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Introduction générale

L’expansion de la chirurgie cardiaque a été possible par la mise en place de la
circulation extracoporelle et de techniques de protection myocardique permettant
d’intervenir sur un cœur non irrigué, aux cavités vides et immobiles [1], [2]. La car-
dioplégie est un procédé de perfusion d’une solution riche en potassium qui induit un
arrêt cardiaque en dépolarisation. Diffusée à travers le réseau coronaire, la solution
est censée permettre au myocarde de tolérer l’ischémie provoquée par l’absence de
vascularisation durant la chirurgie [3]. Elle instaure pour cela un pseudo-état d’hiber-
nation induisant un arrêt de l’activité électrique et mécanique du myocarde et assure
une balance positive en oxygène pour limiter l’ischémie et préserver les réserves éner-
gétiques. En parallèle de cette technique, le patient est connecté à une circulation
extracorporelle (CEC) permettant de suppléer les fonctions cardio-pulmonaires du-
rant l’arrêt momentané du cœur et des poumons [4].
Malgré ces progrès techniques et les connaissances accumulées, la chirurgie cardiaque
reste une chirurgie à risque. Ainsi, la mortalité moyenne est de 0, 5 − 2 % pour les
pontages aorto-coronariens, et de 2−8 % pour les remplacements valvulaires [5]. Les
nombreuses complications de la chirurgie cardiovasculaire sont notamment dues aux
conditions hémodynamiques profondément modifiées par le geste chirurgical mais
également par la CEC et la cardioplégie qui tendent à diminuer les performances
du myocarde durant l’opération [6, 7]. Dans le but de minimiser au maximum ces
risques, la cardioplégie peut être administrée à basse température. Une hypothermie
est provoquée, abaissant la température de l’ensemble du myocarde aux alentours
de 10◦C et 15◦C, température idéale et non délétère pour le cœur.
Cependant, l’influence environnementale, le débit de la CEC ou d’autres paramètres
encore inconnus peuvent contrecarrer le flux cardioplégique et influencer son effica-
cité. Actuellement il n’existe pas de suivi opérationnel de la protection myocardique
et les seuls indications disponibles pour le chirurgien sont l’arrêt contractile du cœur
en début de cardioplégie ou l’apparition de fibrillations cardiaques dénonçant une
inefficacité à long terme de la cardioplégie [8]. Il n’y a donc pas à ce jour, de dispositif
permettant d’évaluer concrètement la diffusion et l’efficacité de perfusion cardioplé-
gique durant la chirurgie cardiovasculaire.
Parmi les paramètres de mesure pouvant contribuer à la surveillance du myocarde
sous cardioplégie, le suivi de la température tissulaire semble être un candidat tout
à fait approprié. L’évaluation du phénomène de perfusion cardioplégique hypoter-
mique au sein du réseau coronaire pourrait être réalisée dans un premier temps,
afin de fournir une information quant à la diffusion de la solution au sein du myo-
carde. Dans un second temps, le suivi de la dynamique thermique pourrait permettre
d’identifier des zones lésées par l’action du perfusat ou présentant une réponse ther-
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mique attestant d’une modification de paramètres physiologiques liée à la souffrance
cardiaque.

L’objectif de la thèse est donc de mettre en place un dispositif de suivi thermique
du cœur dont les critères d’appréciations indispensables sont l’inocuité, l’ergonomie
et la facilité d’utilisation. De plus l’acquisition de données dans le cadre d’une évalua-
tion post opératoire permettrait d’identifier un profil de réchauffement "classique"
ou "à risque" du muscle cardiaque.

L’étude des différentes méthodes de thermométries tissulaires a permis de déter-
miner deux méthodes en adéquation avec l’objectif : la thermographie par infrarouge
(TIR) et la thermométrie par ultrasons (TUS). Le principe de base de la thermomé-
trie par ultrasons se fonde sur la relation entre la vitesse de propagation des ultrasons
et la modification des propriétés du milieu. La température moyenne de ce milieu,
traversé par les ultrasons, peut être facilement évaluée à partir d’un suivi de dépla-
cement d’écho. C’est un procédé non destructif (les ultrasons sont non ionisants),
facile à mettre en place, de faible coût, compatible avec différents types de dispositifs
et qui peut être pratiqué instantanément. Cette méthode est déjà utilisée durant la
procédure HIFU (High Intensity Focused Ultrasound), durant laquelle une ablation
de tumeur est pratiquée en la faisant "chauffer" par ultrasons focalisés [9]. La ther-
mométrie ultrasonore est exploitée en parallèle comme méthode de surveillance et
permet d’éviter l’échauffement des tissus seins environnants [10]. C’est le cas notam-
ment du traitement contre le cancer de la prostate. Cependant la réalisation d’un
suivi thermique par ultrasons implique également quelques contraintes. La relation
entre la température et la vitesse de propagation des ultrasons varie généralement
suivant la gamme de températures et le milieu de mesure (hétérogénéité). Une ca-
libration globale et uniforme, précisément sur le tissu étudié est préconisée avant
chaque mesure de thermométrie [11, 12, 13, 14, 15, 16].
D’un autre côté, le rayonnement thermique (luminance) émis par les tissus peut éga-
lement être capté par TIR et fournir une température directe. Cette technique à la
fois instantanée, globale (ou locale) et sans contact, peut facilement s’implémenter
en salle d’opération. La TIR a été exploitée en recherche médicale notamment pour
l’observation et la détection de troubles cliniques se manifestant par des variations
de températures. Cependant son application reste limitée à de l’imagerie thermique
de surface, majoritairement qualitative. Dans l’éventualité de mesures quantitatives,
cette technique impose un étalonnage précis basé sur de nombreux paramètres d’in-
fluence.
La combinaison de ces deux méthodes permettrait d’envisager la mise en place d’une
investigation multi-physique de mesure thermique en temps réel, applicable en condi-
tion chirurgicale. Un suivi minutieux de la dynamique thermique du myocarde suite
à l’introduction de la solution cardioplégique pourrait ainsi contribuer à minimiser
la souffrance cardiaque à travers l’évaluation de l’efficacité de la cardioplégie per et
post opératoire.

Le manuscrit est organisé de la manière suivante :
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Le premier chapitre introduit le contexte de cette étude en commençant par
une présentation détaillée de l’organe à l’origine de ce travail : le cœur. Son anato-
mie, sa physiologie ainsi que certaines pathologies pouvant le toucher sont abordées.
A travers un type d’intervention très répandue, le pontage coronarien, la chirur-
gie classique qui en découle est présentée. L’accent est mis sur le fonctionnement
de la circulation extracoporelle et la protection cardiopégique. Une vue d’ensemble
des dispositifs de monitoring actuellement utilisés en chirurgie interventionnelle est
répertoriée puis un état de l’art des méthodes de thermométries existantes est réalisé.

Le second chapitre est dédié à la thermométrie ultrasonore (TUS). Après une
présentation théorique de la méthode, la thermométrie ultrasonore par écho tra-
cking est expérimentée sur cœurs in vitro. Dans un premier temps, la dynamique
thermique du muscle cardiaque est caractérisée par les ultrasons mettant en avant
la complexité du milieu. Dans un second temps, l’application de la technique par
calibration préalable est expérimentée.

Le chapitre suivant fait l’objet d’une transition entre mesure thermique de sur-
face et de profondeur. L’idée est d’exploiter le suivi thermique de surface du cœur
afin d’évaluer la température interne. Une simulation par éléments finis évalue la fai-
sabilité de cet ajustement, puis une série d’expérimentations sur fantômes et cœurs
in vitro est pratiquée.

Le quatrième chapitre est consacré à la thermographie infrarouge (TIR). Les no-
tions fondamentales et le principe de fonctionnement de la thermographie infrarouge
sont abordés. Puis les paramètres d’influence de mesure par TIR sont évalués et leurs
influences sur l’erreur de mesure thermique est mesurée. Enfin, des expériences préli-
minaires sur myocardes in vitro permettent de tester des mesures thermiques, d’une
part à partir de TIR ajustée afin d’estimer la température moyenne en profondeur
et d’autre part par TUS.

Le cinquième chapitre conclut par la validation du dispositif TIR-TUS en pré-
sentant de nouvelles expériences, cette fois-ci sur modèle animal in vivo, durant
lesquelles des sessions de refroidissement par cardioplégie hypothermique ont été ef-
fectuées. Dans un premier temps, l’évaluation de la dynamique de réchauffement de
la surface du myocarde est mesurée par TIR. Puis dans un second temps, à partir
du dispositif associant les mesures TIR et TUS, des premières mesures de la tem-
pérature moyenne en profondeur sur cœur in-vivo sont réalisées. Des perspectives
d’amélioration de la technique et de nouvelles éventualités sont également proposées.
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Introduction

Ce premier chapitre présente succinctement l’anatomie et la physiologie du cœur.
Les pathologies les plus fréquentes qui peuvent mettre à mal son fonctionnement sont
également abordées.
Nous introduisons ensuite la chirurgie cardio-vasculaire et ses techniques, une spécia-
lité récente qui demande la connaissance et la mise en place de nombreux dispositifs.
Plus spécifiquement, l’intervention la plus fréquemment pratiquée est présentée, le
pontage aorto-coronarien (PAC). L’accent est mis sur deux étapes primordiales de
la chirurgie cardio-vasculaire : la circulation extra-corporelle et la cardioplégie.
Par la suite, la présentation des outils de surveillance couramment utilisés en chirur-
gie cardio-vasculaire permet de mettre en avant le besoin d’un dispositif non-invasif
de suivi thermique du cœur en temps réel.
Enfin un état de l’art des avancés technologiques dans le domaine médical de la
thermométrie non-invasive est dressé, introduisant les techniques de thermographie
par infrarouge (TIR) et de thermométrie par ultrasons (TUS).
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I.1 Le cœur humain

I.1.1 Anatomie du cœur humain

I.1.1.1 Emplacement

Le cœur est un organe musculaire creux, d’un poids d’environ 300 grammes qui
se localise vers le centre du médiastin antérieur (Figure B.1a). Positionné de part et
d’autre des poumons, il est principalement délimité par la coupole diaphragmatique
en bas, le sternum en avant et par la colonne vertébrale en arrière (Figure B.1b)
[17].

(a) Régions du médiastin - Vue médiale. (b) Médiastin antétieur.

Figure I.1.1 – Localisation du cœur dans le médiastin [17].

I.1.1.2 Morphologie et structure du cœur

Orientation

La diminution du diamètre du cœur, de la base vers la pointe, appelé apex, lui
fournit une forme proche d’une pyramide. Son grand axe est incliné de sorte que la
base soit à la droite et l’apex à la gauche du sternum [18, 19].

Structure de la paroi cardiaque

Le cœur est composé essentiellement d’un muscle spécifique, le myocarde. C’est
un muscle épais qui se contracte involontairement de manière rythmique grâce à un
système nerveux autonome.
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I.1. Le cœur humain

Figure I.1.2 – Tunique cardiaque [20].

Ce muscle est protégé par une enveloppe externe, le péricarde, un sac à double
paroi composé de plusieurs feuillets : le péricarde fibreux (ou épais), le péricarde
séreux lui même constitué de deux feuillets : le feuillet viscéral (ou épicarde) qui
enveloppe la surface du cœur et le feuillet pariétal qui recouvre et tapisse la face
interne du péricarde fibreux. Ces deux feuillets forment une cavité virtuelle nommée
la cavité péricardique permettant les mouvements cardiaques. L’endocarde est
la fine couche d’endothélium qui tapisse la totalité de l’appareil circulatoire séparant
le myocarde de la zone creuse du cœur (Figure I.1.2).

Cavités et appareil valvulaire

Le cœur est un seul et unique organe composé de 4 cavités distinctes : Les
deux cavités supérieures, nommées atriums (respectivement oreillette) gauche (AG)
et droit (AD) sont séparées par une cloison musculaire, le septum interatrial. La
continuité de cette cloison, le septum interventriculaire, sépare à son tour les deux
cavités inférieures nommées ventricules gauche (VG) et droit (VD) (Figure I.1.3).

Sans entrer dans les détails, les cœurs gauche et droit, sont séparés distincte-
ment ; chacun est constitué d’un atrium et d’un ventricule. Ils communiquent par
des orifices atrioventriculaire nommés valve mitrale pour le cœur gauche et la
valve tricuspide pour le cœur droit.

I.1.2 Physiologie cardio-vasculaire

I.1.2.1 Circulation sanguine intracardiaque et système car-
diovasculaire

L’étude que nous menons s’effectue sur cœur à l’arrêt, c’est pourquoi le fonction-
nement de celui-ci est abordé succinctement. Concernant le système de conduction

9



I.1. Le cœur humain

Figure I.1.3 – Cavités du cœur en coupe frontale [21].

et l’activité électrique dont le cycle cardiaque dépend, des informations sur le sujet
sont disponibles en annexe (Annexe A). La fonction du cœur est d’assurer la circu-
lation sanguine à travers l’organisme. Le sang veineux, appauvri en oxygène (O2)
arrive de la périphérie par la veine cave inférieure (VCI) et la veine cave supé-
rieure (VCS) accédant ainsi à l’atrium droit. Après ouverture de la valve tricuspide,
ce sang est transféré vers le ventricule droit pour être envoyé vers les poumons via
l’artère pulmonaire ; c’est la circulation pulmonaire qui est assurée par la partie
droite du cœur. La partie gauche du cœur assure quand à elle la circulation sys-
témique ; le sang oxygéné en provenance des poumons arrive dans l’atrium gauche
par la veine pulmonaire. Une fois la valve mitrale ouverte, le sang riche en oxygène
est transféré vers le ventricule gauche pour être propulsé vers tout le corps à travers
l’aorte (FigureI.1.4). L’activité des deux parties du cœur est totalement synchrone.

Figure I.1.4 – Système cardio-vasculaire : circulation pulmonaire et circulation
systémique [17, 21].

10



I.1. Le cœur humain

I.1.2.2 Réseau coronaire

Bien que le sang passe dans le cœur, ce n’est pas à partir de celui-ci que le muscle
cardiaque extrait l’oxygène et les nutriments dont il a besoin. En effet l’endocarde
étanche ne laisse pas passer le sang des cavités vers le myocarde ; de plus les parois
sont trop épaisses pour que l’oxygène et les nutriments nécessaires atteignent les
cellules individuelles par diffusion.

Figure I.1.5 – Circulation coronaire [21].

De ce fait, le cœur, comme tous les organes, doit être irrigué par un réseau
vasculaire systémique, la circulation coronaire. Les coronaires sont très variables
d’un individu à l’autre mais globalement les artères coronaires qui irriguent le cœur
sont issues de deux principales artères : l’artère coronaire droite qui irrigue la
partie droite du cœur, et l’artère coronaire gauche qui, à partir de l’artère inter-
ventriculaire antérieure et l’artère circonflexe, irrigue la partie gauche du cœur.
Le réseau coronaire veineux, constitué de sang appauvri en oxygène, se compose
d’une grande, moyenne et petite veine cardiaque ainsi que des nombreuses
veines accessoires (Figure I.1.5).

C’est essentiellement durant la diastole 1 que le cœur reçoit le sang nécessaire
pour couvrir ses besoins. Le débit coronaire est asservi aux besoins en O2 du cœur
rendu possible par vasodilation 2 des artères coronaires qui facilite l’écoulement du
sang. Cet ajustement de l’apport d’O2 est crucial au bon fonctionnement du muscle
cardiaque qui obtient l’énergie nécessaire à travers le métabolisme oxydatif.

Cependant, des altérations pathologiques de la paroi des vaisseaux coronaires
peuvent provoquer une réduction du débit sanguin qui, suivant les conditions (pen-
dant l’effort physique par exemple), est insuffisant par rapport aux besoins. Ces
cardiopathies coronariennes accentuées font actuellement parties des causes de mor-
talité les plus répandues dans le monde occidental.

1. Période de relâchement du cœur après s’être contracté.
2. Augmentation du diamètre due au relâchement du muscle lisse de la paroi des vaisseau.
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I.1. Le cœur humain

I.1.3 Pathologies cardio-vasculaires

Les pathologies cardio-vasculaires peuvent être regroupées suivant différentes ca-
tégories :

· Les cardiopathies congénitales : Malformation du cœur qui est la cause
majeure de la morbidité infantile et de mortalité dans le monde [22].

· Les cardiopathies valvulaires : Dysfonctionnements des valves cardiaques
dues à une sténose ou incontinence d’une valve.

· La péricardite : Inflammation du péricarde qui peut entrainer un épanche-
ment péricardique 3.

· Les cardiomyopathies : Ensemble des pathologies responsables d’un dys-
fonctionnement du myocarde pouvant entrainer notamment une insuffisance
cardiaque. D’origine intrinsèque, les cardiomyopathies rythmiques sont
principalement dues à un dysfonctionnement de l’activité électrique (activité
du nœud sinusal ou défaut de conduction).

Figure I.1.6 – Coupe schématique d’une artère saine et d’une artère atteinte par
des plaques d’athéromes [23].

Les cardiomyopathies extrinsèques sont principalement originaires de car-
diopathies coronariennes qui recouvrent l’ensemble des troubles dû à l’in-
suffisance des apports en oxygène vers le myocarde. Le processus sous-jacent
responsable de ces maladies est connu sous le nom d’athérosclérose. Il est
responsable de 46% des arrêts cardiaques (infarctus du myocarde) chez les
hommes [22], c’est aussi la cardiopathie la plus fréquemment opérée dans les
pays occidentaux. Cette pathologie entraine à la longue l’obstruction partielle
ou totale de l’artère coronaire à travers l’apparition de plaques d’athérome 4

(Figure I.1.6). Le défaut d’apport d’oxygène qui résulte de la sténose des
vaisseaux peut s’accentuer avec plus ou moins de gravité allant de l’isché-
mie myocardique encore réversible, à la nécrose musculaire. L’insuffisance

3. Présence de liquide dans le péricarde pouvant provoquer une altération du cœur.
4. Dépôt de matières grasses et de cholestérol au niveau du lumen.
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I.1. Le cœur humain

coronaire dans sa forme extrême est l’infarctus du myocarde (arrêt total du
fonctionnement du myocarde). La revascularisation du cœur est primordiale
et pour ce faire une intervention chirurgicale est nécessaire.

31% des décès dans le monde ont pour origine une maladie cardio-
vasculaire [22]. C’est pourquoi la chirurgie cardio-vasculaire s’est consi-
dérablement développée au cours des dernières décennies, jusqu’à devenir
une des chirurgies les plus répandues.

13



I.2 La chirurgie cardio-vasculaire

Avant l’introduction de la circulation extra-corporelle (CEC), le cœur ne pouvait
ni être arrêté, ni être ouvert causant de nombreuses difficultés pour mener à bien
une chirurgie cardiaque. Ce n’est qu’à partir de 1951, avec la mise en place de la
CEC par John Gibbon, que les premières chirurgies à cœur arrêté et exsangue se
pratiquèrent [24] (Figure I.2.1).

Figure I.2.1 – Incision du sternum (sternotomie médiane) permettant l’accès au
cœur [25].

Cette méthode de travail a permis de développer de nombreux domaines de la
chirurgie cardiaque avec notamment le premier pontage aorto-coronarien (PAC) en
1964 [26]. Le nombre important des cardiopathies coronariennes en font l’une des
opérations cardiaques la plus fréquemment pratiquée avec une fréquence de 26,5
pour 100 000 habitants par an en France 1 [27].

I.2.1 Pontages aorto-coronarien (PAC)

La chirurgie de revascularisation est pratiquée pour la première fois officiellement
par Kolessov en 1967, lorsqu’il procède à l’anastomose 2 de l’artère mammaire interne
sur le myocarde, à cœur battant [28]. Par la suite, Effler et Favaloro introduisirent
la technique du pontage veineux entre l’aorte et les troncs coronariens telle qu’on la
pratique aujourd’hui [29].

1. En 2012.
2. Acte chirurgical qui consiste à suturer les extrémités de deux organes, ici entre le greffon et

l’artère coronaire ciblée.

14



I.2. La chirurgie cardio-vasculaire

I.2.1.1 Types de pontages

Le pontage aorto-coronarien est utilisé dans le cas des sténoses de plus de 50%
dans des vaisseaux jusqu’à 1 mm de diamètre. L’objectif est de court-circuiter la
partie obstruée de l’artère coronaire par un vaisseau sanguin sain afin de rétablir
l’irrigation du myocarde. Un segment de veine, appelé greffon, est connecté d’une
part à l’aorte ascendante ou à la partie proximale d’une artère coronaire, et d’autre
part, à la partie de l’artère obstruée située distalement par rapport à la sténose
(Figure I.2.2).

Figure I.2.2 – Pontages veineux, artériel et mammaire [30].

Suivant la partie obstruée plusieurs types de pontages sont possibles :
· Le pontage veineux où la veine saphène interne 3 est le greffon permettant

de relier la face antérieure de l’aorte ascendante à l’artère coronaire droite
(CD) en aval de son obstruction.

· Le pontage artériel où l’artère radiale (ou cubitale) qui est utilisée comme
pontage libre entre l’aorte et l’artère circonflexe (CX).

· Le pontage mammaire où l’artère mammaire interne gauche (AMIG) est
anastomosée à l’IVA. Il se peut aussi que l’AMID soit anastomosée sur CD
ou dans les cas de sténose critique sur CX [31].

Des méthodes aléatoires ont également été développées comme la dilatation per-
cutanée (PCI ou angiosplatie) ou encore la chirurgie thoracique mini-invasive (Des-
cription disponible en Annexe A) mais le PAC à cœur ouvert reste la méthode
de revascularisation coronarienne prédominante. La réussite de ce type d’interven-
tion nécessite la précision du chirurgien, c’est pourquoi l’intervention se pratique
essentiellement sur cœur à l’arrêt par cardioplégie 4 et nécessite un processus de
perfusion, la circulation extra-corporelle.

3. Petite veine superficielle située au niveau des jambes et des cuisses.
4. Arrêt artificiel de l’activité mécanique d’un cœur.
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I.2. La chirurgie cardio-vasculaire

I.2.2 La circulation extra-corporelle

Durant la première chirurgie à cœur ouvert, une cardioplégie était réalisée durant
5 à 10 minutes par refroidissement de la surface du cœur à 26 ◦C, puis une occlusion
de la veine cave inférieure était provoquée [32]. En 1937, après la découverte de
l’héparine et de la protamine 5, cette technique de perfusion artificielle est développée
par John Gibbon sous forme de circuit à CEC complet, ce qui permettra la survie
du premier patient en 1953 [33].

Machine et circuit

Le montage général du circuit de CEC est présenté Figure I.2.3 [4], il comprend :

1. La canule veineuse qui conduit le sang appauvri en O2 drainé depuis l’AD
vers le réservoir veineux par simple gravité (une ou deux canules suivant le
type d’intervention),

2. Le réservoir veineux ou la chambre de compliance qui permet de maintenir
constant le débit artériel malgré les variations dans le retour veineux.

3. La pompe principale qui assure la propulsion du sang, et qui est positionnée
entre le réservoir veineux et l’oxygénateur à membrane (après l’oxygénateur si
celui-ci est à bulles).

4. L’oxygénateur qui transfère l’O2 de la source externe dans le sang et élimine
le CO2. Il est associé à un débitmètre air-oxygène et il introduit un gaz
d’anesthésie (isoflurane ou sevoflurane) par un vaporisateur. Il peut être à
membrane (une fine membrane semi-perméable microporeuse sépare le sang
des gaz) ou à bulles (l’oxygène pur barbote dans le sang et le mélange est à
débuller ensuite par une éponge de polyuréthane),

5. L’échangeur thermique, un système d’échange à contre-courant entre le
sang et un serpentin qui contient de l’eau, dont la température est gérée par
un appareil extérieur à la machine de CEC. Il permet de limiter les gradients
de température et d’éviter les risques d’embolies.

6. La canule artérielle, insérée en général dans l’aorte ascendante (ou artère
périphérique) et qui ramène le sang oxygéné.

Le circuit peut être complété par un réservoir de cardiotomie et des pompes
qui récupèrent le sang provenant des aspirations du champ opératoire. Plusieurs élé-
ments secondaires sécurisent et contrôlent le circuit : Des filtres qui captent les
particules, des pièges à bulles, des systèmes de contrôles de la pression et de tem-
pérature du sang. Le blender contrôle le débit de gaz et un moniteur surveille la
saturation du sang veineux (SvO2) et artériel (SaO2) en oxygène.

Ce circuit est mis en place en début d’intervention après héparinisation 6 par
voie générale. Les canules sont reliées au circuit de circulation extra-corporelle, la

5. Anticoagulants naturels.
6. Administrer de l’héparine pour freiner la coagulation du sang.
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I.2. La chirurgie cardio-vasculaire

(a) Dispositif de CEC utilisé durant
la chirurgie.

(b) Schéma du circuit complet de la circulation extra-
corporelle [34].

Figure I.2.3 – Dispositif de circulation extra-corporelle.

conduite étant assurée par un technicien de circulation extra-corporelle. Le cœur
peut ainsi être exclu de la circulation lorsque le clampage aortique est réalisé et
faire l’objet d’une chirurgie. Cependant une protection doit être mise en place afin
d’assurer la préservation de la fonction cardiaque pendant le temps d’exclusion du
cœur. Celle-ci est appliquée à partir d’une solution cardioplégique qui peut être
distribuée par une pompe spéciale de la machine de CEC ou par une manchette à
pression. Cette étape, primordiale dans la protection myocardique est présentée plus
précisément dans le paragraphe suivant.

