour l'accord et
I’adaptation en mode non découplé (a; Figure IV-18). On pose comme contrainte de réglage
une atténuation a fy inférieure a -35 dB pour une adaptation a Zy = 50 Q, avec un accord a
moins de 10 kHz de f,. On active ensuite le mode découplé et on observe les courbes de S11,
S21 et S31 (respectivement Figure 1V-18-a,, Figure IV-18-b,, Figure IV-18-c;).
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Figure IV-18 : Réponses fréquentielles du capteur F, en termes de a;) S11, b;) S21 et ¢;) S31.
Les graphes en mode découplé sont ceux d’indice i = 2, tandis qu’en mode réceptioni=1.
Configurations : cfgl en noir, cfg2 en bleu, cfg3 en rouge, cfg4 en jaune et cfg5 en magenta.
En a;) et by) les signaux de cfgl, cfg3, cfgd et cfg5 sont confondus. En a,) les signaux de cfg3
cfg4 et cfg5 sont confondus (0 dB). En c;), cfg2 et 3 sont confondues.

Comme on s’y attendait en mode découplé, les caractéristiques fréquentielles S11 (Figure
IV-18-a;) restent inchangées pour le découplage passif a diodes (cfg2), de méme pour le
capteur sans découplage (cfgl). Pour les autres configurations, il n’y a plus résonance a
fo = 7,78 MHz. Sur les courbes de transmission (S21, Figure IV-18-b,), on note une isolation
d’au moins -39 dB pour les 3 configurations restantes. La meilleure isolation est observée
pour la configuration cfgd, c’est-a-dire le découplage actif avec piege RF, pour laquelle on
mesure 74 dB d’atténuation du signal entre la boucle et le connecteur. Ces résultats sont
cohérents avec les données temporelles qui nous avaient donné une atténuation identique
pour toutes les configurations.
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IV.C.3. Caractérisation sur banc d’essai
IV.C.3.1. Objectifs

L'objectif de la caractérisation sur banc d’essai est de vérifier les résultats obtenus en
simulation. On s’assure électroniquement que le systéme pourra fonctionner
convenablement pour les expériences en imagerie par résonance magnétique
(paragraphe IV.C.4, p.156). Pour cela, on reconstitue I'ensemble des éléments impliqués
dans le systeme de découplage, a savoir : une boucle d’émission, une boucle espion, le
circuit de découplage actif, et un capteur de réception équipé en découplage actif, comme
illustré Figure IV-14. Le capteur sélectionné pour les expériences est le capteur volumique E.
Celui-ci peut étre chargé ou non avec un fantdme (pas de variation significative de I'accord
adaptation entre en charge et a vide).

Pour les mesures temporelles, on mesure les signaux de découplage (DC) et d’impulsion
(RF) en entrée et sortie du circuit de découplage actif. On vérifie que. Pour les mesures
fréquentielles, on mesure sur un VNA les caractéristiques du capteur (S11, S21 et S31, voir
paragraphe IV.C.1.2). On impose a l'aide du circuit de commande, soit un mode « toujours
découplé » soit un mode « toujours réception », ce qui signifie que I'on n’utilise pas la boucle

espion.

IV.C.3.2. Mise en ceuvre

Pour I'étude temporelle, la boucle d’émission est soumise a une tension RF issue d’un
générateur de fréquence (HM8134, Hameg Instruments GmbH, Mainhausen, Germany). Le
signal est formé par la modulation d’une sinusoide a fo avec une autre sinusoide a basse
fréquence fr. Cette fréquence f; est choisie de telle sorte que 1/fr=2t (t = durée de
I'impulsion RF), donc on prend fr = 250 Hz. En ajustant le taux de modulation a 120 % sur le
générateur, on obtient une pseudo-impulsion répétée. Cette tension génére alors une onde
électromagnétique en direction du capteur placé a proximité. Comme [|'onde
électromagnétique ainsi produite est de faible puissance, on ne peut pas espérer déclencher
le circuit avec la boucle espion. On connecte donc aussi le signal RF du générateur a I'entrée
du circuit de découplage (au niveau du filtre écréteur). On observe finalement le signal aux
bornes du capteur sur un oscilloscope (MSO7054A, Agilent Technologies) (Figure 1V-20).
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Figure IV-19 : Montage expérimental pour les mesures temporelles sur oscilloscope.

Pour I'étude fréquentielle, le signal de découplage est généré par le circuit de découplage,
que lI'on peut manuellement commander grace a un commutateur sur le circuit. Une
attention particuliére a été portée pour éviter toute tension continue aux bornes du VNA, ce
qui aurait sinon comme effet une dégradation de l'instrument de mesure. On a donc
systématiquement mesuré la tension aux bornes du capteur avant branchement avec un
multimetre.

Figure IV-20 : Mesure sur banc d’essai des caractéristiques fréquentielles S11 et S21 du
capteur E (ici : port 1 = connecteur de gauche, et port 2 = connecteur de droite sur le VNA).
L’antenne d’émission carrée est placée contre le capteur.

Il est aussi possible d’ajouter avant la boucle d’émission un amplificateur RF pour pouvoir
éloigner celle-ci du capteur de RMN, et ainsi réduire les couplages parasites. Cela permet
aussi d’augmenter le S/B de S21 si besoin.
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IV.C.3.3. Résultats

En temporel, les signaux RF (en entrée du circuit) et DC (en sortie du circuit) sont observés
sur oscilloscope a la Figure IV-21.

Figure IV-21 : Graphes du signal des pseudo-impulsions (en bleu) et du signal de découplage
(en violet). Echelles : 5 V/div pour le signal DC et 5 mV/div pour le signal RF.

On note que méme pour des signaux de faible puissance RF (ici -33 dBm maxi), le signal de
découplage bascule rapidement du mode réception (-34V) au mode découplé (+5V).
Quelques centaines de uV sont suffisantes pour basculer en mode découplé.

En fréquentiel, on observe les caractéristiques du capteur en mode réception puis en
mode découplé (Figure IV-22).

Figure IV-22 : Caractéristiques fréquentielles S11 (violet) et S21 (jaune) du capteur E : a) en
mode réception; b) découplé.
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On observe sur les courbes de S11 que la fréquence de résonance est décalée lors du
découplage de 2,2 MHz environ (28 % de fp), et que I'atténuation a fy est de 50 dB environ
entre les deux modes (découplé et réception), ce qui devrait assurer I'absence de couplage

en IRM entre I'antenne d’émission et le capteur.

IV.C.4. Caractérisation en imagerie par résonance magnétique
IV.C.4.1. Objectifs

Comme indiqué au paragraphe IV.C.1.3, la caractérisation du systeme de découplage actif
en imagerie par résonance magnétique peut se faire par la mesure des variations d’intensité
sur les images, les niveaux de rapport signal sur bruit et 'absence d’artefacts. On compare
donc les images obtenues avec le découplage actif issu du circuit de découplage actif et

celles obtenues avec la méthode de référence.

IV.C.4.2. SurIRM 0,2 T
a) Contexte

On a montré au Chapitre Il qu’a 7,78 MHz I'optimisation du capteur est primordiale pour
maximiser le S/B en IRM. On a aussi montré au paragraphe IV.B.1 (p. 128) que le découplage
actif est une méthode avantageuse pour améliorer I'isolation du capteur vis-a-vis du signal
d’excitation et éventuellement pour augmenter le S/B, comparé a la méthode de référence
pour le découplage. Dans ce cadre, les performances du systéeme de découplage actif ont été
mesurées en imagerie et comparées au découplage géométrique.

b) Mesures

Les différentes configurations comparées pour caractérisation sont: découplage actif,
découplage géométrique et sans découplage (Figure IV-23).
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Figure IV-23 : Configurations testées en imagerie : a) en découplage actif, b) en découplage
passif géométrique = référence, et c) sans découplage.

La séquence de caractérisation en imagerie est une écho de gradient avec TR =430 ms,
TE=10ms, NEX=1, a=70° FOV=160mm x 160 mm (matrice 256 x 256), 13 slices de
5 mm. Le fantdme est une solution saline (0,45 % NaCl).

c) Résultats

Les images obtenues par résonance magnétique avec la séquence d’écho de spin pour une
coupe centrale sont illustrées a la Figure 1V-24 ci-dessous.

Figure IV-24 : Images obtenues par résonance magnétique avec la séquence d’écho de spin
pour le capteur E : a) en découplage actif, b) en découplage passif géométrique, c) sans
découplage.
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On note que sans découplage, I'image acquise est totalement perdue dans le bruit (Figure
IV-24-c). De plus, on note un résidu de couplage en découplage actif, matérialisé par des
franges sur I'image en bordure du capteur E (Figure 1V-24-a). Le découplage n’est donc pas
aussi performant qu’espéré. Des mesures complémentaires pourraient permettre de mieux
comprendre la raison de ces observations. La premiére piste serait I'augmentation du
courant DC de découplage. En second lieu, la mise en place d’un piege RF permettrait
d’atténuer le signal RF de plusieurs dizaines de décibels supplémentaires. Des mesures
complémentaires en imagerie ont semblé montrer qu’en séquence d’écho de gradient, le
niveau de S/B est fortement dégradé en découplage actif. Une hypothése est donc que le
signal utile est impacté par la relaxation propre du résonateur suite au rebasculement en
mode réception (Figure IV-16). Pour pallier a ce probléme, il existe diverses techniques : des
auteurs(82, 84) ont montré que I'utilisation d’un circuit de dissipation (« damper circuit » en
anglais) permettait d’accélérer le retour a I’équilibre du capteur, minimisant ainsi la
dégradation du signal de RMN.

Il existe une autre méthode de mesure (non testée ici) permettant de caractériser plus
efficacement le découplage magnétique entre I'antenne d’émission et le capteur. Cette
méthode consiste a utiliser un capteur volumique plus large pour la réception, a l'intérieur
duquel est placé le capteur étudié et I'échantillon. Le capteur étudié est alors branché sur
une impédance Z; et est placé en mode « toujours découplé ». Si le petit capteur étudié
découple correctement, alors I'image par résonance magnétique de I’échantillon acquise par
le grand capteur volumique ne présentera pas d’artefacts a proximité du petit capteur.

IV.C.4.3. SurIRM 3 T

Comme on I'a vu dans les paragraphes précédents, le circuit de découplage actif développé
ici a permis d’améliorer les performances des capteurs a 0,2 T, que ce soit en termes
d’isolation pendant I'impulsion ou bien en termes de S/B sur les images par résonance
magnétique.

Ce circuit trouve une autre application sur les imageurs cliniques en général. Sur ce types
d’imageurs, le connecteur du capteur est spécifique au constructeur et ne permet donc pas
la connexion de capteurs expérimentaux équipés le plus souvent de connecteurs classiques
(BNC, SMA, etc.). Pour répondre a cette problématique, un systeme de connexion
universelle qui utilise le circuit de découplage actif a été développé. La description et la
preuve de concept de ce dispositif font I'objet du chapitre suivant.
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IV.D. CONCLUSION

Le systeme de découplage actif indépendant a été développé pour permettre le
découplage actif sur un systeme d’IRM ne possédant pas cette fonctionnalité. Le découplage
actif a plusieurs avantages comparé au découplage passif, notamment pour une meilleure
isolation magnétique ainsi que pour lI'augmentation du rapport signal sur bruit, critique a
champ faible.

Un circuit assurant cette fonction a été développée au travers de simulations de circuit
(LTspice), puis caractérisé sur banc d’essai et en imagerie par résonance magnétique.
L'efficacité du découplage actif comparé aux méthodes de découplage de référence a été
confirmée par des mesures électroniques et en imagerie.