I.2.3 Protection myocardique sous cardioplégie

La consommation en oxygène du cœur se contractant à son rythme de base est
de 10 − 15 mL/100g/min, lorsqu’il fibrile, elle descend à 8 mL/100g/min (75% de
la consommation de base), lorsqu’il bat sans produire de travail éjectionnel pendant
la CEC, le cœur consomme encore 50% de ce qu’il utilise normalement [35]. Dans
cette situation, lorsque l’apport d’O2 vers le réseau coronaire est interrompu par le
clampage aortique, le pH intracellulaire commence à chuter, les cellules du muscle
cardiaque sont en acidose. C’est le premier symptôme biochimique de l’ischémie.
En quinze minutes d’ischémie normothermique, l’ATP 7 myocardique baisse de 65%.
Vingt minutes suffisent à entraîner des foyers de nécrose irréversibles et des troubles
de relaxation et diminution de la compliance apparaissent 8.
C’est pourquoi une protection myocardique par cardioplégie est primordiale durant
l’intervention. Celle-ci a l’avantage d’offrir à l’opérateur des conditions de travail

7. Adénosine triphosphate.
8. Le cœur n’adapte plus son volume suivant la pression.
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I.2. La chirurgie cardio-vasculaire

optimales tout en protégeant au maximum le tissu myocardique. Pour que la solution
atteigne le myocarde, plusieurs voies d’administration sont possibles :

· Canulation dans la racine aortique (cardioplégie antérograde),
· Canulation coronarienne directe par des canules de Spencer 9,
· Canulation par le sinus coronaire (cardioplégie rétrograde),
· Perfusion des greffons veineux dès que l’anastomose distale est réalisée.

I.2.3.1 Fonctionnement de la cardioplégie

Une fois la solution cardioplégique inoculée, son but est de remplir six exigences
physiologiques : l’arrêt cardiaque immédiat, le frein du métabolisme, l’apport de
substrat, le maintien du pH, la prévention de l’œdème, et la prévention des lésions
de reperfusion. Pour cela, elle est basée sur deux éléments [36] :

· L’hyperkaliémie 10 qui entraîne une dépolarisation du potentiel membra-
naire des cardiomyocytes permettant de diminuer leur potentiel d’action et
éviter leur excitation. Ainsi le cœur s’arrête en diastole.

· L’hypothermie qui est un élément majeur dans la protection myocardique.
La température variant entre 5 et 10 ◦C pour les solutions de cardioplégie
froide.

Ainsi l’arrêt en diastole permet déjà de réduire la consommation d’O2 à environ
1 mL/100g/min en normothermie, et à 0.3 mL/100g/min en hypothermie.

Concernant la composition de la solution cardioplégique, la solution idéale n’est
toujours pas trouvée. Il existe de nombreuses variations dans ces perfusats. Princi-
palement deux compositions de cardioplégies ressortent :

· La cardiopégie au sang qui peut être administrée à différentes températures
[37, 7, 38]. L’arrêt est en général induit par une perfusion froide (5− 10 ◦C)
de 2−4 minutes à 200−300 mL/min et sous une pression de 60−150 mmHg.
Une perfusion de cardioplégie au sang normothermique peut être exclusive-
ment utilisée, seulement si elle est pratiquée en continue. Si la distribution
intramyocardique est inadéquate (cardiopathie hypertrophique, coronaropa-
thie sévère), le cœur est alors exposé à des lésions ischémiques parce que le
métabolisme n’est pas freiné.

· La cardiopégie cristalloïde assure le maintien de l’immobilité mécanique
par des perfusions itératives à 250 mL/min. Les températures basses amé-
liorent la protection et permettent un temps d’arrêt entre les perfusions
(30− 40min).

Afin d’implémenter au mieux le dispositif de thermométrie multi-physique qui
permettra d’évaluer l’efficacité d’un de ces perfusats, une vue d’ensemble des dispo-
sitifs de surveillance couramment utilisés en salle d’opération est maintenant pré-
sentée.

9. Canules spéciales utilisées pour perfuser le tronc coronaire.
10. Excès de potassium dans le plasma sanguin.
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I.2.4 Dispositifs courants de surveillance du myo-

carde per-opératoire

En chirurgie cardiaque, il existe un monitorage dit "standard" mais il est impor-
tant de noter qu’une multitude de systèmes de surveillance spécifique aux opérations
peut également être utilisée.

Dans le cas de la chirurgie de revascularisation cardiovasculaire, le point principal
est la surveillance de l’adéquation entre l’apport et la demande d’O2 du myocarde,
et le diagnostic précoce de l’ischémie myocardique. Cette surveillance repose essen-
tiellement sur trois méthodes :

· L’évolution de la pression artérielle (PAM) mesurée par le cathéter de Swan
Ganz,

· Les modifications de l’échocardiogramme (ECG),
· Les changements visibles à l’échocardiographie transœsophagienne (ETO).

I.2.4.1 L’electrocardiogramme (ECG)

Le premier électrocardiogramme (ECG) est créé par Augustus D. Waller et met
en évidence les différentes phases de la décharge électrique et du système de conduc-
tion qui régit la contraction du myocarde. Williem Einthoven [39] caractérise ce
signal électrique par un regroupement de 6 ondes désignées par des lettres allant de
P à U et assignées à des phases du cycle cardiaque (Figure I.2.4) (Rappel concernant
le cycle cardiaque disponible en Annexe A).

Figure I.2.4 – Morphologie de l’ECG corrélée au cycle cardiaque

Lorsque le signal correspond parfaitement à l’ensemble de ces ondes visible à
la Figure I.2.4, le rythme est dit "sinusal". L’analyse d’un ECG et la détection
d’altérations cardiaque reste très complexe et revient notamment à étudier le rythme
et la fréquence cardiaque caractérisée par :

· Une ligne isoélectrique stable,
· Un rythme régulier avec un espace R-R constant,
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I.2. La chirurgie cardio-vasculaire

· La présence d’une onde P 11 avant chaque QRS et d’un QRS après chaque
onde P,

· Des ondes P d’axe et de morphologie normales,
· Un intervalle PR constant.

Durant l’opération cardiaque, la sensibilité de l’ECG diminue nettement, consé-
quence des manipulations du cœur par le chirurgien et de l’hypothermie influée par
la cardioplégie qui modifie les tracés. L’ECG garantit cependant un arrêt efficace du
métabolisme myocardique en présentant un signal totalement isoélectrique suite à
l’injection de la cardioplégie. Au cours de l’intervention, mise à part la détection ac-
tive de fibrillation cardiaque, signe d’une souffrance myocardique conséquente, il ne
fournit aucune information concernant la distribution de la cardioplégie ni aucune
mesure de température.

I.2.4.2 Le cathéter artériel pulmonaire de Swan-Ganz

En chirurgie cardiaque, le cathéter de Swan-Ganz est utilisé pour assurer le mo-
nitorage de différents paramètres hémodynamiques, principalement l’ischémie myo-
cardique à travers des mesures de pressions des cavités cardiaques [40] (Figure I.2.5).

Figure I.2.5 – Composition et trajet du cathéter de Swan-Ganz.

Un ballon est disposé à son extrémité distale : lorsqu’il est gonflé dans la lumière
d’une branche de l’artère pulmonaire, obstruant cette dernière, il isole la portion
aval du cathéter qui peut mesurer la pression distale dite pression capillaire pul-
monaire bloquée (PAPO). Une autre lumière débouche plus en amont et permet la
mesure simultanée d’une pression avant le ballon. Le Swan-Ganz peut déceler les
effets hémodynamiques secondaires à la souffrance ventriculaire mais sa sensibilité

11. L’onde P correspond au déclenchement de l’impulsion électrique au niveau du nœud sinusal
transmit à son tour au nœud atrio-ventriculaire et provoquant la systole auriculaire [18].
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pour l’ischémie et sa valeur prédictive d’infarctus se sont révélées décevantes et ne
présenterait pas de corrélation fiable avec les épisodes d’ischémie [41, 42].
Le cathéter dispose d’une thermistance à sa distalité fournissant une information
thermique de l’artère pulmonaire et du débit cardiaque par la méthode de thermo-
dilution. Cependant aucune information sur la température du tissu myocardique
lui-même n’est fournie. Elle reste une méthode très invasive, pouvant entrainer des
complications liées à sa pose et son passage à travers les différentes parties du cœur
(pneumothorax, infection, lésions ...) [43].

I.2.4.3 L’échocardiographie transœphagienne (ETO)

Le fonctionnement de l’échocardiographie transœsophagienne (ETO) repose sur
l’utilisation d’une sonde ultrasonore émetteur-recepteur émettant plusieurs échos à
travers le milieu. La présence d’inhomogénéitée dans le milieu entraine la réflexion
d’une partie de ces ondes ultrasonores qui génèrent les échos de ces imperfections
vers la sonde. Reliée à un système d’acquisition, elle retranscrit ces échos sous forme
d’image échographique. Adaptée pour son insertion dans l’œsophage, la sonde tran-
sœsophagienne accède à des zones difficiles comme l’atrium gauche et la paroi pos-
térieure du ventricule gauche [44, 45] (Figure V.4.3).

Figure I.2.6 – Sonde transœphagienne (ETO) A. Terminologie utilisée pour la
manipulation de l’ETO B. Quatre positions standards de la sonde entre l’œsophage
et l’estomac et les plans d’imagerie associés [46].

Elle est pratiquée en chirurgie du cœur et de l’aorte thoracique dans un triple
but :

· Confirmer et préciser le diagnostic préopératoire,
· Détecter de nouvelles pathologies qui modifient la stratégie opératoire et anes-

thésique,
· Evaluer le résultat de la correction chirurgicale.

L’inconvénient majeur de cette méthode reste les conditions de la salle d’opé-
ration qui rendent difficile l’observation fine. La sensibilité du monitorage ETO de

21
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l’ischémie en temps réel est en moyenne de 76% en fonction de la formation et l’ex-
périence de l’anesthésiste [47]. Tout comme le cathéter Swan Ganz, la sonde est
constituée d’une thermistance permettant de mesurer la température de l’œsophage
afin d’éviter les brûlures. Aucune information sur la température du myocarde n’est
fournie, cependant les ultrasons ont l’avantage d’être sensibles à une modification
de la température. Des méthodes de thermométrie par ultrasons existent, et l’utili-
sation courante de ce dispositif en chirurgie cardio-vasculaire pourrait être un atout
important pour notre étude.

I.2.4.4 Sonde myocardique

Il existe également une sonde spécialisée dans la mesure de la température du
myocarde (Figure I.2.7). Des thermocouples s’insèrent dans le septum et permettent
une mesure inter-ventriculaire (Smith Medical Level 1 R© [48]). Cette méthode est
cependant très peu pratiquée puisqu’elle demande l’insertion d’une aiguille à travers
le muscle.

Figure I.2.7 – Sonde de mesure thermique du myocarde [48].

La description des dispositifs classiques de surveillances mis en place
durant la chirurgie cardio-vasculaire confirme l’absence de dispositif de
surveillance thermique du cœur autorisant un suivi local et/ou global
en temps réel et non invasif. Certains d’entre eux, comme le cathéter de
Swan Ganz, permettent une mesure de température mais de manière trop
locale et invasive. D’autre part l’ETO pourrait être adaptée à la mesure
thermique, c’est une piste à envisager.
Différentes méthodes de thermométrie appliquées dans le domaine médi-
cal sont présentées à la suite. Les avantages et inconvénients de chacune
d’elles permettront d’éclaircir le choix d’un dispositif multiphysique TIR-
TUS.
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trie tissulaire non invasive

I.3.1 Thermométrie par Résonance Magnétique Nu-

cléaire

Une technique non-invasive et non irradiante qui peut être pratiquée pour des
mesures de température dans le domaine médical est l’imagerie par résonance
magnétique (IRM). L’IRM médical a pour objectif premier l’analyse morpholo-
gique ou tissulaire de structures anatomiques. Elle se base sur les phénomènes de
résonance magnétique nucléaire (RMN) d’un noyau, principalement l’hydro-
gène, très présent chez les êtres vivants constitués de 70 % d’eau.

(a) Cartographies thermiques d’un fantôme, acquises dans trois
plans de l’espace par thermométrie IRM (méthode PRF) [9].

(b) Dispostif IRM clas-
sique

Figure I.3.1 – L’imagerie par résonance magnétique adaptée à la thermométrie.

Placé au sein d’un champs magnétique B0 puissant, le proton d’hydrogène pré-
cèsse 1 autour de celui-ci de manière parallèle ou anti-parallèle. Ces deux situations
correspondent à deux états d’énergie. Par la suite, le proton passe d’un état inférieur
d’énergie à un état supérieur en appliquant un champ électromagnétique d’excita-
tion B1 à la fréquence de résonance PRF. Le système se désexcite (relaxation) en
émettant une onde électromagnétique décroissante [49]. Les temps de relaxation
transversale et longitudinale, respectivement T1 et T2, correspondent aux temps ca-
ractéristiques de la décroissance exponentielle du signal. En réalisant une succession
de "tranches" virtuelles de ces signaux, il est possible de former une image par IRM.
Le diagnostic par IRM peut également être amélioré par l’utilisation d’agents de
contrastes qui sont des molécules réduisant les temps de relaxation. Ils permettent

1. Changement graduel d’orientation de l’axe de rotation.
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de réduire le temps d’examens, mieux distinguer les tissus ou apporter des infor-
mations sur le fonctionnement de certains organes. Des mesures de thermométrie
par IRM ont été pratiquées (Figure I.3.1a) [50]. Elle exploite la sensibilité des para-
mètres RMN à une variation de température. C’est le cas notamment de la densité
du proton d’hydrogène [51], des temps de relaxations T1 et T2 [52, 53, 54,
55, 56], du cœfficient de diffusion D [57, 58, 59], de la fréquence de résonance
du proton [60, 61] et des agents de contrastes [62, 63, 64].

Bien qu’autorisant une résolution spatiale du millimètre, une sensibilité à la tem-
pérature de quelques degrés [65, 66] et une durée d’acquisition de quelques secondes
par images, le coût élevé (au minimum 350 000 $ [67]) et le dispositif lourd et en-
combrant (Figure I.3.1b) limitent grandement son utilisation dans une évaluation
thermique directe du myoarde.

I.3.2 Thermométrie par ultrasons (TUS)

Les dispositifs ultrasonores ont le principal avantage d’être non ionisants, simples
d’utilisation et de faible coût. Ce sont des systèmes compatibles avec différents types
de dispositifs thermiques, notamment pour les procédures HIFU pratiquées pour le
traitement de cancer de la prostate par ultrasons focalisés de haute intensité [68, 69,
70, 71]. Les températures tissulaires peuvent être mesurées par thermométrie ultra-
sonore en détectant les modifications des signaux ultrasonores réfléchis influencés par
un changement de température. Plusieurs caractéristiques acoustiques des tissus se
modifient au cours d’un changement de température. La vitesse de propagation
des ultrasons est le principal paramètre étudié [72, 73]. Elle peut être corrélée au
suivi du déplacement d’écho qui est également une méthode très pratiquée en ther-
mométrie [11, 12, 13, 14, 15, 16]. Il est également possible d’évaluer l’évolution de
l’atténuation acoustique c’est à dire la diminution de l’intensité ultrasonore lors
du passage de l’onde à travers le tissu [74, 75, 76], de l’énergie de rétrodiffusion
c’est à dire l’énergie réfléchie par le tissu [77] ou encore de la fréquence ultra-
sonore c’est à dire le nombre d’oscillations de l’écho ultrasonore [78]. Cependant,
comme évoqué dans l’introduction, la réalisation d’un suivi thermique par ultrasons
implique également quelques contraintes. La majorité de ces méthodes dépendent
d’une relation linéaire approximative pour des changements de température infé-
rieure à 20 ◦C. Une estimation du cœfficient linéaire reliant le signal ultrasonore au
changement de température est effectuée en amont de la thermométrie. Ainsi une
calibration doit être pratiquée durant, un changement de température contrôlée,
à des températures globales et uniformes, et précisément sur le tissu étudié. Dans
le cas d’une chirurgie à cœur ouvert ce processus reste très complexe à mettre en
œuvre.

I.3.3 Optoacoustique

La méthode d’optoacoustique consiste a émettre des ondes lumineuses de manière
impulsionnelle ou en continu à intensité modulée sur le tissu. Une partie de l’énergie
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lumineuse incidente est absorbée par le milieu et produit de la chaleur, qui induit
à son tour une dilatation du milieu. Cette dilatation génère des ondes de pression
qui se propagent dans le milieu et dans toutes les directions. De la même manière
que pour pour la thermométrie ultrasonore, les ondes peuvent être corrélées à la
variation de température [79]. Cette méthode est actuellement appliquée durant les
traitements au laser du fond de l’oeil [80] et ablation de tumeur [81] mais reste
également complexe à mettre en œuvre en salle d’opération.

Figure I.3.2 – Principe de l’optoacoustique [82].

I.3.4 Thermographie infrarouge (TIR)

La thermographie infrarouge est une méthode d’imagerie basée sur la détection
du flux de rayonnement (la luminance) dans le spectre infrarouge, complétée par
un dispositif assurant la transcription en température. La TIR active nécessite la
propagation de flux de chaleur qui peut être généré par méthode optique, acous-
tique (lampes halogènes ou lampes flashs) (Figure I.3.3a) [83]. Cette méthode est
principalement utilisée pour la détection de défaut.

La TIR passive permet l’auscultation du rayonnement de chaleur sans aucune
source extérieure d’excitation thermique. Elle est couramment utilisée du fait de sa
facilité d’application mais demande une identification précise des paramètres d’in-
fluence environnants particulièrement dans le cas de mesure quantitative. Dans de
nombreux cas d’opérations, la TIR a été utilisée comme une technique d’observation
supplémentaire notamment durant les transplantations cardiaques [85] ou l’évalua-
tion de perfusions [86, 87, 88, 89, 90].

Le principal avantage de la TIR relève de sa capacité de mesure sans contact et
de son innocuité qui permet de pratiquer des mesures infrarouges sans danger, di-
rectement sur le patient. C’est une technique aussi bien qualitative que quantitative
qui permet d’obtenir une vision globale non intrusive de la cible mais qui peut éga-
lement fournir une mesure locale précise. Ses limites résident principalement dans
l’influence des conditions environnementales (température atmosphérique, réflexion,
luminosité . . . ) et du fait qu’elle n’effectue que des mesures thermiques de surface.
La TIR active risquant d’influencer les résultats de mesures de dynamique thermique
du muscle cardiaque, n’est donc pas envisagée durant l’étude.
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(a) Principe de la thermographie in-
frarouge active, excitation par lampes
halogènes.

(b) Images TIR d’un cœur,
A. avant et B. 60 min après
le clampage de l’artère co-
ronaire gauche [84]

Figure I.3.3 – Thermographie par infrarouge.

I.3.5 Choix de méthodes

Afin de mener à bien notre investigation, l’état de l’art a permis de sélectionner
les méthodes de thermométrie les plus pertinentes. La thermométrie par RMN est
une technologie qui reste coûteuse et difficile à positionner dans une salle d’opéra-
tion. L’opto-acoustique est une technologie complexe à mettre en place sur un milieu
hétérogène comme le myocarde. La thermométrie par ultrasons est la méthode en-
visagée pour notre étude. Les dispositifs ultrasonores, peu coûteux, applicables en
temps réel avec un temps d’acquisition de l’ordre de la seconde, ont le principal avan-
tage d’être actuellement utilisés à travers l’échographie transœsophagienne (ETO).
Cependant la pratique de la thermométrie par ultrasons présente une difficulté dans
les milieux hétérogènes et demande une importante stabilité. Concernant la TIR,
déjà pratiquée durant des études en chirurgie cardiaque, son principal défaut réside
dans le fait qu’il s’agit d’une mesure en surface.

Le suivi thermique de l’intégralité du myocarde en temps réel du-
rant une opération cardio-vasculaire est ambitieux, c’est pourquoi une
investigation multi-physique semble la plus appropriée afin de pallier aux
inconvénients de chaque méthode. La TIR permettra l’acquisition de la
température surfacique du myocarde et de l’échographie ultrasonore sera
utilisée pour fournir une température en profondeur, ajustée à partir de
la TIR. Les deux méthodes seront corrélées afin de fournir des mesures
de températures précises.
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Conclusion

La description du fonctionnement du cœur et de la pratique de la chirurgie
cardio-vasculaire a permis de faire l’état des lieux des contraintes à surmonter afin
de pouvoir pratiquer un suivi thermique non invasive du muscle cardiaque. Les
principaux outils de surveillance per-opératoire ont été présentés et un état de l’art
des méthodes de thermométrie a permis d’évaluer les avantages et inconvénients
de chacune d’elles en conditions d’opération chirurgicale. Ainsi l’ensemble de ces
informations met en avant deux méthodes : La thermométrie ultrasonore (TUS) et
la thermographie par infrarouge (TIR). L’association de ces deux méthodes pourrait
ainsi fournir un dispositif de suivi thermique non invasif et direct. Le chapitre qui
suit est en premier lieu consacré à l’échographie ultrasonore.
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Introduction

Ce second chapitre présente des expérimentations préalables concernant la mise
en œuvre d’une méthode de thermométrie ultrasonore pour le suivi du réchauf-
fement myocardique. La théorie concernant l’émission et l’acquisition de signaux
acoustiques corrélés à une modification de la température du milieu est introduite
dans la première partie de ce chapitre. Le choix de pratiquer une thermométrie basée
sur le suivi de la vitesse de propagation des ultrasons (méthode echo-tracking) est
développé. Dans un second temps, dans le but d’évaluer la pertinence de la technique
en condition chirurgicale, une étude préliminaire est réalisée sur des échantillons de
myocardes in-vitro. Un processus d’indentation est proposé afin d’identifier la loi ex-
périmentale corrélant la vitesse de propagation des ondes ultrasonores longitudinales
à la température des tissus. L’influence de l’hétérogénéité du milieu sur la précision
de mesure est discutée. Enfin une extension de cette méthode est réalisée sur cœurs
in-vitro entiers. Après discussion des résultats, une amélioration de la méthode est
envisagée.
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II.1 Echographie ultrasonore : Physique et

instrumentation

II.1.1 Principe physique des ultrasons

Les ultrasons (US) sont des ondes mécaniques, correspondant à des perturba-
tions de la position des particules d’un milieu suffisamment dense (solide, liquide ou
gazeux). Ils provoquent des oscillations transmises par le milieu, qui dans le cas des
tissus sont principalement des oscillations d’ondes de volumes longitudinales (ondes
de pression et compression) [91, 92] que l’on peut représenter comme une fonction
sinusoïdale en fonction du temps et de l’espace :

y(t, ~r) = y0sin(~k · ~r − ωt), (II.1.1)

où
· ~k est le vecteur d’onde,
· ~r est le vecteur de position,
· ω [rad s−1] est la pulsation ω = 2π · f ,
· f [Hz] est la fréquence,
· T [s] est la période T = 1

f
,

· λ [m] la longueur d’onde avec λ = c
f
.

Les ultrasons se propagent dans les tissus suivant la vitesse de ces oscillations
notée c [m s−1]. Cette vitesse dépend notamment des caractéristiques mécaniques du
milieu (densité, rigidité, compressibilité). Pour les fluides, elle peut être décrite par
l’équation suivante :

c =

√

K

ρ
[m s−1] (II.1.2)

où K [kgm−1 s
−2
] est le module de compressibilité(rigidité), et ρ [kgm−3] la masse

volumique du milieu. La vitesse de propagation des ultrasons dépend de la résistance
du milieu au passage de l’onde qui se caractérise par impédance acoustique :

Z = ρ · c [kgm−1 s−2]. (II.1.3)

De ce fait lorsqu’un milieu se constitue d’un obstacle (par exemple une tumeur)
dont la densité est différente du milieu, les ondes qui se propagent vers l’obstacle
vont rencontrer une différence d’impédance, une partie de l’onde va alors notamment
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se réfléchir. Cette notion est très importante et permet d’intégrer les trois types fon-
damentaux de perturbations que peut rencontrer les ultrasons lors de leurs propaga-
tions dans les tissus : le phénomène de réflexion/transmission, la diffraction
lorsque l’onde est déformée par l’obstacle et l’absorption lorsque l’énergie ultraso-
nore est convertie en énergie thermique au cours de la propagation. L’ensemble de
ces phénomènes provoque une diminution de l’intensité ultrasonore I [Wm−2]. Gé-
néralement, l’atténuation est mesurée afin d’estimer la perte progressive d’énergie
lors du passage de l’onde à travers le milieu :

I = I0 · e
−αx (II.1.4)

où I est l’intensité à la profondeur x, I0 l’intensité initiale pour x = 0, et α [m−1] le
cœfficient d’atténuation du tissu.

Le cœfficient d’atténuation varie également avec le carré de fréquence de l’onde :
α = k · f 2. Plus la fréquence est élevée, plus l’onde est absorbée rapidement. Ainsi
celle-ci a une influence déterminante sur la profondeur d’exploration (Tableau II.1.1).
Dans le domaine médical, les fréquences d’émission utilisées s’échelonnent entre 1 et
12 MHz. Pour notre étude le choix s’est porté sur une sonde à 2, 25 MHz permettant
une profondeur de pénétration jusqu’à 30 cm.

Tableau II.1.1 – Fréquence en fonction de la profondeur de pénétration.

Fréquence [MHz] Profondeur [cm]
2− 3, 5 > 15

5 10
7, 5 5− 6

10− 12 2− 3

II.1.2 Transducteur à ultrasons

Afin de générer des ultrasons dans un milieu, un transducteur électro-acoustique
est utilisée générant des vibrations mécaniques qui seront transmises dans le milieu
par couplage acoustique. La détection des ondes de retour peut se faire par le même
transducteur (capteur US émetteur-récepteur) qui détecte les vibrations à la surface
du milieu.

D’une façon générale, un capteur US est constitué autour d’une pastille piézo-
électrique qui est l’élément actif du capteur, d’un bloc amortisseur (ou backing)
et d’une face avant (face de protection et/ou ligne à retard) (Figure II.1.1). La
pastille piézoélectrique possède des faces parallèles, métallisées de façon à réa-
liser deux électrodes auxquelles sont soudés les fils de connexion. Pour limiter les
vibrations vers l’arrière du capteur et leur durée, la pastille est placée sur le bloc
amortisseur réalisé en matériau dense et très absorbant (métal lourd). L’ensemble
de ces deux éléments est relié par une fine couche de colle à la face avant, devant la
pastille piézoélectrique. Cette face joue un double rôle de protection contre les chocs
mécaniques et d’étanchéité. Elle permet également de décoller temporellement les

33



II.1. Echographie ultrasonore : Physique et instrumentation

Figure II.1.1 – Structure générale d’un capteur ultrasonore.

échos utiles pour les mesures et accessoirement de se placer au delà la a zone de
champs proche (ligne à retard). Une lame adaptation peut également être insérée
afin de faciliter le transfert énergétique entre le milieu piézo-électrique relativement
rigide et le milieu de propagation souvent beaucoup plus souple.