L'apport de ce systeme est donc démontré pour I'imageur a notre disposition (0,2 T). Une
autre application particulierement intéressante est destinée aux imageurs cliniques sur
lesquels ce circuit est incontournable dans le cadre d’un systeme de connexion universelle
(testé a 3 T). Cette application est décrite au chapitre suivant sous forme d’un article soumis
pour publication.
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V.A. INTRODUCTION

Lorsque le connecteur permettant le branchement du capteur a I'imageur clinique est
spécifigue au constructeur de I'IRM, l'expérimentateur fait face a l'impossibilité de
connecter son propre capteur pour des applications de recherche. Il est en effet
extrémement rare de pouvoir brancher des capteurs équipés de connecteurs classiques
(BNC, SMA, etc.) sur les imageurs cliniques. Pour contourner ce probléme, un dispositif de
connexion a été proposé. Il est essentiellement constitué du circuit de découplage actif
autonome (celui décrit au Chapitre V), d’'un capteur commercial et d’'une boucle de
couplage pour la transmission du signal de RMN. Sur I'imageur a 0,2 T, aucun signal de
découplage actif n’est disponible. Or ce signal est nécessaire afin de comparer I'efficacité du
circuit de découplage actif aux moyens de découplage de référence (signal issu de
I'imageur). L'ensemble de I'étude de faisabilité a donc été effectuée sur un imageur 3T
équipé de découplage actif. A terme, une application a 0,2 T est souhaitable en termes de
S/B (Chapitre IV). L’étude a été menée a 3 T au travers de diverses mesures électroniques et
en imagerie. Ce travail ayant fait I'objet d’une soumission au journal Concepts in Magnetic
Resonance (Part B), il sera présenté tel quel, en anglais.
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ABSTRACT

On most clinical magnetic resonance imaging systems, only commercial receive coils
with the appropriate connector and encoding can be plugged in. When willing to use a
dedicated receive coil for a specific study which cannot be achieved with commercial
coils, the researcher faces the connecting issue related to the specificity of the
proprietary connector. In this work, a universal device is proposed which allows for the
connection of any single channel dedicated coil on any MR system, as long as it is
provided with at least one commercial receive coil. Technical feasibility of the universal
connecting device was demonstrated on a 3 T MR clinical imager. The device included an
independent active decoupling circuit while signal transmission to the data cabinet was
achieved by electromagnetic coupling with a commercial receive coil plugged to the MR
device. The universal connecting device was notably characterized in terms of signal-to-
noise ratio (SNR) and compared to the standard connection. Image SNR was comparable
using both means of connection.

KEY WORDS: Clinical MR device, dedicated receive-only coil, universal connector,
active decoupling, SNR.

INTRODUCTION

In Magnetic Resonance (MR) imaging, the receive coil is usually adapted to the shape
of the sample under investigation for optimal image quality (1-3). The examined sample
corresponds to a part of the body of a patient or an animal in the field of preclinical
studies. For best examination, the receive coil is selected amongst a set of standard
receive coils available in the market and provided by coil manufacturers with
characteristics and performances that vary with the body part under examination.

In the field of experimentation on small animals, clinical MR devices (usually 1 T to
3T) are a promising alternative to preclinical MR devices (4.7 T, 7T or higher),
especially when using small dedicated coils (4-8). Yet, manufactured clinical MR
systems usually have proprietary connectors with automatic coil recognition. Only coils
of the same set of standard receive coils or from third party manufacturers with MR
manufacture agreement are thus compatible. As a consequence, users working on one
particular series of MR system for experimentation cannot connect receive coils that do
not correspond to that series. The problem faced by the user is thus the lack of
compatibility for the intended implementations on the MR clinical device.

The goal of this paper is to describe a universal connecting device designed to allow
the use of home-designed receive coils on any MR system as first suggested in a patent
of Saint-Jalmes and Beufin 2001 (9).
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The first function to be provided by this connecting device was the generation of an
independent active decoupling DC signal to the dedicated receive coil, since no direct
galvanic connection was supposedly possible with the MR system. Indeed, decoupling
process is usually activated by a nonlinear electronic component (such as a PIN diode)
embedded on the receive coil and controlled by a DC signal. This signal comes from the
MR imager (and its specific connector) through the same galvanic transmission line as
the RF signal, during RF pulses emitted by the transmit coil. Active decoupling of receive
coil from transmit coil is widely employed (I, 10) and is crucial to minimize magnetic
coupling with transmit body coil during RF pulses transmission (11, 12). Such a coupling
would have three unwanted consequences: first a magnetic coupling would reinforce the
RF excitation field in the vicinity of the receive coil. The receive coil would then act as a
magnetic flux concentrator which would disturb excitation field uniformity (11); second,
this flux concentration could cause an unacceptable local Specific Absorption Rate (SAR)
increase above authorized values (12, 13); finally, in worst cases, it could destroy the
receive coil electronic components and even receive board components of the MR
system itself (14). Therefore the need for an independently generated active decoupling
signal was mandatory in the universal connecting device. Some work has been already
performed on PIN diode drivers (11, 15, 16) but none was absolutely independent from
the electronics of the MR system.

The second role of the universal connecting device was of course to allow transmission
of the RF MR signal collected from the sample to the MR device. According to previous
work (9), it would be ensured by magnetic coupling between a loop and a commercial
standard receive coil available and connected to the MR device.

Technical feasibility of the universal connecting device was demonstrated at 3T on a
clinical MR system using MR imaging and oscilloscope characterization.

MATERIAL AND METHODS
Magnetic Resonance Imaging Experiments

MR imaging experiments were performed on a DVMR750 (GE HealthCare, UK)
3.0 T system. A simple dedicated receive coil loaded with a phantom (see description
below) was placed as much as possible on the central axis of the bore with its sensitivity
vector orthogonal to Bo to maximize the amplitude of the MR signal. The receive coil was
a single loop etched on a 800 um-thick flexible R0-5880 (Rogers Corp., CT 06263, USA)
substrate (single 35 um layer of copper) into a U-shaped rectangular loop (54 mm x
35 mm) (Figure 1) for the imaging of a cylindrical standard phantom with 34 mm of
diameter and 35 mm long (Aufloesung 30 KIT G, model 1P T58930; Bruker Biospin MR,
Ettlingen, Germany). The phantom was filled with a saline water solution (0.45 % NaCl)
in the main tank and olive oil in the two auxiliary tanks.
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Figure 1: The dedicated receive coil was loaded with a 0.45 % NaCl/olive oil Bruker
phantom.

The coil was tuned to proton frequency fo (127.7 MHz) at 3.0 T and matched to
Zo=50Q with fixed ATC100A high-quality porcelain capacitors (ATC, Huntington
Station, NY 11746, USA) to maximize overall signal-to-noise ratio (SNR) (1, 17).
Decoupling function was provided by a DH80055 Temex nonmagnetic PIN diode (Temex
Ceramics, Pessac, France) soldered across tuning capacitor for efficient decoupling (18).
The dedicated receive coil used a series-tuned capacitive scheme (tuning capacitor in
series with the inductance) for coil-to-coil losses reduction (19, 20). Tuning, matching
and decoupling functions were checked on an E5071C Agilent (Agilent Technologies, CA
95051, USA) Vector Network Analyzer (VNA).

Universal connecting kit design

The aim of this study was to design a universal connecting kit and insert it between the
dedicated receive coil and the specific connector on the MR device. The universal
connecting device was mainly divided into two physical constituents: a coupling loop
associated to a commercial receiving coil for electromagnetic transmission of the signal
towards the MR device, and a circuit for independent generation of the active decoupling
signal. Both elements are described below.

Electromagnetic Coupling Loop. The MR signal collected by the dedicated receive coil
was first amplified (gain = +23 dB) by a PSA4-5043+ low noise amplifier (noise figure =
0.7 dB at 127.7 MHz) from Mini-Circuits (Brooklyn, NY 11235, USA) to increase signal
amplitude before transmission to the MR device. Transmission of the amplified signal to
the device was obtained by electromagnetic (EM) coupling between a coupling loop and
a standard general purpose single channel receive coil (Figure 2).
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Magnet Bore + Transmit Coil + Gradients
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Figure 2: The MR signal collected by the dedicated receive coil was amplified then
transmitted through electromagnetic coupling between a coupling loop and a standard
commercial receive coil connected to the device. The distance between the coupling loop

and the commercial receive coil was d = 200 mm to avoid signal distortion.

EM coupling was performed outside transmit body coil (Figure 2) to avoid any
disturbing coupling between the dedicated receive coil and the commercial receive coil,
but also for ease of access and to avoid parasitic coupling between transmit coil and any
of the two elements involved here (coupling loop and standard receive coil). The
coupling loop consisted in a coil tuned to the resonant frequency fo and matched to Zo =
50 Q with a low quality factor Q such that coupling with the standard receive coil was
not jeopardized at frequency fo (weak mutual inductance effect) (19). To proceed, a 50
surface mounted resistor was inserted in series with the loop inductance. This standard
general purpose receive coil and the coupling loop were set apart to a distance d of
200 mm (Figure 2) which was experimentally adjusted to avoid saturation on the
images.

Circuit for Independent Active Decoupling. When employing the active decoupling
technique, a DC signal polarizes the PIN diode on the receive coil: because of the diode
being mounted in parallel, it has to be forward biased when the receive coil has to be
decoupled (when transmit coil is off) and reverse biased (open circuit) when not. Here,
since no galvanic connection with the MR device was available (Figure 2), the DC signal
was generated by an electronic circuit which was specifically designed for this purpose.
The overall function of the circuit can be seen as RF-to-DC conversion (Figure 3).
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Figure 3: Implementation of the independent active decoupling circuit. Its connection with
the dedicated receive coil and the coupling loop was performed through the bias tee.

The circuit generates continuous (DC) current at its output (PIN diode forward-biased)
whenever a RF high power signal at proton frequency fo is detected at the input and
outputs highly negative bias voltage (-34 V) otherwise (PIN diode reverse-biased) (21).
Dedicated receive coil was therefore “open” towards RF pulses during transmission
(decouple mode) and “closed” otherwise (receive mode) as expected.

RF excitation pulse signal was collected by a pick-up coil (Figure 3 and 4-a) placed
inside the field of view of the transmit coil and close to its inner surface. The transmit
body coil induced into the pick-up coil a voltage proportional to pulse amplitude. The
location of the pick-up coil was chosen to maximize the amplitude of the induced signal,
while maintaining a distance (>200 mm) from the dedicated receive coil to avoid any
disturbance in the uniformity of the excitation field. The pick-up coil consisted of a
50 mm by 80 mm rectangular loop designed with a 2 mm thick copper wire. Tuning and
matching were provided through a series-tuned scheme. Adding a 30Q power
resistance in series with the copper loop deliberately deteriorated the Q factor of the
pick-up coil to minimize any parasitic coupling with transmit coil.
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A)

MR signal
...................................... >

T

Figure 4: A) Block diagram illustrating the various constituents of the universal
connecting device: RF power was converted by the pick-up coil (a) into an RF voltage
which was transmitted to the active decoupling circuit (b). After clipping, power detection
and threshold triggering into the circuit, DC decoupling signal was transmitted to the bias-
tee / amplifier (c). There, the DC signal was driven only to the dedicated RX coil (d),
whereas the RF NMR signal was amplified before being sent to the coupling loop (e) for EM
coupling with a commercial coil connected to the MR device (f). B) Corresponding
photograph of the experimental setup.