L’élément piézoélectrique a la capacité de convertir une énergie électrique en ac-
tion mécanique et réciproquement. Stimulé par une tension électrique sinusoïdale à
sa surface, de fréquence f0, l’élément change de forme, se mettant à vibrer à cette
même fréquence et génère une onde acoustique. Inversement, heurté par des ondes
ultrasonores, il se polarise électriquement fournissant un signal électrique représen-
tatif du milieu traversé par l’écho ultrasonore [93]. Les matériaux présentant un
comportement piézoélectrique sont par exemple le quartz, des produits synthétiques
tels que le niobate de lithium, le sulfate de lithium ou des céramiques férroélectriques
tels que le titanate de baryum et le titanate zirconate de plomb.

(a) Transducteur in-
dustriel mono-élément.

(b) Sonde médicale li-
néaire multi-éléments.

Figure II.1.2 – Capteurs ultrasonores mono et multi-éléments.

Un transducteur mono-élément n’émet et ne reçoit qu’un seul train d’ondes alors
qu’un transducteur multi-éléments possède plusieurs éléments piézo-électriques (ty-
piquement de 64 à 256) pouvant être excités séparément. La majorité des expériences
réalisées durant ces travaux utilise un transducteur mono-élément (Figure II.1.2a).
Des expériences ont également été pratiquées à partir d’une sonde linéaire multi-
éléments (Figure II.1.2b).
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II.1.3 Echographie ultrasonore

L’échographie ultrasonore consiste à utiliser des échos ultrasonores pour ré-
cupérer les informations sur un milieu. Le mode de réflexion repose sur l’utilisation
d’un seul transducteur par opposition à un fonctionnement en transmission. Le cap-
teur est posé au contact du tissu par l’intermédiaire d’un film de couplage (par
exemple un gel dont l’impédance acoustique est proche de celle du milieu) qui fa-
cilite la transmissions des ondes ultrasonores vers le milieu. Dans le cas particulier
présenté sur la figure II.1.3a, si l’on excite le capteur au moyen d’une brève im-
pulsion électrique, le premier écho sur l’oscillogramme est appelé écho d’émission
(Figure II.1.3b). En l’absence d’inhomogénéités, le train d’ondes progresse dans le
milieu et sera réfléchi lorsqu’il atteint le socle ou tout autre variation d’impédance
suffisante. Il refait alors la progression inverse jusqu’au capteur où il génère un signal
électrique correspondant à l’écho de fond. Le temps que met cet écho pour revenir
au transducteur correspond au temps de vol t [s]. L’ensemble du signal électrique
perçu permet d’obtenir un échogramme, appelé A-Scan.

(a) Positionnement du capteur sur le
tissu.

(b) A-Scan : Exemple de signal électrique
perçu.

Figure II.1.3 – Principe de l’échographie ultrasonore.

La présence de diffuseurs dans le milieu traversé, courant dans les tissus inhomo-
gènes comme le muscle cardiaque, provoque notamment un phénomène de diffusion
d’une partie du train d’onde. Les échos de ces imperfections, visibles sur l’oscillo-
gramme, entrainent une diminution de l’intensité ultrasonore de l’écho de fond, au
même titre que l’absorption par le milieu. Cet effet peut nuire à la précision de
mesures.

II.1.4 Thermométrie par ultrasons sur tissu : mé-

thode du déplacement d’écho

Il existe différentes méthodes de thermométrie ultrasonores permettant d’évaluer
une modification de la température du milieu. Parmi celles-ci, citées dans le chapitre
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I.3.2 précédent, la méthode basée sur l’évaluation du décalage de l’écho, semble la
plus adaptée à nos conditions de mesures. Cette méthode exploite les déplacements
de l’écho induits par un changement de température du milieu (Figure II.1.4).

Figure II.1.4 – Influence d’un changement de température de milieu sur un même
écho.

Dans le cas de la réflexion dans un milieu pouvant se dilater, les deux méca-
nismes responsables du déplacement de l’écho sont l’influence thermique sur la vi-
tesse acoustique et la dilation physique du tissu due à son réchauffement (ou à son
refroidissement). Le premier mécanisme induit une non uniformité de la vitesse des
ultrasons à travers le milieu et entraine des altérations de l’écho tandis que le second
modifie la distance parcourue par l’écho au cours du réchauffement ce qui modifie
également le temps de vol t(T ) de l’écho :

t(T ) =
2d(T )

c(T )
[s], (II.1.5)

où c(T ) correspond à la vitesse de propagation des ultrasons à la température T et
2d [m] est le parcours (aller-retour) réalisée par l’écho.
Lorsque le muscle cardiaque subit une variation de température, la vitesse de pro-
pagation des ultrasons varie proportionnellement à la variation de température ∆T
[14, 15] :

∆c ≈ a ·∆T, (II.1.6)

avec ∆c = c(T ) − c(T i) avec c(T i) la vitesse à température initiale. Cette loi est
une approximation et la linéarité n’est valide que lorsque l’on considère de faibles
variations de températures (inférieures à 20◦C) . D’après l’équation II.1.6, la vitesse

36



II.1. Echographie ultrasonore : Physique et instrumentation

de propagation des ultrasons à la température T peut être exprimée de la manière
suivante :

c(T ) = a ·∆T + c(T i). (II.1.7)

En exploitant cette équation et l’équation II.1.5, la variation de température
peut alors s’exprimer en fonction du décalage temporel ∆t [10, 12, 74, 14, 94, 13,
15] :

∆T =
ci
a
·

(

2d

∆t · ci
− 1

)

. (II.1.8)

C’est à partir de cette équation qu’un suivi de température va être réalisé par
la suite. En raison de l’hétérogénéité et de la dilatation spécifique des tissus, la lit-
térature propose un étalonnage préliminaire généralement réalisé sur l’échantillon
d’interêt afin de déduire spécifiquement le cœfficient a. Dans le cadre de la chirurgie
cardiaque, ces étalonnages ne peuvent être réalisés en raison de contraintes opéra-
tionnelles.

Un des premiers objectifs consiste donc à caractériser le cœfficient a
spécifique aux tissus cardiaques. Pour ce faire, une étude préliminaire
de caractérisation du muscle cardiaque est réalisée dans le paragraphe
suivant. L’objectif est d’évaluer l’impact de l’hétérogénéité du milieu sur
l’estimation du cœfficient a et donc sur la précision des mesures tempé-
rature.
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II.2 Détermination générale du cœfficient a
à partir d’échantillons de myocardes por-

cins in-vitro

Une première série d’expérimentations sur échantillons biologiques in-vitro a été
réalisée. L’objectif est d’établir une relation entre la vitesse de propagation des
ultrasons et la température spécifique au myocarde, sans phénomène de dilation
thermique. Pour ce faire, une méthode d’indentation est exploitée [95]. La célérité
est mesurée entre 10 et 30 ◦C, il s’agit de la gamme de température sur laquelle le
réchauffement du myocarde peut s’effectuer durant une intervention cardiaque. La
valeur du cœfficient d’étalonnage a, dans le cas d’échantillons, est déduite et permet
d’appender la suite des mesures par thermométrie ultrasonore.

II.2.1 Dispositif expérimental

II.2.1.1 Méthode de mesure par indentation :

Le banc expérimental utilisé est illustré Figure II.2.1.

(a) Schéma explicatif du dispositif expérimental. (b) Photo du banc de me-
sure.

Figure II.2.1 – Dispositif expérimental permettant l’estimation de la vitesse de
propagation des ultrasons en fonction de la température d’échantillons de myocarde
in-vitro.
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myocardes porcins in-vitro

Dans le cadre de la caractérisation ultrasonore du myocarde, des échantillons
sont extraits de cœurs de porc in-vitro provenant d’un producteur local. L’expéri-
mentation est donc pratiquée sur 15 échantillons de myocardes taillés en forme de
cube d’environ 20 mm de côté.

Le capteur ultrasonore (Fréquence de 2, 25 MHz, V323-SM, Olympus c©, France)
relié à un générateur d’impulsions (5900 modèle PR, Olympus, France) est posi-
tionné au contact de l’échantillon et génère des ondes ultrasonores dans le milieu.
Les échos réfléchis sont acquis par le même dispositif et visualisées sur un oscillo-
scope (WaveRunner, LeCroy Corporation, France).

La technique d’indentation [95] évalue la vitesse de propagation des ultrasons du
myocarde sans mesurer l’épaisseur de l’échantillon (Figure II.2.1a).
Le déplacement vertical de la sonde fixée à un moteur micromètrique (Newport RI,
USA) est commandé. Le capteur pénètre progressivement d’un pas connu ∆z dans
l’échantillon, avec une résolution de déplacement de 1 µm. Ce dernier vient légère-
ment comprimer le tissu suivant la profondeur de pénétration qui doit rester dans
le domaine élastique de l’échantillon, soit environ 2% de déformation acceptable. Le
déplacement maximal le long de l’axe z est donc limité à 2, 5 mm pour 10 déplace-
ments soit un pas de déplacement égale à ∆z = 250 µm .

(a) Evolution de la position temporelle des
échos ultrasonores lors d’un déplacement
∆z connu du capteur US.

(b) Régression reliant le retard de l’écho ∆t

en fonction du déplacement du capteur US
∆z et estimation de le vitesse de propaga-
tion des ultrasons.

Figure II.2.2 – Méthode par indentation : acquisition des signaux et traitement.

Pour une température donnée, à chaque déplacement de la sonde dans l’échan-
tillon, la distance de parcours des ondes se réduit modifiant le temps de vol et
l’amplitude de l’écho de fond. A titre d’exemple, la Figure II.2.2a présente deux
signaux expérimentaux mesurés à deux positions différentes du capteur US. Tandis
qu’ici aucune modification significative de l’amplitude du signal ne peut être ob-
servée, leurs temps de vols sont clairement différents. Les temps d’arrivés de l’écho
t sont tracées en fonction des déplacements du capteur ∆z durant lesquelles elles
ont été acquises (Figure II.2.2b). Une régression linéaire est calculée fournissant la
pente η. Directement liée à la vitesse de propagation des ondes ultrasonores c de
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l’échantillon par :

c =
2

η
. (II.2.1)

Ainsi pour une température donnée, cette méthode permet de mesurer la vitesse
de propagation de l’onde ultrasonore en s’affranchissant de la mesure précise de la
dimension de l’échantillon.

II.2.1.2 Contrôle thermique des échantillons :

Cette méthode d’indentation est appliquée à différente température (après sta-
bilisation) afin d’obtenir une loi entre vitesse de propagation des ultrasons et la
température pour un milieu donné. La gamme de température expérimentale dé-
terminée pour l’ensemble des expériences in-vitro débute à 10 ◦C, température aux
alentours de laquelle le cœur est théoriquement refroidi par la solution cardioplé-
gique. Le suivi d’un réchauffement jusqu’à 30 ◦C semble pertinent pour notre étude
puisqu’il correspond à la gamme de température que peut atteindre le myocarde
par réchauffement naturel au cours de la chirurgie. L’échantillon est donc chauffé
progressivement de 10 à 30 ◦C, par pas de 5 ◦C. Le contrôle se fait à l’aide d’un
bain d’eau thermostatée (Bioblock Scientific, Etats-Unis). Les tissus étant consti-
tués de 73% d’eau [96], un réchauffement à partir d’un bain évite l’assèchement
et/ou une modification des propriétés physiques de l’échantillon qui est immergé.
Deux thermocouples en forme d’aiguilles de type T 1 (HYP1, Omega Engineering,
France) d’une précision de ±0, 5 ◦C mesurent localement les températures en surface
et au centre de l’échantillon. La stabilité en température est donnée localement par
les thermocouples mais aussi par la stabilité temporelle de l’écho de fond (Figure
II.2.3).

Figure II.2.3 – Suivi des déplacements d’écho au cours du réchauffement du tissu
est utilisée pour estimer l’équilibre de la température du milieu.

L’acquisition simultanée et en temps réel des signaux ultrasonores et des me-
sures de thermocouples est réalisée à partir d’un programme spécifique développé
sous Labview c© (National Instruments, Etats-Unis). Dans un second temps, ce même

1. Composition Cuivre-Constantan, classe de tolérance 1. Détails disponibles en annexe B.
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programme effectue un post traitement des signaux acoustiques. La vitesse de pro-
pagations des ultrasons est estimée à partir de l’équation II.2.1.

II.2.2 Vitesse expérimentale c(T ) dans le myocarde

de porc in-vitro

II.2.2.1 Résultats de mesures : comparaison des données

La Figure II.2.4 présente les vitesses acoustiques expérimentales mesurées sur les
15 échantillons myocardiques à différentes températures comprises entre 10 et 30 ◦C.
Sur ce même graphe, des données de la littérature sont positionnées [97] - [111]. Les
données expérimentales permettent d’étendre la gamme d’étude et confirment la
dépendance linéaire de la vitesse de propagation des ultrasons en fonction de la
température des échantillons de myocarde. Ces résultats permettent donc de définir

Figure II.2.4 – Estimation de la vitesse de propagation des ultrasons en fonction
de la température au sein d’échantillons de myocardes.

une loi expérimentale linéaire reliant la vitesse de l’onde ultrasonique longitudinale
à la température du tissu myocardique (T en ◦C) :

c(T ) = (2± 0, 5) · T + 1509, 2± 12.1 [m s−1]. (II.2.2)

Ces expériences conduisent à l’identification du cœfficient d’étalonnage a de l’équa-
tion II.1.8 :

a = ā± δa = 2± 0, 5 [m s−1 ◦C−1], (II.2.3)

où δa = 1, 96 σ = 0, 5 correspond à l’intervalle de confiance à 95 %. Induites par la
forte hétérogénéité du tissu cardiaque, ces ±25% d’incertitude pourraient conduire
à des difficultés quant à l’identification de la température des tissus. Leur influence
sur la précision d’un suivi de température T est discuté dans le paragraphe suivant.
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II.2.2.2 Estimation de la précision de mesure de T

L’équation II.1.8 permet, à travers l’estimation du paramètre a de la relation
(II.2.3), la détermination de la variation de température de l’échantillon avec l’erreur
absolue suivante :

δ∆T =

√

[

(

δa
a

)2
+
(

δd
d

)2
+
(

δc(T i)
c(T i)

)2

+
(

δc(T )
c(T )

)2
]

·∆T 2. (II.2.4)

d est mesurée par une méthode classique de thermométrie US. En considérant
une erreur maximale de δd/d de 8, 6% (cf paragraphe II.3.1.1) et l’erreur sur la
vitesse estimée par l’équation (II.2.2), l’erreur relative δ∆T

∆T
concernant l’évolution

de la température ∆T est estimée à 26, 5%. Les conséquences de cette erreur de
mesure sur l’application d’une thermométrie par ultrasons sur le muscle cardiaque
sont discutées par la suite.

II.2.2.3 Discussion

Cette expérimentation permet de faire le point sur plusieurs aspects de l’étude.
Tout d’abord, bien que les expérimentations soient effectuées sur des échantillons
de myocardes in-vitro, la comparaison avec des données de la littérature provenant
d’expériences réalisés sur cœurs aussi bien in-vivo que in-vitro 2 est en accord avec
l’hypothèse d’une loi de comportement c(T) linéaire similaire, pour du myocarde
in-vivo. Cependant une différences non négligeable des propriété tissulaires existe
entre un muscle cardiaque viable et in-vitro (Figure II.2.5).

(a) Myocarde sain (b) Myocarde aux
cellules nécrosées

Figure II.2.5 – Coupe micro-histologique de muscle cardiaque de porc [88].

La dispersion de mesures est aussi bien visible sur les données expérimentales
que théoriques. L’imprécision de mesure semble provenir de l’hétérogénéité du muscle
cardiaque. La présence de diffuseurs dans un milieux fibreux comme le muscle car-
diaque a été étudiée [112, 113, 88]. Une erreur de mesure sur la vitesse des ultra-
sons de ±5m s−1, due à l’anisotropie du milieu est évaluée par les auteurs.Vu les
incertitudes que nous venons de calculer, une variation de température de 20 ◦C (ré-
chauffement) conduit à une erreur possible de ±5 ◦C. Pour le praticien, mesurer un
réchauffement de l’ordre de 10 ◦C est envisageable, ce qui conduit à une incertitude

2. Un tableau détaille les mesures expérimentales des auteurs disponible en annexe C
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de ±2, 5 ◦C, nous invitant à poursuivre l’étude de faisabilité.

Cette première expérimentation a permis de caractériser le tissu myo-
cardique à travers une méthode d’indentation sur muscle cardiaque. Une
relation linéaire c(T) a été identifiée et a permis d’extraire une estimation
du cœfficient a = ā± δa = 2± 0, 5 m s−1 ◦C−1. De plus, l’importante hétéro-
généité du milieu a été évaluée et permet d’appréhender les contraintes
de la thermométrie par ultrason en milieu opératoire.
Une seconde série d’expériences in-vitro va être menée afin d’estimer sa
répercussion sur les mesures de température sur cœur entier.
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nore sur cœurs porcins in-vitro

En exploitant la loi expérimentale (II.2.2) développée dans l’étude préliminaire
du paragraphe II.2, un premier test de suivi thermique par ultrasons est pratiqué sur
50 cœurs porcins in-vitro. Le protocole établi est présenté et les paramètres initiaux
déterminés. Des résultats seront évalués par la suite et la précision de mesure ainsi
que son application en condition de chirurgie cardiovasculaire seront discutées.

II.3.1 Protocole expérimental sur cœurs in-vitro

Une procédure expérimentale est proposée afin d’appliquer un suivi en temps
réel de l’évolution de la température sur des cœurs porcins. Le dispositif de mesure
est similaire à celui employé dans le paragraphe précédent, cependant le processus
d’indentation ne peut être appliqué. Des tests pratiqués en laboratoire attestent que
l’indentation, même avec de très faibles déplacements, provoque une déformation
du cœur notamment sur les parois ventriculaires creuses fournissant des mesures de
célérités erronées. Pour palier cette contrainte, l’épaisseur d de la zone de mesure
et la vitesse initiale de la propagation des ultrasons ci sont estimées préalablement
au suivi d’un changement de température. Les cœur sont conservés à température
initiale de 10 ◦C et directement placé dans un bain d’eau à 30 ◦C. Les mesures sont
donc effectuées lors de réchauffement de myocarde, sans passer par des palliers de
température.

II.3.1.1 Estimation des paramètres initiaux : ci et d

La première étape consiste, à évaluer la distance d de propagation des ultrasons
dans le tissu. Nous utilisons la loi expérimentale II.2.2 pour déduire la vitesse de
propagation des ultrasons de la température initiale ci du tissu. A titre d’exemple,
pour une température initiale de 10 ◦C, ci est égale à :

ciT=10
= 1529, 4± 10, 4 [m s−1]. (II.3.1)

L’épaisseur d est alors calculée en utilisant l’équation II.1.5. Dans ces conditions,
l’incertitude de mesure δd peut être évaluée :

δd = δt · ci + δci · t (II.3.2)
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Pour une fréquence de capteur de 2, 25MHz, l’erreur de mesure de temps de vol
est évaluée à une période, soit δt = 1

2,25·106
= 4 · 10−7s. Ainsi, pour une épaisseur de

myocarde de 10 mm, l’erreur relative vaut δd/d = 8, 6%.

II.3.1.2 Protocole de suivi thermique

Durant ces tests de thermométrie ultrasonore, le capteur est positionné préfé-
rentiellement sur la paroi ventriculaire gauche (Figure II.3.1) qui est une région
cruciale concernant la protection myocardique. Afin d’assurer la stabilité durant son
changement de température, tous les cœurs sont sectionnées en coupe frontale et
positionnées sur une plaque, au fond du bain thermostaté.

Figure II.3.1 – Adaptation du banc expérimental pour un suivi thermique sur cœur
entier in-vitro.

L’écho se propageant à travers la paroi ventriculaire est acquis par le dispositif.
A l’inverse de l’expérimentation précédente (Paragraphe II.2) le capteur reste fixe
et n’effectue pas de déplacement vertical sur la paroi. A partir d’une température
initiale de 10 ◦C contrôlée par un thermomètre numérique, la température du bain
est augmentée jusqu’à 30 ◦C. Les acquisitions d’échos sont effectuées toutes les 60
secondes afin de suivre le décalage temporel des échos ultrasonores. Le changement
de température ∆T est déduit à partir des équations II.1.8 et II.2.3.

II.3.2 Résultats des mesures de température sur cœurs

in-vitro

II.3.2.1 Estimation de l’erreur relative des mesures de tem-
pérature

La Figure II.3.2 présente, pour les 50 expériences effectuées, les erreurs relatives
calculées entre les températures finales mesurées par les thermocouples (T TH

f ) et
celles estimées par thermométrie US (TUS

f ). L’erreur relative minimale est évaluée
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à 0, 5% (0, 1 ◦C de l’erreur absolue) soit une concordance presque parfaite entre les
mesures par thermocouples et ultrasons. A l’inverse, l’erreur relative maximale est
estimée à 54, 2% (10, 7 ◦C de l’erreur absolue). Dans l’ensemble, l’erreur moyenne
est de 20, 3% correspondant à une erreur absolue de mesure ±4, 2 ◦C .

Figure II.3.2 – Pourcentage d’erreur relative de l’estimation de la température
finale par ultrasons pour chacune des 50 expériences. La droite correspond à la
valeur moyenne de l’erreur relative.

Les écarts de mesures peuvent être expliqués en partie par l’influence de l’orienta-
tion des fibres musculaires du myocarde sur la vitesse de propagation des ultrasons.
La littérature révèle une anisotropie moyenne de 1, 3% (soit approximativement une
erreur de vitesse de 20 m s−1) durant des expérimentations sur myocardes in-vitro
(nhumain = 7 et nanimal = 7 respectivement) [73, 72]. Cependant l’application directe
de notre dispositif de thermométrie au cours d’opération cardiaque ne permet pas
d’évaluer l’orientation des fibres musculaires en amont de la mesure.

De plus, une diminution de la vitesses de propagation des US dans les tissus adi-
peux est observée. La teneur en gras du muscle cardiaque peut avoir une influence
sur le suivi thermique par ultrasons. [114] Les erreurs ci-dessus, induites par la forte
hétérogénéité des tissus myocardiques, sont par ailleurs conformes à l’incertitude δa
observée sur les échantillons de myocarde (cf équation II.2.3) et correspondent à des
écarts estimés sur les réchauffements globaux. La mise en place d’un monitoring sur
une large variation de température induit de fait une forte imprécision de mesure
par ultrasons. Cependant, pour une variation de température inférieure à 10 ◦C,
l’imprécision de mesure ne dépasse pas les ±2, 1 ◦C. Il semblerait donc qu’en limi-
tant le réchauffement, cette méthode puisse permettre de fournir au chirurgien une
indication pertinente sur l’évolution thermique du cœur.

II.3.2.2 Evaluation de réponse thermique dynamique du myo-
carde

A titre d’exemple, les graphes de la Figure II.3.3 présentent les évolutions de
température de trois parois de myocardes porcins in-vitro. Leurs épaisseurs d ont
été estimées à partir de l’équation II.1.5 et valent respectivement 21.93 · 10−2 m,
2.9 · 10−2 m et 2, 83 · 10−2 m.
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(a) Expérience 31 (d = 2, 90 · 10−2 m ; ac = 1, 86).

(b) Expérience 47 (d = 1, 93 · 10−2 m ; ac = 1, 52).

(c) Expérience 49 (d = 2, 83 · 10−2 m ; ac = 2, 34).

Figure II.3.3 – Température mesurée sur trois parois ventriculaires.
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Les cercles rouges représentent les températures évaluées par ultrasons et dé-
terminées à partir de l’équation II.1.8 avec un a fixe = 2 m s−1 ◦C−1. Les deux
courbes grises en pointillés correspondent à l’intervalle de confiance induit par δa =
0, 5m s−1 ◦C−1. Les deux lignes, pleine et en tiret (respectivement bleue et rouge),
correspondent aux températures estimées par les deux thermocouples T position-
nés en profondeur, l’un à proximité du capteur US, et l’autre tangentiellement à la
surface de la paroi.

Il est important de noter qu’un gradient de température existe à l’intérieur du
myocarde conduisant à des différences entre la TUS et les températures locales
mesurées. Ces deux estimations cependant convergent vers une valeur finale de
T TH
f = 30 ◦C normale.

Globalement, la comparaison des mesures expérimentales par TUS à celles de
contrôle par thermocouple interne indique une même tendance de réchauffement
lorsque l’on prend en compte les courbes d’incertitude de mesures. La différence
relative maximale étant d’environ 25 %, correspondant à δa.

Plus spécifiquement, sur le graphe II.3.3a, l’erreur relative entre la température
finale de 30 ◦C et la température TUS

f estimée par ultrasons est de 6, 2 %, ce qui
correspond à ± 1, 2◦C. Dans la figure II.3.3b, cette erreur est beaucoup plus grande,
allant jusqu’à 19 %, soit ±3, 5 ◦C. Quant au graphe II.3.3c, l’erreur relative est es-
timée à 17, 8 % soit ±3, 4 ◦C.

Dans une première étape de réchauffement entre 10 et 20 ◦C, la tendance ther-
mique estimée par ultrasons est globalement en bon accord avec celle estimée par le
thermocouple interne (Figure II.3.4). Sur l’expérience de nouveau illustrée graphe
II.3.4a, l’erreur maximale est de ±1 ◦C. Sur le graphe II.3.4b de la seconde expé-
rience cette erreur est de ±1, 6 ◦C et pour la dernière expérience, graphe II.3.4c,
l’erreur est infime ±0, 2 ◦C.

(a) Expérience 31. (b) Expérience 47. (c) Expérience 49.

Figure II.3.4 – Zoom des expériences précédentes de 10 et 20 ◦C.

Cette première observation, confirme que les ultrasons intègrent la température
le long de leur trajet de propagation et que le réchauffage est d’abord un processus
de surface, due à une interaction étroite avec le milieu environnant. Cette analyse
est en accord avec les études présentées dans la publication de Pouch et al. [10]. Ces
résultats confirment enfin que la mesure par ultrasons peut fournir une estimation
précise de la température sur une gamme de réchauffement inférieure 10 ◦C.
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II.3.2.3 Post-calibration

Toutes les mesures ont été effectuées avec une valeur de a obtenue précédemment
(cf Chapitre II.2, équation II.2.3). Même si la calibration de a avant une opération
n’est pas envisageable durant la chirurgie cardio-vasculaire, on peut l’appliquer en
post traitement. L’objectif est d’évaluer la qualité de la thermométrie ultrasonore ca-
librée pour chacune des 50 expériences et également d’évaluer la valeur de cœfficient
a optimale, renommé ici ac. Comme présentée sur la figure II.3.5, les températures
finales mesurées par ultrasons sont fixées de sorte que T TH

f = TUS
f = 30 ◦C. La

valeur de a normalement attendue est alors réévaluée.

(a) Thermométrie avec le a fixé à
2 m s−1 ◦C−1.

(b) Repostionnement de la courbe de
température et estimation de la valeur
de ac.

Figure II.3.5 – Calibration de la courbe de thermométrie par ultrasons, exemple
de l’expérience 47 en post-traitement.

Cette procédure, à proximité des pré-calibrations proposées dans les études axées
sur la thermométrie HIFU [10, 13, 15], conduit à une estimation moyenne de ac égale
à 2, 05±0, 96 m s−1 ◦C−1, en accord avec l’équation (II.2.3). Sur les trois expériences
présentées à la figure II.3.3, les courbes calibrées sont représentées par des losanges
et ont été obtenues avec un facteur ac = 1, 86 m s−1 ◦C−1, ac = 1, 52 m s−1 ◦C−1 et
ac = 2, 34 m s−1 ◦C−1, respectivement pour la figure II.3.3a, la figure II.3.3b et la
figure II.3.3c. Une dynamique thermique du myocarde plus proche de celle mesurée
par le thermocouple interne est observée et, mis à part pour la seconde expérience
(Graphe II.3.4b) où l’erreur maximale est minimisée à ±0, 7 ◦C, la calibration n’ap-
porte pas plus de précision sur une gamme de température inférieure à 10 ◦C. Celle-ci
peut donc être omise en situation per-opératoire pour suivre des réchauffements de
l’ordre de la dizaine de degrés.

L’influence de la dilatation thermique est également abordée pour ces mesures,
puisque contrairement aux expériences par méthode d’indentation du capteur (cf
Chapitre II.2), l’épaisseur est estimée et les mesures de températures sont pra-
tiquées sur des demi-cœurs et non des échantillons. Les données dans la littéra-
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ture fournissent une approximation du cœfficient de dilatation thermique égale à
α = 1, 20 · 10−4 ◦C−1 [13]. De ce fait, l’épaisseur en fin de réchauffement notée df ,
en fonction de la température peut être estimée par df = d0 · (1 + α∆T ). A titre
d’exemple, pour l’expérience 48 (Figure II.3.3b), l’épaisseur mesurée à 10 ◦C est
égale à d0 = 2, 832 ·10−2 m. En appliquant le cœfficient de dilatation thermique, elle
est estimée en fin de réchauffement à df = 2, 839 · 10−2 m. La dilation thermique du
muscle cardiaque, pour un changement de température de 20 ◦C, n’a donc que très
peu d’influence. La valeur du cœfficient a n’est pas modifiée, ou très peu (inférieure à
0,01). Ce n’est donc pas ce facteur qui est responsable de la dispersion du cœfficient a.

Pour être précise, la thermométrie par ultrasons requiert une calibra-
tion dans le cas d’un réchauffement supérieur à 10 ◦C. Ce type de méthode
est déjà pratiquée dans certaine étude [115, 116, 15, 117]. Les auteurs
pratiquent, en amont de la thermométrie ultrasonore, un réchauffement
global et uniforme de l’échantillon, avec un contrôle de température pré-
cis. Dans les conditions d’une chirurgie cardiovasculaire, la précalibration
n’est pas envisageable. Cependant, la méthode de mesure reste favorable,
à condition d’un réchauffement inférieure à 10 ◦C, l’erreur de mesure est
alors minimisée à 2 ◦C. Cela pourrait constituer une aide importante dans
le contrôle de la température du myocarde car rappelons, qu’une simple
mesure surfacique par thermographie infrarouge, n’est pas envisageable
au vue de l’écart de température interne-externe du cœur en début de
réchauffement.
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Conclusion

Dans un premier temps, la relation linéaire c(T ) de l’évolution de la vitesse des
ondes longitudinales, spécifique au myocarde, est estimée sur une gamme de tempé-
rature de 10 à 30 ◦C. Le cœfficient d’étalonnage qui permet de relier la température
à la mesure de vitesse, est évalué à 2± 0, 5 m s−1 ◦C−1. Un calcul d’incertitude a été
également proposé.

En utilisant cette loi dans une procédure d’écho-tracking, des mesures par ther-
mométrie ultrasonore sur 50 cœurs in-vitro, dans des conditions proches de celles de
la chirurgie ont été réalisées. L’étude a prouvé, qu’en raison d’une forte hétérogénéité
des tissus cardiaques, des erreurs importantes de mesures étaient estimées lorsque
le suivi de température était appliqué sur une gamme de température supérieure à
10 ◦C. Sans un étalonnage au préalable, une erreur moyenne de 20, 3% soit 4, 2 ◦C
est évaluée sur l’estimation de la température. Cependant, durant les 10 premiers
degrés de réchauffement, le suivi thermique sans calibration, c’est à dire avec un
cœficient a fixé à 2, présente une erreur de mesure minimisée et évaluée inférieure à
2 ◦C. Cette technique peut donc fournir des informations fiables sur le réchauffement
les tissus cardiaques, du moment qu’il ne dépasse pas les 10 ◦C.

Afin de consolider les mesures pratiquées par thermométrie ultrasonore et dans
le cas d’un réchauffement supérieur à 10 ◦C, une seconde étude est mise en œuvre.
L’objectif est d’exploiter le suivi de température surfacique, plus facile à mettre en
place, pour évaluer la température moyenne en profondeur. Ces mesures pourront
également être corrélées aux mesures de thermométrie par ultrasons. Le dispositif
thermique mis en place en salle d’opération fournira alors un suivi de la température
direct en surface et en profondeur d’un cœur lors d’une intervention.
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Introduction

Comme nous venons de le voir, nous ne disposons pas de mesure non invasive
de la température de profondeur, notamment lors des réchauffements au delà de
10 ◦C. Cependant la mesure de température en surface est une mesure accessible,
notamment avec la thermographie par infrarouge (TIR).
L’objectif de ce chapitre est de présenter le développement d’une technique de mesure
de température en profondeur à partir d’une mesure de température de surface du
myocarde.
La première partie de ce chapitre expose la théorie de transfert de chaleur entre
le muscle cardiaque et son environnement. Elle permet de proposer l’équation sur
laquelle repose l’hypothèse d’une mesure de température moyenne en profondeur à
partir d’une mesure thermique de surface.
Dans la seconde partie, une simulation sous éléments finis est effectuée. Le modèle
permet dans un premier temps d’estimer, à partir du gradient de température, la
température moyenne d’une paroi ventriculaire. Le même processus est appliqué pou
différentes épaisseurs de paroi permettant de développer une relation τ = f(d).
La dernière partie fait l’objet d’une étude de faisabilité sur fantômes, étendue à des
expérimentations sur muscles cardiaques in-vitro qui a pour but de valider le modèle.
Durant ces expériences, la thermométrie par ultrasons calibrée, comme présentée à
la fin du chapitre précédant, est également réalisée afin de comparer les résultats de
mesures de température en profondeur.
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III.1 Equation d’ajustement pour un suivi

de température en profondeur du myo-

carde en régime non stationnaire

III.1.1 Mécanisme de transfert thermique en régime

transitoire

Les mesures de thermométrie pratiquées jusqu’ici fournissent une température
surfacique moyenne du cœur. Cela revient à dire que le gradient thermique en pro-
fondeur est négligé. Dans ce cas, le flux de chaleur du muscle peut être établi selon le
modèle de Newton. Si on assimile le réchauffement subi par la paroi cardiaque à un
phénomène de type convectif, en négligeant les phénomènes conductifs qui n’existent
qu’en présence de gradient, le modèle de Newton peut s’écrire sous la forme suivante
[118] :

Φ ≈ α · (T − T∞) [Wm−2], (III.1.1)

où Φ est le flux thermique, T est la température du corps [K], T∞ la température
ambiante [K] et α [Wm−2 K−1] est une valeur empirique nommée "cœfficient de
transfert thermique". Le caractère linéaire de cette dépendance est largement ac-
cepté.

Le bilan thermique peut s’écrire de la manière suivante :

dQ

dt
= m · C ·

dT

dt
= −α · (T − T∞) (III.1.2)

où m [kg] est la masse et C [J kg−1 K−1] la capacité calorifique du matériau.
La relation III.1.2 permet de développer l’équation suivante :

dT

(T − T∞)
=

−dt

τ
(III.1.3)

avec

τ = f

(

m · C

α

)

[s]. (III.1.4)

Le phénomène convectif existe qu’en présence d’un gradient de température,
donc en régime transitoire α peut être négligé. Dans ces conditions, T correspond à
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du myocarde en régime non stationnaire

une température moyenne du corps et donc, quelle que soit l’épaisseur de ce dernier,
son évolution thermique peut se formuler comme ceci :

T (t) = T∞ + (T0 − T∞) · e
−t

τ (III.1.5)

où T0 = T à t0.
Dans ce cas particulier du modèle de Newton, T∞ correspond à une température

d’équilibre dynamique de l’ensemble du système, stable au cours du transfert de
chaleur en régime non permanent.

III.1.2 Hypothèse d’ajustement pour un suivi de

température précis en profondeur

Si maintenant on considère que le phénomène convectif est à la surface du muscle
cardiaque (T∞ = Tsmyo(t)), la différence réside dans l’instabilité de cette valeur
qui évolue en fonction du temps. Le modèle de transfert thermique proposé est le
suivant :

T(t) = Tsmoy(t) + (T0 − Tsmoy(t)) · e
−t

τ . (III.1.6)

A partir d’un suivi thermique de la surface du cœur, ce modèle sim-
plifié permet d’évaluer la température moyenne du corps en temps réel.
Ainsi, la mesure de la température de surface peut être réalisée par la
thermographie infrarouge. L’unique contrainte est la nécessité d’estimer
la constante de temps de réchauffement τ . L’idée est d’évaluer la pos-
sibilité de corréler la valeur empirique τ en fonction de l’épaisseur sur
laquelle est mesurée la température. La thermométrie ultrasonore four-
nissant déjà la valeur de l’épaisseur (cf Chapitre II.3.1.1), la combinaison
des deux méthodes est envisagée.
Le paragraphe qui suit présente une simulation sous éléments finis qui a
pour objectif d’évaluer dans un premier temps la faisabilité d’estimer τ en
fonction de l’épaisseur (τ = f(d) )puis d’estimer la dynamique thermique
d’une paroi ventriculaire dans la gamme thermique d’étude [10− 30] ◦C.
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III.2 Modélisation du champ de réchauffe-

ment d’une paroi ventriculaire

L’objectif de cette modélisation est de calculer l’évolution thermique du cœur
durant son réchauffement en opération chirurgicale. La première étape consiste à
réaliser le maillage de la zone d’interêt puis de calculer sa dynamique thermique à
partir des propriétés thermiques du muscle et des conditions de réchauffement bien
définies. Cette partie de l’étude a pour but final de contribuer au développement
d’un programme permettant, à partir de la température de surface mesurée par
thermographie infrarouge, d’évaluer la température interne du muscle (moyenne et
à différentes profondeurs).

III.2.1 Maillage de la structure : Paroi ventriculaire

La modélisation est réalisée avec le logiciel de calcul Cast3m c© qui se base sur
la méthode des éléments finis pour la mécanique des structures et des fluides. Pour
une résolution en temps et en espace, la procédure PASAPAS c© est utilisée. Elle
permet notamment de traiter le comportement des matériaux comme la conductivité
fonction de la température, de manière incrémentale.

(a) Région d’interêt :
Paroi ventriculaire
gauche du cœur.

(b) Maillage triangulaire d’un
demi cylindre creux sous
Cast3m c©.

Figure III.2.1 – Maillage d’une paroi ventriculaire simplifiée sous éléments finis.

Nos expériences précédentes ont été réalisées sur la paroi ventriculaire gauche du
cœur (Figure III.2.1a). Cette paroi peut être assimilée à un demi cylindre creux, pour
les calculs par éléments finis. Un maillage triangulaire a été choisi (Figure III.2.1b).
Afin de modéliser le réchauffement de la structure qui s’opère en régime transitoire,
les conditions et paramètres thermiques spécifiques aux muscles cardiaques et leurs
environnements sont établis à la suite.
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III.2.2 Propriétés thermo-physique

Les propriétés thermo-physiques des tissus vivants ne sont pas toujours unifor-
mément définies. Pour celles spécifiques au muscle cardiaque, notre modélisation se
base sur des données de la littérature récapitulées dans le tableau III.2.1. S’y ajoutes
les propriétés thermiques de l’élastomère (composé de PDMS), utilisé pour fabriquer
les fantômes ainsi que celles de l’eau et l’air qui sont les deux fluides environnants
utilisés durant les tests expérimentaux qui vont suivre.

Tableau III.2.1 – Propriétés thermo-physiques du cœur et PDMS.

Matériaux/Fluides
Masse

volumique
ρ [kg ·m−3]

Conductivité
thermique

λ [Wm−1 K−1]

Capacité
calorifique

C [J kg−1 K−1]
Myocarde [119, 120,

121] 20◦C
1, 130± 0, 07 0.7± 0, 3 3200± 50

Elastomère [122, 123]
à 25◦C

0, 9675± 0, 01 0.20± 0, 05 1460± 10

Eau [124, 125] à 20◦C 0, 9969± 0, 03 0.6± 0, 1 4178± 10
Air [124, 125] à 20◦C 1.184± 0, 04 0.0256± 0.002 1000± 10

III.2.3 Méthode de calcul du réchauffement

La gamme de température sur laquelle est modélisée le réchauffement de la paroi
ventriculaire est la même que celle utilisée durant les expériences présentées précé-
demment et est comprise entre 10 et 30◦C. La méthode de calcul du réchauffement
se fait de la manière suivante :

1. Au t(initial), le cœur est supposé à température initiale Ti = 10◦C homogène.

2. A t+ n, une température de surface Ts est imposée.

3. A partir des propriétés thermiques du cœur (Tableau III.2.1), le programme
développé sous Cast3m c© en mode 2D axis symétrique, permet d’effectuer un
calcul 2D et d’obtenir le champs de température en 3D. Le type et le nombre
d’éléments finis ont été choisis après des tests de convergence.

4. Sur une ligne verticale, correspondant à l’apex du capteur US, comme illustrée
sur la figure III.2.2a par la flèche rouge, la température moyenne de ce champs
est calculée.

5. Pour cela, à chaque pas de temps, la température de ce champ est calculée
jusqu’à t(final) (Figure III.2.2b).

6. Ce calcul est effectué pour différentes épaisseurs de parois (Figure III.2.3). La
ligne pleine représente l’évolution de la température de surface et les courbes
constituées de losanges, triangles, cercles, carrés et croix représentent les diffé-
rentes épaisseurs de la paroi respectivement égales à 1 ·10−2, 2 ·10−2, 3 ·10−2, 4 ·
10−2, et 5 · 10−2 m.
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III.2. Modélisation du champ de réchauffement d’une paroi ventriculaire

(a) Champ de réchauffement
du modèle ventriculaire.

(b) Température à différentes profon-
deurs au cours du temps (Exemple
pour dMod = 3 · 10−2 m).

Figure III.2.2 – Résultats théoriques du réchauffement d’une paroi ventriculaire.

Figure III.2.3 – Evolution temporelle de la température d’une paroi modélisée pour
des épaisseurs d allant de 0 à 5 · 10−2 m.

Par la suite, τ (pour chaque courbe de réchauffement) est corrélé aux épaisseurs
de paroi (Figure III.2.4). L’équation polynomiale de second ordre qui en découle est
présentée ci-dessous :

τMod = 2.73 · 105 · d2 + 5.01 · 103 · d+ 9.86 [s]. (III.2.1)
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III.2. Modélisation du champ de réchauffement d’une paroi ventriculaire

Figure III.2.4 – Estimation de la courbe de tendance τ = f(d) spécifique au myo-
carde

La simulation par éléments finis valide dans un premier temps l’ap-
plication de l’équation V.3.6 et permet d’obtenir une expression de τ
en fonction de d. Par la suite, une validation expérimentale de cette ex-
pression est pratiquée sur fantômes et cœurs in-vitro. Dans le cas où
ces expérimentations confirment la simulation sous éléments finis, il sera
alors possible d’intégrer le modèle aux mesures de températures surfa-
ciques acquises par IR et évaluer la température moyenne en profondeur
du myocarde.
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III.3 Evaluation du procédé sur fantômes et

cœurs in-vitro

L’établissement de l’équation théorique de transfert thermique étant effectuée,
une validation expérimentales est pratiquée

III.3.1 Préparation des échantillons

L’étude est réalisée d’une part sur des fantômes afin d’évaluer la répétabilité de
mesures sur un même échantillon et d’autre part sur des demi-cœurs porcins comme
pour les expériences précédentes.

(a) Fantôme d’élastomère. (b) Cœurs in-vitro

Figure III.3.1 – Préparation des échantillons expérimentales.

III.3.1.1 Fantômes d’élastomère

Le fantôme est une structure ou un matériau ayant des propriétés mécaniques
et/ou physiques proches du matériau vivant d’intérêt. Le PDMS dont se compose
les fantômes d’élastomère ont un indice de réfraction similaire à celui du tissu mou :
≈ 1, 4 contre 1, 33 − 1, 50 pour le tissu [126]. De plus ces derniers sont stables, ho-
mogènes, hydrophobes, d’une certaine élasticité (suivant le ratio avec le durcisseur)
et d’une résistance thermique adéquate à notre gamme de mesures.

Sa préparation consiste à mélanger du PDMS avec un durcisseur en ratio 10/1
(kit Sylgard R© 184 d’élastomère de silicone, Dow Corning, États-Unis). Dans chaque
échantillon, une quantité aléatoire de microbilles sont intégrées de sorte à former
un milieu stable mais hétérogène. Le mélange est dégazé puis cuit dans un moule
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de 55 mm de diamètre (Figure III.3.1b). Quatre fantômes d’élastomère sont fabri-
qués avec différentes épaisseurs : 5,73 , 8,17, 10,20 et 15,50 mm mesurées via un
micromètre.

III.3.1.2 Cœurs de porc in-vitro

Comme précédemment, des cœurs de porcs sont obtenus d’une entreprise locale.
L’expérience est pratiquée sur des demi-cœurs (n = 20).

III.3.2 Montage expérimental et protocole de me-

sure

Le dispositif utilisé est identique à celui de l’étude présentée au chapitre II.2.1 et
visible à la Figure II.2.1a. Le système d’indentation du capteur US n’est pas exploité
durant cette expérience pour les même raisons qu’évoquées précédemment.

III.3.3 Détermination de τ en fonction de d

Dans un premier temps, un bain thermostaté est utilisée afin de réchauffer les
échantillons de 10 à 30 ◦C . Dans ces conditions, la températures de surface est
mesurée par un thermocouple de type T positionné à la surface de l’échantillon de
façon tangentielle au tissu (ou fantôme). Une fois la température de surface mesurée,
les τ sont corrélés aux épaisseurs des échantillons. Pour les fantômes, celles-ci sont
connues et stables mais concernant celles des parois ventriculaires in-vitro, leurs es-
timations sont effectuées au préalable des mesures, à partir du dispositif ultrasonore
(cf Chapitre II.3.1.1).

(a) Fantômes d’élastomère r2 = 0, 97 (b) Cœurs in-vitro r2 = 0, 99

Figure III.3.2 – Détermination de τ en fonction de l’épaisseur de l’échantillon.
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Les valeurs τ des fantômes τF1, τF2, τF3 et τF4 ont été évaluées respectivement à
48, 68±4, 85 s, 78, 80±6, 34 s, 104, 59±3, 06 s et 212, 83±21 s. L’équation τ = f(d)
expérimentale vaut :

τF = 5, 91 · 105 · d2 + 4, 17 · 103 · d+ 3, 68 [s]. (III.3.1)

Les différences de mesures de τ pour un même fantôme fournissent une moyenne
d’erreur inférieure à 10 % de la courbe de tendance. Le graphe III.3.2a présente les
valeurs expérimentales aux valeurs de simulation de τ obtenues en utilisant les pro-
priétés thermo-physiques du PDMS (cf Tableau III.2.1). Les valeurs expérimentales
et les valeurs obtenues par simulation, représentées respectivement par des losanges
et des croix sont en accord.

De même que pour les fantômes, les valeurs de τ des cœurs in-vitro sont corrélées
à l’épaisseur. L’équation τ = f(d) expérimentale vaut :

τcoeur = 2, 82 · 105 · d2 + 4, 63 · 103 · d+ 24, 5 [s]. (III.3.2)

Le graphe III.3.2b présente également les mesures expérimentales sur cœurs in-
vitro et les mesures de modélisation. Malgré une dispersion des mesures expérimen-
tales, toujours due à l’hétérogénéité du myocarde, la courbe de tendance obtenue
est également en accord avec la courbe de modélisation.
Cette équation est primordiale pour les expériences de suivi thermique sur cœurs.
Elle permet de calculer la valeur spécifique de τ en amont du réchauffement, à partir
de la mesure de l’épaisseur préalablement mesurée par ultrasons.

Influence de l’erreur de d sur τ Une comparaison des mesures de τ expéri-
mentale et théorique présente une différence de mesure de 14 % soit 50 s. Comme
nous l’avons vue précédemment (cf Chapitre II.3.1.1), la mesure de l’épaisseur par
le dispositif ultrasonore fournit une incertitude de mesure de d de 8, 6% à partir de
laquelle va être directement estimée τ . L’incertitude de mesure de τ en fonction de
l’épaisseur vaut :

δτ
τ

= 2d · δd+ δd [s] < 0, 0002% (III.3.3)

Donc l’influence de l’erreur de d sur τ est négligeable.

III.3.4 Application au suivi thermique en profon-

deur

Les résultats de mesures de température moyenne en profondeur sont comparés à
des mesures de thermométrie ultrasonore (TUS) calibrée dont la précision de mesure
a été validée précédemment (cf Chapitre II.3.2.3).

64



III.3. Evaluation du procédé sur fantômes et cœurs in-vitro

III.3.4.1 Cas des Fantômes

La figure III.3.3 présente les résultats de suivi de température des 4 fantômes.
La ligne pleine représente la température de surface et les lignes en pointillés les
températures moyennes en profondeur par mesure de τ . Les points (carré, triangle,
losange et rond) représentent les mesures par TUS calibrée. Ces premiers résultats
confirment que les mesures expérimentales fournissent une cinétique thermique si-
milaire comparée à celle mesurée par thermométrie ultrasonore.

Figure III.3.3 – Résultats des suivis de températures des 4 fantômes : Comparaison
des mesures de température moyenne en profondeur mesurées à partir de τ et par
TUS calibrée.

Plus spécifiquement, une comparaison des résultats obtenus pour chaque fan-
tômes est présentée Figure III.3.4. Les lignes pleines présentent le changement de
température mesurée par TUS calibrée, les carrés et triangles représentent les chan-
gements de température mesurés à partir de τ durant deux tests. Le premier graphe
III.3.4a présente les expériences appliquées au fantôme F1. Une différence de tempé-
rature maximale est égale à ±1, 55 ◦C sur ce dernier. Concernant le second fantôme,
F2 (figure III.3.4b), celui-ci présente une différence de température maximale de
mesure égale à ±1, 36 ◦C. Pour finir, les mesures sur fantômes F3 et F4 présen-
tés graphes III.3.4c et III.3.4d ont une différence de température qui n’excède pas le
±0, 5 ◦C. Ces premiers tests confirment donc que le suivi de la température moyenne
en profondeur à partir de la mesure de surface et l’estimation du τ peut être obtenue
sur fantômes avec une précision de ±0, 71± 0, 39 ◦C comparée à la TUS calibrée.
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III.3. Evaluation du procédé sur fantômes et cœurs in-vitro

(a) F1 (b) F2

(c) F3 (d) F4

Figure III.3.4 – Répétabilité de mesure sur chaque fantômes. Les lignes pleines
représentent les mesures par TUS calibrée et les points représentent les mesures par
estimation de τ durant deux tests (carrés et triangles respectivement).

III.3.4.2 Cas des cœurs in-vitro

La figure III.3.5 présente un exemple de résultat des mesures de température en
profondeur à partir de l’estimation de τ sur cœur in-vitro. La ligne pleine représente
la température de surface mesurée. Cette même courbe, ajustée à partir de la mesure
de τ est représenté par la ligne en pointillé fournissant la température moyenne
en profondeur. Les losanges représentent la courbe par thermométrie ultrasonore
calibrée. Une concordance de mesure est visible sur ce premier résultat.
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III.3. Evaluation du procédé sur fantômes et cœurs in-vitro

Figure III.3.5 – Evolution de la température moyenne d’une paroi ventriculaire
en fonction du temps. Le trait plein représente la tendance de réchauffement de
la surface de l’échantillon. Les losanges représentent la variation de température
moyenne estimée par les ultrasons calibrés et les lignes en pointillés correspondent
aux dynamiques thermiques moyennes évaluées à par l’équation V.3.6 et la mesure
de τ .

(a) Données expérimentales de 1 à 10.

(b) Données expérimentales de 11 à 20.

Figure III.3.6 – Résultats des mesures de température moyenne en profondeur de
20 parois ventriculaires in-vitro. Les lignes pleines représentent les mesures par TUS
calibrée et les points représentent les mesures à partir de τ .
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III.3. Evaluation du procédé sur fantômes et cœurs in-vitro

La même comparaison est réalisée sur l’ensemble des 20 expériences (Figure
III.3.6). Dix mesures sont représentées sur le graphe III.3.6a et 10 autres sur le graphe
III.3.6b). De la même manière que pour les résultats sur fantômes, les lignes pleines
représentent les mesures par thermométrie ultrasonore calibrée et les différents points
se rapportent aux variations de température mesurées à partir de τ .

Figure III.3.7 – Estimation des erreurs absolues de mesure sur cœurs in-vitro.