The input of the independent active decoupling circuit (Figure 4-b) included first a
protection circuit then a power detector. The protection circuit consisted in a PIN diode
bridge associated to a 1IN5819 Schottky diode bridge which acted as a clipping circuit
(22), limiting RF power below +10 dBm at the input of the power detector. The power
detector (RF-to-DC converter) circuit used an AD8361 component (Analog Devices,
Norwood, MA, USA) generating a low frequency voltage proportional to the power of the
RF signal at the input. The combination of those two circuits allowed for reduced
response delays thanks to its ability to reach high RF power level rapidly. Both the
clipping element and the power detector were impedance-matched at 127.7 MHz for
maximum power transmission. Consequently, these two circuits were designed such
that they can be easily replaced in the case of other working frequencies (i.e. other Bo
fields). The signal generated by the power detector (e.g. a clipped cardinal sinus) (23)
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was then sent to a LT1719 threshold comparator (Linear Technology, Milpitas, CA, USA)
outputting a TTL signal which in turn triggered a power stage based on a set of bipolar
transistors. A NC7SZ04M5 fast digital inverter (Fairchild Semiconductor, San Jose, CA,
USA) associated to a manual switch permitted to choose between two decoupling modes
of the receive coil. There are indeed two ways to place the PIN diode on the circuit of the
coil, either in parallel with Ct or Cm, or in series with the coil loop. The series decoupling
configuration usually provides the best isolation from transmit coil, whereas the parallel
decoupling gives the best quality factor and thus the best SNR. For the coil designed
here, a parallel configuration on Ct was preferred (15) and the diode had to be forward-
biased during decouple mode with a DC current. A 2Q / 30 W current-limiting
resistance was embedded in the active decoupling circuit such that up to 400 mA would
be sent to the load (i.e. the PIN diode) during decouple mode. The current value was
adjusted down by the addition of a 50 £ / 1 W rheostat in series with the 2 () resistance.
The rheostat was experimentally adjusted such that the DC current was about 70 mA
during transmitting period. Although some authors employed lower (15) or higher DC
currents (16), we experimentally determined that a 70 mA current was achieving the
required isolation (i.e. decoupling) of the receive coil while limiting correlated Bo
distortions (10). Active decoupling DC current generated by the MR device was
measured for comparison prior to the experiments, and was about 150 mA. In receive
mode, the -34 V continuous voltage was provided by a LT1617 +5V to -34V inverting
charge pump converter (Linear Technology, Milpitas, CA, USA), and the whole circuit
was only supplied by a +5 V rechargeable battery (4x 1.2 V/1.45 Ah). The whole circuit
was used about 70 hours in parallel decoupling mode without needing to recharge.

The independent active decoupling DC signal generated by the circuit was sent to the
receive coil (Figure 4-d) through an optimized bias tee (Figure 4-c) (15). The Mini-
Circuits low noise amplifier was introduced before the coupling loop (Figure 4-e) facing
the commercial receive coil (Figure 4-f). A photograph of the whole setup and its various
components is illustrated in Figure 4B.

The universal connecting device was characterized both electrically (delays, power
sensitivity) and with Signal-to-Noise Ratio (SNR) measurements on the MR images.

Efficiency of the independent active decoupling circuit was measured in terms of
delays on a MSO7054A Agilent oscilloscope (Agilent Technologies, CA 95051, USA).
Comparing the edges of the input RF signal and that of the output DC signal gave rise
time trise and fall time tri. Delays were compared to pulse duration for an estimate of the
percentage of RF power transmitted from transmit to receive coil. Rise and fall times
were adjusted by slightly changing the threshold of the comparator on the circuit with
the help of a dedicated rheostat. They were minimized by comparison with pulse
duration to avoid any of the decoupling issues described previously. The overall delay
added by the whole circuit between its input and output was measured as (trise-tfan)-
Minimal RF power required to trigger the circuit was calculated according to RF-to-DC
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conversion rate which was 7.5 V(DC) / 1 V(RMS) in the AD8361 integrated circuit. Given
a comparator threshold around 100 mV and considering a transmission line impedance
Zo = 50, an RF power of at least -24 dBm would be needed to trigger the active
decoupling circuit. In practice, such a power level is reached very fast with the pick-up
coil, and the adjustment of the trigger threshold is straightforward.

For the SNR characterization of the universal connecting device, MR imaging
experiments were performed using a Gradient Echo (GRE) sequence with TR =40 ms,
TE = 6.6 ms, NEX = 2, « = 90°, FOV = 60 mm x 60 mm, (matrix 512 x 512), 7 slices of
2 mm with 3 mm inter-slice, receiver bandwidth Af = 122 Hz/pixel.

In order to assess the impact of the independent active decoupling circuit over the SNR
on the MR images, two other connecting configurations were set up using the same
imaging sequences (Figure 5).

MR Signal
U N
Dedicated -~ be ) )
Receive Coil Configuration #1
MR Signal
.............................................. >
IB' ' Mock MRI
1as .
G Tee circuitf—"' Port
b) Dedicated m DC
Receive Coil
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Couplin
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G 4@ % == MRI
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Receive Coil Commercial
RF Coil
..... > Active
o—— Decoupling
Circuit - q
Pickup Coil Configuration #3

Figure 5: Schematics of the three experimental setups characterized in this study:
a) reference configuration #1 with straight galvanic connection to the MR device;

b) galvanic connection (configuration #2) with independent active decoupling signal. A
mocking circuit permitted here to divert the DC decoupling signal coming from the MR
device; c) the universal connecting configuration #3 with EM coupling for signal
transmission and active decoupling signal externally generated by the active decoupling
circuit.

First, a multipurpose interface (General Electric’s GP-Flex Connector, Figure 4-f) was
employed for the study. Although this specific connector is usually not available to the
user, connecting it on Port A of the MR system permitted to assess a galvanic connection
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of the dedicated receive coil to the MR device(Figure 5-a). This configuration was
considered the reference configuration (named “config.#1”) as it mimics the
conventional connection of a receive coil to the MR device. Secondly, galvanic connection
was maintained for signal transmission, but active decoupling signal was generated by
the independent active decoupling circuit (Figure 5-b). This configuration (called
“config. #2”) permitted therefore to check the influence of the independent active
decoupling circuit and especially the bias tee, in comparison with the reference
configuration. Once the first two configurations were characterized, the universal
connecting device was set up for characterization (Figure 5-c, called “config. #3”).