Le graphe III.3.7 présente les différences de température moyennes de chaque
expérience. Ce différence ne dépasse pas les 1 ◦C exceptée pour les expériences no5
et no6 dont la différence maximale est supérieure à ≈ 2 ◦C comparée à la tempé-
rature mesurée par TUS calibrée. Globalement, les résultats sont en accords avec
les mesures de TUS calibrée et fournissent une précision de mesure de 0, 65±0, 37 ◦C.

Cette étude a permis de mettre en avant la possibilité d’exploiter les
mesures de température de surface pour mesurer la température moyenne
en profondeur, avec une précision estimée à 0, 65±0, 37 ◦C. Dans le cadre de
mesures en opération chirurgicale, la température de surface, mesurée par
thermographie infrarouge, pourrait permettre d’évaluer la température
de l’intégralité des parois supérieures du cœur. L’application du capteur
ultrasonore permettrait d’évaluer l’épaisseur de la paroi nécessaire au
calcul de τ . En connaissant cette épaisseur, la température moyenne en
profondeur pourrait être estimée.
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Conclusion

Une nouvelle approche de la mesure de température en profondeur a été dévelop-
pée dans ce chapitre. Dans une premier temps, l’équation de la chaleur modifiée pour
prendre en compte la température de surface d’un paroi ventriculaire est proposée
puis testée par simulation par éléments finis. Ces premiers résultats ont montré une
concordance avec les mesures présentées dans le chapitre précédent. De plus l’esti-
mation de la constante de réchauffement τ , nécessaire pour résoudre l’équation, a été
corrélée à l’épaisseur sur laquelle est mesurée la température. Ainsi la modélisation
par éléments finis sous Castem, bien que simplifiée, permet d’obtenir une estimation
de la température moyenne attendue au sein de la paroi ventriculaire au cours d’un
réchauffement allant de 10 à 30 ◦C.
Dans un second temps, l’équation est également validée expérimentalement. Les me-
sures de τ = f(d) pratiquées sur fantômes et cœurs in-vitro ont présenté de forte
concordance avec à la modélisation. Le suivi de la température moyenne en profon-
deur s’est avéré efficace avec une précision de 0, 65 ± 0, 37 ◦C comparée à la TUS
calibrée. L’application de l’équation d’ajustement par mesure de τ sur parois ven-
triculaires in-vitro est donc validée. De plus en utilisant le logiciel Castem en temps
réel il serait également possible de pratiquer le processus inverse et remontrer au
gradient de température de la paroi.
L’objectif du chapitre suivant est donc de se rapprocher des conditions opératoires :
expérience à l’air libre (puisque jusqu’ici un contrôle par bain thermostaté était
effectué) et implémentation de la méthode TIR comme processus de mesure de la
température de surface, donnée d’entrée du calcul de la température moyenne en
profondeur.
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Introduction

L’objectif de ce quatrième chapitre est d’évaluer l’utilisation de la thermographie
par infrarouge (TIR) pour mesurer la température surfacique du cœur. Nous verrons
dans le dernier chapitre de cette thèse, concernant les expérimentations in-vivo, que
la température mesurer directement par TIR peut fournir une première information
concernant l’évolution de la température de la surface des parois ventriculaires. De
plus, le second objectif de ce chapitre est également d’utiliser la TIR pour mesurer
la température moyenne en profondeur.
Dans un premier temps, le fondement physique et le principe de mesure par thermo-
graphie infrarouge sont présentés ; la caméra thermique avec laquelle sont réalisés
nos expériences est décrite.
La seconde partie est consacrée aux facteurs d’influences et leur impact dans le cadre
de mesures TIR quantitatives.
La fin du chapitre est consacrée aux expérimentations pratiquées sur cœurs in-vitro :
validation de l’utilisation de la caméra sur muscle cardiaque pour des mesures de
la température en surface dans un premier temps, et de profondeur à partir de la
température de surface dans un second temps (cf Chapitre III.3).
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IV.1 Introduction aux mesures quantitatives

par TIR

La thermographie, fréquemment utilisée dans le domaine de l’infrarouge, est
une technique de cartographie, quantitative et spatiotemporelle du rayonnement
thermique.

IV.1.1 Principe physique de la thermographie in-

frarouge

La TIR est obtenue par relevé du rayonnement thermique (luminance) qui
est un mode de transmission de la chaleur ne nécessitant aucun support physique.
Ce rayonnement thermique, non visible à l’œil nu, émet dans le spectre infrarouge
et se décompose en plusieurs bandes spectrales (Figure IV.1.1) :

· Le proche infrarouge (SW)) : 0, 75− 3 µm,
· L’infrarouge moyen (MW) : 3− 6 µm,
· L’infrarouge lointain (LW) : 6− 15 µm,
· L’infrarouge extrême (VLW) : 15− 1000 µm.

La TIR classique est positionnée entre le spectre infrarouge moyen (MW) et
lointain (LW).

Figure IV.1.1 – Spectre électromagnétique.
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IV.1. Introduction aux mesures quantitatives par TIR

(a) Bilan radiatif d’un corps gris. (b) Bilan radiatif d’un corps noir.

Figure IV.1.2 – Rayonnement d’un corps.

IV.1.2 Transfert d’énergie par rayonnement

IV.1.2.1 Rayonnement d’un corps

Lorsqu’un corps commun dit corps gris reçoit un flux de rayonnement Φ en
provenance d’une source, le mécanisme de transfert d’énergie fait intervenir 3 phé-
nomènes (Figure IV.1.2a) :

· La transmission Φtrans : le matériau peut transmettre tout ou une partie
extérieure du rayonnement électromagnétique (REM),

· La réflexion Φrefl : la surface du matériau renvoie vers le milieu extérieur une
partie REM incident,

· L’absorption Φabs : le corps récupère le REM incident pour le transformer en
énergie calorifique.

A l’inverse, un corps noir est défini comme un corps idéal, absorbant l’intégralité
des rayonnements qui lui parviennent (Figure IV.1.2b). Toute l’énergie est alors est
entièrement rayonnée.

IV.1.3 Lois fondamentales du rayonnement thermique

IV.1.3.1 Luminance spectrale

La luminance L [Wm−2 sr−1] est la densité de puissance radiative totale d2Φ
émise par un élément de surface dS provenant de la surface S, sous un angle solide
dΩ dont la normale forme un angle cosθ de la direction ∆ donnée (Figure IV.1.3).

La luminance ne peut être captée que sur une bande spectrale λ donnée. L’équa-
tion présentant la luminance spectrale directionnelle est la suivante :

Lλ =
d2φ

dS · cosθ · dΩ · dλ
[Wm−2 sr−1

µm−1] (IV.1.1)
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Figure IV.1.3 – Luminance énergétique [127].

avec :

· d2φ la densité de puissance radiative [W],
· dS élément de la surface S [m2],
· dΩ un angle solide [sr],
· cosθ l’angle formé avec la normale,
· dλ est l’élément de bande spectrale [µm].

IV.1.3.2 Emittance spectrale

L’émittance E [Wm−1] correspond à la quantité de flux de rayonnement émise
par une surface élémentaire dS. Celle-ci représente la densité de puissance totale
émise par dS dans toutes les directions. L’émittance spectrale Eλ peut être cal-
culée par :

Eλ =
d2φ

dS · dλ
=

∫

1/2espace

·Lλ · cosθ · dΩ [Wm−1
µm−2]. (IV.1.2)

IV.1.3.3 Lois fondamentales

La loi de Planck décrit l’émittance spectrale spécifique d’un corps noir :

E
0

λ=
2πhc2

λ5
·

1

e
hc

λ·kT − 1
[Wm−1

µm−2] (IV.1.3)

où

· h = 6, 626176 · 10−34 est la constante de Planck [J s−1],
· c = 2, 998 · 108 est la célérité de la lumière [m s−1],
· k = 1, 38054 · 10−23 est la constante de Boltzmann [JK−1],
· T est la température du matériau [K],
· λ est la longueur d’onde [m].
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Cette formule est à la base même de la possibilité de mesure thermique par
rayonnement (Figure IV.1.4).

Figure IV.1.4 – Loi de Planck.

La longueur d’onde à laquelle le rayonnement électromagnétique est émis dépend
de la température de l’objet. La longueur d’onde ayant la plus forte intensité à cette
température peut être facilement calculée par la loi de Wien :

λpic =
2898

T
[µm]. (IV.1.4)

Dans la gamme de température qui nous intéresse, à savoir [10 − 30] ◦C, le pic
d’intensité se situerait à [9, 6− 10, 2] µm soit dans l’infrarouge lointain.

Il en découle également la loi de Stefan-Boltzman qui décrit l’intégration de
l’émittance spectrale du corps noir sur tout le spectre, donnant l’émittance totale
E0 :

E0 =

∫ ∞

0

E
0

λ (λ, T )dλ = σ · T 4 (IV.1.5)

avec σ = 5, 6696 · 10−8 la constante de Stefan-Boltzmann [W m−2 K−4].

Ceci permet de calculer à son tour la luminance totale L0 :

L0 =

∫ ∞

0

L
0

λ (λ, T )dλ =
σ

π
· T 4. (IV.1.6)

Dans le cas d’un corps gris, l’émittance et la luminance totales s’écrivent :

E =

∫ ∞

0

Eλ(λ, T )dλ = σ · εT 4, (IV.1.7)
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L =

∫ ∞

0

Lλ(λ, T )dλ =
σ

π
· εT 4 (IV.1.8)

où ε correspond à l’émissivité de la surface du matériau.

IV.1.3.4 Emissivité

L’émissivité spectrale ελ, comprise entre 0 et 1, est une propriété de la surface
du matériau qui peut être définie comme la mesure du rayonnement émis par un
objet, par rapport à celui émis par un corps noir parfait, à une même température :

ελ =
Lλ

L
0

λ

. (IV.1.9)

Elle fait partie des paramètres primordiaux permettant d’établir une transcrip-
tion précise en température, c’est pourquoi son estimation doit être pratiquée rigou-
reusement. De plus, les grandeurs d’influence qui vont être abordées par la suite,
affectent aisément sa valeur.

IV.1.4 Caméra TIR

Les caméras thermiques à infrarouge sont des radiomètres 1 à balayage spatial
complétées par un dispositif assurant la transcription en température (pyromètre)
(Figure IV.1.5). Elles détectent l’énergie du rayonnement incident et le transcrit
en température. Intégrés en matrice, ces détecteurs thermiques sont admis dans le
champ de l’imagerie thermique. Ils se classent généralement en deux catégories : les
détecteurs capacitifs et les détecteurs résistifs.

Figure IV.1.5 – Schéma de conversion rayonnement - température.

Le premier se base sur la variation de phénomènes électrostatiques dépendant
des caractéristiques du matériaux (ex : variation de la quantité de photons) et qui
est fonction de la température. Ils ont laissé place aux détecteurs résistifs (ou bo-
lomètres) sensibles à la variation de conductivité électrique du matériaux liée à la
température. Un bolomètre peut être refroidi, la caméra intègre alors un système
cryogénique qui abaisse sa température à une valeur extrêmement basse. Le signal

1. Appareils de mesure d’un flux de rayonnement.
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provenant de la scène observée reste toujours inférieur au bruit lié à la chaleur ce
qui augmente la détectivité du capteur. Les détecteurs bolométriques peuvent être
utilisés sans dispositif de refroidissement, contrairement aux détecteurs capacitifs.
Le coût de fabrication moins important généralise son utilisation notamment dans
le domaine médical.

Figure IV.1.6 – Caméra FLIR c© - A645sc LS. [128]

Dans les caractéristiques de premier plan, le haut niveau de qualité est fonda-
mental dans le cas de mesures thermiques quantitatives. Des critères d’appréciation
permettent d’évaluer la qualité de la caméra thermique suivant les besoins d’appli-
cations :

1. La résolution du détecteur : A partir d’une résolution de 640 × 480 soit
307 200 pixels, le détecteur est évalué comme de haute qualité. De plus, la
norme du secteur impose une précision de mesure de ±2 ◦C. Au delà de ça les
mesures de température sont considérés comme trop incertaines.

2. La gamme de température : En générale, elle se positionne entre −20 ◦C
à +150 ◦C,

3. La sensibilité thermique : Une caméra thermique très sensible peut perce-
voir des variations thermiques d’à peine 0, 02 ◦C.

4. L’axe spectral : Un bon système d’imagerie IR doit être efficace dans une
gamme spectrale donnée en fonction des paramètres de détection. Concernant
les gammes spectrales 3− 5 µm et 8− 12 µm, la transmission atmosphérique
est différente avec 95% de transmission contre 80%.

5. La fréquence d’acquisition des images thermiques : La fréquence d’acquisi-
tion doit être de 25 Hz.

6. La résolution spatiale IFOV (Instantaneous field of view) : Elle représente
l’angle à partir duquel la surface éclairera un seul élément du détecteur, soit
la plus petite surface détectable par le capteur. Plus l’IFOV est petit, plus la
surface correspondant à un pixel est faible et donc plus la caméra est précise.

7. Le domaine physique (poids et dimension) : Pour notre application, la caméra
doit être un minimum ergonomique, s’ajuster facilement et être compacte. Elle
est considérée comme légère pour un poids inférieure à 1 kg.

Ces quelques critères d’appréciation ont permis de sélectionner une caméra ther-
mique adaptée à notre étude. Le choix s’est porté sur la caméra FLIR c© - A645sc
(Figure IV.1.6) dont les caractéristiques sont présentées dans le tableau IV.1.1.
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Modèle Caméra FLIR c© - A645sc LS
Détecteur :
Type de détecteur Microbolomètre non refroidi
Objectif (IFOV) 25 ◦ (0, 68 mrad)
Sensibilité spectrale 7, 5− 14 µm
Résolution 640× 480 pixels
Distance entre pixel 17 µm
Sensibilité thermique (Noise Equivalent
Temperature Difference NETD)

0, 030 ◦ (30 mK)

Imagerie/Optique :
Distance focale 24.6 mm
Champs de vision 25 ◦ × 19 ◦

Fréquence d’image 25 Hz
Rang dynamique 16 bit
Pilotage et enregistrement des données
en continu

GigE/USB(25 Hz)

Mesure :
Gamme de température −20 ◦C à +150 ◦C
Précision ±2 ◦C
Dimension physique :
Masse 0, 9 g
Dimensions (LxPxH) 216× 73× 75 mm

Tableau IV.1.1 – Caractéristiques de la caméra TIR FLIR c© - A645sc LS.

IV.1.5 Mesure par caméra TIR

La caméra FLIR c© mesure la luminance sur une seule bande spectrale de sensi-
bilité 7, 5− 14 µm, plus communément appelée Fenêtre IR III.

Idéalement, la température acquise est uniquement celle de l’objet. Cependant
en complément de la luminance provenant du matériau étudié, le radiomètre perçoit
également les flux environnants pouvant interférer avec la luminance de l’objet :

Lcam = ε · µLobj + (1− ε) · µLrefl + (1− µ) · Latm. (IV.1.10)

L’équation radiométrique IV.1.10 présente, dans le cas d’un corps gris, la lu-
minance Lcam perçue par la caméra, également représentée sous forme de scène
thermique à la Figure IV.1.7. Plusieurs flux rayonnants sont identifiés :

· Lobj est la luminance de l’objet,
· Tobj est la température du matériau, considérée comme constante sur toute

la surface,
· Lrefl est la luminance réfléchie par l’objet,
· Trefl est la température réfléchie du milieu environnant, considérée identique

pour toutes les surfaces qui émettent un rayonnement à la surface du maté-
riau. Comme l’environnement est considéré comme un corps noir, εrefl = 1,
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IV.1. Introduction aux mesures quantitatives par TIR

· Latm est la luminance provenant de l’atmosphère,
· Tatm est la température de l’atmosphère, également considérée comme constante.

Figure IV.1.7 – Schéma d’une scène de mesure thermique par thermographie à
infrarouge.

Ces flux sont corrélés à µ, le cœfficient de transmission de l’atmo-
sphère et ε l’émissivité de la surface de l’objet. C’est pourquoi, dans le
cadre de mesures de température quantitative, ces paramètres doivent
être déterminés spécifiquement ainsi que les facteurs pouvant influencer
leurs valeurs.
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IV.2 Paramètres d’influence

IV.2.1 Emissivité

L’émissivité est le paramètre le plus important pour de bonnes mesures quanti-
tatives. La valeur de l’émissivité spécifique du matériau étudié peut se trouver dans
la littérature. Par exemple, l’émissivité de l’épicarde a été estimée en fonction de la
longueur d’onde (Figure IV.2.1) et évaluée entre 0,85 (30 min après avoir extrait de
condition in-vivo) à 40◦C et 0,99 (après 9 jours) à −20◦C [129, 130]. Cette étude
montre ainsi que la valeur de l’émissivité peut être influencée par différents facteurs.

Figure IV.2.1 – Emissivité spectrale des différents types de corps, de l’épicarde et
du péricarde in-vitro [129].

Influence de la longueur d’onde : La valeur de l’émissivité de l’épicarde frais
varie de 0, 04 pour une longueur d’onde allant de 3 µm à 11 µm. Sur la bande spec-
trale de notre caméra thermique, elle est minimisée à 0, 02. Enfin, dans le cas de
l’épicarde de 9 jours, elle ne varie pas. L’épicarde (et indirectement le myocarde)
peut donc être considéré comme un corps gris.

Influence de la température du corps : La température du corps influence la
valeur d’émissivité, c’est pourquoi son estimation doit être effectuée à la température
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de mesure souhaitée. Dans le cas de mesures à température trop élevées (supérieure
à 50◦C), trop basses (température cryogénique), de nombreuses méthodes de mesure
d’émissivité ont été développées [131]. Elles peuvent être directes, à partir du rayon-
nement émis, soit indirectes en déterminant d’abords la réflectivité de la surface ou
l’indice complexe.
A titre indicatif, la méthode radiométrique directe consiste à comparer la luminance
du matériau à celle d’un corps noir à une même température. Pour cela une bande
adhésive de haute émissivité connue est placée sur le matériau. Ce dernier doit être
chauffé, de façon homogène, d’au moins 20 ◦C au dessus de la température atmo-
sphérique. Par la suite, l’émissivité de la caméra est mise à la valeur de la bande
adhésive puis sa température est consignée. La caméra est ensuite positionnée sur
l’objet et son émissivité est modifiée jusqu’à obtenir la température identique à celle
déterminée sur la bande adhésive.
Dans le contexte de notre étude, l’estimation de l’émissivité est beaucoup plus simple
puisqu’elle s’effectue entre 10 et 30◦C. Il suffit de positionner un thermocouple de
contact à la surface du myocarde et de régler l’émissivité de la caméra jusqu’à ob-
tenir la même température indiquée par le thermocouple (Figure IV.2.2). Toutes
les mesures pratiquées sur cœurs de porc in-vitro (n = 20) fournissaient une valeur
d’émissivité de 0, 99, en accord avec les valeurs de la littérature.

(a) Thermocouples position-
nés à la surface du cœur.

(b) Mesure de la tempéra-
ture par IR, l’émissivité de
la caméra est modifiée jus-
qu’à obtenir la même tempé-
rature que celle mesurée par
le thermocouple.

Figure IV.2.2 – Détermination de l’émissivité du cœur.

IV.2.2 Cœfficient de transmission

L’atmosphère est considérée comme un corps semi-transparent qui est défini au
moyen de son cœfficient de transmission µ. Ce cœfficient peut être déduit à partir
de la Figure IV.2.3 qui présente les courbes typiques de µ en fonction de la distance
de mesure D et de la bande spectrale, pour une humidité relative atmosphérique de

83



IV.2. Paramètres d’influence

50%. La transmission atmosphérique peu également s’écrire sous la forme :

µ = e−β·D, (IV.2.1)

où β [m−1] correspond au cœfficient d’extinction, c’est à dire la perte d’énergie du
rayonnement traversant l’atmosphère. Sa valeur peut être facilement déduite à partir
de la Figure IV.2.3. A titre d’exemple, dans le cas où la caméra est positionnée à
2 m, sur la Fenêtre IR III, µ est estimé à 0, 99 permettant de déduire β8−12 µm =
5 · 10−3 m−1.

Figure IV.2.3 – Facteur moyen de transmission atmosphérique en fonction de la
distance de mesure, pour une humidité relative atmosphérique de 50% [127].

La détermination du cœfficient de transmission est primordiale pour les mesures
thermiques de longue distance. Dans le contexte de notre étude, la caméra sera tou-
jours positionnée à une distance inférieure à 2 m. Dans le cadre de nos mesures,
il est tout de même aisé de prendre en compte sa valeur en intégrant dans le pa-
ramétrage de la caméra, la distance de mesure, la température atmosphérique et
le taux d’humidité relative (les deux dernières valeurs étant mesurées à l’aide d’un
thermo-hygromètre),

IV.2.3 Structure de la surface et effet miroir

L’émissivité est différente selon que la surface du matériau entraine plutôt des
réflexions spéculaires (surface lisse) ou diffuses (surface rugueuse). En général le
type de réflexion est une combinaison des deux. Afin de ne pas avoir à déterminer
le type de réflexion, la température apparente réfléchie est mesurée et permet
de compenser le rayonnement réfléchi dans l’objet.

La méthode la plus utilisée (et la plus plus simple) consiste à positionner un
miroir diffusant (papier d’aluminium froissé puis défroissé) dans le champ de la
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(a) Méthode par réflexion (b) Miroir d’aluminium

Figure IV.2.4 – Détermination de la température apparente réfléchie.

caméra afin de provoquer une surface diffuse et entièrement réfléchissante (Figure
IV.2.4). En paramétrant la caméra thermique tel que ε = 1 et distance caméra -
objet Dobj = 0, celle-ci détermine la température apparente réfléchie.
Si l’émission est faible et la température de l’objet relativement éloignée de la tem-
pérature réfléchie, il est important de la définir et de la compenser correctement.
C’est majoritairement le cas pour des mesures pratiquées à haute température, nous
verrons dans la partie consacrée aux mesures d’incertitude que dans notre cas, la
température apparente réfléchie n’a que très peu d’influence sur nos mesures.

IV.2.4 Angle d’observation

L’angle d’observation influence également la valeur d’émissivité [132]. Les erreurs
de mesure de température de surface sont considérées comme négligeables pour un
angle de vision inférieur à 50 ◦ (Figur IV.2.5). Cependant le cœur est pourvu d’une

Figure IV.2.5 – Influence de l’angle d’observation sur l’émissivité d’un corps gris
[133].

surface relativement courbée qui peut donc entrainer une erreur de mesure de tem-
pérature sur certaine zone. Une étude plus approfondie est réalisée à la fin de cette
partie.
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En règle générale, les fabricants intègrent dans leur code de calcul les propriétés
des caméras permettant d’annihiler ces erreurs. Cependant, au vue du nombre de
sources d’erreur possible, une estimation des erreurs de mesures des principaux pa-
ramètres d’influences est réalisée à la suite afin d’estimer leur impact sur la mesure
de température.

IV.2.5 Influence des erreurs de paramétrage sur les

mesures de température

IV.2.5.1 Simplification de l’équation radiométrique de lumi-
nance

L’équation de la luminance totale d’un corps gris (Equation IV.1.10) n’est pas
applicable sur une seule partie de la bande spectrale. Dans l’hypothèse où les mesures
de surfaces pratiquées sur cette la bande se comportent comme des mesures effectuées
sur un corps gris, la luminance rayonnée s’écrire :

L(T ) =

∫ 14µm

7µm

L0(λ, T )dλ. (IV.2.2)

Les variations de la luminance sur un corps gris, pour une gamme de température
allant de 270 à 320 K (respectivement égale à −3, 1 à 46, 9 ◦C), peut s’écrire par
simplification :

L(T ) =
σ′

π
· εT 4 (IV.2.3)

où σ′ = 3, 463 · 10−8 W.m−2.K−4 sur la bande spectrale 7, 5 − 14 µm. Le graphe
IV.2.6 présente l’émitance déduite sur la Fenêtre IR III à partir de l’équation IV.2.2
et permet d’observer l’approximation obtenue par régression T 4 de l’équation IV.2.3.

Figure IV.2.6 – Estimation de l’émitance sur la Fenêtre IR III et sa régression T 4

en fonction de la gamme de température [270− 320] K.
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Figure IV.2.7 – Erreur de mesure de température en fonction de l’erreur de mesure
de la température réfléchie de 10 ◦C.

Une erreur relative maximale de 6, 2% est mesurée à 320 K. Bien qu’il soit plus
rigoureux d’utiliser l’équation IV.2.2 afin d’observer la réponse spectrale de la caméra
dans son intégralité, cette bonne approximation va permettre d’étudier les sources
d’erreurs. Pour cela, la relation IV.2.3 est introduite dans l’équation IV.1.10 qui
devient :

Lcam =
[

ε · τ · σ′
· T 4 + (1− ε) · τ · σ′

· T 4
atm + (1− τ) · σ′

· T 4
refl

]

·
1

π
. (IV.2.4)

La température de surface mesurée en fonction des différentes paramètres peut
être évaluée par :

T =

(

Lcam(T ) · π

τ · ε · σ′
−

1− ε

ε
· T 4

refl −
1− τ

τ · ε
· T 4

atm

)
1

4

. (IV.2.5)

IV.2.5.2 Influence de l’erreur sur la température réfléchie ap-
parente

La dérivée de l’équation IV.2.5 en fonction de la température réfléchie permet
d’évaluer son influence sur la température mesurée :

d(T )

d(Trefl

=

(

Trefl

T

3)

·
ε− 1

ε
⇔ d(T ) =

(

Trefl

T

3)

·
ε− 1

ε
· d(Trefl) (IV.2.6)

A titre d’exemple, pour une erreur importante d’estimation de la température
environnante de 10 ◦C, à différentes émissivités, respectivement égales à 0,80, 0,85,
0,90 et 0,99, la Figure IV.2.7 présente une influence sur la mesure de température
inférieure à 0, 1 ◦C.
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IV.2.5.3 Influence de l’erreur sur l’émissivité

En considérant les températures atmosphérique et réfléchie négligeables, l’incer-
titude de mesure de la température en fonction de l’émissivité est :

d(T ) =
T

4
·
dε

ε
. (IV.2.7)

Dans la gamme de température [10 − 30] ◦C (Figure IV.2.8), une erreur de 1%
sur l’émissivité entraine une erreur de température inférieure à 0, 1 ◦C. A partir
d’une erreur de 15% (soit 0,15 sur l’émissivité), l’erreur sur la température devient
supérieure à 1 ◦C à partir de 25, 5 ◦C.