SNR profiles were obtained using Image] software (Rasband W.S., U.S. National
Institutes of Health, Bethesda, Maryland, USA) along a line passing through both oil
tanks and the saline solution on the central slice of the MR images (Figure 6). SNR level
was statistically (over a hundred of voxels) compared between all three configurations
using a Mann-Whitney U test. SNR ratios were also calculated for configurations #2 and
#3 versus reference configuration #1. Both calculations were performed pixel-to-pixel
over the water region of the SNR profiles between the two oil tanks.
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Figure 6: a) A typical MR image of the phantom; b) the SNR profile was measured along
the dashed line visible on the image a).
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RESULTS

Typical delays of the active decoupling DC signal measured on the oscilloscope are
illustrated in Figure 7-b and 7-c. Delays tise and tran were 15+1ps and 7+1 us
respectively. The 90° RF pulse was a 3 lobs cardinal sinus of 3.20+0.01 ms, according to
oscilloscope measurements. The difference between trise and trai gave 8+2 us for the
overall delay added by the circuit. No significantly lasting ringing was measured
(Figure 7-a) right after the receive coil toggled back to receive mode (14, 17, 24).
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Figure 7: Oscilloscope measurements of: a) the DC decoupling signal (blue signal) during
the whole 90° RF excitation pulse (black signal) of the gradient echo sequence; b) the rising
and c) falling edges of the decoupling signal along with the RF signal for the measurement

of rise (trise) and fall times (tfan).

Concerning RF power sensitivity, the pickup coil provided over +25dBm at the
entrance of the active decoupling circuit, which was more than sufficient. Moreover,
AD8361’s power protection circuit (Figure 4-b) performed sufficient power clipping
since RF power measured at the output of the clipper did not exceed +7 dBm.

MR Images obtained with the four configurations were reported in Figure 8 for an
identical slice.
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Figure 8: MR images of the phantom acquired with configurations #1 to #3 (a to c).

SNR discrepancies on the MR images of the phantom were hardly discernible when
looking at the images. SNR profiles along a line through the phantom (as illustrated in
Figure 6) were therefore compared (Figure 9).
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Figure 9: SNR profiles measured on the MR images of the phantom. Reference
configuration #1 is plotted in red, whereas configuration #2 is in green. Configuration #3

(the universal connecting device) is represented by the blue curve.

The statistical test concluded that the SNR in configuration #3 was significantly higher
(p<0.01) than in reference configuration #1. However, the test failed to detect a
significant difference in SNR between configurations #1 and #2. In terms of SNR ratios,
the use of the external active decoupling signal (Configuration #2, Figure 5-b) lead to a
2.3 + 4.2 % higher SNR than with the galvanic connection (Configuration #1, Figure 5-a).
As for the universal connecting device itself (configuration #3, Figure 5-c), the SNR was
7.6 + 4.6 % higher compared to the conventional galvanic connection. Plus, no signal
distortion related to decoupling issues was observed on the MR images for none of the
three configurations.
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DISCUSSION

As expected, the DC signal was delayed from the RF signal at the rising edge whereas it
was ahead of the RF signal at the falling edge, due to the independent decoupling circuit
design (especially the threshold comparator). Delays were comparable with times
usually found in practice (25). Duration of the RF 90° pulse was 3.2+0.01 ms which
means that the dedicated receive coil was decoupled from transmit coil for about 99.3 %
of pulse duration. Considering that the RF excitation pulse was a cardinal sinus, which
remains the most usual pulse shape in MRI (23), and considering the attenuation
provided by the forward-biased PIN diode as infinite, less than 0.02 % of RF power was
approximately transferred from transmit to dedicated receive coil. According to these
estimations and given the absence of decoupling artifacts on MRI experiments,
decoupling duration was considered sufficient to allow for an efficient decoupling
between the dedicated receive coil and the transmit body coil. Moreover, overall delay
(difference between trise and trn) was in accordance with simulations and electronic
component datasheets. As illustrated in Figure 3, the circuit can be duplicated if
necessary to allow for multi-channel decoupling, when using a dedicated multichannel
receive coil for further SNR increase.

According to SNR comparison (Figure9) between straight galvanic connection
(config. #1) and galvanic connection with external active decoupling (config. #2),
neither the bias tee nor the independent active decoupling circuit itself appeared to add
parasitic noise.

When employing the universal connecting device (config. #3), a significant SNR
increase (less than 8 %) was measured in comparison with the reference setup
(config. #1). This increase could be explained by the fact that in reference configuration,
the first amplifier encountered by the NMR signal was located into the generic (“GP-
Flex”) connector. The length of transmission line contributing to the noise was then
higher than in configuration #3 for which the first amplifier was nearer the receiving
coil. Although the use of an amplifier before the coupling loop improved slightly the SNR,
a minimum distance d of 200 mm between the coupling loop and the commercial coil
was needed to avoid signal saturation. The configuration without amplifier had been
tested, but the SNR was much smaller (SNR decrease > 60%), even with d = 0. Further
improvements on the coupling process are to be made on the loop itself (dimensions or
electronic design), or concerning the use of the amplifier before the coupling loop which
should be omitted to avoid potential signal distortions and which biases SNR
comparison with the reference configuration.
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CONCLUSION

Experiments on a 3 T clinical MR device demonstrated the technical feasibility of the
universal connecting kit designed in this work. No loss in SNR was measured, in
comparison with the galvanic conventional connection to the device. The universal
connecting kit can be inserted between any receive coil and any MR device to solve
connecting issues when using home-made dedicated receive coils.
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L'IRM a faible champ magnétique présente de nombreux avantages pour I'IRM vétérinaire,
tels que la facilité d’installation et d’utilisation, ainsi que le faible codt initial et d’entretien.
Le rapport signal sur bruit a champ faible est limité physiguement. Mais contrairement a
champ clinique moyen et élevé (>0,5 T), le S/B est fortement améliorable au travers de
I'optimisation des capteurs. Cette optimisation passe conjointement par la maximisation de
la sensibilité et la minimisation du bruit. A cette amplitude de champ statique et pour des
capteurs de dimensions moyennes a petites, par exemple pour les capteurs volumiques d’un
diameétre inférieur a 50 mm, aucun régime de pertes (échantillon ou boucle du capteur) ne
peut étre priviliégié. Le travail de these s’est donc focalisé sur le développement de
méthodes de conception de capteurs optimisés pour I'IRM du petit et du moyen animal a
0,2T.