Figure IV.2.8 – Erreur de mesure de température en fonction de l’erreur relative
de l’émissivité ε.

IV.2.6 Erreur de mesure en fonction de la courbure

du cœur

L’angle d’observation de la caméra ne fait pas partie des facteurs pouvant être
configurés par la caméra. Dans le contexte de notre étude il devient le paramètre
le plus contraignant pouvant entrainer des erreurs de mesure de température im-
portantes par thermographie infrarouge. Une partie de ce chapitre est consacrée à
l’estimation théorique puis expérimentale de son influence sur les mesures de tem-
pérature du cœur.
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Figure IV.2.9 – Calcul des différences de températures apparentes en fonction de
l’angle d’observation Φ.

IV.2.6.1 Estimation théorique

Estimation de l’erreur de température en fonction de l’angle d’observa-
tion :

L’émissivité d’une surface à une longueur d’onde λ, et d’angle de vision Φ est
donnée par l’équation suivante [134] :

εΦ,λ = 1−

[

0, 5 ·
(β − cos(Φ))2

β + cos(Φ)

]

·

[

1 +

(

βcos(Φ)− sin2(Φ)

βcos(Φ) + sin2(Φ)

)2
]

(IV.2.8)

avec β =

√

n
2

λ −sin2(Φ) où nλ est l’indice de réfraction du matériau. Une relation
reliant l’indice de réfraction avec l’émissivité est donnée [135] :

1− εΦ,λ =

(

nλ − 1

nλ + 1

)2

. (IV.2.9)

En fonction de l’émissivité, 0, 99, 0, 97, 0, 95, 0, 90 et 0, 85, l’indice de réfrac-
tion nλ est calculé à 1, 22, 1, 42, 1, 58, 1, 92 et 2, 26 respectivement, à partir de
l’équation IV.2.9. Cette valeur est ensuite insérée dans l’équation IV.2.8, donnant la
dépendance de l’angle en fonction de cette emissivité. Afin de prédire la dépendance
théorique de l’erreur de mesure en fonction de l’angle, une relation entre cette erreur
et le changement d’émissivité est effectuée :

∆T =

(

1−

√

εΦ,λ

ε0,λ

)

· T0 (IV.2.10)

avec T0 , la température apparente observée pour un angle Φ = 0.
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Le graphe IV.2.9 présente la différence de température apparente calculée en
fonction de l’angle d’inclinaison Φ pour des émissivités de 0, 85, 0, 90, 0, 95, 0, 97,
0, 99. A partir d’un angle d’inclinaison de 50 ◦ une déviation de la température ap-
parente mesurée apparait. L’erreur de mesure reste en moyenne inférieure à 1, 5 ◦C
jusqu’à 60 ◦, respectivement 65 ◦ pour une émisivité de 0,99.
Ces résultats sont similaires aux données retrouvées dans le littérature (Rappel Fi-
gure IV.2.5),

Estimation de la surface du cœur influencée par l’angle d’observation :

Figure IV.2.10 – Estimation de la distance l′ en fonction de l’un angle d’observation
Φ.

En considérant la surface du cœur comme une demi-ellipse, de demi-largeur l et
demi-hauteur h = n · l connues (n le cœfficient de proportionnalité fixé à 0, 75), par
calcul de coordonnées x et y, le rayon r de l’ellipse est déterminé en fonction de
l’angle θ :

r(θ) = x · cos
(

θ −
π

2

)

. (IV.2.11)

La distance d de la caméra par rapport à la surface du cœur est également
considérée comme connue, fixée à d = 1 m. Elle permet de déduire la distance
d′ = h−y+d. Par méthode trigonométrique, l’angle de la caméra peut être calculé :

α = tan−1
( x

d′

)

. (IV.2.12)

Ce qui permet d’obtenir la valeur de l’angle d’observation Φ = α + θ. Pour
Φ ≥ 50 ◦, l′ correspond à la distance de l’image infrarouge, sur laquelle les mesures
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de température sont influencées par l’angle d’observation de la caméra et peuvent
donc présenter des erreurs de mesures. Cette zone erronée est évaluée à 36 % par
rapport à la zone totale.

IV.2.6.2 Estimation expérimentale sur cœur in-vitro

Afin de corroborer cette estimation théorique, une expérience est pratiquée sur
un cœur de porc in-vitro. Après un refroidissement homogène aux alentours de 10 ◦C,
le cœur est positionné face à la caméra infrarouge. Le paramétrage est effectué et une
émissivité de à 0,98 est déterminée. La corrélation entre les dimensions de l’image
et une mesure pratique permet d’estimer que 10 pixels (px) correspondent à une
distance de 4 mm. La longueur L et largeur l du cœur sur l’image infrarouge sont
calculées à L = 307 px ≈ 12, 3 cm. et l = 345 px ≈ 13, 8 cm.

Figure IV.2.11 – Image thermique par infrarouge : Positionnement des curseurs
sur le cœur.

Deux lignes de 30 curseurs sont positionnées à la surface de l’image du cœur,
numérotés de 0 à 29 sur la largeur et respectivement de 30 à 61 sur la longueur. Un
pas de 4 mm (soit 10 px) leur est assigné (Figure IV.2.11).

Les figures IV.2.12a et IV.2.12b illustrent la différence de température apparente
mesurée par chaque curseurs respectivement sur la largeur et longueur du cœur, à
plusieurs temps t du réchauffement. Ces différences de température sont corrélées à
l’angle d’observation théorique. Les quatre courbes présentent une même évolution à
±0, 25 ◦C près. Une différence de température supérieure à 0, 5 ◦C est identifiée pour
les curseurs 0 à 6 ; 24 à 29 sur la première tranche et de 30 à 40 ; 59 à 61 respective-
ment sur la deuxième tranche. En corrélant la différence de température apparente
à l’angle d’observation, il semblerait que 35, 5 % des curseurs sur la largeur du cœur
et respectivement 35 % sur la longueur soient positionnés sur une zone où l’angle
d’inclinaison est supérieur ou égale à 50 ◦, en accord avec nos calculs théoriques.
Ainsi, l’angle d’observation de la caméra infrarouge sur le cœur influence grande-
ment l’acquisition des mesures thermiques notamment sur les contours. Ces erreurs
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(a) Curseurs de 0 à 29 sur la largeur du cœur.

(b) Curseurs 30 à 61 sur la longueur du cœur.

Figure IV.2.12 – Température apparente mesurée en fonction de la position des
curseurs de TIR.
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de mesures devront être compensées en évaluant pour chaque zone, la différence
entre la température apparente mesurée et la température vraie (angle d’observa-
tion nul), et cela lorsque l’ensemble de la surface du cœur sera homogène.

Les sources d’erreur évoquées ne sont généralement pas découplées,
mais permettent de mettre l’accent sur la difficulté de mesurer la tem-
pérature absolue à partir d’une caméra thermique. Actuellement, les ca-
méras thermiques sont dotées de logiciels de traitement intégrant les
paramètres environnementaux (émissivité, correction de la transmission
atmosphérique et du facteur de réflexion). Cependant comme nous avons
pu le voir, c’est principalement l’angle d’observation du rayonnement in-
frarouge qui est un inconvénient majeur dans le contexte de notre étude.
Il sera donc indispensable de prendre en compte ce paramètre lors de
l’évaluation de nos mesures de température.
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cardes in-vitro

Des expérimentations sur des cœurs in-vitro (n = 20) par mesures thermogra-
phique infrarouge sont réalisées. Dans un premier temps, l’objectif de ces expériences
est d’évaluer l’efficacité des mesures de température surfacique par TIR sur des myo-
cardes in-vitro. Dans un second temps, ces mesures surfaciques sont d’exploitées afin
de qualifier la température moyenne en profondeur en utilisant la valeur de τ à partir
de de la mesure de l’épaisseur, elle-même mesurée par ultrasons (cf Chapitre III.3).

IV.3.1 Dispositif expérimental et protocole de me-

sure

IV.3.1.1 Eléments du dispositif

Le banc expérimental réalisé est présenté Figure IV.3.1.

Figure IV.3.1 – Banc expérimental de couplage thermométrique IR-US sur cœur
in-vitro .
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Positionner un instrument dans une salle d’opération implique de mettre en place
un dispositif ergonomique. Un trépied (REF 420CSU, Manfrotto, France) est utilisé
permettant de poster la caméra en hauteur, de sorte qu’elle se positionne face à la
cage thoracique, sans pour autant gêner le chirurgien.
Afin de contrôler les mesures de température, des thermocouples aiguilles (Thermo-
couple HYP1, Omega Engineering, France), du même type que ceux utilisés durant
les expériences in-vitro précédentes sont utilisées.
Un programme spécifiquement développé pour l’application est réalisé sous Lab-
View. Ce dernier est scindé en trois parties (Figure IV.3.2) :

1. Zone de mesure ultrasonore : Acquisition du signal ultrasonore pour l’esti-
mation d’épaisseur et echo tracking en temps réel pour l’application d’une
thermométrie ultrasonore,

2. Zone de mesure des thermocouples : Acquisition en temps réel des mesures de
contrôle par thermocouples,

3. Zone de mesure TIR : Acquisition de l’image thermique en temps réel sur
laquelle des zones ou des pointeurs de mesures peuvent être positionnés. Les
valeurs sont affichées en temps réel. Une partie est également dédiée à l’entrée
des paramètres d’étalonnage de la caméra.

Figure IV.3.2 – Programme C.O.E.U.R : Cardiac. Operation. Evaluation.by. Ul-
trasound.and. infraRed

IV.3.1.2 Protocole de mesure

L’utilisation d’une caméra thermique à infrarouge implique la non utilisation
d’un bain thermostaté pour piloter la température du milieu dans lequel le cœur est
immergé. Le réchauffement de ce dernier se fait au contact de l’air ambiante de la
salle d’expérience dont la température est contrôlée en permanence. Afin d’abaisser
sa température, ce dernier est conservé dans un réfrigérateur à basse température
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durant toute une nuit. Le réchauffement naturel étant très lent le temps de l’expé-
rience est prolongé à deux heures et l’acquisition des mesures est pratiquée toutes
les 60 secondes (soit 120 acquisitions par expérience).

Ces expériences permettent de valider le suivi d’un réchauffement par TIR en
surface. Concernant l’application de la TIR ajusté, plusieurs points sont à soule-
ver : Dans les expériences précédentes, les mesures était pratiquée D’une part ces
expérience permettent de valider

IV.3.1.3 Mesure par infrarouge

Les paramètres de calibration (température atmosphérique, température appa-
rente réfléchie et humidité relative) sont intégrés au programme d’acquisition des
mesures thermiques par infrarouge. Une fois sorti du réfrigérateur, l’échantillon est
rapidement positionné sur le socle face à la caméra, à une distance connue. La
température ambiante et la température apparente réfléchie sont toutes les deux
constantes et évaluées à 22, 5± 0, 5 ◦C. L’émissivité est mesurée à 0, 98± 0, 01. Les
thermocouples sont positionnés tangentiellement à la surface du cœur et les mesures
de calibration d’émissivité sont réalisées (Figure IV.3.3). L’acquisition d’images par
TIR en temps réel est effectuée, associée à suivi local précis des thermocouples.

Figure IV.3.3 – Exemple de cartographie thermique du réchauffement d’un cœur
in-vitro

IV.3.1.4 Mesure par ultrasons

Le transducteur ultrasonore est intégré à un socle, sur lequel repose le demi-cœur
afin de ne pas obstruer le champs de la caméra infrarouge. En contact avec l’échan-
tillon, un protocole de mesure identique à celui présenté dans le paragraphe III.3.2
est appliqué : Le temps de vol est mesurée à une température initiale connue, l’épais-
seur en est déduite permettant d’une part d’estimer la valeur de τ et d’autre part
d’appliquer une thermométrie par ultrasons. Afin de réaliser cette seconde partie, le
suivi du déplacement d’écho est effectué en temps réel.

IV.3.2 Résultats des suivis de température en sur-

face et en profondeur par TIR et TUS cali-

brée sur cœur in-vitro

Le graphe IV.3.4 présente une des expériences du suivi du réchauffement naturel
d’une paroi ventriculaire in-vitro par TIR ajustée et TUS calibrée. Le courbe bleue
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Figure IV.3.4 – Expérience à l’air ambiant : Mesures de la température de surface
et de profondeur par TIR et TUS calibrée sur cœur in-vitro

représente la mesure de température surfacique mesurée par TIR. La courbe verte
en pointillé présente l’estimation de la température moyenne en profondeur par
TIR ajustée à partir de l’estimation de τ . Les losanges représentent la température
moyenne en profondeur mesurée par TUS calibrée.
Pour cette expérience, les ultrasons permettent d’estimer une épaisseur de paroi
(avant le réchauffement) égal à d = 2, 52 · 10−2 m. Le τ calculé est alors évalué à
320 s. La calibration de la courbe de température par TUS fournie un cœffcient
ac = 3, 8, plus élevé que durant les expériences précédentes (ac = 2, 05 ± 0, 96, cf
Chapitre II.3.2.3).
La courbe de mesure de la température moyenne en profondeur par TIR débute
à 8 ◦C et rejoint rapidement la température de surface mesurée par TIR pour se
stabiliser à une température de 16, 3 ◦C. La tendance de la courbe de mesure par
TUS calibrée présente également des similitudes de réchauffement comparée aux
mesures par TIR en surface et en profondeur. L’écart maximal entre TIR et TUS
est évalué à 1 ◦C à t = 1500 s.

Globalement l’ensemble des expériences (n = 20) présente les mêmes tendances
de mesure que celles présentées ci-dessus. Dans un premier temps, une comparaison
des mesures de surfaces puis des mesures de température moyenne en profondeur
sont réalisées. Une discussion concernant l’ensemble des résultats est effectuée par
la suite.

IV.3.2.1 Comparaison des mesures de température par TIR
et thermocouples de surface sur cœur in-vitro

La Figure IV.3.5a illustre le positionnement des thermocouples à la surface du
myocarde. Les différences de températures des mesures par TIR locales comparées
aux mesures par thermocouples (respectivement TH0, TH1 et TH2) sont également
illustrées par des croix rouges. La figure IV.3.5b illustre les moyennes de différence
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de température entre TIR et thermocouples de surfaces. Ainsi, l’ensemble de ces
moyennes des 20 expériences est évaluée à 0, 98± 0, 35 ◦C. Ceci peut être considéré
comme l’erreur provenant de la précision de la caméra thermique identifiée à ±2 ◦C
(cf Tableau IV.1.1).

(a) Image thermique
par infrarouge et posi-
tionnement de thermo-
couples.

(b) Différence de température de surface mesurée par TIR
locale et thermocouples de surface.

Figure IV.3.5 – Comparaison des mesures de température par infrarouge et ther-
mocouples de surface.

Ces mesures valident dans un premier temps, la faisabilité de suivre en labora-
toire, l’évolution de la température surfacique du myocarde par TIR.

IV.3.2.2 Comparaison des mesures de température moyenne
en profondeur estimées à partir de TIR et de TUS
calibrée

Comme pour les expériences précédentes (cf Chapitre III.3), les mesures de tem-
pérature moyenne en profondeur par TIR sont comparées aux mesures par TUS
calibrée. Les mesures par TIR ajustée sont effectuées au centre du cœur, de sorte de
l’angle d’observation de la caméra n’influence pas les résultats de mesures (Figure
IV.3.6a). C’est également la zone au dessous de laquelle est positionnée le capteur
ultrasonore fournissant dans un premier temps l’épaisseur de la paroi et dans un
second temps, la mesure de température moyenne en profondeur par TUS calibrée.
La Figure IV.3.6b présente la différence de température moyenne mesurée sur les
20 expériences. La barre d’erreur présente la précision des mesures par IR évaluée
précédemment à 0, 98 ◦C. Concernant la moyenne de différence de température,
celle-ci est estimée à 0, 66 ± 0, 33 ◦C. Les deux méthodes présentent une concor-
dance de mesure de la température moyenne en profondeur. Cependant ces mesures
sont également très similaires aux mesures de température surfacique du myocarde,
une discussion à ce sujet est réalisé à la suite.
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(a) Zone de mesure in-
frarouge ciblée au des-
sus du capteur ultraso-
nore.

(b) Différence de température mesurée par TIR ajustée et
TUS calibrée.

Figure IV.3.6 – Comparaison des mesures de température moyenne en profondeur
par TIR ajustée et TUS calibrée.

IV.3.2.3 Discussion

Durant les expérimentations précédentes (cf Chapitres II.2, II.3 et III.3) le ré-
chauffement forcé du muscle cardiaque à travers l’utilisation d’un bain thermostaté.
Elles permettaient de tester nos méthodes de mesures sur la gamme de température
qui nous intéressait (entre 10 et 30 ◦C). De plus, ce réchauffement piloté contreba-
lançait le fait que les mesures de températures soient effectuées sur des échantillons
in-vitro donc non représentatifs des conditions intracellulaires du muscle cardiaque
in-vivo et de sa dynamique de réchauffement. En contre partie, les mesures de tem-
pérature par TIR ne pouvaient pas être appliquées.
L’objectif de ces expérimentations à l’air ambiant est d’appliquer et valider l’utili-
sation de la TIR comme méthode de mesure de température surfacique quantitative
qui, ajustée par mesure de τ , fournit la température moyenne en profondeur de la
paroi ventriculaire in-vitro. Or à l’air ambiante, la dynamique de réchauffement du
muscle cardiaque in-vitro est très lente (jusqu’à 6 heures). La surveillance du poids
des échantillons au cours des expérimentations ont montré une perte de masse d’en-
viron 0, 5 g h−1.

Ces inconvénients n’influent que très peu les mesures surfaciques par TIR (cf le
paragraphe précédant concernant les facteurs d’influence de TIR quantitative Cha-
pitre IV.2). La figure IV.3.5b confirme que la température surfacique mesurée par
TIR est en accord avec les mesures par thermocouples de surface. Cependant les
mesures de températures moyenne en profondeur par TIR ajustée présentent des
similitudes avec les températures de surfaces. Ce phénomène peut s’expliquer par le
faible et lent réchauffement du tissu in-vitro qui laisse le temps au tissu en profon-
deur d’atteindre la température de surface.
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De plus, la modification de l’épaisseur de la paroi entrainée par la perte de masse
des échantillons au cours du temps, provoque des erreurs de mesures sur la TUS.
Durant ces 20 expériences, la moyenne du cœfficient est évaluée à ac = 4, 45± 2, 23.
Sa valeur est largement plus importante que celle évaluée durant les expériences de
réchauffement précédentes (lors du réchauffement des cœurs dans le bain thermo-
staté, ac = 2, 05± 0, 96). Dans ces nouvelles conditions, la thermométrie non calibré
avec un a fixée à 2 n’est pas envisageable, cependant la thermométrie calibrée four-
nit des résultats en accord avec la TIR ajustée.

Ces premières expérimentations à l’air ambiant, réalisées sur des demi-
cœurs in-vitro, fournissent des résultats encourageants quand à la préci-
sion de mesures thermiques par TIR attendue en condition opératoire.
Cette méthode va ainsi permettre d’acquérir, dans un premier temps, la
température de surface du myocarde. Cette mesure pourra fournir une
information concernant le refroidissement et réchauffement surfacique.
Plus précisément, la TIR fournira une indication sur la cardioplégie froide
dont la diffusion s’effectue au niveau du réseau coronaire, lui meme située
à la superficie du myocarde. Dans un second temps, la TIR ajustée par
la mesure de τ , pourrait fournir une seconde information sur la tempé-
rature moyenne en profondeur du myocarde et donc sur l’efficacité de la
cardioplégie. Par ailleurs, les ultrasons qui permettent dans un premier
temps d’estimer l’épaisseur de la paroi pour le calcul du τ , vont égale-
ment évaluer la température moyenne en profondeur. L’efficacité de la
TUS sera alors confirmée ou infirmée. Au final, l’application de ces deux
méthodes en conditions opératoires permettrait de faire un choix.
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Conclusion

Ce chapitre consacré à la thermographie par infrarouge (TIR) a permis dans un
premier temps d’appréhender les paramètres d’influence pouvant modifier la préci-
sion de mesures IR. Des expériences préliminaires ont été pratiquées évaluant une
incertitude de mesures de température sur muscle cardiaque.
Les tests qui ont suivi ont validé l’application de la TIR et son ajustement pour des
mesures de surfaces et en profondeur durant des sessions de réchauffement sur cœur
in-vitro, avec une précision moyenne de mesure de 0, 66± 0, 33 ◦C. D’un autre côté,
la thermométrie ultrasonore est également efficace pour un réchauffement inférieure
à 10 ◦C.
C’est pourquoi le dernier chapitre de cette étude est consacré à l’application des
deux méthodes en condition opératoire, sur modèle animal in-vivo. Ces dernière
expérimentations, durant lesquelles des injections de solutions cardioplégiques hy-
pothermiques vont être effectuées, permettrons dans un premier temps, d’évaluer
réellement l’efficacité des deux méthodes sur muscles cardiaque in-vivo et dans un
second temps d’observer et interpréter les tendances de réchauffements du myocarde
aussi bien en surface que en profondeur.
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Introduction

Les expérimentations in-vitro ont démontré la validité des mesures thermiques
par TIR ajustée et US ainsi que la thermométrie ultrasonore calibrée. Cependant
une étude in-vivo est indispensable afin d’évaluer précisément les possibilités d’ap-
plication du dispositif et la dynamique thermique du myocarde dans des conditions
physiologiques approchant celles imposées par le corps humain. Pour cela, le recours
à un modèle animal dont le cœur est quasiment similaire à celui de l’être humain
est préconisé, il s’agit du porc.
Dans le cadre d’une collaboration avec le département de chirurgie cardiovasculaire
et thoracique du CHU Arnaud de Villeneuve (Montpellier), des expérimentations
sur modèles porcins ont été réalisées au sein du plateau technique de Recherche
Expérimentale (Boulevard Albert Premier, Montpellier). Le protocole "cardioplégie
- CEC" est appliqué permettant de nous approcher des conditions d’une opération
cardiovasculaire classique.
La première partie de ce chapitre présente plus précisément la mise en place du
protocole chirurgical réalisé ainsi que l’implémentation du dispositif de monitoring
thermique en salle d’opération.
Dans un second temps, les mesures thermiques de surface sont présentées, suivies
d’une étude approfondie concernant la dynamique de réchauffement de la surface
antérieure du cœur.
La troisième partie est consacrée à l’estimation de températures internes aux myo-
carde d’une part à partir de l’ajustement de la température surfacique acquise par
TIR et d’autre part par TUS calibrée en post-traitement. Les résultats présentés
sont discutés et des perspectives concernant les éventuelles adaptations à apporter
au dispositif dans le cas d’une application en condition clinique sont proposées.
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V.1 Protocole expérimental pour le suivi de

température du cœur de modèle porcin

in-vivo

V.1.1 Modèle animal

Les expérimentations sont pratiquées sur modèle animal (n = 4) de type porcin
(Sus scrofa domesticus). Ce sont des femelles de 4-5 mois, pesant entre 30 et 35
kilogrammes. Sous la surveillance de M. Hubert Taillades Hubert, responsable du
bien être des animaux, ces modèles porcins ont été hébergés au sein du plateau
technique de Recherche Expérimentale en pré-opération.

Figure V.1.1 – Préparation du sujet porcin femelle sous anesthésie générale.

V.1.2 Préparation et anesthésie du sujet

La mise en place du sujet et sa préparation en vue de la chirurgie sont super-
visées par M. Hubert Taillades et M. Jean-Claude Sinquet, infirmier anesthésiste-
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perfusioniste.
L’animal est prémédiqué par une injection intramusculaire contenant 2 mg/Kg de

xylazine (Rompun R© 2%), 15 à 20 mg/Kg de ketamine 1 et 0.06 mg/Kg d’atropine 2

(Figure V.1.1). Une voie veineuse est posée au niveau de l’oreille permettant l’induc-
tion anesthésique avec du Nesdonal R© 0, 5 g (7, 5 mg/Kg). L’entretien de l’anesthésie
se fera par du propofol (Diprivan R©) 6 à 12 mg/Kg/ h. Egalement en prévention de
la douleur, une injection de sufentanil R© sera réalisée avant la sternotomie et une
autre en cours d’expérimentation (0.2 µg kg−1).

L’animal est ensuite intubé à l’aide d’une sonde armée, avec utilisation d’un
laryngoscope grande lame droite puis une ventilation mécanique est instaurée. Le
porc est installé en décubitus dorsal.

L’étape chirurgicale est menée par le Pr. Roland Demaria, chirurgien thoracique
et cardiovasculaire et M. Aniss Seghrouchni, interne en médecine cardio-thoracique.

Une courte incision est pratiquée au niveau des cervicales afin d’y positionner
le catheter artériel introduit dans une artère carotide interne. Elle permettra la
surveillance de la pression sanguine en continu. De la noradrénaline 3 et de la ni-
cardipine 4 (Loxen R©) sont ensuite injectées afin de maintenir une pression artérielle
satisfaisante aux alentours de 50 et 75 mmHg. Généralement cela revient à injecter
par seringue automatique, 0, 1 mg/20 cc de noradrénaline, à vitesse modulée suivant
la pression artérielle, contre 1 mg/20 cc de Loxen R© en injection itérative.

Le monitorage continu comprendra un scope, un saturomètre de pouls placé sur
la queue de l’animal, une sonde thermique placée en intra-rectal, un analyseur de
gaz avec notamment la mesure continue du CO2 expiré et une mesure continue de
la pression artérielle.

V.1.3 Protocole chirurgical

V.1.3.1 Incision

Une fois les plans cutané et sous cutané incisés, une sternotomie médiane verticale
est réalisée de la fourchette sternale à l’appendice xyphoïde (Figure V.1.2a). Le
cœur battant est exposé à l’aide d’un écarteur permettant le maintien de la cage
thoracique ouverte, puis le péricarde est incisé et suspendu donnant un accès direct
au myocarde (Figure V.1.2b). L’installation des lignes de CEC est effectuée. Après
la confection des bourses aortiques et veineuses et d’une héparinisation (50 mg),
les canules veineuse (atrio-cave) et aortique sont mises en places. Le départ de la
CEC, supervisée par M. Sinquet, est suivi de la mise en place de la canulation
cardioplégique au niveau de l’artère sous clavière. Le clampage de celle-ci est réalisée
et l’injection de la solution cardioplégique froide peut alors être pratiquée (Figure
V.1.2c).