Dans un premier temps, pour mieux appréhender les sources de dégradation du S/B, un
modele exhaustif des pertes et de la sensibilité a été testé et validé au Chapitre Il pour des
géométries simples a base de solénoide ou de simple boucle. Cette approche a été appliquée
avec succes pour I'imagerie préclinique et de recherche a bas champ, ce qui a fait I'objet
d’un article présenté au Chapitre lIl.

L'analyse des contributions au bruit global menées dans les Chapitres Il et Il font
apparaitre l'importance des pertes liées aux composants de découplage passif. Pour
améliorer le S/B et I'isolation du capteur, le découplage actif a été mis en place sur I'imageur
équipé uniquement de découplage passif a diodes. En particulier, un circuit électronique
autonome générant le signal de découplage a été développé et caractérisé au Chapitre IV
pour répondre a cette problématique. Le capteur a enroulement solénoidal en découplage
actif s’est montré plus performant qu’en découplage passif a diodes en termes d’isolation et
de rapport signal-sur-bruit. Le dispositif a été également employé pour répondre a une
problématique de connexion universelle de capteurs expérimentaux sur imageurs cliniques,
ce qui a abouti a la rédaction d’un second article présenté dans le Chapitre V.

Au cours de ce travail, nous avons montré qu’un modele analytique simple décrivant le
rapport signal-sur-bruit est valide pour I'optimisation de capteurs en IRM bas champ. Ce
modeéle a entre autres permis de mettre en évidence l'importance des moyens de
découplage dans le processus d’optimisation. Les applications de cette méthode
d’optimisation de capteurs a l'imagerie préclinique, vétérinaire ou de recherche, sont
multiples.

Plusieus axes de développements ont été entammés au cours de ce travail de these et
peuvent constituer un prolongement de ce projet. Un premier axe est le développement
d’un amplificateur faible bruit pour I'IRM. Un gain considérable en S/B peut étre obtenu,
méme si I"'amplificateur a notre disposition est relativement correct (1,3 dB de figure de
bruit). Ce sujet a donné lieu durant la these a I’encadrement de deux groupes de projet en
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Master et a abouti a I'élaboration d’'un montage amplificateur dont I'amplification et le point
de compression ont été mesurés. Des mesures de bruit sont envisageables par la suite. Dans
I'idéal, cet amplificateur pourrait étre couplé au capteur directement sur celui-ci afin de
réduire au maximum les parasites des cables et autres effets.

Un second axe a développer concerne la conception d’un capteur dédié au rachis animal.
Le sujet est en partie abordé dans ce manuscrit au sujet du capteur de surface en
quadrature. Ce capteur pourra compléter avantageusement la gamme de capteurs en
possession de I'entreprise Cirma, et facilier les examens du rachis avec un champ de vue plus
long, un rapport signal sur bruit plus intense et la possibilité de faire glisser facilement
I'animal devant le capteur.

La mise en ceuvre systématique du découplage actif sur les capteurs développés dans la
suite sera un plus, car il permettra de gagner en qualité d’image tout en contrélant
I’efficacité du découplage du capteur vis-a-vis de I'antenne d’émission. Le fonctionnement
du circuit de découplage actif a été validé a 3T, mais quelques réglages sont encore
nécessaires afin que le découplage puisse étre pleinement opérationnel a 0,2 T. Il sera aussi
intéressant de tester le systeme de connextique universelle a 0,2 T, bien que nous ayons
trouvé dans le commerce (non sans difficultés) un connecteur adaptable sur I'imageur.

Il est également possible d’envisager I'utilisation des capteurs supraconducteurs ou méme
simplement en cuivre refroidi. Ce type de capteurs serait particulierement intéressant pour
les capteurs de petite dimension pour lesquels la proportion des pertes capteurs devient
importante comme on |’a vu au Chapitre Il.

Ces axes de développement contriburaient a démontrer que I'imagerie par résonance
magnétique a champ faible (<0,5 T) est un outil de diagnostic vétérinaire trés performant en
termes de rapport qualité d’'image / prix.
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ANNEXES

1 - VALORISATION SCIENTIFIQUE

Communications affichées avec comité de lecture

1-

T Feuillet, MJ Seurin, O Leveneur, H Saint-Jalmes, O Beuf. « Optimisation de capteurs
pour I'IRM a champ faible en imagerie vétérinaire : mesure de volumes en surface in
vivo ». Congreés annuel de la Société Francaise de Résonance Magéntique en Biologie et
Médecine (2011, Marseille, France).

T Feuillet, MJ Seurin, O Leveneur, O Beuf. « MRl measurements of 200uL intradermal
gels using dedicated surface coils at 0.2 T». Journées scientifiques « Nouvelles
méthodologies en imagerie du vivant » (2012, Lyon, France).

T Feuillet, MJ Seurin, O Beuf. « MRI measurements of 200uL intradermal gels on rabbits
using dedicated surface coils at 0.2 T ». European Society of Magnetic Resonance in
Medicine and Biology annual meeting (2013, Toulouse, France).

T Feuillet, MJ Seurin, O Beuf. « Independent circuit for active decoupling of RX coil for
systems without active decoupling at 0.2 T or with connecting issues (3 T) ». European
Society of Magnetic Resonance in Medicine and Biology annual meeting (2013,
Toulouse, France).

T Feuillet, H Saint-Jalmes, MJ Seurin, M Zani, A Bordelois, O Beuf « Independent active
decoupling circuit for RX coil on MR systems without active decoupling capabilities
(0.2 T) or with connecting issues (3 T) ». International Society of Magnetic Resonance in
Medicine and European Society of Magnetic Resonance in Medicine and Biology joint
Annual Meeting (2014, Milano, Italie).

Article accepté dans des journaux scientifiques a comité de lecture

1-

T Feuillet, MJ Seurin, O Leveneur, E Viguier, O Beuf. « Coil Optimization for Low Field
MRI: A Dedicated Process for Small Animal Preclinical Studies ». Soumis a International
Journal of Laboratory Animal Science and Welfare.