1. Le xylazine et la kétamine sont des sédatifs aux propriétés analgésiques.
2. Anticholinergique diminuant les sécrétions salivaires.
3. Stimule les récepteurs α et β-adrénergiques augmentant la pression artérielle
4. Contre l’hypertension artérielle.
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(a) Sternotomie médiane. (b) Mise en place de l’écarteur
puis dissection et suspension du
péricarde.

(c) Canulation pour la car-
dioplégie et clampage aor-
tique.

Figure V.1.2 – Etapes de préparation du champs opératoire.

V.1.3.2 Protocole de perfusion cardioplégique

La pratique d’un arrêt du cœur sous cardioplégie normothermique est fréquente
en chirurgie cardio-vasculaire. Une perfusion de 500 mL de solution cardioplégique
est pratiquée au préalable de nos mesures afin de positionner efficacement le capteur
US sur le cœur stable sans modifier la température de ce dernier. Par la suite chaque
expérimentation est constituée de 2 ou 3 sessions, chacune incluant l’injection de
solution cristalloïde hypothermique (250 mL ) durant 3 min et d’une période de
20 min pendant laquelle la dynamique thermique est évaluée en continu par notre
dispositif.

V.1.4 Positionnement du dispositif infrarouge et ul-

trasonore

La caméra est positionnée au-dessus du thorax ouvert, à une distance connue
de la surface du cœur (Figure V.1.3). Les thermocouples sont insérés à la surface
de celui-ci de manière tangentielle afin d’acquérir uniquement la température surfa-
cique (Figure V.1.4). Le programme d’acquisition présenté dans le chapitre IV.3.1.1
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démarre avant la première injection cardioplégique (Figure V.1.5). L’acquisition des
images infrarouges se fait toutes les secondes.

Figure V.1.3 – Positionnement de la
caméra IR.

Figure V.1.4 – Contrôle locale par
thermocouples.

Figure V.1.5 – Programme d’acqui-
sition en temps réel.

La seconde partie du procédé est en partie illustrée à la figure V.1.6. Le po-
sitionnement et le maintien du capteur ultrasonore est plus complexe que lors des
expérimentations in-vitro en laboratoire, le même capteur ultrasonore a été conservé
mais le dispositif de maintien a été adapté (Figure V.1.7a). Le capteur US est cette
fois-ci relié à un câble flexible pour le positionner aisément à la surface de la paroi
cardiaque, tout en lui conférant une certaine stabilité. De plus, un embout spécifique
a été confectionné pour lui accorder un glissement vertical sans pour autant modi-
fier son angle d’émission et de réception des échos ultrasonores. Cette fonctionnalité
minimise les risques de décollement du capteur de la paroi cardiaque notamment en
cas de fibrillation.

De manière similaire aux expériences en laboratoire, les mesures ultrasonores
sont pratiquées sur le ventricule gauche (Figure V.1.7b). Un des trois thermocouples
utilisé comme mesure de contrôle local est positionné à une profondeur de 1, 5 cm, à
proximité du capteur ultrasonore sans interférer sur la zone de mesure du capteur.
L’apparition d’un écho de réflexion sur l’oscillogramme indique le positionnement
correct du capteur. Une fois le signal perçu optimal, l’acquisition des mesures peut
débuter et les paramètres préliminaires peuvent être alors déterminés.
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Figure V.1.6 – Vue d’ensemble de la salle d’expérimentation.

(a) Dispositif ultrasonore (b) Positionnement du capteur et d’un thermocouple durant
l’expérimentation

Figure V.1.7 – Seconde partie du dispositif multi-physique.
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V.2 Suivi de la dynamique thermique surfa-

cique du cœur après injection de cardio-

plégie hypothermique

A partir des acquisitions d’images infrarouge, une évaluation de la dynamique
de réchauffement de la surface du myocarde est effectuée.

Figure V.2.1 – Images thermiques de la surface antérieure du cœur acquises par
TIR durant l’injection d’une solution cardioplégique hypothermique à travers le
réseau coronaire.

V.2.1 Dynamique thermique globale

L’injection de la solution cardioplégique au travers du réseau coronaire, obser-
vable de manière qualitative sur la cartographie V.2.1, entraine une chute thermique
moyenne au voisinage des 15±1 ◦C. La Figure V.2.2 présente la température de sur-
face moyenne évaluée durant chacune des 4 expériences. Globalement, la dynamique
thermique occasionnée par l’alternance de période de refroidissement−réchauffement
est similaire d’une expérience à l’autre. Au cours des 20 minutes qui suivent la fin
du refroidissement, la surface du myocarde connait une augmentation progressive
de sa température jusqu’aux alentours de 29± 1 ◦C.
Cependant comme l’atteste la cartographie présentée à la figure V.2.1, contraire-
ment aux expériences in-vitro, le changement de température induit par la solution
provoque une hétérogénéité thermique à la surface du cœur. Une analyse thermique
locale est donc pratiquée par la suite afin d’évaluer des zones, comme les parois
ventriculaires, susceptibles de présenter une évolution de température différente.
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V.2. Suivi de la dynamique thermique surfacique du cœur après injection de
cardioplégie hypothermique

Figure V.2.2 – Evolution thermique moyenne de la surface du cœur durant chacune
des 4 expériences.

V.2.2 Evaluation du réchauffement de surface

Les curseurs numérotés sont positionnés de part et d’autre des surfaces ventri-
culaires (Figure V.2.3a). Leurs emplacements sont définis de manière à obtenir une
dispersion homogène des mesures sur chacun des ventricules. Suivant l’orientation
du cœur durant les expériences, le nombre de pointeurs diffère d’une expérience à
l’autre (respectivement d’un ventricule à l’autre). De plus, la sonde ultrasonore po-
sitionnée à la surface du cœur entraine l’absence de mesure de surface sur une zone
restreinte (Figure V.2.3).

A première vue, les deux ventricules présentent une dynamique thermique simi-
laire. La paroi ventriculaire gauche se réchauffe légèrement plus lentement que celle
du ventricule droit qui semble atteindre un plateau thermique (Figure V.2.4).
De plus une dispersion de mesure d’environ 5 ◦C est observée entre les différentes
courbes de mesure. Cette dispersion semble provenir de l’angle d’observation de la
caméra, comme présentée au chapitre IV.2. Il semblerait possible de la compenser
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(a) Image infrarouge (b) Image réelle

Figure V.2.3 – Positionnement des curseurs spécifiques sur chacune des parois
ventriculaires.

de la même manière, c’est à dire en estimant le degré d’inclinaison en fonction de
l’erreur de mesure apparente. Cependant dans la pratique, en condition opération,
l’influence de l’angle d’observation se modifie au cours du réchauffement annulant la
compensation des valeurs de curseurs corrigées initialement. Une nouvelle approche
est donc mise en place, consistant à identifier spécifiquement les curseurs erronées
suivant leurs valeurs et leurs positionnements.

(a) Courbes de températures brutes des cur-
seurs positionnés à la surface du cœur.

(b) Une session de réchauffement évaluées à la
surface du cœur.

Figure V.2.4 – Températures des deux parois ventriculaires.

A titre d’exemple, la Figure V.2.5 présente les température minimales induites
par le refroidissement, mesurée par les curseurs positionnés à la surfaces des ventri-
cules gauche et droit. L’oscillation des mesures permet d’identifier dans un premier
temps les curseurs susceptibles de fournir des valeurs de température erronées.

Les valeurs de pointeurs considérés comme altérées par leurs positionnements
sont donc exclues de l’analyse. Pour cela une comparaison entre leurs positionne-
ments sur l’image infrarouge est réalisée. Dans ces conditions, la Figure V.2.6 récapi-
tule les moyennes thermiques de l’ensemble de ces expériences, pour chaque session
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cardioplégie hypothermique

Figure V.2.5 – Mesures des température de refroidissements.

de réchauffement et pour chaque ventricule. Les graphes V.2.6a et V.2.6b présentent
ainsi les moyennes thermiques respectivement minimales et maximales.

L’évaluation des températures minimales confirme cet abaissement thermique
moins important sur le ventricule droit de ±1 ◦C. La diffusion de la solution cardio-
plégique semble donc plus efficace sur le ventricule gauche. Cependant les tempéra-
tures maximales atteintes sont similaires d’un ventricule à l’autre après 20min de
réchauffement. Or une tendance de réchauffement différente entre les deux parois a
été identifiée sur les courbes brutes.

Par la suite un ajustement des courbes bruitées est pratiqué afin d’estimer la
constante de temps thermique et d’extraire une dynamique thermique spécifique
pour chacune des parois.

(a) Moyenne thermique de refroidissement (b) Moyenne thermique de réchauffement

Figure V.2.6 – Comparaison des moyennes thermiques de refroidissement et ré-
chauffement des quatre expériences. VD : Ventricule Droit ; VG : Ventricule Gauche ;
R1 : Réchauffement 1 ; R2 : Réchauffement 2 ; R3 : Réchauffement 3.
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V.2. Suivi de la dynamique thermique surfacique du cœur après injection de
cardioplégie hypothermique

V.2.2.1 Identification de la tendance de réchauffement surfa-
cique par ventricules

L’ajustement appliqué sur chacune des courbes correspond au modèle suivant :

T (t) = a · (1− e−b·t) + c (V.2.1)

où les cœfficients d’ajustement sont désignés par les lettres a, b et c. a correspond
à la différence de température entre le début et la fin du réchauffement (a = ∆T )
, b est un cœfficient temporel dépendant de dynamique de réchauffement que nous
souhaitons identifier et c indique la température initiale.
La Figure V.2.7 présente les ajustements appliqués aux courbes de réchauffement
d’une des expériences. Les courbes sont superposées de sorte à pouvoir toujours
identifier leurs numéros de curseurs.

Figure V.2.7 – Superposition des courbes expérimentales et ajustements à partir
de l’équation V.2.1

Chaque courbe de réchauffement fait l’objet d’une analyse pertinente durant
laquelle les cœfficients d’ajustement sont calculés. La Figure V.2.8a illustre les
moyenne des cœfficients et leurs écarts types, respectivement pour le ventricule droit
et le ventricule gauche sur l’ensemble des expériences.

De manière générale, l’ensemble des ajustements a permis de faire ressortir un
profil de réchauffement surfacique des deux parois ventriculaires, illustré Figure
V.2.8b. Les modèles correspondant, respectivement pour le ventricule droit et gauche
sont les suivants :

TV D(t) = 13, 7 · (1− e−5,5/t) + 16, 4± 10 (V.2.2)

TV G(t) = 16, 3 · (1− e−16,8/t) + 13, 8± 8, 5 (V.2.3)

A partir des données extraites de ces expérimentations sur modèle animal, l’esti-
mation de la tendance de réchauffement fournit un premier aperçu des dynamiques
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thermiques de surface attendues durant les opérations cardiovasculaires sous cardio-
plégie hypothermique. Une dynamique légèrement plus importante pour le ventricule
droit est donc confirmée par le modèle, de plus le ventricule gauche semble présen-
ter un réchauffement plus important. Le modèle n’est pas très bien ajusté pour ce
dernier puisque comme il a été dit précédemment, le ventricule gauche ne semble
pas atteindre de plateau thermique. Il n’est appliqué que sur 10 courbes de réchauf-
fements. Il est nécéssaire d’effectuer de nouvelles mesures afin de valider et préciser
ces ajustements. Cependant, cette première estimation démontre un réchauffement
très rapide de la surface des ventricules suite à l’injection de la solution, ce qui peut
être une information de premier choix pour les chirurgiens concernant l’efficacité
de la cardioplégie froide. L’analyse de la dynamique de surface réalisée permet à
présent de passer à la seconde étape de l’évaluation consistant à l’identification la
température moyenne en profondeur.
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V.2. Suivi de la dynamique thermique surfacique du cœur après injection de
cardioplégie hypothermique

(a) Moyenne des cœfficients sur l’ensemble des expériences.

(b) Profil de réchauffement de la température surfacique type
d’une paroi ventriculaire gauche et droite.

Figure V.2.8 – Valeurs des cœfficients a, b et c et courbes de tendances.
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V.3 Application du suivi thermique en pro-

fondeur sur cœur in vivo

Suite à l’évaluation précise des mesures thermiques de surface qui nous permet
d’obtenir une première information quant au réchauffement thermique du myocarde,
cette partie constitue la phase finale de l’étude. Les mesures de surface obtenues par
infrarouge sont exploitées afin d’estimer la température moyenne en profondeur à
partir de l’estimation de τ(d). Le suivi d’écho réalisé durant les expériences permet
dans un premier temps d’estimer l’épaisseur de la paroi puis également d’effectuer
une mesure de thermométrie ultrasonore en post-traitement.

V.3.1 Détermination des paramètres préliminaires

V.3.1.1 Mesure des épaisseurs de parois ventriculaires

Pour rappel, l’estimation de d se fait à l’aide de la loi expérimentale linéaire
reliant la vitesse de propagation de l’onde ultrasonore à la température du tissu
myocardique (cf équation II.1.5) :

c(T ) = (2± 0, 5) · T + 1509, 2± 12.1 m s−1. (V.3.1)

A partir de cette loi et de la mesure expérimentale du temps de vol, sa valeur
est estimée à température initiale T i, considérée comme homogène sur l’ensemble
du myocarde avant la première injection de solution cardioplégique :

d(T i) =
c(T i) · t(T i)

2
m. (V.3.2)

A titre d’exemple, pour une température initiale, mesurée par thermographie
infrarouge T i = 31, 3 ◦C, c(Ti) est évaluée à :

c(T i) = 1571, 8± 27, 75 m s−1. (V.3.3)

Le temps de vol mesuré à cette même température est égal à 23, 5·10−6±0, 410−6 s
(FigureV.3.1). L’épaisseur de la paroi ventriculaire est évaluée à :

d = 1, 85 · 10−2
± 0, 064 · 10−2 m, (V.3.4)

soit une incertitude de mesure de δd/d = 6, 9%.
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V.3. Application du suivi thermique en profondeur sur cœur in vivo

Figure V.3.1 – Estimation du temps de vol t à température initiale Ti connue.

V.3.1.2 Estimation des τ(d)

Une fois l’épaisseur mesurée, l’estimation de τ se fait à partir de la fonction
τ = f(d) (cf Chapitre III.3, EquationIII.3.2) :

τ = 2, 8224 · 105 · (1, 85 · 10−2)2 + 4, 627 · 103 · (1, 85 · 10−2) + 24, 5 = 206 s. (V.3.5)

Par la suite, l’équation d’ajustement est appliquée (cf Equation V.3.6) :

T (t) = Tsmoy(t) + (Ti − Tsmoy(t)) · e
−t

τ . (V.3.6)

Le tableau V.3.1 récapitule les valeurs de ces paramètres obtenues pour chaque
expérience.

Tableau V.3.1 – Paramètres préliminaires de mesures en condition in-vivo.

Expérience Ti(◦C) ci (ms−1) t (s) d (m) τ (s)
1 31, 5 1572 23, 5 · 10−6 1, 85·10−2 206
2 28, 1 1565 27, 9 · 10−6 2, 18·10−2 260

3 32 1573
22, 05 ·
10−6 1, 75·10−2 192

V.3.1.3 Suivi temporel du déplacement d’écho par TUS cali-
brée

Le suivi d’écho n’est pas nécessaire pour l’application de l’ajustement de TIR,
il est cependant pratiqué afin d’effectuer une thermométrie ultrasonore calibrée en
post traitement. L’évaluation des valeurs du cœfficient a, essentiel au bon ajustement
de la mesure par TUS sera réalisée ainsi qu’une comparaison des deux méthodes de
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V.3. Application du suivi thermique en profondeur sur cœur in vivo

Figure V.3.2 – Suivi du déplacement d’écho au cours d’une session refroidissement-
réchauffement.

mesures. La Figure V.3.2 illustre un exemple de suivi d’écho sur la paroi ventriculaire
gauche, avant pendant et après l’injection de la solution cardioplégique.

Pour rappel, l’équation suivante est appliquée afin de définir la température
moyenne en profondeur à partir des ultrasons (cf Chapitre II.1, équation II.1.8) :

∆T =
ci
a
·

(

2d

∆t · ci
− 1

)

. (V.3.7)

Le cœfficient a est calibré par la suite de sorte que la température finale du
réchauffement soit similaire à la température de contrôle par thermocouple T TH

f =
TUS
f .

V.3.2 Résultats expérimentaux : Comparaison des

mesures par TIR ajustée et par TUS calibrée

Les premiers résultats des mesures de réchauffements en profondeur sont présen-
tés sur les Figures V.3.3 et V.3.4. Une légende similaire est établie sur l’ensemble
des graphes qui vont suivre : la courbe en pointillée identifie la température consi-
dérée comme la température de contrôle de la température moyenne en profondeur,
il s’agit de la moyenne de température mesurée par les thermocouples de surface et
de profondeur positionnés sur le ventricule gauche (proche de la zone où est placé
capteur ultrasonore) ; les losanges rouges illustrent les mesures par thermométrie
ultrasonore calibrée et les ronds bleus correspondent aux mesures par ajustement
de la température de surface mesurée par TIR. Dans un premier temps, les mesures
expérimentales sont comparées aux mesures par thermocouple. I

Les premiers résultats illustrés à la Figure V.3.3 révèlent trois courbes ayant une
même tendance de réchauffement allant de 14, 5±0, 5 ◦C à 22, 1±0, 2 ◦C. A première
vue, les courbes de mesures expérimentales sont similaires à la courbe de contrôle.
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V.3. Application du suivi thermique en profondeur sur cœur in vivo

Figure V.3.3 – Suivi du réchauffement de la paroi ventriculaire par TIR ajustée
et TUS calibrée (ac = 2.

Plus précisément, la courbe de mesure par thermométrie ultrasonore, calibrée à un
ac = 2, présente une légère oscillation provoquant une différence de température
maximale de 1, 46 ◦C au temps t = 200 s. La différence moyenne de température
est estimée à 0, 65± 0, 38 ◦C. La courbe de mesure par ajustement de TIR connait
une moins forte oscillation avec une différence de température maximale identifiée à
0, 98 ◦C au temps t = 500 s. La différence moyenne de température est minime avec
0, 48± 0, 22 ◦C.

Le second graphe V.3.4 présente également des similitudes entre mesures expé-
rimentales et la mesure de contrôle. Pour cette expérience, la TUS est calibrée avec
un ac = 1, 2 et présente une dispersion de mesure plus importante. De manière gé-
nérale, le réchauffement tissulaire est évalué de 15, 8± 0, 2 ◦C à 20, 9± 0, 2 ◦C. Les
variations de mesures visibles sur le graphe entrainent des différences de mesures
jusqu’à 2 ◦C à t = 383 s et également entre t = 700 s et t = 860 s. Mise à part ces
deux oscillations, l’évolution thermique mesurée par les ultrasons est en concordance
avec la courbe de contrôle avec une différence moyenne de température mesurée à
1± 0, 4 ◦C.
Concernant la mesure par TIR ajustée, la différence moyenne de température est de
0, 3± 0, 2 ◦C. Une différence maximale est identifiée à 0, 83 ◦C pour t = 445 s.

Cette première analyse démontre une concordance entre les mesures
expérimentales et mesure de contrôle du réchauffement de la paroi ven-
triculaire gauche. La possibilité d’un suivi de la température moyenne en
profondeur via notre dispositif est donc validée dans un premier temps.
La TIR ajustée semblent plus précises et moins influencées par les modifi-
cations physiologiques. Cependant, quelques remarques sont à apporter :
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V.3. Application du suivi thermique en profondeur sur cœur in vivo

Figure V.3.4 – Suivi du réchauffement de la paroi ventriculaire par TIR ajustée
et TUS calibrée (a=1, 2.

Les mesures de température moyenne en profondeur sont pratiquées sur
le ventricule gauche dont le réchauffement est évaluée plus lent que celui
du ventricule droit, avec un réchauffement inférieure à 10 ◦C. D’après
les expériences réalisées dans le chapitre II.3 concernant la précision de
mesure par TUS, elle pourrait donc être appliquée de façon direct, sans
calibration. La première expérience (Figure V.3.3) confirme ces faits et
fournie même une valeur de a = 2 identique aux mesures expérimentales
in-vitro. La seconde mesure présentée fournit une valeur de a différente
égale à 1,2 qui pourrait cependant être corrigée par l’application en pa-
rallèle de la TIR ajusté.
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V.4 Fiabilité et amélioration du dispositif

V.4.1 Influence physiologique

Les expériences sur modèle animal ont notamment permis d’observer certaines
altérations physiques qui n’étaient pas prévisibles durant nos mesures en laboratoire.
Ces différents facteurs sont identifiés afin d’observer leur influence sur la précision de
mesures de notre dispositif et éventuellement trouver une alternative afin de pallier
ces inconvénients.

Figure V.4.1 – Exemple d’erreur d’acquisition du signal ultrasonore durant la
phase de réchauffement de la paroi ventriculaire gauche.

A titre d’exemple, la Figure V.4.1 illustre de nouveaux résultats de réchauffe-
ment. Dans ce cas précis, une importante fluctuation se manifeste au temps t = 65 s
à t = 750 s uniquement sur la courbe de température mesurée par ultrasons. La mise
en place d’une caméra numérique durant les expériences a permis d’identifier l’ori-
gine de cette erreur d’acquisition. Suite à l’injection de la solution cardioplégique,
un affaissement des deux parois ventriculaires est visible précisément durant le lapse
de temps où le signal ultrasonore est interrompu. L’hypothèse d’une modification
du positionnement du capteur est envisagée, cependant suite à cette altération, le
signal ultrasonore se repositionne convenablement comparé aux deux autres courbes
de mesure. Un changement d’épaisseur durant cette période semble fournir une ex-
plication plus appropriée quant à la raison de cette erreur d’acquisition. De plus
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la valeur du cœfficient ac = 3, 2, plus élevé que pour les expériences précédentes a
pu être influencé par une modification de l’épaisseur. Concernant le suivi thermique
par TIR ajustée, la mesure présente une différence en début de réchauffement de
1, 25 ◦C, cependant la tendance reste une fois encore très similaire à la mesure de
contrôle avec une différence de température moyenne de 0, 7± 0, 4 ◦C.

Figure V.4.2 – Influence des phénomènes de reflux et fibrillation ventriculaire au
cours du suivi thermique.

Dans un second cas, présenté Figure V.4.2, l’expérience connait également des
altérations physiologiques. Un reflux de solution cardioplégique est d’abord identifié
en fin de cardioplégie au temps t = 60 s, puis un réchauffement soudain de 6 ◦C, pro-
voqué par une début de fibrillation ventriculaire apparait au temps t = 900 s. Malgré
ces phénomènes, une tendance de réchauffement similaire est visible entre les trois
courbes, avec une erreur moyenne de 1, 45±1, 2 ◦C pour l’ajustement par TIR et de
1, 8±1, 6 ◦C pour les mesures par ultrasons. Cependant, dans ce cas précis, la fibril-
lation ventriculaire provoque des erreurs de mesures allant jusqu’à 6 ◦C. D’un côté le
signal ultrasonore est altéré alors que la mesure par TIR ajustée n’est pas influencée.

Cette observation démontre une importante sensibilité des mesures par ultrasons.
Dans le cadre d’une analyse spécifique en profondeur, la thermométrie par ultrasons
peut être un réel avantage puisqu’elle permet d’identifier des altérations qui ne sont
pas toujours perceptibles à la surface du myocarde et donc par l’ajustement par TIR.
Cependant cette sensibilité est également un inconvénient, le positionnement du
capteur en contact direct sur la paroi peut être facilement altéré par des mouvements
cardiaques imprévisibles.

D’autre part, à l’inverse de la thermométrie ultrasonore, les mesures par ajus-
tement de mesure de surface fournissent une bonne tendance de réchauffement
moyenne en profondeur. Sa sensibilité moindre permet d’éviter les erreurs de mesures
thermiques influées par les altérations physiologiques, en contre partie un manque
de sensibilité est parfois observé dans le cas de modifications thermiques internes
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imperceptibles à la surface du myocarde. Ainsi la combinaison des deux méthodes
de mesures permet d’une part d’évaluer une tendance de réchauffement interne en
minimisant les erreurs de mesures dues aux paramètres d’influence et d’autre part
identifier des altérations thermiques parfois peu perceptibles à la surface du myo-
carde.

V.4.2 Etudes à mener en vue de l’amélioration de

la méthode de mesure

V.4.2.1 Estimation du cœfficient a sur muscle cardiaque in-

vivo

L’application de mesure par thermométrie ultrasonore sans calibration serait un
avantage en condition opératoire. Dans le contexte de notre étude, nous n’avons pas
été en mesure de confirmer ou infirmer sa fiabilité durant les expérimentations in-
vivo. De nouvelles mesures devraient être pratiquées afin d’évaluer spécifiquement
sa valeur sur myocarde in-vivo. Ainsi si les expériences confirment une précision de
mesure acceptable pour un réchauffement inférieure à 10 ◦C, la TUS serait appliquée
directement. Dans le cas contraire l’application des ultrasons serait uniquement uti-
lisée afin d’estimer l’épaisseur de la paroi pour l’estimation de τ(d) en vu d’une TIR
ajustée.

V.4.2.2 Evaluation de la température moyenne en profondeur
du ventricule droit

Les mesures de température en profondeur se sont limitées à une application
sur le ventricule gauche. Dans le cadre de mesure de température uniquement par
TIR ajustée, il aurait été judicieux de ne pas fixer la sonde US. Elle aurait alors
permis d’identifier l’épaisseur sur différentes zones de la paroi et notamment sur
le ventricule droit dont nous avons jusqu’ici qu’une information sur la température
surfacique.