Article soumis dans des journaux scientifiques a comité de lecture

1-

T Feuillet, H Saint-Jalmes, MJ Seurin, A Bordelois, O Beuf. « Universal radio-frequency
receive-coil connector: Concept and validation at 3 T ». Soumis a International Journal
of Concepts in Magnetic Resonance Part B: Magnetic Resonance Engineering.
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2 - PROTOCOLE POUR LA CONCEPTION D’UN CAPTEUR A CHAMP FAIBLE

Le Cahier des charges (CdC)

L'application d’'imagerie détermine le champ de vue ou la variation maximale acceptable
de la sensibilité Bi,, du capteur.

Modélisation

Pour paramétrer les simulations, on fixe certaines dimensions du capteur. Premiérement,
des dimensions sont contraintes par le CdC (champ de vue en particulier). La simulation
paramétrique permet de fixer les parameétres restants pour qu’ils maximisent le S/B.
Finalement, les caractéristiques électriques du capteur sont obtenues et les valeurs des
composants d’accord /adaptation sont fournies. Si aucune modélisation n’est possible pour
Req et Leg, ces derniéres devront étre mesurées. C'est par exemple le cas si on se place a une
fréquence de travail pour laquelle I’'hypothése de I'état quasi-statique n’est plus valide.

Conception

Conception initiale

Lorsque les dimensions géométriques du capteur sont déterminées via le protocole
d’optimisation développé au Chapitre Il, la boucle du capteur est fabriquée, que ce soir sur
substrat époxy (gravure en général entre 18 um et 105 um d’épaisseur de cuivre) ou a I'aide
de fils de cuivre. L'avantage du premier est la précision de la géométrie, qui peut étre
avantageuse pour des capteurs en quadrature par exemple (pour éviter le couplage
géométrique). L'avantage du second est la possibilité d’avoir des épaisseurs de cuivre
importantes, ce qui est crucial a bas champ (épaisseur de peau ~23 um a 7,78 MHz). Pour la
maximisation du S/B a bas champ, on préferera I'utilisation de cuivre épais sous forme de
fils. On notera malgré tout I'existence d’entreprises telles que Epec Technologies (New
Bedford, MA, USA) capables de graver des circuits sur époxy a trés forte épaisseur de cuivre
(jusqu’a plusieurs millimetres).

La boucle du capteur est ensuite associée a un circuit électronique pour I'accord,
I’adaptation et le découplage. Les valeurs des composants C; et C,, sont données dans un
premier temps par le modeéle. Les diodes de découplage sont également implantées.

Ajustements

Pour vérifier 'accord et I'adaptation, les mesures de S;; sont effectuées au VNA. Etant
donné la présence de composants de découplage, il est crucial de faire en sorte que ceux-ci
se comportent en mode découplé. Dans le cas du découplage passif a diodes, il suffit de
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réduire la puissance RF émise par le VNA (en général en dessous de -20 dBm ou -30 dBm).
Pour le découplage actif, il est nécessaire de polariser la(les) diode(s) PIN de facon
appropriée. Le modele de VNA a notre disposition est équipé a l'arriere d’un port BNC
permettant d’amener une tension continue aux bornes du capteur. Ce port supporte
cependant mal les puissances continues modérées a fortes (voir recommandations de
I'instrument).

L'ajustement a fy et Zy du capteur s’effectue par un processus itératif alternant mesures de
S11 au VNA et simulations circuit (par exemple LTspice). On note i l'indice d’itération du
processus (exemple: Cy; est la valeur de capacité d’accord juste aprés la modélisation
MATLAB).

La premiere mesure VNA suite a la conception donne rarement une fréquence de
résonance a f, et une impédance a Z,. Il est donc nécessaire de rectifier les valeurs de
capacités Cy; et Cn1. On reléve en premier lieu la fréquence de résonance (f;) et I'impédance
(Z1) a la résonance de la premiere version du capteur. Dans un logiciel de simulations de
circuit, le capteur est modélisé pour des simulations dans le domaine fréquentiel. Avec les
valeurs de Req1 et Leq1 données par la modélisation MATLAB, le circuit du capteur avec Cy; et
Cm1 est accordé et adapté correctement. Les mesures VNA montrent donc que les valeurs
de.Req1 et Legi Ne sont pas exactement celles attendues. On les rectifie donc sur LTspice pour
retomber sur f; et Z;. Attention cependant, car il existe deux jeux de valeurs Req1 et Leg1 qui
donnent f; et Z;. Pour savoir lequel correspond effectivement au capteur dans son état
actuel, une méthode simple permet de vérifier si le capteur est sur- ou sous-couplé. Cette
méthode consiste a observer si 'impédance s’éloigne ou s’approche de Z; lorsque le capteur
est un peu plus chargé (par exemple en approchant sa main). L'expérience est répétée sur
LTspice en augmentant légerement Req. Si Z varie dans le méme sens que sur le VNA, alors
c’est que le couple Req et Leq est le bon. On les nomme alors Reqz et Legz. Avec ces deux
valeurs caractéristiques, on cherche ensuite a rectifier C; et C,, pour résonner a f, avec une
impédance Zy. Les valeurs obtenues, Ci, et Cn,, sont prises en compte et soudées sur le
capteur. A ce stade, I'itération reprend avec la mesure au VNA de S;;.

Le nombre d’itérations dépend de la précision attendue sur la fréquence de résonance et
I'impédance du capteur. Il faut toutefois noter que les imageurs par résonance magnétique
sont capables de corriger dans une certaine mesure la fréquence de travail en fonction des
caractéristiques fréquentielles du capteur. En pratique, nous avons constaté que le capteur
fonctionnait convenablement avec une fréquence de résonance entre 7,775 MHz et
7,780 MHz. Concernant l'adaptation d’impédance, il est préférable d’ajuster en charge
(fantome) afin que le signal RMN transmis a I'imageur ait une amplitude maximale.
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