V.4.3 Quelques éléments d’amélioration du disposi-

tif

V.4.3.1 Thermographie par infrarouge

La thermographie a permis d’évaluer efficacement la température de surface du
myocarde en temps réel. Cependant, dans le cas de mesures quantitatives, de nom-
breux facteurs influencent les valeurs thermiques. L’angle d’inclinaison du rayonne-
ment provoque d’importantes erreurs de mesures notamment sur les contours. Une
première correction pourrait être pratiquée en amont du refroidissement mais dans
le cas de mouvement du myocarde la correction risque d’influencer les valeurs vraies.
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La manipulation ou des troubles du champ de vision de la caméra (câbles, système
de perfusion), un faux mouvement d’un des opérateurs peuvent également altérer
les mesures par TIR. Il serait cependant possible de remédier à ce problème en ap-
pliquant un procédé de tracking à travers le programme d’acquisition de l’image
infrarouge. Le mouvement du cœur ne seraient plus inconvénient.

V.4.3.2 Thermométrie par ultrasons

Figure V.4.3 – Sonde transœphagienne (ETO) [46].

A terme, l’objectif serait d’utiliser l’échographie transœsophagienne comme sys-
tème de thermométrie ultrasonore. L’épaisseur de l’ensemble des parois ventriculaires
pourrait être évaluée (Figure V.4.3), de sorte que la méthode d’estimation de la tem-
pérature par ajustement TIR serait appliquée à l’intégralité de la surface antérieure
du cœur. Le gradient de température pourrait également être estimé à l’aide du
modèle par élément finis développé précédemment (cf Chapitre III.2). Enfin, dans
ce contexte, la sonde ne serait plus une gène pour le chirurgien et aurait moins de
risque d’être déplacée.
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Conclusion

Ce chapitre finalise une étude précurseur sur l’identification d’une dynamique de
réchauffement tissulaire myocardique, signe d’une éventuelle souffrance cardiaque.

Les expériences menées sur modèle animal in-vivo ont permis d’identifier des
dynamiques thermiques distinctes, notamment d’un ventricule à l’autre. En complé-
ment, des situations de fibrillations ventriculaires, annonciatrices d’une cardioplégie
peu efficace, sont également décelées à travers une augmentation accentuée du ré-
chauffement tissulaire fournissant une information fonctionnelle au chirurgien. Il est
cependant nécessaire de pratiquer de nouvelles expériences similaires sur modèle
animal afin de confirmer la reproductibilité de mesures.
Concernant le dispositif de mesure par TIR et TUS, son application en condition
quasi-opératoire révèle des résultats de suivi thermique en concordance avec les ten-
dances de température contrôlées par thermocouples avec une différence moyenne de
température de 0, 85± 0, 45◦C. L’application d’un ajustement de ces mesures pour
établir une introspection thermique en profondeur apparait efficace dans la majorité
des expériences. Cet ajustement fournit aisément la tendance de réchauffement du
muscle cardiaque mais présente un manque de sensibilité en cas d’altération phy-
sique, ne permettant pas de déceler des signes de souffrance cardiaque distinctif,
excepté en surface.

L’application d’une thermométrie ultrasonore complète le dispositif et apporte la
sensibilité de mesure nécessaire pour identifier les altérations thermiques en profon-
deur. La thermométrie ultrasonore non calibrée (avec un cœfficient a fixé en amont
des mesures de température) semble difficile à appliquer du fait de l’importante sen-
sibilité de mesures. La TUS calibrée en post traitement, ou à l’aide de TIR ajustée
peut cependant fournir une information supplémentaire aux chirurgiens qui aurait
pu passer inaperçue par la TIR ajustée. Ainsi la combinaison des deux méthodes
contrebalance d’un côté le manque de sensibilité de l’ajustement par TIR et de
l’autre la trop forte sensibilité des ultrasons.
Enfin, l’application du dispositif en condition in-vivo a permis de soulever plusieurs
améliorations possibles en vue de son développement en condition clinique.
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La cardioplégie hypothermique est censée permettre au myocarde de tolérer l’is-
chémie provoquer durant la chirurgie, en abaissant l’ensemble de sa température
entre 10◦C et 15◦C, température idéale et non délétère pour le cœur. Un suivi mi-
nutieux de la dynamique thermique du myocarde après l’introduction de la solution
cardioplégique pourrait ainsi contribuer à minimiser la souffrance cardiaque à tra-
vers l’évaluation de l’efficacité de la cardioplégie. L’objectif était de mettre en œuvre
un dispositif de mesure thermique en temps réel, applicable en condition chirurgicale.

Dans une première partie, où le contexte et des outils de diagnostics pertinents
sont répertoriés, l’application d’une investigation multi-physique basée sur deux
techniques non invasives, les ultrasons et les infrarouges, est retenue.

Dans un second temps, la thermométrie ultrasonore par écho tracking, expé-
rimentée sur cœurs in-vitro, a permis d’appréhender les difficultés de mesures sur
muscle cardiaque. Après une étape de calibration préalable ayant pour objectif d’ap-
pliquer directement la méthode sans calibration et en condition opératoire, il s’est
avéré que l’hétérogénéité du milieu entrainait une imprécision de mesure de tempé-
rature moyennée à 4◦C.

Par la suite, l’idée d’exploiter le suivi en surface de la dynamique thermique
du cœur afin d’identifier en temps réel la température moyenne en profondeur a
été proposée. A partir de l’estimation de la constante thermique temporelle τ , des
mesures de température ont été menées d’une part sur des fantômes afin d’évaluer
la répétabilité de mesure et d’autre part sur des parois ventriculaires in-vitro. La
précision de mesure a été estimée à 1, 5◦C.

La quatrième partie est consacrée à la thermographie par infrarouge (TIR). Cette
technique fournit tous les avantages pour mener à bien un suivi thermique non in-
vasif de la surface du myocarde. Des expériences préliminaires ont été pratiquées
afin d’appréhender les paramètres d’influences pouvant modifier la précision de me-
sures IR. Une fois l’efficacité des mesures de TIR confirmée sur muscle cardiaque
in-vitro, la finalité de cette partie reposait sur des tests de mesures thermiques multi-
physiques associant TIR et TUS, toujours sur cœurs in-vitro. Les résultat concluant
ont permis d’envisager le même genre de tests sur cœurs in-vivo.

En dernier lieu, l’étude s’est concrétisée par des expérimentations sur modèle
animal in-vivo durant lesquelles des sessions de refroidissement par cardioplégie hy-
pothermique ont été effectuées sur quatre modèles porcins. Les résultats ont permis
de réaliser une première évaluation concernant la dynamique de réchauffement du
myocarde en surface et en profondeur. Un profil de réchauffement spécifique au
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muscle cardiaque a été établie et des signes avant coureurs d’une inefficacité de la
cardioplégie ont été estimés.

Au final, à travers ces premières expériences en situation in-vivo, une évaluation
du dispositif a été pratiquée permettant de soulever des améliorations nécessaires.
De nouvelles mesures seraient nécessaires afin d’identifier précisément le cœfficient
a sur tissu in-vivo et confirmer l’application d’une TUS sans calibration. L’identifi-
cation de différentes épaisseurs de parois à partir de la sonde US pourrait permettre
d’étendre les mesures de la température moyenne en profondeur au ventricule droit.
Concernant le dispositif lui-même, d’une part le suivi thermique de surface pour-
rait être perfectionné en utilisant une méthode de vidéo tracking [136]. Les mou-
vements et/ou interventions de l’opérateur seraient compensés et diminueraient la
perte d’information thermique. D’autre part les mesures de température en profon-
deur nécessitent la détermination des épaisseurs du myocarde. Comme il a déjà été
mentionné, l’idée d’utiliser la sonde transœsophagienne serait une bonne alternative.
Elle permettrait de réaliser une cartographie des dimensions du myocarde en amont
de l’injection cardiopégique. Le suivi thermique à partir de la température surfa-
cique pourrait alors être appliqué. De plus une thermographie ultrasonore pourrait
être envisagée. La sonde étant moins exposée, les risques de déplacement et le gène
occasionné pour le chirurgien seraient minimisés. Enfin l’évaluation d’un gradient
de température pourrait également être appliquée en temps réel afin d’améliorer
l’analyse thermique.

Concernant l’aspect médical de cette thèse, l’identification de la souffrance car-
diaque est un sujet qui peut être traité de nombreuse manière. Nous avons choisi au
cours de cette thèse de pratiquer un suivi thermique non invasif afin d’aborder l’éven-
tualité d’une corrélation du réchauffement tissulaire avec la souffrance cardiaque. De
plus, de nombreuse recherches restent à mener afin d’évaluer une corrélation concrète
entre la dynamique thermique du myocarde et sa souffrance.
D’autres paramètres pourraient également être le facteur d’une souffrance, comme la
diminution du pH, signe d’une acidose tissulaire ou les modifications des propriétés
mécaniques (élasticité du myocarde).

Enfin la répétabilité de l’expérience est insuffisante pour réellement évaluer une
dynamique thermique typique du muscle cardiaque, une dizaine d’expérience sur
modèle seraient nécessaire. Au final, le dispositif non invasif pourrait également être
testé durant une étude clinique.
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A Physiologie du cœur et chirurgie cardio-

vasculaire : complément

Système de conduction et activité électrique du cœur

Le cœur assure sa fonction suivant un cycle régulier et à une fréquence au repos
pouvant varier de 60 à 90 cycles par minute [18]. Le cycle cardiaque est régi à travers
une impulsion électrique générée au niveau du nœud sinusal, formé par des cellules
auto-excitables (les cellules cardionectrices), situées dans l’atrium droit (FigureA.1).

Figure A.1 – Propagation du PA au sein du myocarde [21]

L’excitation de ces cellules est régie par un potentiel membranaire correspondant
à une différence de potentiel électrique (ddp) de part et d’autre de la membrane
cellulaire. Cette ddp est due à la répartition des ions positifs (le potassium K+,
sodium Na+ et calcium Ca2+) susceptibles de traverser la membrane cellulaire grâce
aux canaux à ions présents au sein de la membrane (FigureA.2a). Au repos, ces
cellules sont polarisées avec une prédominance en charges négatives à l’intérieur de
la membrane (−60 mV). L’ouverture des canaux Na+ entraine une repolarisation
faisant varier le potentiel membranaire de −60 mV à −40 mV. Une fois ce seuil
d’excitation atteint (−40 mV), la dépolarisation se déclenche par l’ouverture des
canaux Ca2+ faisant de nouveau varier le potentiel membranaire de −40 mV à un
peu plus de 0 mV, c’est le potentiel d’action (PA) (FigureA.2b). Ce PA se propage
d’une manière isotrope du nœud sinusal vers les atriums. Elle est ensuite relayée
par le nœud atrio-ventriculaire, situé au niveau du point de jonction entre les
ventricules et les atriums, qui la propage dans les ventricules à travers le faisceau
atrio-ventriculaire communément appelé faisceau de His (FigureA.1). La fin du
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cycle correspond à la repolarisation de la membrane, où la fermeture des canaux
Ca2+ et l’ouverture des canaux K+ permet au potentiel de membrane de revenir à
sa valeur de repos (−60 mV).

(a) Activité des cellules cardionectrices. (b) Cycle de l’impulsion électrique du nœud
sinusal.

Figure A.2 – Initiation du potentiel d’action au sein du myocarde [137].

La propagation de cette impulsion électrique dans le muscle cardiaque assure la
régularité et la coordination de la contraction atrio-ventriculaire et forme ainsi le
cycle cardiaque.

Cycle cardiaque

Le cycle cardiaque peut être décomposé en deux grandes étapes, la systole et
la diastole. La systole peut être elle-même décomposée en deux étapes la systole
auriculaire et la systole ventriculaire. La systole auriculaire a lieu lorsque les
deux atriums sont remplies de sang. Après ouverture des valves tricuspide et mitrale,
le sang est expulsé vers les ventricules. Pendant la systole ventriculaire, les valves
atrio-ventriculaires se ferment pour empêcher le reflux de sang dans les atriums.
Les ventricules se contractent et propulsent le sang vers le corps (pour le ventricule
gauche) et les poumons (pour le ventricule droit). Après expulsion du sang, les
valves aortique et pulmonaire se referment. Lors de la diastole, le muscle cardiaque
est relâché, permettant le remplissage passif des oreillettes

Méthodes aléatoires au PAC

Pratiquée depuis 1977, la dilatation percutanée (PCI) ou angiosplatie corona-
rienne est une autre technique de revascularisation coronarienne plus adaptée dans
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les cas d’obstructions sans calcifications trop étendues [138]. Guidé sous contrôle
radiographique jusqu’au site de sténose, un ballonnet est gonflé à haute pression
afin d’aplatir les plaques d’athérome. Celui-ci peut être entouré d’une endoprothèse
(StentR©) 1 qui reste collée à la paroi interne dans le but de diminuer les risques de
resténose (Figure A.3).

Figure A.3 – Technique de dilatation percutanée [139].

Des procédures hybrides allient ainsi les avantages de la PCI pratiquée sur des
zones où la perméabilité des greffons est faible, au pontage mammaire sur l’IVA où
la perméabilité est supérieure à 95% [140].

La chirurgie cardio-vasculaire inclut un autre domaine également en pleine expan-
sion : la chirurgie thoracique mini-invasive [141]. Elle se compose de trois branches
principales :

• La chirurgie mini-invasive par vidéo assistée permet également de réa-
liser le PAC (MIDCAB pour Minimally invasive direct access coronary artery
bypass).

• Dans le même genre, la chirurgie mini-invasive par thoracoscope as-
sisté

• Le développement de télémanipulateur robotique a débuté en 2002. Le
plus connu étant le Da Vinci

TM

(Figure A.4b). Cependant le coût de l’équi-
pement en fait une technique toujours en phase d’exploration.

Enfin la technique du pontage à cœur battant (Off-pump coronary artery
bypass ou OPCAB) est également régulièrement pratiquée (Figure A.4c), notam-
ment dans les pays n’ayant pas eu un accès facile aux technologies extracorporelles
(Argentine, Brésil, Inde, Turquie). L’immobilisation des sites des pontages fait appel
à des stabilisateurs conçus pour atténuer ces mouvements [145]. Après une période
d’enthousiasme, l’opinion chirurgicale reste divisée sur la pratique de l’OPCAB [146].

1. Dispositif métallique, maillé et tubulaire
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(a) MIDCAB [142] (b) Robot Da Vinci
[143]

(c) Chirurgie à cœur bat-
tant associé à un stabili-
sateur [144]

Figure A.4 – Les chirurgies cardio-vasculaires innovantes

Les compositions cardioplégiques

Cardioplégie au sang

Le sang artériel peut être prélevé sur le circuit de CEC par une pompe séparée.
Il est ensuite additionné à une solution électrolytique riche en potassium dans une
proportion solution/sang de 1/5 puis traverse un échangeur thermique indépendant.
On profite ainsi de la capacité du sang à transporter de l’oxygène, de son pouvoir
tampon 2, et de ses qualités rhéologiques, oncotiques et antagonistes des radicaux
libres et du fait qu’il soit efficace quelle que soit la température.

Solutions cristalloïdes

La solution de cardioplégie cristalloïde est la plus simple et la moins coûteuse, elle
est efficace dans les cas standards comme le pontage aorto-coronarien. Les solutions
les plus utilisées sont de type extracellulaire enrichies en potassium et pauvres en
calcium. D’autres solutions miment la composition intracellulaire (basses en sodium
et sans calcium), comme la solution de Bretschneider ou la solution HKT Custo-
diol TM , elles sont aussi utilisées pour la préservation d’organes en transplantation.
L’avantage de la cardioplégie cristalloïde est la clarté du champ opératoire pour le
chirurgien et la rhéologie favorable pour atteindre des zones distales à des obstruc-
tions coronariennes serrées, mais le désavantage est l’impossibilité de transporter de
l’oxygène et le risque d’hémodilution [147].

2. Maintient le même pH.
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Thermocouples

Les sondes de recherche Omega R© sont conçues pour offrir des lectures instan-
tanées et de classe de tolérance 1, soit une précision de mesure de ±0, 5◦C. Une
aiguille en acier inoxydable de 0, 3mm× 15mm de diamètres, les rendent moins sus-
ceptibles de perturber l’environnement de la zone d’insertion et pourront être aussi
bien positionnées en profondeur au sein du myocarde, que de manière tangentielle,
à la surface de ce dernier.

La plage de température va de la cryogénie à 200◦C. La sonde est de type T
(Cuivre-Constantan) possède une jonction à la masse, ainsi q’un fil de connection
isolé PFA et un raccordement par connecteur mâle sous-miniature.Toutes les sondes
sont équipées de de 1, 5m.

L’ensemble des aiguilles de mesures sont reliées à un module d’acquisition connec-
ter au PC. Il permet de faire l’acquisition des mesures et de les associer aux tempé-
rature réaliser par la caméra thermique.

(a) Dimensions (b) Thermocouple

Figure B.1 – Thermocouple HYP1, Omega R©.

Module d’acquisition TC − 08

Le module d’acquisition de données thermocouple TC−08 a été conçu pour me-
surer une large gamme de températures en utilisant n’importe quel thermocouples
qui se termine par un connecteur miniature. Constitué d’une compensation de sou-
dure froide intégré (CJC), le TC-08 a une plage de mesure efficace de −2701820◦C
(la plage de température réelle dépend du type de thermocouple utilisé).

Une précision de 0, 2% soit ±0, 5◦C et présente une résolution meilleure que
0, 1◦C pour la plupart des types de thermocouple. Il se connecte au port USB d’un
PC et est détecté automatiquement et permet également de l’alimenter directement
par le bus USB éliminant le besoin d’une alimentation externe idéal pour mesurer
des températures dans une salle d’opération. Le faible temps de conversion du TC-08
permet jusqu’à 10 mesures de température acquises par seconde.
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Figure B.2 – Module d’acquisition de thermocouples TC − 08, Omega R©.

Etalonnage des thermocouples

La précision des thermocouples est évaluée sur la gamme de température qui
nous intéresse, [10 − 30]◦C . Pour chaque pas de température, l’erreur absolue de
chaque thermocouples est calculée. L’erreur de mesure ne dépasse pas les ±0, 5◦C.

Figure B.3 – Courbe d’étalonnage des thermocouples de type T.
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C Tableau récapitulatif des valeurs littéraires

de vitesses ultrasonores spécifiques au muscle

cardiaque

Auteur Type
d’échantillon

Température
[◦C]

Fréquence
[MHz]

Orientations
des fibres

Vitesse
US [m s−1]

Baldwin (2006)
[97]

VG de Bovin ex
vivo (n = 45)

19, 3− 20, 3 5
⊥ 1556, 9 ±

0, 6
= 1565± 0, 7

Dent (2000)
[98]

Cœur de Rats
ex vivo (n = 9)

19− 21 40 / 1550± 5

Akashi (1995)
[99]

VG de Bovin ex
vivo (n = 7)

22− 24
20

/
1565

40 1570
Shung (1978)

[100]
VG bovin ex
vivo (n = 50)

22± 1 5 ⊥ 1546± 4

Chandraseka-
ran (1986) [101]

n = 12 22 3,5 / 1557, 5± 5

Fei (1987) [102] Cœur bovin ex
vivo (n = 5)

23± 0, 5 5 ⊥ 1558± 4

Mol (1982)
[72]

VG Canin in
vitro (n = 7)

20 5
⊥ 1550± 6
= 1558± 6

Verdonk
(1992) [73]

VG humain ex
vivo(n=29)

16, 9− 19, 3 5
⊥ 1530± 3
= 1550± 5

O’Brien (1995)
[103]

VG Canin in
vivo (n = 8)

38± 1 4− 7 /
Normal
1597± 6
Ischémie
1600± 6

Kuo (1990)
[104]

VG Bovin ex
vivo n = 10

37± 1 7,5 / 1586± 4

Sagar (1990)
[105]

VG Bovin in
vivo (n = 5)

38± 1 5 /
Normal
1612± 35
Ischémie
1584± 24

Gong (1989)
[106]

Cœur de porc
ex vivo (n = 3)

26± 0, 01 5 / 1572
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Law (1985)
[107]

Cœur de vache
ex vivo (n = 2)

23± 0, 02 3 / 1566 ±

0, 03 −

1570, 03
Bronez (1985)

[108]
Cœur de vache
ex vivo

37 / / 1567

Nasoni (1979)
[109]

Cœur animal
in vitro

36± 0, 25
5 /

1595± 1, 5
43± 0, 25 1600± 1, 5

Chivers (1978)
[110]

Cœur Porc ex
vivo 24± 1 1, 8

/

1587± 3

Cœur de vache
ex vivo

1570± 2

Cœur de che-
val ex vivo

1584± 3

Cœur de chien
ex vivo (n = 3)

26± 1 4− 12 1572± 3

Goldman &
Richards (1954)
[111]

Cœur de chien
(n = 3)

26± 0, 1 4− 12 / 1572

Frucht (1953)
[111]

Cœur de bœuf
ex vivo 24± 1 1, 8 /

1570± 0, 5

Cœur de che-
val ex vivo

1586± 0, 5

Cœur de co-
chon ex vivo

1587± 0, 5
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TITRE : Thermométries ultrasonore et infrarouge pour le contrôle de la protection myocardique.

RESUME : Le succès de la chirurgie cardiaque dépend essentiellement de la préservation des tissus durant
l’opération. Afin d’optimiser cette dernière, une protection myocardique est appliquée à travers la perfusion d’une
cardioplégie hypothermique lui permettant de tolérer l’ischémie provoquée par l’absence de vascularisation. Malgré
ses progrès techniques, la chirurgie cardiaque reste une chirurgie à risque dont les complications sont parfois de
nature inconnue. Il n’existe pourtant pas de suivi opérationnel de la protection myocardique.
Parmi les paramètres de mesure pouvant contribuer à la surveillance du myocarde sous cardioplégie, le suivi du
changement de température induit par celle-ci pourrait devenir un indicateur pertinent. L’objectif de ce travail de
thèse est donc de mettre en place un dispositif de suivi thermique du cœur permettant d’évaluer concrètement la
diffusion et l’efficacité de perfusion cardioplégique durant la chirurgie cardiovasculaire.
Parmi les méthodes de suivi thermique non invasives implantables en salle d’opération, la thermométrie par ultrasons
(TUS) et la thermographie par infrarouges (TIR) ont retenu notre attention. Dans un premier temps, une méthode
directe de thermométrie par ultrasons basée sur le principe "d’écho tracking" est expérimentée via un capteur ul-
trasonore 2, 25 MHz mono-élément sur une gamme de température de 10 à 30 ◦C. Cependant la caractérisation
du muscle cardiaque par ultrasons et les expérimentations menées en laboratoire ont mis en avant la complexité
du milieu nécessitant une calibration préalable, difficile à mettre en place en conditions opératoires. La technique
présente tout de même une précision de mesure satisfaisante pour une variation de température inférieure à 10 ◦C.
Un modèle d’ajustement est alors proposé afin d’identifier la tendance de réchauffement interne du cœur à partir de
la température de surface mesurable via une caméra thermique à infrarouge et par l’estimation volumique du milieu
par ultrasons. Le modèle est validé dans un premier temps par simulation par éléments finis et dans un second temps
durant des expérimentations sur fantômes et cœur in-vitro.
Au final, le dispositif TIR et TUS est expérimenté sur modèle animal in-vivo, lors d’opérations durant lesquelles des
sessions de refroidissement par cardioplégie hypothermique sont effectuées. L’étude se conclut sur des premiers résul-
tats de suivi thermique satisfaisants où les températures surfaciques acquises par TIR et l’estimation de l’épaisseur
des parois ventriculaires par ultrasons permettent d’obtenir efficacement la tendance de réchauffement du myocarde.
Le dispositif a également démontré la possibilité d’appliquer une calibration directe de la thermométrie ultrasonore.
Cette étude de faisabilité a démontré la possibilité d’un monitoring thermique du cœur de manière non invasive et
applicable en temps réel. Ce dispositif pourrait être implémenté, après adaptation spécifique, durant les interventions
cardio-vasculaires et fournir un indicateur précieux aux chirurgiens quant à l’efficacité de la protection myocardique.

Mots-clés : Thermométrie ultrasonore, Thermographie infrarouge, Suivi de température, Protection myocar-
dique, Myocarde, Chirurgie cardiaque.

TITLE : Ultrasonic and infrared thermometries for the control of myocardial protection.

ABSTRACT : The success of cardiac surgery essentially depends on tissue preservation. To optimize this
latter, a myocardial protection is applied thanks to a hypothermic cardioplegia that confers a marked protective
effect to the heart under ischemia. Despite these technical developments, cardiac surgery still presents risks and
complications are sometimes of an unknown nature. However, no operational real-time monitoring of myocardial
tissue exists. Among the metrics that could be analyzed, the temperature change measurement may be a relevant
indicator. The objective of the present thesis is therefore to establish a thermal monitoring system of the heart in
a way to evaluate the quality of the cardioplegia perfusion during cardiovascular surgery.

Among the non-invasive thermal monitoring methods implantable in the operating room, the ultrasonic ther-
mometry and infrared thermography caught our attention. In the first stages of the study, a direct method of
ultrasonic thermometry based on the echo tracking is performed on in-vitro samples with a 2, 25 MHz ultrasonic
sensor in a temperature range between 10 to 30 ◦C. The ultrasonic characterization of the heart muscle and the
laboratory experiments brought to the forth an environmental complexity requiring prior calibration that may be
difficult to implement in operational conditions. However, the technique has a satisfactory measurement accuracy
for temperature variations of less than 10 ◦C.

An adjustment model is then proposed to identify the in-depth warming trend of the heart thanks to the
surface temperature measurement performed by thermal infrared camera and the medium thickness estimated by
ultrasound. The model is validated by finite element simulations and experiments realized on ghosts and in-vitro

heart samples.
Finally, the device is experimented on in-vivo animal models while hypothermic cardioplegia were conducted.

Conclusive results were obtained on the heart thermal monitoring. In particular, the surface temperatures acquired
by infrared thermography and the thickness estimation of the ventricular walls by ultrasound allowed an estimation
of the myocardial-warming trend. This feasibility study has demonstrated the possibility of heart thermal monito-
ring, noninvasively and appropriate in real time. With some improvements, this device could be implemented during
cardiovascular interventions and provide a valuable indicator for the surgeons about the efficacy of myocardial pro-
tection.

Key words : Ultrasonic thermometry, Infrared thermography, Temperature monitoring, Myocardial protec-
tion, Myocardium, Cardiac surgery.


